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Introduction

Les techniques ultrasonores, principalemestiiographie, sont largement utilées pour le diag-
nostic nedical. L'innocuié des ultrasons, le &bpeuéleve des appareillages et la fadlities exa-
mens en font un outil de choix pour I'observation du corps &mnSi des progss significatifs ont
été faits au niveau des technologies des&@ystsechographiques depuis les @es 1970, le proces-
sus de formation d'image reste identique. Les signatnodiffuss par les inhomamgités des tissus
sont enregisés gacea une sonde ultrasonore. En cosaht que la propagation des ondes se fait
en rayons droits et que l&lerité du tissu est constantegalea 1540 m/s), la formation de I'image
repose sur Bvaluation de la distance entre la sonde et I'endmis'est produit lecho, calcwde par
le temps de vol. Sur le plan de I'acoustique, on se place doptiditement dans un cadre mono-
diffusif (un diffuseur engendre uecho unique) homdgéise, c’esta dire dans I'approximation de
Born (milieu faiblement inhomagne).

Les plus grands sués de Iechographie ultrasonore concernent la cardiologie es#ébhque
ou elle est utili€e en examen de routine. Par contre, I'imagerie du sein dene@gore un &ffi pour
les ultrasons. En effet, pour l&gistage du cancer du seiré¢hographie est 'examen de seconde
intention effecté en comp@ment de la mammographéerayons X, examen dé&ference. Sonale
a éte limité pour plusieurs raisons : les vues partielles, la diffecalteproduire lesésultats avec
exactitude par le @meéchographiste (carage ograteur-@épendant de I'examen) atcongrer un
carackre quantitatif aux images.

Cependant, les&leloppements actuels des techniques ultrasonores mbgtre les ultrasons
vont tenir une place de plus en plus importante non seulepmamtle diagnostic mais aussi pour la
thérapie de nombreux organes dont le sein (Lewin 2004). Dash@t®ine de I'imagerie ultrasonore
non-linéaire avec I'utilisation d’agents de contraste, de nombgeaupes de recherche encouragent
une synergie entre les applications diagnostiqueagafieutique : il est envisagl'utiliser des agents
de contraste grifiquesa des ésions pour regrer la zone cibla traiter puis pour élivrer localement
un medicament enétruisant par&sonance les microbulles porteuses (Cachball1997, Tranquart
et al 1999, Ungeet al 2002, Dayton & Ferrara 2002, Amret al 2006). L'energie ultrasonore peut
aussietre focalige afin de &aliser une acrose des tissusage aux ultrasons de haute inteagar
hyperthermie -technique HIFU en anglaisgh Intensity Focused UltrasoundLizzi et al 1978,
Geletet al 1999, Hynyneret al 2001, Pernoet al 2004). Dans un futur proche, l'identification des
tissus malins gicea un diagnostic ultrasonore pougtie imnediatement suivi d’un traitement lo-
cal, soit par la élivrance de drogues via des agents de contraste, soit patlation thermique du
tissu malin, sous surveillance continue par imagerie sdtnare.

Une autre possibile offerte par les ultrasons est I'imagerie quantitativerpatant de restituer la
cartographie des proj@tes acoustiques des tissugl&gité, atenuation, impdance, compressibiit
élasticie) et donc deéaliser une caragtisation tissulaire, fondement d’'un diagnostic autogdati
Ainsi, les techniques de sor@asticie et délastographie permettent de remonter aux patfsi
elastiques des tissus. La sodlasticie (Parkeret al 1990) est ba&e sur la mesure de la vitesse de
deplacement des tissus (&gia I'élasticie du milieu) soumisa une vibration basseé&guencea
partir de I'effet Doppler. Lelastographie (Ophiet al 1991) utilise une compression quasi-statique
des tissus par une sonde ultrasonore. La comparaison dgeséehographiques forees avant et
apres I'application de la contrainte permet de mesureéfg@dacement du tissu, donnant as@u dia-
gramme contrainte&formation et ainsa I'élasticié du tissu. Plusacemment, Bercoft al (2004)
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10 INTRODUCTION

ont mis au point une technique d’imagerie par cisaillemapessonique permettant de mesurer avec
une plus grande sensibdites propietesélastiques des tissuslastographie dynamique).

Une autre rathode d’imagerie prometteuse est la tomographie ultcaspobjet de notrétude. La
tomographie offre plusieurs avantages :8duction du caraéte orateur @pendant rencoréren
échographie, la possibititd’'une imagerie quantitative et I'&@tioration de la qualé des images de
réflectivite, soit par le 8veloppement d’algorithmes de reconstruction originaai plus Ecemment
avec la tomographie harmonique (Kourtiateal 2001).

La tomographie assisée par ordinateur (en anglaisComputed TomographT) est une tech-
nique permettant I'acquisition d’informations et la restrnction de sections planes d’objets ou
d’organes. Le terme tomographie se rapporte donc normategmene reconstruction bidimension-
nelle ; mais par abus de langage on conserve souvent le tersggié acquisition et reconstruction
sont effectées en trois dimensions, lagsentation de®sultats se faisanegéralement sous forme
de coupes diverseslévations. Le principe est le suivant : (1) on acquiert desrinftions indi-
rectes sous diffrentes incidences, dans le cas le plus simple des prajsctior une coupe de I'objet
selectionree par le dispositif d’acquisition, (2) la coupe est ensd@ermirée en tant que solution
d’un probEme inverse et reconstruite nériguement.

Dans le cas idal, lorsque toutes les projections sont connues pourséegevaleurs de I'angle
d’incidence et du point de mesure, le prefle de la reconstruction sesumea l'inversion de la
transfornée de Radon. En pratique, on ne dispose que des mesures @gipropour des valeurs
discretes de I'angle d'incidence et du point de mesure, il estsatbressaire d'utiliser d’autres
proccdures d’inversion. Ces predures de reconstruction tomographique ultrasonore peéte
divisées en deux cagories : les rathodes analytiques et lestthodes algbriques (Ladas & De-
vaney 1991). Les gthodes analytiques (ou nomiatives) consigrent une approche continue au
probleme pour lequel une formule d’inversion analytique esteedtiee. Ces rathodes sont&érale-
ment bages sur le tioeme coupe-projection (Deans 1983) et incluent I'algoriltia Etroprojection
filtrée et les rathodes d'interpolation dans le plan de Fourier. Lésirades algbriques (ou &ratives)
posent le proldme de reconstruction sous forme diger comme un sysine déquations ligaires
a resoudre (Herman 1980). Cethodes sont béss sur un processugiiaitif qui consiste par-
tir d’'une estimation initiale de I'imaga actualiser cette image de marga la rendre compatible
avec les mesures. Défentes rathodes algbriques existent, la défence &side dans la gthode
d’optimisation qu’elles utilisent pour mesureétart entre leglements de projection cal@s et
mesues. Les mathodes algbriques les plus emplégs sont les Bthodes de type ART -en anglais
Algebraic Reconstruction Technigual un rayon de projection est traé chaque #ration, et SIRT
-en anglaisSimultaneous lterative Reconstruction Technicpiel’'on proazde pixel par pixel, c’est-
a-dire qua chaque #ration, I'influence de tous les rayons sur un pixel est ci@mse. Les réthodes
algébriques font souvent appaldes néthodes deagularisation en introduisant une informatian
priori sur la solution soit @terministe, soit statistique (Carfantan & Mohammad-&ja2001). Le
probleme d’inversion mal p@s(di dans le cas limaire aux erreursées au praoece d’observation ou
a la discetisation) est alors transfo@ren un prol#me bien pos. Pour les techniques statistiques,
les mesures, et parfois la fonction objet, sont casiels comme des variablegatoires auxquelles
on affecte une loi de probabéitafin de traduire les incertitudes que I'on a sur les éesn(bruit,
erreur de modlisation) (Shep & Vardi 1982) et, sur la fonction objgimager dans le cas d’une for-
mulation bagsienne (articles de syribe de Mohammad-Djafari 1994 et Peyetral 1996). Dans le
cadre de nos travaux, nous nougngisserons principalement augtimodes analytiques, plsgres.

Dans les andes 1970 et auabut des aneges 1980, les pionniers de la tomographie ultrasonore
pour I'imagerie du sein se sont @éresgésa la tomographie de transmission et ont mis au point des
méthodes directemeniédvées du protocole utilesen tomographie par rayons X (Greenleafl
1974, 1978, Glover & Sharp 1977,&hentet al 1980, Jossinett al 1980, 1983, Peyriet al 1982).

Les ptenonenes deé&fraction et de diffraction @taient donc pas pris en compte. Cependant, aux
frequences utilses en imagerie ultrasonore du sein (de 2 MHz1 MHz), la longueur d’onde
est infrieurea 1 mm correspondarit I'ordre de grandeur des fluctuations spatiales &lerite et
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d’atténuation ; il semble &cessaire de tenir compte des effets de diffraction dessoilesieurs
groupes de recherche ont alosvdlop@ la tomographie en diffraction (Mueller & Kaveh 1978,
Devaney 1982, 1985, Kenue & Greenleaf 1982, Pan & Kak 1988bjéctif principal de ceg&tudes
était de diferencier les divers tissus constituant le sein et plusquéiérement les tumeurs en quan-
tifiant la celerité et I'aténuation.

La littérature scientifique sur la tomographie ultrasonore, et particulerement sur la tomogra-
phie en diffraction, &té abondante ces 25 deknés anaes ; cependant, comme I'a fait remarquer
Andréet al(1997), la majorié des travaux sont#oriques et nugriques. Le®tudes exprimentales
effectiees dans le but deédelopper des sydines de tomographie ultrasonore sont moins nom-
breuses et parmi elless peu traitent de la tomographie en diffraction (Kagehl 1979, Kenue &
Greenleaf 1982, Du@neet al 1988, Sponheinet al 1994, Mensah & Lefebvre 1997). Ces efforts
expérimentaux sont clairses parmi les premiers travaux mais I'acvé surtout augmeates dix
dernires anaes. Cela sugge que les premiers efforts concéstisur le @veloppement des tech-
nigues de reconstruction oat freirés par des limites technologiques et que &it s’est ravie
avec les areliorations de 'instrumentation, et en particulier defdrmatique (Ande et al 1997).
Ainsi plusieurs groupes de recherche amteamment @velopp des sysmes de tomographie pour
l'imagerie du sein (Witteret al 1988, Andg et al 1997, Stotzkaet al 2002, Lasayguest al 2002,
Ashfaq & Ermert 2004, Wiskiet al2005). lls ont adog@ pour la plupart comme dispositif espmen-
tal une antenne circulaira@idesémetteurs et le€cepteurs sont fés sur un cercla I'intérieur duquel
I'objet & imager est plae En tomographie en diffraction pour I'imageriedicale, il est Bcessaire
d’acqerir des donées en un tempsés court afin cviter toutes dteriorations de I'image pouvant
étre cauées par les mouvements du patient. Les scanners ultrasautiigant un systme rotatif
d’émetteurfecepteur ont un temps d’acquisition relativement lob@dx positions successives des
transducteurs. Afin de diminuer le temps d’acquisitioneihble recessaire d'utiliser une configu-
ration al les transducteurs sont fixes (Wittehal 1988).

Le préesent travail s'inscrit dans le cadre du projetais (en anglaisANAtomical Imaging and In-
terventional Systejmu LMA dont I'objectif est de @velopper un sygmea antenne semi-circulaire
permettant une imagerie tomographique ultrasonore dursgimensionnelle et multi-para@trique.
On va s’ineresser dans ce qui suit aux dients sysimes de tomographie et auethodes de re-
construction @velopjies pour I'imagerie du sein, depuis leshdts avec la tomographie en trans-
mission de rayons droits ou courbes, ou encore la tomograghiffraction, jusqu’aux diéfrents
sysemes actuels (dont lesathodes de reconstruction utilisent la tomographie emadifion). Du
point de vue algorithmique, nous nous concentrerons abement sur les gthodes analytiques
utilisant la lintarisation du prokime inverse, i@hodes valables sous I'hypeétte de milieux faible-
ment inhomognes.

La tomographie en transmission de rayons droits ou courbes

Dans les anges 1970, la tomographie ultrasonore agsigiar ordinateur fut la transposition
aux ultrasons du protocole utiisn tomographie de rayons X. L'hypéese fondamentale de cette
méthode est que la propagation du faisceau ultrasonoretemfiigne droite. Diférents laboratoires
ont developie des systmes de tomographie ultrasonore afin de reconstruire degesrde vitesse
et d'aténuation sur la base de cette hypsb. On peut citer les travaux pionniers de Greerdeaf
al (1974, 1978), Glover & Sharp (1977), et en Franc&n@ntet al (1980), Jossine¢t al (1980,
1983), Peyriret al (1982). Ces prengresétudes ont monérqu’une imagerie ultrasonoaeplusieurs
parangtres (vitesse, dhuation) combig@e ou non avec d'autres informations (telles que la mesure
de la texture, Bge de la patiente) permettrait de diténcier les divers types de tissus et&&dns
rencontes dans le sein (Greenleaf & Bahn 1981, Foster 1984).

Sous I'hypotlese d’une propagation rectiligne, la reconstruction petsdise ghcea une neéthode
algébrique de type ART (Greenleat al 1974). Cependant, quand la trajectoire d’acquisition est
compkte et que I'on possie un nombre suffisant de d@ws, il est plus simple d'utiliser I'algo-
rithme de &troprojection filtee (néthode analytique) en raison de sa ragiditexecution. Pour
chaque direction d’observation, I'information relative parangtrea reconstruire (par exemple le
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temps de vol pour le parastre de €lérite) est meswe en transmission sur une ligne perpendicu-
laire a la direction de propagation, constituant une projecticensemble des projections fourni
par I'acquisition repesente exactement la transf@ende Radon de I'image. La reconstruction de
I'objet est possible gice auhéoreme coupe-projectionétablissant que la transfoém de Fourier
monodimensionnelle d’une projection est une coupe de tsfoante de Fourier bidimensionnelle
de I'objet (Fig. 1). Toute I'information de I'image est dooentenue dans I'ensemble des projections
puisque, via le thoeme coupe-projection, on peut adera la totalie de la transfori@e de Fourier
de I'image en coordor@es polaires et ainsi retrouver I'image.

**********************

Transformée de Fourier

Espace de Fourier
FIG. 1 — Theoeme coupe-projection.

L'hypothése de propagation en rayons droits, parfaitement adapix rayons X, ne convient pas
aux ultrasons du fait des effets defnaction et de diffraction en psence d’Bterogereités dans le
milieu. Les images obtenues avec ces poures de reconstruction sont parfois de gaatidiocre
et piesentent des a@facts : les valeurs des paraires et les caragtistiques gonetriques sont er-
ronées. Une autre approche, pariter les fortes approximation€oessaires aux techniques de
rayons droits, repose sur les hypesles de I'acoustiqueegnetrique. Quand la taille desteroge-
néités d’'un objet est grande par rapparta longueur d’onde, &nergie est transp@e selon des
courbes correspondaat des trajectoires orthogonales aux fronts d’ondes, legira courbes”.
Les effets de laéfraction doivent don@tre pris en compte. En combinant des algorithmes de
traces de rayons avec des techniques de reconstructioglsriges, Andersen & Kak (1982, 1984)
ont cevelopie des proedures d'imagerie tomographique pour des objéfractants. L'approche
consistea corrigera posteriorila premere image reconstruite sous I'hypetie de propagation en
ligne droite gacea une proédure ierative consistard repéter alternativement les deéxapes sui-
vantes :

— tracer le parcours des rayons cogsaht le penonene de &fraction,

— utiliser les trajets courbes pour corriger I'image.

Quand la taille deséterogeréités devient comparabkela longueur d’onde, I'hypottse d’'une
propagation en rayons droits ou courbes n’est plus ap@epuisque I'onde est diffés par le mi-
lieu et se propage dans toutes les directilzsfois. On n’a alors d’autres recours que la tomographie
en diffraction

Tomographie en diffraction

La tomographie en diffraction cherchexploiter la totalé du champ diffra&, le plus souvent le
champ diffrack aval, du 6té oppog a I'émission. Les prokimes sont de&trire matematiguement
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le probEme acoustique en choisissant égeation de propagation la pluesatiste et syntétique pos-
sible, c’esta-dire avec le minimum de paratnes,de&soudre le prokime inverse de la diffraction
ainsi po€.

Position du probleme

Il existe plusieurs rathodes pour mdaiser les milieux inhomagnes que constituent les milieux
biologiques. On peut choisir une formulation soit en termedluctuations de compressib@iet
de densi (Morse & Ingrad 1968, Norton 1983, Devaney 1985, Mensah &lhae 1997), soit
en termes de fluctuations délerite et de densi (Chernov 1967), soit en termes de fluctuations
d’'impédance et deétéritée (Lefebvre 1985, 1988). Afin de faciliter les calculs, il #&guent que le
terme de dengitsoit reglige sans trop de justification (Muellet al 1978, Kavetet al 1979, Kenue
& Greenleaf 1982, Devaney 1982). L'absorption est parfasgpen compte en utilisant unéléerité
complexe traduisant I'effet d’absorption-dispersiond@rleaf & Chu 1983).

Il n'existe pas de rathodes directes pouesoudre le prokime de la propagation des ondes
dans un milieu inhomagne. Les rethodes deésolution les plus utilises reposent sur des formu-
lations approcies valables sous I'hypaike de milieux faiblement inhomeges, qui permettent
de lintariser le prokéime inversk Les approximations les plus connues sont les approxinmtie
Born et de Rytov. Lorsqu’on utilise I'approximation de Boles don@es mesuges sont relatived
I'amplitude du champ diffraétandis que, sous I'approximation de Rytov, les dmmsont refiesa
la difference de phase entre le champ total et le champ incident &amphase du champ diffragt
L'approximation de Born est plus contraignante car efleassite que les fluctuations du paeara
d’intérét soient faibles mais aussi que le volume total de I'obje{psiit (Kavehet al 1981, Slanegt
al 1984). Cette seconde condition n’est souvent pas respens les applications tomographiques
ou la taille de I'objet est souvent sépeurea cent longueurs d’onde. L'approximation de Rytov ne
présente pas de contrainte sur la taille de I'objet ; cependast difficile de dterminer la phase du
champ diffrack obtenue modul@r. La difficulté est de drouler cette phase, c’eatdire la valeur
absolue de la phasepartir de sa valeur modufr (Kavehet al1981, 1984, Sponheiet al 1991).

Le théoreme coupe-projection @néralisé a la diffraction

Une approche de reconstruction tomographiqué basurthéoreme coupe-projection @néra-
lisé a la diffraction est alors possible pour des milieux faiblement diffusantatdisant I'approxi-
mation de Born ou de Rytov (Mueller & Kaveh 1978). A l'origineette icce provient des travaux
de Wolf (1969) et d’'lwata & Nagata (1975) en optique. Lédléme coupe-projectionégéralis a
la diffractionétablit que (figure 2 en mode de transmission et figure 3 en medflexion) :

Lorsqu’un objet eséclai© par une onde plane monochromatique de direatipn
(vecteur unitaire), la transforee de Fourier monodimensionnelle du champ diffract
mesué sur une ligne perpendiculaire (TTa) la direction de propagation de I'onde
donne les valeurs de la transf@erde Fourier bidimensionnelle de I'objet le long
d’'un demi-arc de cercle, celtisur—kn, (k étant le nombre d’ondes dans le milieu
de eference) et de rayoh, dans le domaine &quentiel.

On peut montrer que la couverture de I'espace de Fourieobgl est ealie gacea des mesures
multiples autour de I'objety une seule &quence fixe) sur 36QFig. 4). En mode de transmission,
la region centrale du plan de Fourier est recouverte et cornespan disque de rayok/2 centé

a l'origine ; on a donc une information basséduence favorabla une reconstruction quantitative.

1l autre straégie, moin®tudée en comparaison desthodes non-@ratives lirgaires (ou analytique leaire), est I'utili-
sation des rathodes &ratives non-ligaires. On peut citer les@thodes &ratives de type Bornétatif, Born ieratif distordue
(Wang & Chew 1989) ou Bornératif distordue multifequentielle (Haddadin & Ebbini 1997), qui azte developgees afin de
s'affranchir des limites de validitde I'approximation de Born (faible contraste et taille)s@®thodes consistet utiliser
comme solution initiale une reconstruction utilisant I'apgmation de Born puis réévaluer la fonction objet (cas Born
iteratif) et parfois la fonction de Green (cas Boréritif distordue)a chaque &ration, de magirea les rendre compatible
avec les mesures.
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Transformée de Fourier
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FiG. 2 — Theome coupe-projectionggéralis a la diffraction en mode dgansmission
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Transformée de Fourier

FiG. 3 — Theoreme coupe-projectionégérali a la diffraction en mode deeflexion
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En mode de &flexion, la égion centrale du plan de Fourier ne pétre atteinte, 'ensemble des
demi-cercles obtenus recouvrant une couronnerxire pour des &guences comprises entre’2

et 2t ; I'information obtenue est plus hautefjuence, une imagerie qualitative avec une meilleur
résolution peut donétre obtenue.

On peut remarquer qu’en hautegduencesk — oo), le rayon du demi-arc de cercle augmente
jusqu'a tendre vers une droite (Fig. 5) c’es@ire que le thoeme coupe-projectionégéralis a la
diffraction tend vers le thome coupe-projection. Ce cas limite correspanid tomographie de
rayons X : lorsque la longueur d’onde tend vees, les effets de la diffraction sont igréar, on est
dans le cadre de I'acoustiquéaretrique.

Ky

T ok 17k

3k
4k

5k

FIG. 5—Lorsque la longueur d’'onde tend vers
Zéro, le tleoeme coupe-projectionégeralis

a la diffraction tend vers le #oeme coupe-
projection (Kak & Slaney 1998, p. 228).

FIG. 4 — Couverture de I'espace de Fourier de
I'objet avec un balayage spatial de I'angle d'in-
cidence sur 36@ a une seule &quence. En
transmission (rouge) et eéftexion (bleu).

Le theoreme coupe-projectionégérali€ a la diffraction aéte dans un premier tempgighontg,
dans le cadre de I'approximation de Born ou de Rytov, pourfarmaulationa un seul paragtre
(compressibilié ou indice de&fraction). Devaney (1985) a moatque le tkoremeétait toujours va-
lide lorsque les fluctuations de dergtaient consiérées dans la formulation compressil@ldensié,
I'utilisation de deux fequences sont alor&oessaires (ainsi que plusieurs angles de vue).
Lefebvre (1985) a introduit une mélisation en termes de fluctuations d’iégance et deédérité.
Son étude montre que seule I'iledance joue unoie significatif en eflexion, de ndme que la
célerité en transmission ; une melisationa un seul paragtre peut donétre adopt selon que 'on
s’intéresse I'un ou l'autre type de mesure. L'acquisition se faitine fequence fixe et on prédea
un double balayage spatial de I'angle d’incidence sur #@e I'angle de diffusion par un balayage
circulaire du écepteur autour de I'objet. Le plan de Fourier de I'objetadsis rempli par arcs de
cercles successifs de centréng et de rayork. Lefebvre (1985) montre ainsi que les raisonnements
sur les couvertures spectrales sont valables que I'onteffetes balayages circulaires ouglaires
des Ecepteurs, et quelle que soit la nétidation pararétrique choisie.

Sur la base du #toeme coupe-projection pour la diffraction, quelq@ésdes exprimentales ont
eté realiges. Les premiers travaux é@mentaux en tomographie ultrasonore de diffractionrfure
présenés par Kavelet al (1979). Leurs reconstructions de la distribution de I'eedde éfraction
montrent un pouvoir deésolution de huit longueurs d’on@e3 MHz pour des faidimes de glatine
avec un faible contraste de&lérité par rapport au milieu deeference. Greenleadt al (Kenue &
Greenleaf 1982, Greenleaf & Chu 1983) ont reconstruitéliérié et I'aténuation en utilisant un
protocole expgrimental plus sophistiguavec plusieurs &quences, ce qui permet d’obtenir une
meilleure couverture du plan de Fourier de I'objet (Fig. &)@nc de travailler avec moins de direc-
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tions d’observation.

Dans toutes ces applications, la transfeemle Fourier bidimensionnelle de I'objet eétefmiree
pour des valeurs (dans I'espace de Fourier) distéisusur une grille casienne afin de pouvoir
proccdera une transforie de Fourier 2D inverse standard pour retrouver I'objee Witerpola-
tion par rapport aux points les plus proches est alésessaire afin de ramener I'ensemble des
points flequentiels @partis sur les demi-cercles sur une grille esignne. Plusieurs&thodes d'in-
terpolation ontete propoges par Pan & Kak (1983). Afin éViter cette opration d'interpolation,
Devaney (1982) a@lelopg une néthode d'inversion alternative qui permet de reconstiiecte-
ment I'objeta partir des mesures du champ diff@dt s’agit de l'algorithme de rétropropagation

filtr ee (par analogie avec I'algorithme destroprojections filtees en tomographie en transmission
de rayons droits) toujours basur le tleome coupe-projectionégéralis a la diffraction.

Tous ces travaux sont bEssur lutilisation d’'une onde incidente plane, difficilea générer expéri-
mentalement(Nahamooet al 1984, Sponheim & Johansen 1991). Naharsbal proposent une
technique de tomographie en diffraction permettant isdtion de tout type d’onde incidente. Pour
chaque position d’'un transducteemetteur se&placant li@airement, le champ diffraeest mesu
en transmission sur une ligne paéddl au @placement de &metteur. Seuls deux balayages trans-
versaux de Bmetteur (deux angles de vue) permettent de couvrir dartieht le plan de Fourier de
I'objet. Sponheinet al (Sponheim & Johansen 1991, Sponheimal 1994) ont initialement applicu
les techniques de tomographie en diffraction en utilisaiitt @éments PZT de &quence centrale
4 MHz afin de @rérer une onde plane. Dans une secoétlgle, ils souhaitent s’affranchir de la
difficulté de ceer une onde plane et utilisent un seul transduckéeuetteur produisant une onde
cylindrique. Le champ diffraét est mesur sur un cercle gcea un balayage circulaire d’'un trans-
ducteur ecepteur. Les mesures du champ diffeastint ensuite converties afin de correspoadies
mesures provenant d’un balayage transversal et d’appliglgorithme de étropropagation filée.

Information large-bande

Les techniques psenées peccdemment utilisent des mesures moégtrentielles. D'autres ap-
proches onéte cevelopgees afin dexploiter une information large-bande Une classe de thodes
consistea resoudre lequation des ondes dans le domaine temporel en se basaasgetations fai-
sant intervenir dans le cadre de I'approximation de Bormdadforngée de Radon du paratre a
reconstruire et le champ diffracmesug (Tretiak 1985, Pourjavid & Tretiak 1991, Melametal
1996). Les travaux pionniers de Norton (Norton 1980, No&ohinzer 1981) utilisent des ondes
spheriquesémises par un transducteur ponctuel large bande pevglapper des préciures d'in-
version exacte. Afin de simplifier l&solution du proldme inverse, les mesures sont efféetsien
rétrodiffusion pour des surfaces d’acquisition planesndyiques et spériques : le signaktrodiffuse
correspond alora I'intégration surfacique du paratne de eflectivite sur des surfaces smiques
concentriques cerées sur le poinémetteur-ecepteur. D’autres groupes ont ensuite incaeptes
corrections pour prendre en compte les variationséderite (Kim et al 1984) ou utili€ plusieurs
angles de diffraction (Tretiak 1985, Melametlal 1996) ai parfois un seul angle de vue est suf-
fisant pour reconstruire I'objet (Tretiak 1985). Une limie ces ndthodes est qu’elles supposent
gue I'impulsion incidente est de largeur de bande infiniesatpi’en pratique elle est bande Ii-
mitée, la qualié des reconstructions est alogdatiorée par un filtrage spatial de I'imagépkendant
de la forme de I'onde incidente (Pourjavid & Tretiak 1991finAde reduire cet effet de filtrage,
une néthode de traitement du signal consitgeconvoluer les signaux déaeeption par la fonction
d’appareil de I'ensemble du sgshe de mamirea obtenir des mesures qui nependent que du mi-
lieu (Papoulis & Chamzas 1979, Demomehtl 1984, Hermengt al 1989, Lasaygues & Lefebvre
2000).

Une autre approche consistdaire une acquisition aussi large bande que possible peydme
frequentiel ou en impulsions. On peut alors montrer que, pauangle de diffraction fixe, en
proccdanta un balayage mixte, spatial de I'angle d’incidence sur3g&dréquentiel entrev,,;,, et
wmaz, 1€ plan de Fourier de I'objet est rempli par segments sisifseselon une couronne de rayons
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6/2+m/2

R o =2K,,,SI0 (6/2)

FIG. 6 — Couverture de I'espace de Fourier de I'objet avec uneaahgdiffraction fixe et un balayage
mixte, spatial de I'angle d’'incidence sur 36& frequentiel entré,,,;,, etk,,... (Lefebvre 1985)i,
et7i repiesentent respectivement les directions d'incidence diséfvation.

FIG. 7 — Couverture de I'espace de Fourier de I'objet avec unybagka spatial duécepteur et un
balayage fequentiela un angle d'incidence fixe. En transmission (rouge) egdélexion (bleu)i,
etn repesentent respectivement les directions d’incidence disévation.

intérieurs et eX@rieurs2k,,,;,sin(6/2) et2k,,..sin(0/2) (Lefebvre 1985, Mensah & Lefebvre 1997).
Il s’agit d’'un simple algorithme deétroprojection : chaque acquisition eétroprojeée (avec une
ponceration fonction de I'angle de diffraction) selon une dii@e paralklea la bissectrice entre les
directions démission et deéception (Fig. 6).

Lorsque le balayage spatial de I'angle de diffraction estltioé avec le balayageéguentiel,a
chaque position de &metteur, on peut couvrir une zone spectrale comprise detre cercles de
rayonk,,.» et k... passant par l'origine 0 (Fig. 7) (Blackledgeal 1987). Quelques angles d'in-
cidence sont alorsatessaires pour reconstruire le plan de Fouriertonaographie redondante
ainsi utilisee par Mensah & Lefebvre (1997) sur un fame faiblement contrastoffre un pouvoir
de ésolution de I'ordre de la longueur d'onde.

Les sysémes actuels de tomographie ultrasonore du sein

Les premiers scanners de tomographie ultrasorgaiésts pour la 8nologie onéte reali€s aux
Etats-Unis par Greenleat al (1974, 1978), Glover & Sharp (1977), et en France, p@n@ntet
al (1980) et Jossinedt al (1980, 1983). Les diféfrents dispositifs ex@rimentaux sont semblables.
lls sont geréralement comp@sd’une tableevidée sur laquelle la patiente est erxcdbitus ventral et
plonge le sein dans une cuve remplie d’eau. Une paire dedmatewrs est&pla&e nmecaniquement,
autorisant un balayage circulaire et/ou transversal audausein pour analyser I'organe suivant
plusieurs incidences. Afin d’obtenir des coupsdifférents niveaux, I'ensemble pegtte moné sur
des \erins oko-pneumatiques (Jossirettal 1980, 1983). Une autre technique consistatiliser
plusieurs ensembles de transducteudsfferentes hauteurs, disgesde part et d’autre de I'organe
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(Greenleakt al 1982 - Fig. 8).

FIG. 8 — Scanner ultrasonore de Greenlegél (1982). Le scanner posgde quatre paires de trans-
ducteurs 8paés de 14 mm plds verticalement. La paire de transducteursgsde plus haut a une
frequence centrale de 3.5 MHz, le dietme du seirétant plus importand sa base. Les autres sont
des transducteurs deefjuence centrale 5 MHz.

De nombreux groupes de rechercl&eloppent encore actuellement des &ysts d’imagerie
afin de Ealiser des images ultrasonores quantitatives du seinréatdchl 1997, Lacefield & Waag
2001, Stotzkat al 2002, Ashfaq & Ermert 2004, Wiskiet al 2005).

Plusieurs groupes de recherche ont choisi d’utiliser utenaue circulaire fixe, permettant une acqui-
sition des donées beaucoup plus rapide qu’'un gyse rotatif démetteurs&cepteurs. Un sysine
rotatif necessite un temps d'@trassez long entre deux positions successives des tramgiduafin
d’éviter les vibrations @caniques produites par cémlacement et&gradant la quakt du signal
(Witten et al 1988). Les akfacts assoés aux mouvements de la patiente (Witetral 1988) ou
assodksa la mesure du centre de rotation de I'antenne $tighe (Kenue & Greenleaf 1982) sont
ainsi consiérablementé&duits par I'utilisation d’'une antenne circulaire fixe.

Une des prengires antennes circulaires nécessitant pas de balayag&ganique &t realige
par CEmentet al (1980). Elle est compée de 45&Elements de quence centrale 3.5 MHz. Les
reconstructions sont effe@as gacea la methode desétroprojections filiees en consitant une
propagation rectiligne entre l&ements. D’autres antennes pedant un nombre éléements plus
important ont depuigte cevelopgees.

Le groupe de WaadJniversi€e de Rochester, Rochester, Etats-Ypigs&de deux antennes circu-
laires. Leur approche consisiesynttetiser une onde plariepartir deslements de I'antenne pour
pouvoir utiliser les algorithmes classiques de tomogmm diffraction tels que I'algorithme de
rétropropagation file (Wittenet al 1988, Janssoet al 1998). Afin d’antliorer cette technique
de reconstruction initialement monéffuentielle, Mast (1999) adelopie une néthode temporelle
employant I'information du signal incident de largeur dedha finie. Cette rathode utilise la com-
binaison cobrente des champs diffré&st mesugsa tous les angles de diffraction et d’incidence,
retardces et somrés, pour reconstruire le milieuimager, comme si on avait effeétune ogration
de focalisation. Cette @thode est en ce sens analoguene technique d’imagerie par ouverture
syntretique. La pren@re antenne comportait 20é&ments de fquence centrale 2.4 MHz ; actuel-
lement leur antenne est consétude 640@lements de fquence centrale 3 MHz (Lacefield & Waag
2001) [Fig. 9].

Une autre technique consistdaireémettre ura un chaquélément de I'antenne, se comportant
ainsi comme une source ponctuelle produisant une ondeeimigctirculaire (Stotzkat al 2002).
La reconstruction du parastre de éflectivite est base sur le fait que le signal enregsstfpar un
transducteuré&cepteur distinct de &@metteur) correspond la somme deéchos provenant de tous
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Fic. 10 — Antenne cylindrique synétique
dévelopge par le groupe de R. Stotzka,
constittte de 48 barrettes, chaque bar-

Fic. 9 — Antenne circulaire &velop@e par rette contenant 4@lements, 8 utiliés pour
le groupe de R. C. Waag, conséi de 6400 I'émission et 32 pour laéception. Six ro-
élements de fquence centrale 3 MHz, 128  tations sont &cessaires pour pouvoir avoir
élements sont utiliss pour Iemission et 16 les dones sur une antenne cylindrique

élements pour lagception (Lacefield & Waag syntretique (Stotzkat al 2004).
2001).

les diffuseurs sités sur des arcs d'ellipse de foyerstietteur et le&cepteur. Le groupe de Stotzka
(Forshungszentrum Karlsruhe, Karlsruhe, Allemayg&veloppe une antenne cylindrique comp®s
de plusieurs barettes comprenant une quarantaglendéents (individuellement utilgs en tant que
récepteurs oémetteurs) pour I'imagerie 3D (Fig. 10) (Stotziizal 2004).

Ces deux dergires approches (Mast 1999, Stotataal 2002) utilisent des algorithmes temporels
pour lesquels il est plus facile d'incorporer un compengatie gain pour prendre en compte I'ab-
sorption du milieu et des @thodes de correction d’aberration poéduire les erreurs induites par
les approximations de milieux faiblement diffusants.

Le groupe d’Ande (Universiié de Californie, San Diego, Etats-Uhigos&de deux antennes circu-
laires oferationnelles (102&lémentsa 1 MHz -Fig. 11- et 51Zlementsa 0.4 MHz) et proedea
des essais cliniques (Aridet al 1997). L'algorithme de reconstruction est similaire ausggddures
de tomographie en diffraction classiques. L'origir&alite leur approche repose sur :

- l'acquisition et la sommation des dages pour dix fequences disétes, avec unemission en
continu, afin d’argliorer le rapport signal sur bruit,

- l'utilisation de frequences plus basses ( MHz) permettant deéduire les aberrations de
phase induites par I'utilisation de I'approximation de B 1 MHz, le dianétre moyen d’'un
sein est d’environ 80 - 100 \),

- un algorithme original permettant deduire ces aberrations de phase.&édonsista réaliser
une focalisation synétique sur chaque point du mili@limager afin d’obtenir les temps de vol
entre chaque point et chaque couptaetteur/ecepteur. A partir de I'information des temps
de vol, une correction de phase est appiieg chaque image reconstruite pour urégfrence
discrete, lesquelles sont ensuite soges.

La figure 12 montre des coupes transversales d’'un sein, degkatboracique jusqu’au mamelon,
obtenues par ce syshe.

La soceéte Techniscan Medical Systemforicee par S. A. Johnson, Univessitd’Utah, Salt
Lake City, Etats-Unisréalise aussi des essais cliniques avec uresystconstitd de deux bar-
rettes lireaires fixees 'une en face de l'autre et effectuant une rotation s0f.36a distribution
des pararatres de €lérité et d’absorption est reconstruite via desthodes d’'inversion non-leaire
(Wiskin et al2005). Lorsqu’une seule barrette est uiisen mode B, un algorithme de tomographie
de ieflexion classique avec correction de &éeite est utili€.
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FiG. 11 — Antenne circulaire,&elopgee par

le groupe de M. P. Andy, avec la table d’exa-

men. La patiente est allogga plat ventre avec

son sein plong dans un bain d’'eau et autourde  FIG. 12 — Images d’'un sein d’'une patiente

celui-ci 'antenne (Ande et al 1997). agee de 35 ans. Coupes transversales de la
cage thoracique (en haatgauche) au mame-
lon (en bas droite) (Andé et al 1997).

Ces systmes ealisent des reconstructions de coupes 2D (ekdeptystme de Stotzka), les images
3D étant obtenues par coupes 2D successives. Le groupe diHRudmr-Universie Bochum, Al-
lemagng utilise un scanner ultrasonore spedlAshfaq & Ermert 2004) permettant d’obtenir des
informations tridimensionnelles de I'objet. Le siste est constiid’'une barrette ultrasonora 7.5
MHz) faisant facea un €flecteur netallique et fonctionnant en mode B-scan, I'ensemiglerigant
une trajectoire @licaidale autour de I'objeh imager. La €lérité et I'aténuation mes@es gacea ce
syseme sont reconstruites de mard classique par I'algorithme detroprojections filtees (tieorie
des rayons droits), une correction de la diffraction estsagge par la suite. En utilisant ce sysie,

il est aussi possible d’adapter lséthode CARI (Clinical Amplitude/velocity Reconstructilma-
gingy, bage sur la tomographie déftexion compatiblél la mammographie de rayons X (Richter
1995), et @veloppee par la suite par Krueget al (1998) (methode de reconstruction &lgrique).

Le tableau 1&capitule les propéeites des diftrents systmes ultrasonoresdrits dans cette partie.

2’examen est similair@ celle de la mammographie X : le sein est com@esgre une plaque de plexiglas et une plaque
de netal, une barrette lmire est plage sur la plaque de plexiglas avec un gel de couplage. Clégment de la barrette
eémet une courte impulsion ultrasonore et éehos produits par leeflecteur matallique sont mesés par tous les autres
elements de la barrette. La carte d@décité est reconstruite par tomographie éfiaxion (mode B-scan) de rayons courbes.
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TAB. 1 — Propretes des diferentes sysimes ultrasonores émtionnels ou en cours de
developpement ots

MENSAH
WAAG ANDRE STOTZKA | LEFEBVRE JOHNSON ERMERT
(LMA) (TECHNISCAN)
Antenne 2 barrettes 1 barrette et
Antenne Antenne cylindrique | Ant. semi- linéaires 1 réflecteur
Syseéme ciculaire circulaire + balayage| circulaire + balayage + balayage
circulaire circulaire hélicoidal
Acquisition 2D 2D 3D 2D 2D 3D
Acquisition
3D par transversal| transversal - circulaire transversal -
mouvement
Essai non oui non non oui non
clinique
Diametre - 20cm 18 cm 20cm - -
Emission impulsion continu impulsion | impulsion impulsion impulsion
Frequences 3 1 0.4 3.25 3 2.5 5 7.5
centrales MHz MHz | MHz MHz MHz MHz MHz MHz
Nombre 6400 1024 | 512 48 1024 2 barrettes 1 barrette
d’éléements barrettes 512&lements 128¢&lements
Temps - 3s 1ls 15s - 10 min \ 15h 20 min pour
d’ acquisition (2D) | (2D) (2D) pour acqu. 3D acqu. 3D
Algorithme méthode méthode Rétro- Rétro- méthode| méthode| projection
de recons- analy- analy- projection | projection | analy- non rayons
truction tique tique elliptique | elliptique tique linéaire droits

Travaux de these

Le prototype de laboratoire (otethonstrateurpNAis (en anglaisANAtomical Imaging and
Interventional Systejren cours deé&alisation au LMA est b&ssur une antenne semi-circulaire
constitiee de 1024leéments de quence centrale 3 MHz (Fig. 13), permettant une imageriet2D
autorisant une imagerie 3D en faisant pivoter I'antennewud’un axe passant par le mamelon (Fig.
14). Une telle orientation de I'antenne est originale ch pérmet de fournir des coupes sagittales
de sein passant par le mamelon (imagesadlectivite), contrairement aux antennes circulaires plus
classiques fournissant des coupes transversales de ldhzageique au mamelon (Fig. 12). Nous
developperons ce point au chapitre 2 de la pegmpartie de ce manuscrit. Afin d’obtenir des infor-
mations quantitatives dans la configuration classique desnhaes circulaires existantes (Lacefield
& Waag 2001 - Fig. 9, Andret al 1997 - Fig. 11), I'antenne semi-circulaire pédte pivo€ea partir
de sa position originale (Fig. 14) dans la position so@affigures 9 et 11). Une coupe 2D est alors
obtenue par rotation de I'antenne semi-circulaire auteusah centre, et une image 3D est obtenue
par balayage transversal de I'antenne le long de I'axe papsale mamelon.

La méthode d'inversion actuellement @giee au @émonstrateur est bas sur un algorithme de
rétroprojection elliptique filiee (Mensah & Ferére 2002), similair@ celui de Norton (1980). Cette
méthode est fongke sur I'utilisation de I'approximation de Born, qui perrdetlinéariser le proldme
inverse, et suppose que le champ de pression incédeistpar urelement de I'antenne est une onde
splerique (transducteur ponctuel) de largeur de bande infibreretrouve donc deux stégies
precedemment cées, I'emploi d’'une information large bande et la coasadion de transducteurs
ponctuelsavitant de syntétiser des ondes planes au niveau de I'antenne. Mensah &1feef2002)
ont monté dans une mdaisationa un seul paragtre (compressibil@) que le champ diffraétme-
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4— fxe passant pat le marmelon

FiG. 13 — Antenne semi-circulaire de 1024 FIG. 14 — L'antenne semi-circulairenAis
elements de fquence centrale 3 MHz et permetde fournir des coupes sagittales de sein
maguette-test de 1Z3ements. passant par le mamelon.

Sure,a un temps et uneggnétrie d'acquisition dones, correspond alogsl'intégrale des fluctuations
de compressibkt sur une ellipse de foyer€inetteur et leécepteur. Le processus dgnoprojection
elliptique filtree est éduit par analogie avec latroprojection plane, seule la nature des projections
differe. Cette approche (temporelle) facilite l18gration d’'une correction des distorsions induites
par I'utilisation de I'approximation de Born. Cette cortiea se fait par I'interrédiaire de termes
correctifs des temps de vol obtenus par la reconstructida darte de €lérite (Ferrereet al 2003).

Les inconenients de cette @thode sont la formulatioa un seul paragtre, les fluctuations de den-
site étant regligées, et le manque de formalisme de la prhae d'inversion.

Prenant la suite de la&se de R. Ferere (2003), cette #se visea pallier les principaux in-
convenients pecedemment cés eta étudier la faisabilié du systme ultrasonor@ antenne semi-
circulaire gacea des validations nuamiques bases sur des fa@itnes nurariqgues anatomiques bi-
dimensionnels de sein construéscet effet. Nous nous i@tessons par ailleui la tomographie
guantitative d’absorption &t une néthode d’optimisation (&hode non ligaire) pour la tomogra-
phie quantitative d’impdance.

Dans lapremiere partie du manuscrit, nous utilisons une formulation en terme dduatons
d'impédance et deé&#érité et donnons un cadre plus forneella pro@dure d’inversion en intro-
duisant les transforées elliptiques de Fourier et de Radon. Nous montrons quaraufation du
probleme direct obtenue est similaigecelle obtenue par Lefebvre (1985) en champ lointain avec
I'insonification par une onde plane : l&ponse spectrale du milieu egttdrmiree par le lapla-
cien des fluctuations d’ingmlance et deétérite piesentant des diagrammes de diredhapposs,
'impédance prdominant enéflexion et la élériteé en transmission. Par ailleurs, afin de nous rap-
procher des conditions épatoires du radiologue, noué\kloppons des fafines nurdriqgues ana-
tomiques bidimensionnels de sein pour I'imagerie ultraseriant pour la tomographie que pour
I'échographie. Ces faimnes permettent de simuler et de comparer les dekthodes d'imagerie
independamment des technolog@sctro-nécaniques mises en oeuvre. Il s’agitd’'un des points
les plus forts et originaux de cetteege. L'objectif est de valider I'algorithme de tomographie
d’'impédance dans un cadre plusliste et de montrer I'apport de notre approche tomogegaehi
par rapport I'échographie,aféerence reconnue des radiologues.

Dans laseconde partiedu manuscrit, nous abordons le préle de la caragtisation tissulaire
via I'imagerie quantitative pour les paraines de €lérite, d’absorption et d'im@gdance. Diférentes
approches sorétudies. Pour le paragtre de €lérité, nous utilisons un algorithme de type Layer
Stripping, baé sur I'hypotlese de propagation en rayons droits evalop@ au laboratoire par
Ferriereet al (2003). Des simulations nugniques sur des fabines acagmiques montrent les li-
mites de la rathodea restituer les objets avec &iité. Pour [eétude du paragtre d’absorption, nous
introduisons, dans uneéthode féquentielle classique d’estimation de I'absorption, ler@ction
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des effets de diffraction{ee aux leterogergités du milieu. Enfin, nous faisons une incursion dans les
méthodes d’optimisation afin d’estimer le pane d'impgedance. La i@thode consista construite
la solution de facon @rative en minimisant une fonction @oqui exprime [ecart entre les champs
mesues et les estimations de ces champs. Afin d’avoir un tempsldel caduit, nous utilisons une
formulation analytique du champ l&essur une approximation canonique deéamgtrie de I'objet
pour la ©esolution de protdme direct lors de l'inversion. Cette technique n’est pggoprement
parler originale, elle estés proche des travaux effeétipar Scotti & Wirgin (1995) et Le Mar-
recet al (2006). L'originalie réside dans le couplage degtimodes tomographique (afin d’obtenir
l'information de nature gonetrique) et d’optimisation (pour atteindre I'informatignantitative).
Enfin, latroisieme partieest cediéea la validation exprimentale des algorithmes de reconstruc-
tion tomographique, en utilisant soit un balayagecamique d’'un couplemetteurfecepteur, soit la
maquette 128lements du @monstrateurNATs (Fig. 13). Nous confrontons les images sygtthues
issues des simulations néniques et les images expmentales.



24

INTRODUCTION



Premiere partie

La tomographie ultrasonore

25






Chapitre 1

Tomographie d'impedance
acoustique

Le chapitre d'introduction a morérque les techniques de tomographie en diffractigpethdent
fortement du moédle physique choisiggquation de propagation, largeur de bande des transdsicteur
ou encore type d’ondes incidentes). Nous avons choisi urdglisation en terme de fluctuations
d’'impédance et de&dérite formuke par Lefebvre (1985, 1988). Cette rabslation nous a paru la
plus judicieuse car elle permet de faire apfitaeadirectement dans la formulation du preivle di-
rect le pararatre d'impedance, paragire que I'on peut eger reconstruire en mode deflexion et
implicitement reconstruit edchographie. Lintroduction des "transfoees elliptiques” de Fourier
et de Radon permetdtriture d’un algorithme dettroprojection elliptique filée, analogue au clas-
sique algorithme dectroprojection filtee utili$ en tomographie en transmission de rayons droits et
en tomographie deeflectivite.

Dans ce chapitre, nous rappelons dans un premier temps Elisaithn en imgdance/vitesse. Nous
montrons que I'on peut reconstruire soit I'ieglance en mode déftexion, soit la élérite en mode

de transmission, puis nous comparons notre formulationdaux formulations les plus utikes

en @lérité/densié et compressibil/densié. L'algorithme de &troprojection elliptique sera enfin
préseng etévalle giacea des simulations nueniques de la propagation des ondes ultrasonores sur
des fanbmes aca@miques.

Une grande partie de ce travaibé publiée dans Mammographie ultrasonore en champ prothe

a parétre dans la revu@raitement de Signa(Mensahet al2006). Un second article intit@l’'Near-

field ultrasound tomograptiya éte soumisa Journal of Acoustical Society of AmerigdMensah &
Franceschini 2006).

1.1 Modélisation en impedance - vitesse

On s’interesse essentiellement awépbnenes de diffraction engeréb par les inhomadmeités
d’'un milieu, les pl@nonenes d’absorption-dispersi@tant regligés. Ainsi le milieu biologique est
décrit du point de vue acoustique par ses seules fluctuatmdsikié p et de €lérité c. La pression
acoustiqueP vérifie I'equation d’onde suivante parfoigmbmnéeéquation de Ekeris :

2
—C% ZTP; + pdiv (; gradP) = 0. (1.1)
ou ¢ et p sont variables dans I'espace.
En pratique, les ultrasons so@inis par une sonde qui est soit en contact avec la peau par I'in
termédiaire d'un gel de couplage, soit imméegdans une cuve d'eau assurant le couplage. On
consicbre le fluide de couplage comme uigéerence homaogne de caraétistiques connuesy, co.
En introduisant cetteéference et en faisant apptra au premier membreéguation des ondes
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classiques, Bquation de propagation&srit :

2 2
1 9P 1 1> 0P gradp - gradP. (1.2)

SE R SN R (N
2 ot * (02 d) o

Suivant Lefebvre (1985), on introduit les parnes2a = (c* — ¢3)/c? et¢ = Log(z/2p) ca-
rackrisant respectivement les fluctuations quadratiquesétigite ¢ et les fluctuations logarith-
miques d'img@dance: = pe. En effectuant le @veloppement :

gradp = grad(Logp) = grad (Logp>
P Po

= grad (Logpc> + grad (Logc—o) (1.3)
PoCo c

= grad (Logz> + 1gl’ad (Log(1 — 2a)),
20 2

l'Eq. (1.2) seécrit:
1 %P 2a 0°P 1
fc—g 72 + AP = 7% 72 + 5 grad (Log(1 — 2«)) - gradP + grad{ - gradP. (1.4)

En consi@rant que les tissus biologiques se cdmasént par leur faible inhomeéggite (o ~ £ ~
10~2), on peutécrirea I'ordre un enx (Lefebvre 1985, 1988) :

2 2
01% gT]: + AP = 262[ ZT]; —grada - gradP + grad¢ - gradP. (1.5)
L'inconvénient de cette mdatisation est qu’elle fait appel une hypothse de milieu faiblement
héterogene, contrairement aux melisations exactes elerite/densié [Eq. (1.2)] ou en compressi-
bilité/densié. Cependant, par la suite, on est afnarfaire cette hypo#se de milieu faiblement
héterogene pour pouvoir utiliser I'approximation de Born; par cemgeent cet incorénient est
ignoré. L'intérét de cette maglisation approcke est qu’elle permet de caragser les milieux bio-
logiques en termes de fluctuations d'ieance et de &€lérité « qui, comme on le verra par la suite,
présentent des diagrammes de directide diffusion oppdss (Fig. 1.2).

1.2 Le probleme direct

On consi@&re un organé imager occupant un domaine compRatie R? et une sphre d’acqui-
sition S entourant I'objet (Fig. 1.1).

On suppose que I'oémet, dans le fluide de couplage, une ondeesphe de pulsation, le
transducteuemetteuetant sit@ enec S :

P iwt eikHX7e” iwt 1.6
(X, w, t) = pi(x W= —e” .

l( 7w ) pl( aw)e 47T||X—9H6 ( )
ou k = w/cy est le nombre d’onde de I'onde incidente ddecité ¢y dans le milieu bte. En cher-
chant une solution de type harmonigie= p ¢~**, la repésentation iriéggrale du champ total
enregisté enre S s’écrit :

p(r7w): pi(r,W) +f'D g(rax7w)
[2k2a(X)p(X,w) — grada(x) - gradp(x,w) + gradé(x) - gradp(x, w)]dx,
(1.7)
ou g est la fonction de Green en espace libre :
etk llr—x||
g(r, X, w) = (1.8)

drlr = x|’
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Fic. 1.1 — Geonetrie d'acquisition en diffraction. Un transducteur éitene (de taille in®rieurea
la demi-longueur d’'ondegmet une onde sghique qui est diffraée et enregisée par un&cepteur
placg enr sur la néme surface sgiique entourant I'organe (le sein).

On suppose que le milieu est faiblemeatdntogene et que I'on peut lieariser le prolidme inverse en
utilisant I'approximation de Born. Cette approximation consiséeregliger,a I'intérieur des inho-
moggreites, le champ diffraét(difféerence entre le champ total et le champ incident) devantleph
incident. On reglige ainsi la diffusion multiple en se contentant d’uneragimation de monodif-
fusion et en supposant que chaque diffuseur est d@tpgule champ quiegnerait en I'absence de
tout diffuseur. Cette derare hypotkse suppose quettendue des diffuseurs n’est pas trop grande.
Le champ diffrack p; s'écrit :

pa(r,w) = /g(r,x7w)[2k2a(x) pi(X,w) — grada(x) gradp; (X, w) + grad¢(x) gradp; (X, w)]dx.

(1.9)
On calculegradp; :
d (i (x,) 4o
grad (p;(x,w)) = grad | ———
4r||x — €| ikx—e|
1 -
= |(ik———— ) grad(||x —€¢]|) - 19
(% ) © iy e
| eiklix—ell
~ MdeNX—dD'4Hx Cl

L., 1 . ; . -
Dans I'Eq. (1.10), nous avongglige m en comparaison di:. En effet, si on consigre que
la celerité moyenne de I'orgareimager esty ~ 1540 m/s, et que I'on travaillé@ 3 MHz, on obtient
< =10 !,
X — e” rayOlntenne
Nous cefinissons,. (respectivement,.) le vecteur unitaire poét par la droiteémetteur-voxel
(respectivementacepteur-voxel) que nous appelons I'axe (respectivement I'axe-x ) :

k = 12240 m~t, grand devan'h

f— X_
Ix — €]l

= grad ([|Ix —ef).

Ne

L'EqQ. (1.9) est alors&duitea :

etk (llr=x||+lIx—el) o2 " d de) 14 (1.11)
Pd—_/16ﬂ2||r7x||uxfe|| [2k%a — ik -n. (grada — grad¢) ] dx. :
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Suivant S. Mensah [Mensat al 2006], nous introduisons ldransformée de Fourier elliptique’
qui permet de&aliser la projection du terme entre crochet dans I'Eq1(lsir une base de fonctions
elliptiques harmoniques®x = ¢ik(Ir=xl+lx—el) — constante (ellipses dont les foyers seetr).

Définition de la "transform e de Fourier elliptique”

On noteny, ¢ le vecteur unitaire poét par la nediatrice dans la direction d’incidence
specifiee par les angles (Fig. 1.1) :

¢ =7+ 3 (angle(e) + angle(r)),

0 = Llangle(e) — angle(r)|.

Nous cfinissons le vecteur d’onde elliptiqe= % n,, ¢ et introduisons le produit
scalaire elliptique &” assocéa une configuration fixe(e, r) ou,a la formeéquivalente
(6, 0) :

K@X = —kngg®X

[I>

=k (X — e[l + lIx = rl]) -

Soit f(x) une fonction temgrée (c’esta-dire dont la distribution ass@a est tem@rée)
définie surD et nulle partout ailleurs. Noustinissons latransformée de Fourier El-
liptique” F¢ par :

e~

iK®Xx
e dx (1.12)

Fe (100) = F () = [ 70
ou la distancéx|k s’exprime par :
Xk = 16 7|} — ex]| - [|x — rk|l-

Nous pouvons alorséinir la "transformée de Fourier elliptique inverseé (voir an-
nexe A.1):

Pt (1)) = 100 = gy [ F0OMe™ ™ a1

Conformémenta la cefinition de la "transforrae de Fourier elliptique”, le champ diffré&cEq.
(1.11) se eduita :

ke — ik d dé) ] d
= - 2k%a — ik n. - (grada — gra X
b /7.7 e e (grada — grads) | (1.14)
= —F¢[2ka — ikn. - (grada — grad¢) | (K)k=kn,,-
Gracea la regle de érivation donéea I'annexe A.3:
Fe (e, - grad o) (K) ~ & @ Kk (K) (1.15)
avecKx = Fg [—ik (1 4 Ny, )]. On obtient :
pa(K) z—{kad(K) — ik [/éK ® (a —g)} (K) } (1.16)
soit
pa(er,w) = —h(er,w), (1.17)
avec
hier,w) = k2 {]-‘g(lfne~nr) ® & + Fe(l+n,-n,) @5} (K) (1.18)

ou "®” est la convolution elliptique (annexe A.3}(K) et g(K) sont les "transforrdes de Fourier
elliptiqgue” des fonctionsy(x) et£(x).
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h repiesente la&ponse fequentielle en diffusion du milieu pour une configuratiomuesure fie
pareetr. Laformulation Eq. (1.18)gréralise celle de Lefebvre (1985, 1988), obtenue en ondeplan
et diffusiona grande distance. Les deux diagrammes de dirgetiatdiffusion pour les fluctuations
de c&lérité « et les fluctuations d’'impdances sont opposés (Fig. 1.2) : il s’agit de deux cardites,
symétriques I'une par rappoét I'autre.

(a) Directivite de la vitesse (b) Directivite de 'impedance

FiG. 1.2 — Diagrammes de directi@idea et¢ : les effets de &lerite dominent en transmission a),
les fluctuations d’impdance ont une contribution majeure sur la diffractionéfiexion b).

En rétrodiffusion, lorsque, = n,.,
her,w) = 2k% E(K) K=k, (1.19)

et en transmission, lorsque = —n,.,
h(er,w) = 2k* &(K)k=kn,_.- (1.20)

Si on s’inéresse au paratre d'impedance, on peut montrer que I'Eq. (1.19) correspotad’trans-
formée de Fourier elliptique” du laplacien des fluctuations tdgeiques d'img@dance :

herw) = 2 EK)kopn, o = —5 FelACX)] (1.21)

la demonstration est en annexe A.4.

On dispose donc d’'une mélisationa un seul paragtre lorsqu’on ne €carte pas trop de l&trodif-
fusion ou de la transmission pure : iggance enéflexion et €lérité en transmission. En dehors
de ces situations ex@mes, on a affaira un objet composite, @ange d'img@dance et deé&lérité.
Avant de s'inéressen la iesolution du prol@dme inverse, on s’igresse aux deux formulations les
plus emploges.

1.3 Comparaison aux autres formulations

Nous comparons la formulation en termes de fluctuationspthance et deétérite avec les
deux formulations les plus couramment UBES :
— la formulation en termes de fluctuations de compressibilé et de densié qui s’ecrit :

1 0°P uw 0°P
- = AP == — +div radP 1.22
Cg 8 t2 + 0(2) 8 t2 + (7 g ) ) ( )
avec :
X — Xo . o 1, -
p = =— les fluctuations de compressib#jt y = — &étant la compressibit
X0 pe
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~ = PP Jes fluctuations de denait

En utilisant I'approximation de Born, I'expression du chadiffracté sécrit :

pa(r,w) = /g(r,x,w)
[—k2u(X) pi(X,w) +v(x) div (gradp; (X, w)) + grady(x) - gradp; (X, w)]dx.

(1.23)
En utilisant 'Eq. (1.10), on obtient :
g q av (i eiklx—el|
7(x) div (gradp; (x,w)) =~ (x) div (Z ne47r||x—e>
eiklix—el|
~ ik . -grad (1.24)
iky(x)n. - gra yp
2 ciklx—ell
= k) Ar||x — €|

Confornementa la cefinition de la "transforrae de Fourier elliptique” Eq. (1.12), on obtient :
pa=—Fe [~k (u + ) +ikne-grady | (K)k=rn,.,- (1.25)

La regle de érivation don@gea I'annexe A.3 (et rappék Eq.(1.15)) permet alorsé&trire la
réponse fequentielle en diffusion du milieu :

h(er.w) =k [ + Fe(n.-n,) ®@7](K)| (1.26)

— la formulation en termes de fluctuations de élérité et de densié qui s'écrit :

1 9°P 200 92P
- —= AP = —— —— radn - grad P. 1.27
2 ot? + c? 8t2+g n9 (3.27)
avec :
c? — C% . P
200 = 5 les fluctuations deédeérité,
C

n= Logﬁ les fluctuations logarithmiques de degsit
Po

L'expression du champ diffragtest la suivante :

pults) = [ o xR0 ) + grac) - gadpOol o
= —Fe[2Ka +ikn.-gradn | (K)jk=rn, -
On obtient la éponse fequentielle en diffusion du milieu :
her,w) =k 26 + Fe(1+n.-n,) ®i](K)] (1.29)

Pour les trois formulations, leéponses fquentielles en diffusion, que I'on obtient en coésaht
une source sp#tique, greralisent celles obtenues lorsqu’on coesalune onde plane et que I'on
travaille en champ lointain (Lefebvre 1985). Pour chaquenfdation, si I'on considre des angles
de diffraction particuliers, on obtient une n@isationa un seul paragtre, comme on peut le voir
au tableau 1.1. L'iréirét de la modlisation en impdance/elérité est que I'on peut reconstruire en
mode de &flexion le seul paragtre d'impedance, paragatre d'inérét de 'echographie.

On s’attachera maintenaatrésoudre le proBime inverse, c’esi-direa partir des mesures du
champ diffug, retrouver les valeurs des paitnesa et£ pour enétablir leur cartographie.
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TAB. 1.1 — Mocklisationa un seul paragtre pour des angles de diffraction particuliers

Modélisation en Modélisation en Moélisation en
impédance/eleritt  compressibilé/densié  celérité/densié
En transmission pur@f) = 7 2k2a(K) —k? [+ 4] (K) 2k26(K)

n.n,=-1

En rétrodiffusion,26 = 0 2k2£(K) —k2 [ — 3] (K) 2k2 [ + 1) (K)
n.n,.=1

En diffraction pourf = 7/2  k? {ng dJ (K) —k?i(K) k% 28 + 1) (K)
n.n,.=0

1.4 Le probleme inverse

Lors de la formulation du probme direct, nous avortabli une relation approéle entre la
reponse fequentielle en diffusiorh(e, r,w) et les "transforrees de Fourier elliptiques” des pa-
rametres d'img@dance et de @lérité . On peut donc esger remplir le plan de Fourier elliptique
en alisant un double balayage : spatial (de I'angle d’incigeet de diffusion) et &quentiel. La
couvertureétant par endroit soit partielle, soit redondante, on &ffecespectivement soit une in-
terpolation, soit une moyenne. On peut alors pdsra une "transforrée de Fourier elliptique”
inverse & 2 oua 3 dimensions) pour retrouver I'objet. Cette techniquesséz lourde et nous avons
opte pour une technique permettant de travailler directemams ¢ plan imagesel en utilisant un
algorithme de &troprojection elliptique fil&e. A cette fin, nous introduisons la "transf@ende Ra-
don elliptique” puisétablissons une extension du classiquEotime coupe-projection. Nous nous
placons dans ce qui suit danscles bidimensionnel

1.4.1 Latransformée de Radon Elliptique” et le theoreme coupe-projection

On consiére une fonction objef (x) sur le domaine compad® de R2. Nous dfinissons la
"transformee de Radon elliptique” par :

[ rogble= el x

[Rff] (57 ¢7 0)
[X]s.0 (1.30)
[ 100dos0.

doge(x) estl'ellipses = ||x — €| + [[r — x|| de foyers é r) € S? (poncerée parx], ). Puisque
nous travaillons danR?, nous pouvons fixer une des trois variables de la fonctiene, 6). Nous
choisissons de fixer I'angle de diffraction= 6, a une valeur constante ; aussi, noétagssons ce
paranetre dans les expressions.

Une projection sous l'incidencé estégalea I'intégrale de la fonction objef(x) sur des ellipses
de foyers communs &metteur et le &cepteur. L'acquisition compte permet donc d’obtenir un
ensemble de projections 1D &gty (s) sous l'incidence) avecy € [0, 7] qui repesente exactement
la "transfornee de Radon Elliptique” de la fonction objgét

[Refl(s,0) = {ps(s),s€R,0< ¢ <7} (1.31)
[Re f](s,0))4tixe = Ps(5)- (1.32)

La transfornge de Fourier standaid d’'une projectiorpg(s), noeep,(S), s'écrit :

PulS) = (Flpal) (5) = [ " pels)eiSods. (1.33)

— 00
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En remplaganp, (s) par sa valeur, nous avons,

pes) = [ [ 1 ”¢®X) e85 ax s

(1.34)
/f / I']1¢®X) —iSN®X Jo dx.

NotonsSng = S;.

. e~ 1Sp®X .
5) = / 00— dx = F(5.0)ipme = Fero 1] (5). (1.35)

En congquence, la transfor@e de Fourier 1D standard d’une projection est une coupe’tiaies-
formée de Fourier elliptique” 2D de la fonction objet, et invensat, une coupe de la "transfoe®
de Fourier elliptique” 2D de la fonction objet est la transfiée de Fourier 1D d’'une projection.
Ce resultat peuetre vu comme une extension du classiqueteme coupe-projection (utispour
I'algorithme de etroprojection filtee en tomographie de transmission en rayons droits).

1.4.2 La procédure d’inversion

L'algorithme d'inversion le plus classique, celui qui estisé en standard en tomographie X,
est I'algorithme de sommation deétroprojections filtees. L' algorithme d’inversion que nous
présentons ici s'aére touta fait analogue dans son expressiiet algorithme ; seule, la nature
des projections ditfre.

Consicerons la "transforr@e de Fourier Elliptique” inverse d’une fonction objet Iniginsion-
nelle f :

@2 / F(K) e®®Xx]x dK (1.36)

Le theoeme coupe-projection nous permet d’'introduire la tramséa de Fourier (standard) des
projections. Par ailleurs, la transformation polaire dargan de Fourier donnedK = SdS d¢, la
variable¢ variant ded a 2. On peut cependant remarquer que le p@ff)) a la méme valeur que
le point(—S, ¢ + 7). On peut donc parcourir le plaréquentiel en utilisant la valeur absolue ge
et en faisant variep de(0 ar. L' équation pecedente devient :

1

2m
F) @ G [ [ RS0 @S, sas do

- / / Feio 1] (915155 dS dg (1.37)

) W/o /_ Do () |S1e %X dS do.

L'algorithme se @étaille de la mardre suivante :

1 1 /"
£00 =5 % = [ o) do, (1.38)
m™Jo
est la somme desétroprojections elliptiquesIT,(x) :
T[> ;
W00 = 5 [ Al as
= / / S)|S|e™#5 (s — ny @ X) ds dS (1.39)

= []¢p¢ (s =Ny @X).
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des projections filﬁseSpg :
o0

P(S)|S|e>dS

1
2 )
F7IS| s (S)] (1.40)
= FYK|Bs(K]),

|S| étant le classique "filtre en rampe” de la tomographie.

1.4.3 Ogerateur de "r étroprojection elliptique”

Consicerons une fonction arbitrairg s, ¢) ol s = n, @ x. L'opérateur deé&troprojection ellip-
tique B est cfini par :

1 1

Bla(s. 0100 = 5 % 7 [ Ko 0ty @ x,6)ds (1.41)

On peut introduire la fonction de projection moddif ™ :
f(s,0) = FTH|S| F (Ref) ()], (1.42)

la fonction objetf est donc recouverte par le€troprojections elliptiques”,

1 1 /7
700 =B = 5% = [ o £(ns & x 0o | (1.43)
ou encore
|f=BoF'oAbsoFoReof], (1.44)

ou le filtre Abs est cefini par Abs(S) = |5].

1.4.4 Restrictions au caraagtre quantitatif des reconstructions

L'analyse tleorique a permis de montrer quétait possible de reconstruire lalerité en trans-
mission et I'imgdance enéflexion. Neanmoins, il est difficile de travailler en diffusion avaima(s-
mission), configuration d’acquisition pour laquelle le ciadiffracé est nog dans le champ inci-
dent beaucoup plus intense (Lefebvre 2006). En effet, afiragtailler avec le champ diffragt il est
nécessaire detaliser deux mesures : une mesure avec I'objet et sans a@hjebptenir respective-
ment le champ total et le champ incident. En diffusionaagi(éflexion), le champ diffraétest bien
discrimirg dans le temps et est par cégaent facilea obtenir. Ce n’est pas le cas en diffusion avant,
puisqu’en peésence d’'Bterogereites, le premier front d’'onde du champ total est distordu cotnaa
front d’'onde incident, le champ diffraeest alors mal isél Cette configuration est donc inutilisable
en pratique pour ce qui concerne la tomographie en difsacauf si on travaille avec le champ total
transmis avec I'approximation qui lui est ada@t celle de Rytov. Mais la sensib@iaux diffuseurs
est alors minime. En tomographie en transmission, on ftexaipludt avec le champ total et une
approximation de rayons, permettanédaluer le temps de vol entreefnetteur et legcepteur et de
reconstruire la lérite.

La configuration d’acquisition en diffusion agre (€flexion) est gréralement pférée pour ses
qualites de esolution (restitution des hauteéfuences). L'analyseébrique pedit que nous recons-
truisons alors le paragtre d’impedance. Cependant, lors de la @rdare d'inversion, nous suppo-
sons travailler avec des signaux de bande spectrale irfinigalite, la bande spectrale des signaux
utilisés est limiée non seulement dwt& des hautes&quences, limitant leésolution, mais surtout
des basseséqguences, interdisant le quantitatif. Les bassgences (et laéquence nulle) ne pou-
vantétre atteinte, il est impossible d’effectuer une imageudemiitative du paragtre d'impgdance.
L'information que nous obtenons est donc seulement qtiaéta
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1.5 Simulations nuneriques

Afin d’évaluer la proédure de reconstruction sans contrainteégeixpentale, nous consdons
des fanbmes nurériques 2D aca&hmiques dont lagponse acoustique est cakesilpar une rethode
d’élements finis (FEM) @veloppee par C. Tsogka @acheet al 2000, Collino & Tsogka 2001).
Cette néthode modlise la propagation des ondes acoustiques dans le doreaiperel et est bag
sur la discetisation d’une formulation mixteéderite-pression pour I'acoustique. La diétisation
en espace est effe@ea I'aide délements finis mixtes (Bcacheet al 2000) et pour la disétisation
en temps, un s@ma de diférences finies cer@trd’ordre 2 est utilie. La technique des couches
parfaitement absorbantes (Perfectly Matched Layer, PMijnet de se ramenarun domaine de
calcul borre (Collino & Tsogka 2001). Cette approcheepente I'avantage de éettre aucune
hypottese supg@mentaire autre que celles de I'acoustiquédine, elle reproduit automatiquement
les plenonenes de diffraction multiple, dé&fraction et de&flexion.

Une description étaillée du code de propagation acoustique @jlgermettant la madisation des
milieux comme des fluides delerité et d'impgedance variables, estgeenée en annexe B.1.1.

1.5.1 Fanbtme aca@&miquea inclusions de natures diferentes

La simulation nurérique est me&e sur une grille d@000 x 1000 pixels Az =0.016 mm, 1.6
cmx 1.6 cm). L'antenne circulaire simeg, de rayonR =7.36 mm, est compég de 360 trans-
ducteurs ponctuels€partis unifornement, de fequence central2.5 MHz (A =0.6 mm). Chaque
élement actiemet une impulsion large-bande dont la forme d’onfig$ est mo@lisée par :

1 2
2\ a2z (t— =
Ft) = Arfe (t}}(}) (327r2f§ (t;o> ) o ( f0> , (1.45)

correspondana un signal de frquence centralé, et de largeur de bande-6 dB de 1.12,. Les
graphes temporel etéguentiel de I'impulsion sont trés en Fig. 1.3.

4

3

2

1

0 0.5 1 0 2 4 6 8
Temps (us) Frequence (MHz)

FiG. 1.3 — Formes incidentes temporelle éduentielle (2.5 MHz).

Le fanbme nunérique cylindrigue moélise des inclusions dans I'eau unif@ments eparties
le long d'une spirale (Fig. 1.4). Les diatnes des inclusions sont respectivemént= dy, =2.64
mm(% 4)\), dy = doy = d1/2 =1.32 mn(% 2)\), d3 = dg/ = d1/4 =0.66 mn{z )\), dy =
dy = di/8 =0.33 mm{=~ \/2). Pour chaque paire d'inclusions d&&me diangtre, 'une pésente
une variation d’imgdance, I'autre une variation délerité (Fig. 1.5). Les propéites acoustiques du
fantdme sont écrites dans le tableau 1.2.

La figure 1.6(a) ref@sente la reconstruction du partne d'impgedance par la prédure de
rétroprojection circulaire, les dogrsétant acquises etrodiffusion. On constate, comme ég
que seules lesgterogereites d'impedance sont visuaks. On peut observer par ailleurs la qudit
contraste de I'image ainsi qu’'un bon pouvoir @solution : cette pramure de reconstruction per-
met de @tecter des objets de I'ordre d’une demi-longueur d’ondepto@&dure de reconstruction
ne reconstruit pas le profil d’ing@ance& mais son laplaciei\¢ [Eq. (1.21)], image dékQE(K) par
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TAB. 1.2 — Proptétes acoustiques

Milieu Impédance @leritt  Densié

(MRayl) (m/s)  (kg/n)

Eau 15 1500 1000
Inclusions 1, 2, 3 ,4 1.395 1500 930
Inclusions 1', 2', 3", 4’ 15 1650 909.09

1000
151

1 980

y . ’.\ N
o
10r b
\\

940

mm
’
N

. | 920

900

880
mm (kg/m3)

FiG. 1.4 — Carte de densit
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. @ o
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10
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15

mm

(a) Carte d'imgdance

mm

(b) Carte de elérité

FiG. 1.5 — Carte d'impdance et deéterite du fanbme nunérique de la figure 1.4. On remarque les
supports distincts pour le contraste d'iegance et le contraste delérité.

la transfornée de Radon elliptique. Seul le contour des objetsg@ntant un contraste d'iragance
est donc reconstruit. &anmoins, les contours sagtbEs car si en thorie, lors de I'inversion, nous
avons travailk avec une onde sphique de largeur de bande infinie, en pratique dans la siionla
effectiee, les transducteurs sanbande passante lirai. L'étalement des contourgpend alors de
la forme de I'onde incidente. Ainsi, notre reconstructio®(d) doitétre compagea la carte des va-
riations logarithmiques d’imedance a laquelle on a appliduun filtre "laplacien de gaussienne” ou
filtre "LOG” (termes utilis dans le domaine du traitement d'image) éspnée Fig. 1.7. Ce filtre
est la convolution du laplacien et d’une gaussienne. Lefdpatial 2-D est de dimension 188
pixels et I'écart type de la gaussienne de 8 pixels et provient de la coamfispecial(’log’) de la
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baite a outils de traitement d'image de Matlab. Le filtre gaussienmet d’obtenir des contours flous
bien que, dans l'idal, il aurait fallu utiliser la forme de I'onde incidentegfil/ee troiseme d’'une
gaussienne).

La figure 1.6(b) montre la distribution délérité reconstruite avec des ddres en transmission
par la pro€dure deé&troprojection elliptique pour une melisation en rayons droits. Pour la recons-
truction du pararatre de élérité, on effectue un @rtraitement des doges qui consista estimer
le temps de vol entre @metteur et le@cepteur par la&ection du premier passage pé&ra des
signaux. On constate que seules lé&tocereites de élérité sont visualiés. En comparaison de
I'image de laplacien d’imgdance, le contraste et lasolution sont plus pauvres puisque les pro-
jections sont issues des mesures de temps de @@t integree le long du trajet acoustique). En
transmission, la pra@adure d’inversion permet leétection d’objets de 'ordre de la longueur d’onde,
et la discrimination de &fauts de tailleéquivalentea deux longueurs d’onde. On peut noter que la

célérité des inclusions est sous-estien(comprise entre 1520 m/s et 1570 m/s).
15
1560
10
£
£
5
1510
1500
0 5 - 10 15 (mis)

(a) Reconstruction de laplacien d'iteggance en (b) Reconstruction deaterite en transmission pure.
rétrodiffusion

0 5 10 15
mm

FiG. 1.6 — Reconstructions de laplacien d’iegance lorsqu’on travaille egtrodiffusion (a) et de
célérité en transmission pure (b).

Fic. 1.7 — Filtre "laplacien de gaussienne” appkga la carte des variations logarithmiques
d'impédance.
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La figure 1.9 repesente diferents tomogrammes reconstruitaega I'algorithme de étroprojec-
tion elliptique filtree en utilisant, soit un unique angle de diffractipn= 20 = 20° ou 45°
entre I'emetteur et leacepteur ('anglé est cfini Fig. 1.1), soit une ouverture ced&r autour de
I'émetteury + 1 = 41° ou91° (géonetrie d’acquisition en Fig. 1.8). Nous avons uBliseulement
la diffraction arrére afin déviter de travailler avec des angles de diffraction tropdngmts (me-
sures en diffusion avant) pour lesquelsédeepteur estbloui par le champ incident plus intense que
le champ diffracé.

Comme l'analyse thorique I'anticipait, lorsqu’on utilise un angle de diffteon difféerent de 0 ou
180 (Fig. 1.9(a) et (c), angle de diffraction @®° ou 45°), on reconstruit un objet composite
resultant de I'addition des contributions des deux p&taes (img@dance et @érite), tous deux
poncerés par leur fonction de directiét Toutes les &terogeréites sont maintenant visuadiss, elles
ne sont plus discrimiges selon leur nature.

Lorsqu’on reconstruit I'objet en utilisant plusieurs aegte diffraction (Fig. 1.9(b) et (d)), la qu#lit
de I'image est arliorée puisqu’on augmente le rapport sigadbruit, par exploitation des redon-
dances. L'arglioration de la qualé de I'image est encore plus considble en augmentant le nombre
d’angles de diffraction (comparaison des images Fig. 1 &(kd)).

FiG. 1.8 — Configuration d’acquisition en diffraction ame. L'angle de diffraction entre@metteur
et le lecepteur est nét) = 26.
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0 5 10 15 0 5 10 15
mm mm
(a) Donrees acquises en diffraction ame avec (b) Donrees acquises en diffraction ame avec
¥ = 20°. —20° < ¢ < 20° (ouverture detl® autour de

I'émetteur). Images cunads.

0 5 10 15 0 5 10 15
mm mm
(c) Donrees acquises en diffraction amé avec (d) Donrees acquises en diffraction a@nré avec
1 = 45°. —45° < @p < 45° (ouverture de91° autour de

I’ é@metteur). Images cunads.

FIG. 1.9 — Objet composite reconstraipartir de don@es acquises en diffraction ame.
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1.5.2 Fanbme akatoire

Nous nous irétressonsa la robustesse de la reconstruction en miliekatdire diffusant. Le
fantbme cylindrique a@atoire (Fig.1.10), immeggdans I'eau etgonetriquement identique au fanit
me pecedent (Fig.1.5), est muni d’'une macrostructugatdire gaussienne : les milieux so@fidis
par une fonction de cogtation gaussienne et wtart type donas. Nous verrons un peu plus loin
au chapitre 2.4.1 comment les milieuxatoires sont@rerés. La matrice du fadtme cylindrique
(Fig.1.10) posade une eléritt moyenne de 1500 m/s et une iddance moyenne de 1.5 MRayl
avec unrécart type de &. Son rayon externe est de 6.64 mm. Les inclusions ont &aves dimen-
sions et positions que edemment et ont uneerité moyenne de 1500 m/s (ou 1650 m/s) et une
impédance moyenne 1.395 MRayl (ou 1.5 MRayl) ave&uaart type de %. Les proprétes acous-
tiques de I'objet aatoire sont&sunges au tableau 1.3. La longueur de étation correspond au
diametre moyen des diffuseurs.

TAB. 1.3 — Propiétes acoustiques

Milieu aléatoire
Milieu Impédance| Ceélerite | Ecart| Longueur de
moyenne | moyenne| type | corrélation
(MRayl) (m/s) (%) (mm)
Eau 15 1500 - -
Matrice 15 1500 3 0.3
Inclusions 1, 2, 3 ,4 1.395 1500 3 0.3
Inclusions 1', 2", 3, 4’ 15 1650 3 0.3

Les reconstructions (Fig. 1.11) montrent queptacédure d'inversion est assez robuste aux
macrostructures akatoires méme si les ésultats obtenus avec I'objet inhongw aéatoire sont
moins bons du point de vue de latdction et de la discrimination d’objets que lésultats obtenus
avec 'objet inhomogne non aatoire (Fig. 1.6) :

— pour la reconstruction de laplacien d’'iggance - enatrodiffusion - [Fig. 1.11 (a)], étection

des objets de I'ordre d’'une longueur d’onde,

— pour la reconstruction de I&lrité - en transmission pure - [Fig. 1.11 (b)Etdction et dis-

crimination de éfauts de taill&quivalented deux longueurs d’onde.
Le tomogramme reconstruit partir de donees acquises en diffraction amé avec une ouverture
de91° (Fig. 1.12(b)) montre qu'il est difficile deédecter les inclusions @sentant un contraste de
célerité : seule l'inclusion deéérité de diangtre4 \ est cetecée (contre une&tection d’'inclusion de
célérité de diaretre \/2 en milieu non &atoire - Fig. 1.9(d)). Banmoins, les inclusionsésentant
un contraste d'im@dance sont bien restéas en milieu &atoire (&tection des objets de I'ordre
d’une longueur d’onde).

En conclusion, ces simulations néarngues confirment la possibéid’une &€paration des contri-
butions des deux parasres acoustiques que sont I'iégence et la&eérite. Une autre possibiét
offerte par I'algorithme deétroprojection elliptique fil&e est la correction d’aberrations induites
par l'utilisation de I'approximation de Born. Cette apphnecest écrite dans le paragraphe suivant.
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(a) Carte d'im@dance (matrice 1.5 MRayl, inclusions 1.395) Carte de elérite (matricel 500 m/s, inclusiond 650 m/s)

MRayl)
FiG. 1.10 — Les inclusions de@&me diangtre pésentent alternativement une variation d'édance
et une variation de&lérite. L'écart type est = 3%.
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(b) Reconstruction deéterite en transmission pure.

(a) Reconstruction de laplacien d'ileggance en
rétrodiffusion

FiG. 1.11 — Reconstructions de laplacien d'ietlance (a) et deétérité (b) du fandbme nun&rique
aléatoire de la figure 1.10.

(b) Donrees acquises en diffraction a@me avec
1 = 45°. —45° < 9 < 45° (ouverture de91° autour de
I’ é@metteur). Images cunads.

(a) Donrees acquises en diffraction amé avec

FiG. 1.12 — Objet composite reconstraipartir de donées acquises en diffraction anre.
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1.6 Correction pour prendre en compte dans la tomographie de
diffraction les variations de celerité

Lorsqu’onétudie des objets de grande taille ou dont le contrast@i@eité est important, I'ap-
proximation de Born n’est plus valide. L'hypcathe d’'une €lérité constante l'intérieur de I'objet
(egalea celle du milieu de couplage) n'est plististe et se traduit au niveau de I'image reconstruite
par des distorsionsapnetriques et une perte du contraste. Férg & Mensah (Feréreet al 2003,
Mensah & Fermere 2004) ont propé@sune néthode de correction d’aberrations dans les images de
diffraction permettant deéduire les erreurs induites par I'approximation de Bornsdatigorithme
de retroprojection elliptique filiee. Cette rathode kcessite de reconstruire aeplable la carte de
célerite de I'objet nokec(p) (obtenue par tomographie en transmission) et suppose quepa-
gation des ondes ultrasonores se fait en rayons droits. [§ypsant une propagation rectiligne, le
temps de voll” entre 'émetteure et le 'ecepteur pour chaque pixel diffusewrest calcu :

_ [ dp dp
T*lwmffﬁcmr (1.46)

Puisque I'on s'inéressex des milieux faiblement contr&st, le temps de vdl' peutétre approcé

par :
d d
T~ [ Pa-amn+ [ Pa-ap)
ex €0 xr €O
P L [ apap 2 oy, (1.47)
Co Co Jex Co Co Jxr
. Ix—ell It =Xl o
Co Co
avece,( _ P = 1 pierite i _ 1 1
-(p) = la celerite relative,7e(X) = .- [o, cr(P)dp et (x) = - Sy cr(p)dp les

C
termes correcteurg ou termes d’ajustement temporels parrhee prendre en compte la variation
de c&lérite du milieu. Ainsi pour une@pnétrie d’acquisition €, r) ou de margreéquivalente ¢, 6)
donreée , une projection eggalea l'intégrale de la fonction objet(x) sur une surface ellip$dale
de foyerseetr et de grand axey(t + 7e + 7¢), OU (t + 7 + 7 ) est le temps de vol entreéimetteur
et le 'ecepteur via le pixek. La surface ellipsimlale donne la localisation de tous les poixtgui
aurait pu contribuea I'écho enregiséa (¢t + 7 + 7 ) pour la geonetrie d’acquisition §, r) donrée.
La projection s&crit de la marére suivante :

. X—€ r—x 1
pialeot) = siacat) = [ 1000 (cale 00+ m00) - (P X))
Co Co [X]¢79

(1.48)
Les termes correctifg et 7 dépendant de la variable d’&grationx, la surface ellipsiglale est lo-
calement distordua cause deséterogereités.
La procdure d’inversion est identiquecelle pesenge au paragraphe 1.4.2. La éifénce &side
dans I'expression de la projection : au lieu d'utiliser pegssion classique de la projection déan
Eq. (1.30), on utilise celle doe Eq. (1.48).

Un exemple de correction d’aberrations sur un &amé nunérique acaémique est dorée au
chapitre 6, de nombreuses validations @uiguesétant peésenées dans la #se de Ferére (2003)
et les articles Fergreet al (2003) et Mensah & Ferre (2004).

1.7 Discussion et conclusion

Grace a l'introduction de la "transfori@e de Fourier elliptique”, nous avons manijue la
réponse spectrale du milieu esttdrmiree par le Laplacien des fluctuations d'iegfance et de
célérité presentant des diagrammes de diredtisibpposs. On a pu ainsi adopter une natidation
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a un seul paragtre : I'impédance pour laéflexion et la élérité pour la transmission. Lors de
l'inversion, la cfinition de la "transforree de Radon elliptique” a permisé&ablir un tfeoeme
coupe-projection (analogue au classiqueotbme coupe-projection utiispour I'algorithme clas-
sique de etroprojection filtee) et un algorithme dé&troprojection elliptique filiee. Des simulations
numériques de la propagation d’ondes ultrasonores dans uanfi@enacaédmique ont valié I'ap-
proche globale de reconstruction.

La limite de notre nethode tomographique d’ingpdance est qu’elleatessite une impulsion inci-
dente de bande infinie, alors qu’en pratique les transdrigcarmettent seulement de travailler avec
des signawa bande passante lirai, en particulier dudté des basseséquences. Une reconstruc-
tion quantitative est donc inaccessible. L'image recaritgtrest qualitative dans le send ib s’agit

de la reconstruction filde passe-bande de la distribution de laplacien cBidamce. Cette athode

a neanmoins l'avantage étre ograteur-inépendant contrairemeat|’échographie et d'offrir un
bon pouvoir de &solution que nous souhaitons exploiter par la suite potenabune information
guantitative en combinant cetteéthode tomographique d’inddancea une néthode d’optimisa-
tion (chapitre 5). Par ailleurs, la technique de reconftncstandard utilise pour le paragtre de
célerite, bage sur les mesures de temps de parcours, n'est pas satiaises images obtenues
sont floues et la&lérité sous-esti@e. Nous tenterons de proposer une autre approche de recenst
tion bage sur une technique par couches successives (en dagkistripping dans la deuxime
partie de ce manuscrit (chapitre 3).

Nous souhaitona pesent nous approcher des conditionérajoires du radiologue et comparer
par simulation nurarique I'echographie @ference reconnue d@sologue) avec la tomographie. A
cette fin, nous @veloppons des fabines nurdriques anatomiquegalistes de sein.



Chapitre 2

Fantdmes nunreriques anatomiques
pour I'imagerie ultrasonore

Des €nologues tels que M. Stravos, M. Teboul et D. Amy (Teboul dlitvall 1995, Amy 1998,
Teboul 2004) ont monérque la consigration de I'anatomie du sein est de prersiimportance afin
de pouvoir fournir un diagnostic pcoce. Cesé&nologues sont les pionniers d’'uné@tmode d’exa-
men échographique anatomiquement gedappete échographie ductale Au sein du LMA, ce
constat a moti& le design d’'une antenne semi-circulaire permettant djenades coupes sagittales
de sein passant par le mameloAgga la technique de reconstruction tomographique dédgnce
présenge au chapitre 1. L'orientation de I'antenne permet doncrenennaissance de I'anatomie
de basea l'instar de lechographie ductale, et constitue une des origéstie I'antenne par rapport
aux antennes circulaires ou autres scanners ultrasonoieslassiques pisengs dans l'introduc-
tion gérérale.

Aprés avoir peseng I'anatomie du sein et le principe dé@thographie ductale, nousggentons les
fantbmes nurériques anatomique$delopes pour [echographie et la tomographie ductales. Puis,
afin de nous donner les moyens de comparer ces deux techdlgnagerie, nous nous iatesserons

a une formulation uniie mettant en relation la focalisation sy&tigque et la reconstruction par
rétroprojection. Enfin, grcea la simulation d’une barrette Baire pour Iechograpie ductale et d'une
antenne semi-circulaire pour la tomographie ductale,ferges obtenues pour ces deux modalit
sont qualitativement comp@es sur leur base anatomique.

Le design des fabimes a&té réali€ en collaboration avec D. Amy, radiologue d’Aix-en-Praven
Ce travail a fait I'objet d’'un article intit@d "A 2D anatomic breast ductal computer phantom for
ultrasonic imaging paru danslEEE Transactions on Ultrasonics, Ferroelectrics, and duency
Control, (Franceschingt al 2006).

2.1 Necessié d'une technique d’'imagerie anatomiquement guiée

Le sein est un organe bien sgstati€ avec 15 ou 20 lobes ceasrautour du mamelon suivant
une distribution horaire. Chaque lobe contient @seau de canaux galactophores et des lobules ap-
peles structuregpithéliales ou ductolobulaires (Teboul & Halliwell 1995, Amy%® Teboul 2004).
Les parois internes des structures ductolobulaires densisn une couche de cellulépithéliales
extemement mince &paisseur 50 microns. La figure 2.1 repente les "couches” successives de
tissu constituant le sein : la peau, la graisse, la disiohutdiaire des lobes et les structures ductolo-
bulaires. La plupart des cancers du s&if %) (Tulinius et al 1988) cebutent dans le tisgpithelial
et se @veloppent en premier lieu dans les structures ductolwbaléTeboul & Halliwell 1995, Amy
1998, Teboul 2004). Par cagguent, I'observation de ces structures fournit des moglieasts pour
guantifier les altrations causes par les pathologies mammairés dju’elles deviennent percep-
tibles. L'échographie est parfaitement adsgat I'examen des tissus mous : elle permet de visualiser
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les trois tissus du sein (le tissu conjonctif, la graisseaetttucture ductolobulaire) et 'examen est
facile d’ac@s, indolore, non irradiant et peuldeux. Malheureusement, ce moyen de diagnostic,
dans son mode conventionnel, ne visualise pas les straépitbeliales.

ll

~ AR |

FiG. 2.1 — Distribution radiaire des structures ductolobelaifAmy 1998).

L’ échographie conventionnelle, utilisant des balayagdmganauxa la trajectoire des canaux,
permet au mieux d’identifier les défents tissus composant le sein. Elle ne permet pasagtie r
étude anatomique et par fréme, est tes difficilement intergetable. Une autre coaguence est que
cetteéchographie conventionnelle n’est absolument pas reptitdiel avec exactitude par leédme
échographiste ou un autre@teur. Une pathologie estt@cée lorsqu’elle pgsente une anomalie
avec un contraste et un volume suffisants, visible quelqitd’soentation du balayage sions
de taille5 mm). Ce sont ces facteurs de diffi@ld’analyse, d'intergitation, de @petitivité et du
carackre hautement @vateur @pendant de cette technique, qui ont érsdn @veloppement (Amy
1998).

Une nethode d’examen anatomiquement ggdbasge sur l'identification des structures mam-
maires interned; échographie ductalea &t introduit en 1987 par M. Teboul (Teboul & Halliwell
1995). En effet, on ne peut pas analyser une cagi®graphique si on ne sait pas recdtrea
I'écho-anatomie de base, si on ne peut pagmdifcier les diffrents composants (conjonctif, tissu
graisseux, structure ductolobulaire). Cela n’est posgiolau travers de &chographie radiaire par
oppositiona la technique conventionnelle de balayages orthogonawbligues (Fig. 2.2). Ainsi,
afin d'étre parakle a la trajectoire du canal, la sonde eépth&ea la surface du sein suivant un
mouvement rotatif @rimamelonnaire, ass@ca un glissement longitudinal dans le grand axe du
lobe. La technique radiaire s'attachd’analyse syg&tmatique de chaque lobe. La figure 2.3 montre
une échographie ductalea(9 MHz) et son interf@tation. Lechographie ductale donne asa la
reconnaissance du lobe, des ligaments de Cooper, lesddsaiperficialis et pectoralis), la graisse
et la paroi thoracique. A l'iiérieur du lobe, Bchographiste s’attacheaaidentifier les canaux et
les lobules quand ils sont visibled,quantifier leurs modifications afin@/oquer une pathologie
mammaire. Cependant cette techniquespnte plusieurs inco@mients, en particulier lagtessié
d’opérateurs bien forés : (1) les vues deschographies ductales sont seulement partielles, (2) la
difficulté d’exécution augmente avec la compléxde la structure lobulaire.

Nous proposons une technique de tomographie ultrasonong@&tance (chapitre 1) visaat
réduire le caraérre oferateur-épendant de €chographie &t permettre une visualisation intelligible
de I'épithelium,a I'instar de Iechographie ductale.
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FIG. 2.2 — (a) Echographie conventionnelle utilisant des lzjag orthogonaux aux canaux, (b)
echographie ductale, technique radiaire.

Mamelon Peau

. Ligaments de Cooper
Graisse 9 P

Fascia superficialis

Canal

Fascia pectoralis Muscle

Cage thoracique———————————

FIG. 2.3 — Echographie ductale (9MHz), aspect typique d’un lotseg du mamelom la Eriphérie
du sein (en haut) et son integtation (en bas).
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2.2 Motivations pour le design d’'un fantbme nunmeérique anato-
mique

Plusieurs groupes ont téntle mieux comprendre les causes physiques de la distonsivard
d’onde ultrasonore, soit ealisant des mesures directes sur le sein (Freibetgar1 992, Hinkel-
manet al 1995), soit en proposant des nébels de tissus du sein. Des simulations de propagation
ultrasonore onéte réaliges dans un made bidimensionnel simpl#i de sein (Manry & Broschat
1996) afin détudier les limites de I'approximation de Born (Fig.2.4¢p@ndant, ce made demeure
trop grossier. D'autregtudes ont utilié des coupes transversat@smtomiques ©alistesafin de si-
muler la propagation des ultrasons dans la paroi abdompmale'étude de la distorsion du front
d’ondes (Maskt al 1997) et dans le rein et le foetus pour kngration d'image%chographiques
(Jensen & Munk 1997). Cette deeneétude est ba&e sur un simulateur échographie, appeField
Il (Jensen 1996).

GLANDULAR

FIG. 2.4 — Simulation de la propagation ultrasonorea¢gra une néthode de diférences finis -
FDTD) dans un moéle 2D simplifé de sein (Manry & Broschat 1996).

Le but de la pesentettude est de @velopper des fabimes nurgriques anatomiques bidimen-
sionnels de sein afin de tester les algorithmes de recotistiigt de @rérer des images ultraso-
nores. Le modle de sein 2D que nous proposons ne prend pas en comptedesdaffefraction
et de diffraction pouvant avoir lieu dans ueet sein 3D. Manmoins, dans des situations pratiques
courantesa cause de limitations technologiques (acquisition des@es) cdt), les systmes d’ima-
gerie ofrationnels sont des sgsiies 2D. Des techniques de formation de voies sont er@gdogfin
de reduire les effets de diffraction 3D en corsidnt une tranche de-3 mm d’épaisseur constituant
la région (le plan) d'ingérét. Par consquent, nous supposons que les simulations 2D sont suffssant
afin de reproduire la propagation des ondes 3D foeatiglans les tissugels.

Nous simulons la propagation ultrasonore dans le&tede sein 20 I'aide d’un code de propaga-
tion acoustique. Le fabte anatomique 2D est une coupe axiale de la structure dbatalre dans
des situations saine et pathologique. Leséadéhts tissus sont métises par des milieux @htoires
présentant des fluctuations del@rité et d'impedance (Lizzet al 1987, Insanat al 1990, Oelzeet
al 2002, Oelze & O’'Brien 2004).

Le but est aussi de comparer, du point de vue qualitatif dtigiea, I'échographie ductale
(réference reconnue) avec I'approche tomographique. Lesragstactuels utilisant la tomographie
de diffraction ultrasonore sont capables d’'imager des estiansversales du sein, du mameida
cage thoracique, et ensuite, par interpolation, &ieger une vue 3D pour le sein entier. L'orienta-
tion de ces sysimes (perpendiculairla trajectoire des canaux) ne peut pas fournir @selution
et un contraste suffisants pour imager I'arborescé&mit€liale. Une antenne semi-circulaire, qui
permettrait d’imager des coupes sagittales de sein papsari¢ mamelon [Fig. 2.5], serait plus
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adapée pour sonder I'arborescenépittéliale et B\véler des ésionsa un stade fcoce. Les ano-
malies pourraiengtre detecées sur un nombre linitde coupes, voire sur une seule, alors que les
autres systmes tomographiques, pour atteindre Enme but, @cessitent I'acquisition de la totait
des coupes pour la construction d’'une imagerie 3D du seint avan effectuer nu@riquement les
coupes ad hoc.

2.3 Modélisation de la propagation des ondes

Nous simulons la propagation des ondes ultrasorimlesde du code de propagation acoustique
présené en annexe B.1. Cetteathode nurarique moélise le sein comme un fluide délerite et
d'impédance variables. Legsultats exprimentaux pesenés par Frizzelet al (1976) et Madsen
& Sathoff (1983) ont @monté que dans les tissus mous, I'absorption des ondes deaisaiik est
beaucoup plus grande que I'absorption des ondes de congreS®us pouvons donc adopter un
mockle acoustique auxéguences (2-10 MHz) utilees en imagerie ultrasonore pour le diagnostic.

Afin de réduire les temps de calcul, le nidd propoé ne prend pas en compte I&tuation.
Nous consiérons que I'absence d’'attuation n’affecte pas leésultats puisque en imageéehogra-
phigue et tomographique déffectivi, pour compenser I'@huation variant en fonction de la pro-
fondeur de lécho, il est d'usage d’amplifier l&chos profonds. Cette amplification ou gain permet
d’ajuster la brillance de I'image et est appeln anglaisime-gain-compensatiofT GC).

2.4 Fantmes nuneriques pour I'imagerie anatomique

2.4.1 Milieu aleatoire

Utilisation de la fonction de corrélation pour décrire la structure des milieux biologiques La
taille moyenne des diffuseurs dans les tissus biologiqees&ire caradrisce en employant des
techniques deatrodiffusion ultrasonore. En effet, le @horene de diffraction a lieu lorsqu’une onde
acoustique se propagetravers uneégion peésentant des variations d'iragance. Si la longueur
d’onde est plus grande ou dieme ordre que la taille des diffuseurs, une partie&ledigie incidente
sera diffracke dans toutes les directions. Cditergie diffracte cependra de la taille, de la forme
et de I'orientation des diffuseurs par rappaita longueur d’'onde &t la direction de propagation de
I'onde. Ainsi, par une analysedquentielle des signaux ultrasonores diffesqbar des tissus, on peut
établir une épendance entre la structure du milieu biologique et Falldu spectre. Des metks
ontétée cevelopes (Fellepat al 1986, Lizziet al 1987, Insan&t al 1990, Oelzeet al 2002) afin de
décrire les milieux biologiques par des deasiprobabilistes d'imgdance.

On suppose que les diffuseurs sont distebaéatoirement. Dans la plupart des cas, une&sph
un cylindre ou une configuratioregnetrique simple sont utiléss pour approcher la forme des dif-
fuseurs. Ainsi d'un point de vue statistique, des fonctidi@itocorglation spatiales peuvebtre
utilisees pour dcrire la taille, la forme, la distribution et les progés nécaniques du milieu. Ainsi,
Feleppeet al (1986) a estiré la taille moyenne des diffuseurs ainsi qu’'un nouveau pan@combi-
nant la concentration de ces derniers et I'a@dpnce acoustique (appéh concentration acoustique
- Oelzeet al 2002) pour des tumeurs oculaires. Lietial (1987) et Insanat al (1990) ont uti-
lisé la meéme technique pougtudier diferents modles de distribution (sg@nique, gaussienne et
exponentielle) pour des tissus biologiques (Liekzial 1987) ou pour des sghes de verre et de
polystyene dans de I'agar (Insaed al 1990). Plus @cemment, I'estimation de la taille des diffu-
seurs et de la concentration acoustiquEéasuperpose sur des imageschographiques en mode B
pour differencier des fibro&homes mammaires et carcinomes de souris (@elaE2002, Oelze &
O’Brien 2004).

Afin de calculer la fonction d’autocdgfation, certains auteurs (Insaefal 1990, Oelzeet al
2002) ont propas de calculer le facteur de forme de l'integsétcoustique. Le facteur de forme est
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proportionnela la transforrée de Fourier de la fonction d’autocelation et @crit la cependance
frequentielle des diffuseurs. Nous avons choisi dans éaitie d'utiliser un facteur de forme Gaus-
sien dong par I'Eq.(2.4) largement utilgsdans la literature (Lizziet al 1987, Oelzeet al 2002,
Oelze & O’Brien 2004). Le facteur de forme Gaussien éspnte une distribution d’ingglance
continiment variable avec les tissus environnants. Un coueifigue (longueur de caglation,
écart type) est donc attribypour chaque tissu : il permet de quantifier les distribstida &lérite

et d'impédance qui varient autour de leur valeur moyenne. Nous lampbrievement comment un
milieu aleatoire peuétre gréré (Klimes 2002).

Geéneération d’un milieu al éatoire Chacun des paragtres acoustiques (iredance et &lérité),
noté u, a une valeur moyenn,(x) a laquelle nous ajoutons l&alisation d’un milieu @atoire sta-
tionnaire (statistiguement homéige). Ainsi chaque parastre est écrit par sa distribution spatiale
u = u(X) (avecuo(x) = (u(x))). L' écart type de lagalisation est coélé a la valeur moyenne. Le
milieu aleatoire stationnaire est expi@nen terme d’un bruit blanc figrpar un filtre fequentiel (le
facteur de forme Gaussien). De cette facon, la fonctionodartance du milieu pelétre expringe
en terme de fontion de c@lation (Insanat al 1990, Klimes 2002, thse Fergre 2003).

NotonsU (x) = u(x) — ug(x) la difféerence entre la valeur moyenng(x) et sa éalisation. La
différencel/ est caradrisee par la fonction de caglation :

C(xy) = (Ux+ 3y) - U* (<= 5y)) 1)

x est le point milieu des points, = X+ 1y, X, = X— 3y oll la fonction de coklation esévallee. La
fonction de corelation cepend seulement de= x; — X dans I'approximation d’'un milieu &htoire
statistiguement homaége C(x,y) = C(y). La proedure de construction d’'un milieu statistique-
ment homogne est la suivante :

— Gérération d’'un bruit blanc de moyenne nulle eédart type unitaird? (x) sur une grille
rectangulaire.
Calcul de la transforge de Fourier 2@(k) du bruit blanc.
Filtrage féquentiel T (k) = W (k) f(k).
Calcul de la transforée de Fourier inverse 2D dé(k) : U(X).
Obtention de la distributionésiee par addition de la valeur moyenmgx) :

u(X) = uo(X) + U(X). (2.2)

Par congéquent, la transforée de Fourier de la fonction de celation est la dengtspectrale du
filtre f : R L

C(k) = F(k)F* (k). (2.3)
Nous nous concentrons sur les fonctions de&ation homognes isotropiques du typ@(k) =

o~

F(k) = f(|[k|]). Un filtre Gaussien est utiks:

Flk)= e "%, aeRrr, (2.4)

ou a est la longueur de caglation Gaussienne qui régsente le diaktre moyen deséiérogreites.
On obtient la fonction de cogtation suivante :

Cly) = — -e a2, (2.5)

2.4.2 Fanbmes nuneriques anatomiques : une section sagittale du sein

La figure 2.5 repgsente les cartes delerite et d'impedance (utiliées pour les simulations
numériques) pour une section sagittale de sein passant parrelma pour un sujet sain (lobe
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droit) et dans la situation pathologique d'une pi@idtion de cellules enddthales (ectasie : lobe
gauche). Les cartes [Fig. 2.5 et 2.6] repentent le€lements successifs du sein séadoar les
ultrasons : la peau, la graisse, le lobe, le tissu conjongctifest le tissu de maintien du lobe et
des structures intra-lobulaires. A chaque pixel de la ceoté attrib@es une valeur deéterite et
une valeur d'imgdance suppégsétre repesentatives du type de tissu et dasur desésultats
provenant de difrents travaux (Gost al 1978, Fosteet al 1984, Kossofet al 1973, Glover 1979,
Woodard & White 1986).

TAB. 2.1 — Valeurs des difirentes propétes acoustiques des tissus

Milieu aléatoire
Milieu Celerite Impédance Ecart | Longueur de
moyenne moyenne type | corrélation

(m/s) (MRayl) (%) (mm)
Eau 1500 15 - -
Peau 1590%° 1.733-0e 2 0.21
Tissu conjonctif| ~ 1545° 1.73vbe 2 0.21
Graisse 1470 1.396"<¢ Bernouilli Gaussien
Lobe 1550"¢ 1.643-¢¢ 2 0.21
Muscle 15458+¢ 1.622-¢¢ 0.8 0.42
Ectasie 1570-1620¢ | 1.632-1.684%° 2 0.03

avec® Gosset al 1978, ? Fosteret al 1984, © Kossoffet al 1973,
4 Glover 1979, ¢ Woodard & White 1986/ Oelze & O’'Brien 2004.

L’ écart type et la longueur de célation pour chaque type de tissu sont choisis afin de restitu
(du point de vue d'un radiologue) une imagghographiqueaaliste. Les longueurs de célation (et
respectivement leacarts types) choisis pour les tissus conjonctifs (fasetidigaments de Cooper),
la peau hypeechognique et le lobe sont plus petites (respectivement plugig)ajue ceux choisis
pour les muscles pectoraux. La longueur de&ation de I'ectasie e§galea 30 m, correspondant
au diangtre moyen des diffuseurs d’un carcinome depar Oelze & O’'Brien (2004). Afin d’obtenir
le renduechographique du tissu graisseux et coasidt que la graisse est un milieu quasi-hoéray
contenant quelques diffuseurs, nous distribuons desséiffts selon une loi Bernouilli-Gaussienne.
La distribution Bernouilli-Gaussienne egtdlite d’'une loi Gaussienne (@cart type d&% et une
longueur de co@lation de0.2 mm) écétee a 90% de I'écart type. Les valeurs des @ifents pa-
rametres dans cettetude sont dorées au tableau 2.1.

Sur la base de ces daeggs anatomiques et statistiques, deuxdiangs ongete developges, I'un
pour la tomographie, I'autre pourgchographie. En effet, la position de la patiegt@nt diferente
selon qu’elle est soumiseun examen tomographique ou un exaréenographique, deux farmes
ont di étre ealies.

Le code délements finis &t utilise pour simuler la propagation des ondes cylindriques (sitimuls
2D) dans les fariimes. Le pas spatial de la grille de simulationéggila un trenteme de la longueur
d'onde. Chaque simulation &é réali€ a I'IlDRIS (Institut du Ceveloppement et des Ressources
en Informatique Scientifique) utilisant un Compagq Linux &&r incorporant 24 processeurs Alpha
EV68 cadenesa 836 MHz.

Fantdme numérique de sein pour la tomographie

Durant un examen tomographique, la patiente est allersgir le ventre sur un lit d’'examen, son
sein est immerg dans un bain d’ediet une antenne semi-circulaire tourne autour de lui. Pour le
code délements finis, une grille de simulation de 240200 pixels Az = 0.045 mm, 10.8 cnx

1Le sein, immerge dans I'eau, pend tout en flottant plus ou moins (comme en @pasan
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‘
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(a) Carte de elerite (b) Carte d'imgdance

FiG. 2.5 — Fanbme nungrique de sein pour la tomographie. La patiente est aflersyr le ventre
sur un lit d’'examen, son sein estimmergans un bain d’eau.
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FIG. 2.6 — Fanbme nunérique de sein pour&chographie. La patiente est all@sgsur le dos et son
sein est aplati.

5.4 cm) est utilige [Fig. 2.5]. Des impulsions courtes sémisesa partir des transducteurs faisant
face au quadrant reconstruit tous (e25°. Le temps de calcul pour la simulation totale est de I'ordre
de 720 heures (360 tirs 2 heures).

Fantdme numérique de sein pour I'echographie

Durant un examen clinique, la patiente est allemgur le dos et son sein est de ce fait aplati.
Une poche d’eau est plae sur le transducteur et par cégaent, la peau est quasiment paiala
la sonde. Pour le code@éments finis, une grille de simulation de 400@500 pixels Az = 0.01
mm, 4 cmx 2.5 cm) est utili8e. Les signaux sont enregésrpar 320 &cepteurs simulant une
barrette lirgaire plaéea 0.9 cm de la surface de la peau. Le temps de calcul pour ldationutotale
est de I'ordre de 3520 heures (320 twsl1 heures). La figure 2.6 regsente les cartes délerite et
d’'impédance pour une situation pathologique (ectasie : zone dar la carte deéiérité).
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2.5 Focalisation syntletique et retroprojection elliptique : une
formulation unifi ée

Une theorie unifee mettant en relation I'imagerie utilisant la focalisatsynttetique et la re-
construction par &troprojection aéte developjee par plusieurs auteurs (Norton & Linzer 1979,
Anderson 1993, Anderson & Morgan 1995). Cettéedtie unifee permet d’analyser les sggsies
d’'imagerie conventionnels actifs en terme danalysepstiidale” (terme utili€ par Anderson &
Morgan 1995), c’esa dire en terme de projections étmoprojections sur des surface ellifgales,
et ainsi de mettre en avant les avantages que I'on peut atteleda tomographia rétroprojection
elliptique par rappora I'échographie conventionnelle.

Si on fait I'hypothese que le milieu a uneerité constante, et que la fonction dtalement d’'un
point -en anglais Point Spread Function PSF- est spatialemeariante, 'image grérée est la
convolution de I'objet initial avec la PSF. Cependant la Ii€pend de la position spatiale.

Nous rappelons la solution ellipi&tale élementaire (ou la fonction de Green ellijdale) d’'un
syseme actif, puisttablissons la cogtation avec la technique de formation de voies (Anderson
1993, Anderson & Morgan 1995) et enitendons I'analysa notre proédure deé&troprojection el-
liptique. Cette dermdire a I'avantage d’offrir un haut pouvoir desolution et est facila impémenter.

2.5.1 "Analyse ellipsadale”

La projection def (ou g) surg (ou f) s’écrit :

(f.9) = (F(X), g(x)) = / £(x) - g(x) dx. (2.6)

Si g = u(x) est une surface arbitraire, alofg, g) = (f(x),d(X — u(x))) est la surface i@gee
de f suru. Le syseme d’imagerie actiElementaire consiste en un po#netteure émettant une
impulsion, un point de&flexion unique, et un point ecepteur. Les differentesetapes aboutissant
a la solution ellips@aleélémentaire sont :

1. I'emetteur localie ene émet une onde sphique de largeur de bande infiriérr)~15(r —
Cot),

2. I'onde arrive au poink au tempg|e — x||/co. Le point de diffraction est suppesgir comme
une source secondaifér|le—x||) ~*r=5 (r — co (t — ||e — X|| /co)) (approximation de mono-
diffusion),

3. l'onde diffracke mesuge ernr est :

1 e—X r—x
g(x,er,t) = [167>([r — x||.|[x — €] 6(1&— ” - | + ” ” I). (2.7)

g(x,er,t) est la fonction de Green ellipi&tale donnant la position de tous les points éféexion

possiblesc qui auraient pu contribuex I'eécho enregiséra I'instantt pour une @onétrie d'acquisi-
tion donréeeetr. Par congquent la 8quence dchos diffradts par I'objet compaad(x) est, dans
une hypotkese de mono-diffusion :

s(er,t) = (g(x,er,t),0(x)), (2.8)
qui correspona la projection de 'objet sur une surface ellijgale de foyerg etr et de grand axe

cot [voir Eq. 1.32 au chapitre 1].

2.5.2 "Analyse ellipsddale” d’'une barrette focalisee

Pour une barrette focafie, lorsqu’un seldmetteur est act®; le signal ené&ception est foriee
en combinant les signauxe, r,t) enregistes en chacun des pointsappartenan& I'ouverture de
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recepteursr} actives selon une loi de retadd (explicitée plus loin Eq. (2.11)). Le signdk(t)
obtenu est la somme de toutes les projections elijades :

A@%—A}S®LFWJJDdh (2.9)

qui peut aussetre consiéré comme une image 30(x,t) = Ix(t) en consi@rant toutes les posi-
tionsx. Si I'on considre uneémissionétendue(e} (au lieu d’'un seubmetteur), I'échoa chaque
récepteur-point sera la somme de tous céshos @ & chaqueéametteur-point. On &finit ¢(e) le
retarda I'emission. Ainsi, pour une ouverture continue fodgi€némission et enaception erx,
l'image I (X, t) obtenue crit :

I(x,t) = /{e} /{r} s(er,T'(x,r,t(e))) dedr. (2.10)

Cette relation dcrit la technique de focalisation dynamique continue. Exiigue, on utilise une
technique d'imagerié focalisation syntbtique en consirant des ouvertures &hetteurs et de
recepteurs discretee} = e,---,e, et{r} = rq,---,r,,. On suppose l'ouvertura I'émission

(respectivement ereception) cenfre au poink, (respectivement,). Pour les sygimes d’'imagerie
gue nous comparons chographie et la tomographie ddlexion), les ouvertures émission et en
réception sont suppéss centes au rame pointe.. Les lois de retard pour une focalisationen
sont :

g = x| = flee = x|

€o

e — x|l Jle. x|
Co '

L(x,rj,t)=t (2.12)

t(e) (2.12)
Pour une baretta focalisation syntitique, si I'on considre toutes les positions, I'image 3D
obtenue fcrit :
n m
I, t) =Y " s(e,r;,T(x,1;,t(e))). (2.13)
i=1 j=1
En échographie, le balayage &éaire est gréeralement utilié pour le sein. Un certain nombre
de transducteurs sont ad® selon uneésjuence servari tracer une ligne de tir. Afin de former
une ligne de tir, plusieurs points de focalisation unifément espass sont consietées @ differentes
profondeurs). Puis le balayage s’effectue en acaut unélement supg@mentaire sur un bord de la
surface utile et en perdant un au&iément, sur le bord oppésUne image rectangulaire est alors
reconstruite employant plusieurs lignes @éactivite.
Un syseme d’'imagerie permettant d’isoler temporellement etiafgahent les impulsionémises
serait plus appropei Cette information permettrait une localisation desugiurs plus gcise;;
c’est le but de la technique detroprojection elliptique.

2.5.3 Retroprojection elliptique

Lorsque I'ensemble de&schos est enregigtril est possible de reconstruire une image (convention
de sommation d’Einstein sur les variables) :

Co
1672, — X% — 7]/ (2.14)
= (s(e=efr=rygt), le=er =rysXt)),

5 (t - HefC;XH + Hff*XII)
I(x) = (s(e=esr=rygt),

ouIl(es,r s, X, t) estlindicatrice de surface ellipfale.

Ainsi, pour un voxel don@, ¢ (ct — (|lef — X||/co) + ||X — r ]| /co)) selectionne léchantillon écho)
s(e = ef,r = ry,t) correspondant indéxpart pour le sinogramme obtenu pour uneogeétrie
de reconstructioriey, r 1) fixée. Cette technique permet deroprojeter lechos sur des surfaces



2.6. COMPARAISON DES RECONSTRUCTIONS 55

ellipsadalesII(ey,r s, X, t). La rétroprojection peugtre vue comme le produit de convolution des
indicatrices de surface ellip&taleII(e,r, X, t) avec les projections (ellipsdales) de I'objet, pour
toutes les pairege, r) possibles (convention de sommation d’Einstein sur lesaibées) :

I(x) = (s(er,t)«H(t), (er,x,t)) (2.15)

N 1 1 S s o
ou lefiltre estl (t) = F~1(|S|) = ﬁPf <t2) et P, la distribution assoékea la valeur principale
de Cauchy.

2.6 Comparaison des reconstructiongechographique et tomo-
graphique

L'objectif est de comparer la qudditdes image&chographiques et tomographiques. Afin de
déemontrer I'inérét de notre rathode de reconstruction tomographique cor@ear la technique
d’échographie, nous avons choisi dawpra une fequence quatre fois plus basse en tomographie
gu’enéchographie, nous mettant dans une situatifavrable pour ce qui concerne Esolution
d’'image. Nous allons voir que @me dans ces conditiongfdvorables la balance est en faveur de
la tomographie. Par ailleurs, cegfluences plus basses sont souhaitables en tomographiergour
approche duale eréflexion et en transmission.&paisseur des tissastraversegétant alors impor-
tante, il est Bcessaire deeduire I'atEnuation en baissant lefjuence.

Pour I'echographie nous moélisons une barrette kgaire multielements de 4 cm de longueur
et de fiequence centrale 4 MHz (soit une longueur d’'onde dans Rgale 0.375 mm pour urétérite
dans I'eawrn=1500 m/s) comportant 3Zements @zo€lectriques. Leglements pezo€lectriques
sont simués par des sources ponctuelles (qui jouetd fois le Ble d’eémetteur et&cepteur), es-

L 4 A
pae@s egulierement tous Ieﬁ0 = 0.1254 mm 22, Chaque source ponctuelenet une onde
cylindrique. Les graphes temporel et spectral de I'immuisiont traés en Fig. 2.7.

0 15

0.5

0 0.2 0.4 0.6 0.8 0 4 8
Temps(us) Frequence (MHz)

12
FIG. 2.7 — Onde cylindriqgue dé¢ MHz utiliseée dans le code @lements finis (formes incidentes
temporelle et fequentielle).

Chaque groupe actif (ouverture) est conpds 32elements actifs soit une ouverture de 81
0.1254 =3.89 mm, soit environ 1. La focalisationa I'émission et la ieception esté&ali€e via
formation de voies. Le balayage éaire est constifide 288 lignes de tir contenant chacune six

2Grace aux relation suivantes :

Fl(sgn(s)) = —— et F(—2inSsgn(s)) = 3( ! ) -

imt ot \ int imt2’

. 1 . . . o s
on obtientd (t) = F~1(|S|) = - Pourétre plus rigoureux, on emploi&; la distribution assoéea la valeur

212t

principale de Cauchy et gecrit H(t) = F~1(|S|) = 2isz (ti?)
s



56 CHAPITRE 2. FANTOMES NUMERIQUES ANATOMIQUES

points focaux sitgesa 1.1 cm, 1.35 cm, 1.6 cm, 1.85 cm, 2.1 cm et 2.35 cm, offrantynamique
de 1 cma 2.45 cm. L'imageechographique reconstruite [Fig. 2.8] eéngrée en supposant que la
propagation est rectiligne et que lal@rite moyenne des tissus est de 1540 m/s (afinaderchiner
l'intensité de I'echoa partir du temps de vol).

Pour latomographie, on consi@re une antenne semi-circulaire de rajam compoge de 720
transducteurs (points sources) deduence centrale MHz (soit \p=1.5 mm). Lestlements sont

donc espags Eegulierement tous les 0.218 mm, soit envirgn. Pour chaque tir, le champ de pres-

sion diffrace est mesu@ sur une ouverture @° centée sur [emetteur £ 10° autour de lémetteur)

avec un pas de.25°, soit une eception ealige sur 8Glementsz12 Ay, proche de I'ouverture no-
minale enéchographie. L'image tomographique [Fig. 2.9] est requiitst en utilisant I'algorithme
de ietroprojection elliptique.

Remarque: On peut noter que &hographie ductale epea des fequences plus
élevees (de & 13 MHz) par rappora I'eéchographie que nous simulons ici. Dénme,
nous ne simulons pas une antenne de 3 MHz mais seulement de1D4Hs l'ictal,
nous aurions du dger pour les deux modadisa des fequences quatre fois pléeees
(12 MHz pour I'echographie et 3 MHz pour la tomographie). L'utilisatiorfidEgjuences
plus basses dans notre simulation éstdila contrainte d’'un temps de calcul acceptable
(paragraphe 2.4.2) et surtaauia validi€é de notre simulation du fait du phonene de
dispersion nur@rique. La dispersion nugnique est un @faut nunérique des codes de
propagation qui se traduit par l&frmation de la forme d'une impulsion lors de sa
propagation (voir annexe B paragraphe B.3). Si on veutdinié pfenonene de disper-
sion nunerique, il est gcessaire de travailler avec un important nombre de poarts p
longueur d’onde (de 38 40 points par longueur d’onde) et deliser une propagation
sur un nombre de longueur d’onde raisonnable. Ainsi, potorteographie, nous avons
utilisé 33 points par longueur d’onde éali€ la propagation sur 72 longueurs d'onde.
Pour une tomographia 3 MHz, il auraitéte necessaire decaliser une simulation sur
216 longueurs d’'onde'!

Limage d’échographie ductaleED) simulee [Fig. 2.8] doitétre compa¥e au farime de la
figure 2.6 dont elle&alise I'image. On peut observer que les principaux tiskise( ligaments,
graisse et zonegttro-grolaire) sont correctement imegy L'image ED ewele quelques limites de
I'échographie classique. La zor@rp-arolaire, zone stragique sensible au cancergpente des
artefacts (deschos parasites). Les bords deésibn, de prengire importance d’'un point de vue
semiologique, sont mal ima@s quand ils sont paralesa I'axe de la sonde. De plus, la texture des
tissus est spatialement féée passe-bas et son rendu est non isotr@selution lagrale moins bonne
que la esolution axiale).

A I'opposg, I'image tomographique ductal€) [Fig. 2.9] revele un speckle isotrope défent.
Ces diferentes distributions de speckle limitent ésolution laérale des images ED en comparai-
son des images TD. On peut qualitativement apjar la pesence des inclusions de graisse (non
déeteckes par lechographie) et la quaditdu rendu de la zon&tro-a&rolaire. Les bords de l@s$ion
sont bien @limités alors que la &guence centrale des signaux tomographiques est quatngldisi
petite que celles des signaézhographiques et que I'ouverture nominale @aigst du rame ordre
(environ 12, en tomographie, 1Q, en échographie). Dans les deux cas, les canaux ne sont pas
visibles, puisque le contraste d'iregance est faible.
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FIG. 2.9 — Reconstruction tomographique (1 MHz).

2.7 Les limites du fanbme numérique anatomique 2D

Les simplifications des structureselles des tissus limitent la valifides simulations de pro-
pagation dans les fabines anatomiques de sein 2[Epenées ici. On peut rencontrer des limites
similaires dans les simulations de propagagdravers le mogle bidimensionnel de sein (Manry &
Broschat 1996) oa travers la paroi abdominale (Maettal 1997).

Premerement, bien qu’une attention partieurk aéte donrée aux valeurs deéterité et d'impedance
afin qu’elles soient re@isentatives des tissus, le nédel est limi€é par I'incapacie a mockliser les
détails microscopiques d’'un milieu biologique, la textugelte des tissus. Aucune information his-
tologique ni aucune information @sanique n'a&te utilisee, excep pour l'infiltration ductale dont

la longueur de coélation estegalea la taille des diamtres moyens des diffuseurs 8@ ym de
carcinomes de souritudés par Oelze & O’'Brien (2004). Par catgient, une analyse de I'image
tomographique obtenue, l&gssur la caraétisation de la microstructure des tissus, n'aurait aucun
sens. De la @me facon, le speckl@sultant du milieu &atoire des tissus sintd doitétre different
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du speckle qui proviendrait des diffuseugels. En raison du manque d'information sur la micro-
structure des tissus biologiques, nous sommes dans laegape mesurer qualitativement la qualit
d’un syseéme ultrasonore du point de vue de I'utilisateur final (amatgpathologistes,énologues).
Ceci souligne la @cessi d’'une recherche reliant les domaines histologique etsticpue.

Une seconde limite de notre méld de tissus est I'absence d’absorption. Pour un sujetisgténua-
tion étantégali®e par TGC (temps-gain-compensation), I'absence éugiene d’aténuation peut
étre justifee. Pour les cas pathologiquasltevaluation de la maligrétd’une Esion est de prerare
importance, le pnonene d’aténuation ne pelétre regligé et le moéle nunérique que nous pro-
posons n'est pas ad@pt

Enfin, des simulations bidimensionnelles éti realiges alors que la propagation ultrasonore dans
les milieux €els s’effectue en trois dimensions. Pour une simulatiorographiquequivalente tri-
dimensionnelle, une grille de 24002400 x 1200 pixels Az = 0.045 mm, 10.8 cmx 10.8 cmx

5.4 cm) aurait @ étre utili®e. Le temps de calcul pour un tir serait au moins de 4800 fewr200
jours (2 heuresc 2400 pixels). Bien que la parélisation du code @&léments finis@duise les temps
de calcul, les ressources informatiques disponiblesdimita pesente simulatioa un moele 2D.

Malgré les limites de notre made, 'imageéchographique siméé [Fig. 2.8] est ressemblante
a une imagechographiqueéelle [Fig. 2.3]. Le modle de tissu empldysemble suffisant pour re-
produire les principaux effets défraction et de diffraction que I'on doit prendre en compmeasiles
techniques de construction d'image.

2.8 Conclusion

Nous avons grsené un mo@le acoustique nuemique 2D de sein. Les principales quatit
de ce fandbme sont la prise en compte destails de I'ordre du sub-milligtre ainsi que des ca-
racéristiques ultrasonoregalistes des diffrents types de tissus constituant le sein (lobe, tissus
conjonctifs, graisse, muscle) en terme de carteigit et d'impgdance. Cependant, des rabsia-
tions pécises Bcessiteraient des simulations tridimensionnelles pteera compte I'absorption et
une description microscopique des tissus.

Ce fanbme constitue un outil informatique gmieux pour lévaluation des techniques d'imagerie
ultrasonore. Nous avons moatgu'il est possible de &pérer des images ultrasonores siged
realistes. Ce fabme de sein nous a permis de simuler une imagegraphique ductale, en uti-
lisant une barrette lieaire det MHz, qui est semblabla une imageriéchographique ductaléelle.
L'image échographique siméé aéte compagea I'image tomographique. Dans ce dernier cas, des
ondes cylindriques deMHz sontémises et mesées par des transducteurs ponctuels unigoment
distribués sur une antenne semi-circulaire. Une comparaison gisaditde ces image€wle la
superiorité de I'image tomographiqueela fois en terme de contraste et ésalution.

Par ailleurs, nous egpons que ce made de sein permettra une meilleure coéfnsion de la
composition et de la structure du sein et son interactioes &g ultrasons (Hinkelmaet al 1995,
Manry & Broschat 1996). Une meilleure conghiension de ces interactions permettra &boner la
conception des futursquipements et le&eloppement des techniques de camasation de tissus.

De plus, la tomographie offre la possitd#it’'une imagerie quantitative, objet de la deuwe partie
du manuscrit.
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Dans cette partie, nous nouséressong I'imagerie quantitative pour les paratres de élérite,
d’absorption et d'impdance, qui permettent de ca&cder les diferents types de tissus constituant
le sein. On peut cited titre d’exemple les travaux de Fostgral (1984) qui ont éali des mesures
ultrasonores en double transmission sur &gsantillons de tissus mammaires humains (Fig. 2.10).
L’ échantillonétait pla@é entre un &flecteur et une membrane de mylar, un transducteur féaddis
13 MHz est utili€ afin de mesurer le signaftechi par le eflecteur a&nie ou retaré a travers
I’ échantillon. Desésultats in vitro obtenus sugent qu’une bonne car&cisation des tissus peut
étre obtenue en utilisant trois paratres : la éflectivite, I'attenuation et la €lérite. La figure 2.11
resume sessultats :
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FiG. 2.11 — Resultats sur 17&gionsétudées sur
9 échantillons de tissus obtenus par Fosteal
(1984).

FIG. 2.10 — Principe des mesures ultra-
sonores en double transmission sur des
échantillons de tissus humains du sein (Fos-
teret al1984).

Ainsi, les mesure vivo ou in vitro de la &lérité et de I'aténuation faites depuis une quaran-
taine d’anrees montrent que des celations avec la pathologie, significativegdicalement parlant,
ont puétreétablies (McDaniel 1977, Frgt al 1979, Greenleaf & Bahn 1981, Kuc 1980, Makleid
al 1984, Landiniet al 1985, Richter 1995). Un sy&e d'imagerie permettant de dfencier les
célerités et les a@nuations des tissus pourrait donc jouer ale fondamental dans lesathodes
de cktection et de caragtisation tissulaire. Afin d’a@liorer cette diférentiation tissulaire par-
fois insuffisante (Greenleaf & Bahn 1981), certains autearsbinenta ces deux paragtres la
mesure de texture (Greenleaf & Bahn 1981), le coefficienté&dledtivitt (Foster 1984), ou en-
core |'elasticié (projet CARISMA -Computer Assisted Reconstructive Imagddy Sonographic and
Mechano-Elastic Analysis- Krueger 1998).

Pour les paragtres de elérité et d’absorption, on utilisera deséthodes tomographiques en
transmission et pour le paratne d'impedance, une gthode d’optimisation coupéa la tomogra-
phie "qualitative” d'impedance.

Les nmethodes prop@&es dans cette partie aie eélaboEes pour des objets simples : inclusions ho-
mogenes dans une matrice honéog. Par coréxjuent, dans lelatat actuel, certaineséthodes ne
sont pas applicables au sein qui pEds une structure plus complexe que les objets singbletes.
Pour chaque &thode, nous tenterons de donner les domaines de @a(iglites d’'objets) et les
développementa apporter.
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Chapitre 3

Tomographie de @lerité par la
technique de "layer stripping”

Nous pesentons une technique de type layer stripping permet@amécbnstruire par tomo-
graphie de rayons droits le paratre de élérite. Cette technique est couramment utisdans
le domaine de la sismiqué&ftexion en g@ophysique (Yagle 1982, Yagle & Raadhakrishran 1992)
et consistea reconstruire le milie@ imager par couche successive, des couches externessrers le
couches internes, dole nom layer stripping. Il s’agit@éralement de reconstruire les pagdres
d'impédance et de&érité gidcea des donaes acquises eiftexion. Les effets de le&éponse des
différentes interfaces de la portion reconstruite sont dineeté incorpogs a la eponse de I'in-
terface (plus profonded reconstruire. L'avantage de cette technique est de presrdicompte la
diffraction et les effets deaflexions multiples.

L'algorithme de type layer stripping que nous employongdiffiere des rathodes de layer strip-
ping classiques : nous travaillons en transmission etiai$bypottese que la propagation se fait
en rayons droits entre chaque couplaetteurfecepteur. La diffraction et legflexions multiples
ne seront donc pas pris en compte. Le principe reste identigyartir des temps de vol entre les
transducteur&metteurs etécepteurs, les trajettant suppdss rectilignes, la carte delérite du
milieu est reconstruite, paspas, des couches externes vers les couches internes.

Cette technique até developjee lors de la thse de R. Fergre au LMA (Ferrére 2003) et a fait
I'objet de deux articles : Fegieet al 2003, Mensah & Ferére 2004. L'objectif de ce chapitre est
de tester la rathode de reconstruction sur des objets anaduesa partir de simulation nuérique
de la propagation des ondes acoustiques. Nous comparorsidgats qu’elle donna ceux que
I'on obtient avec une technique classique "fan bean&oftgtrie d’acquisition ereventail). Notre
technique permet de cumuler quantitatif @wolution.

3.1 Latechnique de layer stripping

3.1.1 Principe de la technique layer stripping

Nous rappelons le principe de la technique de layer strgppliabok lors de la tese de Ferére
au LMA (Ferriere 2003, chapitre 7, pp. 77-82).
On consi@ére une antenne circulaire comportant une distributiofiormie de transducteurs. La
méthode consista calculer la élérité d’'une couche en fonction de lalerite des couches qui lui
sont externes. Le maillage du domangeonetrie circulaire est construgt partir de cellules (penta-
gones) formant des couches concentriques. La taille etskildition des cellules&pendent du
nombreN de transducteurs uniforment gpartis sur le cercle d’acquisition tous |&¢ = % et
de I'anglex A# a partir duquel les dor@es sont acquises en transmission. Le maillage conceatriqu
se compose alors dg, = % — r—+1 couches, chaque couche se compos¥ @ellules (Figure 3.1).
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FiG. 3.1 — Maillage du domaina geonétrie circulaire. LesV transducteurs soiquigpartis tous
lesAf = 35~ Les donkes sont acquiseéspartir de I'angle:Af.

NotonsM (4, j) la cellule sit@e dans la couchid la position angulairgj — 1)Ad, jAf] avec
(1 = 1..N;) et(j = 1...N). Le transducteur locaksa la position(i — 1)Af est noé D(7).
I'(n,m) est le rayon reliant émetteurD(n) au ©cepteurD(m). I(i, j,n,m) est la longueur du
rayonI'(n, m) dans la cellule\/(z, j) :

l(i,7,n,m) :/ I'(n,m)dl (3.1)
M (i,5)

Enfin, on &finitQ; ; 'ensemble des rayoris qui coupent la réme celluleM (4, j) :

QiJ = {(nvm”F(na m) N M(Z,]) 7é @} - {(n,m)|q > iar(nvm) N M(q7 ) 7é @} (32)

Fic. 3.2 — Estimation de laaterite d’'une maille.

On suppose que l&rité dans les cellules des couclies i est connue, la&lérite de la cellule
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M (i, j) est alors estif@e par :

Cij ! ] Z T'(n,m) - ¢(n,m) (3.3)

ZQ” T(n,m o

ou ¢(n,m) est la @léritt moyenne, estiéea partir des temps de vol, le long du raybBm, m) et
corrigée par les estimations deslerites (ckja effectees) des cellules externes.

3.1.2 Procdure de reconstruction et influence du maillage étude analytique
pour un objet simple (inclusions homo@nes dans un milieu homogne)

Afin d’évaluer les performances de cette technique nous nousnslalans un cas &l : nous
reconstruisons un objet adadique (Fig. 3.3), de &me type que celui psengé au chapitre 1 para-
graphe 1.5a partir de temps de vol obtenus par unetihhode approde analytique. Les temps de
vol analytiques sont calcgs$a partir de la carte deétérité de I'objet en supposant que la propaga-
tion se fait en rayons droits. Cet objet, immemdans de I'eauc(=1500 m/s,0,=1000 kg/n1), est
un cylindre de élérité 1470 m/s contenant quatre ca®@d de élérite 1650 m/s de rayons variables,
réparties le long d’une spirale. Le diaine du cylindre externe edt= 13.3 mm et les diaratres des
cavites sontl; = d/5 ~ 4\, dy = d/10 ~ 2), d3 = d/20 =~ A etdy = d/40 ~ 3.

La figure 3.4 repgsente les@aérites moyennes (obtenuagartir des temps de vol analytiques) sur
chaque rayon reliant&metteur sité en ¢ = 0.64 mm,y = 8 mm) et les 359&cepteurs de I'an-
tenne. La élérité inttgée pour le trajet de I'onde dans I'eau est retraéech
Nous pouvons alors utiliser deux techniques :
— latechnique de layer stripping seule,
— une technique ad&®a un objet pesentant une matrice avec des inclusions @erites va-
riables ou non) : la pragure consista localiser les inclusions puésdeterminer leur elérité
gracea la technique de layer stripping.

1530
1520
1510
1500
1490
1480 A

1470

1460

mm

Célérité moyenne (m/s)

1450

1440 . . . . .
50 100 150 200 250 300
Récepteurs

(mls)
mm

o _ FIG. 3.4 — Gelérites moyennes obtenuapar-
FIG. 3.3 — Carte de &érite. Matrice ¢, = tir des temps de vol analytiques, le trajet de
1470 m/s, inclusions ¢, = 1650 m/s. I'onde dans I'eatant retranch.

Afin d’étudier I'influence du maillage, nous effectuons les refragtons avec un nombre va-
riable de transducteurs. L'antenne est donc core@ssiccessivement de 60, 120 et 360 transducteurs
équiepartis sur un cercle de raya@t),,.. = 7.36 mm. L'anglea partir duquel les doréaes sont ac-
quises en transmission esf\# (Fig. 3.1 et tableau 3.1).
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TAB. 3.1 — Anglea partir duquel les doraes sont acquises en fonction du nombre de transducteurs.
Nombre de transducteursA8 kA0

60 & 5 3¢
120 ¥ 11 32
360 r 383 3%

Technique de layer stripping seule

Les reconstructions (Fig. 3.5, 3.6 et 3.7) ne permettentdpdscaliser les inclusions (dont la
célerité est de plus sous-esém< 1600 m/s). Il semble que, la localisation des inclusionsieeau
des couches externé&tant mauvaiseéfalement des inclusions), I'erreur se propage des couches
externes vers les couches internes. Eegrittese 2003) a introduit une &thode s’effectuant en
deuxétapes et favorable aux objets padant un milieu homagne (matrice) dans lequel se trouve
des inclusions.

Technique de layer stripping antliorée : localisation des inclusions suivi de la technique de
layer stripping

Le rayon de I'objettant suppdsconnu, on impose leerité des prengires couchea celle du
milieu hdte (I'eau). La reconstruction s’effectue en détapes (tbse Fergére 2003) :
Premiere étape: détermination des temps de vol lors d’un premier balayageastiune configura-
tion d’acquisition conique (Fig. 3.1). La Fig. 3.4 répente les&lérites moyennes obtenues de fagon
analytique pour uemetteur sita en ¢ = 0.64 mm,y = 8 mm), le trajet dans 'eaétant retranch.
Gracea differents profils du i@me type, on fixe la&lérité de la matricé.¢;=1470 m/s. Pour chaque
coupleémetteur / ecepteur D(n) / D(m)), si la cléritt moyenne (estige) estegalec; + ¢ (e
petit), les cellules traveégs par le rayoii(n, m) prennent la valeut;, sinon les cellules prennent
une valeurcp a determiner. Le @sultat est une carte binaire (Fig. 3.8(a)) é&qté distinguant la
matrice de élérité ¢; et toute inclusion deédérité autrea determinercp.
Deuxieémeétape: la technique de Layer Stripping@termine les&lérités des inclusions (Fig. 3.8(b)).
La configuration des transducteurs est éspnée Fig. 3.2.

Les reconstructions -Fig. 3.8, 3.9 et 3.10- pour lesédéhts maillages montrent que plus le
maillage est dense plus les inclusions sont fineméfinitées. Par corégjuent, par la suite, nous
choisirons de travailler avec 360 transducteurs.

Notons que la &s bonne quakt de la reconstruction obtenue Fig. 3.10 est partiellemeaiad
fait que probéme direct et proBime inverse font appé la méme tleorie approcke de propaga-
tion en rayons droits. C’est ce qu’on appelle le "crime iegr Nous allons maintenant sortir de ce
"crime” en pro@danta des simulations de la propagation des ultrasd@so(ution du proime di-
rect par une rathode déleéments finis). Cette @thode délements finis permet de prendre en compte
le prenonene de diffraction multiple. Auparavant, nouggentons rapidement le principe de la to-
mographie "fan beam” de rayons droits afin de pouvoir compasereconstructions des ddres
simulees pour les deux @thodes (fan beam et layer stripping).

Remarque: Nous avons peigsutiliser une solution alternativiela premeéreétape
(localisation de la matrice et des inclusions) : la tomobm@ule etroprojection ellip-
tique filtrée pésenge au chapitre 1. La tomographie éfectivite permettrait d’obtenir
une image avec une bonnesplution et de &limiter correctement les contours des in-
clusions. N\anmoins cette technique est plus louadmettre en oeuvre, puisque cela
nécessite le traitement de I'image dlectivite afin d’en extraire les contours de I'ob-
jet reconstruit. De plus, on risque parfois de faire de fasigstimations degterite. En
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FiG. 3.5 — Maillage et carte decrité obtenue via la technique de Layer Stripping avec 60 trans-
ducteurs.
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FiG. 3.6 — Maillage et carte deeterité obtenue via la technique de Layer Stripping avec 120 trans-

ducteurs.
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FiG. 3.7 — Maillage et carte deeterité obtenue via la technique de Layer Stripping avec 360 trans-
ducteurs.
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effet, pour qu’'une inclusion soitadecee par temps de vol, il faut qu’elle gsente un
contraste deé&érité suffisant et/ou soit de taille assez importante. Si ce p&ste cas,
l'inclusion est soit transparente, soit partiellemeatetée par temps de vol (comme
on pourra le voir dans les fathes nurériques pesenés par la suite). Dans ce dernier
cas (inclusion dtecée partiellement par temps de vol), si on utilise comme peegni
étape la tomographie déftectivite, la taille de I'inclusion sera exacte mais Elagite
obtenue par layer stripping sera sous-egénll est peferable d’utiliser une étection
des inclusions en utilisant les temps de vol : I'inclusionasdeteceée avec une taille
errorée -plus petite- mais I'estimation de lélerité sera bien meilleure.

1650 1650
1600

(m/s) (m/s)

(a) Premier balayage pouéterminer la élérite moyenne (b) Technique de layer stripping afin dé&tdrminer la
de la matrice. celerité des inclusions

FiG. 3.8 — Reconstruction de |&lerite avec 60 transducteurs.

1650 1650

(m/s) (mfs)

Fic. 3.9 — Reconstruction de |elériteé avec Fic. 3.10 — Reconstruction de |&lérite avec
120 transducteurs. 360 transducteurs.
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3.2 Tomographie "fan beam” de rayons droits standard

En tomographie de transmission, il estduent que la reconstruction softatie a partir de
donrees acquises avec uneaqrétrie enéventail (Fig. 3.11) dgicea un algorithme de tomographie
fan beam. Il s’agit donc de traiter des projectiongeantail, I'integration du paragtreétudi étant
faite le long de rayons droits (rayons entre chaque coapletteur-ecepteur) formant unome ou
un éventail ayant pour sommet la position denfietteur.

L'algorithme de tomographie fan beam est aussi appalgorithme de &troprojection des projec-
tions filtrées et pongiées”, car I'algorithme est basur le arrangement palable des dor@es ac-
quises en gonetrie enéventail avant I'utilisation du classique algorithme @gaprojection des pro-
jections filtiees (adaj@ aux configurations en paralé). L'algorithme que nous avons ingphené
est cecrit par Kak & Slaney (1988, pp. 77-86) et est rappah annexe C.

e \.‘_‘:.\Emetteur

Re‘cepteurs/

Projection

FiG. 3.11 — Geonetrie d'acquisition. Les doraes sont acquises en transmission avec éoawgtrie
enéventail.

3.3 Etude sur des fanbmes nuneriques simples (inclusions ho-
mogenes dans un milieu homogne)

On simule la propagation des ondes acoustiguiavers divers fadmes nurériques 2D dice
a un code de propagatiorectit annexe B.1.1. Les fadrhes nurériques sont des objets simples :
inclusions homognes dans un milieu homege. L'exerience est mere sur une grille de 1008
1000&élements Az = 0.016 mm, 1.6 cnx 1.6 cm). L'antenne est compas de360 transducteurs
equikpartis de fequence central25 MHz (A =0.6 mm) sur un cercle de rayd®,,., =7.36 mm.
L'angle a partir duquel les dora®s sont acquises en transmissionsest = 33°. Pour chaque po-
sition de I'émetteur, la propagation des ondes est st le champ total est meéysar tous les
transducteurs (points de mesure ponctuels) de I'antenmartly des signaux simés, nous extra-
yons les temps de vol en utilisant le premier passage @rar. e centre de I'objet correspond au
centre de I'antenne circulaire.
Pour la technique de layer stripping aliorée (via localisation des inclusions avec un premier ba-
layage suivant uneapnétrie d’acquisition conique), le diagire exérieur de 'objetetant suppds
connu, on prend laé&ériteé des prengres couches du maillaggalea celle du milieu bte (I'eau).
La celéerite de la matrice (homame) est fike gace aux élérites inegiees obtenuea partir des
signaux simugs.
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3.3.1 Fanbme acaé@&miquea inclusions de nature identique et de tailles di#-
rentes

Le fandme est un objet fluide, immegglans I'eaud;,=1500 m/sp=1000 kg/nt), de @lérité ¢,
et de densé p; contenant quatre cais de élérité ¢, et de densé p, de rayons variableséparties
le long d’'une spirale, identiquescelles @crites au paragraphe 3.1.2;: = 4\, do = 2\, d3 = A\
etdy, = % Afin d’étudier la @tection et la dtermination de la taille des inclusions, naiadions
deux objets dont les parastnes sont&sunés au tableau 3.2. L'objet 1 est I&éme que celui &crit
au paragraphe 3.1.2.

TAB. 3.2 — Propiétes acoustiques
Matrice Inclusions
Celérite | Densie | Célerite | Densie
(m/s) | (kg/m?) | (m/s) | (kg/m?)
Objet1| 1470 950 1650 1040
Objet2| 1650 1040 1500 1000

Pour obtenir la elérité integiee sur chaque rayon (relianéihetteur et le@cepteur), on &ecte
les temps de vol par premier passaggero du signal totaky (S|mulat|0n avec objet) et du signal

incidentr; (simulation sans objet). Le&terité integiee eségalea w T

Tt

Objet 1 : inclusions de &lérité plus importante que la matrice ¢o=1500 m/s,c;=1470 m/s
et co=1650 m/s)
La carte de elériteé de I'objet est ref@senge figure 3.12(a). Comme nous avons pu le voir avec
I'étude du cas analytique, la reconstruction Fig. 3.12(disait la technique de layer stripping
seule ne donne pas ugsultat satisfaisant.
Les figures 3.12(e) et 3.12(f) régmentent les reconstructions obtenues par la techniquayde |
stripping angéliorée (avec un premier balayage suivant ugerggtrie d’acquisition conique) et par
la tomographie fan beam de rayons droits standard.
Pour la technique de layer stripping,age aux élérités inegiees obtenuea partir des signaux
simules, la élerite de la matrice est feea ¢;=1470 m/s (Fig. 3.12(c)). La technique permet de
detecter des objets de taille de I'ordre de deux fois la longd&®nde. Les diamtres des deux plus
grandes inclusionsgi( = 4\ etd, = 2)\) sont suévalles. L'estimation moyenne de lalérité de ces
deux inclusions est 1601 m/s avecérart type de 1.8%, soit+ 29 m/s (valeuré&elle : 1650 m/s).
Pour la tomographie fan beam, les contours des deux pluslgganclusions sont flous et I'inclu-
sion de diamtre\ est tout juste dtecée. L'estimation moyenne de l&lérité des deux plus grandes
inclusions est 1594 m/s avec énart type de 1.32, soit+ 21 m/s.
Pour ce type d’objet, la satisfaction désultats pour les deux techniquesé&gtivalente.
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(a) Carte de elerité de I'objet 1. Matrice ¢;=1470 m/s, (b) Sinogramme pour ugmetteur sité en
inclusions :c2=1650 m/s. (z = 0.64 mm,y = 8 mm) et cetection des
temps de vol par premier passage pgaozen
rouge).
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(c) Comparaison des(erites inegrees obtenues analy- (d) Reconstruction de la carte déelerite en utilisant la
tiquement (en rouge) €t partir des signaux simes (en  technique de layer stripping seule.

bleu). Lémetteur est siien ¢ = 0.64 mm,y = 8

mm).
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1750
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(e) Reconstruction layer stripping via localisation (f) Reconstruction fan beam de rayons droits.
des inclusions avec un premier balayage suivant une
geonetrie d’acquisition conique.

FIG. 3.12 —Objet 1 : ¢x=1500 m/s¢1=1470 m/s et,=1650 m/s.
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(a) Carte de glerité de I'objet 2. Matrice ¢1=1650 m/s, (b) Sinogramme pour ugmetteur sité en
inclusions :c2=1500 m/s. (x = 0.64 mm,y = 8 mm) et cttection des
temps de vol par premier passage pgaozZen
rouge).
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(c) Comparaison destrites inegiees obtenues analy- (d) Reconstruction de la carte déelerite en utilisant la
tiquement (en rouge) €t partir des signaux simes (en  technique de layer stripping seule.

bleu). Lémetteur est sitien ¢ = 0.64 mm,y = 8

mm)
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0 5 10 15
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(e) Reconstruction layer stripping via localisation des in (f) Reconstruction fan beam de rayons droits.
clusions avec un premier balayage suivant usengetrie
d’acquisition conique.

FiG. 3.13 —Objet 2 : ¢x=1500 m/s¢;=1650 m/s et,=1500 m/s.
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Objet 2 : inclusions de &lérité plus faible que la matrice ¢y=1500 m/s,c;=1650 m/s et
c2=1500 m/s)
La carte de €lérite de I'objet est refsente figure 3.13(a). Les figures 3.13(e) et 3.13(f) montrent
les reconstructions obtenues par la technique de layppsig anéliorée et par la tomographie fan
beam de rayons droits standard. Les dewthndes permettent détcter I'inclusion de diagtre
A et de discriminer la taille des deux plus grandes inclustendiangtre 4\ et 2\. L'estimation de
la celeritt moyenne pour les deux plus grandes inclusions esté#oan tableau 3.3 (valeur de la
céléerité réelle : 1500 m/s).
Pour ce type d’'objet, la comparaison des dewthndes est favorablela technique de layer strip-
ping pour laquelle I'estimation de l&lerite est meilleure. En effet, pour I'inclusion de diatre 4\,
I écart type pour la technique de layer stripping est deuxdiois petit que pour la tomographie fan
beam.

TAB. 3.3 — Estimation de la&dérité moyenne des inclusions de dietme 4\ et 2\

Celerite moyenne estige

par la technique de layer strippin

Celerite moyenne estige
gpar la reconstruction fan beam

diametred,=2)\

Inclusion de 1534 m/s 1540 m/s
diametred; =4\ 0=1.95%, soit4+ 30 m/s 0=4.02%, soit+ 62 m/s
Inclusion de 1566 m/s 1557 m/s

0=0.64%, soit+ 10 m/s

0=1.8%%, soit+ 29 m/s

3.3.2 Fanbme acagmique a inclusions de élerités differentes et de taille
identique

L'objet est un cylindre de diagtred = 13.3 mm dont la €lérite de la matrice est de 1650 m/s.
L'objet présente trois inclusions de di&tre identiquel/5 ~ 4\ de clérite 1600, 1550 et 1500 m/s
(Fig. 3.14(a)). On se place dans un cadre de travdiéaianetre des inclusions de I'ordre de est
bien reconstruit comme on a pu le voir au paragrapkegoient 3.3.1.

Les figures 3.14(b) et 3.14(c) r&zentent les reconstructions obtenues par lethodes de layer
stripping angliorée et de fan beam. L'estimation de lelaritt moyenne pour chaque inclusion et
chaque rdthode de reconstruction est déerau tableau 3.4.

On peut noter que seul la technique de layer stripping patmeitecter I'inclusion ayant le contraste
de clérité le plus faible €gala 50 m/s). Le diamtre de I'inclusion est sous-es@mais I'estimation
de la &lerité par la technique de layer stripping est satisfaisanteotrmgiraphie fan beam permet
de cktecter tout juste cette inclusion.

Pour ce type d'objet, la Bthode de layer stripping d@tiorée est plus performante que l&thode

fan beam standard.

TAB. 3.4 — Estimation de la&dérité moyenne pour les trois inclusions

Celéerite moyenne estige

Celérite moyenne estige

par la technique de layer strippingpar la reconstruction fan bea

celerité 1500 m/s

0=1.52%, soit+ 23 m/s

Inclusion de 1595 m/s 1589 m/s
célerite 1600 m/s 0=0.8%%, soit+ 14 m/s 0=1.0%%, soit+ 17 m/s
Inclusion de 1553 m/s 1534 m/s
celerite 1550 m/s 0=1.28%, soit+ 20 m/s 0=1.69%, soit+ 26 m/s
Inclusion de 1516 m/s -
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(a) Carte de elerite. Matrice :c1=1650 m/s, inclusions : (b) Reconstruction layer stripping avec ufi balayage
1600, 1550 et 1500 m/s. suivant une gonetrie d’acquisition conique.
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(c) Reconstruction fan beam de rayons droits.

FiG. 3.14 —Objet ayant des inclusions de éelérités differentes.



3.3. ETUDE SUR DES FANDMES NUMERIQUES SIMPLES 75

3.3.3 Etude sur des cas particuliers

En pratique, leseinest compos de 90% de graisse. La&lérité de la graissétant proche de 1470
m/s, une modlisation simpliste du sein est une matrice @&ité 1470 m/s comportant des inclu-
sions de élérites plusélevees. Nous travaillons donc par la suite avec des objets dsmhéatrices
ont une élérite moyenne de 1470 m/s.

Afin de tester les limites de notreatihode et de nous placer dans un cadre [@akste, nougtudions
un objet inhomogne akatoire et un objet madisant une fine couche de peau.

Fantdme akatoire

Nous nous irressona pesent un objet aatoire dont la carte deerité est repesenée figure
3.15(a). La matrice de I'objet posde une elérite moyenne de 1470 m/s avec &cart type de %,
soit + 29 m/s. Les inclusions ont lesémes dimensions et positions qu'au paragraphe 3.3.1 et ont
une &léeritt moyenne de 1650 m/s avec @cart type de 0%, soit+ 8 m/s. Les propétes acous-
tiques de I'objet &éatoire sont&suntes au tableau 3.5. La&tkction des temps de vol par premier
passage z2ro (Fig. 3.15(b)) est &s similairea celle effectée avec I'objet non &htoire au para-
graphe 3.3.1 (Fig. 3.12(b)). Par c@uagient, les reconstructions de la carte &léerité Fig. 3.15(d) et
(e) sont elles aussi quasiment identiqaelle de I'objet non &latoire Fig. 3.12(e) et (f).
Pour les deux ithodes de reconstruction, on discrimine l'inclusion deréitre2)\. Pour la tech-
nigue de layer stripping, I'estimation de l&leritt moyenne pour les deux inclusions est de 1604
m/s avec urecart type de 1.93, soit+ 31 m/s (valeur &elle 1650 m/s). Pour la tomographie fan
beam de rayons droits, l&lerite moyenne des deux inclusions est de 1593 m/s avé&cant type
de 1.19%, soit+ 19 m/s.

TAB. 3.5 — Propiétes acoustiques

Milieu aleatoire
Milieu Celerite moyenne| Densie moyenne| Ecart type| Longueur de co&lation

(m/s) (kg/m?’) (%) (mm)
Eau 1500 1000 - -
Matrice 1470 950 2 0.21

Inclusions 1650 1040 0.5 0.03
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mulés avec I'objet d@atoire (en bleu) et I'objet non clusions avec un premier balayage suivant usengetrie
aléatoire de la Fig. 3.12 (en rouge)éetteur est siti  d’acquisition conique.
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(e) Reconstruction fan beam de rayons droits.

FiG. 3.15 —Objet aléatoire.
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Fantdbme mocklisant une fine couche de peau ¢;=1500 m/s,c;=1470 m/s,c,=1650 m/s et
cp=1590 m/s

Le fanbme est un tube fluide (Fig. 3.16(a)) de rayon externe 6.64 oéfar{te ¢,=1590 m/s,
densi€ p,=1090 kg/nt). La cavié interieure a un rayon de 6.32 mm €1470 m/sp;=950 kg/n¥)
et contient quatre caés ¢2=1650 m/sp,=1040 kg/nd).
Pour la technique de layer stripping alorée, la €lérite de la matrice est fee a ¢;=1475 m/s
grace au profil desadérités (non repseng). Lors du premier passage, la fine couche de peau n’est
pas @tecée, sorepaisseuetant trop faible. La technique permet detetter les deux plus grandes
cavites ({1 = 4\ etdy = 2)\) et de dterminer la €lérité des objets de I'ordre de\. Pour la plus
grande cavitel; = 4\, I'estimation de la elérité est 1630 m/s avec wtart type de 1.66, soit+
27 mils.
Pour la tomographie fan beam, I'estimation de&éedté pour les deux plus grandes inclusions est
de 1595 m/s avec uecart type de 1.9%, soit+25 m/s (valeuré&elle 1650 m/s).
Pour ce type d'objet plus complexe avec quatre contrastesl@igté, la méthode fan beam classique
est plus performante que la technique de layer strippingliarge : la €lérite de I'inclusion de
diametre 2\ estinee par layer stripping est errea (sugrieurea 1750 m/s) alors que I'estimation
déetermirée par tomographie fan beam est satisfaisante.

. ila..
1400 1400
10 15
mm

0 5 10 15 (mis) 0 5 (mis)
mm

15

1650 10

1600 E

5

(a) Carte de elérite. Matrice :c;=1470 m/s, inclusions : (b) Reconstruction layer stripping avec ufi’ balayage
c2=1650 m/s, peauc,=1590 m/s. suivant une gonetrie d’acquisition conique.
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(c) Reconstruction fan beam de rayons droits.

FiG. 3.16 —Objet modélisant une fine couche de peau.
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3.4 Discussion

Ce chapitre prsente une technique de tomographie en transmission deygrestripping, base
sur une hypotése de propagation en rayons droits. L&timode de reconstruction consiatebtecter
les inclusions ek determiner la €lérite de la matrice lors d’un balayage suivant une configuration
d’acquisition conique. La&érite des inclusions est ensuite estgnpar la réthode de layer strip-
ping. Les ésultats obtenus sur les divers famies acag@imiques montrent que I'on peuéiécter et
déeterminer la €lérité des objets de I'ordre de deux longueurs d’onde lorsquereasie de elerité
est sugrieur ouégala 150 m/s. Nous pouvons aussi constater qué&taation devient plus difficile
pour des objets dont la taille est@mfeurea deux longueurs d’onde (objets noetelcés) ou dont le
contraste avec le mileu environnant est faibt() m/s) (taille des objets sous-estig). Pour des
objets complexes (milieux @toires, fine couche de peau), la technique semble assestapbien
gue dans le cas d'un objet simulant une fine couche de peammlagraphie fan beam de rayons
droits donne un meilleurésultat. Exceji pour ce type de fadine, les esultats obtenus avec la
technique de layer stripping sont satisfaisants : éssiltats sont so#quivalents, soit si@gieursa
ceux obtenus avec la tomographie fan beam. Il éshmsurprenant d’obtenir de si bogsultatsa
partir d'une approximation de rayons droit3 kes ptenonenes deé&fraction et de diffraction sont
négligés.

Globalement, la technique de layer stripping donne de bessltatsa la surface des objets mais
en profondeur, les erreurs successives peuvent s'accurbdeplus, la réthode est b&e sur un
mockle simpliste de tissa deux "phases” : la matrice, uniforme, et les inclusions, mwins uni-
formes mais de tailles et de natures @iféfintes. Ce made simpliste est probablement applicable
dans le cas d'une structure diffusante fortement corteagumeur) pour laquelle une estimation
grossere de la vitesse moyenne du sein est suffisante. Célmedmble peu applicable dans un sein
ne pesentant pas de pathologie o@gentant des pathologies naissantes (tumeurs@alapees
et/ou peu contragées par rappod leur environnement).



Chapitre 4

Tomographie d’absorption avec
correction des effets de la diffractiort

Ce chapitre grsente etude meée sur la reconstruction du paraire d’absorption par tomo-
graphie de rayons droits. Noésaluons dans un premier temps I'erreur introduite parffeadtion
dans la nethode du rapport des spectregthode fequentielle d’estimation de I'absorption sur un
rayon. Une proedure de correction des effets de diffraction est ensudpqsee, donnant de bons
résultats avec une tomographie pourtant singdifie rayons droits.

Ce travail aéte effect& en collaboration avec M.-C. Pauzin lors de son stage deemastherche
(Pauzin 2005). La partie &orique de ce chapitre&@ publiée dans un article intitéf : ” Soft tissue
absorption tomography with correction for scattering afagions’, paru dansUltrasonic Imaging
(Franceschinet al 2005).

4.1 Motivations

De nombreuses techniques dé propoges afin d’estimer I'afinuation. Un grand nombre
d’entre elles ontt mises en oeuvre pour I'estimation de kEattiationa partir de I'impulsion
échogra-phique et orite pasges en revue par Ophat al (1984) et Jones & Leeman (1984). On
peut distinguer deux classes détimodes : lesnéthodes temporellegFerrariet al 1982, Flaxet
al 1983, Claesson & Salomonsson 1985, He & Greenleaf 1986y &iaal 1988) et lesnéthodes
frequentielles(Kuc & Schwartz 1979, Dines & Kak 1979, Meyer 1979, Fietkal 1983, Lizziet al
1987).

Dans ledomaine tempore| I'atténuation est greralement mesée en comparant la valeur de
'amplitude ou I'energie totale des signaux ultrasonores incident et trargsrimavers le tissu (ou
reflechi par le tissu). L'aéinuation et la diffraction des transducteugpendant de la &équence, la
précision de cette pré@dure est difficilea contbler. Une autre techniquecdelopiiee par Ferrari
et al (1982) et Flaxet al (1983) utilise un comptage de passagezro du signal pour estimer
la frequence moyenne ; évaluant le écalage de la éguence moyenne (et en supposant que la
variation de I'atenuation avec la éguence est liemire), on obtient une estimation en tem@slde
l'atténuation. He & Greenleaf (1986) ont propasestimer I'atenuation par mesure dédalage du
pic de I'enveloppe de &cho. Dans lelomaine fréquentiel Kuc & Schwartz (1979) et Lizzet al
(1987) ont utili€ la difference des logarithmes des deux spectres fournissantti giaténuation
(méthode du rapport des spectres). Une approche simil&ve)apjiee par Dines & Kak (1979), est
ba%e sur I'analyse de la propagation d’'une impulsion dont &£8p a une forme gaussienne. On
peut montrer que le spectre du signal garde sa forme gaussiencours de sa propagation dans le

INous utilisons le terme "diffraction” afin de se rapporter aienonenes de diffraction par la structure tissulaire et par
les transducteurs.®nmoins, il est #quent d’employer le terme de diffusion au lieu de diffracfour la diffusion par la
structure tissulaire.

2|_a partie validation nur@rique pesenkée dans l'article est rappég au chapitre 6.
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milieu aténuant. On estime I'é&nuation en mesurant la déffence entre leséguences centrales des
deux spectres. L'anuation peuétreégalement dduite du é@placement du centiide des spectres
(Fink et al 1983).

Bien que les rathodes dans le domaine temporel soiérégalement plus faciled mettre en
oeuvre en tempséel, beaucoup d’auteurs ontgfigre adopter une approche spectrale (Omtir
al 1984). Puisque I'aBinuation des tissus et la diffraction des transducteurs da&pendantes de
la frequence, une estimation dans le domaigegdentiel aura tendanéeétre plus pecise et les
résultats obtenus plus stables.

Malheureusement, les mesures dattation in vivo sont difficilea effectuer (Ophiet al1984) :
I'estimation de I'aténuation est greralement affeée par plusieurs facteurs. Certains de ces fac-
teurs, tels que I'annulation de phase, la bande-passantkffriaction et la focalisation des trans-
ducteurs, d@pendent du sysie d’acquisition et onéte résolu par des techniques de correction
spécifique (Pan & Liu 1981, Cloostermans & Thijssen 1983, lasainal 1983, O’Donnell 1983,
Laugieret al 1987). Un autre facteur de pre@né importance, qui est souverégiigé lorsque I'on
traite les tissus mous, est la diffraction des ondes ulirass due aux éterogereites du milieu
sonce (Sehgal & Greenleaf 1984, Laugiefral 1985, Xu & Kaufman 1993). En effet, I'&huation
résulte principalement de deuxégrtorrenes distincts : #bsorption des ultrasons par le milieu, qui
est un penonene de conversion degihergie ultrasonore en chaleur etlffraction par la structure
tissulaire, dans un tissu, les diffuseurs vont diffuseediéchir une partie de &nergie ultrasonore
d’otl une diminution de l'intensit du signal transmis (oweflechif. Lorsqu’on travaille avec un
milieu homogene, seul le pbnonene d’absorption a lieu; dans le cas de mili@g&hogene, il est
difficile de £parer la contribution de ces deux processus. C’'est poidputs le cas des tissus mous,
la diffraction a regu peu d’attention jus@upesent, les variations de vitess&tant gréralement
inferieuresa 10%.

En tomographie ultrasonore d’absorption, on effecteéegegalement deux hypodises simplifi-
catrices. Pren@irement, les effets de la diffraction sont igesr. I'energie reste confae dans un
faisceau de rayons. La seconde hygsth est qu’aucuneéfraction n’a lieu et donc que la propa-
gation se fait comme en rayons X suivant un trajet rectiligress preméres images d’absorption
(Greenleafet al 1974), dont la reconstruction est bassur ces hypo#ses, sont parfois de qua-
lite meédiocre et pesentent des a@facts (valeurs et cardststiques gonetriques estiraes fausses).
Plusieurs groupes ont téntle corriger les effets défraction en utilisant des techniqueérdtives
bases sur des athodes de tras de rayons (Johnset al 1975, Andersen & Kak 1982, Andersen
& Kak 1984, Deniset al 1987) ou une approche alternative utilisant une analysenbatrice de la
réfraction (Norton & Linzer 1982). Cependant, lorsque letefogereiteés pésentes dans I'objet sont
du meme ordre (ou iréfrieure)a la longueur d’onde, la &orie des rayons, &@me courbes, n'est plus
valable.

Le but de cetteetude est de fournir des moyens afin de prendre en comptefdes éé la dif-
fraction perturbant les techniques de tomographie d’'gtgor classiques de rayons droits. Nous
étendons donc notablement le domaine d’application de c&ttnere tout en maintenant I'hy-
pothese de rayons droits.

4.2 Les effets de la diffraction dans I'estimation ultrasonore de
I'absorption
Afin de cecrire les effets de la diffraction induits par lestirogeréites pesentes dans le milieu,

nous faisons deux hypaikes :
— le syséme ultrasonore est un sgste lirtaire,

SLa conversion de mode de I'onde compression en onde trangveuseait constituer un troigime ptenonene dans le
cas par exemple des tissus osseux, dans le cas des tissus mbésa@®ene est agligeable.
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— l'atténuation varie avec laéguence dans la bande déduence utiliée suivant la relation
(Sehgal & Greenleaf 1982)

a(x, f) = ag(x)f”

ou f estla fequence en Hzy(x, f) est I'absorption du tissuapendant de la&guence en un
point quelconque d’une coupe ety (x) est le coefficient d’absorptiorégpendant seulement
dex (en Np. cnt!. MHz—#). 8 est une constanteégeralemenggalea I'unité. Des mesures
réaliges sur des tissus mous humains (ICRU Report 1998) montueri gst compris entre
0.9 et 1.5. Nous avons choisi pour noéteide, comme la majoétdes auteursi =1, c’esta
dire une attnuation qui varie lieairement avec laéquence.

Une analyse similaire des effets de diffraction sur Etlmode du rapport spectraké& propoge par

Xu & Kaufman (1993), qui ont pris en compte la diffraction demsducteurs. Ici nous nous focali-

sons sur la diffraction due auéterogereites du milieu.

Nous consiérons deux transducteurs, @metteur et unacepteur plaes dans une cuve remplie
d’eau. Deux mesures sor@alises : I'une avec le tissu pla@ntre les deux transducteurs et l'autre
sans. Le spectre d’amplitudé (f) du signal ultrasonore qui s’est progadans I'eau (signal de
réference) estgala :

ou Yy (f) estla fonction d’'instrumentation qui inclut le spectrerdfditude du signaglectriqueemis
et les fonctions de transfert des transducté@metteur et&cepteurH. (f) caracérise les effets de
la diffraction sur I'impulsion ultrasonore pour le trajedrts I'eau, correspondaatla diffraction des
transducteurs en I'absence de I'objet.

Apres avoir interca le tissu entre les transducteurs, le spectre d’amplitGgde(f) du signal
enregisté correspona :

- </ ao(x)ds> f
Yines(f)| = [Yo(f)He(f)Ha(f)| e rayon (4.2)
ou H,(f) caractrise les effets de la diffraction sur I'impulsion ultrasoa le long du trajet de
propagation eau - tissu - eau. On suppose fyerepiesente seulement la diffraction due aux
héterogereites et que la diffraction des transducteurs eespnce ou en I'absence de l'objet est
identique eégaled H.(f) i.e.il n'y a pas d’'ondes effectuant des aller-retours entresleutinou et
les transducteuts
Une telle moélisation suppose que la propagation entre deux pointestaé selon un rayon.

M éthode du rapport spectral

La majori€ des mesures d'&ttuation de tissus biologiques @t faites in vitro : lechantillons
sont facon@s sous la forme de tranches hordogs dépaisseur constante et sont semgar une
onde plane de fagoa ce que les interfaces rencdrgs soient parales aux fronts d’onde ; seul le
phénonene d’absorption a lieu dans ce cas. L'absorptioagrie sur le trajet de 'ondd..(f) est la
pente du rapport du logarithme des spect¥ésf)/Y...s(f)| en fonction de la fquencef :

_ n |Ye(f)‘ —In |Ym68(f)‘
!

ou «ag. est le coefficient d’absorption estirguand les effets de diffraction sorigligés. Cette
proccdure n'est plus valable lorsque la tomographie ultrasouiaibsorption est mise en oeuvre
sur une structure tissulaire complex les interfaces ne sont pagagessairement perpendiculaires
aux fronts d'onde (et les fronts d’'onde pas parfaitemenigldgnorer le panonene de diffraction

(4.3)

Ae(f):/' ape(X)ds

4Dans le cadre de nos validations réniques, les transducteukscepteurs sont des points de mesure transparents.
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résultera igvitablement en des erreurs sur I'estimation du coeffid&tisorption. Il est @férable
de calculer I'absorption iggiee sur le trajetd(f) a partir de I'Eq.(4.2) :

A(f) :/ ao(X)dS _ ln|Y€(f)| - ln|Ym;s(f)| +ln|Hd(f)‘ (4'4)

L'erreur introduite lorsque I'Eq.(4.3) est utiée au lieu de 'Eq.(4.4) est la distorsion induite par
la diffraction D(f) :

In|Ha(f)|

; (4.5)

D)= [ (a0l) = ao.(x))ds =

4.3 Correction des effets de diffraction

Nous proposons deeparer les racanismes de diffraction et de dissipation qui contribwent
phénonene d'aténuation en estimar®( f) puis en calculant(f) = A.(f) + D(f).

Dans ce but, nous tentons de coitredpiedire le champ diffraé par I'organe. Dans un premier
temps, afin d’obtenir une approximation du processus deadifbn, la carte deédérité de I'objet
est reconstruite. Cette carte delasite est assoéea une carte de densiconstante (1000 kg/th
et une carte d’absorption nulle afin de construire un @®acoustique libre de tout processus de
dissipation que nous appelleronsd@tdme nurériqueou simplement Iéantdme Nous simulons la
propagation des ondes ultrasoncadsavers ce falimea I'aide du code acoustiquea&ments finis
(annexe B.1).

Le spectre d’amplitud&’;,,, (/) de 'impulsion enregisée apes simulation de la propagatién
travers le faritme nunérique (interca entre les deux transducteurs) est dopar :

Yol = [Yo(H) He(£) Ha(f)]| =

Yo(H) Half)| (4.6)

ou f{Vd(f) caracérise les effets de diffraction sur I'impulsion ultrasomde long du trajet de propa-
gation eau - fariime - eau. Un spectre d’amplitude est obtenu en I'absencartinie (spectre de
referenceY. (f)). La distorsion induite par la diffractioP( f) est alors estirge :

f f

et est ensuite supprize de I'absorption iggee A.(f) (ou le prenonene de diffraction estéglige)
afin d’obtenir I'absorption irégee estinrke A(f) :

(4.7)

D(f)

A“(f) _ ;i;(f) + 5(f) :/ &VO(X)ds _ ln|Yszm(f)| — ln|Ymes(f)| (48)

f

L'absorption ineégiee estinéeﬁ(f) est par consguent obtenue par la pente du rapport du logarithme
des spectresim (f)/Ymes(f)| en fonction de la quencef. Finalement, la praedure tomogra-
phique en transmission est empdaypour éterminer la distribution du coefficient d’absorption
estine ap(X).

En resung, les diferentestapes de la éthode de correction sont :

1. Estimation de la carte d&lérite. Nous avons fait le choix de la technique de layer stripping
Cette estimation fournit un fadine nungérique de I'organé imager, libre de toutes compo-
santes dissipatives. Ce fante nunérique imite les tissus imég (visco-acoustiques) excépt
pour les caraéfristiques de dengitet d’absorption : la densitest a priorégalea 1000 kg/m,
et I'absorption n'est pas prise en compte. Les fluctuatiomspidance de I'objet sont par
congquent approdes en terme de contraste @décité estinge.
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2. Simulation du champ diffragtpar ce farimea I'aide d’un code Bléements finis ; I'anuation
dans cette simulatiorésulte seulement du phonene de diffraction.

3. Réduction des effets de diffraction affectant I'absorpiioi@giee mesiie : le champ simél
est pris commeéférence dans I'estimation de I'absorption par lethode du rapport spectral.

4. Reconstruction de la carte d’absorption des tissus wgouo&dure tomographique standard
de rayons droits.

Afin que cette rathode de correction fonctionne, les effets de diffractioiventétre similaires
dans le tissu @el) et le fanbme nunérique de telle sorte que la relatidi.(f) ~ HNSC(f) soit
acceptable. L'ensemble des fluctuations @iemte, de densé et d’absorption contribue aux effets
de diffraction. En pratique, la carte de deésiist inconnue et difficila cartographier, on suppose
que I'objet pésente une densitonstant&galea 1000 kg/m. Dans le cas des tissus graisseux, la
densié sera donc surestém, et dans les cas des muscles et des tissuéreang sous-estiae.

4.4 Applications sur des donies simuées

Afin d’évaluer la proedure de correction des effets de la diffraction, nous simaila propa-
gation ultrasonore sur défents fartmes nurBriques acaemiques giicea un code de propagation
visco-acoustique. Le code de propagation visco-acolestegt une extension du code acoustique
présené en annexe B.1 iagrant les panorenes de dispersion/absorption. Ce coééakvelop@
par J.-P. Groby en collaboration avec C. Tsogka lors deé&sethu LMA (Groby & Tsogka 2003,
2006, Groby 2005) et est@seng en annexe B.2. La simulation est réersur une grille de 1730
1730 (Ax=0.016 mm, 27.7 mm 27.7 mm). L'antenne circulaire de rayon R=13.2 mm est co®pos
de 360 transducteuésjuiepartis (fequence centrale 2.5 MHx=0.6 mm). Pour chaque position de
I'@metteur, on simule la propagation de I'onde et on mesurtedmp diffracé sur les 359%cepteurs.
Les formes incidentes temporelle et spectrale sont idees# celles repgsenées au chapitre 3 la
figure 1.3.

Nous simulons une matricedlérite 1470 m/s et absorption 6 Np/m/MHz, paenes caraétris-
tiques de la graisse) contenant une ou des inclusi@iérie 1600 m/s et absorption 19 Np/m/MHz).
Dans le tableau 4.1, pour déffents tissus, nous donnons successivement les valeuabsierption
(fonction de la fequence) a une féquence de 2.5 MHz, I'absorptiern dépendant lidairement de
la frequence, la&lérite moyenne et enfin le facteur de quali). Le facteur de quali est I'une des
donreesa I'entrée du code de propagation visco-acoustique (voir annexeeBeategala (Carcione
2001) :

™

Q= (4.9)

gy’

ol v, est la vitesse de phase. Les valeurs dé&natitions trouges par Gosst al (1978) et Fosteet
al (1984) pour diferentes fequences d'insonification ot interpokes. Afin de calculer le facteur
de quali€é, nous approchons la vitesse de phasear la &lérité moyenne.

La figure 4.1 montre les variations d€ f)/f en fonction def obtenues avec le code visco-
acoustique (ce calcul est lgasur la partie imaginaire de I'Eq. B.E8'annexe B). On peut observer
que I'absorption simée«( f) est quasi lieaire avec la Equence pour les deux tissus. La figure 4.2
illustre I'évolution de la éléerité en fonction de la &quence : la dispersion de vitesse &gjliyeable.

Le mockle nunérique utili€ satisfait bien les deux contraintes que nous Nous SOMNEEESES :
dispersion &gligeable et liarié de I'absorption avec laéguence.

4.4.1 Tests peliminaires

Nousétudions deux objets I'un psentant uniqguement un contraste d’absorption, I'auéegmtant
uniguement un contraste délerite. Ces objets ne sont pasatistes puisqueéageralement un tissu
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TAB. 4.1 — Valeurs deaférences pour I'ainuation

Tissus « el Celérite moyenne| Facteur de
(Np/cm) (dB/cm) | (Np.m~1.MHz™1) (m/s) qualitt Q
Peau 0.672 5.83 26.9 1590 73
Tissu conjonctif 0.42 3.65 16.8 1545 121
Graisse 0.157 1.36 6.3 1470 340
Lobe 0.28 2.43 11.2 1550 181
Muscle 0.224 15 8.9 1545 243
Carcinome 0.56-1.624| 4.864-14.11 22-65 1570-1620 30-90
X 10°
______________________________________ 1640 A —
1.8¢ E e
161 — matrice 1 1600j -
’E‘ 1580
:§ 141 1 21560—
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pos®de des variationa la fois de élérité et d'absorption. Le but est de se placer, avec |&fapt
d’absorption, dans un cas favoraldlaine reconstruction neepessitant pas de correction. Avec le
fantbme de élérité, le but est de montrer qu’une reconstruction sans cooredgs effets de diffrac-
tion conduiraa I'estimation d’'une absorption (alors que I'absorptioniesxistante) ; la rathode de
correction est alors indispensable.

Objet pr ésentant uniquement un contraste d’absorption

Le fan®me cylindrique (Fig. 4.3(a)) est un tube fluide de rayon reel2 mm et de rayon
interne 4 mm, immergdans I'eau (den€it1000 kg/m, célérite 1500 m/s). Il pesente seulement un
contraste d’absorption : pour le tube 6 Np/m/MHz et pour latéainterieure 19 Np/m/MHz (dengt
1000 kg/n¥, celerite 1500 m/s).

L'objet présente une variation dé&lérité due seulemerit la dispersion. La variation d&lérite
étant extemement faible< 30 m/s (Fig. 4.2), on peut se contenter d’une estimationsgiiion
sans correction des effets de diffraction. La reconstouctiéte réalie en utilisant un algorithme
de tomographidan beam(géonetrie d’acquisition ereventail) de rayons droits (annexe C). 360
projections onéte acquises sur un angle de 36h transmission. La reconstruction de I'absorp-
tion (Fig. 4.3(d)), ealie sans correction des effets de diffraction, donne uneebestimation des
absorptions et du rayon de la cé@vihterieure.
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FIG. 4.3 — Tube pesentant un contraste d’absorption.
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Objet présentant uniquement un contraste de &érité : nécessié de corriger les effets de la
diffraction

Le fanbme cylindrique (Fig. 4.4(a)) est un tube fluide de rayon retel2 mm et de rayon
interne 4 mm, immeng dans I'eau (den€it1000 kg/m, célerite 1500 m/s). Il pesente seulement
un contraste deé&dérité : pour le tube 1470 m/s et pour la c&vibterieure 1600 m/s (denéitL000
kg/m?, absorption 0 Np/m/MHz). Les deux sinogrammes des objeisgmtant soit un contraste
d’absorption (Fig. 4.3(b)), soit un contraste ddécite (Fig. 4.4(b)) montrent que I'allure du champ
diffracté est similaire mais que son amplitude est plus importants ¢ cas d’'un contraste de
célerité.

La figure 4.4(c) re@sente la carte deferité reconstruite via la technique de layer stripping. On
simule la propagation ultrasonaadravers le faritme nunérique ayant la carte delerite piesenge
Fig. 4.4(c) (et une absorption nulle). La pealure de correction est applieggt Pour uremetteur
donré (x=0.65 mm, y=13.85 mm), la figure 4.4(d) permet de compasdoniees projetes de
I'absorption inégtee estingde avec et sans correction des effets de diffraction. Psuétepteurs
70° a 290 (parmi ceux utili€s pour la reconstruction de la ca@vinterieure), la rdthode sans
correction estime une absorptionégtee entre -0.04 et 0.12 Np/MHz alors que I'absorption est
nulle. La methode de correction permet d’estimer une absorpti@yieé quasi-nulle (entre -0.01 et
0.01 Np/MHz).

Les figures 4.4(e) et 4.4(f) montrent les reconstructiortsrales lorsque I'absorption ggiee
est calcude en kgligeant les effets de diffraction [Eq.(4.3)] et en cogagt les effets de diffraction
[Eq.(4.8)], respectivement. Sans correction, on estimeabsorption entre - 10 et 10 Np/m/MHz,
les valeurs @gativesétant bien &r aberrantes. La &thode de correction permetéliminer les
deux aréfacts principaux de la figure 4.4(e) : deux tubes concergsgle 8 Np/m/MHz et de -6
Np/m/MHz. Nous ne reconstruisons pas une carte d’absorptitle partout (absorption comprise
entre -3 et 3 Np/m/MHz), la reconstruction de la carte elérité étant approximative pour la cagit
intérieure [Fig. 4.4(c)]; les a&facts sont @anmoins diminés.

4.4.2 Objet présentant un contraste de elerité et d’absorption

On consi@rea pesent un fartme cylindrique de me dimension que peedemment et ayant
un contraste dedtérité (tube 1470 m/s et caiinterieure 1600 m/s) et d’absorption (tube 6 Np/m/MHz
et cavie interieure 19 Np/m/MHz). La denéitde I'objet eségalea celle de I'eau : 1000 kg/fnlLa
carte d'absorption est regsenge figure 4.5(a).

La carte de éelérité est reconstruite par layer stripping (Fig. 4.5(c)) et laopdure de correction est
appligiee. La comparaison des dd@es projetes de I'absorption iBgiee estinde avec et sans cor-
rection (Fig. 4.5(d)) montre que lagthode de correction permetaliminer les aifacts entourant

la cavi€ interieure. Nanmoins, pour les deuxathodes de rapport spectral avec et sans correction,
on peut observer des afacts importants lorsque I'onde&metre a I'intérieur de objet @cepteurs
de 20 a 80 et de 280 a 340). Ces aréfacts pourraient provenir des ondes se propageadat
surface de I'objet dissipatif dont la vitessepnd de la fquence (dispersion). Cette dispersion en-
traine une modification de la forme temporelle des ondes deegisime peut padtre correctement
reproduite par notre méde acoustique non dispersif utdicomme &ference dans la @éthode de
rapport spectral. Cette explication semble d’autant plussiple lorsqu’on remarque I'absence de ces
artefacts lors de I'estimation de I'absorption (avec cor@ttipour un objet non dissipatif @sentant
seulement un contraste délerité (Fig. 4.4(d)). Une autre origine possible de ceéfadts est les
phénonenes deé&fraction, pas totalement corég par la rethode de correction : la propagation est
toujours suppd=e en rayons droits lors de la reconstruction fan beam.

Les reconstructions utilisant lagthode du rapport spectral sans et avec correction des effet
diffraction sont repesenges Fig. 4.5(e) et 4.5(f). Le profil central pour chaque retrotion est
repieseng figure 4.6. Pour la Bthode sans correction, on peut observer deéfamts (deux cou-
ronnes, 'une de 14 Np/m/MHZ et l'autre de 3.5 Np/m/MHZ) antnt la cavié interieure. Ces
artefacts sonéliminés par notre @thode de correction.
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en pointille) et avec correction des effets de diffraction (trait plein

En conclusion, les erreurs duada propagation ultrasonore dans un milieu inhoerey pro-
duisent des agfacts importants (&&facts en anneaux entourant I'objet, mauvaise estima&dialo-
sorption). Les reconstructions é&s sur des doies simudes pesenges ici montrent comment la
méthode de correction des effets de la diffraction peutlarer I'estimation de I'absorption. Une
simulation nurérique sur un faiitme acaémique avec des inclusiongeckntees sera j@senge au
chapitre 6 de validation nuenique des rathodes tomographiques.
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4.5 Discussion et conclusion

Les aréfacts obsei@s dans les reconstructions tomographiques obtenuesaavéethlode du rap-
port spectral classique sont principalement dus au failgpeocessus de diffraction par le milieu
est reglige. Afin de Esoudre ce probme, nous avonsadelop@ une néthode permettant d’estimer
I'atténuation duex la diffraction. Le pknonene de diffraction par le milieuesulte des perturba-
tions de la propagation dues aux contrastesélerite, de densé et d’absorption. Nous supposons
gue seul le contraste de&lérité joue un dle significatif et reconstruisons dans un premier temps
la carte de elérité par la technique de layer stripping @linrée. Cette carte est doama I'entrée
d’un code délements finis dans le domaine temporel simulant la propagd#s ondes. Ce metk
numerique est utilié afin de pedire le champ diffraét sans aucune inté&ifence due I'absorption,
et ce champ constituera un champ &t&rence dans I'estimation de I'absorption par lathode du
rapport spectral. Une prédure tomographique de rayons droits est enfin aéligour reconstruire
la carte d’absorption des tissus. Les simulations @umuies illustrent lesasultats obtenus chaque
étape et des comparaisons montrent Bioration obtenue dans I'estimation du contraste d'giosor
tion.

Par ailleurs, cessultats montrent que,@me dans le cas de variations @decité faibles (1470 m/s -
1600 m/s), les effets de diffraction ne sont pégligeables et peuvenédrader la qualé des images
tomographiques d’'absorption. Dans le cas des objets ferteoontragis, cette rathode pourrait
étre assoée aux approches actuelles queognt sur I'estimation de la phase afin d&liarer I'es-
timation de la vitesse de dispersion.

Notons que, pour reconstruire les cartes éierité et corriger les effets de diffraction sur les
mesures d’absorption, nous avons uéilla technique de layer stripping afhiorée. Cette dergre
n'est peutétre pas applicabla des objets de structure plus complexe que @ugés ici (inclu-
sions homognes dans une matrice honéog).

Dans le cas 0 la methode de layer stripping ne petiie utili€e, il suffira d'utiliser les cartes
construites par tomographie fan beam éiecté.

Dans des situations pratiques, I&tmode utili€e ici pour corriger des doérs exprimentales
ne sera pas aussi efficace qu’une correction sur desdsrsimudes. Dans cettetude, les dorges
simuléees (visco-acoustiquea)corriger et les dorres simudes (acoustiques) utiées pour la cor-
rection ontete gerérées par deux versions dieme code de propagation. La situation estdéhte
dans un contexte epimental, @ les transducteurs actifs sont non-ponctuels et ont ueetdiité.
Par ailleurs, la rathode propd=e ne peuttre utili€e que dans le caséanmoins fequent, a la
variation de I'absorption avec ladquence est lisaire.



Chapitre 5

Tomographie quantitative
d'imp edance pour des objets simples

Nous avons monérau chapitre 1 que la tomographie du laplacien de Edgnce ne permet pas
une reconstruction quantitative mais seulement qualita@ela est d au fait que la bande passante
des transducteurs est liraé, en particulier duaté des bassesdquences. Pour faire du quantitatif,
il faudrait en outre inverser le laplacien, ce qui est peafdtique.

L'objectif de cetteétude est d'obtenir une information quantitative sur leapatre d'impedancea
I'aide de notre rethode tomographique (qualitative) qui offre un bon poudeiesolution. Dans ce
but, nous utilisons une @thode d'inversion, s’appuyant sur l&trie de I'optimisation, applicable
a des objets "simples” c’estdire constants par morceaux, tels les@ames acagmiques pesenés
jusqu’ici : inclusions homognes dans une matrice hongéog.

La méthode d’optimisation est bas sur I'utilisation de l'information de natureegnétrique
fournie par la tomographie du laplacien d’iégmnce. A partir de cette reconstruction tomogra-
phique, I'objet est approéhpar un corps canonig@éguivalent. La rathode d’optimisation utilise
consistea minimiser une fonction dd qui mesure Bcart entre la mesure du champ diff@agar
I'objet réel et le calcul du champ diffraetpar ce corpgquivalent. La recherche du minimum se
fait de facon iérative et consista résoudre le prokime direct (calcul du champ diffré&cpar le
corps canoniquéquivalentya chaque #&ration. Avec I'’hypotise d’'un objet homame par &gions,
la valeur locale estige par minimisation est par la suite affeea toute la égion. Cette rathode est
par congquent parfaitement ad&gt pour obtenir une information quantitative quandé&argetrie
de I'objetétudie se rapproche d’'un objet canonique. Des simulation€rigaes eali€es sur des
fantbmes acag@imiques montrent comment les techniques d’optimisaticvgrétre utilies pour
des applications tomographiques.

Ce travail aéte effect@ en collaboration avec L. Le Marrec qui @ali sa tieése (Le Marrec
2004) au LMA sur I'imagerie d'objets fortement contigsh I'aide d’'une néthode d’optimisation
seule, c’'esta dire sans couplage avec une reconstruction tomographifuarticle intitue "An
optimization method for quantitative impedance tomogyaphéte publé dandEEE Transactions
on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency Confpolur le nun&ro sgecial imagerie ultrasonore
haute &solution (Franceschiwit al 2006).

5.1 Principe de la nethode d’optimisation
La méthode propde est base sur une approximation locale canonique detlangptrie de I'ob-
jet. Consi@rons par exemple un point | sur la surfatde I'objet, pointa I'intersection de la surface

I et de la direction d’observation &gifiee par le ecepteur, et tragons le cerclE centeé en 0 pas-
sant par | (Fig. 5.1). Au voisinage du point I, on suppose guehlamp diffrad par le contouf”
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est approximativement le @me que le champ diffragtpar le cylindre circulaird'. Cette approxi-
mation repose donc sur I'’hypaibe que lagponse de I'objetael est comparablé la ieponse d’'un
cylindre circulaire dont le rayon eggal au rayon de 'obstacle (distance entre 0 et I) dans la di-
rection d’observation et dont les caragstiques acoustiques sont identigaeslles de I'objet. Ce
cylindre circulaire est appel’corps canonique estimateur”.

Pour notre rathode d’approximation, I'origine du répe n’appartient pas obligatoirementobjet
réel. Lorsque 'origine du ragge 0 cdncide avec le centre de I'objetel ou appartierd I'objet réel,
notre approximation est identigéela néthode de type ICBA (Intercepting Canonical Body Ap-
proximation) (Scotti & Wirgin 1995).

L'id ée est donc d'imiter lagponse d’un objeta geonetrie complexe) par laéponse d’'un corps
canoniqueequivalent dont la solution au prashe de diffraction peuktre explicitement calcak

et utiliste comme prokime direct lors de I'inversion. Cette approximation perd@ic un rapide
temps de calcul et est parfaitement aéegdbrs de I'utilisation de &thodes &ratives @cessitant le
traitement de nombreuses d@ms (signaux large-bandes et multiples angles de mesure).

FiG. 5.1 — Configuration d’originex gauche) et sa configuration canonidagiivalente & droite)
dans la direction d’observation &gifiee par le &cepteur.

Tissu mo

FiG. 5.2 — Objetetude @ gauche) approépar un corps canonique dans la direction d’observation
specifiee par le écepteur (a droite).

L'objet étudié (organe complexe) est appréchar un objeta geonetrie simple : un cylindre
centé a l'origine du regre contenant un cylindreedenté de taille plus petite (Fig. 5.2 gauche).
Ces deux cylindres m@lisent un tissu mou contenant uigsibn. La figure 5.2 repsente la sim-
plification de la configurationéelle étudiée en une configuration canonigéguivalente : un tube
-milieu ;- de rayon externe, (impédancez; et celérité ¢;), avec sa cavit interieure -milieuQ2,-
de rayonr; (impédancez, et clérité c;). Les rayons externe, et interner; du tubeéquivalent
sont obtenus via la reconstruction tomographique. Parécpresit, le prol@me inverse eséduita
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la détermination des inconnues= (z;, ¢;);=1,2 des deux milieux2, et{, et est ésolu gacea la
méthode d’optimisation.

5.2 La méthode d’inversion locale

Nous consiérons un proldme inverse de milieu, le miliegtant un corps circulaire fluide, cy-
lindre plein ou tube, immefgdans un milieu fluidé),. Les plenonenes d’absorption-dispersion
sont regligés, ainsi les milieux sontatrits par les paraétres d'imgdance et deé&érité.

L'inversion est galiseea partir des mesures du champ diff@cCertaines propeies du prok#me
de diffraction sont connues : les caistiques acoustiques du milieu environnggt(impédance
zo et celérité ¢y), le champ incidenp; émis ene=(R,x.), le champ diffract mesug p, enregiste
par les eécepteurs=(R,..) pour differents angles de diffractiah = y,- — x.. Le centre du cercle
d’acquisition de rayork coincide avec 'origine du regre 0.

FiIG. 5.3 — Configuration d’acquisition. On consi@ comme corps canonique estimateur un tube
(milieu 1) avec sa cavit interieure (milieus).

Dans un premier temps, I'objétudi (tissu mou +ésion), repeseng Fig. 5.2, est approérpar
un cylindre plein (milieuQ2;) de rayonr, et de caraéristiques acoustiques et ¢;. Puis dans un
second temps;; etc; ayantéte estings, I'objet est approéhpar un tube. Seuls les caraistiques
acoustiques de la cagiinterieurez, etc, sonta determiner.

A chaqueétape, seuls deux paraires ¢;, c;), avecj =1 ou 2, sont determiner par la @thode
d’optimisation.

5.2.1 Minimisation d’'une fonction calt

Pour une mesure monochromatique, le champ diffrastingé par un objet canonique; . (&
I'extérieur de I'objet) est calca@lanalytiquement par (voir annexe D) :

Pae(f f) = Y ba(r)HM (ko R)exp(iny,),¥r € Q, (5.1)

n=—oo

ou H'Y est la fonction de Hankel de premier typd'ordren, b,, est la ri°™¢ composante du co-
efficient de diffractionévallee en utilisant la ithode de Rayleigh-Fourier (Faran 1951, Doolittle
1966) etr repiesente les inconnues du preirie inverse. Si le corps canonique estimateur est un
cylindre plein, les inconnues sont le rayon du cylindrédétermiré giacea la reconstruction tomo-
graphique) et ses carécistiques acoustiques etc;. Sile corps canonique estimateur est un tube,
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les inconnues sont les rayons exterpet interner; (détermirés gacea la reconstruction tomogra-
phique) et ses cardmistiques acoustiques, z», ¢; etcs.

On peut @terminer les inconnues en approchant le champ diffré&ctmesue p; par le moeéle
équivalent canonique de ce champ.. Dans ce but, on chercl@eminimiser la fonction ciit mesu-
rant I'écart quadratique :

Fr /. f)

”pd(rv f) _pd,e(T; r, f)H2
(5.2)

[pa(r, f) = Z b (1) H{V (ko R)explinx) |

n=—oo

Afin de ceterminer I'imgdance locale dans une direction d’observation @enan esout lequation
non linéaire (5.2)a deux inconnues : soit; et ¢; lorsque le corps canonique estimateur est un
cylindre, soitzo ety (avecz; et c; donrees) lorsque le corps canonique estimateur est un tube.
L'impédance grdominant dans le mode déflexion (comme nous avons pu le voir au chapitre 1),
si on travaille en &trodiffusion, on peut imposer l&lérite c¢; (j = 1 ou 2) a priori afin que la
seule inconnue soit; et qu'une seule mesugeune seule quence soit suffisante pougtdrminer

la valeur locale d'imgdance. lanmoins, le proBime est moins trivial dans le sensle probEme
inverse ne gEsente pas une unique solution et que la fonctidit peut par corisquent pesenter
une multiplici& de minima (solutions).

Pour y rengdier, une solution consisgeajoutera la fonction céit un ogerateur de &gularisation
permettant d’exprimer certaines connaissargcpsori sur la solution (Tikhonov 1963, Demoment
& ldier 2001). La neéthode deé&gularisation la plus classique consiatajoutera la fonction céit
préeczdente (Eq. 5.2) un @pateur dit de contraint€’ (Demoment & Idier 2001). La fonction &b
s'écrit :

F(r /v, )= pa(r. f) = pae(rr, I +allC(n)] (5.3)

ou C est un ograteur de contrainte permettant de renforcer certairgwiptes souhaitables tra-
duisant notre connaissaneepriori sur la solution.« est le coefficient deégularisation permet-
tant d’ajuster le compromis entre les deux informationsgdfection cdit non egulari€e Eq. 5.2 et
'opérateur de contrainte). Le choix des’avereétre difficile dans la mesuraiain mauvais choix
peut conduiréx une mauvaise solution.

Une autre solution consiséesurdimensionner le praishe en utilisant plusieurs doees fequentielles
(Ogamet al 2001, Le Marrecet al 2006). Ogarret al (2001) travaillenta plusieurs fequences et
montrent que, pour le parare recherch (le rayon local de I'objet), le probine inverse possle
de multiples solutions dont une seule (la vraie solutionji@gend pas de laéguence. Un post-
traitement des deux fonctionsits (obtenuea deux fEquences diéfrentes) permet deeterminer
la solution.

La méthode propde ici consistex utiliser des signaux large-bandes. Lathode est b&e sur la
minimisation d’une unique fonction éb.F syntretisant 'ensemble deséquences; (I = 1--- L)
contenu dans une mesure (Le Marez@l 2006) :

M=

F(r/r,fi) = F(r/r,f)

(5.4)

Nl =
i

M=

”ps(rvfl) 7ps,e(7_a rvfl)H2

I
—

La syntlese féquentielle a un effet constructif sur le minimum qui esanant avec la fquence
et un effet destructif sur les autres minima. Cetttmde &t utilisee pour reconstruire le contour
(Le Marrecet al2006) et les caragtistiques acoustiques &be Le Marrec 2004) d’'objedssections
non-circulaires.
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5.2.2 Laprocdure d’inversion

Par la suite, nous distinguerons les inconnues que nousharens enésolvant le proldime in-
verse et les inconnues impesa priori qui peuvent avoir une valeur exacte ou e@enPour chaque
variabler du probeme inverse, oné&finit 7 la solution exactelr,, 75| le domaine d’estimation et
N, le nombre d'ierés.

La fonction cdit dependant des variables i € N a estimer est née :

ﬁ(Ti/T?77k7¢)7 i,j7kEN, Z#]#k

ou les variables, j € N, j # i sontimpogesa priori et les variablesy, k € N, k # i, j sont
connues. L'ensemble des solutions eséeot". On noter’ etr; les rayons externe et interne du
tubeéquivalent puisqu’ils sont&termires par la proedure de reconstruction tomographique.

La pro&dure d'inversion se fait en trois temps :

1. Estimation de I'imgdancez; gracea une mesure eretrodiffusion.Le rayon externe du tube
équivalentr} et la clérite impo€ea priori ¢{ sont dongés. Durant I'inversion par minimi-
sation, afin d’approcher un corpgtarogene (avec des inclusions) par un corps hoamay
seul I'echo sgculaire du champ diffraetmesué en Etrodiffusion est utilig (gacea une
fenétre de pondration temporelle). En consdant que I'objet est homege par &gions et
que I'echo sgculaire ne contient aucune information de 'objet en pndfeur, la valeur locale
de l'impédance estigez; est attrib@ea la matrice de I'objef?; .

2. Estimation de la élérité c¢; gracea differentes mesures en diffractior}.et z; ontéte évallés.
On travaille en mode de diffraction avec le premier trainndle et avec des faibles angles
de diffraction afin déviter de travailler avec des signaux contenant une infoomdiéea la
diffraction des inclusions.

3. Estimation de I'imgdancez, gracea une mesure erétrodiffusion.r, r¥, 7, ¢f, ¢§ sont
donres. On travaille avec les deux premiers trains d’'onde pauwdision. Le but est d’ex-
ploiter principalement 'amplitude du second train d’orglé depend seulement de la valeur
de I'impédancez,.

5.3 Applications sur des don&es simuges

Afin d’évaluer notre praedure de reconstruction, noésudions divers fadimes nurériques
acaémiques dont laégponse acoustique est cakeslpar la rdthode délements finis acoustique
présenée annexe B.1.1. Une grille d&00 x 1000 pixels Az =0.015 mm, 1.5 cm 1.5 cm)
est utili€e. L'antenne circulaire est com@asde 360 transducteurs&fuence centrale.5 MHz,

A =0.6 mm) et a un rayon d& =7.29 mm. La forme de I'onde incidente est identiqaeselle
repiesengée au chapitre & la figure 1.3.

5.3.1 Fanbmea inclusions de n&@éme nature et de tailles variables

Le fanbme péseng ici, constiti de quatre inclusions deéme nature et tailles variables, s&rt
montrer les limites de notre @hode dans le cas d’inclusions de petites tailles.

Le fanbme (Fig. 5.4) est un cylindre de rayon 6.6 mm ayant les dariatijues suivantes :
impédance 1.4112 MRayl etferite 1470 m/s. Les rayons des inclusions sgnte 3\ =1.8 mm,
ro = 2A =12 mm,r3 = A =0.6 mm, et, = A\/2 =0.3 mm. Les inclusions ont les caradstiques
suivantes : impdance 1.782 MRayl eétéerité 1620 m/s. On peut noterla figure 5.4 que chaque
inclusionj (j = 1---4) est locali€e de mardrea ce que, enatrodiffusion pour = P;, le rayon
interne du tub@quivalent soiegala 5.4 mm.
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Lafigure 5.5 repgsente le tomogramme d’iregdance reconstruit gcea la pro@dure deé&troprojec-
tion elliptique lorsque les do@es sont acquises sur une ouverture dec2htiée autour de Emetteur
(10°+10Or+rétrodiffusion=22). Gracea cette reconstruction, les rayons externe et interne du tub
équivalent pour chaque point d’observatiBp j = 1---4 sont estingés avec une erreur relative
inferieurea 0.3%%. Le tableau 5.1 donne les rayons e&timlLa proédure d’inversion est alors
appligtee.

15

10

(MRayl) 0 5 mm 10 15

FIG. 5.4 - Carte d'impdance : matrice 1.4112  FIG. 5.5 — Reconstruction filke passe-bande
MRayl et inclusions 1.782 MRayl. de I'impédance.

TAB. 5.1 — Rayons estigs du tubeequivalent obtenus par la piedure de reconstruction tomogra-
phique de &flexion (dans les directions d’observatioesifieesa la figure 5.5)
Rayon exact Rayon estam Erreur relative

(mm) (mm) (%)
Matrice 6.6 6.6 0
Inclusion 1 5.4 5.42 0.37
Inclusion 2 54 5.41 0.19
Inclusion 3 5.4 5.4 0
Inclusion 4 5.4 5.4 0

Les "cliches” de la simulation d’'une onde cylindrigéenise erP; et se propageant dans I'objet
sont don@ésa la figure 5.6. Les éches blanches indiquent les positions deepteurs utiliss en
rétrodiffusion pour les estimations des ietances; et z; (Fig. 5.6 (a) (b)) et en diffraction pour
I'estimation de la élérité ¢; (Fig. 5.6 (c) (d) (e) (f)).

Estimation de I'imp édancez; en rétrodiffusion.

On consi@re unémetteurfecepteur ei?; et on travaille uniguement ave@tho sgculaire (Fig.
5.7). Comme on peut le voi la Fig. 5.6(a), Bcho sgculaire provient seulement de Eflexion de
'onde incidente sur la matrice de I'objet. La figure 5.7 camples signauxatrodiffuses par le
tube équivalent (obtenus gcea I'Eq. (5.1)) et par I'objet&el (obtenus dgce au code @léments
finis) enregistes enP; etP,. Leséchos spculaires enregigts enP; et P, sont identiques I'écho
speculaire obtenu par le tube canonigeguivalent. On peut donc es@r obtenir une estimation
satisfaisante de I'imgdance:;.

Les domaines d’estimation des inconnug®tc; sont don@s au tableau 5.2.
La figure 5.8 repesente le logarithniedes fonctions cits F(z1,¢; / 1) dépendant de

10n repésente le logarithme afin d’dtiorer la lecture des fonctions @ts.
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Premier_tra.in d_’onde utilizé o Second train d’onde utilisé Premier train d’onde utilizé
pour estimer 1*impédance z; Cercle d’acquisition  pour estimer I’impédance z, pour estimer la célérité

(d) t=5.76 ps (e) t=6.59 ps () t=7.73 ps

FiG. 5.6 — Simulatiora six instant$ d’'une source cylindrique se propageant dans I'objet. [bzhés
blanches indiquent les positions désepteurs en mode deflexion ou diffraction pour I'estimation
des pararatres d'img@dance et deé&érité.

TaB. 5.2 — Domaine d’estimation des parames du tube estimateur
T Tm T T™
z1 (MRayl) 1.12 1.4112 185
c1 (m/s) 1400 1470 1800
zo (MRayl) 1.12 1782 2.58
¢z (m/s) 1400 1620 1800
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FiG. 5.7 — Champ diffra& par le tubeequivalent {~) mesué en Etrodiffusion et calc@ gracea

'Eqg. 5.1. Champ diffrac par I'objet Eel mesu& en etrodiffusion erP; (- - -) etenP, (- - -) obtenu
par le code Blements finis.

L 1800
1750
1700

1650

" 1600
L 1800 1550
T ) 1700 1500
1450
1500 4 (m/s) 1400

A (mfs)

Valeurs des fonctions couts

: 12 13 14 15 16 17 18
z, (MRayl) 18 1400 2, (MRayl)
(a) Vue 3D (b) Vue 2D

FIG. 5.8 — Fonctions dits Log(F (21, ¢1 / 7, 0)) dépedant de; etc; en étrodiffusion ¢ = 0°).

12 T T T T T T T

Valeur de la fonction cot

12 13 1.4 15 16 17 1.8
z, (MRayl)

FIG. 5.9 — Une fonction cit F(z; / c,7¢,0) dependant de; en itrodiffusion quand la&eérite
est impogea priori ¢ = 1500 m/s.
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impédancez; et de la €lérite ¢;. On peut remarquer que I'estimation de I'iégance n’est pas
influen&e par les valeurs de l@lérité ¢; : quelque soit laglérite, les fonctions dats ont des allures
tres semblables et @sentent un unique etédme minimum sur le domaine d’estimation corisid
On peut donc imposex priori la célérité de la matrice et la choisigalea celle de I'eau (tissu mou)
¢§ =1500 m/s (Fig. 5.9). L'impdance estige est :

2 = 1.4085 MRayl.

Estimation de la celerité ¢; en diffraction.

On consi@re unémetteur erP; et le champ diffra& est mesur pour des angles de diffraction
0° < @ < 180° dans le sens horaire (incluant les poifts = 0°, Py = 90° et P3 = 180°).
Seul le premier train d’'onde des signaux est W@ilisrs de la proedure d’inversion. La figure 5.10
repiesente plusieurs fonctionsis F(c; / 25,7%,) déependant de laérité c; pour plusieurs
angles de diffraction) = 0°,15°,30°,45°,60°, 75°,90°. On peut remarquer que plus I'angle de
diffraction est important, plus le minimum est pronénta &lérité predomine donc en transmission.

200

Valeurs des fonctions codts
c, (m/s)

19100 14‘50 : 15‘00 15‘50 1600 16;50 1700 14600 2‘0 4‘0 66 8‘0 160 12‘0 14‘10 1é0 180
¢, (m/s) Angle de diffraction g
Fic. 510 —  Fonctions  dus FiG. 5.11 — @lérite estinéeci(vx / 21,7¢)
Fler | =575 4) pour differents angles pour differents angle; d,e diffractiogh, =
de diffractionk quand I'impedance est connue ~ 0°,---,180? quand lmpedance est connue
(2 =1.4085 MRayl). (21 =1.4085 MRayl).

La figure 5.11 donne laé&térité estinke (minimum d’une fonction dd) c¢i (v / 27, r%) pour
chaque angle de diffractiod? < ¢ < 180°. Avec un angle de diffractiony < 8°, I'erreur est
comprise entre 6 m/s et 70 m/s : I'angle est trop faible powvpw estimer la élérite, puisque en
mode de &flexion, I'impédance est le parastre le plus robuste. Etrodiffusion, pour) = 0° (Fig.
5.10), si on fixe I'img@dance, la fonction ¢t dependant de laédérité ¢; est quasi nulle et est de
faible amplitude (pas de minimum distinct). L&&me analyse att meree avec les diagrammes de
directivité pour les fluctuations d’ingmlance et de&érité au chapitre 1.

Pour10° < ) < 84°, I'erreur est inérieurea 5 m/s. Pour ces angles de diffraction, le premier
train d’onde, provenant de la diffraction de I'onde incitiesur la matrice, est iseldu second train
d’'onde, provenant de la diffraction induit par la plus gramaclusion [Fig.5.6(c) (d)]. Une estima-
tion satisfaisante de |&terité est par coréxjuent obtenue pour ces angles.

Pour les angles de diffraction seqeursa 85°, plus I'angle est important, plus I'estimation de la
célerite est erroBea cause desilexions multiples mesaes au niveau des transducteurs. Comme
on peut le voira la Fig.5.6(e), le second train d’onde a "rat&&je premier train d’onde, la diffu-
sion n’est plus isolable temporellement. A la Fig.5.6) champ diffracé mesue (v = 90°) est
complexe puisque le champ diffrécinduit par I'inclusion 2 et toutes legftexions multiples sont
mesugées en rame temps.
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Nous avons choisi d’estimef en moyennant lesatérités estindes pour les angles de diffraction
25° <) < 45°, La celérité estinge est :

¢t =1470.1 m/s

Estimation de I'imp édancez, en réetrodiffusion.

Les domaines d’estimation des inconnugstc, sont donis au tableau 5.2. Usmetteurfecepteur
est localig enP;.
La figure 5.12(a) ref@isente le logarithme des fonctiongite (2o, co / 25, ¢f, %, ¥, o) dependant
de I'impédancez, et de la &lérité c;. Comme nous avions pu le noter pour I'estimatiornzgd’es-
timation de I'impedancez, n'est pas influeng par la valeur de la&ritée ¢co. Quand on imposea
priori la celérité ¢, a 1500 m/s (Fig. 5.12(b)), I'estimation de l'iredance pour l'inclusion 1 est :

23 = 1.7069 MRayl.

. 16— . . — . : :
: .
B K4
14r : R
| 12 : A g
: P
3 : R
’ g : . .
3 : .
10+ : . B} 1
E PN : LA 1
- -, : s,
: .
E 6 L : . e
.
I " 4+ “ ’ -
N
F . P — Inclusion 1
2k 7 == Inclusion 2 4
E OIS : - Inclusion 3
== Inclusion 4
. ol . . o . : :
12 14 16 18 2 22 24

c, (m/s)
Cost function values
@

12 14 1.6 18 2 22 24
z, (MRayl) £ (MRayl)
@) (b)

FIG. 5.12 — (a) Fonctions ¢ds Log(F(zs,co / 25,¢f,r5,rf,1b0)) dépendant dez, et c;
en trodiffusion ¢ = 0°). (b) Pour chaque inclusioy (j = 1---4), fonction cadit
Flzg | 3,25, ct,7r%,75,1) dépendant de, en retrodiffusion quand la &@eérite est impose a
piori ¢§ = 1500 m/s.

0.5r

— Tube equivalent
== Inclusion 1
== Inclusion 2
—e— Inclusion 3
“““ Inclusion 4
. T T

25 2.6 2.7 2.8 2.9 3 3.1 3.2 33 34
Temps (us)

FiG. 5.13 — Seconds trains d’'onde des champs difsapar le tub&quivalent calc@ via I'Eq. 5.1
(—) et par I'objet Eel enregists enP; en ’trodiffusion.
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Nous comparona la figure 5.13 le second train d’'onde du champ diffeguar le tub&quivalent
et celui diffracé par I'objet el pour uremetteur/ecepteur plagenP; (j = 1- - - 4) (rétrodiffusion).
Plus le rayon des inclusions est petit, plus I'amplitudeettosd train d’onde diminue. Les iragances

estimees sont par coBguent de plus en plus inexactes (Fig. 5.12(b)). Le tableauéSume les
resultats.

TAB. 5.3 — Impdance estige par la rethode d’optimisation

Valeur eelle Impdance Erreur relative sur  Erreur relative sur
de I'impédance obtenue par I'estimation de le rayon de
(MRayl) optimisation (MRayl)  I'img@dance %) courbure §)

Matrice 1.4112 1.4085 0.19 0

Inclusion 1 1.7820 1.7069 4.21 66
Inclusion 2 1.7820 1.6724 6.15 77
Inclusion 3 1.7820 1.6152 9.36 88
Inclusion 4 1.7820 1.5621 12.34 94

En résung, la nmethode écrite dans ce chapitre donne de boesuttats lorsque I'objettudie
peutétre approcé par un objet canonique : I'erreur relative pour I'estimatde I'impeédance du
tube z; est de 0.1%. Méme lorsque I'on commet une erreur relative importante suayon de
courbure (666 pour la plus grande inclusion), I'estimation de I'iégiance:; est assez satisfaisante
(erreur relative de 4.2%).

Nous pésentons rapidement deéxudes eali€es sur des tubes : un tube horaog et un tube
présentant une macrostructure.

5.3.2 Resultats compémentaires : cas de tubes

En étudiant des tubes, nous nous placons dans un eakadul I'objet réel et le corps canonique
estimateur ont la #me gonétrie. Dans le cas du tube hon@oge, nous nous attendons dande
tres bons @sultats. L'objectif est ici dealider notre méthode d’optimisation dans le cas d’'un
tube présentant une macrostructure

Tube homogene

Le fanbme étudié (Fig. 5.14) est un tube circulaire fluide de rayon exter¥6.6 mm et de
rayon interner;=3.3 mm. Ses cara@tistiques acoustiques sont identiqéelk matrice de I'objet
présené piecedemment paragraphe 5.3.1 : iadlance 1.4112 MRayl eéterite 1470 m/s. La cavit
intérieure du tube a les caradstiques suivantes : inggdance 1.782 MRayl eétérite 1620 m/s.

Les domaines d’estimations des inconnugszs, ¢; et co sont doniges au tableau 5.2. On
retrouve pour I'estimation de l'ingdancez; (en trodiffusion) et la élérité ¢; (en diffraction) des
résultats quasiment identiquaseux pesengs au paragraphe 5.3.1. Nous donnons parémprent
seulement lesasultats obtenus :

27 = 1.4081 MRayl et c1 = 1470.4 m/s

L'erreur relative pour I'estimation de l'ingrlancez; est 0.2% et pour la €lérité ¢; de 0.0%%.

La figure 5.16(b) ref@rsente la fonction dd F(zo / ¢, 27, ¢, r2,rf, o) dépendant des,
lorsque la valeur de laéterité ¢, estimpogea priori a 1500 m/s. L'estimation de I'ingmlance est :
z5 = 1.775 MRay!

L'erreur relative sur I'estimation de I'imgdancez, est de 0.3%. Comme on pouvait s'y attendre,
I'erreur surz; est tes faible, aucune erreur@tant commise sur le rayon de courbure.
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0 5 10 15 (MRayl)
mm

FiG. 5.14 — Carte d'impdance : tube 1.4112
MRayl et cavigé interieure 1.782 MRayl.
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FIG. 5.15 — Champ diffraé par le tube
équivalent { - -) mesué en Eetrodiffusion et
calcuk gracea I'Eq. 5.1. Champ diffra& par
I'objet réel mesug en Etrodiffusion (—) ob-
tenu par le code &léments finis .

Valeurs de la fonction cout

12 1.4 1.6 18 2 2.2 2.4
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(b)

Fic. 5.16 — (a) Fonctions €ts Log(F(z, ¢ / 25, ¢i, 75,77 ,10)) dépendant dez; et ¢, en
rétrodiffusion ¢ = 0°). (b) Fonction ct F(zo / 5,25, cf,rE, i, 10) dépendant dex en
rétrodiffusion quand la&lérité est impogea priori ¢¢=1500 m/s.
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Tube présentant une macrostructure

Nous nous iriéressonsa la robustesse de laathode d’optimisation en milieu @toire. Le
fantbme étudié (Fig. 5.17) possde la néme @onetrie et les mes caraéristiques acoustiques
moyennes que I'objet prédent avec un @k pour le paragtre d'imgedance : longueur de cétation
1 mm etécart type de 0%.

15

10

mm

5

Limite du domaine temporel utilisée
pour I'estimation de I'impédance z,

Limite du domaine temporel utilisée
pour I'estimation de I'impédance z,
. h

10 15 20
0 5 10 15 (MRayl) Temps (s)
mm

e

Fic. 5.18 — Champ diffraé& par le tube
équivalent { - -) mesué en etrodiffusion et
calcuk gracea I'Eq. 5.1. Champ diffra& par
I'objet réel mesug en Etrodiffusion (—) ob-
tenu par le code @lements finis.

FiG. 5.17 — Carte d'impdance : tube 1.4112
MRayl et cavi€é interieure 1.782 MRayl. Ecart
type de 0.5¢

La figure 5.19 regsente le logarithme des fonctionsit®.F (z1,¢1 / 7}, 1) déependant de
l'impédancez; et de la €lérité ¢;. L'allure des fonctions dats est semblabla celle pésengée pour
des objets non éhtoires. L'estimation de I'imgdance est :

z} = 1.3978 MRayl

L'erreur relative sur I'estimation de I'imgmlancez; est de 0.9% (contre 0.22% en milieu non
aléatoire).

La figure 5.20 reprsente la&lerité estingec; (v, / 27, 7¥) pour differents angles de diffraction
W = 0°,---,180° quand I'impedance est connuej(=1.3978 MRayl). La élérité ¢, est obtenue
en moyennant leséterites estinees pour les angles de diffraction®28 ¢» <45° (comme effecta
préecedemment) :
¢y = 1472.6 m/s

L'erreur relative sur I'estimation de la&trité ¢; est de 1.8 (contre 0.08; en milieu non aatoire).

La figure 5.21(b) ref@rsente la fonction €d F(zy / ¢, 25, ¢, 75, rF, o) dépendant des,
lorsque la valeur de laéterité ¢, est impogea priori a 1500 m/s. L'estimation de l'infmlance est :

z5 = 1.7258 MRayl

Lerreur relative sur I'estimation de l'imgdancez; est de 3.1% (contre 0.39% en milieu non
aléatoire).

Les fésultats obtenus montrent que l&timode d’optimisation est assez robuste aux milieux
aléatoires, rdme si les&sultats sont moins bons, les estimations restent costecte
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12 13 14 15 16 17 18 12 1.3
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2z, (MRayl) z, (MRayl)
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Valeur de la fonction codt
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FiG. 5.19 — (a) Fonctions €its Log(F(z1,¢1 / 7%,40)) dépendant de; etc; en ttrodiffusion
(v = 0°). (b) Fonction c@t F(z1 / ¢§,7%, o) dependant de; en trodiffusion quand la&iérité
est impogea priori ¢§=1500 m/s.
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FIG. 5.20 — Glérité estineecs (v, / 27, r’) pour differents angles de diffractian, = 0°,--- ,90°
quand I'impgedance est connuei(=1.3978 MRayl).

1800

12

1750

1700

1650

1600

c, (m/s)

1550

Valeur de la fonction cout

1500

1450

1400

3l L L L L
12 14 16 18 2 22 24 12 14 16 22 24

5 13 2
z, (MRayl) z, (MRayl)

(@) (b)

Fic. 5.21 — (a) Fonctions €s Log(F(z, ¢ / 25, ¢i, 72,7 ,10)) dépendant dez; et ¢, en
rétrodiffusion ¢ = 0°). (b) Fonction c@t F(zo / c§,27,¢ci, 75, v}, 1) dépendant dex en
rétrodiffusion quand la&lérité est impogea priori ¢{=1500 m/s.
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5.4 Discussion et conclusion

Une nethode d’optimisation, employant I'informatio@gnetrique fournie par une @thode to-
mographique, até utilisee afin d’obtenir I'information quantitative du paratre d’'imgdance. Cette
méthode est adapea des objets simples : inclusions horgags ou quasi-homeges dans un milieu
homogene ou quasi-homemne. L'objet est approélocalement par un corps canoniceguivalent.
Ce corps canoniquetalise uneé&duction de mogle permettant une gdiction analytique des me-
sures locales. Nous predonsa l'inversion optimale des doies acquises emtrodiffusion pour
I'estimation de I'imp@dance et en diffraction pour I'estimation de &égite. L'inversion consist@&
résoudre de faconétative un prol#me direct minimisant &cart entre la mesure du changprodif-
fusé par I'objet et le calcul du champ diffré&cpar ce corpgquivalent. La rathode d’optimisation
donne d’excellentsasultats lorsque 'objet peétre approcé par un objet canonique (cas du tube)
ou lorsque I'objet posde un rayon de courbure assez proche du corps canoniquetesir (cas de
I'objet a inclusions de tailles variables).

Lors de I'etude des faimes acaeimiques, la grdominance des paratnes d'imgdance et de
célerite aéte etudiée. En étrodiffusion, en tracant les fonctionsiits cependant de ces deux pa-
rametres, nous avons pu observer la robustesse du paeadiimpedance par rapport au paraire
de c&léerite. De néme, en tracant les fonctionsite cependant de la&térité pour plusieurs angles de
diffraction, la pedominance du parastre de élérité en transmission s’est traduit par un minimum
prononé&. Ces conclusions sont identiqueselles formues au chapitre 1 avec les diagrammes de
directivite oppogs pour ces deux @émes paragtres.

Dans le cas de I'objet inclusions de tailles variables (inclusiorecdntées), un corps circulaire
équivalent écenté serait plus adapt La néthode d’optimisation donnerait alors des barsuitats,
similairesa ceux que nous avons obtenu dans le cas du tube. Cependantoetsiterait d’'em-
ployer un probdme direct plus sophistiguel qu’une regsentation en ikgrale de domaine ou de
volume. On pourrait @me envisager déévelopper des modleséquivalents plus complexes, en
utilisant par exemple des simulations nurériques telles que celles psengées avec la gthode
d’éléements finies au chapitre 2, ou celléslies par Manry & Broschat (1996) avec unéthode
de differences finis. Au lieu d'utiliser, lors de lagolution du proldme direct, le calcul analytique
du champ diffract par un corps canonique (ou circulairecéntg), on utiliserait ces simulations
numeriques qui permettraient de prendre en compte des orgagemretrie complexe tels que le
sein. Neanmoins, ces éthodes sont @res en temps de calcul. L'approximation canonique a lI'avan
tage de permettre un calcul de &ppnse acoustique e&inement rapide, quasiment en temfsl
une minimisation avec une centaine @fations (et donc une centaine @solutions du proleime
direct) est ealie en moins de 1 minutes.

Par ailleurs, le mogle équivalent que nous avons utdipourraitétre anglioré en éveloppant un
objet canoniquéquivalent plusieurs couches, ou encore en tenant compte des mili&maant et
élastique.

Un point qui resté approfondir est I'applicabiftde la néthode au sein en utilisant un prebie
direct simple (calcul analytique de leponse d’un corps canonique, ou iegEntation en iggrale de
domaine ou de volume). Le sein est un organe beaucoup plysiesemue les objets-tests utéis
méme munis de macrostructure.

Un domaine @ I'applicabilité est peutre moins prol@matique est I'imagerie et la caradsation
des os longs. Une coupe de diaphyse n'est pEsttoigrnee de nos objets-tests, surtout lorsqu’ils
sont munis d’une macrostructure. C'est pétre dans ce domaine que notre techniquEs@nte le
plus grand avenir.
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Chapitre 6

Validation de I'ensemble des
techniques tomographiques mises en
oeuvre sur un unigue fanbme
numerique

Ce chapitre prsente les reconstructions qualitative et quantitativa tinbme nunérique acaé-
mique pésentant des variations des trois pagtnes dens#, clérité et absorption. Nous confrontons
ainsi sur la base d'un @me fanbme nunérique les rethodes tomographique exges peccdem-
ment dans ce manuscrit ; la tomographie qualitative dddgnce avec et sans correction des aberra-
tions diesa I'approximation de Born, la technique de type layer siriggour la reconstruction de
la carte de elérité et enfin la tomographie d’absorption avec correction dessade la diffraction.

6.1 Préesentation du fanbme

La simulation est mege sur une grille de 17301730 (Ax=0.016 mm, 27.7 mm 27.7 mm).
360 transducteurs @guence centrale 2.5 MHx=0.6 mm) son&quiepartis sur un cercle de rayon
R=13.2 mm. Pour chaque position derfietteur, on simule la propagation de I'onde et on mesure le
champ diffrack sur les 359&@cepteurs. La forme de I'onde incidente est ident@uaelle repesenge
au chapitre & la figure 1.3.

Le fanbme cylindrique (Fig. 6.1) est un objet fluide, immerdans I'eau (dengit1000 kg/m,
céleritt 1500 m/s), ayant les caradstiques suivantes : der&si®50 kg/mi, celerite 1470 m/s et
absorption 6 Np/m/MHz. Le rayon de I'objet est de 12 mm et lieendtres des inclusions sont
dp=8)\=3.6 mm, d=4\=2.4 mm et d=2\=1.2 mm. Les inclusions ont les caragstiques sui-
vantes : densit 1040 kg/m, céléerite 1600 m/s et absorption 19 Np/m/MHz. Ce fame est de
type acaémique (inclusions homéges dans un milieu homege) et correspona un moeéle sim-
pliste de sein : une matrice de graisse contenant deses. Nous avons choisi des inclusions de
tailles plus importantes (par rapp@ria taille des inclusions psenée dans les autres chapitres du
manuscrit) car la technique de layer stripping, conditeoriries corrections des techniques de to-
mographie deéflectivite et d’absorption, permet seulement de discriminer desobgl’'ordre de
deux longueurs d’onde (voir chapitre 3).

La figures 6.2 (et respectivement figure 6.3) ésente les "clices” de la simulatio& deux instants

t du rayonnement d’une source cylindrique 6&ten bordure du domaine dans le milieu sans objet
-champ incident- (et respectivement avec I'objet -chantgl{p Le train d’onde principal du champ
total dans I'objet difere tes peu du champ incidentémea I'intérieur des inclusions, ce qui justifie
I'utilisation de I'approximation de Born dans le cas de paibjet faiblement contrast
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TAB. 6.1 — Propiétes acoustiques
Milieu Densieé Celerite  Absorption
(kg/m®)  (m/s)  (Np/m/MHz)

Eau 1000 1500 0
Matrice 950 1470 6
Inclusions 1.5 1600 19

1040

1640

0 5 10 15 20 25 3 0 5 10 15 20 25
mm (kg/m®) mm (m/s)
(a) Carte de dengit (b) Carte de elerite

0 5 10 15 20 25
mm

(Np/m/MHz)

(c) Carte d'absorption

FIG. 6.1 — Fanbme nunérique acaémique.
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5 10 15 20 % ! 5 10 15 20 25
mm mm

(a) Simulationa t=9 us (b) Simulationa t=12us

FIG. 6.2 — Simulationa deux instant$ d’une onde cylindrique se propageant dans le milieu de
couplage ('eau : dengitp,=1000 kg/nt et celérite c,=1500 m/s) giice au code @léments finis
visco-acoustique.

5 10 15 20 25 5 10 15 20 25
mm mm

(a) Simulatiora t=9 s (b) Simulationa t=12us

FiG. 6.3 — Meme simulation aux émes instantsen pesence de I'objet. Le champ dans I'objet est
peu different du champ incident (sans objet Fig. 6.2).



112 CHAPITRE 6. VALIDATION NUMERIQUE

6.2 Tomographie de €élérite via la technique de layer stripping

La figure 6.4 illustre la carte deeterité reconstruite en utilisant la technique de layer stripping
L'estimation moyenne de la&terité des inclusions est 1634 m/s didart type est 0.92, soit+ 15
m/s. On obtient uneédéerite moyenne sigrieurea celle attendue (1600 m/s) : cela correspond au
phénorene de dispersion. En effet, pour les inclusions, la dispe§ig. 4.2) induit des variations
de clérite de 20 m/sx 30 m/s dans la bande dédfuence 1.5 - 4 MHz.

1640

0 5 10 15 20 25
mm (m/s)

FIG. 6.4 — Reconstruction de la carte delérité avec la technique de type layer stripping (avec un
premier passage pour localiser la matrice). Le contourtaexcinclusions est tréen pointile.

6.3 Tomographie de laplacien d’imgdance avec correction des
temps de vol

Nous reconstruisons le tomogramme de laplacien cBaamce (Fig. 6.3 I'aide de I'algorithme
de etroprojection elliptique filiee, pésenée au chapitre 1 paragraphe 1.4.2, avec les @éemac-
quises en diffraction avec une ouverture de @dntée autour de €émetteur (10+10°+rétrodiffusion
=21°). Les trois inclusions sontédecées, cependant les inclusions de déamd; =8\ et d3=2\
sont affeckes par des distorsionggrétriques qui sont dues I'hypothese de milieu faiblement
héterogene (approximation de Born) dans la pedare d’inversion. La @thode de correction psenge
au chapitre 1 paragraphe 1.6 est appguLes figures 6.6 et 6.7 montrent les reconstructions par
rétroprojection filtee I'une corri@e avec la carte delerité estingée par la technique de layer strip-
ping (Fig. 6.6), l'autre corrige avec la carte detlerite exacte en gonetrie (Fig. 6.7). La carte
de &lérite exacte en gonetrie posede les tailles/formes exactes des inclusions et ddayites
moyennes obtenues via la technique de layer stripping iceat®80 m/s (valeuréelle 1470 m/s
laguelle on ajoute de & 8 m/s par le pbnonene de dispersion -Fig 4.2) et inclusions 1634 m/s (va-
leur reelle 1600 m/& laquelle on ajoute de 2030 m/s par le pknonene de dispersion -Fig 4.2). Les
deux reconstructions avec correction des aberrationsssmiltires. Les distorsionségnetriques
affectant la plus petite inclusion ont disparu et cellegctnt la plus grande ogté reduites. On
peut remarquer que I'a@tacta I'extérieur de I'inclusion moyennel{=4\) de la reconstruction sans
correction (Fig. 6.5) s’estapla& a l'intérieur de l'inclusion aux reconstructions avec correction
(Fig. 6.6 et 6.7).
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0 5 10 15 20 25

FiG. 6.5 — Reconstruction de I'ing@lance avec I'algorithme détroprojection elliptique filie. Les
donrées sont acquises en diffraction avec une ouverture da@bur de lemetteur.

5 10 15 20 25 5 10 15 20 25
mm mm

FIG. 6.6 — Correction des aberrations avec la Fic. 6.7 — Correction des aberrations avec la
carte de élérité reconstruite par latechnique de  carte de élerite ayant les bonnes tailles/formes
layer stripping Fig. 6.4. des inclusions.
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6.4 Tomographie d’absorption avec correction des effets de dif-
fraction

On s'interessen presenta la technique de reconstruction du paeara d’absorption @senge
au chapitre 4. La praure de correction des effets de la diffraction est appqu\fin deviter
des plenonenes de diffraction importants se produisant lorsque ébpjesente des iegularies
(de forme), nous avonggulari€ les contours des inclusions reconstruites par layempstgp: les
inclusions sont approxiées par des ellipsegégulieres (Fig. 6.8). La figure 6.9 regsente la simu-
lation a deux instants de la propagation ultrasonogetravers le faritme nun&rique ayant la carte
de clérité reconstruite par layer stripping (et une absorption hules simulations tentent de re-
produire le champ diffraétpar I'objet original et sont doric comparer avec la figure 6.3. La figure
6.10 permet de comparer les dé@es projetes de I'absorption iBgiee analytique et estiee. La
méthode de correction atiore consiérablement I'estimation de I'absorption pour les deux plus
grandes inclusions de dianes 8\ et 4\. Pour ces deux inclusions, 'erreur relative maximale est
53 % sans correction et % apres correction des effets de diffraction.

1640
1620
1600

1580

1560

1540

1520

1500

1480

1460

0 5 10 15 20 25
mm (m/s)

FiIG. 6.8 — Tomographie deetrité par "layer stripping”. Pour la correction, le contour deduisions
est approxird par des ellipses (en rouge). En vert, le contour exact dassions.

5 10 15 20 25 5 10 15 20 25
mm mm

(a) Simulationa t=9 us (b) Simulationa t=12us

FiG. 6.9 — Simulation aux @mes instantsqu’a la simulation Fig. 6.3 en psence d’'un objet ayant
la carte de €lérité issue de la technique layer stripping et une dérgimogne (1000 kg/r).
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Absorption integree (Np/MHz)

-0.05f; —— -
— Estimation avec correction
-+ Estimation sans correction
—0.17] - - Analytique
0 50 100 150
Rece

FIG. 6.10 — Donges projetes pour emetteur (x=

du rapport spectral avec et sans correction.

10 20 25

(Np/m/MHz)

FIG. 6.11 — Reconstruction d’absorption en uti-
lisant la méthode du rapport spectrséns cor-
rection des effets de diffraction.

25

200 250 300 350
pteurs

0.65 mm, y=13.85 mm) en utilisant lathode

]
1 <— profil central a

mm

profil b

(Np/m/MHz)

FIG. 6.12 — Reconstruction d'absorption en uti-
lisant la méthode du rapport spectravec cor-
rection des effets de diffraction.
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Np/m/MHz
Np/m/MHz

— Profil de I'objet reconstruit avec correction

80

-10H 4 — Profil de I'objet reconstruit avec correction
-+ Profil de I'objet reconstruit sans correction -+ Profil de I'objet reconstruit sans correction
- - Profil de I'objet : _40[L=_~_Profil de l'objet 4
_15 - : T . I : T . .
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FIG. 6.13 — Comparaisons des profils de I'objet reconstruit $aag en pointile) et avec (trait

plein) correction des effets de correction.
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Les figures 6.11 et 6.12 montrent les reconstructions obteluisque I'absorption iagiee est
calcuke en ggligeant les effets de diffraction [Eq.(4.3)] et en cogagt les effets de diffraction
[Eq.(4.8)], respectivement. Dans le cas d’'une reconstnugiar rayons droits sans correction de dif-
fraction (Fig. 6.11), on peut noter des&ects (cercles concentriques) autour des deux plus gsande
inclusions. La figure 6.13 donne les profils correspondagg.reconstructions par rayons droits avec
et sans correction des effets de diffraction montrent qacdes deux rethodes, des objets de I'ordre
de deux fois la longueur d’onde peuveiite tetecés. La neéthode de correction propes permet
de discriminer la taille et d@valuer I'absorption d’objets de quatre fois la longuewndle (Fig.
6.12). Pour la plus petite des inclusions, aucune des deans&ructions n’est satisfaisante. Cela
provient principalement de la mauvaisglichitation de la plus petite inclusion dans I'estimatia d
la carte de €lérité (Fig. 6.8) : la figure 6.15 montre le tomogramme d’absorptibtenu quand la
correction est effecke avec une carte délérité pésentant les bonnes tailles/formes des inclusions
et des éléritts moyennes suivantes : matrice 1480 m/s et inclusions 1é34olienues par layer
stripping). L'estimation de I'absorption est considblement ailiorée pour la plus petite inclusion.
Le point faible de cette Bthode est par coaguent sa sensibiéita la discrimination des inclusions
de I'ordre de la longueur d’onde (phonene de &sonance).

Absorption integree (Np/MHz)

-0.05F,

— Estimation avec correction exacte
-+ Estimation avec correction
-0.1 - - Analytique

: T

0 50 100 150 200 250 300 350
Recepteurs

FIG. 6.14 — Donges projetes pour emetteur (x=0.65 mm, y=13.85 mm) en utilisant lathode
du rapport spectral avec la correction "exacte” et sansctan.
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60

401

mm
Np/m/MHz

— Profil de I'objet reconstruit avec la correction "exacte"
-+ Profil de I'objet reconstruit avec correction
—q0lL= - Profil de I'objet

T

(Np/Im/MHZ) 0 5 10 15 20 25
mm mm

(@) (b)

FiG. 6.15 — Reconstruction d’absorption en utilisant lathode du rapport spectral avec correction
exacte en gonetrie des effets de diffraction (a) et comparaison des pr(iil.



6.5. CONCLUSION 117

6.5 Conclusion

Ce chapitre gEsente sur la base d’unéme objet acagmique (nurérique) les reconstructions
gualitative (tomographie déflexion ou d'img@dance) et quantitative délérité et d’absorption. La
reconstruction de la carte délerite est de prengére importance puisqu’elle conditionne les deux
méthodes de correction : correction d’aberrations indiptesl’approximation de Born pour la to-
mographie deéflexion et correction des effets de diffraction pour la tgnaphie d’absorption. Pour
la tomographie quantitative délérité et d’absorption, il est possible détdcter des objets de taille
2\ et d’estimer correctement ces deux pagtnes pour des objets de tailla.4
Nous souhaitona piésent valider exgrimentalement nos @thodes de reconstruction. Nous nous
concentrerons sur la tomographie de laplacien dddgnce et la gthode de type layer stripping.

Nous n'avons pas val@exg@rimentalement la tomographie d’absorption avec cooaales ef-
fets de diffraction. Les objets utiks en exprience ont une taille similai@celle d'un sein (diagtre
de 8 cma 20 cm) et la maquettNATs dont nous nous servons est focaéié 5 cm. La néthode de
correction @cessiterait detaliser une simulation sur une grille de grande taille (agimmuiim 8 cm
x 8 cm) :a la frequence centrakelaquelle nous travaillons (3 MHz), la dispersion rarique serait
trop importante. Cette remarque est assez simikaicelle effectée au chapitre 2 paragraphe 2.6
gui mettait enévidence la contrainte de temps de calcul et le gnolel de la dispersion n@rique
dans les simulations nuaniques. Si, au contraire, nous tentons d’adapter legéresqces en cuve
aux simulations nugriques, il serait alorsétessaire de travailler avec une antenne (€fitfhe)
de diangtre d’environ 3 cm mais nous ne disposons pas de transdsidgeliémission et/ou la
réception) qui permettrait cette exjence.
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Chapitre 7

Validation expéerimentale

Ce chapitre gesente les reconstructions de laplacien déagnce et de layer stripping sur des
fantbmes eali€s a partir de gels d’agar-agar. Nousépentons au palable le banc de mesure
experimentala balayage mcanique automatique ainsi quétlide meée afin de caraétiser les
Les travaux pesenés dans ce chapitre oate réaligs avec P. Lasaygu@squi je renouvelle mes
remerciements pour son aideepieuse.

7.1 Description du banc de mesure exgrimental a balayage neéca-
nique

Le banc de mesure que nous avons @ipsur les acquisitions est un "scannarltrasons” (Fig.
7.1) concu eté&ali au Laboratoire de Btanique et d’Acoustique par J.-P. Lefebvre et J.-L. Arnaud
dans les anges 1980 puis aftioré par P. Lasaygues. Ce baabalayage @canique automatique
a été congu pour mettre au point les pedltires de reconstruction 2D et simuler le fonctionnement
d’antennes circulaires ou semi-circulaires.

Fic. 7.1 — Vue d’ensemble du scanner altrasons.

L'objet aimager (ésigré sous le nom de cible) et les transducteurs sont imesatgns une cuve
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FIG. 7.2 — Bras principal du scanner 2Dultrasons.

FiG. 7.3 — Porte transducteur
du scanner 2@ ultrasons.

Micro-ordinateur
de traitement des signaux
et imagerie

;

Micro-ordinateur

- pilotage de banc -— GPIB
- acquisition des signaux

Baie de commande Oscilloscope
numeérique

Pt Pt

Emetteur/Recepteur

FiG. 7.4 — Synoptique @éral du scanner 2 ultrasons.
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remplie d’eau, de dimensions 2.5x1.5 m pour une hauteur de 2.5 m. Les transducteurs et la cible
sont porés par les bras mobiles du banc autongati® systme possde une racanique autorisant
sept deges de libe® pour analyser I'objet suivant plusieurs incidences.

Le balayage circulaire autour de la cible s’effectue saityvee rotation de I'ensemble bras principal
et porte-transducteur, soit par une rotation de la cible.

Le bras principal (Fig. 7.2) est entng en rotation autour de I'axe central de la machine par un
moteur pas pas au travers d’'un sgshe visécrou permettant une geision de 0.005 degr

Sur le bras principal sont plas deux chariots. Chaque chariot supporte un bras traaswetso-
gonal au bras principal, deséig assurer les translationséadles des transducteurs. Ces deux bras
transversaux sor@quipes de glis®res horizontales de 300 mm de longueur assurant le guidsge d
mouvements transversaux des chariots porte-transdact8ur chaque chariot porte-transducteur
est plaé un transducteur fonctionnnant émetteur, enécepteur, ou bien eametteurfecepteur.
Les chariots porte-transducteurs autorisent les tramsdrsa effectuer une rotation sur euxemes
suivant I'axe du support.

La cible, suspenduiun support ajustable, est gaalen rotation (avec unegmision de 0.005 deg}.

Afin de realiser des images 3D par coupes successivegnmalectrique permet degplacer verti-
calement la cible.

Une baie de commande permet de commander les moteugs s du banc de tomographie.
Un micro-ordinateur gre le pilotage du banc via la baie de commande et I'acquis@tes signaux
par I'intermédiaire d’un oscilloscope nuenique.

7.2 Mesure des pararetres acoustiques sur des tranches de nmiat
riaux homogenes dépaisseur constante

Nous pEsentons ici les mesures des pagtnes de elérité et d’aténuation effectées en trans-
mission dans les di#irentsechantillons facon®s sous la forme de tranches horeogs dépaisseur
constante.

7.2.1 Principe des mesures effecaes pour ceterminer I' épaisseur, la €lérité,
la densite et I'atténuation

Le montage ex@rimental comprend deux transducteurs ultrasonoresé&sagaxialement de
part et d'autre de &chantillon (Fig. 7.5 et Fig. 7.6). Une paire de transdustgiians Imasonic
(piézo-composites circulaires vibrant en piston) degfrence centrale 3 MHz &é utiliste (Fig.
7.7). Les caraétristiques de ces transducteurs plans sont irgdigulans le tableau 7.1. La distance
séparant les deux transducteurs corresparahviron deux fois la distance de transition Fresnel-

R? . . 2R%  2x%8.62
Fraunhofer—=% (R, rayon des transducteurs), soit une dlstancegé = E ~295 mm.
L’ échantillon se situ@ mi-chemin la distance de transitionfide champ esé la fois intense et
homogene.

Dans ces exgriences, la&léerité des ultrasons dans I'eau de la cayest de 1495 m/s (mesures
en transmission dans l'eau).
Pour \érifier 'indépendance des mesures &isis de [eépaisseur de&chantillon, dewechantillons
d’épaisseurs diffrentes sont utilss. L'épaisseur, la&érite et I'absorption finalesésultent de la
moyenne de onze mesures individuellealiesa des positions deéchantillon diferentes. Ceci
est alig par un balayage transversal des transducteurs sur 50 npagpde 5 mm.
La frequence dchantillonnage est de 20 MHz, soit @chantillonnage temporel d¢=0.05.s. Les
signaux sont enregigts sur 2048 points, soit 20480.05= 102.04us.
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FiG. 7.5 — Principe de mesure.
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FiG. 7.6 — Position relative de dchantillon
d’'agar-agar et des transducteurs. Les deux trang=IG. 7.7 — Transducteur plan Imasonic
ducteurs ultrasonores sont mestcoaxialement de frequence centrale 3 MHz.

de part et d'autre deéchantillon.
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TAB. 7.1 — Caradristiques des transducteurs ultrasonores plans.

Transducteur plan Imasonic

Frequence centrale 3 MHz
Bande passante-6 dB 2 MHz
Diamétre 17.2 mm
Ouverture & -6 dB) au niveau

de la distance de transition 9 mm

Fresnel-Fraunhofer

Mesure d’épaisseur

Afin de déterminer lIEpaisseut, trois mesures sonéalies :

— Une mesure en transmission dans I'eau (en I'absenceededhtillon) afin d’estimer la dis-
tanceL entre les deux transducteurs (Fig. 7.5). La distanest cetermiréea partir du temps
de volty, du signal transmis dans I'eau.

— Deux mesures eitrodiffusion par chacun des deux transducteurs de paeutte de [echan-
tillon afin d’estimer les distances etd, (Fig. 7.5). Les distances etd, sont cetermireesa
partir des temps de vol ett, des signauxatrodiffuss par Iechantillon pour chaque trans-
ducteur.

Les temps de vol sontédermires par premier passagezro des signaux. Epaisseur est doée
par :
e = L-— d1 — dQ

" (tL _h ;w) (7.1)

On suppose que I'on ne fait pas d’erreur sur la mesureeit® dans I'eaw, et que I'erreur sur les
temps de volAt est de I'ordre de &=0.1 us. L'erreur de mesure suépaisseutle est alorsegale
a:

Ae = 2¢oAt. (7.2)

Ainsi I’ épaisseue est mesuEe avec une geision de 0.3 mm (pour un&lérite de I'eau de 1495
m/s).

Mesure de densié

La densié est calci@e en pesant l&chantillons sur une balané&ectronique de g@cisionAm=
0.01 gramme et e@valuant le volumé” deséchantillons

V' = Surfacex Epaisseur= Se.

Les échantillons sont fabriggs dans des moules cylindriqué & 7R?, avecR le rayon du
moule) ou paradélepipedique § = Longueur X largeur = L x l). Les mesures du rayon du
moule cylindrique, et de la longueur et largeur du moule Ipeléipedique sont&alises avec une
précision de 0.1 mm.

Dans le cas d’'un moule cylindrique, I'erreur sur la demsistegalea :

Apee  Am  2AR A
Pech _ 2T + ==

= 7.3
Pech Mech R € ( )

Dans le cas d’un moule paraképipedique, I'erreur sur la denséiestegalea :

Apec A AL Al A
Pech _ 2 2 24 = (7.4)
Pech Mech L l €
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Mesure de &lerité

La celerité des ondes de compression daéshantillonc,..;, est cetermiree en mesurant le temps
de volt du signal transmis en psence de &chantillon et le temps de vel.; du signal mesu en
transmission dans I'eau. L&lérite destechantillons est dor@e par :

e

€
t_tre -
( N+a

(7.5)

Cech =

Avec les erreurs commises sugaisseutie et sur les temps de vadl¢=0.01us, I'erreur de mesure
ATV Acech , <.
sur la &léritt ——— estégalea :
Cech

Acech o 1 1

200
co(t —trep) +e

——— | Ae+
Cech € Co (t - tref) +e

At (7.6)

On peut remarquer que I'erreugplend de Bpaisseur de&chantillon : plus Echantillon ser&pais,
plus I'erreur de mesure sur l&lérité sera eduite.

Mesure d’absorption

La pente d’absorption dan€thantillona,.;, estegalement dtermiree en effectuant deux me-
sures : une avecéchantillon plaé entre les deux transducteurs et I'autre sans, comme nous av
pu le voir au chapitre 4. Les effets de diffraction soaglgés. La pente d’absorptian,., est la
pente du rapport du logarithme des specti®$f)/Ye..(f)| en fonction de la fquencef divisée
par I'épaisseur de&chantillone :

1Y) = Ve (D)
ech — .
e I

ou Yj le spectre du signal ultrasonore mesan transmission dans I'eaulét,, le spectre du signal
transmisa travers lechantillon. L'aténuation ainsi éfinie s’exprime en Np/m/MHz.

On suppose que I'on commet des erreurs sur la mesurépkadseui\e et sur la mesure de la pente
Ap. L'erreur commise sur la pente pagression liaireAp est la moyenne quadratique dédart
Qech

(7.7)

entre les points et la loi affine. L'erreur de mesure sur keipson estégalea :

Qech

A, A A
Geen _ De | Ap

(7.8)

Qech € p

7.2.2 Mesures des paramtres acoustiques en transmission dans défents
échantillons faconrés sous la forme de tranches homemes dépaisseur
constante

Nous avons étermire I'épaisseur, laaérite et I'absorption pour deschantillons de paraffine et
de gels eau-sel.

La paraffine

Deuxéchantillons sont fabrides en faisant fondre de la paraffine au bain marie. Une faigdég
la paraffine est coéke dans un moule parakpipedique de dimension 11.34 cm 8.38 cm. La
figure 7.8 repesente les signaux megsgren I'absence dthantillon et en @sence de &chantillon
de paraffine. Le signal transmastravers lechantillon de paraffine esefs aténié et arrive avant le
signal transmis dans I'eau.
Les épaisseurs moyennes des d@ckantillons obtenues par mesure ultrasonore sont : 7.57 mm
et 17.20 mm (mesées avec une pcision de+0.3 mm). Les paragtres acoustiques des deux
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échantillons sontasungs au tableau 7.2. On peut noter quvéluation des paragtres acoustiques
sont tes proches pour les deéxhantillons. Les erreurs pour les mesurépdisseur et deéterité

pourraientétre €duites en utilisant uneéguence dchantillonnage pluglevee. Comme attendu,
les Esultats obtenus sont iagendants deépaisseur, et I'erreur de mesure surétedté est la plus

faible pour I'echantillon le plugpais.

1k
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FIG. 7.8 — (a) Sighaux mesgs en

transmission dans 'eau (en trait pointille) et da@shiantillon

de paraffine (en trait plein). (b) Spectres correspondants.

400

Différence spectrale (Np/m/MHz)

FIG. 7.9 — Exemple de mesure

2 25 35

Fréquence (MHz)

15

d’absorptioggression ligaire (trait en pointig) effectiee sur le

rapport entre le logarithme des spectres etdquiencef, divisé par I'epaisseur de&chantillon (trait

plein).

Caradristiques acoustiques de la paraffine.

TAB. 7.2 -
Epaisseur de @chantillon  Dens&  Celéeritt moyenne Pente d’absorption moyenne
(mm) (kg/m?) (m/s) (Np/m/MHz)
7.57+0.3 954+ 39 2073+ 61 104.3+ 13.6
17.20+ 0.3 979+ 19 2082+ 37 106.7+ 10.9
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Les gels eau-sel

Pour simuler des milieux biologiques# faiblement contrass par rappora I'eau, nous avons
utilisé des nelanges d’eau, de poudre d’agar-agar et de sel. La gealtgisel nelangee dans I'eau
déetermine la élérité et la densé des ondes ultrasonores dans le milieu.

L'agar-agar est un&tive d’algue utili€ habituellement en biologie comme milieu de croissance des
baceries. Le produit se psente sous forme de poudre. Le gel final est obtenuéangeant cette
poudrea de I'eau (sa@e ou non) et en chauffant le tout aualde 80C. En refroidissant (en dessous
de 40C), le melange se glifie. Sa consistanceégend de la proportion d’agar-agar. Nous avons
choisi une concentration de 2Z5de poudre en masse afin que le gel soit suffisamment solide pour
etre manipulable. Un gel d’agar-agar non cléeeg sel a des protes quasi-identiquess celles de
'eau.

Trois échantillons avec trois pourcentages de seledifits (05, 5% et 10% en masse) onété
reali®s. L'inconenient des gels eau-sel est que le sel diffuse progressitemaes le bain. En
quelques jours (environ sept), le gel a ledmes propétes acoustiques que le milieu qui I'entoure
(rapport interne LMA G. Rabau 1994). Il estcessaire de conserver Eshantillons fabrigés dans

une solution ayant le éme pourcentage de sel que le gel et d'utiliser8elsantillons rapidement
apres leur fabrication (deua trois jours maximum).

Nous avons utilié des moules cylindriques de rayon 11.23 mm. La figure 7.1&septe les
signaux mesu@s en transmission dans I'eau (s&ebantillon) et dans &chantillon d’agar-agar ne
contenant pas de sel. Contrairematéd paraffine, les ondes acoustiques sont p&mates. A I'ori-
gine, les expriences sur les gels eau-sel ot effectiees afin de confie le parardtre de élérite.
Nous n’avons pas méruneétude pour le paraétre d’absorption ce qui nous a permis de modifier
les gains d’amplification duégérateur en fonction deépaisseur degchantillons. Pour des me-
sures d’anuation dans de I'agar-agar, on peut se rappar@ouakkazt al (1994) qui ont mea
uneétude sur une large gamme deduences, entre 0.2 et 22 MHz. Comme I'eau,&attation des
gels d’agar-agar est en fonction du &ade la fequence. Pour un@mange de % a 4% d’agar-agar en
masse (et en absence de sel), ils trouvent une valeur duceeffi’atEnuation dev, ., =63.10°*
Np/m/MHZ2, trés proche de celui de I'eau(,,, =25.10~* Np/m/MHZz>).

198 199 200 201 202 203
Temps (us) Fréquence (MHz)

(@) (b)

FIG. 7.10 — (a) Signaux meses en transmission dans I'eau (en trait poi@jikt dans Echantillon
d’agar-agar sans sel (en trait plein). (b) Spectres cooretgmts.

Le tableau 7.3 donne les valeurs mé&as pour Epaisseur, la densiiet la @lérite a travers les
gels chargs de sel. Comme attendu, le seédg®nt dans leschantillons fait augmenter la dergset
la celerite.
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TAB. 7.3 — Caradristiques acoustiques des gels eau-sel.

% de sel au moment Epaisseur dechantillon Densé#é  Celérite moyenne

de la fabrication (mm) (kg/f) (m/s)
0 12.08+ 0.3 1005+ 26 1501+ 37
0 33.18+ 0.3 1016+ 24 1504+ 14
5 15.15+ 0.3 1037+ 23 1560+ 31
5 35.05+ 0.3 1057+ 15 1564+ 13
10 13.86+ 0.3 1066+ 26 1615+ 34
10 25.74+ 0.3 1078+ 24 1619+ 19
7.2.3 Resune

Nous avons mesares propiétes acoustiques sur dfentsechantillons fagcon®s sous la forme
de tranches homa@mes dépaisseur quasi-constante. Le tableau&sdime les propgies acoustiques
mesuées pour la paraffine et les gels eau-sel. Dans le paragraphats nous simulons degdions
présentant d'importants contrastes @dedté et d'impedance avec la paraffine. Nous simulons des
milieux plus faiblement contrass, type tissus mous sains avec les gels eaaSglet 10% de sel.

TAB. 7.4 — Caradristiques acoustiques des @@d@uxéetudes.

Densie  Celeritt  Impedance
(kg/m?)  (m/s) (MRayl)

PARAFFINE 966.5 2077 2.007
GEL EAU-SEL A 0% de sel 1010 1502 1.517
GEL EAU-SEL A 5% de sel 1047 1562 1.635

GEL EAU-SEL A 10% de sel 1072 1615 1.731
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7.3 Validation expérimentale de la tomographie d’impedance

Nous pésentons ici les reconstructions de laplacien dédgnce de deux fabines : trois in-
clusions de paraffine dans une matrice d’agar-agar, etitrdissions d’eau dans une matrice de gel
eau-seh 10% de sel. Le second fabine pesente donc un contraste d’iggmnce plus faible que le
premier.

7.3.1 Description des deux montages egpmentaux

Les acquisitions sonéalises soit avec la maquette-test de &E#nents du @montrateuUANATS,
soit avec le transducteur plarggedemment cé. Il est ineressant de comparer I&sultats obtenus
avec ces deux montages éxjmentaux : ils illustrent les possib#is offertes par des transducteurs
guasi-ponctuels (maquette-test) et celles offertes matredasducteurs de grande dimension.

Pour toutes les exiences, la fEquence déchantillonnage est de 20 MHz, ce qui permet un
échantillonnage temporel de 0.05. Les signaux sont enregissrsur 8 bits et sont moyeas sur
cing tirs (le signal esulte de la moyenne de cing signaux @mgivement acquis pour uneéme
position des transducteuesnetteurfecepteur et de I'objet).

Afin de synchroniser temporellement tous les signhaux sienére acoustique de I'antenne circulaire
synthetique, des mesures def@rence sontaaliges sur un fil fin de nylon.

Expérience réalise avec la maquette-test 128ements

La maquette-test correspoadl/8¥™e de I'antenne semi-circulaire finale de 108@ments, de
frequence centrale 3 MHz (Fig. 7.11). Leléments sontépartis égulierement tous les 0.32 mm.
Les caradiristiques degléments sont repdes dans le tableau 7.5. Leur petite taille ainsi que leur
grande ouverture latale (55 mm) permettent de se rapprocher de sources et iaponctuels.
Rappelons que la longueur d’onde centrale dans I'eau esbda, un peu moins de deux fois la
largeur d’'unéléement de I'antenne (0.3 mm).

(a) Antenne semi-circulaire finale 102dléments et (b) Maquette 12&lements.
maquette-test 128ements.

FiG. 7.11 — Photographies de I'antenne semi-circulaire fine@4Eléments et de la maquette-test
128élements.

Pour le &monstrateuaNATs, il sera possible @mettre et de recevoir sur un sous-ensemble
de 32 voies. Lors de laénlisation de cette ekpience, nous ne disposions pas d'un tel &yt
multivoies émission/eception mais d'un simple syghe d’acquisition permettant uniquement une
émission et uneaception par le @meélement (mesure etrodiffusion) ou deuxlements distincts
(mesure en diffraction). Une antenne circulaire est domulse en effectuant plusieurs balayages
circulaires sur 360avec un pas angulaire dé.1’ élement central t64 de la maquette @t utilisé
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TAB. 7.5 — Caradristiques deglements de la magquette-test dentbnstrateurnNATS.

Magquette-test 128léments Imasonic

Frequence centrale 3 MHz
Bande passante-6 dB 2.5 MHz
Dimension d’'urélement 20 mmx 0.3 mm
Ouverture lagrale 55 mm
Ouverture azimutale (ou exévation) 1.5mm
Distance focale 50 mm

en tant quémetteur. Le rameéléement (mesure erétrodiffusion) ou urelement distinct (mesure en
diffraction arrerea + 18° maximum par rappod la etrodiffusion) est utilié en tant queécepteur.
Ainsi une tomographie en diffraction utilisant N images aliees (soit une ouverture comgasde

N éléments) Bcessite N balayages circulaires autour de I'objet.

L'antenne circulaire synéitique est de diagtre 12.25 cm. Pour une moyenne sur cing tirs, un ba-
layage circulaire racanique sur 380avec un pas angulaire dé §'effectue en environ 1h20min.

Expérience realisee avec un transducteur plan de fequence centrale 3 MHz

Les caradristiques du transducteur plan déduence centrale 3 MHz sont d&@es au tableau
7.1.
Une antenne circulaire est sinkglen effectuant un seul balayage circulaire (mesuretesdiffusion)
sur 360 avec un pas angulaire dé.1’antenne circulaire syn#tique ainsi éali€e est de diagtre
14.75 cm, soit environ la distance de transition Fresnal#finofer.

L'ouverture laérale du transducteur est assez petite (9 mm) par rapportverture lagrale d’'un
element de I'antennaNAis (55 mm). Nous avonséali€ deux expriences. La premie consiste
en un simple balayage circulaire autour de I'objet, les éasatant acquises e@trodiffusion avec
le méme transducteur. La seconde a pour but de simuler un tretesayplan ayant une ouverture
laterale de 29 mm, soit environ trois fois I'ouverturedligtle du transducteur plan. Pour chaque pas
du balayage circulaire, nous effectuons un balayage teasaldu transducteur sur 20 mm par pas
de 2 mm, soit onze positions du transducteur [Fig. 7.12].dree signaux sont ensuite moyésn
pour obtenir le signalatrodiffuse par un transducteur d’ouverture@edle 29 mm.

Transducteur

Cercle d’acquisistion
e

transversal ,/

FIG. 7.12 — Balayage transversal du transducteur sur 20 mm avpaside 2 mm.

Pour une moyenne sur cing tirs et un balayage transvers&Gsunm par pas de 2 mm, le
balayage circulaire Branique sur 360par pas angulaire de’ k'effectue en environ trois jours.
C’est la "duée limite” d’exploitation des gels eau-sel. C’est poure&edison que nous n'avons pas
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reali® de mesures en diffraction avec le transducteur plan, Ipgetiacquisitionétant encore plus
long.

7.3.2 Presentation et reconstruction des farimes
Inclusions de paraffine de tailles variables dans une matrie d’agar-agar non chargge en sel

Le fanbme (Fig. 7.13) est une matrice cylindrique d’agar-agadideetre 8 cm et de hauteur
5 cm. L'agar-agar est ppag a partir d’'un nélange de 2% de poudre d’agar-agar en masse (gel
eau-seb 00 de sel pesengé au paragraphe 7.2.2). Le fame possde trois inclusions de paraffine
cylindriques, de longueur identique 5 cm et de diamas variablés: d;=14 mm=28 Ay, =9 mm
~ 18 \g, d3=3 mmr6 )\, (avec une longueur d’'onde dans I'eau)de0.498 mm pour uneéiérité
de 1495 m/s). Les prof@iés acoustiques de ces deux amatux ontéte determirees au paragraphe
7.2.2 et sont rappéés au tableau 7.6. La variation d’iegance entre le gel d’agar-agar non ckarg
en sel et la paraffine est de%@2Les signaux sont enregig sur 4096 points.

TAB. 7.6 — Propiétes acoustiques du fdithe d’agar-agaa inclusions de paraffine de tailles va-
riables

Milieu Impédance €lerite Absorption
Eau 1.495 MRayl 1495 m/s -
Gel d’agar-agar non chaggen sel 1.517 MRayl 1502 m/s -
Paraffine 2.007 MRayl 2077 m/s 105.5 Np/m/MHz

Lesfigures 7.14 et 7.15 regmsentent les reconstructions de laplacien dédgnce avec la maquette-
test 128léments enatrodiffusion et en diffraction agrea faible ouvertures£+18°). Ces Esultats
simulent ce que donneraient une antenne circulaire de 8éenents epartis tous lesen utili-
sant, soit le @Bmeélement erémission/eception [Fig. 7.14], soit huit angles de diffraction ard
c’esta-dire 36«8 mesures de diffraction [Fig. 7.15]. Par rappoiteélement central h64 utilise a
I’émission, les angles de diffraction s@gauxa 17.54 (élement K5), 9.5 (n°32), 0.8% (n°61),
0° (n°64), -1.18 (n°68), -1.48 (n°69), -9.42 (n°96), -17.62 (n°124). On utilise soit le signal ra-
dio frequence [Fig. 7.14(a) et Fig. 7.15(a)], soit I'enveloppesiunal afin d’angliorer le contraste
des images [Fig. 7.14(b) et Fig. 7.15(b)]. Les trois inauasi sont étecées, la plus petite inclusion
ayant un diaratre de 6. On peut observer des afacts correspondaatdes éetroprojections ellip-
tiques disa la pesence de&fauts (préminences ou creux) sur les inclusions de paraffine. Comme
attendu, lorsqu’on utilise plusieurs angles de diffrati&b que 'on somme les images reconstruites
pour ces divers angles, le rapport sigadbruit est arélioré. En effet, sur I'image reconstruite en
diffraction qui utilise I'enveloppe des signaux [Fig. 7(b}H, les contours de la matrice et des inclu-
sions sont plus nets, et lesé&fdcts (etroprojections elliptiques) deviennent flous. On pouoad
esgerer obtenir un meilleurdsultat en multipliant le nombre &netteursécepteurs.

1Le plus petit diardtre est de I'ordre deXg, alors que lors des simulations néarigues, nous travaillons avec des inclu-
sions de diaratres allant de Xy a Ao/2. Nous n'avons pagussia couler owa usiner de la paraffine pour des diames plus
petits.
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1L TR
1 2
———
(a) Matrice d’agar-agar non chdrgen sel. (b) Inclusions de paraffine.

FIG. 7.13 — Farime d’agar-agar utiless avec la maquette-test 12&ments. Le faitme possde
trois trous de diamtre d =14 mm=28 \g, do=9 mMnMr18 )\, d3=3 mmr6 ). Les trous sont ensuite
remplis de paraffine.

cm

0 2 4 6 8 10 12
cm cm
(a) Utilisation du signal radio &quence. (b) Utilisation de I'enveloppe du signal.

FiG. 7.14 — Reconstruction de laplacien d’iggance avec la maquette-test El@ments, lorsque
les donmees sont acquises egtrodiffusion.

12

10

0 2 4 6 8 10 12 0 2 4 6 8 10 12
cm cm
(a) Utilisation du signal radio &quence. (b) Utilisation de I'enveloppe du signal.

FiG. 7.15 — Reconstruction de laplacien d'iegance avec la maquette-test E¥ments lorsque les
donrees sont acquises en diffraction ard. Images cumags pour 8 angles de diffraction.
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Inclusions d’eau de tailles variables dans une matrice de §eau-sela 10% de sel

Le fanbme (Fig. 7.16) est une matrice cylindrique de gel eawasHl% de sel, de diamire 8
cm et de hauteur 5 cm. Le fadmhe posade trois trous remplis d’eau (une fois le fame immerg
dans la cuve). Ces trous sont de longueur identique 5 cm ead@tles variables : 14 mnm=29
Ao, =9 mm== 18 )\, d3=3 mm~6 )\ (avec une longueur d’'onde dans I'eauwde0.498 mm pour
une @lérite de 1495 m/s). Les pro@tes acoustiques de ces deux @matux ontéte determirees au
chapitre pecedent et sont rappets au tableau 7.7. La variation d’iBgance entre I'eau et le gel
eau-sel est de 15.

TAB. 7.7 — Proptétes acoustiques du farhe
Milieu Impédance Elerite
Eau 1.495 MRayl 1495 m/s
Gel eau-seh 10% de sel 1.731 MRayl 1615 m/s

Pour I'exgerience ealise avec la maquette-test de 1818ments, les signaux sont enregstr
sur 4096 points. La figure 7.17 ré&gsente la reconstruction de laplacien d’&dpnce lorsque les
donrees sont acquises egtrodiffusion avec Blément central t64. Seule la plus grande inclusion
de diangtre 28\, est tetecee.

Pour I'exgerience ealie avec le transducteur plan, les signaux sont enregistir 2048 points
de manére a ce que I'acquisition des signaux so#atie seulement dans I'objet. Cela permet
d’augmenter Echantillonnage des signaux en amplitude et donc éfamer leur qualié. La duge
de vie des gels eau-sefant limige, nous avonsté contraint de fabriquer un nouveau fame (non
repieseng) identique au @cedent.

Les figures 7.18 (a) et (b) regsentent les reconstructions de laplacien dédgmce lorsque les
donrees sont acquises e@trodiffusion pour un balayage circulaire simple [Fig.&(d)] et lorsque
les dones sont acquises egtrodiffusion pour les balayages circulaire et transvatsdransduc-
teur [Fig. 7.18(b)]. Pour les deux reconstructions, s€uiellsion de diangtre 28\, est cetecée,
et l'inclusion de diamtre 18\, est tout juste @tecée. Pour un transducteur d’ouverturettale
"synthétique” 29 mm [Fig. 7.18(b)], la reconstruction est meiteu la plus grande inclusion est
moinsétake.

Les deux images obtenues avec la maquette-test et le ticiaadplan "syntbtique” d’ouverture
laterale 29 mm permettent d’obtenir une reconstruction guaesitique pour I'inclusion d’eau de
diametre 28\,. Le résultat obtenu avec le transducteur plan "sgtifue” est globalement sapeur
puisque on peuté&tecter I'inclusion de diagtre 18\;. Cela est @ a I'échantillonnage des signaux,
qui est meilleur pour I'ex@rience avec le transducteur plan (les signaux sont acquis ltbbjet et
pas dans le milieu environnant -I'eau-, ce quid@iorent leur quali). Une expgrience identique avec
la maquette-test eatrefaire afin de :

— faire des mesures en diffraction,

— acqurir les signaux de la ame fagcon que pour le transducteur plan, c&slire seulement

dans 'objet. Il sera par ailleurs possible d’aéqules signaux sur 12 bits (contre 8 actuelle-
ment) géce au systme final d’antenne semi-circulaireiAis.

7.3.3 Discussion et perspectives

L'expérience eali®e avec la maquette-test sur les inclusions de paraffinerengoe notre
proccdure de reconstruction offre un bon pouvoir ésalution. Le contraste d'ingalance entre
la paraffine et I'agar-agar non chérgn sel est assé&téve (32%). Pour le fandbme de gel eau-sel
ayant un contraste d’ingglance plus faible (25), notre néthode d’inversion fournit une image in-
correcte : la matrice poéde un bruit de diffusion important qui limite le pouvoir d&solution et
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FIG. 7.16 — Farime de gel eau-sél 10% de FIG. 7.17 — Reconstructions de laplacien
sel avec trois trous de diastre d=14 mnmr28 d'impédance avec la maquette-test 128
Ao, =9 mMre18 )\, d3=3 mmr6 \y. Lestrous élements. Utilisation de [I'enveloppe des
sont ensuite remplis d’eau. signaux.

(a) Donrees acquises enétrodiffusion. Ouverture (b) Donrées acquises avec un balayage transversal afin
latérale du transducteur de 9 mm. de simuler un transducteur d’ouverturegiatie 29 mm.

FiG. 7.18 — Reconstructions de laplacien d'iedance avec le transducteur plan. On utilise I'enve-
loppe des signaux (valeur absolue de la transéarighe Hilbert).
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méme le pouvoir de &tection.

D’autres exgriences sur des faes faiblement contrast ne possdant pas de bruit de structure
doiventétre eali€es. Plusieurs validations eéqimentales de tomographie deflectivite, utilisant
des nélangesa base de ghy&rol ou de NaCl ou d’huile, ont atérnotre attention. Ashfaq & Ermert
(2004) ont gali® une exprience sur une inclusion deétange d'agar-agar et de NaCl de detne
50\, dans une matrice d’agar-agar. L'inclusion estettée mais le contour de I'inclusion est flou.
André et al (1995) ont eali€ une exprience sur des inclusions detlange déthanol et de sel
(contraste ded@lérite variant de % a 6%) de diangtre 8\ (inclusions entowes de latex). Duriet

al (2006), qui travaillent avec la sa@te Techniscan, onéali$ une exprience sur des inclusions
d’alcool (contraste deé&dérité inferieura 2%) de diangtre 10\y (inclusions entowres de latex).
Toutes ces pistes soatexplorer.

Notre methode d’inversion (comme toutes legtimodes) est exacte dans I'’hypésle @ le moctle
physique choisi s’applique. Ainsi, la mauvaise quaties reconstructions des famtes de gel eau-
sel peut aussi provenir de la ¢ha d’acquisition echantillonnage spatio-temporel, transducteurs
non ponctuels posslant des diagrammes de rayonnement complexes (qui véaterglement et
avec la fequence)étendue spectrale linge.

Nous pouvons peldtre apporter uglement de @ponse sur I'influence dedthantillonnage spatio-
temporel. Les validations nugniques pesenges au chapitre 1 donnent de boasuitats pour un
contraste d'impdance plus faible {Z) et une macrostucture&toire. Dans ce casgthantillonnage
temporelétait de 6.8 ns. Nous avons retéalies signaux des simulations narigues afin d’avoir un
enregistrement sur 8 bits et @nhantillonnage temporel de 50 ns, soit environ sept fechéntillon-
nage temporel des simulations nérgues. La figure 7.19 repsente les reconstructions @trodiffu-
sion pour les deux fafitmes homogne et aatoire pesenés au chapitre 1 au paragraphe 1.5. Elles
sont identiques aux reconstructions du chapitre 1 Figal é(Fig. 1.11(a). On peut en conclure que
le probEme ne provient pas deeEhantillonnage spatio-temporel.

De la meme margre, afin de confirmer notre preené explication (macrostructure des fames
de gel eau-sel), des simulations reniques sur des fatines possdant diferentes macrostructures
pourraienttre ealiges.

0 5 10 15
mm

(a) Reconstruction de laplacien d'ilegpance en (b) Reconstruction de éteriteé en transmission
rétrodiffusion pure.

FiG. 7.19 — Reconstructions de laplacien d’iadance enéatrodiffusion. Donges simulant un enre-
gistement sur 8 bits et ugchantillonnage temporel de 50 ns.
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7.4 Validation expérimentale de la technique de layer stripping

7.4.1 Inclusion de paraffine dans une matrice d’agar-agar no chargée en sel

Le fanbme (Fig. 7.20(a)) est une matrice d’agar-agar (non &eaeg sel) de diaatre 8 cm et de
hauteur 5 cm. Elle contient une inclusion de paraffine de dies2.6 cm, soit environ 53. Nous
rappelons lesasultats du chapitre @eedent (pour uneédérite dans I'eau de 1495 m/s) : l@lerité
de 'agar-agar est d’environ 1502 m/s et celle de la paraf#fi& m/s.

L'expérience esté&alige avec la paire de transducteurs plans éguence centrale 3 MHz. La
célérite dans I'eau est de 1477 m/s. Le champ total est reesmidiffraction avant, dans udie

de 8@ autour de la direction de transmission pure. Caslire que I'on simule une antenne circu-
laire de 360elements, eépartis tous les?l en exploitant les angles de diffraction de 14022Q
(180° correspondana la transmission pure). On peut observer sur le sinograremiesentg a la
figure 7.20(b) que les signaux megsiautour de la transmission pure ont une meilleure dynamiqu
cela est @ a la petite ouverture latale (9 mm) des transducteurs plans.

Comme attendu (voir chapitre 3), la reconstruction par ¢arieque de layer stripping seule [Fig.
7.20(d)] n’est pas satisfaisante. Les figures 7.20(e) etffiesentent les reconstructions obtenues
par la technique de layer stripping éliorée et la tomographie fan beam. On peut remarquer sur
les reconstructions Fig. 7.20(d) et (f) que le contour de ddrite d’'agar-agar estés marqeé. Les
céléerites moyennes sur chaque ray@metteur/ecepteur sont calceksa partir des signaux mess
pour les ecepteurs 140a 220. Pour les autrescepteurs, on suppose que I'on se trouve dans I'eau,
les &lérites moyennes sont dokgalesa 1477 m/s, d’a la rupture que I'on peut observer sur le
sinogramme Fig. 7.20(c) et sur les reconstructions Fig)(@d)2:t (f).

Pour la technique de layer stripping alorée, la €léerite de la matrice est feea 1471 m/s dice
aux cleritts moyennes obtenuada Fig. 7.20(c). La&lérité de la matrice est plus faible que celle
attendue (1502 m/s). Lors de cette expnce, la élérité de I'eau est plus basse (1477 m/s) que celle
des expriences madentes (1495 m/s). Il est probable que &édté de la matrice d’agar-agar
soit elle aussi plus basse. Le premier balayage suivant @meggrie d’acquisition conique permet
de localiser l'inclusion de paraffine correctement. La sele®tape, qui est la@ermination de la
célérité de I'inclusion par la technique de layer stripping, donnedsultat assez similaiiecelui de

la technique de layer stripping seule. l&sultat n’est donc pas satisfaisant.

Pour la tomographie fan beam, I'inclusion est correctenmralisse mais son diagire est sures-
timé. L'estimation moyenne de I&[&rité de 'inclusion est de 1863 m/s avecérart type de 39 m/s.
La celérite de la paraffine est sous-estien(valeur gelle 2077 m/s), provenant de la surestimation
du diarretre de l'inclusion.

7.4.2 Discussion et perspectives

Nous avons éja pu observer, lors des validations renques, I'instabilié de la néthode de
layer stripping lorsqu’elleéttait emploge seule. La solution propesétait applicablea des objets
simples : inclusions hom@éges dans une matrice hongéog. L'exggrience propd ici montre que
cette solution n'est pas valide. La technique de layer @ est instable, Bme si on localise au
préalable les inclusions.

Des validations ex@rimentales complmentaires devrorgtre €alies sur des inclusions de tailles
variables, plus proches des inclusions sieesl de plus petites tailles, afin de confirmer l'instafilit
de la technique de layer stripping et de cdinedes limites de la tomographie fan beam.
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(c) Profil des élerites inegees sur chaque rayon (d) Reconstruction de la carte delerite en utilisant la
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(e) Reconstruction de la carte delarite en utilisant la  (f) Reconstruction de la carte deélerite en utilisant la
technique de layer stripping ailorée. tomographie fan beam de rayons droits.

FIG. 7.20 — Inclusion de paraffine dans une matrice d’agar-agar.



Conclusion et perspectives

Le travail pesengé dans ce manuscrit est une contributéola tomographie ultrasonore quali-
tative et quantitative @diéea la cetection du cancer du sein. Nous nous sommeéséasgsa deux
types de tomographie ultrasonore qui correspondeleiix configurations d’acquisition diffentes :

— la tomographie de laplacien d’iregance en diffraction agte qualitative,

— la tomographie en transmission (et en diffraction avan@ngjtative.

Toutes deux sont foregks sur I'hypothse de milieu faiblementéterogene afin de pouvoir utiliser
I'approximation de Born pour la tomographie éflexion et en diffraction arére, et une approxi-
mation de rayons droits pour la tomographie en transmisitolérité et d’absorption.

Le tableau 7.8&sume les diffrentes rathodes de reconstructi@udiées dans le manuscrit.

TAB. 7.8 — Tableaugsumant les techniquésudiées, leurs points forts et leurgfduts

Algorithme de | Technique de | Tomographie | Méthode d’optimisation
rétroprojection| layer stripping | d’absorption pour la tomographie
elliptique pour la @lérité d’'impédance
chapitre 1 chapitre 3 chapitre 4 chapitre 5
Tomographie qualitative quantitative
Obijectif résolution caracérisation tissulaire
Méthode linéaire non linéaire
Informations Intégrales le long des trajets
traitee sighaux RF émetteurfecepteur sighaux RF
du paranetreétudi
meillleur correction des aucune hypotbse
Point fort résolution résultata effets de sur la
la surface diffraction propagation
Born rayons droits
Approximation/| (diffraction + rayons objets constants
Défaut multiple objets constants droits par morceaux
négligee) par morceaux

Tomographie qualitative

La tomographie en diffraction agiie utilise le signal radio-&quence, le champ diffreécétant
naturellement is@ dans le domaine temporel. La&thode d’inversion est bas sur un algorithme
de retroprojection elliptique filiee,établi gacea I'introduction de la transforée de Radon ellip-
tique eta I'extension au champ proche du classiquenttme coupe-projection. Nous avons méntr
gue I'on peut reconstruire le laplacien d’iégiance enatrodiffusion, et un objet compositésultant
de l'addition des contributions des deux pagdras (im@gdance eté&lérite) selon les angles utibs
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en diffraction arrere. Neanmoins, du fait de la bande passante émitles transducteurs, I'image
reconstruite est qualitative dans le sensli®’agit d’'une version filtee passe-bande de la distribu-
tion des paramtres. Cette @thode de tomographie en diffraction are apporte un bon pouvoir de
résolution (validation nuérique chapitres 1 et 6, validation é&gmentale chapitre 7). &anmoins
ces validations nuérique et exprimentale onété effectees sur des objetsgeonetrie simple. Afin
de nous rapprocher des condition€ogioires du radiologue, nous avorevelopg des farimes
anatomiques bidimensionnels de sein.

Le mockle acoustique nuarique 2D de sein propésau chapitre 2 a permis de reproduire les prin-
cipaux effets deéfraction et de diffraction que I'on doit prendre en compamglles techniques
ultrasonores de construction d'image 2Gea cet essai nuérique, notre rathode d’inversion tomo-
graphique est valige dans un cadre plugaliste. Par ailleurs, I'imagechographique siméé que
nous avons obtenue est ressemblaniae imag@&chographiquezelle ; on peut egger qu'il en sera
de neéme pour I'image tomographique sirgelune fois le syéime d’antenne semi-circulairealis.

Perspectives pour la tomographie qualitative 1a suite imngdiate de ces travaux est la poursuite
des validations exgrimentales avec I'antenne semi-circulaire finale sur deines bidimension-
nelsa geontetrie cylindrique puis tridimensionnels et enfin sur éeitables seins.

Tomographie quantitative

La tomographie en transmission et en diffraction avaniseties inégrales le long des défents
trajets droitsemetteurfecepteur du paragtre étudié (la @lérite ou I'absorption). Notre bugtait
d’améliorer les techniques classiques de rayons droits plgsés que les gthodes #ratives non-
linéaires (plugvollées) et donc plus facilement applicables avec la techrobguelle. Pour cela,
trois méthodes onété utilisees : la niethode de layer stripping pour le paratme de élérite, la to-
mographie d’absorption avec correction des effets deadififon et la nethode d’optimisation pour
la tomographie d’'impdance.

Nous avons monérau chapitre 3 que la&hode de layer stripping dtiorée est seulement appli-
cablea des objets simples et n’est pas aéepu sein, orgarge structure complexe. En effet, dans
le cas d’'un essai nuenique avec un objet plugaliste avec une couche de peau, la tomographie
fan beam est plus performante. De plus, la validatioregrpentale pgsenée au chapitre 7 sur une
inclusion de bougie de 52 de diangtre a mon& que cette @thode est instable : en profondeur, les
erreurs successives s’accumulent.

L’ étude ealie sur la tomographie d’absorption montre que le processusffiaction par le mi-
lieu ne peut pagtre reglige, meme pour des tissus dont le contraste éérite est faible. Sur la
base d'essais numniques, la rathode de correction des effets de diffraction pré&sodonne de bons
résultats avec une tomographie pourtant singaifie rayons droits (chapitres 4 et 6).

La méthode d’optimisation utilise pour la tomographie quantitative d’iégience (chapitre 5) est
dans soretat actuel applicabla des objets simples. L&k est de combiner la tomographie quali-
tative de laplacien d’im@dance pour obtenir I'information de natureogrétrique, et une @hode
d’optimisation pour atteindre I'information quantitativDans le castol'objet équivalent est assez
proche de I'objet imager, I'estimation du parastre d'impgedance est bonne. De plus, létimode est
robuste aux milieux &atoires. La rathode serait applicable au sein si au lieu d'utiliser urbjgnme
direct analytique (calcul analytique de EBponse d'un corps canonique), on utilisait des simulations
numériques bases sur des fadimes nurariques de sein telles que cewépenés au chapitre 2.
Mais les temps de calcul seraient &itrement longs. L'utilisation d’une simulation nangue en
tant que proldme direct serait trop lourde mettre en oeuvre pour envisager une application avec
les technologies actuelles.

Perspectives pour la tomographie quantitative :

Tomographie de &lérité : le parangtre de élérité est important puisqu’il est 'un des paraires
qui permet la caraétisation tissulaire, et de plus, il conditionne souvesttéthodes de correction
pour les tomographies déftectivite et d’absorption. La technique de layer stripping pré&gosst
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instable et la diffusion avant est inaccessibla mesure directe (nous ne sommes pas capable ac-
tuellement d’appliquer la tomographie en diffraction pparangtre de élérite). Une des voies
possibles est l'utilisation desé&thodes #ratives non-lidaires (plus lourdea mettre en oeuvre).
Néanmoins, si les validations néniques des &thodes iratives non-lidaires sont nombreuses,
les validations ex@rimentales sont plus rares. On peut citer lesegnces de Lt al (1996) qui
collaborent avec le groupe de M. P. Aadet celles de Duriet al (2005) qui collaborent avec la
socite Techniscan. Au sein de notre laboratoire, Guillermin &dyagies (2006) sont en train de
valider exg@rimentalement une @hode de Born @ratif distordue pour un objet fortement contéast
similaire & un os. La rathode consista utiliser comme solution initiale une reconstructioniutil
sant I'approximation de Born pui réévaluer la fonction objet et la fonction de Grearchaque
itération pour les rendre compatible avec les mesures. lit $etf@ressant de voir la robustesse de
cette néthode pour les tissus faiblement conteast

Tomographie d’absorption avec correction des effets de difaction : Deux probémes doivent
étre €solus afin de pouvoir appliquer notre pgdare de correction dans des conditions pratiques
d’expérimentation. Le premier est que la simulation rasigue (pour la correction) doétre ealie
sans dispersion nugnique. Pour travailler sur des domaines de simulation tle t#aliste (de
I'ordre de 10 cm), une solution serait de travailleune féquence plus basse de 1 MHz, comme
nous I'avons fait pour le fadbime Ealiste de sein au chapitre 2. Le second protd est la diffraction
des transducteurs. Lors des validations atiques, nous nous sommes fooadisur la correction
de la diffraction par les&terogereiteés. Nous n'avons pas abérde probdme car les transducteurs
émetteurs sim@éls sont des sources ponctuelles et les transductsmepteurs sont de simples points
de mesure transparents. Pour des validationéraxgntales, il seragtessaire de simuler correcte-
ment les transducteurs qui pesent des diagrammes de rayonnement vaddatfois laéralement

et en fiequence. A cette fin, nous pourrons nous appuyer sur leteartie Xu & Kaufman (1993)
et Droin et al (1998) qui s'inéressent aux effets de diffraction des transducteurs sunésures
d’attenuation.

Fantdmes €alistes pour la tomographie quantitative :Contrairement la tomographie en dif-
fraction arrere (qualitative) pour laquelle nous avorevdlopg un fanbme galiste de sein, nous
avons eali€ en transmission des validations renques sur des objets simples : inclusions ho-
mogenes dans une matrice honéog. La suite serait la validation nénque sur deux fadmes
numérigues anatomiques bidimensionnels de sein, daiges en terme d'im@dance, de &eérité

et d’aténuation : I'un identique pour laégneétrie a celui pesené au chapitre 2 (validation des
méthodes sur 180, I'autre semblable pour lagpétrie a celui cevelop@ par Manry & Broshat
(1996) [Fig. 2.4 chapitre 2] (validation desethodes sur 36Y).

En résung, parmi les quatre @thodes de reconstructi@udiees, deux rethodes semblent sus-
ceptibles détre applicables la cetection du cancer du sein : I'algorithme deroprojection ellip-
tique filtrée (tomographie qualitative hautemeggolue) et la tomographie quantitative d’absorption
avec correction des effets de diffraction.

Ainsi la tomographie ultrasonore appliggia la cetection du cancer du sein doit encore faire ses
preuves non seulement pour I'imagerie qualitative, et @eresque des essais cliniques avec le
prototype d’antenne semi-circulaire confirmeront nofespces, mais aussi pour I'imagerie quan-
titative qui repésente encore aujourd’hui u@ntable &fi. De nombreuses pistes restangxplo-

rer : la tomographie d’absorption avec correction des effetdiffraction et les &thodes &ratives
non-linéaires pour le paragtre de élérité et peutetre pour le paragtre d’absorption. Par ailleurs,
un autre paraktre pertinent pour la diffrenciation tissulaire estélasticie : une tomographie
d’élasticie pourraitre envisage. Toutes ces pranatiques pourroidtre aborées avec le@nons-
trateurANATS.
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Annexe A

Transform ée de Fourier Elliptique

Nous rappelons dans cette partie quelques petgzride la transforée de Fourier Elliptique
introduite par S. Mensah [Mensat al 2006]. On rappelle que le produit scalaire elliptique””
assock a une configuration fee(e, r) ou,a la formeéquivalentg ¢, 0) est cfini par :

K®x = —kngo®X
(A1)

[I>

=k (X — e[|+ [Ix = rl]) -

Afin de rendre les calculs qui suivent plus lisibles, on moker (xoy) = K@x— K ®Yy, le produit
scalaire elliptique &” n’ étant pas distributif.

A.1 Definition de la transformée de Fourier elliptique inverse

La transfornée de Fourier elliptique inverse egfihie par :

Fe' (f( )) =f(x @y /f KO K | (A.2)

En effet,
7,K ®X dK
71K ®y

7 (f) =

dy [x]x ™ dK (A.3)

/f 1 [X]K cKaxey) dKdy
[

La dernere inggrale de I'Eq.(A.3) est la dlstr|but|on de Dirac (annexg)A.

1 & K@ (xey) — _
2o~ / DIk e dK =§(x —y). (A.4)
Au sens des distributions, nous obtenons :
— [ sotx-y) dy = ) (A5)

A.2 Distributions de Dirac

Soit la distribution de Diraé définie comme la tranforge de Fourier Elliptique directe (respec-
tivement inverse) de la fonction uaitlex (respectivement de) :

5(x) = ﬁ / Xk eE*dK, (A.6)
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. o—iK®X
6(K):/ ™ (A7)
On peut doné&crire :
5x) = (2;)N / 5(K) Wk €Kik

_ 1 e IK®X

= o | ] o0 g ] bcenena

_ 1 [X]x LKB(XSY)

= [ o [y [ e e oy

Cette derrgre relation est vrai si le terme entre crocheteggtla :

3(x —y) = (271)N / Eﬂ:ﬁeiKery) dK. (A.8)

De la néme margre, on peuécrire :

1 3 X z
0 =2 = e [ et R i (A9
1 ,
0K =2)= Gow /[[ﬁi CiRenEx gy, (A.10)
K2 ) = (e [P e (A11)

A.3 Regle de crivation

On cherché calculer la valeur de la transfoem de Fourier du gradient progeh.., (X)-grad g(x),
d’une fonction paramtre g définie sur un support compatt. Ce calcul est effecta la position
arbitraireK = k ng 9—p, du domaine spectral elliptique :

e—iK@x
Fe (- rad ) (K) = [ grad (400) ey 00 S
e—iK X
= [arad (g [ 52z 2 a2 me 09
(A.12)
Or,
grad ([x|z e®¥) = grad([x]z) eZ®* + [x|zgrad (e#®X)

= 1672 (Ne, ||X — rz|| + Ny, X — €2]]) iZEX
+[X|zgrad (—ik ([|[x — &z + [|x — rz|)) %X

_ [Wpeinex <nez (1 _ k> +n, <1 _ k))
[X — & [X =1z

(A.13)
On notera par la suite pour une onde auscultatrice de ved'eudeK : :

Kz(x) = [nez (M — z’kz) +n,, <||x—1rz| — 7k)] “Ney - (A.14)
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On obtient :

Fe(ng -grad g) (K) = / (2;)1\, (/ Kz(x)g(Z) E((]Z p—i(KOZ)@x dZ) dx

Ik
-

- /g(z)//&z(v) S(K—-Z—-Y)adyY dz

Qc

(Z)(QW%/X/Y/%Z(Y)[)(]Y YOX v Ejie—i(Kez)@X X dZ

= /g(Z) Kz(K —2)dzZ.
(A.15)
sont regligeables

1

Dans I'expression d&; a I'Eq. (A.14), les termes et
Tx —ez] = fx—rz|

devantk, comme nous avons pu le voir pougdriture de I'Eq. 1.16 :

Kz (X) >~ —ik [N, (X) + Ny (X)] - Ny (X). (A.16)

De plus, comme on peut I'obsengeta figure A.1]n., (X) + n,,(X)] . n,, varie sur une distance
inférieurea D=20 cm. Par coggjuentC; (X) esta variations tés lentes suivant puisque letendue
spectraleéCz (K) est de I'ordre deDw/¢, soit environe/ D = 7700 fois plus petite que la &guence

centrale de 'ondémise. Par cormsjuent, I‘angle(K,/\I‘) < 1°, et on obtient

Kz (X) ~ Kk (X) = =ik [1 + Ng (X) . Ny (X)] -

(A.17)
20
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Distance du centre de I'ellipse au pixel x (en cm)
FiGc. A.1 - Profils de&fCz (x) suivant la directiom, a difféerents angleéK/,\Z) .
Nous notons &” la convolution (spectrale) elliptiqueadinie par :
g®Ke (K) = / 3(2) Kk (K —2Z)dz. (A.18)
Ainsi, nous venons @tablir la egle de @rivation :
Fe(n,, -grad g) (K) ~ § ® Kk (K). (A.19)

1Sj on consigére que la élerite moyenne de I'orgareimager estg ~ 1540 m/s, et que I'on travaillé 3 MHz, on obtient

1
k = 12240 m~1!, grand devant < =10 m 1.
“X - e” rayOrnienne
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A.4  Calcul de F¢[AL(X)]

On cherché calculerFg [div (grad{(x))]. On travaille en &trodiffusion . = n,.).

Feldiv (gradg(x))]

/ div [grad (£(x))]

X

Xk
/Xdiv [grad <(271)N/Z§U(Z)[x]z i ®x dz)] e[;l](jx dx.
1

e*iK ®X

(A.20)

En utilisant 'Eq. (A.13) et en@gligeant le term devantk, on obtient :

Feldiv (grad¢(x))]

On a doncetabli que :

X — &
efiK®x

(2;)]\, /Zg(Z)/xdiv [—2ikne, (X)[X]ze™®¥] W dxdz

—iK

T 6@ [ =ik 0 orad [6z¢7] m® ixdz

1 3 arygizax €
@™ /Zg(Z)/X—4k [X]ze'4® e dxdZ
—4k? (2;)N Zf(Z)d(K—Z)dZ
—4k2E(K).

(A.21)

22 E(K)kn = — 5 FelAEX)] (A.22)



Annexe B

Codes de propagation acoustique et
ViSco-acoustique

Nous pEsentons deux versions dieme code de propagation, une version acoustique et une
version visco-acoustique, utiies pour &aliser des simulations né@mques de milieux fluides non
homognes. Lamodélisation numérique est une aide pecieuse pour le physicienelle n'est
pas pour autant une tie noirea utiliser sans discernement. Nouggentons donc certaines pro-
prietes nuniriques et gonetriques de ce code que I'utilisateur doit cottreaafin de ealiser des
experiences nur@riques correctes.

Le code de propagation acoustiquéta élaboé par C. Tsogka la suite de sa #se (Tsogka
1999) et est une version simpéé d'un code de propagatianl’origine élastique. Par la suite,
une version irgrant les panonenes de dispersion/absorption -version visco-acoustiguate
dévelopgee par J.-P. Groby (2005) durant s&g¢h au LMA. Nous iréresserons dans un premier
temps au prolme acoustique, puis dans un second temps augmeblisco-acoustique. Nous
verrons comment la simulation de la propagation acousiigueisco-acoustique peétre galige
directement dans le domaine tempogelpartir d'une approche disgtiste desequations de pro-
pagation. La pesentation du code se veut succincte; le lecteur pourradrales com@ments
d’'informations dans les articles (Groby & Tsogka 2003, 2006la these (Groby 2005).

NB Dans ce chapitre, nougfinissons (X, w) la transforn@e de Fourier de(x, t) par

s(X,w) = /+OO s(x, t)e™tdt, (B.1)

— 00

w étant la fequence angulaire.

B.1 Le code de propagation acoustique

La méthode nurarique pourésoudre le proeime acoustique est lisssur la dis@tisation d'une
formulation mixte €lérite-pression du premier ordre. La distisation en espace est effeetia
l'aide des nouveauklements finis mixtes (Bcacheet al 2000). Pour la dis@tisation en temps,
on utilise un scema de diférences finies cerérd’ordre 2. Dans nos simulations, nous supposons
le probEme poé dans un milieu non boén Afin de Esoudre ceci nuariquement, la technique
des couches absorbantes parfaitement @gagPML, de I'anglais Perfectly Matched Layer) permet
de se ramenex un domaine de calcul banEn effet, le principe &#éral de la nethode PML est
d’accoler au milieu de propagation, un milieu absorbaninguigrere aucuneéflexiona I'interface
tel que la restriction de la solution au domaine propagaiificde avec la solution exacte (Collino
& Tsogka 2001).

147
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B.1.1 Position du probEme : la propagation des ondes acoustiques

Dans un milieu "acoustiqué”occupant un domaine baf ¢ R (ou d est la dimension de
I'espace), legquations qui&gissent la propagation d’'une onde acoustique dans le derapatio-
temporelQ € R? x [0, T[ prennent la forme :

ov
P~ gradp = f (B.2)
X% —divw =0 (B.3)

avecp la pressiony la vitessef la sollicitation,p la densié ety la compressibili.

Remarque :

Nous avons utili ici les notations des @caniciens des solides. En effet, &gguations (B.2) et
(B.3) ne correspondent pas akgquations usuelles de I'acoustique : au lieu d’avoir lesessg-" aux
Eq. (B.2) et (B.3), on devrait avoir un signe "+". Cela praviele la diference décriture du tenseur
des contraintes en acoustique et e@canique. En effet, en @anique des solides, il est courant
de cecomposer le tenseur des contrairdesn partie spérique et éviateur .o = pl + D; dans
cette derréreégali€, lapartie sphérique dénoteep est 'oppose de la pression usuelle utilise
en acoustique et necanique des fluidesNous utilisons ici la relatioar = pl afin d'étre en accord
avec lécriture utili€e en neécanique des solides et eréthhode nurarique par Tsogka (1999) et
Groby (2005). Ainsi, orécrit pour les milieux fluides div = gradp.

B.1.2 La discrétisation de la formulation mixte celerité-pression

La discektisation du sysime se fait en troigtapes : uné&criture de la formulation variation-
nelle asso@ea ce probkme, une disé@tisation spatiale utilisant dédements finis mixtes et une
discrétisation temporella I'aide d’'un scema de diférences finies cerérdu second ordre.

La formulation variationnelle mixte c élérité-pression

La formulation variationnelle mixte asséeia ce probdme, durant unegsiode|0, T'], se pésente

sous la forme :
Chercher(v, p) :]0, T[— X x M tels que :

d
— < pV,W > +bh<w,p>=<fw>, Yw e X,

dt (B.4)

%<Xp,q>fb<v,q>:0, Vg e M,

ou X et M étant respectivement les espaces fonctionrifisid par

M = L2(Q) = {Vf(x), [ | f(X)[Pdx < oo}, ©5
X = H(div; Q) = {Vg(x), [, (|9(x)|* + div|g(x)|*) dx < o}, .

et
<f,g>=/fgdx, V(f.g) € M x M,
Q

<V,W >:/v~wdx, Y(v,w) € X x X, (B.6)
Q

b<w7q>:/qdivwdx, Y(w,q) € X x M.
Q

IMilieu "acoustique” au sens desauaniciens des solides, dans lequel aucune onde de cisillee se propage.
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Semi-disciétisation en espace et projection

On consi@re un domaine dan&? qui peutétre discétise avec un maillage caruniforme7;,
constitle d'élementsk de dté h. On introduit les espaces&léments finis suivants :

XhZ{WhGX/VKEITh,Wh‘KE(Q1)2} (B?)
ayant pour bas€s; },—1 n, (/N7 étant la dimension d&;,) et
My, = {qn € L*/VK € Ty, qn|x € Po(K)} (B.8)

ayant pour basé@}izl,Nz (N, étant la dimension dé/f},). Py(K) est 'ensemble des fonctions
constantes par morceaf); est I'espace des fonctions bi-faires par morceau. Cétement fini
mixte aéte introduit par Bcacheet al 2000 et est illus& a la figure B.1.

ISk BN
o i azg

Ly E
B0 e

Fic. B.1 — EEment fini ¢, € X, pr € My) : pour la &lérite v, quatre dedgrs de liberd sont
assocksa chaque sommet declement; et pour la pressign un dege de liberé est assoéiau
centre de Element.

La vitesse possle quatre degs de libet : v}, v%, v9 etv?, elle estevalleea chague noeud du
maillage. La pressiop pos&de un seul degrde liberé évalle au centre de&lement. Ceglements
permettent un s@ma de dis@tisation en temps explicite@rea I'utilisation de la condensation de

masse.
Le probEme discetist sécrit :

Chercher(vy, pp) :]0, T[— X, x M, tels que :

d
@ < PV, W > 4 b < Wy, pp >=<fowy, > Ywy, € X, (B.9)
£<Xpthh>_b<vthh >:07 VCIhGMh

Soit[V},] = {V;}i=1 n, la projection dev;, sur la baseX}, et[P,] = {P;}i=1,~, la projection dep,
sur la basé\,,.

Cherchel(V;,, P,) € L?(0,T; RN) x L?(0,T; R™?) tels que :

avi,

M= & Bl = Fi, (B.10)
dp,

M,—" — BTV, =0,
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ou B! est la transpd= deBy, et al

(Mp)ij = (5-Bify) 1<ij <N

A (B.11)
(Bn)iy = (divg,p;) 1<i<N;, 1<j<N
(Fr)i = (f,5;) 1<7< M

Discrétisation temporellea I'aide d’un schema de differences finies ceni& du second ordre

Le probEme est dis@tist en temps partir d’'un scema de diférences finies ceriirdu second
ordre. On noté l'indice temporel etAt le pas en temps, on obtient alors le pghe comptement
discretise : X

Chercher(V;"*!, P'""2) ¢ RN x RM: tels que :

V’rH—l _Vn el el
Myt =t BB = 12, (8.12)
n+3 n+3 .
p'tz _piTe
My~ = BV =0

B.1.3 Latechnique des couches absorbantes parfaitement adéps (PML)

Le moctle de couches absorbantes parfaitement adagPML, de I'anglais Perfectly Matched
Layer) a la propiéte de ne @rérer aucuneéflexion parasité I'interface entre le domaine de simu-
lation et la couche absorbante. Ce raledest utili& pour simuler la propagation des ondes dans des
domaines non-bofs. Le moéle PML aété introduit par Erenger (1994) pour le cas de preile
bidimensionnel e@lectromagatisme. Collino & Tsogka (2001) ont@sené et analys un moeéle
de PML pour la formulation en vitesse-contraintes @elstodynamique.

Il s’agit de cecomposer la vitesse I'interface entre la couche absorbante et la grille de simu
lation (borree) en composantes normale et tangentielle. La composamjerttielle est solution
de I'équation des ondes (identiqael’équation des ondes dans la grille de simulation). La com-
posante normale est la solution d’'uaguation des ondes amorties dans la PML. Le coefficient
d’amortissement est nall'interface afin deviter des eflexionsa I'entrée de la couche PML et dito
regulierement quand I'onde progresse dans la couche PML. Pouétissr la PML, on utilise le
méme sckma que celui utilis dans la grille de simulation.

B.2 Le code de propagation visco-acoustique

Nous abordona piesent le proldme visco-acoustique qui, comme nous le verrons par la suite
est plus complexe au niveau de la d&tation degquations &gissant la propagation.

B.2.1 Equations regissant le probéme
Dans un milieu visco-acoustique, agecrit 'Eq. (B.3) :

dp . ou )
X= —div— =0 <= p=x"ldivu
ot ot (B.13)
<= p=Adivu avech = y!
avecu le déplacement ef\ le module visco-acoustique (I'inverse du module de congibdié
adiabatique). Dans un milieu visco-acoustique, ona A(w), d’ou

p(X,w) = A(X)divu(x, w). (B.14)
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Dans le domaine temporel, I'Eq. (B.14) s&crit :

p(X,t) = A(X,t)* divu(X,t)
(B.15)
= ffoo A(X,t — s) divu(x, s)ds

ou #; est le produit de convulotion. Ainsi, dans un milieu visamastique occupant un domaine
borre © € R (ol d est la dimension de I'espace), leguations quiégissent la propagation d’'une
onde visco-acoustique dans le domaine spatio-tempbeeR? x [0, T prennent la forme :

p(X)% —gradp(x,t) =f(x,t) ,(x,t) € Qx[0,T] (B.16)
p(X,t) = /t A(X, t — s) divu(x, s)ds (X, t) € Q x[0,T] (B.17)

avect le temps ek le vecteur position.

Le carackre dispersif d'un métiau est souventétrit par deux quanéfs : soit par le facteur
de qualie @, défini par le rapport entre les partig=etle et imaginaire du module visco-acoustique
Qx,w) = Re(A(x,w))

’ Im (A(Xx,w))
d’'ondes complexé(w). Les tissus mous sont souverotits par (w) = agw? ol ag et 3 sont des
constantes (Seghal & Greenleaf 1982). La valeus dst approximativemerigala 1. Ce comporte-
ment correspond un facteur de quaétconstant ne@pendant pas de lagiquence (Groby & Tsogka
2006, Groby 2005). En utilisant la formule de Kjartanssojaftansson 1979), le nombre d’ondes a

alors la forme suivante : ) )
. ;arctana
k(w) = — <“” ) (B.18)

Cref \Wref

, Soit par I'atenuationa(w) définie comme la partie imaginaire du nombre

Ol ¢,er €St la @leritt aw,.s.

B.2.2 Introduction de la fonction de relaxation

La principale difficule pour la disdgtisation de I'Eq.(B.17)éside dans le produit de convolution
qui nécessite de sauvegarder la totalites solutions tous les points du maillage spatial Qea
chaque pas de temps. Afin de contourner cette diféclatmodule visco-acoustique est appro&im
par une fonction rationnelle enéquence (Emmerich & Korn 1987, Blaneh al 1995, Groby &
Tsogka 2006). On introduit alors une fonction de relaxafiir, t), définie par (voir figure B.2) :

+oo
A £) = 33;;’ D Rt = (/\R(x) +OAX) / r(X, w’)ew/tdw') H(t), (B.19)
0

ou A\ est le module relax

Ar(x) = lim R(t), (B.20)
Ay le module non-rela,
Au(X) = Ar(X) + oA (X) = tlin(l) R(t), (B.21)
+oo

r(x,w’) est le spectre de relaxation normalisatisfaisant r(X,w')dw’ = 1 et H(t) la fonc-

0
tion de Heaviside. En utilisant I'Eq.(B.19) dans I'Eq.(B)1(et par la transforée de Laplace de
r(x,w)):

p(X,t) = Au(X)divu(x, t) — 0A(X) /t /+OO wr(x,w') e (t— T)divu(x, T)dw'dr,
—oo J 0

(x,t) € Q x [0,T].
(B.22)
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FiIG. B.2 — Exemple de fonction de relaxati@t{t). \;y est le module non-relé& A\ = Ay — 6\
est le module relex

On suppose alors que le spectre de relaxation @eeatdiscetis sous forme dé pics d’ampli-
tudeq; et frequences de relaxatian, [ € [1...L] :

L L
rixw) =Y a()iw-wXx); Y ax) =1 (B.23)
=1 =1
ou 0 est la distribution de Dirac. Nous obtenons :
L
R(x,t) ~ Ri(x,t) = (AR(X) + A0 S a(x) e—wz(x)t> (B.24)
=1
et
L Y1 (X)iw
X, w) &~ N (X, w) = Ag(X) | 1+ ; el b (B.25)
Dans I'Eq.(B.25)y;(X) est cefini par :
SA(X) _ & A(X)
X) = X), avec la relation de normalisation = . B.26
n(x) = 3550 D w=3ny (829

=1

On peut noter que I'Eq.(B.25) peétre obtenue si I'on suppose gquéx,w) peutétre approxirge
par une fonction rationnelle déw),

AXw) ~ N (X, w) = Cm, (B.27)

avecPr, etQ, des poly@mes de de@s L en (iw). L'Eq.(B.25) peutétre interpette comme I'ex-
pansion de I'Eq.(B.27) en fractions partielles. Donc I'epgimation du module visco-acoustique
par une fonction rationnelle esguivalentex I'approximation du spectre de la fonction de relaxation
par un spectre discret.

B.2.3 Une formulation mixte clérité-pression
Introduisons I'Eq.(B.25) dans 'Eq.(B.14) :

L .
p(X,w) = Ar(X)diVU(X, ) + Ag(X) > Mdiv(u(x,w)). (B.28)
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On introduit la variable ramoirern; définie par :
(iw + wi (X))m (X, w) = Ar(X)y (X)div(V(X,w)), (B.29)
ou v est la vitesse particulairgx, t) = d.u(x, t). L'Eq.(B.29) dans le domaine temporel devient :

a’ll (Xa f)
ot

En utilisant la &finition den; et en multipliant I'Eq.(B.28) pafiw), nous obtenons :

+wn()m % £) = Ar(Q) (div(v(x, 1)). (8.30)

L
(iw)p(X, w) = AR ()AV(V(X,w)) + Y (iw)m(X,w), (B.31)
=1

ou sonéquivalent dans le domaine temporel :

op L om

En combinant 'Eq.(B.32) avec I'Eq.(B.30) et 'Eq.(B.16)) obtient le sygtme déquations suivant :

p% —gradp =f dansQ x [0, T,

dp L an

5 3 a—tl = Apdivw  dansQ x [0, T, (B.33)
om

5t + wim = Ag y; divv vl dansQ2 x [0, T7.

A partir de ce sysime déquations, on effectue lesémes oprations que pour le praine
acoustique écriture de la formulation variationnelle assea ce probéme, discetisation spatiales
gracea la methode deg&lements finis mixtes (Figure B.3) et digtisation temporelle en employant
un sclema de diférences finies cerérdu second ordre.

,,},: T T 14” — Vv, ,,,,: 1”” ,,,,: 1””
P PR . Vg
p N
| | | |
Ty

FiG. B.3 — EEment fini ¢, € Xy, (pn, (m)n) € My x My) : pour la &lérité v, quatre dedrs de
liberté sont assoéba chaque sommet deelement ; et pour la pressignet la variable r@moirern;,
un dege de liberé est assoéiau centre de&lement.

B.3 Defauts des scBmas nunerigues

Nous pEsentons certaines propiés nungriques et gonetriqguesa connére afin d'utiliser cet
outil numérique en tant que simulateur de signaux ultrasonores.
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B.3.1 Propriétés nuneriques importantes : la stabilité et la dispersion nun&riques
La stabilit& numérique

Une propréte nunerique importante est la stab@itCette notion caratise les erreurs nueniques
a chaque pas de temps. Une technique d’analyse simple eodskfinir uneénergiea partir de la
solution nunérique, puisaétudier I'evolution de cetténergie. Cette technique condaitles condi-
tions recessaires de stab@iCFL (pour Courant, Friedrichs, Lewy) reliarér@ralement les pas de
temps, d’espace, et I&érité des ondes.

Une analyse de stabiit(pour le prok®me discetise) bage sur la conservation deehergiea
chaque pas de temps permet de montrer que lensatdiscret est stable sous la condition CFL
suivante (Groby & Tsogka 2006) :

A g L
—2MIBLR 1 <1 B.34
i ) | Bn| ( +;yz sl ( )

avecAt le pas de dis@tisation temporel: étant le pas de disgtisation spatiale (identique suivant
les deux directions ety), on a||B] By|| > 4/h? en 1D et|| Bl By|| > 8/h? en 2D. On peut noter
gu'il s’agit des conditions CFL obtenues usuellement pas chilieux non dissipatifs multigdies

L
par (1 + Z yl> .
=1

La dispersion numérique

La dispersion nur@rique se traduit par unetbrmation de la forme d’'un pulse lors de sa propa-
gation. Elle @&pend de deux paratres : le pas tempordl: et le pas spatidl (h = Ax = Ay, Ax
et Ay étant les pas de diggtisation spatiale suivantety dans la grille de simulation). Dans le code
visco-acoustique, I'utilisateur choisi le pas spatiat \...,/Nombres de points par longueur d’onde
oU ... est la longueur d'onde dans I'ealnt est fixe automatiquement par la condition de sta-
bilité CFL Eq.(B.34). Donc lorsqu’on introduit un objet dont ldegise des ondes longitudinales
est sugrieurea la &léerite de I'eau et/ou le facteur de qualiest tés infrieura celui de I'eau
Q # [Qeau = +00|, At depend des matiaux pésents dans la simulation. Donc pour un pas de
grille h fixé, les simulations@pendent des matiaux en peésence par l'inter@diaire deAt.

Pour illuster le penonene de dispersion nugrique, nous m@sentons figures B.4 et B.5 des
simulations nurériques de propagation d’'une onde ayant pour origine unesqonctuelle 2D
dans de I'eau. Nous con&rbns un domaine d&5 mm x 15 mm. , de proprétes physiques

co = 1500 m/s, po = 1000 kg/m3, Qo = +oo, (B.35)

soitun domaine d&4 .., X 24\, L'onde incidente est une source ponctuelle @gtrence centrale
fo = 2.5 MHz. Le pulse assoéia I'onde incidente est ée par une source lgique de forme,

a2

s(X,t) = f(t) (1 - T2>3 1p, (B.36)

avecf(t) la forme d’onde qui est unetdivée de Gaussienne :

1 2
2\ w22 t— —
f(t)=47r4f6‘<t_;o> (3‘%%”3(“;))6 f< f0>. (B.37)

etr est la coordonee radiale dans le plan sagital;, est la fonction caraétistique du disqué3;
centé enx, (localisation de la source) et de rayanLe rayona est petit,égala quelques pas spa-
tiaux (environ 4 pas spatiaux).



B.3. DEFAUTS DES SCHEMAS NUMERIQUES 155

La simulation esté&ali®e surl2 us. Nous repésentons les solutions néniques pou60 points par
longueur d’onde (traits pleins) et poidd points par longueur d’'onde (poingl),a trois instantsg,

t; etty. Alinstantt (respectivement; ett,), I'onde s’est propaige sur environ six (respectivement
douze et vingt-quatre) longueurs d’onde.

La figure B.4 visualise le rayonnement d’une source cylopgeEémettant dans I'eau sans autre
matriau en pesence. Nous observons la dispersion atigue sous forme d’ureberéciétage des

Distance de propagation
(a) d=6\cqy (b) d=12\cqy (€) d=28cqu

acoustique (pmPa)
acoustique (pmPa)

1
3 32 34 a6 48 5 52 54 56 58 54 96 98 10 102 104 106

22 24 26 28
) ts) )

FiG. B.4 — Signal cgé par une source cylindrique dans I'eau sans autrénmaaten pesence dans
la simulation. Valeurs nuériques de la pression acoustique pour éadisations ave60 points par
longueur d’onde (traits pleins) et avé@ points par longueur d’onde (poinék), apés propagation
sur 6 longueurs d’onde (a), sur 12 longeurs d’onde (b) et4lorgueurs d’onde (c).

Distance de propagation
(a) d=6\cqy (b) d=12\c4., (€) d=248\au

°

oustique (pmPa)

acoustique (pmPa)

-05

32 24 26 3 32 34 de a8 5 54 56 58

FiG. B.5 — Signal ceé par une source cylindrique dans I'eau eaggnce d’'un matiau dont la

célerite des ondes longitudinales est 3000 m/s dans la simulatas gpr le chemin de I'onde.
Valeurs nurériques de la pression acoustique pour degisations ave60 points par longueur
d’'onde (traits pleins) et avet) points par longueur d’onde (poingi), apés propagation sur 6

longueurs d’onde (a), sur 12 longeurs d’onde (b) et sur 2duears d’onde (c).

extrema ; la localisation de I'onde est bonne.

La figure B.5 visualise le rayonnement de cetténme source dans I'eau enégence d'un
matriau (ne se trouvant pas sur le chemin de I'onde) donelérige longitudinale est 3000 m/s
(figure B.5). La valeur dé\¢ est modifee. La dispersion nuenique en pesence d’un matiau, dont
la celérité est suprieurea la @lérite du milieu ambiant, est plus importante qu’en absence de ce
matriau et elle se traduit toujours par wgkrécietage des extrema ; la localisation de I'onde est
toujours bonne.

Nous avons gréralement travail avec environ 3@ 40 points par longueur d’onde. Il s’agit
d’un bon compromis entre temps de calcul et qéaliés signaux.
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B.3.2 Propriétes geométriques

La presence d'interfaces conduitdes @fauts d’origines gonetriques (Lombard 2001). En
effet, pour prendre en compte une interface (czslire le lieu de discontiniétdes paragtres
physiques) de forme quelconque dans de&ss nurariques, deux &thodes sont classiquement
utilisées. La prendgire nethode classique dans le cas degsohs délements finis, consiste adapter
le maillage aux interfaces. Cetteéthode &cessite I'utilisation d’'un mailleur et impose pour les
plus petitselements une condition de stal#liCFL particulerement restrictive écessitant des pas
de temps s petits. Une deugime néthode consista utiliser un maillage cagsien uniforme eh
décrire l'interface en "marches d’escalier”. Cettétimode est simple et peu@nmeuse en termes infor-
matiques, elle conduit toutefoisdes effets de diffraction parasit&gtadant la solution nuenique.
Le code de propagation utifisutilise un maillage cagsien. Le pas spatial est donc adept'objet
eta la frequence de travail.

B.4 Adaptation du code pour le calcul du champ diffracé

Le code de propagation, qui simule la propagation du chamap #éte utilise pour obtenir les
signaux temporels du champ diffréddifference entre champ total et champ en I'absence de I'objet
diffractant) par un objet fluide soBgar une source ponctuelle.

Nous consiérons un objet); entoué par un milieu ambian®, infini (I'eau). Les milieux$;
( = 0, 1) sont des fluides homeges, isotropes et absorbants. Chaque milicast caraérise par
la celérité des ondes longitudinales et la densi p; et le facteur de quabtc);.

L'outil numérique calculant le champ total, nous effectuons deux sitiauis :

— la propagation en milieu homege, (le milieu ambiant : I'eau), le champ sin@¢orrespond
donc au champ incident, le pas de détigation temporel\¢; (impos par la condition CFL)
dépend de la&érité ¢y,

— la propagation en milieudtrogne (le milieu en grsence de I'objet), le champ sirdutor-
respond donc au champ total, le pas de @issation temporel\¢7 (impo< par la condition
CFL) déepend de la@&lérite ¢; et du facteur de quaétQ);.

Afin d’avoir la méme discetisation temporelle pour les deux simulations, on forcedadition
CFL pour la simulation en milieu homeége de facom ce queAt; = Atp. On peut donc obtenir
directement le champ diffragten effectuant la diéfrence du champ total et du champ incident.



Annexe C

Tomographie fan beam de rayons
droits

Dans ce chapitre, nous rappelons le principe de la tomougrd@h beam de rayons droits. Pour
I'impl @émentation de I'algorithme fan beam, nous nous sommes apgunl’ouvragescrit par Kak
& Slaney (1988, pp. 77-86).
Je remercie L. Pruvost qui a partiéip ce travail lors de son projet d&™S anréea 'EGIM (Ecole
Géreraliste d'Ingenieurs de Marseille) (Pruvost 2005).

Algorithme de tomographie fan beam

L'objet a imager est caragtise par un paragire (&lerite ou aténuation) repgrseng par une
fonction f(z,y).
Le dispositif d’acquisition est constiéude 360 transducteurspartis de fagongguliere sur un cercle
entourant I'objeta imager (Fig. C.1). Chaque transductéuret successivement une onde ultraso-

y
B
o @ o
e T
Emetteur S @, —
® Cixy) @
¢ * :
.\ 1
)
- / . .
o .o ©

FiG. C.1 — Configuration d'acquisition eventail

nore, le champ est me&upar tous les autres transducteurs. La positionafedtteur est reégée par

157
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I'angle ;3 et le iecepteur par I'angle (Fig. 1.8). Pour chaquemission, 'ensemble des 359 rayons
(rayonémetteur-ecepteur) forme uaventailequiangulaire d’'in@menta = 1/2°. Le rayon central
(repéré par I'indicen = 0) de chaque projection passe par l'origine 0 dweredixe. Les angles et

~ sont doncéchantillon@s comme suit :

2
8 = %i Vi €[0..359]
(C.1)
i
hn=-——n  ¥Yn €[-179.179
Tn = 357 n €| ]
L , . , N 1° T
Les projections e@ventail sont n@esR, (na) oll o = 3 = 360"

L'algorithme de étroprojection des projections fies et pongrées est ensuite utibspour re-
construire I'objet :

27
fEA) = [ Qs c2)
avec
Qs(v) = R5(7) * g(7) (C.3)
Rj5(v) = Rg(v)Dcos(v) (C.4)
2
o) =3 (52=) ) c5)
h(y) = h(Dsin(y)) (C.6)

Trois étapes peuvent aloire distingées pour la reconstruction tomographiqugartir des

projections ereventails (tomographie dite “fan beam”) :

— La premereétape (C.4) correspond au passagéiggna) a Rj; (na).

— Dans un deuxime temps, il fautéaliser la convolution (C.3) entre les projections mégii
R}, (na) et la fonctiong(na) définie par I'expression (C.5). Cetétape permet d’engendrer
les projections fillees@ g, (nw).

— La dernére étape est laatroprojection. Soit le point C ré&ge par(z,y). Il faut évaluer la
contribution de chaque projectiapg, pour obtenir la valeur d¢ au point C. Pour chaque
projection, i.e. pour chaque anglg il faut trouver I'angley’ repérant le rayon passant par le
point C. La projection filtee 5, contribuera la reconstruction dg¢(z, y) a traversQ s, (7).
Si+’ ne correspon@ aucun des anglesy pour lesquels la valeup g, (na) est connue, une
interpolation est écessaire pour obtenir la valei, (7'). Chaque contributiod) s, (') est
ensuite ponérée parm ou L2(x,y, ;) est la distance entre@metteur repré par
'angle 3; et le point C. Il reste ensuit2 sommer toutes les contributions pour terminer la
rétroprojection :

360

N2 1 ,

Un prétraitement estécessaire afin d’extraire des signaux mésues projections, i.e. les édrales
le long des diférents trajetémetteurfecepteur du paragtreetudeé (la &lérite ou I'absorption).



Annexe D

Calcul analytique du champ diffracte
par un objet canonique

Pour des objets canoniques, le peohk direct de diffraction pewtre €solu analytiquement.
Nous pésentons le probme de diffraction par un tube (ou un cylindre plein) fluidadé®opar une
source ponctuelle monochromatique. Dans le domaéwntiel, nous exprimons les champéagr
a une @composition modale sur une base de fonctions cylindridqRigs nous exposons lélements
permettant de calculer le pravhe direct temporel partir de la &presentation modale des champs.

Ce travail eéte effectie lors de mon stage de DEA au LMA (Franceschini 2003) en coiktion
avec L. Le Marrec.

D.1 Position du probleme

D.1.1 Configuration du probleme : un tube cylindrique fluide

Nous consiérons un tube cylindrique infif2; a synétrie de evolution autour de I'axe, dans
le syskme de coordorée carésien &yz. La figure D.1 repesente l'intersection du tube avec le plan
Oxy, le centre du tubétant sité@ a I'origine 0. La cavié interieure du tube est un milieu fluidg.. Le
tube a pour rayon externg et pour rayon interne; (tous deux constantsgéinissant respectivement
les fronteresI’y etI';. Il est entoué par un milieu ambiar, infini. Les milieuxQ; (j = 0,1,2)
sont des fluides homeges, isotropes et non-absorbants. Chaque nfilieest caradrise par la
céléerité des ondes longitudinaleget par la densi p,. L'objet est soné par une source cylindrique
monochromatique d’axe, de pulsationu et ayant pour suppofs C €.

D.1.2 Equations gouvernant le probéme

On se place dans le rege cylindrique @,e, avecx = (r, x). Le probbme consista ceterminer
le champ de pression totall’extérieur de I'objet (milieL()y).

Soientp’(x, w) le champ de pression incidept,(x, w) le champ total dang;, p?(X, w) le champ
diffracte dans(2;. On écrit le champ totap; (x,w) comme la somme du champ incidentx, w) et
du champ diffrac pf (x, w) :

pj(wi) = pi(wi)éjo +p?(X,w) , X € ij (Dl)
avecd;, le signe de Kronecker.

Soientp, (X, w) le champ total dan8, et ¥(x) le potentiel scalaire du champ déplacement
ui(X,w) = —V¥(x,w) dans le milieu?;. Pour chaque milie@;, on cefinit le nombre d’'ondes
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160 ANNEXE D. CALCUL ANALYTIQUE

FiG. D.1 — Configuration du probme.

k?j :UJ/Cj.

Le probEme est éfini par les systmes déquations suivants :
— Equations de propagation :

(A+ kg)pi(x,w) = —s(X,w) ,X€ (D.2)
(A + k3)pg (x,w) = X € Qg (D.3)
(A + k)T (X,w) = 0 X E (D.4)
(A4 E2)p2(X,w) = 0 X € Qo (D.5)
— Conditions de continués aux interfaces :
po(X, w) = —plcfdivul(x, a)) ,XeTly (DG)
1
W&po(x,w) =u(X,w)-e ,xeTly (D.7)
pa(X,w) = —prcidivuy (x,w) ,x €Ty (D.8)
1
l0278TPQ(X7w) = ul(Xaw) € ,XE I“1 (Dg)
— Conditions de rayonnemeat’infini :
2 . i _ L) .
<87“ - Ik0> p'(X,w)= o (W) (T — 00 (D.10)
o .
(87‘ — Iko> piX,w) = o (#) ;T — 00 (D.12)

D.2 Représentation en ondes partielles des champs

D.2.1 Repsentation en ondes partielles du champ incident

La source cylindrique de pulsatian a pour supporf), C €. En utilisant les Eq.(D.2) et
Eq.(D.10), on peuécrire le champ de pression incident :

P’ (X,w) :/Q Go(X, X', w) s(X',w)dQ(X'), (D.12)
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oux = (r, x), X" = (1", X'),
GO(X,X/7(U) 7HO (k HX X ”)7 (D13)

avecH'" la fonction de Hankel de premier tyel’ordre n. Or, d’apés le tleoeme d’addition de
Graf (Abramamowitz & Stegun, p. 363) :

+oo
H (ko X=Xy = " [H(r = ") HD (hor) Ju(kor') + H (1" — 1) HD (kor') Ju (kor) | explin(x—x)]

n=—oo

(D.14)
ou H({ >0) =1, H( < 0) = 0 est la fonction de Heaviside &1, la fonction de Bessel I'ordre
n. Nous nous iréressons seulement au casla source est en dehors de I'objet, & r; Vxe Qg ;
X' € Q,), nous avons :

Go(x,x',w) Z HWY (kor") I, (kor)explin(x — xX')]; ¥x € Qo; X' € Q. (D.15)

71=—OO

On obtient gacea I'Eq.(D.12) :

Z Y Jn (kor)exp(iny); Vx € Qo, (D.16)

n=-—oo

avec

Yo = 1/ s(X,w)H Y (kor"Yexp(—inx)dQ(X). (D.17)
Qs

D.2.2 Representation en ondes partielles du champ diffraéa I'extérieur de
I'objet
Le champ diffrack a I'extérieur du tubepd(x) satisfait l'equation de Helmholtz, il est donc
décompoé en ondeglementaires sortantes (Doolittle 1966, Faran 1951) :

pe(x,w) Z b H'Y (kor)expliny); ¥x € Qq, (D.18)

n=—oo

ol b, est la i*™* composante du coefficient de diffraction. Il caéite la éponse de I'objeh une
sollicitation.

D.2.3 Repfésentation en ondes partielles des chamad’int érieur de I'objet

Le champ de vitesse acoustique dans le miliguest noé u; . Il est exprineé a partir du potentiel
scalaireV :
u =-Vvu. (D.19)

La synetrie cylindrique du pro@me suivant la directios, imposeu;e.= 0. Le potentiel scalaire
U satisfait 'equation de Helmholtz :

VAU = ———. (D.20)

Le potentiel scalairel du champ de éplacement s’exprime sous la forme d’onddsmentaires
entrantes et sortantes :

“+o0
V(X,w) = Y [endn(kar) + dn Ny (krr)] expliny); VX € Q. (D.21)

n—=—oo
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Enfin on cecompose I'onde de compressiattintérieur de la cavé du tubep,(x) sous forme
d’ondes sortantes uniquement car la fonction de Neundgnn’est pas éfiniea l'origine :

“+oo
p2(X,w) = Z enJn(kar)expliny); VX € Qs. (D.22)
n=-—oo
Le probEme consista determiner les quatre inconnuks, ¢, d,, ete, a partir de I'expression
des conditions limites.

D.2.4 Meéthode Rayleigh-Fourier

Les conditions aux limites pour l'interface exterfig sont les Eq.(D.6) et Eq.(D.7), et pour
l'interface internel’; les Eq.(D.8) et Eq.(D.9). Nous p@&sions donc quatre conditions aux limites
avec les refrsentations en ondes partielles des champs. Pour expridé@eindamment c&galiés
pour chaque mode, on utilise la néthode de Rayleigh-Fourier : chaque condition de conénuit
(expriméea partir des &ries modales) est prog sur une base €exp(imx); m € Z). En utilisant
I égali€ suivante :

27

/ exp(i(m — n)x)dx = 2w6,mpn, Ym,n € Z, (D.23)

0

on obtient un systme de quatréquationsa quatre inconnue$.(,c,,,d,,,e,).

B Qa1 2 13 Qg bn
P | _ | az1 az2 a3 Qs Cn (D.24)
0 Q31 Q32 Q33 Qg dy, '
0 Q41 Qg2 Q43 Oy €n

On posery = kore, x1 = k17e, X2 = kore ety = kors, Y1 = kqr;, Yo = kor;. La condition aux
limites Eq.(D.6) permet deddinir 3, a1, (j = 1...4) et la condition aux limites Eq.(D.7) permet de
définir B2, ag; (j = 1...4). La condition aux limites Eq.(D.8) permet défhir a3, (j = 1...4) et la
condition aux limites Eq.(D.9) permet défihir as; (j = 1...4) (Doolittle 1966).

Y12 Ty () —r?Hy(Ll)(:Uo) —p13x3d, (1) —p13aiN,(xq) 0 by,
YnZody, (T0) _ fonr(Ll)/(xo) fpow :E1J7’L(171) fpow xlN (x1) 0 Cn,
0 0 Ayt (1) —pryiNa(y)  —rPda(ye) | |
0 0 —pawydy(y1)  —pawn N (y1)  —y2J, (y2) En

(D.25)
Cette matrice est appd matrice de diffraction. Tous les termes du&yst sont connus sauf le vec-
teur (,,,cn,dn,en). Le syseme est bien&fini. Dans le cadre de notégude, seul le champ diffraet
a I'extérieur de I'objet est recheréhNous devonsé&terminer seulement, .

On peut calculeb,, en inversant la relation matricielle pour chaque mode. Danas d’un tube,
cette inversion ne peétre Eali®e explicitement, 'opration est alorsaali€ea partir des routines
NAG FOTARF et NAG FO7TAW F qui utilisent une @composition.U de la matrice.

Remarque: Cette néthode analytique donne une expression exacte du champ@®@ries in-
finies. En pratique, nous utiliserons Iésultats de calculs intensifs effeefudans le cas de préohe
électromagatiques, afin dvaluer I'ordre maximum de convergende(Barber & Hill, pp. 30-32) :

N = Maz (Ent (4 0522 + xo) ,J:1> +15. (D.26)
On exprime donc le champ diffraea I'Eq.(D.18) :
n=N
po() =8 Y "buHY (kor) cosn(x — xs)] (D.27)

n=—N
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D.2.5 Cas particulier du cylindre plein

Dans le cas d'un cylindre plein, le champ n’est pas éfini. Seules les conditions aux limites
Eq.(D.6) et Eq.(D.7) sord prendre en compte. La matrice se simplifie :

61} {0411 0412][%}
= D.28
[ﬁz Qa1 Qo2 Cn ( )
Soit :
[ ’Yn,Tan(xo) :| _ 77’2H7(11)/((£0) 7/)16%1%‘]”(1,1) |: b" :l (D 29)
Yno T (20) —woHY (o) —pow?zy Ty (1) | L en '

b,, peutétre cetermiré analytiquement :

2
520 ] (x0) ) (1) — J), (z0) T (21)
"2 g (o) It (1) — HY (20)Jn(21)

n

(D.30)
ol z; = pjc; estlimpédance acoustique du milié€d;.

D.3 Repréesentation temporelle des champs

Dans la suite nous appelleroogde analytiquele code nous permettant de calculer les champs
incident et diffracé par un objet canonique dans les domaineguentiel et temporel.

Nous calculons le probme direct temporel partir de la@épresentation modale des champs.

D.3.1 Representation temporelle du champ incident

Dans le code analytique, la forme d’onde est im@erdu code de propagation acoustique. Dans
le code de propagation, nous utilisons une sour@direétake. La fonction source eséfinie par :

s(x, 1) = f(t)g(x), (D.31)

avec la fonction de formg(¢) :

1 2
2 —7r2 (? t_ R
ft) =4t f <t — 1) (3 —or?f2 <t — 1) ) e ’ ( fo> (D.32)

fo Jo

et la fonction en espaggXx) :

7,2 s .
g(x) = (1 B a2> ST, (D.33)
0 sir > a,

avecr = ||x —Xx,|| eta = 3v/2. Nous n'utilisons pas cette expression analytique car soubaitons
nous placer dans une situation éximentale pour laquelle la forme d’onde est obteaymrtir de
I'enregistrement du champ incident. Par ailleurs, la fammcen espace(x) est cfinie en utilisant
un maillage caésien entranant une erreur de mete.

On distingue les points :

e X € ), Dans le code de propagation acoustique, nous simulons pagation, dans un milieu
homogene (), d’'une source ponctuelle de pression de supfartc Q, dont le centre est
situé enxs. On enregistre au point sourge la forme d’ondes(xs,t) = f(t)g(x). Dans le
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code analytique, le champ incident au potgf p’ (X, w), correspond I'enregistrement du
signal temporel dans le code de propagation acoustique :

. +Oo .
P (Xs,w) = / s(Xs, t)e“tdt = s(Xs,w), Xs € Q. (D.34)

J —00

Le champ incident temporel est obtenu par transémme Fourier inverse :
p'(Xs,t) = / s(Xs,w)e "t X, € Q. (D.35)
— 0o

Pour les pointx appartenant au miliefl,, il est pieferable d’enregistrer pour chaque point le
signal temporel au point de mesure correspondant dans ¢éedesgdropagation et de reger la
méme o@ration pésenée ci-dessus pow.

e x ¢ Q, Dans le code de propagation acoustique, n@asigons la reme simulation (simulation
d’une source ponctuelketake de suppof®, dont le centre est situenx,). Le champ incident
simulé est enregiséra un point de &férencex, ¢ €. La fonction source negpend plus de
I étalement de la source (la fonction en espace)éeetrit’:

s(t) = f(t) = TF~" (f(w)) (D.36)

A présent, nous congidons le code analytique. Le champ incident au pojrg’écrit :

+oo .
Pt (X, w) :/ f)e“tdt = f(w), X, ¢ Q. (D.37)
Pour un cas gréral, on gécrit I'Eq.(D.12) :
, i
p'(xw) = L F@)H (Rollx = X)), vx & Q. (D.38)

Le champ incident temporel est obtenu par transémmie Fourier inverse :

+oo .
pi(X,t) = / pl(X,w)e wldt, ¥x ¢ Q. (D.39)

J —oo

D.3.2 Representation temporelle du champ diffracé a I'extérieur de I'objet

Le champ diffract calcuéa I'Eq.(D.18) correspond la ieponse d’un objet canonique s@nahr
une source ponctuelle de pulsationl’ensemble de ce€ponses pour toutes les valeurs R est
la fonction de transfert du corps diffractant @ponsex une source ponctuelle incidente. Le champ
diffracté s’exprime comme la convolution de la fonction de transfeet le signal incident.
On réécrit 'Eq.(D.18) :

+oo
pi(xw) = D b H (kor)expliny); ¥x € Qo, (D.40)

n=-—oo

en utilisant, pour le calcul de,, v, [Eq.(D.17)] :

Tn = i f(w)Hle)(kOTs)qufinXs)a (D41)

f(w) étant obtenu par I'enregistrement (dans le code de projpagatu champ incider& un point
de eferencex, ¢ ). Le champ diffract temporel est obtenu par transf@ende Fourier inverse :

+o0 .
pl(x,t) = / pl(x,w)e “dt, Vx € Q. (D.42)

— 00
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D.4 Validation des solutions analytiques

Afin de valider le calcul analytique du champ diffragtar un objet canonique, nous comparons
les signaux obtenus par le calcul analytique et par le cogeajEmgation acoustique pour un@me
configuration de mesure.

Le milieu ambiant est I'eaucf = 1500 m/s, po = 1000 kg/m?). Un objet est son@ par une
source ponctuelle impulsionnelle défuence centra28 MHz.
Les mesures sont effe@esa 7.29 mm du centre de 'objet pour di#rents angles de diffusion
Y =x — xs : ¥ =0 (rétrodiffusion),y) = /4, ¢ = 7/2, ¢ = 3w /4 ety = 7 (transmission).

Dans le code acoustique, la distisation spatiale estalie avec un pas spatial= 0,015 mm
dans les deux directions. Le domaine Egantel5 mm x 15 mm, soit 1000 x 1000 élements. Il
est entoug de100 couches de PML.

Deux objets songtudis :

1. un cylindre plein de rayon, = 6.6 mm dont les caraétristiques physiques soat = 3000
m/s, p1 = 1800 kg.m3. La simulation est&alise surl4.2 us.

2. un tube circulaire de rayon externe= 6.6 mm et de rayon interne; = 3.3 mm, dont les
caracéristiques physiques sont pour le tuhe= 3000 m/s, p; = 1800 kg/m?, et pour la
cavite interne du tube, = 1470 m/s, p2 = 960 kg/m?. La simulation est&alie sur0 ss.

On repésente le champ diffragtobtenu analytiquement en bleu et le champ diféaatitenu par
simulation nunérique par le code é@léments finis en rouge.

La correspondance entre les signaux obtenus par le caklytigiue et par la simulation nuenique
par le code Bléments finis est satisfaisante. Les deux signaux ne se siggeitpas parfaitement.
On peut observer parfois uiedalage en temps qui est de I'ordre du pas de élisation spatial et/ou
une difference d’amplitude. Ces déffences peuveltre expliq@es par les&fauts nurériques ex-
poses au paragraphe B.3 :

— Les differences obseeées semblent plus importantes pour les mesaigs= 37 /4 ety =«
lorsque la propagation&é la plus longue. Cela peut provenir dadiapersion nurariquequi
se traduit par la @formation de la forme d'un pulse lors de sa propagati@fofanation du
pulse en amplitudeéber é&calage temporel).

— Le domaine de simulation est un maillage esign uniforme, les interfaces sont dogcutes
par des "marches d'escalier”. Cela peut expliquer lesthifices obseées notamment pour
les mesures eretrodiffusion.
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FiG. D.2 — Champ diffra& par un cylindre plein homége de rayo6.6 mm et de caraérisitiques
physiques:; = 3000 m/s, p1 = 1800 kg/m? pour differents angles de diffusian = 0, v = /4,

Y = 7/2,¢ = 3n/4, ¢ = 7 (de haut en bas). En rouge, le champ est obtenu par simulation
numérique par le code @léments finis; en bleu, la solution analytique du champ difrgar un
cylindre.
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FiG. D.3 — Champ diffra@& par un tube circulaire de rayon externe= 6.6 mm et de rayon interne
r; = 3.3 mum, dont les caraétistiques physiques sont pour le tuhe= 3000 m/s, p; = 1800
kg/m?3, et pour la cavié interne du tube, = 1470 m/s, po = 960 kg/m?, pour differents angles
de diffusiony) = 0, v = 7/4, ¢y = 7/2,v¢ = 3w /4,4 = = (de haut en bas). En rouge, le champ
est obtenu par simulation n@mque par le code @léments finis ; en bleu, la solution analytique du
champ diffracé par un tube.
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Tomographie ultrasonore cediéea la détection du cancer du sein

Résun® : Nous avon&tudé deux types de tomographie ultrasonore qui correspodaeix confi-
gurations d’'acquisition diffrentes : la tomographie qualitative en diffraction@mwiet la tomogra-
phie guantitative en transmission. Toutes deux sont&eadsur I'hypothse de milieu faiblement
héterogene afin de pouvoir utiliser I'approximation de Born pour ¢embgraphie en diffraction
arriere, et une approximation de rayons droits pour la tomogeag transmission deéterité et
d’absorption.

Tomographie qualitative nous avons évelopg un algorithme deétroprojection elliptique filie,
etabli gacea I'introduction de la transforée de Radon elliptique étl'extension au champ proche
du classique tkoreme coupe-projection. La&thode de reconstructiongde étudée exg@rimentale-
ment sur des fabmesa base de gel d’agar-agar et de paraffine im@edgans de 'eau. Par ailleurs,
afin de nous rapprocher des conditionéigoires du radiologue, nous avogvelopge des farimes
numériques anatomiques bidimensionnels de sein pour I'iniagérasonore, tant pour la tomogra-
phie que pour Echographie. Ces faines ont permis de simuler et de comparer les deethades
d’'imagerie.

Tomographie quantitative pour la cardstsation tissulaire :Pour le pararétre de élérite, nous
avons compdr une néthode de reconstruction par couches successives (ensdifeyar stripping”)
développee par Fergreet al (2003) et une tomographie conique classique, toutes desbebaur
I'hypothése de propagation en rayons droits. Des essaierigones et un essai egpmental ont
montie les limites de la iethode par couches successiagsstituer les objets avec &ilite. Concer-
nant le pararatre d’absorption, nous avons mantruneriguement qu'il est indispensable de prendre
en compte les effets de diffraction, qui sor@ngralement agliges dans le cas des tissus faible-
ment contrags (le sein). Nous avorgtudg I'erreur introduite par la diffraction dans uneétthode
frequentielle d’estimation du para&tne d’absorption. Sur la base d’essais gunues, la rathode
de correction des effets de diffraction propesionne de bong&sultats avec une tomographie pour-
tant simplifiee de rayons droits.

Mots clés :imagerie ultrasonore, tomographie en diffractiénhographie, fadime nunérique de
sein, néthode de type Layer Stripping, absorption, correctiorad#ffraction.

Ultrasound tomography applied to breast cancer detection

Abstract : We studied two types of ultrasound tomography correspantiriwo acquisition confi-
gurations : qualitative reflection tomography and quatitigatransmission tomography. Both are
based on the hypothesis of weakly heterogeneous mediundér tr use the Born approximation
in reflection tomography and the straight ray approximaitiovelocity and absorption transmission
tomography.

Qualitative tomography we developped a filtered elliptical backprojection aldguritbased on an
elliptical Radon transform and to a near-field extensiormefdlassical Fourier projection-slice theo-
rem. This inversion method was studied experimentally canpdms of agar-agar gel and paraffin
immersed in water. Moreover, in order to be closer from treetitioner’'s condition, we developed
2-D anatomic breast ductal computer phantoms for ultrasiomaging (tomography and echogra-
phy). These phantoms allowed us to simulate and compararhatifing methods.

Quantitative tomography for tissue characterisatidrar the sound speed parameter, we compared
a layer stripping method developed by Fereet al (2003) and a classical fan beam tomography,
both of which are based on a straight ray assumption. Sewenaérical tests and one experimental
test showed the limits of the layer stripping method to rdpo® accurately the objects. Concerning
the absorption parameter, we showed numerically that gsemtial to take into account the scatte-
ring effects, that are generally neglected in the case dftissues like those of breast. We studied
the error introduced by the scattering phenomenon in therptign estimation frequency domain
method. We proposed a correction method for scatteringrabbes which gives good results.

Key words : ultrasound imaging, diffraction tomography, echograjiingast model, layer stripping
method, absorption, correction for scattering effects



