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Merci à Thierry Scotti pour ses dépannages informatiques et pour toujours soutenir lesétudiants de
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Introduction

Les techniques ultrasonores, principalement l’échographie, sont largement utilisées pour le diag-
nostic ḿedical. L’innocuit́e des ultrasons, le coût peuélev́e des appareillages et la facilité des exa-
mens en font un outil de choix pour l’observation du corps humain. Si des progr̀es significatifs ont
ét́e faits au niveau des technologies des systèmeśechographiques depuis les années 1970, le proces-
sus de formation d’image reste identique. Les signaux rétrodiffuśes par les inhomoǵeńeités des tissus
sont enregistŕes gr̂aceà une sonde ultrasonore. En considérant que la propagation des ondes se fait
en rayons droits et que la célérité du tissu est constante (égaleà 1540 m/s), la formation de l’image
repose sur l’́evaluation de la distance entre la sonde et l’endroit où s’est produit l’́echo, calcuĺee par
le temps de vol. Sur le plan de l’acoustique, on se place donc implicitement dans un cadre mono-
diffusif (un diffuseur engendre uńecho unique) homoǵeńeiśe, c’està dire dans l’approximation de
Born (milieu faiblement inhomog̀ene).

Les plus grands succès de l’́echographie ultrasonore concernent la cardiologie et l’obst́etrique
où elle est utiliśee en examen de routine. Par contre, l’imagerie du sein demeure encore un d́efi pour
les ultrasons. En effet, pour le dépistage du cancer du sein, l’échographie est l’examen de seconde
intention effectúe en compĺement de la mammographieà rayons X, examen de référence. Son rôle
a ét́e limité pour plusieurs raisons : les vues partielles, la difficulté à reproduire les résultats avec
exactitude par le m̂emeéchographiste (caractère oṕerateur-d́ependant de l’examen) età conf́erer un
caract̀ere quantitatif aux images.

Cependant, les développements actuels des techniques ultrasonores montrent que les ultrasons
vont tenir une place de plus en plus importante non seulementpour le diagnostic mais aussi pour la
thérapie de nombreux organes dont le sein (Lewin 2004). Dans ledomaine de l’imagerie ultrasonore
non-linéaire avec l’utilisation d’agents de contraste, de nombreux groupes de recherche encouragent
une synergie entre les applications diagnostique et thérapeutique : il est envisagé d’utiliser des agents
de contraste sṕecifiques̀a des ĺesions pour reṕerer la zone ciblèa traiter puis pour d́elivrer localement
un médicament en d́etruisant par ŕesonance les microbulles porteuses (Cachardet al1997, Tranquart
et al 1999, Ungeret al 2002, Dayton & Ferrara 2002, Ammiet al 2006). L’énergie ultrasonore peut
aussiêtre focaliśee afin de ŕealiser une ńecrose des tissus grâce aux ultrasons de haute intensité par
hyperthermie -technique HIFU en anglaisHigh Intensity Focused Ultrasound- (Lizzi et al 1978,
Geletet al 1999, Hynynenet al 2001, Pernotet al 2004). Dans un futur proche, l’identification des
tissus malins gr̂aceà un diagnostic ultrasonore pourraêtre imḿediatement suivi d’un traitement lo-
cal, soit par la d́elivrance de drogues via des agents de contraste, soit par une ablation thermique du
tissu malin, sous surveillance continue par imagerie ultrasonore.
Une autre possibilit́e offerte par les ultrasons est l’imagerie quantitative permettant de restituer la
cartographie des propriét́es acoustiques des tissus (célérité, att́enuation, imṕedance, compressibilité,
élasticit́e) et donc de ŕealiser une caractérisation tissulaire, fondement d’un diagnostic automatisé.
Ainsi, les techniques de sono-élasticit́e et d’́elastographie permettent de remonter aux propriét́es
élastiques des tissus. La sono-élasticit́e (Parkeret al 1990) est baśee sur la mesure de la vitesse de
déplacement des tissus (reliée à l’élasticit́e du milieu) soumis̀a une vibration basse fréquence,̀a
partir de l’effet Doppler. L’́elastographie (Ophiret al 1991) utilise une compression quasi-statique
des tissus par une sonde ultrasonore. La comparaison des imageséchographiques forḿees avant et
apr̀es l’application de la contrainte permet de mesurer le déplacement du tissu, donnant accès au dia-
gramme contrainte-d́eformation et ainsìa l’élasticit́e du tissu. Plus récemment, Bercoffet al (2004)
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10 INTRODUCTION

ont mis au point une technique d’imagerie par cisaillement supersonique permettant de mesurer avec
une plus grande sensibilité les propríet́esélastiques des tissus (élastographie dynamique).
Une autre ḿethode d’imagerie prometteuse est la tomographie ultrasonore, objet de notréetude. La
tomographie offre plusieurs avantages : la réduction du caractère oṕerateur d́ependant rencontré en
échographie, la possibilité d’une imagerie quantitative et l’amélioration de la qualit́e des images de
réflectivit́e, soit par le d́eveloppement d’algorithmes de reconstruction originaux,soit plus ŕecemment
avec la tomographie harmonique (Kourticheet al 2001).

La tomographie assist́ee par ordinateur (en anglaisComputed Tomography, CT) est une tech-
nique permettant l’acquisition d’informations et la reconstruction de sections planes d’objets ou
d’organes. Le terme tomographie se rapporte donc normalement à une reconstruction bidimension-
nelle ; mais par abus de langage on conserve souvent le terme lorsque acquisition et reconstruction
sont effectúees en trois dimensions, la présentation des résultats se faisant géńeralement sous forme
de coupes̀a diverseśelévations. Le principe est le suivant : (1) on acquiert des informations indi-
rectes sous diff́erentes incidences, dans le cas le plus simple des projections, sur une coupe de l’objet
sélectionńee par le dispositif d’acquisition, (2) la coupe est ensuitedétermińee en tant que solution
d’un probl̀eme inverse et reconstruite numériquement.

Dans le cas id́eal, lorsque toutes les projections sont connues pour toutes les valeurs de l’angle
d’incidence et du point de mesure, le problème de la reconstruction se résumeà l’inversion de la
transforḿee de Radon. En pratique, on ne dispose que des mesures de projection pour des valeurs
discr̀etes de l’angle d’incidence et du point de mesure, il est alors ńecessaire d’utiliser d’autres
proćedures d’inversion. Ces procédures de reconstruction tomographique ultrasonore peuvent être
divisées en deux catégories : les ḿethodes analytiques et les méthodes alǵebriques (Ladas & De-
vaney 1991). Les ḿethodes analytiques (ou non-itératives) consid̀erent une approche continue au
probl̀eme pour lequel une formule d’inversion analytique est recherch́ee. Ces ḿethodes sont ǵeńerale-
ment baśees sur le th́eor̀eme coupe-projection (Deans 1983) et incluent l’algorithme de ŕetroprojection
filtr ée et les ḿethodes d’interpolation dans le plan de Fourier. Les méthodes alǵebriques (ou it́eratives)
posent le probl̀eme de reconstruction sous forme discrète, comme un système d’́equations lińeaires
à ŕesoudre (Herman 1980). Ces méthodes sont basées sur un processus itératif qui consistèa par-
tir d’une estimation initiale de l’imagèa actualiser cette image de manièreà la rendre compatible
avec les mesures. Différentes ḿethodes alǵebriques existent, la différence ŕeside dans la ḿethode
d’optimisation qu’elles utilisent pour mesurer l’écart entre leśeléments de projection calculés et
mesuŕes. Les ḿethodes alǵebriques les plus employées sont les ḿethodes de type ART -en anglais
Algebraic Reconstruction Technique- où un rayon de projection est traité à chaque it́eration, et SIRT
-en anglaisSimultaneous Iterative Reconstruction Technique- où l’on proc̀ede pixel par pixel, c’est-
à-dire qu’̀a chaque it́eration, l’influence de tous les rayons sur un pixel est considéŕee. Les ḿethodes
algébriques font souvent appelà des ḿethodes de régularisation en introduisant une informationa
priori sur la solution soit d́eterministe, soit statistique (Carfantan & Mohammad-Djafari 2001). Le
probl̀eme d’inversion mal posé (d̂u dans le cas lińeaire aux erreurs liées au proćed́e d’observation ou
à la discŕetisation) est alors transformé en un probl̀eme bien pośe. Pour les techniques statistiques,
les mesures, et parfois la fonction objet, sont considéŕees comme des variables aléatoires auxquelles
on affecte une loi de probabilité afin de traduire les incertitudes que l’on a sur les données (bruit,
erreur de mod́elisation) (Shep & Vardi 1982) et, sur la fonction objetà imager dans le cas d’une for-
mulation baýesienne (articles de synthèse de Mohammad-Djafari 1994 et Peyrinet al1996). Dans le
cadre de nos travaux, nous nous intéresserons principalement aux méthodes analytiques, plus lég̀eres.

Dans les anńees 1970 et au début des anńees 1980, les pionniers de la tomographie ultrasonore
pour l’imagerie du sein se sont intéresśesà la tomographie de transmission et ont mis au point des
méthodes directement dérivées du protocole utiliśe en tomographie par rayons X (Greenleafet al
1974, 1978, Glover & Sharp 1977, Clémentet al1980, Jossinetet al1980, 1983, Peyrinet al1982).
Les ph́enom̀enes de ŕefraction et de diffraction n’étaient donc pas pris en compte. Cependant, aux
fréquences utiliśees en imagerie ultrasonore du sein (de 2 MHzà 11 MHz), la longueur d’onde
est inf́erieureà 1 mm correspondantà l’ordre de grandeur des fluctuations spatiales de célérité et
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d’atténuation ; il semble ńecessaire de tenir compte des effets de diffraction des ondes. Plusieurs
groupes de recherche ont alors dévelopṕe la tomographie en diffraction (Mueller & Kaveh 1978,
Devaney 1982, 1985, Kenue & Greenleaf 1982, Pan & Kak 1983). L’objectif principal de ceśetudes
était de diff́erencier les divers tissus constituant le sein et plus particulièrement les tumeurs en quan-
tifiant la ćelérité et l’att́enuation.
La littérature scientifique sur la tomographie ultrasonore, et plus particulìerement sur la tomogra-
phie en diffraction, áet́e abondante ces 25 dernières anńees ; cependant, comme l’a fait remarquer
Andréet al (1997), la majorit́e des travaux sont théoriques et nuḿeriques. Leśetudes exṕerimentales
effectúees dans le but de développer des systèmes de tomographie ultrasonore sont moins nom-
breuses et parmi elles très peu traitent de la tomographie en diffraction (Kavehet al 1979, Kenue &
Greenleaf 1982, Duchêneet al 1988, Sponheimet al 1994, Mensah & Lefebvre 1997). Ces efforts
exṕerimentaux sont clairseḿes parmi les premiers travaux mais l’activité a surtout augmenté ces dix
dernìeres anńees. Cela suggère que les premiers efforts concentrés sur le d́eveloppement des tech-
niques de reconstruction ontét́e freińes par des limites technologiques et que l’intér̂et s’est raviv́e
avec les aḿeliorations de l’instrumentation, et en particulier de l’informatique (Andŕeet al 1997).
Ainsi plusieurs groupes de recherche ont récemment d́evelopṕe des syst̀emes de tomographie pour
l’imagerie du sein (Wittenet al 1988, Andŕe et al 1997, Stotzkaet al 2002, Lasaygueset al 2002,
Ashfaq & Ermert 2004, Wiskinet al2005). Ils ont adopté pour la plupart comme dispositif expérimen-
tal une antenne circulaire où lesémetteurs et les récepteurs sont fix́es sur un cerclèa l’intérieur duquel
l’objet à imager est plaće. En tomographie en diffraction pour l’imagerie médicale, il est ńecessaire
d’acqúerir des donńees en un temps très court afin d’́eviter toutes d́et́eriorations de l’image pouvant
être cauśees par les mouvements du patient. Les scanners ultrasonores utilisant un syst̀eme rotatif
d’émetteur/ŕecepteur ont un temps d’acquisition relativement long dû aux positions successives des
transducteurs. Afin de diminuer le temps d’acquisition, il semble ńecessaire d’utiliser une configu-
ration òu les transducteurs sont fixes (Wittenet al 1988).
Le pŕesent travail s’inscrit dans le cadre du projetANA ÏS (en anglaisANAtomical Imaging and In-
terventional System) du LMA dont l’objectif est de d́evelopper un systèmeà antenne semi-circulaire
permettant une imagerie tomographique ultrasonore du seintridimensionnelle et multi-paraḿetrique.
On va s’int́eresser dans ce qui suit aux différents syst̀emes de tomographie et aux méthodes de re-
construction d́evelopṕees pour l’imagerie du sein, depuis les débuts avec la tomographie en trans-
mission de rayons droits ou courbes, ou encore la tomographie en diffraction, jusqu’aux diff́erents
syst̀emes actuels (dont les méthodes de reconstruction utilisent la tomographie en diffraction). Du
point de vue algorithmique, nous nous concentrerons principalement sur les ḿethodes analytiques
utilisant la lińearisation du problème inverse, ḿethodes valables sous l’hypothèse de milieux faible-
ment inhomog̀enes.

La tomographie en transmission de rayons droits ou courbes

Dans les anńees 1970, la tomographie ultrasonore assistée par ordinateur fut la transposition
aux ultrasons du protocole utilisé en tomographie de rayons X. L’hypothèse fondamentale de cette
méthode est que la propagation du faisceau ultrasonore se fait en ligne droite. Diff́erents laboratoires
ont d́evelopṕe des syst̀emes de tomographie ultrasonore afin de reconstruire des images de vitesse
et d’att́enuation sur la base de cette hypothèse. On peut citer les travaux pionniers de Greenleafet
al (1974, 1978), Glover & Sharp (1977), et en France, Clémentet al (1980), Jossinetet al (1980,
1983), Peyrinet al (1982). Ces premièresétudes ont montré qu’une imagerie ultrasonoreà plusieurs
param̀etres (vitesse, atténuation) combińee ou non avec d’autres informations (telles que la mesure
de la texture, l’̂age de la patiente) permettrait de différencier les divers types de tissus et de lésions
rencontŕes dans le sein (Greenleaf & Bahn 1981, Foster 1984).

Sous l’hypoth̀ese d’une propagation rectiligne, la reconstruction peut se faire gr̂aceà une ḿethode
algébrique de type ART (Greenleafet al 1974). Cependant, quand la trajectoire d’acquisition est
compl̀ete et que l’on possède un nombre suffisant de données, il est plus simple d’utiliser l’algo-
rithme de ŕetroprojection filtŕee (ḿethode analytique) en raison de sa rapidité d’ex́ecution. Pour
chaque direction d’observation, l’information relative au param̀etreà reconstruire (par exemple le
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temps de vol pour le param̀etre de ćelérité) est mesuŕee en transmission sur une ligne perpendicu-
laire à la direction de propagation, constituant une projection.L’ensemble des projections fourni
par l’acquisition repŕesente exactement la transformée de Radon de l’image. La reconstruction de
l’objet est possible grâce authéorème coupe-projectionétablissant que la transformée de Fourier
monodimensionnelle d’une projection est une coupe de la transforḿee de Fourier bidimensionnelle
de l’objet (Fig. 1). Toute l’information de l’image est donccontenue dans l’ensemble des projections
puisque, via le th́eor̀eme coupe-projection, on peut accéderà la totalit́e de la transforḿee de Fourier
de l’image en coordonńees polaires et ainsi retrouver l’image.
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FIG. 1 – Th́eor̀eme coupe-projection.

L’hypothèse de propagation en rayons droits, parfaitement adaptée aux rayons X, ne convient pas
aux ultrasons du fait des effets de réfraction et de diffraction en présence d’h́et́eroǵeńeités dans le
milieu. Les images obtenues avec ces procédures de reconstruction sont parfois de qualité médiocre
et pŕesentent des artéfacts : les valeurs des paramètres et les caractéristiques ǵeoḿetriques sont er-
ronées. Une autre approche, pouréviter les fortes approximations nécessaires aux techniques de
rayons droits, repose sur les hypothèses de l’acoustique géoḿetrique. Quand la taille des hét́eroǵe-
néités d’un objet est grande par rapportà la longueur d’onde, l’énergie est transportée selon des
courbes correspondantà des trajectoires orthogonales aux fronts d’ondes, les ”rayons courbes”.
Les effets de la ŕefraction doivent donĉetre pris en compte. En combinant des algorithmes de
traćes de rayons avec des techniques de reconstructions algébriques, Andersen & Kak (1982, 1984)
ont d́evelopṕe des proćedures d’imagerie tomographique pour des objets réfractants. L’approche
consisteà corrigera posteriori la premìere image reconstruite sous l’hypothèse de propagation en
ligne droite gr̂aceà une proćedure it́erative consistant̀a ŕeṕeter alternativement les deuxétapes sui-
vantes :

– tracer le parcours des rayons considérant le ph́enom̀ene de ŕefraction,
– utiliser les trajets courbes pour corriger l’image.
Quand la taille des h́et́eroǵeńeités devient comparablèa la longueur d’onde, l’hypoth̀ese d’une

propagation en rayons droits ou courbes n’est plus appropriée puisque l’onde est diffusée par le mi-
lieu et se propage dans toutes les directionsà la fois. On n’a alors d’autres recours que la tomographie
en diffraction

Tomographie en diffraction

La tomographie en diffraction chercheà exploiter la totalit́e du champ diffract́e, le plus souvent le
champ diffract́e aval, du ĉoté oppośe à l’émission. Les problèmes sont de d́ecrire math́ematiquement
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le probl̀eme acoustique en choisissant uneéquation de propagation la plus réaliste et synth́etique pos-
sible, c’est-̀a-dire avec le minimum de paramètres,de ŕesoudre le problème inverse de la diffraction
ainsi pośe.

Position du problème

Il existe plusieurs ḿethodes pour mod́eliser les milieux inhomog̀enes que constituent les milieux
biologiques. On peut choisir une formulation soit en termesde fluctuations de compressibilité et
de densit́e (Morse & Ingrad 1968, Norton 1983, Devaney 1985, Mensah & Lefebvre 1997), soit
en termes de fluctuations de célérité et de densité (Chernov 1967), soit en termes de fluctuations
d’impédance et de célérité (Lefebvre 1985, 1988). Afin de faciliter les calculs, il estfréquent que le
terme de densité soit ńegligé sans trop de justification (Muelleret al1978, Kavehet al1979, Kenue
& Greenleaf 1982, Devaney 1982). L’absorption est parfois prise en compte en utilisant une célérité
complexe traduisant l’effet d’absorption-dispersion (Greenleaf & Chu 1983).

Il n’existe pas de ḿethodes directes pour résoudre le problème de la propagation des ondes
dans un milieu inhomog̀ene. Les ḿethodes de résolution les plus utiliśees reposent sur des formu-
lations approch́ees valables sous l’hypothèse de milieux faiblement inhomogènes, qui permettent
de linéariser le probl̀eme inverse1. Les approximations les plus connues sont les approximations de
Born et de Rytov. Lorsqu’on utilise l’approximation de Born, les donńees mesuŕees sont relatives̀a
l’amplitude du champ diffracté tandis que, sous l’approximation de Rytov, les données sont relíeesà
la différence de phase entre le champ total et le champ incident (donc à la phase du champ diffracté).
L’approximation de Born est plus contraignante car elle nécessite que les fluctuations du paramètre
d’intér̂et soient faibles mais aussi que le volume total de l’objet soit petit (Kavehet al1981, Slaneyet
al 1984). Cette seconde condition n’est souvent pas respectée dans les applications tomographiques
où la taille de l’objet est souvent supérieureà cent longueurs d’onde. L’approximation de Rytov ne
présente pas de contrainte sur la taille de l’objet ; cependant, il est difficile de d́eterminer la phase du
champ diffract́e obtenue modulo2π. La difficulté est de d́erouler cette phase, c’est-à-dire la valeur
absolue de la phaseà partir de sa valeur modulo2π (Kavehet al 1981, 1984, Sponheimet al 1991).

Le théorème coupe-projection ǵenéralisé à la diffraction

Une approche de reconstruction tomographique basé sur unthéorème coupe-projection ǵenéra-
lisé à la diffraction est alors possible pour des milieux faiblement diffusants en utilisant l’approxi-
mation de Born ou de Rytov (Mueller & Kaveh 1978). A l’origine, cette id́ee provient des travaux
de Wolf (1969) et d’Iwata & Nagata (1975) en optique. Le théor̀eme coupe-projection géńeraliśe à
la diffractionétablit que (figure 2 en mode de transmission et figure 3 en modede ŕeflexion) :

Lorsqu’un objet est́eclaiŕe par une onde plane monochromatique de directionn0

(vecteur unitaire), la transforḿee de Fourier monodimensionnelle du champ diffracté
mesuŕe sur une ligne perpendiculaire (TT’)à la direction de propagation de l’onde
donne les valeurs de la transformée de Fourier bidimensionnelle de l’objet le long
d’un demi-arc de cercle, centré sur−kn0 (k étant le nombre d’ondes dans le milieu
de ŕeférence) et de rayonk, dans le domaine fréquentiel.

On peut montrer que la couverture de l’espace de Fourier de l’objet est ŕealiśee gr̂aceà des mesures
multiples autour de l’objet (à une seule fŕequence fixe) sur 360o (Fig. 4). En mode de transmission,
la région centrale du plan de Fourier est recouverte et correspond à un disque de rayonk

√
2 centŕe

à l’origine ; on a donc une information basse fréquence favorablèa une reconstruction quantitative.

1L’autre strat́egie, moinśetudíee en comparaison des méthodes non-it́eratives lińeaires (ou analytique lińeaire), est l’utili-
sation des ḿethodes it́eratives non-lińeaires. On peut citer les ḿethodes it́eratives de type Born itératif, Born it́eratif distordue
(Wang & Chew 1989) ou Born itératif distordue multifŕequentielle (Haddadin & Ebbini 1997), qui ontét́e d́evelopṕees afin de
s’affranchir des limites de validité de l’approximation de Born (faible contraste et taille). Ces méthodes consistentà utiliser
comme solution initiale une reconstruction utilisant l’approximation de Born puis̀a ŕeévaluer la fonction objet (cas Born
itératif) et parfois la fonction de Green (cas Born itératif distordue)̀a chaque it́eration, de manièreà les rendre compatible
avec les mesures.
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En mode de ŕeflexion, la ŕegion centrale du plan de Fourier ne peutêtre atteinte, l’ensemble des
demi-cercles obtenus recouvrant une couronne extérieure pour des fréquences comprises entrek

√
2

et 2k ; l’information obtenue est plus haute fréquence, une imagerie qualitative avec une meilleur
résolution peut donĉetre obtenue.
On peut remarquer qu’en hautes fréquences (k → ∞), le rayon du demi-arc de cercle augmente
jusqu’̀a tendre vers une droite (Fig. 5) c’est-à-dire que le th́eor̀eme coupe-projection géńeraliśe à la
diffraction tend vers le th́eor̀eme coupe-projection. Ce cas limite correspondà la tomographie de
rayons X : lorsque la longueur d’onde tend vers zéro, les effets de la diffraction sont ignorés, on est
dans le cadre de l’acoustique géoḿetrique.
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FIG. 4 – Couverture de l’espace de Fourier de
l’objet avec un balayage spatial de l’angle d’in-
cidence sur 360o à une seule fŕequence. En
transmission (rouge) et en réflexion (bleu).
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FIG. 5 – Lorsque la longueur d’onde tend vers
zéro, le th́eor̀eme coupe-projection géńeraliśe
à la diffraction tend vers le th́eor̀eme coupe-
projection (Kak & Slaney 1998, p. 228).

Le théor̀eme coupe-projection géńeraliśe à la diffraction aét́e dans un premier temps démontŕe,
dans le cadre de l’approximation de Born ou de Rytov, pour uneformulationà un seul param̀etre
(compressibilit́e ou indice de ŕefraction). Devaney (1985) a montré que le th́eor̀emeétait toujours va-
lide lorsque les fluctuations de densitéétaient consid́eŕees dans la formulation compressibilité/densit́e,
l’utilisation de deux fŕequences sont alors nécessaires (ainsi que plusieurs angles de vue).
Lefebvre (1985) a introduit une modélisation en termes de fluctuations d’impédance et de célérité.
Son étude montre que seule l’impédance joue un rôle significatif en ŕeflexion, de m̂eme que la
célérité en transmission ; une modélisationà un seul param̀etre peut donĉetre adopt́e selon que l’on
s’intéressèa l’un ou l’autre type de mesure. L’acquisition se faità une fŕequence fixe et on procèdeà
un double balayage spatial de l’angle d’incidence sur 360o et de l’angle de diffusion par un balayage
circulaire du ŕecepteur autour de l’objet. Le plan de Fourier de l’objet estalors rempli par arcs de
cercles successifs de centre−kn0 et de rayonk. Lefebvre (1985) montre ainsi que les raisonnements
sur les couvertures spectrales sont valables que l’on effectue des balayages circulaires ou linéaires
des ŕecepteurs, et quelle que soit la modélisation paraḿetrique choisie.
Sur la base du th́eor̀eme coupe-projection pour la diffraction, quelquesétudes exṕerimentales ont
ét́e ŕealiśees. Les premiers travaux expérimentaux en tomographie ultrasonore de diffraction furent
présent́es par Kavehet al (1979). Leurs reconstructions de la distribution de l’indice de ŕefraction
montrent un pouvoir de résolution de huit longueurs d’ondeà 3 MHz pour des fantômes de ǵelatine
avec un faible contraste de célérité par rapport au milieu de référence. Greenleafet al (Kenue &
Greenleaf 1982, Greenleaf & Chu 1983) ont reconstruit la célérité et l’att́enuation en utilisant un
protocole exṕerimental plus sophistiqué avec plusieurs fréquences, ce qui permet d’obtenir une
meilleure couverture du plan de Fourier de l’objet (Fig. 5) et donc de travailler avec moins de direc-
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tions d’observation.

Dans toutes ces applications, la transformée de Fourier bidimensionnelle de l’objet est détermińee
pour des valeurs (dans l’espace de Fourier) distribuées sur une grille cartésienne afin de pouvoir
proćederà une transforḿee de Fourier 2D inverse standard pour retrouver l’objet. Une interpola-
tion par rapport aux points les plus proches est alors nécessaire afin de ramener l’ensemble des
points fŕequentiels ŕepartis sur les demi-cercles sur une grille cartésienne. Plusieurs ḿethodes d’in-
terpolation ont́et́e propośees par Pan & Kak (1983). Afin d’éviter cette oṕeration d’interpolation,
Devaney (1982) a d́evelopṕe une ḿethode d’inversion alternative qui permet de reconstruiredirecte-
ment l’objetà partir des mesures du champ diffracté. Il s’agit de l’algorithme de rétropropagation
filtr ée(par analogie avec l’algorithme des rétroprojections filtŕees en tomographie en transmission
de rayons droits) toujours basé sur le th́eor̀eme coupe-projection géńeraliśe à la diffraction.

Tous ces travaux sont basés sur l’utilisation d’une onde incidente plane, difficileà générer expéri-
mentalement (Nahamooet al 1984, Sponheim & Johansen 1991). Nahamooet al proposent une
technique de tomographie en diffraction permettant l’utilisation de tout type d’onde incidente. Pour
chaque position d’un transducteurémetteur se d́eplaçant lińeairement, le champ diffracté est mesuŕe
en transmission sur une ligne parallèle au d́eplacement de l’émetteur. Seuls deux balayages trans-
versaux de l’́emetteur (deux angles de vue) permettent de couvrir partiellement le plan de Fourier de
l’objet. Sponheimet al(Sponheim & Johansen 1991, Sponheimet al1994) ont initialement appliqúe
les techniques de tomographie en diffraction en utilisant huit éléments PZT de fŕequence centrale
4 MHz afin de ǵeńerer une onde plane. Dans une secondeétude, ils souhaitent s’affranchir de la
difficulté de cŕeer une onde plane et utilisent un seul transducteurémetteur produisant une onde
cylindrique. Le champ diffracté est mesuŕe sur un cercle grâceà un balayage circulaire d’un trans-
ducteur ŕecepteur. Les mesures du champ diffracté sont ensuite converties afin de correspondreà des
mesures provenant d’un balayage transversal et d’appliquer l’algorithme de ŕetropropagation filtŕee.

Information large-bande

Les techniques présent́ees pŕećedemment utilisent des mesures monofréquentielles. D’autres ap-
proches ont́et́e d́evelopṕees afin d’exploiter une information large-bande. Une classe de ḿethodes
consistèa ŕesoudre l’́equation des ondes dans le domaine temporel en se basant sur des relations fai-
sant intervenir dans le cadre de l’approximation de Born la transforḿee de Radon du paramètreà
reconstruire et le champ diffracté mesuŕe (Tretiak 1985, Pourjavid & Tretiak 1991, Melamedet al
1996). Les travaux pionniers de Norton (Norton 1980, Norton& Linzer 1981) utilisent des ondes
sph́eriquesémises par un transducteur ponctuel large bande pour développer des procédures d’in-
version exacte. Afin de simplifier la résolution du probl̀eme inverse, les mesures sont effectuées en
rétrodiffusion pour des surfaces d’acquisition planes, cylindriques et sph́eriques : le signal rétrodiffuśe
correspond alors̀a l’intégration surfacique du paramètre de ŕeflectivit́e sur des surfaces sphériques
concentriques centrées sur le point́emetteur-ŕecepteur. D’autres groupes ont ensuite incorporé des
corrections pour prendre en compte les variations de célérité (Kim et al 1984) ou utiliśe plusieurs
angles de diffraction (Tretiak 1985, Melamedet al 1996) òu parfois un seul angle de vue est suf-
fisant pour reconstruire l’objet (Tretiak 1985). Une limitede ces ḿethodes est qu’elles supposent
que l’impulsion incidente est de largeur de bande infinie alors qu’en pratique elle est̀a bande li-
mitée, la qualit́e des reconstructions est alors dét́erioŕee par un filtrage spatial de l’image dépendant
de la forme de l’onde incidente (Pourjavid & Tretiak 1991). Afin de ŕeduire cet effet de filtrage,
une ḿethode de traitement du signal consisteà d́econvoluer les signaux de réception par la fonction
d’appareil de l’ensemble du système de manièreà obtenir des mesures qui ne dépendent que du mi-
lieu (Papoulis & Chamzas 1979, Demomentet al 1984, Hermentet al 1989, Lasaygues & Lefebvre
2000).

Une autre approche consisteà faire une acquisition aussi large bande que possible par balayage
fréquentiel ou en impulsions. On peut alors montrer que, pour un angle de diffraction fixe, en
proćedantà un balayage mixte, spatial de l’angle d’incidence sur 360o et fréquentiel entreωmin et
ωmax, le plan de Fourier de l’objet est rempli par segments successifs selon une couronne de rayons
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et~n repŕesentent respectivement les directions d’incidence et d’observation.
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FIG. 7 – Couverture de l’espace de Fourier de l’objet avec un balayage spatial du récepteur et un
balayage fŕequentiel,̀a un angle d’incidence fixe. En transmission (rouge) et en réflexion (bleu).~n0

et~n repŕesentent respectivement les directions d’incidence et d’observation.

intérieurs et ext́erieurs2kminsin(θ/2) et2kmaxsin(θ/2) (Lefebvre 1985, Mensah & Lefebvre 1997).
Il s’agit d’un simple algorithme de rétroprojection : chaque acquisition est rétroprojet́ee (avec une
pond́eration fonction de l’angle de diffraction) selon une direction parall̀eleà la bissectrice entre les
directions d’́emission et de ŕeception (Fig. 6).
Lorsque le balayage spatial de l’angle de diffraction est combiné avec le balayage fréquentiel,à
chaque position de l’émetteur, on peut couvrir une zone spectrale comprise entredeux cercles de
rayonkmin et kmax passant par l’origine 0 (Fig. 7) (Blackledgeet al 1987). Quelques angles d’in-
cidence sont alors nécessaires pour reconstruire le plan de Fourier. Latomographie redondante
ainsi utiliśee par Mensah & Lefebvre (1997) sur un fantôme faiblement contrasté offre un pouvoir
de ŕesolution de l’ordre de la longueur d’onde.

Les syst̀emes actuels de tomographie ultrasonore du sein

Les premiers scanners de tomographie ultrasonore réaliśes pour la śenologie ont́et́e ŕealiśes aux
Etats-Unis par Greenleafet al (1974, 1978), Glover & Sharp (1977), et en France, par Clémentet
al (1980) et Jossinetet al (1980, 1983). Les diff́erents dispositifs exṕerimentaux sont semblables.
Ils sont ǵeńeralement composé d’une tabléevidée sur laquelle la patiente est en décubitus ventral et
plonge le sein dans une cuve remplie d’eau. Une paire de transducteurs est d́eplaćee ḿecaniquement,
autorisant un balayage circulaire et/ou transversal autour du sein pour analyser l’organe suivant
plusieurs incidences. Afin d’obtenir des coupesà différents niveaux, l’ensemble peutêtre mont́e sur
des v́erins oĺeo-pneumatiques (Jossinetet al 1980, 1983). Une autre technique consisteà utiliser
plusieurs ensembles de transducteursà différentes hauteurs, disposée de part et d’autre de l’organe
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(Greenleafet al 1982 - Fig. 8).

FIG. 8 – Scanner ultrasonore de Greenleafet al (1982). Le scanner possède quatre paires de trans-
ducteurs śepaŕes de 14 mm plaćes verticalement. La paire de transducteurs placés le plus haut a une
fréquence centrale de 3.5 MHz, le diamètre du seińetant plus important̀a sa base. Les autres sont
des transducteurs de fréquence centrale 5 MHz.

De nombreux groupes de recherche développent encore actuellement des systèmes d’imagerie
afin de ŕealiser des images ultrasonores quantitatives du sein (André et al 1997, Lacefield & Waag
2001, Stotzkaet al 2002, Ashfaq & Ermert 2004, Wiskinet al 2005).
Plusieurs groupes de recherche ont choisi d’utiliser une antenne circulaire fixe, permettant une acqui-
sition des donńees beaucoup plus rapide qu’un système rotatif d’́emetteurs/ŕecepteurs. Un système
rotatif nécessite un temps d’arrêt assez long entre deux positions successives des transducteurs afin
d’éviter les vibrations ḿecaniques produites par ce déplacement et d́egradant la qualité du signal
(Witten et al 1988). Les art́efacts associés aux mouvements de la patiente (Wittenet al 1988) ou
assocíesà la mesure du centre de rotation de l’antenne synthétique (Kenue & Greenleaf 1982) sont
ainsi consid́erablement ŕeduits par l’utilisation d’une antenne circulaire fixe.
Une des premières antennes circulaires ne nécessitant pas de balayage mécanique áet́e ŕealiśee
par Cĺementet al (1980). Elle est composée de 450́eléments de fŕequence centrale 3.5 MHz. Les
reconstructions sont effectuées gr̂aceà la ḿethode des rétroprojections filtŕees en consid́erant une
propagation rectiligne entre leséléments. D’autres antennes possédant un nombre d’éléments plus
important ont depuiśet́e d́evelopṕees.
Le groupe de Waag (Universit́e de Rochester, Rochester, Etats-Unis) poss̀ede deux antennes circu-
laires. Leur approche consisteà synth́etiser une onde planèa partir deśeléments de l’antenne pour
pouvoir utiliser les algorithmes classiques de tomographie en diffraction tels que l’algorithme de
rétropropagation filtŕee (Wittenet al 1988, Janssonet al 1998). Afin d’aḿeliorer cette technique
de reconstruction initialement monofréquentielle, Mast (1999) a dévelopṕe une ḿethode temporelle
employant l’information du signal incident de largeur de bande finie. Cette ḿethode utilise la com-
binaison coh́erente des champs diffractés mesuŕes à tous les angles de diffraction et d’incidence,
retard́es et somḿes, pour reconstruire le milieùa imager, comme si on avait effectué une oṕeration
de focalisation. Cette ḿethode est en ce sens analogueà une technique d’imagerie par ouverture
synth́etique. La premìere antenne comportait 2048éléments de fŕequence centrale 2.4 MHz ; actuel-
lement leur antenne est constituée de 6400́eléments de fŕequence centrale 3 MHz (Lacefield & Waag
2001) [Fig. 9].

Une autre technique consisteà faireémettre uǹa un chaquéelément de l’antenne, se comportant
ainsi comme une source ponctuelle produisant une onde incidente circulaire (Stotzkaet al 2002).
La reconstruction du param̀etre de ŕeflectivit́e est baśee sur le fait que le signal enregistré (par un
transducteur ŕecepteur distinct de l’émetteur) correspond̀a la somme deśechos provenant de tous
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FIG. 9 – Antenne circulaire d́evelopṕee par
le groupe de R. C. Waag, constituée de 6400
éléments de fŕequence centrale 3 MHz, 128
éléments sont utiliśes pour l’́emission et 16
éléments pour la ŕeception (Lacefield & Waag
2001).

FIG. 10 – Antenne cylindrique synthétique
dévelopṕee par le groupe de R. Stotzka,
constitúee de 48 barrettes, chaque bar-
rette contenant 40́eléments, 8 utiliśes pour
l’ émission et 32 pour la réception. Six ro-
tations sont ńecessaires pour pouvoir avoir
les donńees sur une antenne cylindrique
synth́etique (Stotzkaet al 2004).

les diffuseurs sitúes sur des arcs d’ellipse de foyers l’émetteur et le ŕecepteur. Le groupe de Stotzka
(Forshungszentrum Karlsruhe, Karlsruhe, Allemagne) développe une antenne cylindrique composée
de plusieurs barettes comprenant une quarantaine d’éléments (individuellement utilisés en tant que
récepteurs oúemetteurs) pour l’imagerie 3D (Fig. 10) (Stotzkaet al 2004).
Ces deux dernières approches (Mast 1999, Stotzkaet al 2002) utilisent des algorithmes temporels
pour lesquels il est plus facile d’incorporer un compensateur de gain pour prendre en compte l’ab-
sorption du milieu et des ḿethodes de correction d’aberration pour réduire les erreurs induites par
les approximations de milieux faiblement diffusants.

Le groupe d’Andŕe (Universit́e de Californie, San Diego, Etats-Unis) poss̀ede deux antennes circu-
laires oṕerationnelles (1024́eléments̀a 1 MHz -Fig. 11- et 512́eléments̀a 0.4 MHz) et proc̀edeà
des essais cliniques (André et al 1997). L’algorithme de reconstruction est similaire aux procédures
de tomographie en diffraction classiques. L’originalité de leur approche repose sur :

- l’acquisition et la sommation des données pour dix fŕequences discrètes, avec unéemission en
continu, afin d’aḿeliorer le rapport signal sur bruit,

- l’utilisation de fŕequences plus basses (< 1 MHz) permettant de réduire les aberrations de
phase induites par l’utilisation de l’approximation de Born (à 1 MHz, le diam̀etre moyen d’un
sein est d’environ 80λ - 100λ),

- un algorithme original permettant de réduire ces aberrations de phase. L’idée consistèa ŕealiser
une focalisation synth́etique sur chaque point du milieuà imager afin d’obtenir les temps de vol
entre chaque point et chaque coupleémetteur/ŕecepteur. A partir de l’information des temps
de vol, une correction de phase est appliquéeà chaque image reconstruite pour une fréquence
discr̀ete, lesquelles sont ensuite sommées.

La figure 12 montre des coupes transversales d’un sein, de la cage thoracique jusqu’au mamelon,
obtenues par ce système.

La socíet́e Techniscan Medical Systems (fond́ee par S. A. Johnson, Université d’Utah, Salt
Lake City, Etats-Unis) réalise aussi des essais cliniques avec un système constitúe de deux bar-
rettes lińeaires fix́ees l’une en face de l’autre et effectuant une rotation sur 360o. La distribution
des param̀etres de ćelérité et d’absorption est reconstruite via des méthodes d’inversion non-lińeaire
(Wiskin et al2005). Lorsqu’une seule barrette est utilisée en mode B, un algorithme de tomographie
de ŕeflexion classique avec correction de la célérité est utiliśe.
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FIG. 11 – Antenne circulaire, d́evelopṕee par
le groupe de M. P. André, avec la table d’exa-
men. La patiente est allongéeà plat ventre avec
son sein plonǵe dans un bain d’eau et autour de
celui-ci l’antenne (Andŕeet al 1997).

FIG. 12 – Images d’un sein d’une patiente
aǵee de 35 ans. Coupes transversales de la
cage thoracique (en hautà gauche) au mame-
lon (en bas̀a droite) (Andŕeet al 1997).

Ces syst̀emes ŕealisent des reconstructions de coupes 2D (excepté le syst̀eme de Stotzka), les images
3D étant obtenues par coupes 2D successives. Le groupe d’Ermert (Ruhr-Universit́e Bochum, Al-
lemagne) utilise un scanner ultrasonore spiralé (Ashfaq & Ermert 2004) permettant d’obtenir des
informations tridimensionnelles de l’objet. Le système est constitúe d’une barrette ultrasonore (à 7.5
MHz) faisant facèa un ŕeflecteur ḿetallique et fonctionnant en mode B-scan, l’ensemble décrivant
une trajectoire h́elicöıdale autour de l’objet̀a imager. La ćelérité et l’att́enuation mesurées gr̂aceà ce
syst̀eme sont reconstruites de manière classique par l’algorithme de rétroprojections filtŕees (th́eorie
des rayons droits), une correction de la diffraction est envisaǵee par la suite. En utilisant ce système,
il est aussi possible d’adapter la méthode CARI (Clinical Amplitude/velocity ReconstructiveIma-
ging)2, baśee sur la tomographie de réflexion compatiblèa la mammographie de rayons X (Richter
1995), et d́evelopṕee par la suite par Kruegeret al (1998) (ḿethode de reconstruction algébrique).

Le tableau 1 ŕecapitule les propriét́es des diff́erents syst̀emes ultrasonores décrits dans cette partie.

2L’examen est similairèa celle de la mammographie X : le sein est compressé entre une plaque de plexiglas et une plaque
de ḿetal, une barrette lińeaire est plaćee sur la plaque de plexiglas avec un gel de couplage. Chaqueélément de la barrette
émet une courte impulsion ultrasonore et leséchos produits par le réflecteur ḿetallique sont mesurés par tous les autres
éléments de la barrette. La carte de célérité est reconstruite par tomographie en réflexion (mode B-scan) de rayons courbes.
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TAB . 1 – Propríet́es des diff́erentes systèmes ultrasonores opérationnels ou en cours de
développement cités

MENSAH

WAAG ANDRÉ STOTZKA LEFEBVRE JOHNSON ERMERT

(LMA ) (TECHNISCAN)

Antenne 2 barrettes 1 barrette et
Antenne Antenne cylindrique Ant. semi- linéaires 1 réflecteur

Syst̀eme ciculaire circulaire + balayage circulaire + balayage + balayage
circulaire circulaire hélicöıdal

Acquisition 2D 2D 3D 2D 2D 3D
Acquisition

3D par transversal transversal - circulaire transversal -
mouvement

Essai non oui non non oui non
clinique
Diamètre - 20 cm 18 cm 20 cm - -
Emission impulsion continu impulsion impulsion impulsion impulsion

Fréquences 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’éléments barrettes 512éléments 128éléments
Temps - 3 s 1 s 15 s - 10 min 1.5 h 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 thèse

Le prototype de laboratoire (ou démonstrateur)ANA ÏS (en anglaisANAtomical Imaging and
Interventional System) en cours de ŕealisation au LMA est basé sur une antenne semi-circulaire
constitúee de 1024́eléments de fŕequence centrale 3 MHz (Fig. 13), permettant une imagerie 2Det
autorisant une imagerie 3D en faisant pivoter l’antenne autour d’un axe passant par le mamelon (Fig.
14). Une telle orientation de l’antenne est originale car elle permet de fournir des coupes sagittales
de sein passant par le mamelon (images de réflectivit́e), contrairement aux antennes circulaires plus
classiques fournissant des coupes transversales de la cagethoracique au mamelon (Fig. 12). Nous
développerons ce point au chapitre 2 de la première partie de ce manuscrit. Afin d’obtenir des infor-
mations quantitatives dans la configuration classique des antennes circulaires existantes (Lacefield
& Waag 2001 - Fig. 9, Andŕeet al1997 - Fig. 11), l’antenne semi-circulaire peutêtre pivot́eeà partir
de sa position originale (Fig. 14) dans la position souhaitée (figures 9 et 11). Une coupe 2D est alors
obtenue par rotation de l’antenne semi-circulaire autour de son centre, et une image 3D est obtenue
par balayage transversal de l’antenne le long de l’axe passant par le mamelon.

La méthode d’inversion actuellement intégŕee au d́emonstrateur est basée sur un algorithme de
rétroprojection elliptique filtŕee (Mensah & Ferrière 2002), similairèa celui de Norton (1980). Cette
méthode est fond́ee sur l’utilisation de l’approximation de Born, qui permetde linéariser le probl̀eme
inverse, et suppose que le champ de pression incidentémis par uńelément de l’antenne est une onde
sph́erique (transducteur ponctuel) de largeur de bande infinie.On retrouve donc deux stratégies
préćedemment cit́ees, l’emploi d’une information large bande et la considération de transducteurs
ponctuelśevitant de synth́etiser des ondes planes au niveau de l’antenne. Mensah & Ferrière (2002)
ont montŕe dans une mod́elisationà un seul param̀etre (compressibilit́e) que le champ diffracté me-
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FIG. 13 – Antenne semi-circulaire de 1024
éléments de fŕequence centrale 3 MHz et
maquette-test de 128́eléments.

FIG. 14 – L’antenne semi-circulaireANA ÏS

permet de fournir des coupes sagittales de sein
passant par le mamelon.

suŕe,à un temps et une géoḿetrie d’acquisition donńes, correspond alorsà l’intégrale des fluctuations
de compressiblit́e sur une ellipse de foyers l’émetteur et le ŕecepteur. Le processus de rétroprojection
elliptique filtrée est d́eduit par analogie avec la rétroprojection plane, seule la nature des projections
diff ère. Cette approche (temporelle) facilite l’intégration d’une correction des distorsions induites
par l’utilisation de l’approximation de Born. Cette correction se fait par l’interḿediaire de termes
correctifs des temps de vol obtenus par la reconstruction dela carte de ćelérité (Ferrìereet al2003).
Les inconv́enients de cette ḿethode sont la formulatioǹa un seul param̀etre, les fluctuations de den-
sité étant ńegligées, et le manque de formalisme de la procédure d’inversion.

Prenant la suite de la thèse de R. Ferrière (2003), cette th̀ese visèa pallier les principaux in-
conv́enients pŕećedemment cit́es età étudier la faisabilit́e du syst̀eme ultrasonorèa antenne semi-
circulaire gr̂aceà des validations nuḿeriques baśees sur des fantômes nuḿeriques anatomiques bi-
dimensionnels de sein construitsà cet effet. Nous nous intéressons par ailleurs̀a la tomographie
quantitative d’absorption et̀a une ḿethode d’optimisation (ḿethode non lińeaire) pour la tomogra-
phie quantitative d’imṕedance.

Dans lapremière partie du manuscrit, nous utilisons une formulation en terme de fluctuations
d’impédance et de célérité et donnons un cadre plus formelà la proćedure d’inversion en intro-
duisant les transforḿees elliptiques de Fourier et de Radon. Nous montrons que la formulation du
probl̀eme direct obtenue est similaireà celle obtenue par Lefebvre (1985) en champ lointain avec
l’insonification par une onde plane : la réponse spectrale du milieu est détermińee par le lapla-
cien des fluctuations d’imṕedance et de célérité pŕesentant des diagrammes de directivité oppośes,
l’impédance pŕedominant en ŕeflexion et la ćelérité en transmission. Par ailleurs, afin de nous rap-
procher des conditions opératoires du radiologue, nous développons des fantômes nuḿeriques ana-
tomiques bidimensionnels de sein pour l’imagerie ultrasonore tant pour la tomographie que pour
l’ échographie. Ces fantômes permettent de simuler et de comparer les deux méthodes d’imagerie
indépendamment des technologiesélectro-ḿecaniques mises en oeuvre. Il s’agit là d’un des points
les plus forts et originaux de cette thèse. L’objectif est de valider l’algorithme de tomographie
d’impédance dans un cadre plus réaliste et de montrer l’apport de notre approche tomographique
par rapport̀a l’échographie, ŕeférence reconnue des radiologues.

Dans laseconde partiedu manuscrit, nous abordons le problème de la caractérisation tissulaire
via l’imagerie quantitative pour les paramètres de ćelérité, d’absorption et d’imṕedance. Diff́erentes
approches sont́etudíees. Pour le param̀etre de ćelérité, nous utilisons un algorithme de type Layer
Stripping, baśe sur l’hypoth̀ese de propagation en rayons droits et dévelopṕe au laboratoire par
Ferrìereet al (2003). Des simulations nuḿeriques sur des fantômes acad́emiques montrent les li-
mites de la ḿethodèa restituer les objets avec fidélité. Pour l’́etude du param̀etre d’absorption, nous
introduisons, dans une ḿethode fŕequentielle classique d’estimation de l’absorption, la correction
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des effets de diffraction d̂ue aux h́et́eroǵeńeités du milieu. Enfin, nous faisons une incursion dans les
méthodes d’optimisation afin d’estimer le paramètre d’imṕedance. La ḿethode consistèa construite
la solution de façon it́erative en minimisant une fonction coût qui exprime l’́ecart entre les champs
mesuŕes et les estimations de ces champs. Afin d’avoir un temps de calcul réduit, nous utilisons une
formulation analytique du champ basée sur une approximation canonique de la géoḿetrie de l’objet
pour la ŕesolution de problème direct lors de l’inversion. Cette technique n’est pasà proprement
parler originale, elle est très proche des travaux effectués par Scotti & Wirgin (1995) et Le Mar-
recet al (2006). L’originalit́e ŕeside dans le couplage des méthodes tomographique (afin d’obtenir
l’information de nature ǵeoḿetrique) et d’optimisation (pour atteindre l’informationquantitative).

Enfin, latroisi ème partieest d́edíeeà la validation exṕerimentale des algorithmes de reconstruc-
tion tomographique, en utilisant soit un balayage mécanique d’un coupléemetteur/ŕecepteur, soit la
maquette 128́eléments du d́emonstrateurANA ÏS (Fig. 13). Nous confrontons les images synthétiques
issues des simulations numériques et les images expérimentales.
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Première partie

La tomographie ultrasonore
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Chapitre 1

Tomographie d’impédance
acoustique

Le chapitre d’introduction a montré que les techniques de tomographie en diffraction dépendent
fortement du mod̀ele physique choisi (équation de propagation, largeur de bande des transducteurs
ou encore type d’ondes incidentes). Nous avons choisi une modélisation en terme de fluctuations
d’impédance et de célérité formuĺee par Lefebvre (1985, 1988). Cette modélisation nous a paru la
plus judicieuse car elle permet de faire apparaı̂tre directement dans la formulation du problème di-
rect le param̀etre d’imṕedance, param̀etre que l’on peut espérer reconstruire en mode de réflexion et
implicitement reconstruit eńechographie. L’introduction des ”transformées elliptiques” de Fourier
et de Radon permet l’écriture d’un algorithme de rétroprojection elliptique filtŕee, analogue au clas-
sique algorithme de rétroprojection filtŕee utiliśe en tomographie en transmission de rayons droits et
en tomographie de réflectivit́e.
Dans ce chapitre, nous rappelons dans un premier temps la modélisation en imṕedance/vitesse. Nous
montrons que l’on peut reconstruire soit l’impédance en mode de réflexion, soit la ćelérité en mode
de transmission, puis nous comparons notre formulation auxdeux formulations les plus utilisées
en ćelérité/densit́e et compressibilit́e/densit́e. L’algorithme de ŕetroprojection elliptique sera enfin
présent́e etévalúe gr̂aceà des simulations nuḿeriques de la propagation des ondes ultrasonores sur
des fant̂omes acad́emiques.
Une grande partie de ce travail aét́e publíee dans ”Mammographie ultrasonore en champ proche”,
à parâıtre dans la revueTraitement de Signal, (Mensahet al2006). Un second article intitulé ”Near-
field ultrasound tomography” a ét́e soumis̀a Journal of Acoustical Society of America, (Mensah &
Franceschini 2006).

1.1 Modélisation en imṕedance - vitesse

On s’int́eresse essentiellement aux phénom̀enes de diffraction engendrés par les inhomoǵeńeités
d’un milieu, les ph́enom̀enes d’absorption-dispersionétant ńegligés. Ainsi le milieu biologique est
décrit du point de vue acoustique par ses seules fluctuations de densit́eρ et de ćeléritéc. La pression
acoustiqueP vérifie l’équation d’onde suivante parfois dénomḿeeéquation de Ṕekeris :

− 1

c2
∂2P

∂ t2
+ ρ div

(
1

ρ
gradP

)
= 0. (1.1)

où c etρ sont variables dans l’espace.
En pratique, les ultrasons sontémis par une sonde qui est soit en contact avec la peau par l’in-
termédiaire d’un gel de couplage, soit immergée dans une cuve d’eau assurant le couplage. On
consid̀ere le fluide de couplage comme une référence homog̀ene de caractéristiques connuesρ0, c0.
En introduisant cette référence et en faisant apparaı̂tre au premier membre l’équation des ondes
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classiques, l’́equation de propagation s’écrit :

− 1

c20

∂2P

∂ t2
+ ∆P =

(
1

c2
− 1

c20

)
∂2P

∂ t2
+

gradρ
ρ

· gradP. (1.2)

Suivant Lefebvre (1985), on introduit les paramètres2α = (c2 − c20)/c
2 et ξ = Log(z/z0) ca-

ract́erisant respectivement les fluctuations quadratiques de célérité c et les fluctuations logarith-
miques d’imṕedancez = ρc. En effectuant le d́eveloppement :
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)
+ grad

(
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Log
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+

1

2
grad (Log(1 − 2α)) ,

(1.3)

l’Eq. (1.2) s’́ecrit :

− 1

c20

∂2P

∂ t2
+ ∆P = −2α

c20

∂2P

∂ t2
+

1

2
grad (Log(1 − 2α)) · gradP + gradξ · gradP. (1.4)

En consid́erant que les tissus biologiques se caractérisent par leur faible inhomogéńeité (α ∼ ξ ∼
10−2), on peut́ecrireà l’ordre un enα (Lefebvre 1985, 1988) :

− 1

c20

∂2P

∂ t2
+ ∆P = −2α

c20

∂2P

∂ t2
− gradα · gradP + gradξ · gradP. (1.5)

L’inconvénient de cette modélisation est qu’elle fait appel̀a une hypoth̀ese de milieu faiblement
hét́erog̀ene, contrairement aux modélisations exactes en célérité/densit́e [Eq. (1.2)] ou en compressi-
bilit é/densit́e. Cependant, par la suite, on est amené à faire cette hypoth̀ese de milieu faiblement
hét́erog̀ene pour pouvoir utiliser l’approximation de Born ; par conséquent cet inconv́enient est
ignoŕe. L’intér̂et de cette mod́elisation approch́ee est qu’elle permet de caractériser les milieux bio-
logiques en termes de fluctuations d’impédanceξ et de ćeléritéα qui, comme on le verra par la suite,
présentent des diagrammes de directivité de diffusion oppośes (Fig. 1.2).

1.2 Le problème direct

On consid̀ere un organèa imager occupant un domaine compactD deR
3 et une sph̀ere d’acqui-

sitionS entourant l’objet (Fig. 1.1).
On suppose que l’ońemet, dans le fluide de couplage, une onde sphérique de pulsationω, le

transducteuŕemetteuŕetant sitúe ene∈ S :

Pi(x, ω, t) = pi(x, ω)e−iωt =
eik‖x−e‖

4π‖x − e‖e
−iωt (1.6)

où k = ω/c0 est le nombre d’onde de l’onde incidente de célérité c0 dans le milieu ĥote. En cher-
chant une solution de type harmoniqueP = p e−iωt, la repŕesentation int́egrale du champ totalp
enregistŕe enr∈ S s’écrit :

p(r , ω) = pi(r , ω) +
∫
D g(r , x, ω)

[2k2α(x)p(x, ω) − gradα(x) · gradp(x, ω) + gradξ(x) · gradp(x, ω)]dx,
(1.7)

où g est la fonction de Green en espace libre :

g(r , x, ω) = − eik‖r−x‖

4π‖r − x‖ . (1.8)
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FIG. 1.1 – Ǵeoḿetrie d’acquisition en diffraction. Un transducteur situé ene (de taille inf́erieureà
la demi-longueur d’onde)́emet une onde sphérique qui est diffract́ee et enregistrée par un ŕecepteur
plaće enr sur la m̂eme surface sphérique entourant l’organe (le sein).

On suppose que le milieu est faiblement hét́erog̀ene et que l’on peut lińeariser le probl̀eme inverse en
utilisant l’approximation de Born. Cette approximation consisteà ńegliger,à l’intérieur des inho-
moǵeńeités, le champ diffracté (différence entre le champ total et le champ incident) devant le champ
incident. On ńeglige ainsi la diffusion multiple en se contentant d’une approximation de monodif-
fusion et en supposant que chaque diffuseur est attaqué par le champ qui régnerait en l’absence de
tout diffuseur. Cette dernière hypoth̀ese suppose que l’étendue des diffuseurs n’est pas trop grande.
Le champ diffract́epd s’écrit :

pd(r , ω) =

∫
g(r , x, ω)[2k2α(x) pi(x, ω) − gradα(x) gradpi(x, ω) + gradξ(x) gradpi(x, ω)]dx.

(1.9)
On calculegradpi :

grad (pi(x, ω)) = grad
(

eik‖x−e‖

4π‖x − e‖

)

=

(
ik − 1

‖x − e‖

)
grad (‖x − e‖) · eik‖x−e‖

4π‖x − e‖
≃ ik grad (‖x − e‖) · eik‖x−e‖

4π‖x − e‖

(1.10)

Dans l’Eq. (1.10), nous avons négligé
1

‖x − e‖ en comparaison deik. En effet, si on consid̀ere que

la célérité moyenne de l’organèa imager estc0 ≈ 1540 m/s, et que l’on travaillèa 3 MHz, on obtient

k = 12240 m−1, grand devant
1

‖x − e‖ <
1

rayonantenne
=10 m−1.

Nous d́efinissonsne (respectivementnr) le vecteur unitaire porté par la droitéemetteur-voxel
(respectivement récepteur-voxel) que nous appelons l’axee-x (respectivement l’axer -x ) :

ne =
x − e
‖x − e‖ = grad (‖x − e‖) .

L’Eq. (1.9) est alors ŕeduiteà :

pd = −
∫

eik(‖r−x‖+‖x−e‖)

16π2‖r − x‖‖x − e‖
[
2k2α − ik · ne (gradα − gradξ)

]
dx. (1.11)
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Suivant S. Mensah [Mensahet al 2006], nous introduisons la ”transformée de Fourier elliptique”
qui permet de ŕealiser la projection du terme entre crochet dans l’Eq. (1.11) sur une base de fonctions
elliptiques harmoniqueseiK⊗x = eik(‖r−x‖+‖x−e‖) = constante (ellipses dont les foyers sonteet r ).

Définition de la ”transform ée de Fourier elliptique”

On notenφ,θ le vecteur unitaire porté par la ḿediatrice dans la direction d’incidence
sṕecifiée par les angles (Fig. 1.1) :

φ = π + 1
2 (angle(e) + angle(r)),

θ = 1
2 |angle(e) − angle(r)|.

Nous d́efinissons le vecteur d’onde elliptiqueK = k nφ,θ et introduisons le produit
scalaire elliptique ”⊗” assocíeà une configuration fix́ee(e, r) ou,à la formeéquivalente
(φ, θ) :

K ⊗ x = −k nφ,θ ⊗ x

, −k (‖x − eK‖ + ‖x − rK‖) .
Soitf(x) une fonction temṕeŕee (c’est-̀a-dire dont la distribution associée est temṕeŕee)

définie surD et nulle partout ailleurs. Nous définissons la ”transformée de Fourier El-
liptique ” FE par :

FE (f(x)) = f̆ (K) =

∫
f(x)

e−iK⊗x

[x]K
dx (1.12)

où la distance[x]K s’exprime par :

[x]K = 16 π2‖x − eK‖ · ‖x − rK‖.

Nous pouvons alors définir la ”transformée de Fourier elliptique inverse” (voir an-
nexe A.1) :

F−1
E

(
f̆(K)

)
= f (x) =

1

(2π)N

∫
f̆(K)[x]Ke

iK⊗x dK . (1.13)

Conforḿementà la d́efinition de la ”transforḿee de Fourier elliptique”, le champ diffracté Eq.
(1.11) se ŕeduità :

pd = −
∫

D

e−iK⊗x

[x]K

[
2k2α − ik ne · (gradα − gradξ)

]
dx

= −FE
[
2k2α − ik ne · (gradα − gradξ)

]
(K)|K=k nφ,θ

.

(1.14)

Grâceà la r̀egle de d́erivation donńeeà l’annexe A.3 :

FE (neK · grad α) (K) ≈ ᾰ⊛ K̆K (K) (1.15)

avecK̆K = FE [−ik (1 + neK nrK ) ]. On obtient :

pd(K) ≈ −
{

2k2ᾰ(K) − ik
[
K̆K ⊛

(
ᾰ − ξ̆

)]
(K)

}
, (1.16)

soit
pd(e, r , ω) = −h(e, r , ω), (1.17)

avec

h(e, r , ω) = k2
[
FE(1 − ne · nr) ⊛ ᾰ + FE(1 + ne · nr) ⊛ ξ̆

]
(K) (1.18)

où ”⊛” est la convolution elliptique (annexe A.3),̆α(K) et ξ̆(K) sont les ”transforḿees de Fourier
elliptique” des fonctionsα(x) et ξ(x).
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h repŕesente la ŕeponse fŕequentielle en diffusion du milieu pour une configuration demesure fix́ee
pareetr . La formulation Eq. (1.18) ǵeńeralise celle de Lefebvre (1985, 1988), obtenue en onde plane
et diffusionà grande distance. Les deux diagrammes de directivité de diffusion pour les fluctuations
de ćeléritéα et les fluctuations d’imṕedanceξ sont oppośes (Fig. 1.2) : il s’agit de deux cardioı̈des,
symétriques l’une par rapportà l’autre.

(a) Directivit́e de la vitesse (b) Directivité de l’imṕedance

FIG. 1.2 – Diagrammes de directivité deα et ξ : les effets de ćelérité dominent en transmission a),
les fluctuations d’imṕedance ont une contribution majeure sur la diffraction en réflexion b).

En ŕetrodiffusion, lorsquene = nr,

h(e, r , ω) = 2k2 ξ̆(K)|K=k nφ,0
, (1.19)

et en transmission, lorsquene = −nr,

h(e, r , ω) = 2k2 ᾰ(K)|K=k nφ,π
. (1.20)

Si on s’int́eresse au param̀etre d’imṕedance, on peut montrer que l’Eq. (1.19) correspondà la ”trans-
formée de Fourier elliptique” du laplacien des fluctuations logarithmiques d’imṕedance :

h(e, r , ω) = 2k2 ξ̆(K)|K=k nφ,0
= −1

2
FE [∆ξ(x)], (1.21)

la démonstration est en annexe A.4.
On dispose donc d’une modélisationà un seul param̀etre lorsqu’on ne s’écarte pas trop de la rétrodif-
fusion ou de la transmission pure : impédance en réflexion et ćelérité en transmission. En dehors
de ces situations extrêmes, on a affairèa un objet composite, ḿelange d’imṕedance et de célérité.
Avant de s’int́eresser̀a la ŕesolution du probl̀eme inverse, on s’intéresse aux deux formulations les
plus emploýees.

1.3 Comparaison aux autres formulations

Nous comparons la formulation en termes de fluctuations d’impédance et de célérité avec les
deux formulations les plus couramment utilisées :

– la formulation en termes de fluctuations de compressibilit́e et de densit́equi s’écrit :

− 1

c20

∂2P

∂ t2
+ ∆P =

µ

c20

∂2P

∂ t2
+ div (γ gradP ) , (1.22)

avec :

µ =
χ− χ0

χ0
les fluctuations de compressibilité, χ =

1

ρc2
étant la compressibilité
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γ =
ρ− ρ0

ρ
les fluctuations de densité.

En utilisant l’approximation de Born, l’expression du champ diffract́e s’́ecrit :

pd(r , ω) =

∫
g(r , x, ω)

[−k2µ(x) pi(x, ω) + γ(x) div (gradpi(x, ω)) + gradγ(x) · gradpi(x, ω)]dx.
(1.23)

En utilisant l’Eq. (1.10), on obtient :

γ(x) div (gradpi(x, ω)) ≃ γ(x) div

(
ikne

eik‖x−e‖

4π‖x − e‖

)

≃ ikγ(x)ne · grad
eik‖x−e‖

4π‖x − e‖
≃ −k2γ(x)

eik‖x−e‖

4π‖x − e‖

(1.24)

Conforḿement̀a la d́efinition de la ”transforḿee de Fourier elliptique” Eq. (1.12), on obtient :

pd = −FE
[
−k2 (µ + γ) + ik ne · gradγ

]
(K)|K=k nφ,θ

. (1.25)

La règle de d́erivation donńeeà l’annexe A.3 (et rappelée Eq.(1.15)) permet alors d’écrire la
réponse fŕequentielle en diffusion du milieu :

h(e, r , ω) = k2 [−µ̆ + FE(ne · nr) ⊛ γ̆ ] (K) . (1.26)

– la formulation en termes de fluctuations de ćelérit é et de densit́equi s’écrit :

− 1

c20

∂2P

∂ t2
+ ∆P = −2α

c20

∂2P

∂ t2
+ gradη · gradP. (1.27)

avec :

2α =
c2 − c20
c2

les fluctuations de ćelérité,

η = Log
ρ

ρ0
les fluctuations logarithmiques de densité.

L’expression du champ diffracté est la suivante :

pd(r , ω) =

∫
g(r , x, ω)[2k2α(x) pi(x, ω) + gradη(x) · gradpi(x, ω)]dx

= −FE
[
2k2α + ik ne · gradη

]
(K)|K=k nφ,θ

.

(1.28)

On obtient la ŕeponse fŕequentielle en diffusion du milieu :

h(e, r , ω) = k2 [2ᾰ + FE(1 + ne · nr) ⊛ η̆ ] (K) . (1.29)

Pour les trois formulations, les réponses fŕequentielles en diffusion, que l’on obtient en considérant
une source sph́erique, ǵeńeralisent celles obtenues lorsqu’on considère une onde plane et que l’on
travaille en champ lointain (Lefebvre 1985). Pour chaque formulation, si l’on consid̀ere des angles
de diffraction particuliers, on obtient une modélisationà un seul param̀etre, comme on peut le voir
au tableau 1.1. L’int́er̂et de la mod́elisation en imṕedance/ćelérité est que l’on peut reconstruire en
mode de ŕeflexion le seul param̀etre d’imṕedance, param̀etre d’int́er̂et de l’́echographie.

On s’attachera maintenantà ŕesoudre le problème inverse, c’est-à-direà partir des mesures du
champ diffuśe, retrouver les valeurs des paramètresα et ξ pour enétablir leur cartographie.
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TAB . 1.1 – Mod́elisationà un seul param̀etre pour des angles de diffraction particuliers

Modélisation en Mod́elisation en Mod́elisation en
impédance/ćelérité compressibilit́e/densit́e ćelérité/densit́e

En transmission pure,2θ = π 2k2ᾰ(K) −k2 [µ̆+ γ̆] (K) 2k2ᾰ(K)
nenr=-1

En ŕetrodiffusion,2θ = 0 2k2ξ̆(K) −k2 [µ̆− γ̆] (K) 2k2 [ᾰ+ η̆] (K)
nenr=1

En diffraction pour2θ = π/2 k2
[
ξ̆ + ᾰ

]
(K) −k2µ̆(K) k2 [2ᾰ+ η̆] (K)

nenr=0

1.4 Le problème inverse

Lors de la formulation du problème direct, nous avonśetabli une relation approchée entre la
réponse fŕequentielle en diffusionh(e, r , ω) et les ”transforḿees de Fourier elliptiques” des pa-
ramètres d’imṕedanceξ et de ćeléritéα. On peut donc espérer remplir le plan de Fourier elliptique
en ŕealisant un double balayage : spatial (de l’angle d’incidence et de diffusion) et fŕequentiel. La
couvertureétant par endroit soit partielle, soit redondante, on effectue respectivement soit une in-
terpolation, soit une moyenne. On peut alors procéderà une ”transforḿee de Fourier elliptique”
inverse (̀a 2 ouà 3 dimensions) pour retrouver l’objet. Cette technique estassez lourde et nous avons
opt́e pour une technique permettant de travailler directement dans le plan image réel en utilisant un
algorithme de ŕetroprojection elliptique filtŕee. A cette fin, nous introduisons la ”transformée de Ra-
don elliptique” puisétablissons une extension du classique théor̀eme coupe-projection. Nous nous
plaçons dans ce qui suit dans lecas bidimensionnel.

1.4.1 La ”transformée de Radon Elliptique” et le th́eorème coupe-projection

On consid̀ere une fonction objetf(x) sur le domaine compactD de R
2. Nous d́efinissons la

”transforḿee de Radon elliptique” par :

[REf ] (s, φ, θ) =

∫
f(x)

δ (s− (‖x − e‖ + ‖r − x‖)
[x]φ,θ

dx

=

∫
f(x)dσφ,θ(x),

(1.30)

dσφ,θ(x) est l’ellipses = ‖x − e‖ + ‖r − x‖ de foyers (e, r ) ∈ S2 (pond́eŕee par[x]φ,θ). Puisque
nous travaillons dansR2, nous pouvons fixer une des trois variables de la fonctionf(s, φ, θ). Nous
choisissons de fixer l’angle de diffractionθ = θ0 à une valeur constante ; aussi, nous délaissons ce
param̀etre dans les expressions.
Une projection sous l’incidenceφ estégaleà l’intégrale de la fonction objetf(x) sur des ellipses
de foyers communs l’émetteur et le ŕecepteur. L’acquisition complète permet donc d’obtenir un
ensemble de projections 1D notépφ(s) sous l’incidenceφ avecφ ∈ [0, π] qui repŕesente exactement
la ”transforḿee de Radon Elliptique” de la fonction objetf :

[REf ] (s, φ) = {pφ(s), s ∈ R, 0 ≤ φ ≤ π} (1.31)

[REf ] (s, φ))|φ fixé = pφ(s). (1.32)

La transforḿee de Fourier standardF d’une projectionpφ(s), not́eep̂φ(S), s’écrit :

p̂φ(S) = (F [pφ]) (S) =

∫ ∞

−∞
pφ(s)e−iSsds. (1.33)
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En remplaçantpφ(s) par sa valeur, nous avons,

p̂φ(S) =

∫ ∫
f(x)

δ (s− nφ ⊗ x)

[x]φ
e−iSs dx ds

=

∫
f(x)

∫
δ (s− nφ ⊗ x)

[x]φ
e−iS nφ⊗x ds dx.

(1.34)

NotonsS nφ = Sφ.

p̂φ(S) =

∫
f(x)

e−iSφ⊗x

[x]φ
dx = f̆(S, φ)|φ fixé = FE|φ [f ] (S). (1.35)

En conśequence, la transforḿee de Fourier 1D standard d’une projection est une coupe de la”trans-
formée de Fourier elliptique” 2D de la fonction objet, et inversement, une coupe de la ”transformée
de Fourier elliptique” 2D de la fonction objet est la transformée de Fourier 1D d’une projection.
Ce ŕesultat peut̂etre vu comme une extension du classique théor̀eme coupe-projection (utilisé pour
l’algorithme de ŕetroprojection filtŕee en tomographie de transmission en rayons droits).

1.4.2 La proćedure d’inversion

L’algorithme d’inversion le plus classique, celui qui est utilisé en standard en tomographie X,
est l’algorithme de sommation des rétroprojections filtŕees. L’ algorithme d’inversion que nous
présentons ici s’av̀ere toutà fait analogue dans son expressionà cet algorithme ; seule, la nature
des projections diff̀ere.

Consid́erons la ”transforḿee de Fourier Elliptique” inverse d’une fonction objet bidimension-
nellef :

f(x) =
1

(2π)2

∫ ∞

−∞
f̆(K) eiK⊗x[x]K dK (1.36)

Le théor̀eme coupe-projection nous permet d’introduire la transformée de Fourier (standard) des
projections. Par ailleurs, la transformation polaire dansle plan de Fourier donne :dK = SdS dφ, la
variableφ variant de0 à2π. On peut cependant remarquer que le point(S, φ) a la m̂eme valeur que
le point(−S, φ + π). On peut donc parcourir le plan fréquentiel en utilisant la valeur absolue deS
et en faisant varierφ de0 àπ. L’ équation pŕećedente devient :

f(x) =
1

(2π)2

∫ 2π

0

∫ ∞

0

FE [f ] (S, φ) eiSφ⊗x[x]φ SdS dφ

=
1

(2π)2

∫ π

0

∫ ∞

−∞
FE|φ [f ] (S)|S|eiSφ⊗x[x]φ dS dφ

=
1

(2π)2

∫ π

0

∫ ∞

−∞
p̂φ(S) |S|eiSφ⊗x[x]φ dS dφ.

(1.37)

L’algorithme se d́etaille de la manìere suivante :

f(x) =
1

2
× 1

π

∫ π

0

Πφ(x) dφ, (1.38)

est la somme des ”rétroprojections elliptiques”Πφ(x) :

Πφ(x) =
1

2π

∫ ∞

−∞
p̂φ(S)|S|eiSφ⊗x[x]φ dS

=
[x]φ
2π

∫ ∞

−∞

∫
p̂φ(S)|S|eiSsδ (s− nφ ⊗ x) ds dS

= [x]φp
F
φ (s = nφ ⊗ x).

(1.39)
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des projections filtŕeespF
φ :

pF
φ (s) =

1

2π

∫ ∞

−∞
p̂φ(S)|S|eiSsdS

= F−1[|S| p̂φ(S)]

= F−1[|K | p̂φ(|K |)],

(1.40)

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

1.4.3 Oṕerateur de ”r étroprojection elliptique”

Consid́erons une fonction arbitraireq(s, φ) où s = nφ ⊗ x. L’opérateur de ŕetroprojection ellip-
tiqueB est d́efini par :

B[q(s, φ)](x) =
1

2
× 1

π

∫ π

0

[x]φ q(nφ ⊗ x, φ)dφ. (1.41)

On peut introduire la fonction de projection modifiéef∗ :

f∗(s, φ) = F−1 [|S| F (REf) (S)] , (1.42)

la fonction objetf est donc recouverte par les ”rétroprojections elliptiques”,

f(x) = Bf∗ =
1

2
× 1

π

∫ π

0

[x]φ f
∗(nφ ⊗ x, φ)dφ , (1.43)

ou encore
f = B ◦ F−1 ◦Abs ◦ F ◦ RE ◦ f , (1.44)

où le filtreAbs est d́efini parAbs(S) = |S|.

1.4.4 Restrictions au caract̀ere quantitatif des reconstructions

L’analyse th́eorique a permis de montrer qu’ilétait possible de reconstruire la célérité en trans-
mission et l’imṕedance en réflexion. Ńeanmoins, il est difficile de travailler en diffusion avant (trans-
mission), configuration d’acquisition pour laquelle le champ diffract́e est noýe dans le champ inci-
dent beaucoup plus intense (Lefebvre 2006). En effet, afin detravailler avec le champ diffracté, il est
nécessaire de réaliser deux mesures : une mesure avec l’objet et sans objet pour obtenir respective-
ment le champ total et le champ incident. En diffusion arrière (ŕeflexion), le champ diffracté est bien
discrimińe dans le temps et est par conséquent facilèa obtenir. Ce n’est pas le cas en diffusion avant,
puisqu’en pŕesence d’h́et́eroǵeńeités, le premier front d’onde du champ total est distordu comparé au
front d’onde incident, le champ diffracté est alors mal isolé. Cette configuration est donc inutilisable
en pratique pour ce qui concerne la tomographie en diffraction sauf si on travaille avec le champ total
transmis avec l’approximation qui lui est adaptée, celle de Rytov. Mais la sensibilité aux diffuseurs
est alors minime. En tomographie en transmission, on travaillera plut̂ot avec le champ total et une
approximation de rayons, permettant d’évaluer le temps de vol entre l’émetteur et le ŕecepteur et de
reconstruire la ćelérité.

La configuration d’acquisition en diffusion arrière (ŕeflexion) est ǵeńeralement pŕeféŕee pour ses
qualit́es de ŕesolution (restitution des hautes fréquences). L’analyse théorique pŕedit que nous recons-
truisons alors le param̀etre d’imṕedance. Cependant, lors de la procédure d’inversion, nous suppo-
sons travailler avec des signaux de bande spectrale infinie.En ŕealit́e, la bande spectrale des signaux
utilisés est limit́ee non seulement du côté des hautes fréquences, limitant la résolution, mais surtout
des basses fréquences, interdisant le quantitatif. Les basses fréquences (et la fréquence nulle) ne pou-
vantêtre atteinte, il est impossible d’effectuer une imagerie quantitative du param̀etre d’imṕedance.
L’information que nous obtenons est donc seulement qualitative.
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1.5 Simulations nuḿeriques

Afin d’ évaluer la proćedure de reconstruction sans contrainte expérimentale, nous considérons
des fant̂omes nuḿeriques 2D acad́emiques dont la ŕeponse acoustique est calculée par une ḿethode
d’éléments finis (FEM) d́evelopṕee par C. Tsogka (B́ecacheet al 2000, Collino & Tsogka 2001).
Cette ḿethode mod́elise la propagation des ondes acoustiques dans le domaine temporel et est basée
sur la discŕetisation d’une formulation mixte célérité-pression pour l’acoustique. La discrétisation
en espace est effectuéeà l’aide d’́eléments finis mixtes (B́ecacheet al2000) et pour la discrétisation
en temps, un schéma de diff́erences finies centré d’ordre 2 est utiliśe. La technique des couches
parfaitement absorbantes (Perfectly Matched Layer, PML) permet de se ramenerà un domaine de
calcul borńe (Collino & Tsogka 2001). Cette approche présente l’avantage de n’émettre aucune
hypoth̀ese suppĺementaire autre que celles de l’acoustique linéaire, elle reproduit automatiquement
les ph́enom̀enes de diffraction multiple, de réfraction et de ŕeflexion.
Une description d́etaillée du code de propagation acoustique utilisé, permettant la modélisation des
milieux comme des fluides de célérité et d’imṕedance variables, est présent́ee en annexe B.1.1.

1.5.1 Fant̂ome acad́emiqueà inclusions de natures diff́erentes

La simulation nuḿerique est meńee sur une grille de1000 × 1000 pixels (∆x =0.016 mm, 1.6
cm× 1.6 cm). L’antenne circulaire simulée, de rayonR =7.36 mm, est composée de 360 trans-
ducteurs ponctuels répartis uniforḿement, de fŕequence centrale2.5 MHz (λ =0.6 mm). Chaque
élément actif́emet une impulsion large-bande dont la forme d’ondesf(t) est mod́elisée par :

f(t) = 4π4f4
0

(
t− 1

f0

)(
3 − 2π2f2

0

(
t− 1

f0

)2
)
e
−π2f2

0

(
t− 1

f0

)2

, (1.45)

correspondant̀a un signal de fŕequence centralef0 et de largeur de bandèa -6 dB de 1.12f0. Les
graphes temporel et fréquentiel de l’impulsion sont tracés en Fig. 1.3.
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FIG. 1.3 – Formes incidentes temporelle et fréquentielle (2.5 MHz).

Le fant̂ome nuḿerique cylindrique mod́elise des inclusions dans l’eau uniforméments ŕeparties
le long d’une spirale (Fig. 1.4). Les diamètres des inclusions sont respectivement,d1 = d1′ =2.64
mm(≈ 4λ), d2 = d2′ = d1/2 =1.32 mm(≈ 2λ), d3 = d3′ = d1/4 =0.66 mm(≈ λ), d4 =
d4′ = d1/8 =0.33 mm(≈ λ/2). Pour chaque paire d’inclusions de même diam̀etre, l’une pŕesente
une variation d’imṕedance, l’autre une variation de célérité (Fig. 1.5). Les propriét́es acoustiques du
fantôme sont d́ecrites dans le tableau 1.2.

La figure 1.6(a) repŕesente la reconstruction du paramètre d’imṕedance par la procédure de
rétroprojection circulaire, les donnéesétant acquises en rétrodiffusion. On constate, comme espéŕe,
que seules les hét́eroǵeńeités d’imṕedance sont visualisés. On peut observer par ailleurs la qualité du
contraste de l’image ainsi qu’un bon pouvoir de résolution : cette proćedure de reconstruction per-
met de d́etecter des objets de l’ordre d’une demi-longueur d’onde. La proćedure de reconstruction
ne reconstruit pas le profil d’impédanceξ mais son laplacien∆ξ [Eq. (1.21)], image de2k2ξ̆(K) par
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TAB . 1.2 – Propríet́es acoustiques
Milieu Impédance Ćelérité Densit́e

(MRayl) (m/s) (kg/m3)

Eau 1.5 1500 1000
Inclusions 1, 2, 3 ,4 1.395 1500 930

Inclusions 1’, 2’, 3’, 4’ 1.5 1650 909.09
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FIG. 1.4 – Carte de densité.
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FIG. 1.5 – Carte d’imṕedance et de célérite du fant̂ome nuḿerique de la figure 1.4. On remarque les
supports distincts pour le contraste d’impédance et le contraste de célérité.

la transforḿee de Radon elliptique. Seul le contour des objets présentant un contraste d’impédance
est donc reconstruit. Ńeanmoins, les contours sontétaĺes car si en th́eorie, lors de l’inversion, nous
avons travailĺe avec une onde sphérique de largeur de bande infinie, en pratique dans la simulation
effectúee, les transducteurs sontà bande passante limitée. L’étalement des contours dépend alors de
la forme de l’onde incidente. Ainsi, notre reconstruction 1.6(a) doitêtre compaŕeeà la carte des va-
riations logarithmiques d’imṕedanceξ à laquelle on a appliqúe un filtre ”laplacien de gaussienne” ou
filtre ”LOG” (termes utiliśes dans le domaine du traitement d’image) représent́ee Fig. 1.7. Ce filtre
est la convolution du laplacien et d’une gaussienne. Le filtre spatial 2-D est de dimension 18×18
pixels et l’́ecart type de la gaussienne de 8 pixels et provient de la commandefspecial(’log’) de la
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bôıte à outils de traitement d’image de Matlab. Le filtre gaussien permet d’obtenir des contours flous
bien que, dans l’id́eal, il aurait fallu utiliser la forme de l’onde incidente (dérivée troisìeme d’une
gaussienne).

La figure 1.6(b) montre la distribution de célérité reconstruite avec des données en transmission
par la proćedure de ŕetroprojection elliptique pour une modélisation en rayons droits. Pour la recons-
truction du param̀etre de ćelérité, on effectue un pré-traitement des données qui consistèa estimer
le temps de vol entre l’émetteur et le ŕecepteur par la d́etection du premier passage par zéro des
signaux. On constate que seules les hét́eroǵeńeités de ćelérité sont visualiśes. En comparaison de
l’image de laplacien d’imṕedance, le contraste et la résolution sont plus pauvres puisque les pro-
jections sont issues des mesures de temps de vol (célérité int́egŕee le long du trajet acoustique). En
transmission, la proćedure d’inversion permet la détection d’objets de l’ordre de la longueur d’onde,
et la discrimination de d́efauts de tailléequivalentèa deux longueurs d’onde. On peut noter que la
célérité des inclusions est sous-estimée (comprise entre 1520 m/s et 1570 m/s).
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(a) Reconstruction de laplacien d’impédance en
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(b) Reconstruction de célérité en transmission pure.

FIG. 1.6 – Reconstructions de laplacien d’impédance lorsqu’on travaille en rétrodiffusion (a) et de
célérité en transmission pure (b).
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FIG. 1.7 – Filtre ”laplacien de gaussienne” appliqué à la carte des variations logarithmiques
d’impédance.



1.5. SIMULATIONS NUMÉRIQUES 39

La figure 1.9 repŕesente diff́erents tomogrammes reconstruits grâceà l’algorithme de ŕetroprojec-
tion elliptique filtŕee en utilisant, soit un unique angle de diffractionψ = 2θ = 20o ou 45o

entre l’́emetteur et le ŕecepteur (l’angleθ est d́efini Fig. 1.1), soit une ouverture centrée autour de
l’ émetteur2ψ+ 1 = 41o ou91o (géoḿetrie d’acquisition en Fig. 1.8). Nous avons utilisé seulement
la diffraction arrìere afin d’́eviter de travailler avec des angles de diffraction trop importants (me-
sures en diffusion avant) pour lesquels le récepteur est́ebloui par le champ incident plus intense que
le champ diffract́e.
Comme l’analyse th́eorique l’anticipait, lorsqu’on utilise un angle de diffraction différent de 0 ou
180o (Fig. 1.9(a) et (c), angle de diffraction de20o ou 45o), on reconstruit un objet composite
résultant de l’addition des contributions des deux paramètres (imṕedance et ćelérité), tous deux
pond́eŕes par leur fonction de directivité. Toutes les h́et́eroǵeńeités sont maintenant visualisées, elles
ne sont plus discrimińees selon leur nature.
Lorsqu’on reconstruit l’objet en utilisant plusieurs angles de diffraction (Fig. 1.9(b) et (d)), la qualité
de l’image est aḿeliorée puisqu’on augmente le rapport signalà bruit, par exploitation des redon-
dances. L’aḿelioration de la qualit́e de l’image est encore plus considérable en augmentant le nombre
d’angles de diffraction (comparaison des images Fig. 1.9(b) et (d)).

r

ψ

2ψ+1
objet 

−ψ

e

FIG. 1.8 – Configuration d’acquisition en diffraction arrière. L’angle de diffraction entre l’émetteur
et le ŕecepteur est notéψ = 2θ.
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(a) Donńees acquises en diffraction arrière avec
ψ = 20o.
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(b) Donńees acquises en diffraction arrière avec
−20o ≤ ψ ≤ 20o (ouverture de41o autour de
l’ émetteur). Images cumulées.
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(c) Donńees acquises en diffraction arrière avec
ψ = 45o.

mm

m
m

0 5 10 15

5

10

15

(d) Donńees acquises en diffraction arrière avec
−45o ≤ ψ ≤ 45o (ouverture de91o autour de
l’ émetteur). Images cumulées.

FIG. 1.9 – Objet composite reconstruità partir de donńees acquises en diffraction arrière.



1.5. SIMULATIONS NUMÉRIQUES 41

1.5.2 Fant̂ome aĺeatoire

Nous nous int́eressons̀a la robustesse de la reconstruction en milieu aléatoire diffusant. Le
fantôme cylindrique aĺeatoire (Fig.1.10), immergé dans l’eau et ǵeoḿetriquement identique au fantô-
me pŕećedent (Fig.1.5), est muni d’une macrostructure aléatoire gaussienne : les milieux sont définis
par une fonction de corrélation gaussienne et unécart type donńes. Nous verrons un peu plus loin
au chapitre 2.4.1 comment les milieux aléatoires sont ǵeńeŕes. La matrice du fantôme cylindrique
(Fig.1.10) poss̀ede une ćelérité moyenne de 1500 m/s et une impédance moyenne de 1.5 MRayl
avec unécart type de 3%. Son rayon externe est de 6.64 mm. Les inclusions ont les mêmes dimen-
sions et positions que préćedemment et ont une célérité moyenne de 1500 m/s (ou 1650 m/s) et une
impédance moyenne 1.395 MRayl (ou 1.5 MRayl) avec unécart type de 3%. Les propríet́es acous-
tiques de l’objet aĺeatoire sont ŕesuḿees au tableau 1.3. La longueur de corrélation correspond au
diamètre moyen des diffuseurs.

TAB . 1.3 – Propríet́es acoustiques
Milieu aléatoire

Milieu Impédance Célérité Ecart Longueur de
moyenne moyenne type corŕelation
(MRayl) (m/s) (%) (mm)

Eau 1.5 1500 - -
Matrice 1.5 1500 3 0.3

Inclusions 1, 2, 3 ,4 1.395 1500 3 0.3
Inclusions 1’, 2’, 3’, 4’ 1.5 1650 3 0.3

Les reconstructions (Fig. 1.11) montrent que laprocédure d’inversion est assez robuste aux
macrostructures aĺeatoires, même si les ŕesultats obtenus avec l’objet inhomogène aĺeatoire sont
moins bons du point de vue de la détection et de la discrimination d’objets que les résultats obtenus
avec l’objet inhomog̀ene non aĺeatoire (Fig. 1.6) :

– pour la reconstruction de laplacien d’impédance - en rétrodiffusion - [Fig. 1.11 (a)], d́etection
des objets de l’ordre d’une longueur d’onde,

– pour la reconstruction de la célérité - en transmission pure - [Fig. 1.11 (b)], détection et dis-
crimination de d́efauts de tailléequivalentèa deux longueurs d’onde.

Le tomogramme reconstruità partir de donńees acquises en diffraction arrière avec une ouverture
de91o (Fig. 1.12(b)) montre qu’il est difficile de détecter les inclusions présentant un contraste de
célérité : seule l’inclusion de ćelérité de diam̀etre4λ est d́etect́ee (contre une d́etection d’inclusion de
célérité de diam̀etreλ/2 en milieu non aĺeatoire - Fig. 1.9(d)). Ńeanmoins, les inclusions présentant
un contraste d’imṕedance sont bien restituées en milieu aléatoire (d́etection des objets de l’ordre
d’une longueur d’onde).

En conclusion, ces simulations numériques confirment la possibilité d’une śeparation des contri-
butions des deux paramètres acoustiques que sont l’impédance et la ćelérité. Une autre possibilité
offerte par l’algorithme de rétroprojection elliptique filtŕee est la correction d’aberrations induites
par l’utilisation de l’approximation de Born. Cette approche est d́ecrite dans le paragraphe suivant.
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FIG. 1.10 – Les inclusions de m̂eme diam̀etre pŕesentent alternativement une variation d’impédance
et une variation de ćelérité. L’écart type estσ = 3%.
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(a) Reconstruction de laplacien d’impédance en
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(b) Reconstruction de célérité en transmission pure.

FIG. 1.11 – Reconstructions de laplacien d’impédance (a) et de célérité (b) du fant̂ome nuḿerique
aléatoire de la figure 1.10.
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(a) Donńees acquises en diffraction arrière avec
ψ = 45o.
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(b) Donńees acquises en diffraction arrière avec
−45o ≤ ψ ≤ 45o (ouverture de91o autour de
l’ émetteur). Images cumulées.

FIG. 1.12 – Objet composite reconstruità partir de donńees acquises en diffraction arrière.
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1.6 Correction pour prendre en compte dans la tomographie de
diffraction les variations de célérit é

Lorsqu’onétudie des objets de grande taille ou dont le contraste de célérité est important, l’ap-
proximation de Born n’est plus valide. L’hypothèse d’une ćelérité constantèa l’intérieur de l’objet
(égaleà celle du milieu de couplage) n’est plus réaliste et se traduit au niveau de l’image reconstruite
par des distorsions géoḿetriques et̀a une perte du contraste. Ferrière & Mensah (Ferrièreet al2003,
Mensah & Ferrìere 2004) ont proposé une ḿethode de correction d’aberrations dans les images de
diffraction permettant de réduire les erreurs induites par l’approximation de Born dans l’algorithme
de ŕetroprojection elliptique filtŕee. Cette ḿethode ńecessite de reconstruire au préalable la carte de
célérité de l’objet not́eec(p) (obtenue par tomographie en transmission) et suppose que lapropa-
gation des ondes ultrasonores se fait en rayons droits. En supposant une propagation rectiligne, le
temps de volT entre l’́emetteureet le ŕecepteurr pour chaque pixel diffuseurx est calcuĺe :

T =

∫

ex

dp
c(p)

+

∫

xr

dp
c(p)

. (1.46)

Puisque l’on s’int́eressèa des milieux faiblement contrastés, le temps de volT peutêtre approch́e
par :

T ≈
∫

ex

dp
c0

(1 − cr(p)) +

∫

xr

dp
c0

(1 − cr(p))

≈ ‖x − e‖
c0

− 1

c0

∫

ex
cr(p)dp +

‖r − x‖
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− 1

c0

∫

xr
cr(p)dp,

≈ ‖x − e‖
c0

+
‖r − x‖
c0

+ τe(x) + τr (x),

(1.47)

aveccr(p) =
c(p) − c0

c0
la célérité relative,τe(x) = 1

c0

∫
ex cr(p)dp et τr (x) = 1

c0

∫
xr cr(p)dp les

termes correcteurs ou termes d’ajustement temporels permettant de prendre en compte la variation
de ćelérité du milieu. Ainsi pour une ǵeoḿetrie d’acquisition (e, r ) ou de manìereéquivalente (φ, θ)
donńee , une projection estégaleà l’intégrale de la fonction objetf(x) sur une surface ellipsoı̈dale
de foyerseet r et de grand axec0(t+ τe + τr ), où (t+ τe + τr ) est le temps de vol entre l’émetteur
et le ŕecepteur via le pixelx. La surface ellipsöıdale donne la localisation de tous les pointsx qui
aurait pu contribuer̀a l’écho enregistré à (t+ τe + τr ) pour la ǵeoḿetrie d’acquisition (e, r ) donńee.
La projection s’́ecrit de la manìere suivante :

pc
e,r (c0t) = pc

φ,θ(c0t) =

∫
f(x) δ

(
c0(t+ τe(x) + τr (x)) −

(‖x − e‖
c0

+
‖r − x‖
c0

))
1

[x]φ,θ
dx.

(1.48)
Les termes correctifsτe et τr dépendant de la variable d’intégrationx, la surface ellipsöıdale est lo-
calement distorduèa cause des hét́eroǵeńeités.
La proćedure d’inversion est identiquèa celle pŕesent́ee au paragraphe 1.4.2. La différence ŕeside
dans l’expression de la projection : au lieu d’utiliser l’expression classique de la projection donnée
Eq. (1.30), on utilise celle donnée Eq. (1.48).

Un exemple de correction d’aberrations sur un fantôme nuḿerique acad́emique est donńee au
chapitre 6, de nombreuses validations numériquesétant pŕesent́ees dans la th̀ese de Ferrière (2003)
et les articles Ferrièreet al (2003) et Mensah & Ferrière (2004).

1.7 Discussion et conclusion

Grâce à l’introduction de la ”transforḿee de Fourier elliptique”, nous avons montré que la
réponse spectrale du milieu est détermińee par le Laplacien des fluctuations d’impédance et de
célérité pŕesentant des diagrammes de directivités oppośes. On a pu ainsi adopter une modélisation
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à un seul param̀etre : l’impédance pour la réflexion et la ćelérité pour la transmission. Lors de
l’inversion, la d́efinition de la ”transforḿee de Radon elliptique” a permis d’établir un th́eor̀eme
coupe-projection (analogue au classique théor̀eme coupe-projection utilisé pour l’algorithme clas-
sique de ŕetroprojection filtŕee) et un algorithme de rétroprojection elliptique filtŕee. Des simulations
numériques de la propagation d’ondes ultrasonores dans un fantôme acad́emique ont valid́e l’ap-
proche globale de reconstruction.
La limite de notre ḿethode tomographique d’impédance est qu’elle nécessite une impulsion inci-
dente de bande infinie, alors qu’en pratique les transducteurs permettent seulement de travailler avec
des signaux̀a bande passante limitée, en particulier du ĉoté des basses fréquences. Une reconstruc-
tion quantitative est donc inaccessible. L’image reconstruite est qualitative dans le sens où il s’agit
de la reconstruction filtrée passe-bande de la distribution de laplacien d’impédance. Cette ḿethode
a ńeanmoins l’avantage d’être oṕerateur-ind́ependant contrairementà l’échographie et d’offrir un
bon pouvoir de ŕesolution que nous souhaitons exploiter par la suite pour obtenir une information
quantitative en combinant cette méthode tomographique d’impédancèa une ḿethode d’optimisa-
tion (chapitre 5). Par ailleurs, la technique de reconstruction standard utiliśee pour le param̀etre de
célérité, baśee sur les mesures de temps de parcours, n’est pas satisfaisante : les images obtenues
sont floues et la ćelérité sous-estiḿee. Nous tenterons de proposer une autre approche de reconstruc-
tion baśee sur une technique par couches successives (en anglaislayer stripping) dans la deuxìeme
partie de ce manuscrit (chapitre 3).

Nous souhaitons̀a pŕesent nous approcher des conditions opératoires du radiologue et comparer
par simulation nuḿerique l’́echographie (ŕeférence reconnue du sénologue) avec la tomographie. A
cette fin, nous d́eveloppons des fantômes nuḿeriques anatomiques réalistes de sein.



Chapitre 2

Fantômes nuḿeriques anatomiques
pour l’imagerie ultrasonore

Des śenologues tels que M. Stravos, M. Teboul et D. Amy (Teboul & Halliwell 1995, Amy 1998,
Teboul 2004) ont montré que la consid́eration de l’anatomie du sein est de première importance afin
de pouvoir fournir un diagnostic précoce. Ces śenologues sont les pionniers d’une méthode d’exa-
men échographique anatomiquement guidée appeĺee échographie ductale. Au sein du LMA, ce
constat a motiv́e le design d’une antenne semi-circulaire permettant d’imager des coupes sagittales
de sein passant par le mamelon grâceà la technique de reconstruction tomographique d’impédance
présent́ee au chapitre 1. L’orientation de l’antenne permet donc unereconnaissance de l’anatomie
de base,̀a l’instar de l’́echographie ductale, et constitue une des originalités de l’antenne par rapport
aux antennes circulaires ou autres scanners ultrasonores plus classiques présent́es dans l’introduc-
tion géńerale.
Après avoir pŕesent́e l’anatomie du sein et le principe de l’échographie ductale, nous présentons les
fantômes nuḿeriques anatomiques dévelopṕes pour l’́echographie et la tomographie ductales. Puis,
afin de nous donner les moyens de comparer ces deux techniquesd’imagerie, nous nous intéresserons
à une formulation unifíee mettant en relation la focalisation synthétique et la reconstruction par
rétroprojection. Enfin, grâceà la simulation d’une barrette linéaire pour l’́echograpie ductale et d’une
antenne semi-circulaire pour la tomographie ductale, les images obtenues pour ces deux modalités
sont qualitativement comparées sur leur base anatomique.

Le design des fantômes áet́e ŕealiśe en collaboration avec D. Amy, radiologue d’Aix-en-Provence.
Ce travail a fait l’objet d’un article intituĺe ”A 2D anatomic breast ductal computer phantom for
ultrasonic imaging” paru dansIEEE Transactions on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency
Control, (Franceschiniet al 2006).

2.1 Nécessit́e d’une technique d’imagerie anatomiquement guid́ee

Le sein est un organe bien systématiśe avec 15 ou 20 lobes centrés autour du mamelon suivant
une distribution horaire. Chaque lobe contient un réseau de canaux galactophores et des lobules ap-
peĺes structureśepith́eliales ou ductolobulaires (Teboul & Halliwell 1995, Amy 1998, Teboul 2004).
Les parois internes des structures ductolobulaires consistent en une couche de cellulesépith́eliales
extr̂emement mince d’épaisseur 50 microns. La figure 2.1 représente les ”couches” successives de
tissu constituant le sein : la peau, la graisse, la distribution radiaire des lobes et les structures ductolo-
bulaires. La plupart des cancers du sein (85 %) (Tuliniuset al1988) d́ebutent dans le tissúepith́elial
et se d́eveloppent en premier lieu dans les structures ductolobulaires (Teboul & Halliwell 1995, Amy
1998, Teboul 2004). Par conséquent, l’observation de ces structures fournit des moyensdirects pour
quantifier les alt́erations cauśees par les pathologies mammaires dès qu’elles deviennent percep-
tibles. L’échographie est parfaitement adaptéeà l’examen des tissus mous : elle permet de visualiser
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les trois tissus du sein (le tissu conjonctif, la graisse et la structure ductolobulaire) et l’examen est
facile d’acc̀es, indolore, non irradiant et peu coûteux. Malheureusement, ce moyen de diagnostic,
dans son mode conventionnel, ne visualise pas les structures épith́eliales.

FIG. 2.1 – Distribution radiaire des structures ductolobulaires (Amy 1998).

L’ échographie conventionnelle, utilisant des balayages orthogonaux̀a la trajectoire des canaux,
permet au mieux d’identifier les différents tissus composant le sein. Elle ne permet pas une réelle
étude anatomique et par là même, est tr̀es difficilement interpŕetable. Une autre conséquence est que
cetteéchographie conventionnelle n’est absolument pas reproductible avec exactitude par le même
échographiste ou un autre opérateur. Une pathologie est détect́ee lorsqu’elle pŕesente une anomalie
avec un contraste et un volume suffisants, visible quelque soit l’orientation du balayage (lésions
de taille5 mm). Ce sont ces facteurs de difficulté d’analyse, d’interpŕetation, de ŕeṕetitivité et du
caract̀ere hautement opérateur d́ependant de cette technique, qui ont bridé son d́eveloppement (Amy
1998).

Une ḿethode d’examen anatomiquement guidée, baśee sur l’identification des structures mam-
maires internes,l’ échographie ductale, a ét́e introduit en 1987 par M. Teboul (Teboul & Halliwell
1995). En effet, on ne peut pas analyser une coupeéchographique si on ne sait pas reconnaı̂tre
l’ écho-anatomie de base, si on ne peut pas différencier les diff́erents composants (conjonctif, tissu
graisseux, structure ductolobulaire). Cela n’est possible qu’au travers de l’échographie radiaire par
oppositionà la technique conventionnelle de balayages orthogonaux ouobliques (Fig. 2.2). Ainsi,
afin d’être parall̀ele à la trajectoire du canal, la sonde est déplaćeeà la surface du sein suivant un
mouvement rotatif ṕerimamelonnaire, associé à un glissement longitudinal dans le grand axe du
lobe. La technique radiaire s’attacheà l’analyse syst́ematique de chaque lobe. La figure 2.3 montre
uneéchographie ductale (à 9 MHz) et son interprétation. L’́echographie ductale donne accès à la
reconnaissance du lobe, des ligaments de Cooper, les fasciae (superficialis et pectoralis), la graisse
et la paroi thoracique. A l’int́erieur du lobe, l’́echographiste s’attacheraà identifier les canaux et
les lobules quand ils sont visibles,à quantifier leurs modifications afin d’évoquer une pathologie
mammaire. Cependant cette technique présente plusieurs inconvénients, en particulier la nécessit́e
d’opérateurs bien forḿes : (1) les vues deśechographies ductales sont seulement partielles, (2) la
difficulté d’ex́ecution augmente avec la complexité de la structure lobulaire.

Nous proposons une technique de tomographie ultrasonore d’impédance (chapitre 1) visantà
réduire le caractère oṕerateur-d́ependant de l’́echographie et̀a permettre une visualisation intelligible
de l’épithelium,à l’instar de l’́echographie ductale.
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(a) (b)

FIG. 2.2 – (a) Echographie conventionnelle utilisant des balayages orthogonaux aux canaux, (b)
échographie ductale, technique radiaire.
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FIG. 2.3 – Echographie ductale (9MHz), aspect typique d’un lobeimaǵe du mameloǹa la ṕeriph́erie
du sein (en haut) et son interprétation (en bas).
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2.2 Motivations pour le design d’un fant̂ome numérique anato-
mique

Plusieurs groupes ont tenté de mieux comprendre les causes physiques de la distorsion du front
d’onde ultrasonore, soit en réalisant des mesures directes sur le sein (Freiburgeret al 1992, Hinkel-
manet al 1995), soit en proposant des modèles de tissus du sein. Des simulations de propagation
ultrasonore ont́et́e ŕealiśees dans un modèle bidimensionnel simplifíe de sein (Manry & Broschat
1996) afin d’́etudier les limites de l’approximation de Born (Fig.2.4). Cependant, ce modèle demeure
trop grossier. D’autreśetudes ont utiliśe des coupes transversalesanatomiques ŕealistesafin de si-
muler la propagation des ultrasons dans la paroi abdominalepour l’étude de la distorsion du front
d’ondes (Mastet al 1997) et dans le rein et le foetus pour la géńeration d’imageśechographiques
(Jensen & Munk 1997). Cette dernièreétude est basée sur un simulateur d’échographie, appelé Field
II (Jensen 1996).

FIG. 2.4 – Simulation de la propagation ultrasonore (grâceà une ḿethode de diff́erences finis -
FDTD) dans un mod̀ele 2D simplifíe de sein (Manry & Broschat 1996).

Le but de la pŕesentéetude est de d́evelopper des fantômes nuḿeriques anatomiques bidimen-
sionnels de sein afin de tester les algorithmes de reconstruction et de ǵeńerer des images ultraso-
nores. Le mod̀ele de sein 2D que nous proposons ne prend pas en compte les effets de ŕefraction
et de diffraction pouvant avoir lieu dans un réel sein 3D. Ńeanmoins, dans des situations pratiques
courantes,̀a cause de limitations technologiques (acquisition des données, côut), les syst̀emes d’ima-
gerie oṕerationnels sont des systèmes 2D. Des techniques de formation de voies sont employées afin
de ŕeduire les effets de diffraction 3D en considérant une tranche de2−3 mm d’épaisseur constituant
la région (le plan) d’int́er̂et. Par conśequent, nous supposons que les simulations 2D sont suffisantes
afin de reproduire la propagation des ondes 3D focalisées dans les tissus réels.
Nous simulons la propagation ultrasonore dans le modèle de sein 2D̀a l’aide d’un code de propaga-
tion acoustique. Le fantôme anatomique 2D est une coupe axiale de la structure ductolobulaire dans
des situations saine et pathologique. Les différents tissus sont modélisés par des milieux aléatoires
présentant des fluctuations de célérité et d’imṕedance (Lizziet al 1987, Insanaet al 1990, Oelzeet
al 2002, Oelze & O’Brien 2004).

Le but est aussi de comparer, du point de vue qualitatif du praticien, l’échographie ductale
(référence reconnue) avec l’approche tomographique. Les systèmes actuels utilisant la tomographie
de diffraction ultrasonore sont capables d’imager des coupes transversales du sein, du mamelonà la
cage thoracique, et ensuite, par interpolation, de géńerer une vue 3D pour le sein entier. L’orienta-
tion de ces systèmes (perpendiculairèa la trajectoire des canaux) ne peut pas fournir une résolution
et un contraste suffisants pour imager l’arborescenceépith́eliale. Une antenne semi-circulaire, qui
permettrait d’imager des coupes sagittales de sein passantpar le mamelon [Fig. 2.5], serait plus
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adapt́ee pour sonder l’arborescenceépith́eliale et ŕevéler des ĺesionsà un stade précoce. Les ano-
malies pourraient̂etre d́etect́ees sur un nombre limité de coupes, voire sur une seule, alors que les
autres syst̀emes tomographiques, pour atteindre le même but, ńecessitent l’acquisition de la totalité
des coupes pour la construction d’une imagerie 3D du sein avant d’en effectuer nuḿeriquement les
coupes ad hoc.

2.3 Modélisation de la propagation des ondes

Nous simulons la propagation des ondes ultrasonoresà l’aide du code de propagation acoustique
présent́e en annexe B.1. Cette méthode nuḿerique mod́elise le sein comme un fluide de célérité et
d’impédance variables. Les résultats exṕerimentaux pŕesent́es par Frizzellet al (1976) et Madsen
& Sathoff (1983) ont d́emontŕe que dans les tissus mous, l’absorption des ondes de cisaillement est
beaucoup plus grande que l’absorption des ondes de compression. Nous pouvons donc adopter un
mod̀ele acoustique aux fréquences (2-10 MHz) utilisées en imagerie ultrasonore pour le diagnostic.

Afin de ŕeduire les temps de calcul, le modèle propośe ne prend pas en compte l’atténuation.
Nous consid́erons que l’absence d’atténuation n’affecte pas les résultats puisque en imagerieéchogra-
phique et tomographique de réflectivit́e, pour compenser l’atténuation variant en fonction de la pro-
fondeur de l’́echo, il est d’usage d’amplifier leséchos profonds. Cette amplification ou gain permet
d’ajuster la brillance de l’image et est appelé en anglaistime-gain-compensation(TGC).

2.4 Fant̂omes nuḿeriques pour l’imagerie anatomique

2.4.1 Milieu aléatoire

Utilisation de la fonction de corrélation pour décrire la structure des milieux biologiques La
taille moyenne des diffuseurs dans les tissus biologiques peut être caract́eriśee en employant des
techniques de rétrodiffusion ultrasonore. En effet, le phénom̀ene de diffraction a lieu lorsqu’une onde
acoustique se propageà travers une région pŕesentant des variations d’impédance. Si la longueur
d’onde est plus grande ou du même ordre que la taille des diffuseurs, une partie de l’énergie incidente
sera diffract́ee dans toutes les directions. Cetteénergie diffract́ee d́ependra de la taille, de la forme
et de l’orientation des diffuseurs par rapportà la longueur d’onde et̀a la direction de propagation de
l’onde. Ainsi, par une analyse fréquentielle des signaux ultrasonores diffractés par des tissus, on peut
établir une d́ependance entre la structure du milieu biologique et l’allure du spectre. Des modèles
ont ét́e d́evelopṕes (Fellepaet al 1986, Lizziet al 1987, Insanaet al 1990, Oelzeet al 2002) afin de
décrire les milieux biologiques par des densités probabilistes d’imṕedance.

On suppose que les diffuseurs sont distribués aĺeatoirement. Dans la plupart des cas, une sphère,
un cylindre ou une configuration géoḿetrique simple sont utiliśes pour approcher la forme des dif-
fuseurs. Ainsi d’un point de vue statistique, des fonctionsd’autocorŕelation spatiales peuventêtre
utilisées pour d́ecrire la taille, la forme, la distribution et les propriét́es ḿecaniques du milieu. Ainsi,
Feleppaet al (1986) a estiḿe la taille moyenne des diffuseurs ainsi qu’un nouveau paramètre combi-
nant la concentration de ces derniers et l’impédance acoustique (appelé la concentration acoustique
- Oelzeet al 2002) pour des tumeurs oculaires. Lizziet al (1987) et Insanaet al (1990) ont uti-
lisé la m̂eme technique pouŕetudier diff́erents mod̀eles de distribution (sphérique, gaussienne et
exponentielle) pour des tissus biologiques (Lizziet al 1987) ou pour des sphères de verre et de
polystyr̀ene dans de l’agar (Insanaet al 1990). Plus ŕecemment, l’estimation de la taille des diffu-
seurs et de la concentration acoustique aét́e superpośee sur des imageśechographiques en mode B
pour différencier des fibroadénomes mammaires et carcinomes de souris (Oelzeet al2002, Oelze &
O’Brien 2004).

Afin de calculer la fonction d’autocorrélation, certains auteurs (Insanaet al 1990, Oelzeet al
2002) ont propośe de calculer le facteur de forme de l’intensité acoustique. Le facteur de forme est
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proportionnelà la transforḿee de Fourier de la fonction d’autocorrélation et d́ecrit la d́ependance
fréquentielle des diffuseurs. Nous avons choisi dans cetteétude d’utiliser un facteur de forme Gaus-
sien donńe par l’Eq.(2.4) largement utilisé dans la litt́erature (Lizziet al 1987, Oelzeet al 2002,
Oelze & O’Brien 2004). Le facteur de forme Gaussien représente une distribution d’impédance
contin̂ument variable avec les tissus environnants. Un couple spécifique (longueur de corrélation,
écart type) est donc attribué pour chaque tissu : il permet de quantifier les distributions de ćelérité
et d’impédance qui varient autour de leur valeur moyenne. Nous rappelons brìevement comment un
milieu aĺeatoire peut̂etre ǵeńeŕe (Klimes 2002).

Génération d’un milieu al éatoire Chacun des param̀etres acoustiques (impédance et ćelérité),
not́eu, a une valeur moyenneu0(x) à laquelle nous ajoutons la réalisation d’un milieu aĺeatoire sta-
tionnaire (statistiquement homogène). Ainsi chaque param̀etre est d́ecrit par sa distribution spatiale
u = u(x) (avecu0(x) = 〈u(x)〉). L’ écart type de la réalisation est corrélé à la valeur moyenne. Le
milieu aĺeatoire stationnaire est exprimé en terme d’un bruit blanc filtré par un filtre fŕequentiel (le
facteur de forme Gaussien). De cette façon, la fonction de covariance du milieu peut̂etre expriḿee
en terme de fontion de corrélation (Insanaet al 1990, Klimes 2002, th̀ese Ferrìere 2003).

NotonsU(x) = u(x) − u0(x) la différence entre la valeur moyenneu0(x) et sa ŕealisation. La
diff érenceU est caract́eriśee par la fonction de corrélation :

C(x, y) = 〈U(x +
1

2
y) · U∗(x − 1

2
y)〉 (2.1)

x est le point milieu des pointsx1 = x+ 1
2y, x2 = x− 1

2y où la fonction de corŕelation est́evalúee. La
fonction de corŕelation d́epend seulement dey = x1−x2 dans l’approximation d’un milieu aléatoire
statistiquement homogèneC(x, y) = C(y). La proćedure de construction d’un milieu statistique-
ment homog̀ene est la suivante :

– Géńeration d’un bruit blanc de moyenne nulle et d’écart type unitaireW (x) sur une grille
rectangulaire.

– Calcul de la transforḿee de Fourier 2D̂W (k) du bruit blanc.
– Filtrage fŕequentiel :Û(k) = Ŵ (k)f̂(k).
– Calcul de la transforḿee de Fourier inverse 2D dêU(k) : U(x).
– Obtention de la distribution désiŕee par addition de la valeur moyenneu0(x) :

u(x) = u0(x) + U(x). (2.2)

Par conśequent, la transforḿee de Fourier de la fonction de corrélation est la densité spectrale du
filtre f :

Ĉ(k) = F̂ (k)F̂ ∗(k). (2.3)

Nous nous concentrons sur les fonctions de corrélation homog̀enes isotropiques du typêF (k) =

f̂(k) = f̂(‖k‖). Un filtre Gaussien est utilisé :

f̂(k) = e−
a2k2

8 , a ∈ R
∗, (2.4)

où a est la longueur de corrélation Gaussienne qui représente le diam̀etre moyen des h́et́eroǵeńeités.
On obtient la fonction de corrélation suivante :

C(y) =
1

πa2
· e−

y2

a2 . (2.5)

2.4.2 Fant̂omes nuḿeriques anatomiques : une section sagittale du sein

La figure 2.5 repŕesente les cartes de célérité et d’imṕedance (utiliśees pour les simulations
numériques) pour une section sagittale de sein passant par le mamelon pour un sujet sain (lobe



2.4. FANTÔMES NUMÉRIQUES POUR L’IMAGERIE ANATOMIQUE 51

droit) et dans la situation pathologique d’une prolifération de cellules endothéliales (ectasie : lobe
gauche). Les cartes [Fig. 2.5 et 2.6] représentent leśeléments successifs du sein sondés par les
ultrasons : la peau, la graisse, le lobe, le tissu conjonctifqui est le tissu de maintien du lobe et
des structures intra-lobulaires. A chaque pixel de la cartesont attribúees une valeur de célérité et
une valeur d’imṕedance supposéesêtre repŕesentatives du type de tissu et basée sur des ŕesultats
provenant de diff́erents travaux (Gosset al1978, Fosteret al1984, Kossoffet al1973, Glover 1979,
Woodard & White 1986).

TAB . 2.1 – Valeurs des différentes propriét́es acoustiques des tissus
Milieu aléatoire

Milieu Célérité Impédance Ecart Longueur de
moyenne moyenne type corŕelation

(m/s) (MRayl) (%) (mm)

Eau 1500 1.5 - -
Peau 1590a,b 1.733a,b,e 2 0.21
Tissu conjonctif 1545a,b 1.73a,b,e 2 0.21
Graisse 1470a,c 1.396a,c,e Bernouilli Gaussien
Lobe 1550a,c 1.643a,c,e 2 0.21
Muscle 1545a,c 1.622a,c,e 0.8 0.42
Ectasie 1570-1620c,d 1.632-1.684c,d,e 2 0.03f

aveca Gosset al 1978, b Fosteret al 1984, c Kossoffet al 1973,
d Glover 1979,e Woodard & White 1986,f Oelze & O’Brien 2004.

L’ écart type et la longueur de corrélation pour chaque type de tissu sont choisis afin de restituer
(du point de vue d’un radiologue) une imageéchographique réaliste. Les longueurs de corrélation (et
respectivement leśecarts types) choisis pour les tissus conjonctifs (fasciaeet ligaments de Cooper),
la peau hypeŕechoǵenique et le lobe sont plus petites (respectivement plus grands) que ceux choisis
pour les muscles pectoraux. La longueur de corrélation de l’ectasie estégaleà30 µm, correspondant
au diam̀etre moyen des diffuseurs d’un carcinome donné par Oelze & O’Brien (2004). Afin d’obtenir
le renduéchographique du tissu graisseux et considérant que la graisse est un milieu quasi-homogène
contenant quelques diffuseurs, nous distribuons des diffuseurs selon une loi Bernouilli-Gaussienne.
La distribution Bernouilli-Gaussienne est déduite d’une loi Gaussienne (unécart type de2% et une
longueur de corŕelation de0.2 mm) écr̂et́ee à 90% de l’écart type. Les valeurs des différents pa-
ramètres dans cettéetude sont donńees au tableau 2.1.

Sur la base de ces données anatomiques et statistiques, deux fantômes ont́et́e d́evelopṕes, l’un
pour la tomographie, l’autre pour l’échographie. En effet, la position de la patienteétant diff́erente
selon qu’elle est soumisèa un examen tomographique ou un examenéchographique, deux fantômes
ont d̂u être ŕealiśes.
Le code d’́eléments finis áet́e utilisé pour simuler la propagation des ondes cylindriques (simulations
2D) dans les fantômes. Le pas spatial de la grille de simulation estégalà un trentìeme de la longueur
d’onde. Chaque simulation áet́e ŕealiśe à l’IDRIS (Institut du D́eveloppement et des Ressources
en Informatique Scientifique) utilisant un Compaq Linux Cluster incorporant 24 processeurs Alpha
EV68 cadenćesà 836 MHz.

Fantôme numérique de sein pour la tomographie

Durant un examen tomographique, la patiente est allongée sur le ventre sur un lit d’examen, son
sein est immerǵe dans un bain d’eau1 et une antenne semi-circulaire tourne autour de lui. Pour le
code d’́eléments finis, une grille de simulation de 2400× 1200 pixels (∆x = 0.045 mm, 10.8 cm×

1Le sein, immerǵee dans l’eau, pend tout en flottant plus ou moins (comme en apesanteur).
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FIG. 2.5 – Fant̂ome nuḿerique de sein pour la tomographie. La patiente est allongée sur le ventre
sur un lit d’examen, son sein est immergé dans un bain d’eau.
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FIG. 2.6 – Fant̂ome nuḿerique de sein pour l’échographie. La patiente est allongée sur le dos et son
sein est aplati.

5.4 cm) est utiliśee [Fig. 2.5]. Des impulsions courtes sontémises̀a partir des transducteurs faisant
face au quadrant reconstruit tous les0.25o. Le temps de calcul pour la simulation totale est de l’ordre
de 720 heures (360 tirs× 2 heures).

Fantôme numérique de sein pour l’́echographie

Durant un examen clinique, la patiente est allongée sur le dos et son sein est de ce fait aplati.
Une poche d’eau est placée sur le transducteur et par conséquent, la peau est quasiment parallèle à
la sonde. Pour le code d’éléments finis, une grille de simulation de 4000× 2500 pixels (∆x = 0.01
mm, 4 cm× 2.5 cm) est utiliśee. Les signaux sont enregistrés par 320 ŕecepteurs simulant une
barrette lińeaire plaćeeà 0.9 cm de la surface de la peau. Le temps de calcul pour la simulation totale
est de l’ordre de 3520 heures (320 tirs× 11 heures). La figure 2.6 représente les cartes de célérité et
d’impédance pour une situation pathologique (ectasie : zone claire sur la carte de célérité).
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2.5 Focalisation synth́etique et rétroprojection elliptique : une
formulation unifi ée

Une th́eorie unifíee mettant en relation l’imagerie utilisant la focalisation synth́etique et la re-
construction par ŕetroprojection áet́e d́evelopṕee par plusieurs auteurs (Norton & Linzer 1979,
Anderson 1993, Anderson & Morgan 1995). Cette théorie unifíee permet d’analyser les systèmes
d’imagerie conventionnels actifs en terme d’”analyse ellipsöıdale” (terme utiliśe par Anderson &
Morgan 1995), c’est̀a dire en terme de projections et rétroprojections sur des surface ellipsoı̈dales,
et ainsi de mettre en avant les avantages que l’on peut attendre de la tomographièa ŕetroprojection
elliptique par rapport̀a l’échographie conventionnelle.
Si on fait l’hypoth̀ese que le milieu a une célérité constantec0 et que la fonction d’́etalement d’un
point -en anglais Point Spread Function PSF- est spatialement invariante, l’image ǵeńeŕee est la
convolution de l’objet initial avec la PSF. Cependant la PSFdépend de la position spatiale.
Nous rappelons la solution ellipsoı̈dale élémentaire (ou la fonction de Green ellipsoı̈dale) d’un
syst̀eme actif, puiśetablissons la corrélation avec la technique de formation de voies (Anderson
1993, Anderson & Morgan 1995) et enfinétendons l’analysèa notre proćedure de ŕetroprojection el-
liptique. Cette dernière a l’avantage d’offrir un haut pouvoir de résolution et est facilèa impĺementer.

2.5.1 ”Analyse ellipsöıdale”

La projection def (oug) surg (ouf ) s’écrit :

〈f, g〉 = 〈f(x), g(x)〉 =

∫
f(x) · g(x) dx. (2.6)

Si g = u(x) est une surface arbitraire, alors〈f, g〉 = 〈f(x), δ(x − u(x)) 〉 est la surface intégŕee
de f suru. Le syst̀eme d’imagerie actif́elémentaire consiste en un pointémetteure émettant une
impulsion, un point de ŕeflexion uniquex, et un point ŕecepteurr . Les différenteśetapes aboutissant
à la solution ellipsöıdaleélémentaire sont :

1. l’ émetteur localiśe ene émet une onde sphérique de largeur de bande infinie(4πr)−1δ(r −
c0t),

2. l’onde arrive au pointx au temps‖e− x‖/c0. Le point de diffraction est supposé agir comme
une source secondaire(4π‖e−x‖)−1r−1δ (r − c0 (t− ‖e− x‖/c0)) (approximation de mono-
diffusion),

3. l’onde diffract́ee mesuŕee enr est :

g(x,e, r , t) =
[
16π2‖r − x‖.‖x − e‖

]−1
δ

(
t− ‖e− x‖

c0
+

‖r − x‖
c0

)
. (2.7)

g(x,e, r , t) est la fonction de Green ellipsoı̈dale donnant la position de tous les points de réflexion
possiblesx qui auraient pu contribuer̀a l’écho enregistré à l’instantt pour une ǵeoḿetrie d’acquisi-
tion donńeeeet r . Par conśequent la śequence d’́echos diffract́es par l’objet compactO(x) est, dans
une hypoth̀ese de mono-diffusion :

s(e, r , t) = 〈 g(x,e, r , t), O(x)〉, (2.8)

qui correspond̀a la projection de l’objet sur une surface ellipsoı̈dale de foyerse et r et de grand axe
c0t [voir Eq. 1.32 au chapitre 1].

2.5.2 ”Analyse ellipsöıdale” d’une barrette focalisée

Pour une barrette focalisée, lorsqu’un seuĺemetteur est activ́e, le signal en ŕeception est forḿee
en combinant les signauxs(e, r , t) enregistŕes en chacun des pointsr appartenant̀a l’ouverture de
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récepteurs{r} activés selon une loi de retardΓ (explicitée plus loin Eq. (2.11)). Le signalIx(t)
obtenu est la somme de toutes les projections ellipsoı̈dales :

Ix(t) =

∫

{r}
s (e, r ,Γ(x, r , t)) dr , (2.9)

qui peut aussîetre consid́eŕe comme une image 3D,I(x, t) = Ix(t) en consid́erant toutes les posi-
tionsx. Si l’on consid̀ere unéemissionétendue{e} (au lieu d’un seuĺemetteure), l’ échoà chaque
récepteur-pointr sera la somme de tous ceséchos d̂u à chaquéemetteur-point. On d́efinit t(e) le
retardà l’émission. Ainsi, pour une ouverture continue focalisée enémission et en ŕeception enx,
l’image I(x, t) obtenue s’́ecrit :

I(x, t) =

∫

{e}

∫

{r}
s (e, r ,Γ(x, r , t(e))) dedr . (2.10)

Cette relation d́ecrit la technique de focalisation dynamique continue. En pratique, on utilise une
technique d’imagerièa focalisation synth́etique en consid́erant des ouvertures d’émetteurs et de
récepteurs discrets{e} = e1, · · · ,en et {r} = r1, · · · , rm. On suppose l’ouverturèa l’émission
(respectivement en réception) centŕee au pointec (respectivementr c). Pour les systèmes d’imagerie
que nous comparons (l’échographie et la tomographie de réflexion), les ouvertures eńemission et en
réception sont supposées centŕees au m̂eme pointec. Les lois de retard pour une focalisation enx
sont :

Γ(x, r j , t) = t− ‖r j − x‖ − ‖ec − x‖
c0

(2.11)

t(ei) =
‖ei − x‖ − ‖ec − x‖

c0
. (2.12)

Pour une barettèa focalisation synth́etique, si l’on consid̀ere toutes les positionsx, l’image 3D
obtenue s’́ecrit :

I(x, t) =

n∑

i=1

m∑

j=1

s (ei, r j ,Γ(x, r j , t(ei))) . (2.13)

En échographie, le balayage linéaire est ǵeńeralement utiliśe pour le sein. Un certain nombre
de transducteurs sont activés selon une séquence servant̀a tracer une ligne de tir. Afin de former
une ligne de tir, plusieurs points de focalisation uniformément espaćes sont consid́eŕes (̀a différentes
profondeurs). Puis le balayage s’effectue en acquérant unélément suppĺementaire sur un bord de la
surface utile et en perdant un autreélément, sur le bord opposé. Une image rectangulaire est alors
reconstruite employant plusieurs lignes de réflectivit́e.
Un syst̀eme d’imagerie permettant d’isoler temporellement et spatialement les impulsionśemises
serait plus approprié. Cette information permettrait une localisation des diffuseurs plus pŕecise ;
c’est le but de la technique de rétroprojection elliptique.

2.5.3 Ŕetroprojection elliptique

Lorsque l’ensemble deséchos est enregistré, il est possible de reconstruire une image (convention
de sommation d’Einstein sur les variables) :

I(x) = 〈 s(e = ef , r = rf , t),
δ
(
t− ‖ef−x‖

c0

+
‖rf−x‖

c0

)

16π2‖rf − x‖‖x − ef‖
〉

= 〈 s(e = ef , r = rf , t), Π(e = ef , r = rf , x, t)〉,
(2.14)

où Π(ef , rf , x, t) est l’indicatrice de surface ellipsoı̈dale.
Ainsi, pour un voxel donńe,δ (ct− (‖ef − x‖/c0) + ‖x − rf‖/c0)) sélectionne l’́echantillon (́echo)
s(e = ef , r = rf , t) correspondant indexé part pour le sinogramme obtenu pour une géoḿetrie
de reconstruction(ef , rf ) fixée. Cette technique permet de rétroprojeter leśechos sur des surfaces
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ellipsöıdalesΠ(ef , rf , x, t). La rétroprojection peut̂etre vue comme le produit de convolution des
indicatrices de surface ellipsoı̈daleΠ(e, r , x, t) avec les projections (ellipsoı̈dales) de l’objet, pour
toutes les paires(e, r) possibles (convention de sommation d’Einstein sur les variables) :

I(x) = 〈s(e, r , t) ∗H(t), Π(e, r , x, t)〉 (2.15)

où le filtre estH(t) = F−1(|S|) =
1

2π2
Pf

(
1

t2

)
etPf la distribution associéeà la valeur principale

de Cauchy2.

2.6 Comparaison des reconstructionśechographique et tomo-
graphique

L’objectif est de comparer la qualité des imageśechographiques et tomographiques. Afin de
démontrer l’int́er̂et de notre ḿethode de reconstruction tomographique comparée à la technique
d’échographie, nous avons choisi d’opérer à une fŕequence quatre fois plus basse en tomographie
qu’en échographie, nous mettant dans une situation défavorable pour ce qui concerne la résolution
d’image. Nous allons voir que m̂eme dans ces conditions défavorables la balance est en faveur de
la tomographie. Par ailleurs, ces fréquences plus basses sont souhaitables en tomographie pourune
approche duale en réflexion et en transmission. L’épaisseur des tissusà traverseŕetant alors impor-
tante, il est ńecessaire de réduire l’att́enuation en baissant la fréquence.

Pour l’échographie, nous mod́elisons une barrette linéaire multi-́eléments de 4 cm de longueur
et de fŕequence centrale 4 MHz (soit une longueur d’onde dans l’eauλ0 de 0.375 mm pour un célérité
dans l’eauc0=1500 m/s) comportant 320́eléments píezo-́electriques. Leśeléments píezo-́electriques
sont simuĺes par des sources ponctuelles (qui jouentà la fois le r̂ole d’émetteur et ŕecepteur), es-

paćes ŕegulìerement tous les
40

319
= 0.1254 mm≈ λ0

3
. Chaque source ponctuelleémet une onde

cylindrique. Les graphes temporel et spectral de l’impulsion sont traćes en Fig. 2.7.
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FIG. 2.7 – Onde cylindrique de4 MHz utilisée dans le code d’éléments finis (formes incidentes
temporelle et fŕequentielle).

Chaque groupe actif (ouverture) est composé de 32éléments actifs soit une ouverture de 31×
0.1254 =3.89 mm, soit environ 10λ0. La focalisationà l’émission et̀a la ŕeception est ŕealiśee via
formation de voies. Le balayage linéaire est constitúe de 288 lignes de tir contenant chacune six

2Grâce aux relation suivantes :

F−1(sgn(S)) = −
1

iπt
et F (−2iπSsgn(S)) =

∂

∂t

�
−

1

iπt

�
=

1

iπt2
,

on obtientH(t) = F−1(|S|) =
1

2π2t2
. Pour être plus rigoureux, on emploiePf la distribution associée à la valeur

principale de Cauchy et ońecritH(t) = F−1(|S|) =
1

2π2
Pf

�
1

t2

�
.
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points focaux sitúeesà 1.1 cm, 1.35 cm, 1.6 cm, 1.85 cm, 2.1 cm et 2.35 cm, offrant unedynamique
de 1 cmà 2.45 cm. L’imagéechographique reconstruite [Fig. 2.8] est géńeŕee en supposant que la
propagation est rectiligne et que la célérité moyenne des tissus est de 1540 m/s (afin de déterminer
l’intensité de l’́echoà partir du temps de vol).

Pour latomographie, on consid̀ere une antenne semi-circulaire de rayon5 cm compośee de 720
transducteurs (points sources) de fréquence centrale1 MHz (soit λ0=1.5 mm). Leséléments sont

donc espaćes ŕegulìerement tous les 0.218 mm, soit environ
λ0

7
. Pour chaque tir, le champ de pres-

sion diffract́e est mesuŕe sur une ouverture de20o centŕee sur l’́emetteur (± 10o autour de l’́emetteur)
avec un pas de0.25o, soit une ŕeception ŕealiśee sur 80́eléments≈12λ0, proche de l’ouverture no-
minale enéchographie. L’image tomographique [Fig. 2.9] est reconstruite en utilisant l’algorithme
de ŕetroprojection elliptique.

Remarque : On peut noter que l’échographie ductale opèreà des fŕequences plus
élev́ees (de 7̀a 13 MHz) par rapport̀a l’échographie que nous simulons ici. De même,
nous ne simulons pas une antenne de 3 MHz mais seulement de 1 MHz. Dans l’id́eal,
nous aurions du oṕerer pour les deux modalitésà des fŕequences quatre fois plusélev́ees
(12 MHz pour l’́echographie et 3 MHz pour la tomographie). L’utilisation defréquences
plus basses dans notre simulation est liéeà la contrainte d’un temps de calcul acceptable
(paragraphe 2.4.2) et surtoutà la validit́e de notre simulation du fait du phénom̀ene de
dispersion nuḿerique. La dispersion nuḿerique est un d́efaut nuḿerique des codes de
propagation qui se traduit par la déformation de la forme d’une impulsion lors de sa
propagation (voir annexe B paragraphe B.3). Si on veut limiter le ph́enom̀ene de disper-
sion nuḿerique, il est ńecessaire de travailler avec un important nombre de points par
longueur d’onde (de 30̀a 40 points par longueur d’onde) et de réaliser une propagation
sur un nombre de longueur d’onde raisonnable. Ainsi, pour latomographie, nous avons
utilisé 33 points par longueur d’onde et réaliśe la propagation sur 72 longueurs d’onde.
Pour une tomographièa 3 MHz, il auraitét́e ńecessaire de réaliser une simulation sur
216 longueurs d’onde !

L’image d’échographie ductale (ED) simuĺee [Fig. 2.8] doitêtre compaŕee au fant̂ome de la
figure 2.6 dont elle ŕealise l’image. On peut observer que les principaux tissus (lobe, ligaments,
graisse et zone rétro-áerolaire) sont correctement imagés. L’image ED ŕevèle quelques limites de
l’ échographie classique. La zone rétro-áerolaire, zone stratégique sensible au cancer, présente des
art́efacts (deśechos parasites). Les bords de la lésion, de première importance d’un point de vue
sémiologique, sont mal imagés quand ils sont parallèlesà l’axe de la sonde. De plus, la texture des
tissus est spatialement filtrée passe-bas et son rendu est non isotrope (résolution lat́erale moins bonne
que la ŕesolution axiale).

A l’opposé, l’image tomographique ductale (TD) [Fig. 2.9] ŕevèle un speckle isotrope différent.
Ces diff́erentes distributions de speckle limitent la résolution lat́erale des images ED en comparai-
son des images TD. On peut qualitativement apprécier la pŕesence des inclusions de graisse (non
détect́ees par l’́echographie) et la qualité du rendu de la zone rétro-áerolaire. Les bords de la lésion
sont bien d́elimités alors que la fréquence centrale des signaux tomographiques est quatre fois plus
petite que celles des signauxéchographiques et que l’ouverture nominale utilisée est du m̂eme ordre
(environ 12λ0 en tomographie, 10λ0 en échographie). Dans les deux cas, les canaux ne sont pas
visibles, puisque le contraste d’impédance est faible.
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FIG. 2.8 – Reconstructiońechographique (4 MHz), balayage linéaire.
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FIG. 2.9 – Reconstruction tomographique (1 MHz).

2.7 Les limites du fant̂ome numérique anatomique 2D

Les simplifications des structures réelles des tissus limitent la validité des simulations de pro-
pagation dans les fantômes anatomiques de sein 2D présent́ees ici. On peut rencontrer des limites
similaires dans les simulations de propagationà travers le mod̀ele bidimensionnel de sein (Manry &
Broschat 1996) oùa travers la paroi abdominale (Mastet al 1997).
Premìerement, bien qu’une attention particulière aét́e donńee aux valeurs de célérité et d’imṕedance
afin qu’elles soient représentatives des tissus, le modèle est limit́e par l’incapacit́e à mod́eliser les
détails microscopiques d’un milieu biologique, la texture réelle des tissus. Aucune information his-
tologique ni aucune information ḿecanique n’áet́e utilisée, except́e pour l’infiltration ductale dont
la longueur de corrélation estégaleà la taille des diam̀etres moyens des diffuseurs de30 µm de
carcinomes de souriśetudíes par Oelze & O’Brien (2004). Par conséquent, une analyse de l’image
tomographique obtenue, basée sur la caractérisation de la microstructure des tissus, n’aurait aucun
sens. De la m̂eme façon, le speckle résultant du milieu aléatoire des tissus simulés doitêtre diff́erent
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du speckle qui proviendrait des diffuseurs réels. En raison du manque d’information sur la micro-
structure des tissus biologiques, nous sommes dans l’incapacit́e de mesurer qualitativement la qualité
d’un syst̀eme ultrasonore du point de vue de l’utilisateur final (anatomo-pathologistes, sénologues).
Ceci souligne la ńecessit́e d’une recherche reliant les domaines histologique et acoustique.
Une seconde limite de notre modèle de tissus est l’absence d’absorption. Pour un sujet sain, l’atténua-
tion étantégaliśee par TGC (temps-gain-compensation), l’absence du phénom̀ene d’att́enuation peut
être justifíee. Pour les cas pathologiques où l’ évaluation de la malignité d’une ĺesion est de première
importance, le ph́enom̀ene d’att́enuation ne peut̂etre ńegligé et le mod̀ele nuḿerique que nous pro-
posons n’est pas adapté.
Enfin, des simulations bidimensionnelles ontét́e ŕealiśees alors que la propagation ultrasonore dans
les milieux ŕeels s’effectue en trois dimensions. Pour une simulation tomographiquéequivalente tri-
dimensionnelle, une grille de 2400× 2400× 1200 pixels (∆x = 0.045 mm, 10.8 cm× 10.8 cm×
5.4 cm) aurait d̂u être utiliśee. Le temps de calcul pour un tir serait au moins de 4800 heures ou 200
jours (2 heures× 2400 pixels). Bien que la parallélisation du code d’éléments finis ŕeduise les temps
de calcul, les ressources informatiques disponibles limitent la pŕesente simulatioǹa un mod̀ele 2D.

Malgré les limites de notre modèle, l’imageéchographique simulée [Fig. 2.8] est ressemblante
à une imagéechographique réelle [Fig. 2.3]. Le mod̀ele de tissu emploýe semble suffisant pour re-
produire les principaux effets de réfraction et de diffraction que l’on doit prendre en compte dans les
techniques de construction d’image.

2.8 Conclusion

Nous avons pŕesent́e un mod̀ele acoustique nuḿerique 2D de sein. Les principales qualités
de ce fant̂ome sont la prise en compte des détails de l’ordre du sub-millim̀etre ainsi que des ca-
ract́eristiques ultrasonores réalistes des diff́erents types de tissus constituant le sein (lobe, tissus
conjonctifs, graisse, muscle) en terme de cartes de célérité et d’imṕedance. Cependant, des modélisa-
tions pŕecises ńecessiteraient des simulations tridimensionnelles prenant en compte l’absorption et
une description microscopique des tissus.
Ce fant̂ome constitue un outil informatique précieux pour l’́evaluation des techniques d’imagerie
ultrasonore. Nous avons montré qu’il est possible de ǵeńerer des images ultrasonores simulées
réalistes. Ce fantôme de sein nous a permis de simuler une imageéchographique ductale, en uti-
lisant une barrette lińeaire de4 MHz, qui est semblablèa une imageriéechographique ductale réelle.
L’image échographique simulée aét́e compaŕeeà l’image tomographique. Dans ce dernier cas, des
ondes cylindriques de1 MHz sontémises et mesurées par des transducteurs ponctuels uniformément
distribúes sur une antenne semi-circulaire. Une comparaison qualitative de ces images révèle la
suṕeriorité de l’image tomographiquèa la fois en terme de contraste et de résolution.

Par ailleurs, nous espérons que ce modèle de sein permettra une meilleure compréhension de la
composition et de la structure du sein et son interaction avec les ultrasons (Hinkelmanet al 1995,
Manry & Broschat 1996). Une meilleure compréhension de ces interactions permettra d’améliorer la
conception des futurśequipements et le développement des techniques de caractérisation de tissus.
De plus, la tomographie offre la possibilité d’une imagerie quantitative, objet de la deuxième partie
du manuscrit.
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Dans cette partie, nous nous intéressons̀a l’imagerie quantitative pour les paramètres de ćelérité,
d’absorption et d’imṕedance, qui permettent de caractériser les diff́erents types de tissus constituant
le sein. On peut citer̀a titre d’exemple les travaux de Fosteret al (1984) qui ont ŕealiśe des mesures
ultrasonores en double transmission sur deséchantillons de tissus mammaires humains (Fig. 2.10).
L’ échantillonétait plaće entre un ŕeflecteur et une membrane de mylar, un transducteur focalisé de
13 MHz est utiliśe afin de mesurer le signal réfléchi par le ŕeflecteur att́enúe ou retard́e à travers
l’ échantillon. Des ŕesultats in vitro obtenus suggèrent qu’une bonne caractérisation des tissus peut
être obtenue en utilisant trois paramètres : la ŕeflectivit́e, l’atténuation et la ćelérité. La figure 2.11
résume ses résultats :

FIG. 2.10 – Principe des mesures ultra-
sonores en double transmission sur des
échantillons de tissus humains du sein (Fos-
teret al 1984).

FIG. 2.11 – Ŕesultats sur 17 régionsétudíees sur
9 échantillons de tissus obtenus par Fosteret al
(1984).

Ainsi, les mesuresin vivo ou in vitro de la ćelérité et de l’att́enuation faites depuis une quaran-
taine d’anńees montrent que des corrélations avec la pathologie, significatives médicalement parlant,
ont puêtreétablies (McDaniel 1977, Fryet al 1979, Greenleaf & Bahn 1981, Kuc 1980, Makladet
al 1984, Landiniet al 1985, Richter 1995). Un système d’imagerie permettant de différencier les
célérités et les att́enuations des tissus pourrait donc jouer un rôle fondamental dans les méthodes
de d́etection et de caractérisation tissulaire. Afin d’aḿeliorer cette diff́erentiation tissulaire par-
fois insuffisante (Greenleaf & Bahn 1981), certains auteurscombinentà ces deux param̀etres la
mesure de texture (Greenleaf & Bahn 1981), le coefficient de réflectivit́e (Foster 1984), ou en-
core l’élasticit́e (projet CARISMA -Computer Assisted Reconstructive Imaging by Sonographic and
Mechano-Elastic Analysis- Krueger 1998).

Pour les param̀etres de ćelérité et d’absorption, on utilisera des méthodes tomographiques en
transmission et pour le paramètre d’imṕedance, une ḿethode d’optimisation coupléeà la tomogra-
phie ”qualitative” d’imṕedance.
Les ḿethodes proposées dans cette partie ontét́e élaboŕees pour des objets simples : inclusions ho-
mog̀enes dans une matrice homogène. Par conśequent, dans leuŕetat actuel, certaines ḿethodes ne
sont pas applicables au sein qui possède une structure plus complexe que les objets simplesétudíes.
Pour chaque ḿethode, nous tenterons de donner les domaines de validité (types d’objets) et les
développements̀a apporter.
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Chapitre 3

Tomographie de ćelérit é par la
technique de ”layer stripping”

Nous pŕesentons une technique de type layer stripping permettant de reconstruire par tomo-
graphie de rayons droits le paramètre de ćelérité. Cette technique est couramment utilisée dans
le domaine de la sismique-réflexion en ǵeophysique (Yagle 1982, Yagle & Raadhakrishran 1992)
et consistèa reconstruire le milieùa imager par couche successive, des couches externes vers les
couches internes, d’où le nom layer stripping. Il s’agit ǵeńeralement de reconstruire les paramètres
d’impédance et de célérité gr̂aceà des donńees acquises en réflexion. Les effets de la réponse des
diff érentes interfaces de la portion reconstruite sont directement incorpoŕes à la ŕeponse de l’in-
terface (plus profonde)̀a reconstruire. L’avantage de cette technique est de prendre en compte la
diffraction et les effets de réflexions multiples.
L’algorithme de type layer stripping que nous employons icidiff ère des ḿethodes de layer strip-
ping classiques : nous travaillons en transmission et faisons l’hypoth̀ese que la propagation se fait
en rayons droits entre chaque coupleémetteur/ŕecepteur. La diffraction et les réflexions multiples
ne seront donc pas pris en compte. Le principe reste identique : à partir des temps de vol entre les
transducteurśemetteurs et ŕecepteurs, les trajetśetant suppośes rectilignes, la carte de célérité du
milieu est reconstruite, pasà pas, des couches externes vers les couches internes.
Cette technique áet́e d́evelopṕee lors de la th̀ese de R. Ferrière au LMA (Ferrìere 2003) et a fait
l’objet de deux articles : Ferrièreet al 2003, Mensah & Ferrière 2004. L’objectif de ce chapitre est
de tester la ḿethode de reconstruction sur des objets académiques̀a partir de simulation nuḿerique
de la propagation des ondes acoustiques. Nous comparons lesrésultats qu’elle donnèa ceux que
l’on obtient avec une technique classique ”fan beam” (géoḿetrie d’acquisition eńeventail). Notre
technique permet de cumuler quantitatif et résolution.

3.1 La technique de layer stripping

3.1.1 Principe de la technique layer stripping

Nous rappelons le principe de la technique de layer stripping élaboŕe lors de la th̀ese de Ferrière
au LMA (Ferrìere 2003, chapitre 7, pp. 77-82).
On consid̀ere une antenne circulaire comportant une distribution uniforme de transducteurs. La
méthode consistèa calculer la ćelérité d’une couche en fonction de la célérité des couches qui lui
sont externes. Le maillage du domaineà ǵeoḿetrie circulaire est construità partir de cellules (penta-
gones) formant des couches concentriques. La taille et la distribution des cellules d́ependent du
nombreN de transducteurs uniforḿement ŕepartis sur le cercle d’acquisition tous les∆θ = 360o

N et
de l’angleκ∆θ à partir duquel les données sont acquises en transmission. Le maillage concentrique
se compose alors deNl = N

2 −κ+1 couches, chaque couche se compose deN cellules (Figure 3.1).

63
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FIG. 3.1 – Maillage du domainèa ǵeoḿetrie circulaire. LesN transducteurs sontéquiŕepartis tous
les∆θ = 360o

N . Les donńees sont acquisesà partir de l’angleκ∆θ.

NotonsM(i, j) la cellule sitúee dans la couchei à la position angulaire[(j − 1)∆θ, j∆θ] avec
(i = 1...Nl) et (j = 1...N). Le transducteur localisé à la position(i − 1)∆θ est not́e D(i).
Γ(n,m) est le rayon reliant l’́emetteurD(n) au ŕecepteurD(m). l(i, j, n,m) est la longueur du
rayonΓ(n,m) dans la celluleM(i, j) :

l(i, j, n,m) =

∫

M(i,j)

Γ(n,m)dl (3.1)

Enfin, on d́efinit Ωi,j l’ensemble des rayonsΓ qui coupent la m̂eme celluleM(i, j) :

Ωi,j = {(n,m)|Γ(n,m) ∩M(i, j) 6= ∅} − {(n,m)|q > i,Γ(n,m) ∩M(q, ·) 6= ∅} (3.2)

FIG. 3.2 – Estimation de la célérité d’une maille.

On suppose que la célérité dans les cellules des couchesl < i est connue, la ćelérité de la cellule
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M(i, j) est alors estiḿee par :

Cij =
1∑

Ωi,j
Γ(n,m)


∑

Ωi,j

Γ(n,m) · c(n,m)


 (3.3)

où c(n,m) est la ćelérité moyenne, estiḿeeà partir des temps de vol, le long du rayonΓ(n,m) et
corrigée par les estimations des célérités (d́ejà effectúees) des cellules externes.

3.1.2 Proćedure de reconstruction et influence du maillage :́etude analytique
pour un objet simple (inclusions homog̀enes dans un milieu homog̀ene)

Afin d’ évaluer les performances de cette technique nous nous plaçons dans un cas idéal : nous
reconstruisons un objet académique (Fig. 3.3), de m̂eme type que celui présent́e au chapitre 1 para-
graphe 1.5,̀a partir de temps de vol obtenus par une méthode approch́ee analytique. Les temps de
vol analytiques sont calculésà partir de la carte de célérité de l’objet en supposant que la propaga-
tion se fait en rayons droits. Cet objet, immergé dans de l’eau (c0=1500 m/s,ρ0=1000 kg/m3), est
un cylindre de ćelérité 1470 m/s contenant quatre cavités de ćelérité 1650 m/s de rayons variables,
réparties le long d’une spirale. Le diamètre du cylindre externe estd = 13.3 mm et les diam̀etres des
cavit́es sontd1 = d/5 ≈ 4λ, d2 = d/10 ≈ 2λ, d3 = d/20 ≈ λ etd4 = d/40 ≈ λ

2 .
La figure 3.4 repŕesente les ćelérités moyennes (obtenuesà partir des temps de vol analytiques) sur
chaque rayon reliant l’émetteur sitúe en (x = 0.64 mm, y = 8 mm) et les 359 ŕecepteurs de l’an-
tenne. La ćelérité int́egŕee pour le trajet de l’onde dans l’eau est retranchée.
Nous pouvons alors utiliser deux techniques :

– la technique de layer stripping seule,
– une technique adaptéeà un objet pŕesentant une matrice avec des inclusions (de célérités va-

riables ou non) : la proćedure consistèa localiser les inclusions puisà d́eterminer leur ćelérité
grâceà la technique de layer stripping.
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FIG. 3.3 – Carte de ćelérité. Matrice :c1 =
1470 m/s, inclusions :c2 = 1650 m/s.
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FIG. 3.4 – Ćelérités moyennes obtenuesà par-
tir des temps de vol analytiques, le trajet de
l’onde dans l’eaúetant retranch́e.

Afin d’ étudier l’influence du maillage, nous effectuons les reconstructions avec un nombre va-
riable de transducteurs. L’antenne est donc composée successivement de 60, 120 et 360 transducteurs
équiŕepartis sur un cercle de rayonRmes = 7.36 mm. L’angleà partir duquel les données sont ac-
quises en transmission estκ∆θ (Fig. 3.1 et tableau 3.1).
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TAB . 3.1 – Angleà partir duquel les données sont acquises en fonction du nombre de transducteurs.
Nombre de transducteurs∆θ κ κ∆θ

60 6o 5 30o

120 3o 11 33o

360 1o 33 33o

Technique de layer stripping seule

Les reconstructions (Fig. 3.5, 3.6 et 3.7) ne permettent pasde localiser les inclusions (dont la
célérité est de plus sous-estimée< 1600 m/s). Il semble que, la localisation des inclusions au niveau
des couches externesétant mauvaise (étalement des inclusions), l’erreur se propage des couches
externes vers les couches internes. Ferrière (th̀ese 2003) a introduit une ḿethode s’effectuant en
deuxétapes et favorable aux objets possédant un milieu homog̀ene (matrice) dans lequel se trouve
des inclusions.

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

Le rayon de l’objet́etant suppośe connu, on impose la célérité des premìeres couches̀a celle du
milieu hôte (l’eau). La reconstruction s’effectue en deuxétapes (th̀ese Ferrìere 2003) :
Première étape: détermination des temps de vol lors d’un premier balayage suivant une configura-
tion d’acquisition conique (Fig. 3.1). La Fig. 3.4 représente les ćelérités moyennes obtenues de façon
analytique pour uńemetteur sitúe en (x = 0.64 mm,y = 8 mm), le trajet dans l’eaúetant retranch́e.
Grâceà différents profils du m̂eme type, on fixe la ćelérité de la matricèac1=1470 m/s. Pour chaque
coupleémetteur / ŕecepteur (D(n) / D(m)), si la ćelérité moyenne (estiḿee) est́egalec1 ± ǫ (ǫ
petit), les cellules traversées par le rayonΓ(n,m) prennent la valeurc1, sinon les cellules prennent
une valeurcD à d́eterminer. Le ŕesultat est une carte binaire (Fig. 3.8(a)) de célérité distinguant la
matrice de ćelérité c1 et toute inclusion de ćelérité autrèa d́eterminercD.
Deuxièmeétape: la technique de Layer Stripping détermine les ćelérités des inclusions (Fig. 3.8(b)).
La configuration des transducteurs est représent́ee Fig. 3.2.

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

Notons que la tr̀es bonne qualité de la reconstruction obtenue Fig. 3.10 est partiellement due au
fait que probl̀eme direct et problème inverse font appelà la m̂eme th́eorie approch́ee de propaga-
tion en rayons droits. C’est ce qu’on appelle le ”crime inverse”. Nous allons maintenant sortir de ce
”crime” en proćedantà des simulations de la propagation des ultrasons (résolution du probl̀eme di-
rect par une ḿethode d’́eléments finis). Cette ḿethode d’́eléments finis permet de prendre en compte
le ph́enom̀ene de diffraction multiple. Auparavant, nous présentons rapidement le principe de la to-
mographie ”fan beam” de rayons droits afin de pouvoir comparer les reconstructions des données
simuĺees pour les deux ḿethodes (fan beam et layer stripping).

Remarque : Nous avons pensé utiliser une solution alternativèa la premìereétape
(localisation de la matrice et des inclusions) : la tomographie de ŕetroprojection ellip-
tique filtrée pŕesent́ee au chapitre 1. La tomographie de réflectivit́e permettrait d’obtenir
une image avec une bonne résolution et de d́elimiter correctement les contours des in-
clusions. Ńeanmoins cette technique est plus lourdeà mettre en oeuvre, puisque cela
nécessite le traitement de l’image de réflectivit́e afin d’en extraire les contours de l’ob-
jet reconstruit. De plus, on risque parfois de faire de fausses estimations de célérité. En
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FIG. 3.5 – Maillage et carte de célérité obtenue via la technique de Layer Stripping avec 60 trans-
ducteurs.
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FIG. 3.6 – Maillage et carte de célérité obtenue via la technique de Layer Stripping avec 120 trans-
ducteurs.
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FIG. 3.7 – Maillage et carte de célérité obtenue via la technique de Layer Stripping avec 360 trans-
ducteurs.
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effet, pour qu’une inclusion soit détect́ee par temps de vol, il faut qu’elle présente un
contraste de ćelérité suffisant et/ou soit de taille assez importante. Si ce n’estpas le cas,
l’inclusion est soit transparente, soit partiellement détect́ee par temps de vol (comme
on pourra le voir dans les fantômes nuḿeriques pŕesent́es par la suite). Dans ce dernier
cas (inclusion d́etect́ee partiellement par temps de vol), si on utilise comme première
étape la tomographie de réflectivit́e, la taille de l’inclusion sera exacte mais la célérité
obtenue par layer stripping sera sous-estimée. Il est pŕeférable d’utiliser une d́etection
des inclusions en utilisant les temps de vol : l’inclusion sera d́etect́ee avec une taille
errońee -plus petite- mais l’estimation de la célérité sera bien meilleure.

(a) Premier balayage pour déterminer la ćelérité moyenne
de la matrice.

(b) Technique de layer stripping afin de déterminer la
célérité des inclusions

FIG. 3.8 – Reconstruction de la célérité avec 60 transducteurs.

FIG. 3.9 – Reconstruction de la célérité avec
120 transducteurs.

FIG. 3.10 – Reconstruction de la célérité avec
360 transducteurs.
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3.2 Tomographie ”fan beam” de rayons droits standard

En tomographie de transmission, il est fréquent que la reconstruction soit réaliśee à partir de
donńees acquises avec une géoḿetrie enéventail (Fig. 3.11) gr̂aceà un algorithme de tomographie
fan beam. Il s’agit donc de traiter des projections enéventail, l’int́egration du param̀etreétudíe étant
faite le long de rayons droits (rayons entre chaque coupleémetteur-ŕecepteur) formant un cône ou
un éventail ayant pour sommet la position de l’émetteur.
L’algorithme de tomographie fan beam est aussi appelé ”algorithme de ŕetroprojection des projec-
tions filtrées et pond́eŕees”, car l’algorithme est basé sur le ŕearrangement préalable des données ac-
quises en ǵeoḿetrie enéventail avant l’utilisation du classique algorithme de rétroprojection des pro-
jections filtŕees (adapté aux configurations en parallèle). L’algorithme que nous avons implément́e
est d́ecrit par Kak & Slaney (1988, pp. 77-86) et est rappelé en annexe C.

Récepteurs

x

y

Emetteur

Projection  

FIG. 3.11 – Ǵeoḿetrie d’acquisition. Les données sont acquises en transmission avec une géoḿetrie
enéventail.

3.3 Etude sur des fant̂omes nuḿeriques simples (inclusions ho-
mogènes dans un milieu homog̀ene)

On simule la propagation des ondes acoustiquesà travers divers fantômes nuḿeriques 2D gr̂ace
à un code de propagation décrit annexe B.1.1. Les fantômes nuḿeriques sont des objets simples :
inclusions homog̀enes dans un milieu homogène. L’exṕerience est meńee sur une grille de 1000×
1000éléments (∆x = 0.016 mm, 1.6 cm× 1.6 cm). L’antenne est composée de360 transducteurs
équiŕepartis de fŕequence centrale2.5 MHz (λ =0.6 mm) sur un cercle de rayonRmes =7.36 mm.
L’angle à partir duquel les données sont acquises en transmission estκ∆θ = 33o. Pour chaque po-
sition de l’́emetteur, la propagation des ondes est simulée et le champ total est mesuré par tous les
transducteurs (points de mesure ponctuels) de l’antenne. Apartir des signaux simulés, nous extra-
yons les temps de vol en utilisant le premier passage par zéro. Le centre de l’objet correspond au
centre de l’antenne circulaire.
Pour la technique de layer stripping améliorée (via localisation des inclusions avec un premier ba-
layage suivant une géoḿetrie d’acquisition conique), le diam̀etre ext́erieur de l’objet́etant suppośe
connu, on prend la célérité des premìeres couches du maillageégaleà celle du milieu ĥote (l’eau).
La célérité de la matrice (homogène) est fix́ee gr̂ace aux ćelérités int́egŕees obtenues̀a partir des
signaux simuĺes.
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3.3.1 Fant̂ome acad́emiqueà inclusions de nature identique et de tailles diff́e-
rentes

Le fant̂ome est un objet fluide, immergé dans l’eau (c0=1500 m/s,ρ=1000 kg/m3), de ćeléritéc1
et de densit́eρ1 contenant quatre cavités de ćeléritéc2 et de densit́eρ2 de rayons variables, réparties
le long d’une spirale, identiques̀a celles d́ecrites au paragraphe 3.1.2 :d1 = 4λ, d2 = 2λ, d3 = λ
et d4 = λ

2 . Afin d’étudier la d́etection et la d́etermination de la taille des inclusions, nousétudions
deux objets dont les paramètres sont ŕesuḿes au tableau 3.2. L’objet 1 est le même que celui d́ecrit
au paragraphe 3.1.2.

TAB . 3.2 – Propríet́es acoustiques
Matrice Inclusions

Célérité Densit́e Célérité Densit́e
(m/s) (kg/m3) (m/s) (kg/m3)

Objet 1 1470 950 1650 1040
Objet 2 1650 1040 1500 1000

Pour obtenir la ćelérité int́egŕee sur chaque rayon (reliant l’émetteur et le ŕecepteur), on d́etecte
les temps de vol par premier passageà źero du signal totalτt (simulation avec objet) et du signal

incidentτi (simulation sans objet). La célérité int́egŕee est́egaleà
ceau · τi
τt

.

Objet 1 : inclusions de ćelérit é plus importante que la matrice (c0=1500 m/s,c1=1470 m/s
et c2=1650 m/s)
La carte de ćelérité de l’objet est représent́ee figure 3.12(a). Comme nous avons pu le voir avec
l’ étude du cas analytique, la reconstruction Fig. 3.12(d) utilisant la technique de layer stripping
seule ne donne pas un résultat satisfaisant.
Les figures 3.12(e) et 3.12(f) représentent les reconstructions obtenues par la technique de layer
stripping aḿeliorée (avec un premier balayage suivant une géoḿetrie d’acquisition conique) et par
la tomographie fan beam de rayons droits standard.
Pour la technique de layer stripping, grâce aux ćelérités int́egŕees obtenues̀a partir des signaux
simuĺes, la ćelérité de la matrice est fix́ee à c1=1470 m/s (Fig. 3.12(c)). La technique permet de
détecter des objets de taille de l’ordre de deux fois la longueur d’onde. Les diam̀etres des deux plus
grandes inclusions (d1 = 4λ etd2 = 2λ) sont suŕevalúes. L’estimation moyenne de la célérité de ces
deux inclusions est 1601 m/s avec unécart type de 1.81%, soit± 29 m/s (valeur ŕeelle : 1650 m/s).
Pour la tomographie fan beam, les contours des deux plus grandes inclusions sont flous et l’inclu-
sion de diam̀etreλ est tout juste d́etect́ee. L’estimation moyenne de la célérité des deux plus grandes
inclusions est 1594 m/s avec unécart type de 1.32%, soit± 21 m/s.
Pour ce type d’objet, la satisfaction des résultats pour les deux techniques estéquivalente.
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(a) Carte de ćelérité de l’objet 1. Matrice :c1=1470 m/s,
inclusions :c2=1650 m/s.
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(b) Sinogramme pour uńemetteur sitúe en
(x = 0.64 mm,y = 8 mm) et d́etection des
temps de vol par premier passage par zéro (en
rouge).

50 100 150 200 250 300
1440

1450

1460

1470

1480

1490

1500

1510

1520

1530

Récepteurs

C
él

ér
ité

 m
oy

en
ne

 (
m

/s
)

(c) Comparaison des célérités int́egŕees obtenues analy-
tiquement (en rouge) età partir des signaux simulés (en
bleu). L’émetteur est sitúe en (x = 0.64 mm, y = 8
mm).
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(d) Reconstruction de la carte de célérité en utilisant la
technique de layer stripping seule.
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(e) Reconstruction layer stripping via localisation
des inclusions avec un premier balayage suivant une
géoḿetrie d’acquisition conique.
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(f) Reconstruction fan beam de rayons droits.

FIG. 3.12 –Objet 1 : c0=1500 m/s,c1=1470 m/s etc2=1650 m/s.
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(a) Carte de ćelérité de l’objet 2. Matrice :c1=1650 m/s,
inclusions :c2=1500 m/s.
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(b) Sinogramme pour uńemetteur sitúe en
(x = 0.64 mm,y = 8 mm) et d́etection des
temps de vol par premier passage par zéro (en
rouge).
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(c) Comparaison des célérités int́egŕees obtenues analy-
tiquement (en rouge) età partir des signaux simulés (en
bleu). L’émetteur est sitúe en (x = 0.64 mm, y = 8
mm)
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(d) Reconstruction de la carte de célérité en utilisant la
technique de layer stripping seule.
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(e) Reconstruction layer stripping via localisation des in-
clusions avec un premier balayage suivant une géoḿetrie
d’acquisition conique.
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(f) Reconstruction fan beam de rayons droits.

FIG. 3.13 –Objet 2 : c0=1500 m/s,c1=1650 m/s etc2=1500 m/s.
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Objet 2 : inclusions de ćelérit é plus faible que la matrice (c0=1500 m/s,c1=1650 m/s et
c2=1500 m/s)
La carte de ćelérité de l’objet est représent́ee figure 3.13(a). Les figures 3.13(e) et 3.13(f) montrent
les reconstructions obtenues par la technique de layer stripping aḿeliorée et par la tomographie fan
beam de rayons droits standard. Les deux méthodes permettent de détecter l’inclusion de diam̀etre
λ et de discriminer la taille des deux plus grandes inclusionsde diam̀etre 4λ et 2λ. L’estimation de
la célérité moyenne pour les deux plus grandes inclusions est donnée au tableau 3.3 (valeur de la
célérité ŕeelle : 1500 m/s).
Pour ce type d’objet, la comparaison des deux méthodes est favorablèa la technique de layer strip-
ping pour laquelle l’estimation de la célérité est meilleure. En effet, pour l’inclusion de diamètre 4λ,
l’ écart type pour la technique de layer stripping est deux foisplus petit que pour la tomographie fan
beam.

TAB . 3.3 – Estimation de la célérité moyenne des inclusions de diamètre 4λ et 2λ
Célérité moyenne estiḿee Célérité moyenne estiḿee

par la technique de layer strippingpar la reconstruction fan beam

Inclusion de 1534 m/s 1540 m/s
diamètred1=4λ σ=1.95%, soit± 30 m/s σ=4.02%, soit± 62 m/s

Inclusion de 1566 m/s 1557 m/s
diamètred2=2λ σ=0.64%, soit± 10 m/s σ=1.87%, soit± 29 m/s

3.3.2 Fant̂ome acad́emique à inclusions de ćelérit és différentes et de taille
identique

L’objet est un cylindre de diam̀etred = 13.3 mm dont la ćelérité de la matrice est de 1650 m/s.
L’objet présente trois inclusions de diamètre identiqued/5 ≈ 4λ de ćelérité 1600, 1550 et 1500 m/s
(Fig. 3.14(a)). On se place dans un cadre de travail où le diam̀etre des inclusions de l’ordre de4λ est
bien reconstruit comme on a pu le voir au paragraphe préćedent 3.3.1.
Les figures 3.14(b) et 3.14(c) représentent les reconstructions obtenues par les méthodes de layer
stripping aḿeliorée et de fan beam. L’estimation de la célérité moyenne pour chaque inclusion et
chaque ḿethode de reconstruction est donnée au tableau 3.4.
On peut noter que seul la technique de layer stripping permetde d́etecter l’inclusion ayant le contraste
de ćelérité le plus faible (́egalà 50 m/s). Le diam̀etre de l’inclusion est sous-estimé mais l’estimation
de la ćelérité par la technique de layer stripping est satisfaisante. La tomographie fan beam permet
de d́etecter tout juste cette inclusion.
Pour ce type d’objet, la ḿethode de layer stripping améliorée est plus performante que la méthode
fan beam standard.

TAB . 3.4 – Estimation de la célérité moyenne pour les trois inclusions
Célérité moyenne estiḿee Célérité moyenne estiḿee

par la technique de layer strippingpar la reconstruction fan beam

Inclusion de 1595 m/s 1589 m/s
célérité 1600 m/s σ=0.87%, soit± 14 m/s σ=1.07%, soit± 17 m/s

Inclusion de 1553 m/s 1534 m/s
célérité 1550 m/s σ=1.28%, soit± 20 m/s σ=1.69%, soit± 26 m/s

Inclusion de 1516 m/s -
célérité 1500 m/s σ=1.52%, soit± 23 m/s -
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(a) Carte de ćelérité. Matrice :c1=1650 m/s, inclusions :
1600, 1550 et 1500 m/s.
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(b) Reconstruction layer stripping avec un 1er balayage
suivant une ǵeoḿetrie d’acquisition conique.
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(c) Reconstruction fan beam de rayons droits.

FIG. 3.14 –Objet ayant des inclusions de ćelérit és différentes.
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3.3.3 Etude sur des cas particuliers

En pratique, leseinest compośe de 90% de graisse. La ćelérité de la graisséetant proche de 1470
m/s, une mod́elisation simpliste du sein est une matrice de célérité 1470 m/s comportant des inclu-
sions de ćelérités plusélev́ees. Nous travaillons donc par la suite avec des objets dont les matrices
ont une ćelérité moyenne de 1470 m/s.
Afin de tester les limites de notre méthode et de nous placer dans un cadre plus réaliste, nouśetudions
un objet inhomog̀ene aĺeatoire et un objet modélisant une fine couche de peau.

Fantôme aĺeatoire

Nous nous int́eressons̀a pŕesent̀a un objet aĺeatoire dont la carte de célérité est repŕesent́ee figure
3.15(a). La matrice de l’objet possède une ćelérité moyenne de 1470 m/s avec unécart type de 2%,
soit± 29 m/s. Les inclusions ont les mêmes dimensions et positions qu’au paragraphe 3.3.1 et ont
une ćelérité moyenne de 1650 m/s avec unécart type de 0.5%, soit± 8 m/s. Les propríet́es acous-
tiques de l’objet aĺeatoire sont ŕesuḿees au tableau 3.5. La détection des temps de vol par premier
passagèa źero (Fig. 3.15(b)) est très similaireà celle effectúee avec l’objet non aléatoire au para-
graphe 3.3.1 (Fig. 3.12(b)). Par conséquent, les reconstructions de la carte de célérité Fig. 3.15(d) et
(e) sont elles aussi quasiment identiquesà celle de l’objet non aléatoire Fig. 3.12(e) et (f).
Pour les deux ḿethodes de reconstruction, on discrimine l’inclusion de diamètre2λ. Pour la tech-
nique de layer stripping, l’estimation de la célérité moyenne pour les deux inclusions est de 1604
m/s avec uńecart type de 1.93%, soit± 31 m/s (valeur ŕeelle 1650 m/s). Pour la tomographie fan
beam de rayons droits, la célérité moyenne des deux inclusions est de 1593 m/s avec unécart type
de 1.19%, soit± 19 m/s.

TAB . 3.5 – Propríet́es acoustiques
Milieu aléatoire

Milieu Célérité moyenne Densit́e moyenne Ecart type Longueur de corŕelation
(m/s) (kg/m3) (%) (mm)

Eau 1500 1000 - -
Matrice 1470 950 2 0.21

Inclusions 1650 1040 0.5 0.03
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(a) Carte de ćelérité. Matrice :c1=1470 m/s, inclusions :
c2=1650 m/s.
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(c) Célérités int́egŕees obtenues̀a partir des signaux si-
mulés avec l’objet aĺeatoire (en bleu) et l’objet non
aléatoire de la Fig. 3.12 (en rouge). L’émetteur est sitúe
en (x = 0.64 mm,y = 8 mm).
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(d) Reconstruction layer stripping via localisation des in-
clusions avec un premier balayage suivant une géoḿetrie
d’acquisition conique.
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(e) Reconstruction fan beam de rayons droits.

FIG. 3.15 –Objet aléatoire.
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Fantôme mod́elisant une fine couche de peau :c0=1500 m/s,c1=1470 m/s,c2=1650 m/s et
cp=1590 m/s

Le fant̂ome est un tube fluide (Fig. 3.16(a)) de rayon externe 6.64 mm (célérité cp=1590 m/s,
densit́eρp=1090 kg/m3). La cavit́e int́erieure a un rayon de 6.32 mm (c1=1470 m/s,ρ1=950 kg/m3)
et contient quatre cavités (c2=1650 m/s,ρ2=1040 kg/m3).
Pour la technique de layer stripping améliorée, la ćelérité de la matrice est fix́ee à c1=1475 m/s
grâce au profil des ćelérités (non repŕesent́e). Lors du premier passage, la fine couche de peau n’est
pas d́etect́ee, sońepaisseuŕetant trop faible. La technique permet de détecter les deux plus grandes
cavit́es (d1 = 4λ et d2 = 2λ) et de d́eterminer la ćelérité des objets de l’ordre de4λ. Pour la plus
grande cavited1 = 4λ, l’estimation de la ćelérité est 1630 m/s avec uńecart type de 1.66%, soit±
27 m/s.
Pour la tomographie fan beam, l’estimation de la célérité pour les deux plus grandes inclusions est
de 1595 m/s avec uńecart type de 1.57%, soit±25 m/s (valeur ŕeelle 1650 m/s).
Pour ce type d’objet plus complexe avec quatre contrastes decélérité, la ḿethode fan beam classique
est plus performante que la technique de layer stripping améliorée : la ćelérité de l’inclusion de
diamètre 2λ estiḿee par layer stripping est erronée (suṕerieureà 1750 m/s) alors que l’estimation
détermińee par tomographie fan beam est satisfaisante.
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(a) Carte de ćelérité. Matrice :c1=1470 m/s, inclusions :
c2=1650 m/s, peau :cp=1590 m/s.
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(b) Reconstruction layer stripping avec un 1er balayage
suivant une ǵeoḿetrie 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 pŕesente une technique de tomographie en transmission de typelayer stripping, baśee
sur une hypoth̀ese de propagation en rayons droits. La méthode de reconstruction consisteà d́etecter
les inclusions et̀a d́eterminer la ćelérité de la matrice lors d’un balayage suivant une configuration
d’acquisition conique. La ćelérité des inclusions est ensuite estimée par la ḿethode de layer strip-
ping. Les ŕesultats obtenus sur les divers fantômes acad́emiques montrent que l’on peut détecter et
déterminer la ćelérité des objets de l’ordre de deux longueurs d’onde lorsque le contraste de ćelérité
est suṕerieur ouégalà 150 m/s. Nous pouvons aussi constater que la détection devient plus difficile
pour des objets dont la taille est inférieureà deux longueurs d’onde (objets non détect́es) ou dont le
contraste avec le mileu environnant est faible (≤50 m/s) (taille des objets sous-estimée). Pour des
objets complexes (milieux aléatoires, fine couche de peau), la technique semble assez robuste, bien
que dans le cas d’un objet simulant une fine couche de peau, la tomographie fan beam de rayons
droits donne un meilleur résultat. Excepté pour ce type de fantôme, les ŕesultats obtenus avec la
technique de layer stripping sont satisfaisants : les résultats sont soit́equivalents, soit supérieursà
ceux obtenus avec la tomographie fan beam. Il est même surprenant d’obtenir de si bons résultats̀a
partir d’une approximation de rayons droits où les ph́enom̀enes de ŕefraction et de diffraction sont
négligés.
Globalement, la technique de layer stripping donne de bons résultatsà la surface des objets mais
en profondeur, les erreurs successives peuvent s’accumuler. De plus, la ḿethode est basée sur un
mod̀ele simpliste de tissùa deux ”phases” : la matrice, uniforme, et les inclusions, non moins uni-
formes mais de tailles et de natures différentes. Ce modèle simpliste est probablement applicable
dans le cas d’une structure diffusante fortement contrastée (tumeur) pour laquelle une estimation
grossìere de la vitesse moyenne du sein est suffisante. Ce modèle semble peu applicable dans un sein
ne pŕesentant pas de pathologie ou présentant des pathologies naissantes (tumeurs peu dévelopṕees
et/ou peu contrastées par rapport̀a leur environnement).



Chapitre 4

Tomographie d’absorption avec
correction des effets de la diffraction1

Ce chapitre pŕesente l’́etude meńee sur la reconstruction du paramètre d’absorption par tomo-
graphie de rayons droits. Nousévaluons dans un premier temps l’erreur introduite par la diffraction
dans la ḿethode du rapport des spectres, méthode fŕequentielle d’estimation de l’absorption sur un
rayon. Une proćedure de correction des effets de diffraction est ensuite propośee, donnant de bons
résultats avec une tomographie pourtant simplifiée de rayons droits.
Ce travail aét́e effectúe en collaboration avec M.-C. Pauzin lors de son stage de master recherche
(Pauzin 2005). La partie théorique de ce chapitre aét́e publíee dans un article intitulé2 : ”Soft tissue
absorption tomography with correction for scattering aberrations”, paru dansUltrasonic Imaging,
(Franceschiniet al 2005).

4.1 Motivations

De nombreuses techniques ontét́e propośees afin d’estimer l’atténuation. Un grand nombre
d’entre elles ont́et́e mises en oeuvre pour l’estimation de l’atténuationà partir de l’impulsion
échogra-phique et ontét́e pasśees en revue par Ophiret al (1984) et Jones & Leeman (1984). On
peut distinguer deux classes de méthodes : lesméthodes temporelles(Ferrariet al 1982, Flaxet
al 1983, Claesson & Salomonsson 1985, He & Greenleaf 1986, Jiang et al 1988) et lesméthodes
fr équentielles(Kuc & Schwartz 1979, Dines & Kak 1979, Meyer 1979, Finket al 1983, Lizziet al
1987).

Dans ledomaine temporel, l’atténuation est ǵeńeralement mesurée en comparant la valeur de
l’amplitude ou l’́energie totale des signaux ultrasonores incident et transmis à travers le tissu (ou
réfléchi par le tissu). L’att́enuation et la diffraction des transducteurs dépendant de la fréquence, la
précision de cette procédure est difficileà contr̂oler. Une autre technique dévelopṕee par Ferrari
et al (1982) et Flaxet al (1983) utilise un comptage de passagesà źero du signal pour estimer
la fréquence moyenne ; eńevaluant le d́ecalage de la fréquence moyenne (et en supposant que la
variation de l’att́enuation avec la fréquence est lińeaire), on obtient une estimation en temps réel de
l’atténuation. He & Greenleaf (1986) ont proposé d’estimer l’att́enuation par mesure du décalage du
pic de l’enveloppe de l’́echo. Dans ledomaine fréquentiel, Kuc & Schwartz (1979) et Lizziet al
(1987) ont utiliśe la différence des logarithmes des deux spectres fournissant la pente d’att́enuation
(méthode du rapport des spectres). Une approche similaire, dévelopṕee par Dines & Kak (1979), est
baśee sur l’analyse de la propagation d’une impulsion dont le spectre a une forme gaussienne. On
peut montrer que le spectre du signal garde sa forme gaussienne au cours de sa propagation dans le

1Nous utilisons le terme ”diffraction” afin de se rapporter auxphénom̀enes de diffraction par la structure tissulaire et par
les transducteurs. Ńeanmoins, il est fŕequent d’employer le terme de diffusion au lieu de diffractionpour la diffusion par la
structure tissulaire.

2La partie validation nuḿerique pŕesent́ee dans l’article est rapportée au chapitre 6.
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milieu att́enuant. On estime l’atténuation en mesurant la différence entre les fréquences centrales des
deux spectres. L’atténuation peut̂etreégalement d́eduite du d́eplacement du centrioı̈de des spectres
(Fink et al 1983).

Bien que les ḿethodes dans le domaine temporel soient géńeralement plus faciles̀a mettre en
oeuvre en temps réel, beaucoup d’auteurs ont préféŕe adopter une approche spectrale (Ophiret
al 1984). Puisque l’atténuation des tissus et la diffraction des transducteurs sont dépendantes de
la fréquence, une estimation dans le domaine fréquentiel aura tendanceà être plus pŕecise et les
résultats obtenus plus stables.

Malheureusement, les mesures d’atténuation in vivo sont difficiles̀a effectuer (Ophiret al1984) :
l’estimation de l’att́enuation est ǵeńeralement affectée par plusieurs facteurs. Certains de ces fac-
teurs, tels que l’annulation de phase, la bande-passante, la diffraction et la focalisation des trans-
ducteurs, d́ependent du système d’acquisition et ont́et́e ŕesolu par des techniques de correction
sṕecifique (Pan & Liu 1981, Cloostermans & Thijssen 1983, Insana et al 1983, O’Donnell 1983,
Laugieret al 1987). Un autre facteur de première importance, qui est souvent négligé lorsque l’on
traite les tissus mous, est la diffraction des ondes ultrasonores due aux h́et́eroǵeńeités du milieu
sond́e (Sehgal & Greenleaf 1984, Laugieret al 1985, Xu & Kaufman 1993). En effet, l’atténuation
résulte principalement de deux phénom̀enes distincts : l’absorption des ultrasons par le milieu, qui
est un ph́enom̀ene de conversion de l’énergie ultrasonore en chaleur et ladiffraction par la structure
tissulaire, dans un tissu, les diffuseurs vont diffuser et réfléchir une partie de l’énergie ultrasonore
d’où une diminution de l’intensité du signal transmis (ou réfléchi)3. Lorsqu’on travaille avec un
milieu homog̀ene, seul le ph́enom̀ene d’absorption a lieu ; dans le cas de milieu hét́erog̀ene, il est
difficile de śeparer la contribution de ces deux processus. C’est pourquoi, dans le cas des tissus mous,
la diffraction a reçu peu d’attention jusqu’à pŕesent, les variations de vitesse yétant ǵeńeralement
inférieures̀a 10%.

En tomographie ultrasonore d’absorption, on effectue géńeralement deux hypothèses simplifi-
catrices. Premièrement, les effets de la diffraction sont ignorés : l’énergie reste confinée dans un
faisceau de rayons. La seconde hypothèse est qu’aucune réfraction n’a lieu et donc que la propa-
gation se fait comme en rayons X suivant un trajet rectiligne. Les premìeres images d’absorption
(Greenleafet al 1974), dont la reconstruction est basée sur ces hypothèses, sont parfois de qua-
lit é médiocre et pŕesentent des artéfacts (valeurs et caractéristiques ǵeoḿetriques estiḿees fausses).
Plusieurs groupes ont tenté de corriger les effets de réfraction en utilisant des techniques itératives
baśees sur des ḿethodes de tracés de rayons (Johnsonet al 1975, Andersen & Kak 1982, Andersen
& Kak 1984, Deniset al 1987) ou une approche alternative utilisant une analyse perturbatrice de la
réfraction (Norton & Linzer 1982). Cependant, lorsque les hét́eroǵeńeités pŕesentes dans l’objet sont
du même ordre (ou inf́erieure)à la longueur d’onde, la théorie des rayons, m̂eme courbes, n’est plus
valable.

Le but de cettéetude est de fournir des moyens afin de prendre en compte les effets de la dif-
fraction perturbant les techniques de tomographie d’absorption classiques de rayons droits. Nous
étendons donc notablement le domaine d’application de cette dernìere tout en maintenant l’hy-
poth̀ese de rayons droits.

4.2 Les effets de la diffraction dans l’estimation ultrasonore de
l’absorption

Afin de d́ecrire les effets de la diffraction induits par les hét́eroǵeńeités pŕesentes dans le milieu,
nous faisons deux hypothèses :

– le syst̀eme ultrasonore est un système lińeaire,

3La conversion de mode de l’onde compression en onde transversepourrait constituer un troisième ph́enom̀ene dans le
cas par exemple des tissus osseux, dans le cas des tissus mous cephénom̀ene est ńegligeable.
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– l’atténuation varie avec la fréquence dans la bande de fréquence utiliśee suivant la relation
(Sehgal & Greenleaf 1982)

α(x, f) = α0(x)fβ

où f est la fŕequence en Hz,α(x, f) est l’absorption du tissu dépendant de la fréquence en un
point quelconquex d’une coupe etα0(x) est le coefficient d’absorption dépendant seulement
dex (en Np. cm−1. MHz−β). β est une constante géńeralement́egaleà l’unité. Des mesures
réaliśees sur des tissus mous humains (ICRU Report 1998) montrent queβ est compris entre
0.9 et 1.5. Nous avons choisi pour notreétude, comme la majorité des auteurs,β =1, c’està
dire une att́enuation qui varie lińeairement avec la fréquence.

Une analyse similaire des effets de diffraction sur la méthode du rapport spectral aét́e propośee par
Xu & Kaufman (1993), qui ont pris en compte la diffraction destransducteurs. Ici nous nous focali-
sons sur la diffraction due aux hét́eroǵeńeités du milieu.

Nous consid́erons deux transducteurs, unémetteur et un ŕecepteur plaćes dans une cuve remplie
d’eau. Deux mesures sont réaliśees : l’une avec le tissu placé entre les deux transducteurs et l’autre
sans. Le spectre d’amplitudeYe(f) du signal ultrasonore qui s’est propagé dans l’eau (signal de
référence) est́egalà :

|Ye(f)| = |Y0(f)He(f)| (4.1)

oùY0(f) est la fonction d’instrumentation qui inclut le spectre d’amplitude du signaĺelectriquéemis
et les fonctions de transfert des transducteursémetteur et ŕecepteur.He(f) caract́erise les effets de
la diffraction sur l’impulsion ultrasonore pour le trajet dans l’eau, correspondantà la diffraction des
transducteurs en l’absence de l’objet.

Après avoir intercaĺe le tissu entre les transducteurs, le spectre d’amplitudeYmes(f) du signal
enregistŕe correspond̀a :

|Ymes(f)| = |Y0(f)He(f)Hd(f)| e
−

0�∫
rayon

α0(x)ds

1Af

(4.2)

où Hd(f) caract́erise les effets de la diffraction sur l’impulsion ultrasonore le long du trajet de
propagation eau - tissu - eau. On suppose queHd repŕesente seulement la diffraction due aux
hét́eroǵeńeités et que la diffraction des transducteurs en présence ou en l’absence de l’objet est
identique et́egaleàHe(f) i.e. il n’y a pas d’ondes effectuant des aller-retours entre le tissu mou et
les transducteurs4.
Une telle mod́elisation suppose que la propagation entre deux points s’effectue selon un rayon.

Méthode du rapport spectral

La majorit́e des mesures d’atténuation de tissus biologiques ontét́e faites in vitro : leśechantillons
sont façonńes sous la forme de tranches homogènes d’́epaisseur constante et sont sondés par une
onde plane de façoǹa ce que les interfaces rencontrées soient parallèles aux fronts d’onde ; seul le
phénom̀ene d’absorption a lieu dans ce cas. L’absorption intégŕee sur le trajet de l’ondeAe(f) est la
pente du rapport du logarithme des spectres|Ye(f)/Ymes(f)| en fonction de la fŕequencef :

Ae(f) =

∫

rayon

α0e(x)ds =
ln |Ye(f)| − ln |Ymes(f)|

f
(4.3)

où α0e est le coefficient d’absorption estimé quand les effets de diffraction sont négligés. Cette
proćedure n’est plus valable lorsque la tomographie ultrasonore d’absorption est mise en oeuvre
sur une structure tissulaire complexe où les interfaces ne sont pas nécessairement perpendiculaires
aux fronts d’onde (et les fronts d’onde pas parfaitement plans). Ignorer le ph́enom̀ene de diffraction

4Dans le cadre de nos validations numériques, les transducteurs récepteurs sont des points de mesure transparents.
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résultera ińevitablement en des erreurs sur l’estimation du coefficientd’absorption. Il est pŕeférable
de calculer l’absorption intégŕee sur le trajetA(f) à partir de l’Eq.(4.2) :

A(f) =

∫

rayon

α0(x)ds =
ln |Ye(f)| − ln |Ymes(f)| + ln |Hd(f)|

f
(4.4)

L’erreur introduite lorsque l’Eq.(4.3) est utilisée au lieu de l’Eq.(4.4) est la distorsion induite par
la diffractionD(f) :

D(f) =

∫

rayon

(α0(x) − α0e(x)) ds =
ln |Hd(f)|

f
(4.5)

4.3 Correction des effets de diffraction

Nous proposons de séparer les ḿecanismes de diffraction et de dissipation qui contribuentau
phénom̀ene d’att́enuation en estimantD(f) puis en calculantA(f) = Ae(f) +D(f).

Dans ce but, nous tentons de connaı̂tre/pŕedire le champ diffracté par l’organe. Dans un premier
temps, afin d’obtenir une approximation du processus de diffraction, la carte de ćelérité de l’objet
est reconstruite. Cette carte de célérité est associéeà une carte de densité constante (1000 kg/m3)
et une carte d’absorption nulle afin de construire un modèle acoustique libre de tout processus de
dissipation que nous appellerons lefantôme nuḿeriqueou simplement lefantôme. Nous simulons la
propagation des ondes ultrasonoresà travers ce fantômeà l’aide du code acoustique d’éléments finis
(annexe B.1).

Le spectre d’amplitudeYsim(f) de l’impulsion enregistŕee apr̀es simulation de la propagationà
travers le fant̂ome nuḿerique (intercaĺe entre les deux transducteurs) est donné par :

|Ysim(f)| =
∣∣∣Y0(f)He(f)H̃d(f)

∣∣∣ =
∣∣∣Ye(f)H̃d(f)

∣∣∣ (4.6)

où H̃d(f) caract́erise les effets de diffraction sur l’impulsion ultrasonore le long du trajet de propa-
gation eau - fant̂ome - eau. Un spectre d’amplitude est obtenu en l’absence du fant̂ome (spectre de
référenceYe(f)). La distorsion induite par la diffractioñD(f) est alors estiḿee :

D̃(f) =
ln
∣∣∣H̃d(f)

∣∣∣
f

=
ln |Ysim(f)| − ln |Ye(f)|

f
(4.7)

et est ensuite suppriḿee de l’absorption intégŕeeAe(f) (où le ph́enom̀ene de diffraction est ńegligé)
afin d’obtenir l’absorption int́egŕee estiḿeeÃ(f) :

Ã(f) = Ãe(f) + D̃(f) =

∫

rayon

α̃0(x)ds =
ln |Ysim(f)| − ln |Ymes(f)|

f
(4.8)

L’absorption int́egŕee estiḿeeÃ(f) est par conśequent obtenue par la pente du rapport du logarithme
des spectres|Ysim(f)/Ymes(f)| en fonction de la fŕequencef . Finalement, la proćedure tomogra-
phique en transmission est employée pour d́eterminer la distribution du coefficient d’absorption
estiḿe α̃0(x).

En ŕesuḿe, les diff́erenteśetapes de la ḿethode de correction sont :

1. Estimation de la carte de célérité. Nous avons fait le choix de la technique de layer stripping.
Cette estimation fournit un fantôme nuḿerique de l’organèa imager, libre de toutes compo-
santes dissipatives. Ce fantôme nuḿerique imite les tissus imagés (visco-acoustiques) excepté
pour les caractéristiques de densité et d’absorption : la densité est a prioríegaleà 1000 kg/m3,
et l’absorption n’est pas prise en compte. Les fluctuations d’impédance de l’objet sont par
conśequent approch́ees en terme de contraste de célérité estiḿee.
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2. Simulation du champ diffracté par ce fant̂omeà l’aide d’un code d’́eléments finis ; l’att́enuation
dans cette simulation résulte seulement du phénom̀ene de diffraction.

3. Réduction des effets de diffraction affectant l’absorptionintégŕee mesuŕee : le champ simulé
est pris comme ŕeférence dans l’estimation de l’absorption par la méthode du rapport spectral.

4. Reconstruction de la carte d’absorption des tissus via une proćedure tomographique standard
de rayons droits.

Afin que cette ḿethode de correction fonctionne, les effets de diffractiondoiventêtre similaires
dans le tissu (ŕeel) et le fant̂ome nuḿerique de telle sorte que la relationHsc(f) ≈ H̃sc(f) soit
acceptable. L’ensemble des fluctuations de célérité, de densit́e et d’absorption contribue aux effets
de diffraction. En pratique, la carte de densité est inconnue et difficilèa cartographier, on suppose
que l’objet pŕesente une densité constantéegaleà 1000 kg/m3. Dans le cas des tissus graisseux, la
densit́e sera donc surestiḿee, et dans les cas des muscles et des tissus cancéreux, sous-estiḿee.

4.4 Applications sur des donńees simuĺees

Afin d’ évaluer la proćedure de correction des effets de la diffraction, nous simulons la propa-
gation ultrasonore sur différents fant̂omes nuḿeriques acad́emiques gr̂aceà un code de propagation
visco-acoustique. Le code de propagation visco-acoustique est une extension du code acoustique
présent́e en annexe B.1 intégrant les ph́enom̀enes de dispersion/absorption. Ce code aét́e d́evelopṕe
par J.-P. Groby en collaboration avec C. Tsogka lors de sa thèse au LMA (Groby & Tsogka 2003,
2006, Groby 2005) et est présent́e en annexe B.2. La simulation est menée sur une grille de 1730×
1730 (∆x=0.016 mm, 27.7 mm× 27.7 mm). L’antenne circulaire de rayon R=13.2 mm est composée
de 360 transducteurséquiŕepartis (fŕequence centrale 2.5 MHz,λ=0.6 mm). Pour chaque position de
l’ émetteur, on simule la propagation de l’onde et on mesure le champ diffract́e sur les 359 ŕecepteurs.
Les formes incidentes temporelle et spectrale sont identiquesà celles repŕesent́ees au chapitre 1̀a la
figure 1.3.

Nous simulons une matrice (célérité 1470 m/s et absorption 6 Np/m/MHz, paramètres caractéris-
tiques de la graisse) contenant une ou des inclusions (célérité 1600 m/s et absorption 19 Np/m/MHz).
Dans le tableau 4.1, pour différents tissus, nous donnons successivement les valeurs de l’absorption
(fonction de la fŕequence)α à une fŕequence de 2.5 MHz, l’absorptionα0 dépendant lińeairement de
la fréquence, la ćelérité moyenne et enfin le facteur de qualitéQ. Le facteur de qualité est l’une des
donńeesà l’entŕee du code de propagation visco-acoustique (voir annexe B.2) et est́egalà (Carcione
2001) :

Q =
π

α0vp
, (4.9)

où vp est la vitesse de phase. Les valeurs des atténuations trouv́ees par Gosset al (1978) et Fosteret
al (1984) pour diff́erentes fŕequences d’insonification ontét́e interpoĺees. Afin de calculer le facteur
de qualit́e, nous approchons la vitesse de phasevp par la ćelérité moyenne.

La figure 4.1 montre les variations deα(f)/f en fonction def obtenues avec le code visco-
acoustique (ce calcul est basé sur la partie imaginaire de l’Eq. B.18à l’annexe B). On peut observer
que l’absorption simuléeα(f) est quasi lińeaire avec la fŕequence pour les deux tissus. La figure 4.2
illustre l’évolution de la ćelérité en fonction de la fŕequence : la dispersion de vitesse est négligeable.
Le mod̀ele nuḿerique utiliśe satisfait bien les deux contraintes que nous nous sommes impośees :
dispersion ńegligeable et lińearit́e de l’absorption avec la fréquence.

4.4.1 Tests pŕeliminaires

Nousétudions deux objets l’un présentant uniquement un contraste d’absorption, l’autre présentant
uniquement un contraste de célérité. Ces objets ne sont pas réalistes puisque géńeralement un tissu



84 CHAPITRE 4. TOMOGRAPHIE D’ABSORPTION

TAB . 4.1 – Valeurs de références pour l’atténuation

Tissus α α0 Célérité moyenne Facteur de
(Np/cm) (dB/cm) (Np.m−1.MHz−1) (m/s) qualit́e 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 1.5 8.9 1545 243
Carcinome 0.56-1.624 4.864-14.11 22-65 1570-1620 30-90

0 1 2 3 4 5 6 7 8

x 10
6

0.6

0.8

1

1.2

1.4

1.6

1.8

2
x 10

−5

f (Hz)

α(
f)

/f 
(N

p/
cm

/H
z)

matrice
inclusions

FIG. 4.1 – Evolution de
α(f)

f
en fonction de

f .

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

x 10
6

1460

1480

1500

1520

1540

1560

1580

1600

1620

1640

f (Hz)

ℜ
(c

(f
))

 (
m

/s
)

matrice
inclusions

FIG. 4.2 – Evolution de la ćelérité en fonction
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poss̀ede des variations̀a la fois de ćelérité et d’absorption. Le but est de se placer, avec le fantôme
d’absorption, dans un cas favorableà une reconstruction ne nécessitant pas de correction. Avec le
fantôme de ćelérité, le but est de montrer qu’une reconstruction sans correction des effets de diffrac-
tion conduiràa l’estimation d’une absorption (alors que l’absorption est inexistante) ; la ḿethode de
correction est alors indispensable.

Objet pr ésentant uniquement un contraste d’absorption

Le fant̂ome cylindrique (Fig. 4.3(a)) est un tube fluide de rayon externe 12 mm et de rayon
interne 4 mm, immerǵe dans l’eau (densité 1000 kg/m3, célérité 1500 m/s). Il pŕesente seulement un
contraste d’absorption : pour le tube 6 Np/m/MHz et pour la cavité int́erieure 19 Np/m/MHz (densité
1000 kg/m3, célérité 1500 m/s).

L’objet présente une variation de célérité due seulement̀a la dispersion. La variation de célérité
étant extr̂emement faible≤ 30 m/s (Fig. 4.2), on peut se contenter d’une estimation d’absorption
sans correction des effets de diffraction. La reconstruction aét́e ŕealiśee en utilisant un algorithme
de tomographiefan beam(géoḿetrie d’acquisition eńeventail) de rayons droits (annexe C). 360
projections ont́et́e acquises sur un angle de 360o en transmission. La reconstruction de l’absorp-
tion (Fig. 4.3(d)), ŕealiśee sans correction des effets de diffraction, donne une bonne estimation des
absorptions et du rayon de la cavité int́erieure.
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(a) Carte d’absorption. Tube : 6 Np/m/MHz, cavité
intérieure : 19 Np/m/MHz.
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(b) Sinogramme pour l’émetteur (x=0.65
mm, y=13.85 mm).
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(c) Donńees projet́ees pour l’́emetteur (x=0.65 mm,
y=13.85 mm) en utilisant la ḿethode du rapport spectral.
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(d) Reconstruction de l’absorption via la méthode du
rapport spectral classique.
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FIG. 4.3 – Tube pŕesentant un contraste d’absorption.
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(a) Carte de ćelérité. Tube : 1470 m/s, cavité int́erieure :
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(b) Sinogramme pour l’émetteur (x=0.65
mm, y=13.85 mm).
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(c) Reconstruction de la carte de célérité via layer strip-
ping.
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(d) Donńees projet́ees en utilisant la ḿethode du rapport
spectral avec et sans correction des effets de diffraction.
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FIG. 4.4 – Tube pŕesentant un contraste de célérité.
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Objet pr ésentant uniquement un contraste de ćelérit é : nécessit́e de corriger les effets de la
diffraction

Le fant̂ome cylindrique (Fig. 4.4(a)) est un tube fluide de rayon externe 12 mm et de rayon
interne 4 mm, immerǵe dans l’eau (densité 1000 kg/m3, célérité 1500 m/s). Il pŕesente seulement
un contraste de célérité : pour le tube 1470 m/s et pour la cavité int́erieure 1600 m/s (densité 1000
kg/m3, absorption 0 Np/m/MHz). Les deux sinogrammes des objets présentant soit un contraste
d’absorption (Fig. 4.3(b)), soit un contraste de célérité (Fig. 4.4(b)) montrent que l’allure du champ
diffracté est similaire mais que son amplitude est plus importante dans le cas d’un contraste de
célérité.

La figure 4.4(c) repŕesente la carte de célérité reconstruite via la technique de layer stripping. On
simule la propagation ultrasonoreà travers le fant̂ome nuḿerique ayant la carte de célérité pŕesent́ee
Fig. 4.4(c) (et une absorption nulle). La procédure de correction est appliquée. Pour uńemetteur
donńe (x=0.65 mm, y=13.85 mm), la figure 4.4(d) permet de comparerles donńees projet́ees de
l’absorption int́egŕee estiḿee avec et sans correction des effets de diffraction. Pour les ŕecepteurs
70o à 290o (parmi ceux utiliśes pour la reconstruction de la cavité int́erieure), la ḿethode sans
correction estime une absorption intégŕee entre -0.04 et 0.12 Np/MHz alors que l’absorption est
nulle. La ḿethode de correction permet d’estimer une absorption intégŕee quasi-nulle (entre -0.01 et
0.01 Np/MHz).

Les figures 4.4(e) et 4.4(f) montrent les reconstructions obtenues lorsque l’absorption intégŕee
est calcuĺee en ńegligeant les effets de diffraction [Eq.(4.3)] et en corrigeant les effets de diffraction
[Eq.(4.8)], respectivement. Sans correction, on estime une absorption entre - 10 et 10 Np/m/MHz,
les valeurs ńegativesétant bien ŝur aberrantes. La ḿethode de correction permet d’éliminer les
deux art́efacts principaux de la figure 4.4(e) : deux tubes concentriques de 8 Np/m/MHz et de -6
Np/m/MHz. Nous ne reconstruisons pas une carte d’absorption nulle partout (absorption comprise
entre -3 et 3 Np/m/MHz), la reconstruction de la carte de célérité étant approximative pour la cavité
intérieure [Fig. 4.4(c)] ; les artéfacts sont ńeanmoins diminúes.

4.4.2 Objet présentant un contraste de ćelérit é et d’absorption

On consid̀ereà pŕesent un fant̂ome cylindrique de m̂eme dimension que préćedemment et ayant
un contraste de célérité (tube 1470 m/s et cavité int́erieure 1600 m/s) et d’absorption (tube 6 Np/m/MHz
et cavit́e int́erieure 19 Np/m/MHz). La densité de l’objet est́egaleà celle de l’eau : 1000 kg/m3. La
carte d’absorption est représent́ee figure 4.5(a).
La carte de ćelérité est reconstruite par layer stripping (Fig. 4.5(c)) et la procédure de correction est
appliqúee. La comparaison des données projet́ees de l’absorption intégŕee estiḿee avec et sans cor-
rection (Fig. 4.5(d)) montre que la méthode de correction permet d’éliminer les art́efacts entourant
la cavit́e int́erieure. Ńeanmoins, pour les deux méthodes de rapport spectral avec et sans correction,
on peut observer des artéfacts importants lorsque l’onde péǹetre à l’intérieur de objet (ŕecepteurs
de 20o à 80o et de 280o à 340o). Ces art́efacts pourraient provenir des ondes se propageantà la
surface de l’objet dissipatif dont la vitesse dépend de la fŕequence (dispersion). Cette dispersion en-
trâıne une modification de la forme temporelle des ondes de suface qui ne peut paŝetre correctement
reproduite par notre modèle acoustique non dispersif utilisé comme ŕeférence dans la ḿethode de
rapport spectral. Cette explication semble d’autant plus pausible lorsqu’on remarque l’absence de ces
art́efacts lors de l’estimation de l’absorption (avec correction) pour un objet non dissipatif présentant
seulement un contraste de célérité (Fig. 4.4(d)). Une autre origine possible de ces artéfacts est les
phénom̀enes de ŕefraction, pas totalement corrigés par la ḿethode de correction : la propagation est
toujours suppośee en rayons droits lors de la reconstruction fan beam.
Les reconstructions utilisant la méthode du rapport spectral sans et avec correction des effets de
diffraction sont repŕesent́ees Fig. 4.5(e) et 4.5(f). Le profil central pour chaque reconstruction est
repŕesent́e figure 4.6. Pour la ḿethode sans correction, on peut observer des artéfacts (deux cou-
ronnes, l’une de 14 Np/m/MHZ et l’autre de 3.5 Np/m/MHZ) entourant la cavit́e int́erieure. Ces
art́efacts sont́eliminés par notre ḿethode de correction.
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(a) Carte d’absorption. Tube : 6 Np/m/MHz, cavité
intérieure : 19 Np/m/MHz.
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(b) Sinogramme pour l’émetteur (x=0.65
mm, y=13.85 mm).
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(c) Reconstruction de la carte de célérité via layer strip-
ping.
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(d) Donńees projet́ees en utilisant la ḿethode du rapport
spectral avec et sans correction des effets de diffraction.
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(e) Reconstruction de l’absorption en utilisant la
méthode du rapport spectralsans correctiondes effets
de diffraction.
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(f) Reconstruction de l’absorption en utilisant la
méthode du rapport spectralavec correctiondes effets
de diffraction.

FIG. 4.5 – Tube pŕesentant un contraste d’absorption et de célérité.
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FIG. 4.6 – Comparaison des profils centraux d’absorption de l’objet reconstruit sans correction (trait
en pointilĺe) et avec correction des effets de diffraction (trait plein).

En conclusion, les erreurs duesà la propagation ultrasonore dans un milieu inhomogène pro-
duisent des artéfacts importants (artéfacts en anneaux entourant l’objet, mauvaise estimation de l’ab-
sorption). Les reconstructions basées sur des données simuĺees pŕesent́ees ici montrent comment la
méthode de correction des effets de la diffraction peut améliorer l’estimation de l’absorption. Une
simulation nuḿerique sur un fantôme acad́emique avec des inclusions décentŕees sera présent́ee au
chapitre 6 de validation nuḿerique des ḿethodes tomographiques.



90 CHAPITRE 4. TOMOGRAPHIE D’ABSORPTION

4.5 Discussion et conclusion

Les art́efacts observ́es dans les reconstructions tomographiques obtenues avec la méthode du rap-
port spectral classique sont principalement dus au fait quele processus de diffraction par le milieu
est ńegligé. Afin de ŕesoudre ce problème, nous avons dévelopṕe une ḿethode permettant d’estimer
l’atténuation duèa la diffraction. Le ph́enom̀ene de diffraction par le milieu résulte des perturba-
tions de la propagation dues aux contrastes de célérité, de densit́e et d’absorption. Nous supposons
que seul le contraste de célérité joue un r̂ole significatif et reconstruisons dans un premier temps
la carte de ćelérité par la technique de layer stripping améliorée. Cette carte est donnéeà l’entŕee
d’un code d’́eléments finis dans le domaine temporel simulant la propagation des ondes. Ce modèle
numérique est utiliśe afin de pŕedire le champ diffracté sans aucune interférence duèa l’absorption,
et ce champ constituera un champ de référence dans l’estimation de l’absorption par la méthode du
rapport spectral. Une procédure tomographique de rayons droits est enfin utilisée pour reconstruire
la carte d’absorption des tissus. Les simulations numériques illustrent les résultats obtenus̀a chaque
étape et des comparaisons montrent l’amélioration obtenue dans l’estimation du contraste d’absorp-
tion.
Par ailleurs, ces résultats montrent que, m̂eme dans le cas de variations de célérité faibles (1470 m/s -
1600 m/s), les effets de diffraction ne sont pas négligeables et peuvent dégrader la qualit́e des images
tomographiques d’absorption. Dans le cas des objets fortement contrast́es, cette ḿethode pourrait
être associée aux approches actuelles qui opèrent sur l’estimation de la phase afin d’améliorer l’es-
timation de la vitesse de dispersion.

Notons que, pour reconstruire les cartes de célérité et corriger les effets de diffraction sur les
mesures d’absorption, nous avons utilisé la technique de layer stripping améliorée. Cette dernière
n’est peut-̂etre pas applicablèa des objets de structure plus complexe que ceuxétudíes ici (inclu-
sions homog̀enes dans une matrice homogène).
Dans le cas òu la méthode de layer stripping ne peut-être utiliśee, il suffira d’utiliser les cartes
construites par tomographie fan beam de célérité.

Dans des situations pratiques, la méthode utiliśee ici pour corriger des données exṕerimentales
ne sera pas aussi efficace qu’une correction sur des données simuĺees. Dans cettéetude, les donńees
simuĺees (visco-acoustiques)à corriger et les donńees simuĺees (acoustiques) utilisées pour la cor-
rection ontét́e ǵeńeŕees par deux versions du même code de propagation. La situation est différente
dans un contexte expérimental, òu les transducteurs actifs sont non-ponctuels et ont une directivité.
Par ailleurs, la ḿethode propośee ne peut̂etre utiliśee que dans le cas, néanmoins fŕequent, òu la
variation de l’absorption avec la fréquence est lińeaire.



Chapitre 5

Tomographie quantitative
d’imp édance pour des objets simples

Nous avons montré au chapitre 1 que la tomographie du laplacien de l’impédance ne permet pas
une reconstruction quantitative mais seulement qualitative. Cela est d̂u au fait que la bande passante
des transducteurs est limitée, en particulier du ĉoté des basses fréquences. Pour faire du quantitatif,
il faudrait en outre inverser le laplacien, ce qui est problématique.
L’objectif de cetteétude est d’obtenir une information quantitative sur le paramètre d’imṕedancèa
l’aide de notre ḿethode tomographique (qualitative) qui offre un bon pouvoir de ŕesolution. Dans ce
but, nous utilisons une ḿethode d’inversion, s’appuyant sur la théorie de l’optimisation, applicable
à des objets ”simples” c’està dire constants par morceaux, tels les fantômes acad́emiques pŕesent́es
jusqu’ici : inclusions homog̀enes dans une matrice homogène.

La méthode d’optimisation est basée sur l’utilisation de l’information de nature géoḿetrique
fournie par la tomographie du laplacien d’impédance. A partir de cette reconstruction tomogra-
phique, l’objet est approché par un corps canoniqueéquivalent. La ḿethode d’optimisation utiliśee
consisteà minimiser une fonction côut qui mesure l’́ecart entre la mesure du champ diffracté par
l’objet réel et le calcul du champ diffracté par ce corpśequivalent. La recherche du minimum se
fait de façon it́erative et consistèa ŕesoudre le problème direct (calcul du champ diffracté par le
corps canoniquéequivalent)̀a chaque it́eration. Avec l’hypoth̀ese d’un objet homog̀ene par ŕegions,
la valeur locale estiḿee par minimisation est par la suite affectéeà toute la ŕegion. Cette ḿethode est
par conśequent parfaitement adaptée pour obtenir une information quantitative quand la géoḿetrie
de l’objet étudíee se rapproche d’un objet canonique. Des simulations numériques ŕealiśees sur des
fantômes acad́emiques montrent comment les techniques d’optimisation peuventêtre utiliśees pour
des applications tomographiques.

Ce travail aét́e effectúe en collaboration avec L. Le Marrec qui a réaliśe sa th̀ese (Le Marrec
2004) au LMA sur l’imagerie d’objets fortement contrastésà l’aide d’une ḿethode d’optimisation
seule, c’est̀a dire sans couplage avec une reconstruction tomographique. Un article intituĺe ”An
optimization method for quantitative impedance tomography” a ét́e publíe dansIEEE Transactions
on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency Controlpour le nuḿero sṕecial imagerie ultrasonore
haute ŕesolution (Franceschiniet al 2006).

5.1 Principe de la ḿethode d’optimisation

La méthode propośee est baśee sur une approximation locale canonique de la géoḿetrie de l’ob-
jet. Consid́erons par exemple un point I sur la surfaceΓ de l’objet, pointà l’intersection de la surface
Γ et de la direction d’observation spécifiée par le ŕecepteurr , et traçons le cerclêΓ centŕe en 0 pas-
sant par I (Fig. 5.1). Au voisinage du point I, on suppose que le champ diffract́e par le contourΓ
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est approximativement le m̂eme que le champ diffracté par le cylindre circulairêΓ. Cette approxi-
mation repose donc sur l’hypothèse que la ŕeponse de l’objet réel est comparablèa la ŕeponse d’un
cylindre circulaire dont le rayon estégal au rayon de l’obstacle (distance entre 0 et I) dans la di-
rection d’observation et dont les caractéristiques acoustiques sont identiquesà celles de l’objet. Ce
cylindre circulaire est appelé ”corps canonique estimateur”.
Pour notre ḿethode d’approximation, l’origine du repère n’appartient pas obligatoirementà l’objet
réel. Lorsque l’origine du rep̀ere 0 cöıncide avec le centre de l’objet réel ou appartient̀a l’objet ŕeel,
notre approximation est identiqueà la ḿethode de type ICBA (Intercepting Canonical Body Ap-
proximation) (Scotti & Wirgin 1995).
L’id ée est donc d’imiter la réponse d’un objet (à ǵeoḿetrie complexe) par la réponse d’un corps
canoniquéequivalent dont la solution au problème de diffraction peut̂etre explicitement calculée
et utilisée comme problème direct lors de l’inversion. Cette approximation permetdonc un rapide
temps de calcul et est parfaitement adaptée lors de l’utilisation de ḿethodes it́eratives ńecessitant le
traitement de nombreuses données (signaux large-bandes et multiples angles de mesure).

I

0

Γ

0

r r

Γ

FIG. 5.1 – Configuration d’origine (à gauche) et sa configuration canoniqueéquivalente (̀a droite)
dans la direction d’observation spécifiée par le ŕecepteurr .
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FIG. 5.2 – Objet́etudíe (̀a gauche) approché par un corps canonique dans la direction d’observation
sṕecifiée par le ŕecepteurr (à droite).

L’objet étudíe (organe complexe) est approché par un objet̀a ǵeoḿetrie simple : un cylindre
centŕe à l’origine du rep̀ere contenant un cylindre décentŕe de taille plus petite (Fig. 5.2̀a gauche).
Ces deux cylindres modélisent un tissu mou contenant une lésion. La figure 5.2 représente la sim-
plification de la configuration réelleétudíee en une configuration canoniqueéquivalente : un tube
-milieu Ω1- de rayon externere (impédancez1 et ćelérité c1), avec sa cavité int́erieure -milieuΩ2-
de rayonri (impédancez2 et ćelérité c2). Les rayons externere et interneri du tubeéquivalent
sont obtenus via la reconstruction tomographique. Par conséquent, le problème inverse est réduit à
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la détermination des inconnuesτ = (zj , cj)j=1,2 des deux milieuxΩ1 etΩ2 et est ŕesolu gr̂aceà la
méthode d’optimisation.

5.2 La méthode d’inversion locale

Nous consid́erons un probl̀eme inverse de milieu, le milieúetant un corps circulaire fluide, cy-
lindre plein ou tube, immerǵe dans un milieu fluideΩ0. Les ph́enom̀enes d’absorption-dispersion
sont ńegligés, ainsi les milieux sont décrits par les param̀etres d’imṕedance et de célérité.
L’inversion est ŕealiśeeà partir des mesures du champ diffracté. Certaines propriét́es du probl̀eme
de diffraction sont connues : les caractéristiques acoustiques du milieu environnantΩ0 (impédance
z0 et ćelérité c0), le champ incidentpi émis ene=(R,χe), le champ diffract́e mesuŕe pd enregistŕe
par les ŕecepteursr=(R,χr) pour différents angles de diffractionψ = χr − χe. Le centre du cercle
d’acquisition de rayonR cöıncide avec l’origine du rep̀ere 0.

e

r

0

R

ψ

eχrχ

0
1Ω

Ω Ω 2

FIG. 5.3 – Configuration d’acquisition. On considère comme corps canonique estimateur un tube
(milieu Ω1) avec sa cavit́e int́erieure (milieuΩ2).

Dans un premier temps, l’objetétudíe (tissu mou + ĺesion), repŕesent́e Fig. 5.2, est approché par
un cylindre plein (milieuΩ1) de rayonre et de caract́eristiques acoustiquesz1 et c1. Puis dans un
second temps,z1 et c1 ayantét́e estiḿes, l’objet est approché par un tube. Seuls les caractéristiques
acoustiques de la cavité int́erieurez2 et c2 sontà d́eterminer.
A chaqueétape, seuls deux paramètres (zj , cj), avecj =1 ou 2, sont̀a d́eterminer par la ḿethode
d’optimisation.

5.2.1 Minimisation d’une fonction coût

Pour une mesure monochromatique, le champ diffracté estiḿe par un objet canoniquepd,e (à
l’extérieur de l’objet) est calculé analytiquement par (voir annexe D) :

pd,e(r , f) =

∞∑

n=−∞
bn(τ)H(1)

n (k0R)exp(inχr),∀r ∈ Ω0, (5.1)

où H(1)
n est la fonction de Hankel de premier typeà l’ordren, bn est la nieme composante du co-

efficient de diffractionévalúee en utilisant la ḿethode de Rayleigh-Fourier (Faran 1951, Doolittle
1966) etτ repŕesente les inconnues du problème inverse. Si le corps canonique estimateur est un
cylindre plein, les inconnues sont le rayon du cylindrere (détermińe gr̂aceà la reconstruction tomo-
graphique) et ses caractéristiques acoustiquesz1 et c1. Si le corps canonique estimateur est un tube,
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les inconnues sont les rayons externere et interneri (détermińes gr̂aceà la reconstruction tomogra-
phique) et ses caractéristiques acoustiquesz1, z2, c1 et c2.
On peut d́eterminer les inconnuesτ en approchant le champ diffracté mesuŕe pd par le mod̀ele
équivalent canonique de ce champpd,e. Dans ce but, on chercheà minimiser la fonction côut mesu-
rant l’écart quadratique :

F(τ / r , f) = ‖pd(r , f) − pd,e(τ, r , f)‖2

= ‖pd(r , f) −
∞∑

n=−∞
bn(τ)H(1)

n (k0R)exp(inχr)‖2.
(5.2)

Afin de d́eterminer l’imṕedance locale dans une direction d’observation donnée, on ŕesout l’́equation
non linéaire (5.2)à deux inconnues : soitz1 et c1 lorsque le corps canonique estimateur est un
cylindre, soitz2 et c2 (avecz1 et c1 donńees) lorsque le corps canonique estimateur est un tube.
L’impédance pŕedominant dans le mode de réflexion (comme nous avons pu le voir au chapitre 1),
si on travaille en ŕetrodiffusion, on peut imposer la célérité cj (j = 1 ou 2) a priori afin que la
seule inconnue soitzj et qu’une seule mesurèa une seule fŕequence soit suffisante pour déterminer
la valeur locale d’imṕedance. Ńeanmoins, le problème est moins trivial dans le sens où le probl̀eme
inverse ne pŕesente pas une unique solution et que la fonction coût peut par conśequent pŕesenter
une multiplicit́e de minima (solutions).
Pour y reḿedier, une solution consistèa ajouterà la fonction côut un oṕerateur de ŕegularisation
permettant d’exprimer certaines connaissancesa priori sur la solution (Tikhonov 1963, Demoment
& Idier 2001). La ḿethode de ŕegularisation la plus classique consisteà ajouterà la fonction côut
préćedente (Eq. 5.2) un opérateur dit de contrainteC (Demoment & Idier 2001). La fonction coût
s’écrit :

F(τ / r , f) = ‖pd(r , f) − pd,e(τ, r , f)‖2 + α‖C(τ)‖2 (5.3)

où C est un oṕerateur de contrainte permettant de renforcer certaines propriét́es souhaitables tra-
duisant notre connaissancea priori sur la solution.α est le coefficient de régularisation permet-
tant d’ajuster le compromis entre les deux informations (lafonction côut non ŕegulariśee Eq. 5.2 et
l’opérateur de contrainte). Le choix deα s’avèreêtre difficile dans la mesure où un mauvais choix
peut conduirèa une mauvaise solution.
Une autre solution consisteà surdimensionner le problème en utilisant plusieurs données fŕequentielles
(Ogamet al 2001, Le Marrecet al 2006). Ogamet al (2001) travaillent̀a plusieurs fŕequences et
montrent que, pour le paramètre recherch́e (le rayon local de l’objet), le problème inverse possède
de multiples solutions dont une seule (la vraie solution) nedépend pas de la fréquence. Un post-
traitement des deux fonctions coûts (obtenues̀a deux fŕequences diff́erentes) permet de déterminer
la solution.
La méthode propośee ici consistèa utiliser des signaux large-bandes. La méthode est basée sur la
minimisation d’une unique fonction coût F̄ synth́etisant l’ensemble des fréquencesfl (l = 1 · · ·L)
contenu dans une mesure (Le Marrecet al 2006) :

F̄(τ / r , fl) =
1

L

L∑

l=1

F(τ / r , fl)

=
1

L

L∑

l=1

‖ps(r , fl) − ps,e(τ, r , fl)‖2

(5.4)

La synth̀ese fŕequentielle a un effet constructif sur le minimum qui est invariant avec la fŕequence
et un effet destructif sur les autres minima. Cette méthode áet́e utilisée pour reconstruire le contour
(Le Marrecet al2006) et les caractéristiques acoustiques (thèse Le Marrec 2004) d’objetsà sections
non-circulaires.
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5.2.2 La proćedure d’inversion

Par la suite, nous distinguerons les inconnues que nous chercherons en ŕesolvant le probl̀eme in-
verse et les inconnues imposéesa priori qui peuvent avoir une valeur exacte ou erronée. Pour chaque
variableτ du probl̀eme inverse, on d́efinit τ̂ la solution exacte,[τmτM ] le domaine d’estimation et
Nτ le nombre d’it́eŕes.

La fonction côut dépendant des variablesτi, i ∈ N à estimer est notée :

F̄(τi/τ
a
j , τk, ψ), i, j, k ∈ N, i 6= j 6= k.

où les variablesτa
j , j ∈ N, j 6= i sont impośeesa priori et les variablesτk, k ∈ N, k 6= i, j sont

connues. L’ensemble des solutions est notéeτ∗i . On noter∗e et r∗i les rayons externe et interne du
tubeéquivalent puisqu’ils sont d́etermińes par la proćedure de reconstruction tomographique.

La proćedure d’inversion se fait en trois temps :

1. Estimation de l’imṕedancez1 grâceà une mesure en rétrodiffusion.Le rayon externe du tube
équivalentr∗e et la ćelérité impośeea priori ca1 sont donńes. Durant l’inversion par minimi-
sation, afin d’approcher un corps hét́erog̀ene (avec des inclusions) par un corps homogène,
seul l’écho sṕeculaire du champ diffracté mesuŕe en ŕetrodiffusion est utiliśe (gr̂aceà une
fenêtre de pond́eration temporelle). En considérant que l’objet est homogène par ŕegions et
que l’écho sṕeculaire ne contient aucune information de l’objet en profondeur, la valeur locale
de l’impédance estiḿeez∗1 est attribúeeà la matrice de l’objetΩ1.

2. Estimation de la ćeléritéc1 grâceà différentes mesures en diffraction.r∗e etz∗1 ont ét́e évalúes.
On travaille en mode de diffraction avec le premier train d’onde et avec des faibles angles
de diffraction afin d’́eviter de travailler avec des signaux contenant une information liéeà la
diffraction des inclusions.

3. Estimation de l’imṕedancez2 grâce à une mesure en rétrodiffusion.r∗e , r∗i , z∗1 , c∗1, ca2 sont
donńes. On travaille avec les deux premiers trains d’onde pour l’inversion. Le but est d’ex-
ploiter principalement l’amplitude du second train d’ondequi dépend seulement de la valeur
de l’impédancez2.

5.3 Applications sur des donńees simuĺees

Afin d’ évaluer notre proćedure de reconstruction, nousétudions divers fantômes nuḿeriques
acad́emiques dont la ŕeponse acoustique est calculée par la ḿethode d’́eléments finis acoustique
présent́ee annexe B.1.1. Une grille de1000 × 1000 pixels (∆x =0.015 mm, 1.5 cm× 1.5 cm)
est utiliśee. L’antenne circulaire est composée de 360 transducteurs (fréquence centrale2.5 MHz,
λ =0.6 mm) et a un rayon deR =7.29 mm. La forme de l’onde incidente est identiquesà celle
repŕesent́ee au chapitre 1̀a la figure 1.3.

5.3.1 Fant̂omeà inclusions de m̂eme nature et de tailles variables

Le fant̂ome pŕesent́e ici, constitúe de quatre inclusions de même nature et tailles variables, sertà
montrer les limites de notre ḿethode dans le cas d’inclusions de petites tailles.

Le fant̂ome (Fig. 5.4) est un cylindre de rayon 6.6 mm ayant les caractéristiques suivantes :
impédance 1.4112 MRayl et célérité 1470 m/s. Les rayons des inclusions sontr1 = 3λ =1.8 mm,
r2 = 2λ =1.2 mm,r3 = λ =0.6 mm, etr4 = λ/2 =0.3 mm. Les inclusions ont les caractéristiques
suivantes : imṕedance 1.782 MRayl et célérité 1620 m/s. On peut noterà la figure 5.4 que chaque
inclusionj (j = 1 · · · 4) est localiśee de manìereà ce que, en rétrodiffusion pourr = Pj , le rayon
interne du tubéequivalent soit́egalà 5.4 mm.
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La figure 5.5 repŕesente le tomogramme d’impédance reconstruit grâceà la proćedure de ŕetroprojec-
tion elliptique lorsque les données sont acquises sur une ouverture de 21o centŕee autour de l’́emetteur
(10o+1Oo+rétrodiffusion=21o). Grâceà cette reconstruction, les rayons externe et interne du tube
équivalent pour chaque point d’observationPj , j = 1 · · · 4 sont estiḿes avec une erreur relative
inférieureà 0.37%. Le tableau 5.1 donne les rayons estimés. La proćedure d’inversion est alors
appliqúee.
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FIG. 5.4 – Carte d’imṕedance : matrice 1.4112
MRayl et inclusions 1.782 MRayl.
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FIG. 5.5 – Reconstruction filtrée passe-bande
de l’impédance.

TAB . 5.1 – Rayons estiḿes du tubéequivalent obtenus par la procédure de reconstruction tomogra-
phique de ŕeflexion (dans les directions d’observation spécifiéesà la figure 5.5)

Rayon exact Rayon estiḿe Erreur relative
(mm) (mm) (%)

Matrice 6.6 6.6 0
Inclusion 1 5.4 5.42 0.37
Inclusion 2 5.4 5.41 0.19
Inclusion 3 5.4 5.4 0
Inclusion 4 5.4 5.4 0

Les ”clichés” de la simulation d’une onde cylindriqueémise enP1 et se propageant dans l’objet
sont donńesà la figure 5.6. Les fl̀eches blanches indiquent les positions des récepteurs utiliśes en
rétrodiffusion pour les estimations des impédancesz1 et z2 (Fig. 5.6 (a) (b)) et en diffraction pour
l’estimation de la ćelérité c1 (Fig. 5.6 (c) (d) (e) (f)).

Estimation de l’impédancez1 en rétrodiffusion.

On consid̀ere unémetteur/ŕecepteur enP1 et on travaille uniquement avec l’écho sṕeculaire (Fig.
5.7). Comme on peut le voir̀a la Fig. 5.6(a), l’́echo sṕeculaire provient seulement de la réflexion de
l’onde incidente sur la matrice de l’objet. La figure 5.7 compare les signaux rétrodiffuśes par le
tubeéquivalent (obtenus grâceà l’Eq. (5.1)) et par l’objet ŕeel (obtenus grâce au code d’éléments
finis) enregistŕes enP1 et P4. Leséchos sṕeculaires enregistrés enP1 et P4 sont identiques̀a l’écho
sṕeculaire obtenu par le tube canoniqueéquivalent. On peut donc espérer obtenir une estimation
satisfaisante de l’imṕedancez1.
Les domaines d’estimation des inconnuesz1 et c1 sont donńes au tableau 5.2.

La figure 5.8 repŕesente le logarithme1 des fonctions côuts F̄(z1, c1 / r∗e , ψ0) dépendant de

1On repŕesente le logarithme afin d’améliorer la lecture des fonctions coûts.
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FIG. 5.6 – Simulatioǹa six instantst d’une source cylindrique se propageant dans l’objet. Les flèches
blanches indiquent les positions des récepteurs en mode de réflexion ou diffraction pour l’estimation
des param̀etres d’imṕedance et de célérité.

TAB . 5.2 – Domaine d’estimation des paramètres du tube estimateur
τ τm τ̂ τM
z1 (MRayl) 1.12 1.4112 1.85
c1 (m/s) 1400 1470 1800
z2 (MRayl) 1.12 1.782 2.58
c2 (m/s) 1400 1620 1800
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FIG. 5.7 – Champ diffract́e par le tubéequivalent (—) mesuŕe en ŕetrodiffusion et calcuĺe gr̂aceà
l’Eq. 5.1. Champ diffract́e par l’objet ŕeel mesuŕe en ŕetrodiffusion enP1 (- - -) et enP4 (· · · ) obtenu
par le code d’́eléments finis.
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FIG. 5.8 – Fonctions côuts Log
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dépedant dez1 etc1 en ŕetrodiffusion (ψ = 0o).
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l’impédancez1 et de la ćelérité c1. On peut remarquer que l’estimation de l’impédance n’est pas
influenćee par les valeurs de la céléritéc1 : quelque soit la ćelérité, les fonctions côuts ont des allures
très semblables et présentent un unique et même minimum sur le domaine d’estimation considéŕe.
On peut donc imposera priori la célérité de la matrice et la choisirégaleà celle de l’eau (tissu mou)
ca1 =1500 m/s (Fig. 5.9). L’imṕedance estiḿee est :

z∗1 = 1.4085 MRayl.

Estimation de la ćelérit é c1 en diffraction.

On consid̀ere unémetteur enP1 et le champ diffract́e est mesuŕe pour des angles de diffraction
0o ≤ ψ ≤ 180o dans le sens horaire (incluant les pointsP1 = 0o, P2 = 90o et P3 = 180o).
Seul le premier train d’onde des signaux est utilisé lors de la proćedure d’inversion. La figure 5.10
repŕesente plusieurs fonctions coûts F̄(c1 / z∗1 , r

∗
e , ψ) dépendant de la célérité c1 pour plusieurs

angles de diffractionψ = 0o, 15o, 30o, 45o, 60o, 75o, 90o. On peut remarquer que plus l’angle de
diffraction est important, plus le minimum est prononcé ; la ćelérité pŕedomine donc en transmission.
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(z∗1 =1.4085 MRayl).

La figure 5.11 donne la célérité estiḿee (minimum d’une fonction côut) c∗1(ψ / z∗1 , r
∗
e) pour

chaque angle de diffraction0o ≤ ψ ≤ 180o. Avec un angle de diffractionψ ≤ 8o, l’erreur est
comprise entre 6 m/s et 70 m/s : l’angle est trop faible pour pouvoir estimer la ćelérité, puisque en
mode de ŕeflexion, l’imṕedance est le paramètre le plus robuste. En rétrodiffusion, pourψ = 0o (Fig.
5.10), si on fixe l’imṕedance, la fonction côut dépendant de la célérité c1 est quasi nulle et est de
faible amplitude (pas de minimum distinct). La même analyse áet́e meńee avec les diagrammes de
directivité pour les fluctuations d’imṕedance et de célérité au chapitre 1.
Pour10o ≤ ψ ≤ 84o, l’erreur est inf́erieureà 5 m/s. Pour ces angles de diffraction, le premier
train d’onde, provenant de la diffraction de l’onde incidente sur la matrice, est isolé du second train
d’onde, provenant de la diffraction induit par la plus grande inclusion [Fig.5.6(c) (d)]. Une estima-
tion satisfaisante de la célérité est par conśequent obtenue pour ces angles.
Pour les angles de diffraction supérieursà 85o, plus l’angle est important, plus l’estimation de la
célérité est errońeeà cause des réflexions multiples mesurées au niveau des transducteurs. Comme
on peut le voirà la Fig.5.6(e), le second train d’onde a ”rattrapé” le premier train d’onde, la diffu-
sion n’est plus isolable temporellement. A la Fig.5.6(f), le champ diffract́e mesuŕe (ψ = 90o) est
complexe puisque le champ diffracté induit par l’inclusion 2 et toutes les réflexions multiples sont
mesuŕees en m̂eme temps.
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Nous avons choisi d’estimerc∗1 en moyennant les célérités estiḿees pour les angles de diffraction
25o ≤ ψ ≤ 45o. La ćelérité estiḿee est :

c∗1 = 1470.1 m/s.

Estimation de l’impédancez2 en rétrodiffusion.

Les domaines d’estimation des inconnuesz2 etc2 sont donńes au tableau 5.2. Uńemetteur/ŕecepteur
est localiśe enP1.
La figure 5.12(a) représente le logarithme des fonctions coûtsF̄(z2, c2 / z

∗
1 , c

∗
1, r

∗
e , r

∗
i , ψ0) dépendant

de l’impédancez2 et de la ćelérité c2. Comme nous avions pu le noter pour l’estimation dez1, l’es-
timation de l’imṕedancez2 n’est pas influenće par la valeur de la célérité c2. Quand on imposea
priori la célérité c2 à 1500 m/s (Fig. 5.12(b)), l’estimation de l’impédance pour l’inclusion 1 est :

z∗2 = 1.7069 MRayl.
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FIG. 5.12 – (a) Fonctions coûts Log
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en ŕetrodiffusion (γ = 0o). (b) Pour chaque inclusionj (j = 1 · · · 4), fonction côut
F̄(z2 / ca2 , z

∗
1 , c

∗
1, r

∗
e , r

∗
i , ψ0) dépendant dez2 en ŕetrodiffusion quand la ćelérité est impośee a

piori ca1 = 1500 m/s.
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FIG. 5.13 – Seconds trains d’onde des champs diffractés par le tubéequivalent calcuĺe via l’Eq. 5.1
(—) et par l’objet ŕeel enregistŕes enPj en ŕetrodiffusion.
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Nous comparons̀a la figure 5.13 le second train d’onde du champ diffracté par le tubéequivalent
et celui diffract́e par l’objet ŕeel pour uńemetteur/ŕecepteur plaće enPj (j = 1 · · · 4) (rétrodiffusion).
Plus le rayon des inclusions est petit, plus l’amplitude du second train d’onde diminue. Les impédances
estiḿees sont par conséquent de plus en plus inexactes (Fig. 5.12(b)). Le tableau 5.3 résume les
résultats.

TAB . 5.3 – Imṕedance estiḿee par la ḿethode d’optimisation
Valeur ŕeelle Imṕedance Erreur relative sur Erreur relative sur

de l’impédance obtenue par l’estimation de le rayon de
(MRayl) optimisation (MRayl) l’imṕedance (%) 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 ŕesuḿe, la ḿethode d́ecrite dans ce chapitre donne de bons résultats lorsque l’objet́etudíe
peut être approch́e par un objet canonique : l’erreur relative pour l’estimation de l’imṕedance du
tubez1 est de 0.19%. Même lorsque l’on commet une erreur relative importante sur le rayon de
courbure (66% pour la plus grande inclusion), l’estimation de l’impédancez2 est assez satisfaisante
(erreur relative de 4.21%).
Nous pŕesentons rapidement deuxétudes ŕealiśees sur des tubes : un tube homogène et un tube
présentant une macrostructure.

5.3.2 Ŕesultats compĺementaires : cas de tubes

En étudiant des tubes, nous nous plaçons dans un cas idéal òu l’objet réel et le corps canonique
estimateur ont la m̂eme ǵeoḿetrie. Dans le cas du tube homogène, nous nous attendons doncà de
très bons ŕesultats. L’objectif est ici devalider notre méthode d’optimisation dans le cas d’un
tube présentant une macrostructure.

Tube homog̀ene

Le fant̂omeétudíe (Fig. 5.14) est un tube circulaire fluide de rayon externere=6.6 mm et de
rayon interneri=3.3 mm. Ses caractéristiques acoustiques sont identiquesà la matrice de l’objet
présent́e pŕećedemment paragraphe 5.3.1 : impédance 1.4112 MRayl et célérité 1470 m/s. La cavité
intérieure du tube a les caractéristiques suivantes : impédance 1.782 MRayl et célérité 1620 m/s.

Les domaines d’estimations des inconnuesz1, z2, c1 et c2 sont donńees au tableau 5.2. On
retrouve pour l’estimation de l’imṕedancez1 (en ŕetrodiffusion) et la ćelérité c1 (en diffraction) des
résultats quasiment identiquesà ceux pŕesent́es au paragraphe 5.3.1. Nous donnons par conséquent
seulement les résultats obtenus :

z∗1 = 1.4081 MRayl et c1 = 1470.4 m/s

L’erreur relative pour l’estimation de l’imṕedancez1 est 0.22% et pour la ćelérité c1 de 0.03%.

La figure 5.16(b) repŕesente la fonction côut F̄(z2 / ca2 , z
∗
1 , c

∗
1, r

∗
e , r

∗
i , ψ0) dépendant dez2,

lorsque la valeur de la célérité c2 est impośeea priori à 1500 m/s. L’estimation de l’imṕedance est :

z∗2 = 1.775 MRayl.

L’erreur relative sur l’estimation de l’imṕedancez2 est de 0.39%. Comme on pouvait s’y attendre,
l’erreur surz2 est tr̀es faible, aucune erreur n’étant commise sur le rayon de courbure.
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FIG. 5.14 – Carte d’imṕedance : tube 1.4112
MRayl et cavit́e int́erieure 1.782 MRayl.
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∗
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∗
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∗
e , r

∗
i , ψ0) dépendant dez2 en

rétrodiffusion quand la ćelérité est impośeea priori ca1=1500 m/s.
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Tube présentant une macrostructure

Nous nous int́eressons̀a la robustesse de la méthode d’optimisation en milieu aléatoire. Le
fantôme étudíe (Fig. 5.17) poss̀ede la m̂eme ǵeoḿetrie et les m̂emes caractéristiques acoustiques
moyennes que l’objet préćedent avec un aléa pour le param̀etre d’imṕedance : longueur de corrélation
1 mm etécart type de 0.5%.
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FIG. 5.17 – Carte d’imṕedance : tube 1.4112
MRayl et cavit́e int́erieure 1.782 MRayl. Ecart
type de 0.5%

0 5 10 15 20

−1

−0.5

0

0.5

1

Temps (µs)

Limite du domaine temporel utilisée 
pour l’estimation de l’impédance z

1

Limite du domaine temporel utilisée 
pour l’estimation de l’impédance z

2

FIG. 5.18 – Champ diffracté par le tube
équivalent (- - -) mesuŕe en ŕetrodiffusion et
calcuĺe gr̂aceà l’Eq. 5.1. Champ diffracté par
l’objet réel mesuŕe en ŕetrodiffusion (—) ob-
tenu par le code d’éléments finis.

La figure 5.19 repŕesente le logarithme des fonctions coûts F̄(z1, c1 / r∗e , ψ0) dépendant de
l’impédancez1 et de la ćelérité c1. L’allure des fonctions côuts est semblablèa celle pŕesent́ee pour
des objets non aléatoires. L’estimation de l’imṕedance est :

z∗1 = 1.3978 MRayl.

L’erreur relative sur l’estimation de l’imṕedancez1 est de 0.95% (contre 0.22% en milieu non
aléatoire).

La figure 5.20 repŕesente la ćelérité estiḿeec∗1(ψk / z
∗
1 , r

∗
e) pour différents angles de diffraction

ψk = 0o, · · · , 180o quand l’imṕedance est connue (z∗1 =1.3978 MRayl). La ćelérité c1 est obtenue
en moyennant les célérités estiḿees pour les angles de diffraction 25o ≤ ψ ≤45o (comme effectúe
préćedemment) :

c∗1 = 1472.6 m/s.

L’erreur relative sur l’estimation de la céléritéc1 est de 1.8% (contre 0.03% en milieu non aĺeatoire).

La figure 5.21(b) repŕesente la fonction côut F̄(z2 / ca2 , z
∗
1 , c

∗
1, r

∗
e , r

∗
i , ψ0) dépendant dez2,

lorsque la valeur de la célérité c2 est impośeea priori à 1500 m/s. L’estimation de l’imṕedance est :

z∗2 = 1.7258 MRayl.

L’erreur relative sur l’estimation de l’imṕedancez2 est de 3.15% (contre 0.39% en milieu non
aléatoire).

Les ŕesultats obtenus montrent que la méthode d’optimisation est assez robuste aux milieux
aléatoires, m̂eme si les ŕesultats sont moins bons, les estimations restent correctes.
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FIG. 5.20 – Ćelérité estiḿeec∗1(ψk / z
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e) pour différents angles de diffractionψk = 0o, · · · , 90o

quand l’imṕedance est connue (z∗1 =1.3978 MRayl).
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5.4 Discussion et conclusion

Une ḿethode d’optimisation, employant l’information géoḿetrique fournie par une ḿethode to-
mographique, áet́e utilisée afin d’obtenir l’information quantitative du paramètre d’imṕedance. Cette
méthode est adaptéeà des objets simples : inclusions homogènes ou quasi-homogènes dans un milieu
homog̀ene ou quasi-homogène. L’objet est approché localement par un corps canoniqueéquivalent.
Ce corps canonique réalise une ŕeduction de mod̀ele permettant une prédiction analytique des me-
sures locales. Nous procédonsà l’inversion optimale des données acquises en rétrodiffusion pour
l’estimation de l’imṕedance et en diffraction pour l’estimation de la célérité. L’inversion consistèa
résoudre de façon itérative un probl̀eme direct minimisant l’́ecart entre la mesure du champ rétrodif-
fusé par l’objet et le calcul du champ diffracté par ce corpśequivalent. La ḿethode d’optimisation
donne d’excellents résultats lorsque l’objet peutêtre approch́e par un objet canonique (cas du tube)
ou lorsque l’objet poss̀ede un rayon de courbure assez proche du corps canonique estimateur (cas de
l’objet à inclusions de tailles variables).

Lors de l’́etude des fantômes acad́emiques, la pŕedominance des paramètres d’imṕedance et de
célérité a ét́e étudíee. En ŕetrodiffusion, en traçant les fonctions coûts d́ependant de ces deux pa-
ramètres, nous avons pu observer la robustesse du paramètre d’imṕedance par rapport au paramètre
de ćelérité. De m̂eme, en traçant les fonctions coûts d́ependant de la célérité pour plusieurs angles de
diffraction, la pŕedominance du param̀etre de ćelérité en transmission s’est traduit par un minimum
prononće. Ces conclusions sont identiquesà celles formuĺees au chapitre 1 avec les diagrammes de
directivité oppośes pour ces deux m̂emes param̀etres.

Dans le cas de l’objet̀a inclusions de tailles variables (inclusions décentŕees), un corps circulaire
équivalent d́ecentŕe serait plus adapté. La ḿethode d’optimisation donnerait alors des bons résultats,
similairesà ceux que nous avons obtenu dans le cas du tube. Cependant cela ńecessiterait d’em-
ployer un probl̀eme direct plus sophistiqué tel qu’une repŕesentation en intégrale de domaine ou de
volume. On pourrait m̂eme envisager dedévelopper des mod̀eleséquivalents plus complexes, en
utilisant par exemple des simulations nuḿeriques telles que celles présent́ees avec la ḿethode
d’éléments finies au chapitre 2, ou celles réaliśees par Manry & Broschat (1996) avec une méthode
de différences finis. Au lieu d’utiliser, lors de la résolution du probl̀eme direct, le calcul analytique
du champ diffract́e par un corps canonique (ou circulaire décentŕe), on utiliserait ces simulations
numériques qui permettraient de prendre en compte des organesà ǵeoḿetrie complexe tels que le
sein. Ńeanmoins, ces ḿethodes sont ch̀eres en temps de calcul. L’approximation canonique a l’avan-
tage de permettre un calcul de la réponse acoustique extrêmement rapide, quasiment en temps réel :
une minimisation avec une centaine d’itérations (et donc une centaine de résolutions du problème
direct) est ŕealiśee en moins de 1 minutes.
Par ailleurs, le mod̀ele équivalent que nous avons utilisé pourraitêtre aḿelioré en d́eveloppant un
objet canoniquéequivalent̀a plusieurs couches, ou encore en tenant compte des milieux atténuant et
élastique.

Un point qui restèa approfondir est l’applicabilité de la ḿethode au sein en utilisant un problème
direct simple (calcul analytique de la réponse d’un corps canonique, ou représentation en intégrale de
domaine ou de volume). Le sein est un organe beaucoup plus complexe que les objets-tests utilisés,
même munis de macrostructure.
Un domaine òu l’applicabilité est peut-̂etre moins probĺematique est l’imagerie et la caractérisation
des os longs. Une coupe de diaphyse n’est pas trèséloigńee de nos objets-tests, surtout lorsqu’ils
sont munis d’une macrostructure. C’est peut-être dans ce domaine que notre technique présente le
plus grand avenir.
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Chapitre 6

Validation de l’ensemble des
techniques tomographiques mises en
oeuvre sur un unique fant̂ome
numérique

Ce chapitre pŕesente les reconstructions qualitative et quantitative d’un fant̂ome nuḿerique acad́e-
mique pŕesentant des variations des trois paramètres densit́e, ćelérité et absorption. Nous confrontons
ainsi sur la base d’un m̂eme fant̂ome nuḿerique les ḿethodes tomographique exposées pŕećedem-
ment dans ce manuscrit : la tomographie qualitative d’impédance avec et sans correction des aberra-
tions d̂uesà l’approximation de Born, la technique de type layer stripping pour la reconstruction de
la carte de ćelérité et enfin la tomographie d’absorption avec correction des effets de la diffraction.

6.1 Présentation du fant̂ome

La simulation est meńee sur une grille de 1730× 1730 (∆x=0.016 mm, 27.7 mm× 27.7 mm).
360 transducteurs (fréquence centrale 2.5 MHz,λ=0.6 mm) sont́equiŕepartis sur un cercle de rayon
R=13.2 mm. Pour chaque position de l’émetteur, on simule la propagation de l’onde et on mesure le
champ diffract́e sur les 359 ŕecepteurs. La forme de l’onde incidente est identiqueà celle repŕesent́ee
au chapitre 1̀a la figure 1.3.
Le fant̂ome cylindrique (Fig. 6.1) est un objet fluide, immergé dans l’eau (densité 1000 kg/m3,
célérité 1500 m/s), ayant les caractéristiques suivantes : densité 950 kg/m3, célérité 1470 m/s et
absorption 6 Np/m/MHz. Le rayon de l’objet est de 12 mm et les diamètres des inclusions sont
d0=8λ=3.6 mm, d1=4λ=2.4 mm et d2=2λ=1.2 mm. Les inclusions ont les caractéristiques sui-
vantes : densité 1040 kg/m3, célérité 1600 m/s et absorption 19 Np/m/MHz. Ce fantôme est de
type acad́emique (inclusions homogènes dans un milieu homogène) et correspond̀a un mod̀ele sim-
pliste de sein : une matrice de graisse contenant des nécroses. Nous avons choisi des inclusions de
tailles plus importantes (par rapportà la taille des inclusions présent́ee dans les autres chapitres du
manuscrit) car la technique de layer stripping, conditionnant les corrections des techniques de to-
mographie de ŕeflectivit́e et d’absorption, permet seulement de discriminer des objets de l’ordre de
deux longueurs d’onde (voir chapitre 3).
La figures 6.2 (et respectivement figure 6.3) représente les ”clich́es” de la simulatioǹa deux instants
t du rayonnement d’une source cylindrique située en bordure du domaine dans le milieu sans objet
-champ incident- (et respectivement avec l’objet -champ total-). Le train d’onde principal du champ
total dans l’objet diff̀ere tr̀es peu du champ incident mêmeà l’intérieur des inclusions, ce qui justifie
l’utilisation de l’approximation de Born dans le cas de notre objet faiblement contrasté.
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TAB . 6.1 – Propríet́es acoustiques
Milieu Densit́e Ćelérité Absorption

(kg/m3) (m/s) (Np/m/MHz)

Eau 1000 1500 0
Matrice 950 1470 6

Inclusions 1.5 1600 19
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(c) Carte d’absorption

FIG. 6.1 – Fant̂ome nuḿerique acad́emique.
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(a) Simulatioǹa t=9µs (b) Simulationà t=12µs

FIG. 6.2 – Simulationà deux instantst d’une onde cylindrique se propageant dans le milieu de
couplage (l’eau : densité ρ0=1000 kg/m3 et ćelérité c0=1500 m/s) gr̂ace au code d’éléments finis
visco-acoustique.

(a) Simulatioǹa t=9µs (b) Simulationà t=12µs

FIG. 6.3 – Même simulation aux m̂emes instantst en pŕesence de l’objet. Le champ dans l’objet est
peu diff́erent du champ incident (sans objet Fig. 6.2).
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6.2 Tomographie de ćelérit é via la technique de layer stripping

La figure 6.4 illustre la carte de célérité reconstruite en utilisant la technique de layer stripping.
L’estimation moyenne de la célérité des inclusions est 1634 m/s et l’écart type est 0.92%, soit± 15
m/s. On obtient une ćelérité moyenne suṕerieureà celle attendue (1600 m/s) : cela correspond au
phénom̀ene de dispersion. En effet, pour les inclusions, la dispersion (Fig. 4.2) induit des variations
de ćelérité de 20 m/s̀a 30 m/s dans la bande de fréquence 1.5 - 4 MHz.
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FIG. 6.4 – Reconstruction de la carte de célérité avec la technique de type layer stripping (avec un
premier passage pour localiser la matrice). Le contour exact des inclusions est tracé en pointilĺe.

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

Nous reconstruisons le tomogramme de laplacien d’impédance (Fig. 6.5)̀a l’aide de l’algorithme
de ŕetroprojection elliptique filtŕee, pŕesent́ee au chapitre 1 paragraphe 1.4.2, avec les données ac-
quises en diffraction avec une ouverture de 21o centŕee autour de l’́emetteur (10o+10o+rétrodiffusion
=21o). Les trois inclusions sont détect́ees, cependant les inclusions de diamètred1=8λ et d3=2λ
sont affect́ees par des distorsions géoḿetriques qui sont dues̀a l’hypoth̀ese de milieu faiblement
hét́erog̀ene (approximation de Born) dans la procédure d’inversion. La ḿethode de correction présent́ee
au chapitre 1 paragraphe 1.6 est appliquée. Les figures 6.6 et 6.7 montrent les reconstructions par
rétroprojection filtŕee l’une corriǵee avec la carte de célérité estiḿee par la technique de layer strip-
ping (Fig. 6.6), l’autre corriǵee avec la carte de célérité exacte en ǵeoḿetrie (Fig. 6.7). La carte
de ćelérité exacte en ǵeoḿetrie poss̀ede les tailles/formes exactes des inclusions et les célérités
moyennes obtenues via la technique de layer stripping : matrice 1480 m/s (valeur réelle 1470 m/s̀a
laquelle on ajoute de 6̀a 8 m/s par le ph́enom̀ene de dispersion -Fig 4.2) et inclusions 1634 m/s (va-
leur ŕeelle 1600 m/s̀a laquelle on ajoute de 20̀a 30 m/s par le ph́enom̀ene de dispersion -Fig 4.2). Les
deux reconstructions avec correction des aberrations sontsimilaires. Les distorsions géoḿetriques
affectant la plus petite inclusion ont disparu et celles affectant la plus grande ontét́e ŕeduites. On
peut remarquer que l’artéfactà l’extérieur de l’inclusion moyenne (d2=4λ) de la reconstruction sans
correction (Fig. 6.5) s’est d́eplaće à l’intérieur de l’inclusion aux reconstructions avec correction
(Fig. 6.6 et 6.7).
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FIG. 6.5 – Reconstruction de l’impédance avec l’algorithme de rétroprojection elliptique filtŕee. Les
donńees sont acquises en diffraction avec une ouverture de 21o autour de l’́emetteur.
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FIG. 6.6 – Correction des aberrations avec la
carte de ćelérité reconstruite par la technique de
layer stripping Fig. 6.4.
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FIG. 6.7 – Correction des aberrations avec la
carte de ćelérité ayant les bonnes tailles/formes
des inclusions.



114 CHAPITRE 6. VALIDATION NUMÉRIQUE

6.4 Tomographie d’absorption avec correction des effets de dif-
fraction

On s’int́eressèa pŕesentà la technique de reconstruction du paramètre d’absorption présent́ee
au chapitre 4. La procédure de correction des effets de la diffraction est appliquée. Afin d’́eviter
des ph́enom̀enes de diffraction importants se produisant lorsque l’objet pŕesente des irrégularit́es
(de forme), nous avons régulariśe les contours des inclusions reconstruites par layer stripping : les
inclusions sont approxiḿees par des ellipses régulìeres (Fig. 6.8). La figure 6.9 représente la simu-
lation à deux instantst de la propagation ultrasonoreà travers le fant̂ome nuḿerique ayant la carte
de ćelérité reconstruite par layer stripping (et une absorption nulle). Ces simulations tentent de re-
produire le champ diffracté par l’objet original et sont donc̀a comparer avec la figure 6.3. La figure
6.10 permet de comparer les données projet́ees de l’absorption intégŕee analytique et estiḿee. La
méthode de correction aḿeliore consid́erablement l’estimation de l’absorption pour les deux plus
grandes inclusions de diamètres 8λ et 4λ. Pour ces deux inclusions, l’erreur relative maximale est
53% sans correction et 7% apr̀es correction des effets de diffraction.
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FIG. 6.8 – Tomographie de célérité par ”layer stripping”. Pour la correction, le contour des inclusions
est approxiḿe par des ellipses (en rouge). En vert, le contour exact des inclusions.

(a) Simulatioǹa t=9µs (b) Simulationà t=12µs

FIG. 6.9 – Simulation aux m̂emes instantst qu’à la simulation Fig. 6.3 en présence d’un objet ayant
la carte de ćelérité issue de la technique layer stripping et une densité homog̀ene (1000 kg/m3).
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FIG. 6.10 – Donńees projet́ees pour l’́emetteur (x=0.65 mm, y=13.85 mm) en utilisant la méthode
du rapport spectral avec et sans correction.

mm

m
m

0 5 10 15 20 25

5

10

15

20

25

(Np/m/MHz)

0

2

4

6

8

10

12

14

16

18

FIG. 6.11 – Reconstruction d’absorption en uti-
lisant la ḿethode du rapport spectralsans cor-
rection des effets de diffraction.
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FIG. 6.12 – Reconstruction d’absorption en uti-
lisant la ḿethode du rapport spectralavec cor-
rection des effets de diffraction.
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FIG. 6.13 – Comparaisons des profils de l’objet reconstruit sans(trait en pointilĺe) et avec (trait
plein) correction des effets de correction.
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Les figures 6.11 et 6.12 montrent les reconstructions obtenues lorsque l’absorption intégŕee est
calcuĺee en ńegligeant les effets de diffraction [Eq.(4.3)] et en corrigeant les effets de diffraction
[Eq.(4.8)], respectivement. Dans le cas d’une reconstruction par rayons droits sans correction de dif-
fraction (Fig. 6.11), on peut noter des artéfacts (cercles concentriques) autour des deux plus grandes
inclusions. La figure 6.13 donne les profils correspondant. Les reconstructions par rayons droits avec
et sans correction des effets de diffraction montrent qu’avec les deux ḿethodes, des objets de l’ordre
de deux fois la longueur d’onde peuventêtre d́etect́es. La ḿethode de correction proposée permet
de discriminer la taille et d’évaluer l’absorption d’objets de quatre fois la longueur d’onde (Fig.
6.12). Pour la plus petite des inclusions, aucune des deux reconstructions n’est satisfaisante. Cela
provient principalement de la mauvaise délimitation de la plus petite inclusion dans l’estimation de
la carte de ćelérité (Fig. 6.8) : la figure 6.15 montre le tomogramme d’absorption obtenu quand la
correction est effectúee avec une carte de célérité pŕesentant les bonnes tailles/formes des inclusions
et des ćelérités moyennes suivantes : matrice 1480 m/s et inclusions 1634 m/s (obtenues par layer
stripping). L’estimation de l’absorption est considérablement aḿeliorée pour la plus petite inclusion.
Le point faible de cette ḿethode est par conséquent sa sensibilité à la discrimination des inclusions
de l’ordre de la longueur d’onde (phénom̀ene de ŕesonance).
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FIG. 6.14 – Donńees projet́ees pour l’́emetteur (x=0.65 mm, y=13.85 mm) en utilisant la méthode
du rapport spectral avec la correction ”exacte” et sans correction.
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FIG. 6.15 – Reconstruction d’absorption en utilisant la méthode du rapport spectral avec correction
exacte en ǵeoḿetrie des effets de diffraction (a) et comparaison des profils (b).
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6.5 Conclusion

Ce chapitre pŕesente sur la base d’un même objet acad́emique (nuḿerique) les reconstructions
qualitative (tomographie de réflexion ou d’imṕedance) et quantitative de célérité et d’absorption. La
reconstruction de la carte de célérité est de première importance puisqu’elle conditionne les deux
méthodes de correction : correction d’aberrations induitespar l’approximation de Born pour la to-
mographie de ŕeflexion et correction des effets de diffraction pour la tomographie d’absorption. Pour
la tomographie quantitative de célérité et d’absorption, il est possible de détecter des objets de taille
2λ et d’estimer correctement ces deux paramètres pour des objets de taille 4λ.
Nous souhaitons̀a pŕesent valider exṕerimentalement nos ḿethodes de reconstruction. Nous nous
concentrerons sur la tomographie de laplacien d’impédance et la ḿethode de type layer stripping.

Nous n’avons pas valid́e exṕerimentalement la tomographie d’absorption avec correction des ef-
fets de diffraction. Les objets utilisés en exṕerience ont une taille similairèa celle d’un sein (diam̀etre
de 8 cmà 20 cm) et la maquetteANA ÏS dont nous nous servons est focaliséeà 5 cm. La ḿethode de
correction ńecessiterait de réaliser une simulation sur une grille de grande taille (au minimum 8 cm
× 8 cm) :à la fŕequence centralèa laquelle nous travaillons (3 MHz), la dispersion numérique serait
trop importante. Cette remarque est assez similaireà celle effectúee au chapitre 2 paragraphe 2.6
qui mettait eńevidence la contrainte de temps de calcul et le problème de la dispersion numérique
dans les simulations nuḿeriques. Si, au contraire, nous tentons d’adapter les expériences en cuve
aux simulations nuḿeriques, il serait alors nécessaire de travailler avec une antenne (synthétique)
de diam̀etre d’environ 3 cm mais nous ne disposons pas de transducteurs (̀a l’émission et/ou la
réception) qui permettrait cette expérience.
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Chapitre 7

Validation expérimentale

Ce chapitre pŕesente les reconstructions de laplacien d’impédance et de layer stripping sur des
fantômes ŕealiśes à partir de gels d’agar-agar. Nous présentons au préalable le banc de mesure
exṕerimentalà balayage ḿecanique automatique ainsi que l’étude meńee afin de caractériser les
param̀etres acoustiques (densité, ćelérité, att́enuation) des matériaux constitutifs de ces fantômes.
Les travaux pŕesent́es dans ce chapitre ontét́e ŕealiśes avec P. Lasayguesà qui je renouvelle mes
remerciements pour son aide précieuse.

7.1 Description du banc de mesure exṕerimental à balayage ḿeca-
nique

Le banc de mesure que nous avons utilisé pour les acquisitions est un ”scannerà ultrasons” (Fig.
7.1) conçu et ŕealiśe au Laboratoire de Ḿecanique et d’Acoustique par J.-P. Lefebvre et J.-L. Arnaud
dans les anńees 1980 puis aḿelioré par P. Lasaygues. Ce bancà balayage ḿecanique automatique
a ét́e conçu pour mettre au point les procédures de reconstruction 2D et simuler le fonctionnement
d’antennes circulaires ou semi-circulaires.

FIG. 7.1 – Vue d’ensemble du scanner 2Dà ultrasons.

L’objet à imager (d́esigńe sous le nom de cible) et les transducteurs sont immergés dans une cuve

119
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FIG. 7.2 – Bras principal du scanner 2Dà ultrasons.

FIG. 7.3 – Porte transducteur
du scanner 2D̀a ultrasons.
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FIG. 7.4 – Synoptique ǵeńeral du scanner 2D̀a ultrasons.
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remplie d’eau, de dimensions 2.5 m×1.5 m pour une hauteur de 2.5 m. Les transducteurs et la cible
sont port́es par les bras mobiles du banc automatisé. Le syst̀eme poss̀ede une ḿecanique autorisant
sept degŕes de libert́e pour analyser l’objet suivant plusieurs incidences.
Le balayage circulaire autour de la cible s’effectue soit par une rotation de l’ensemble bras principal
et porte-transducteur, soit par une rotation de la cible.
Le bras principal (Fig. 7.2) est entraı̂né en rotation autour de l’axe central de la machine par un
moteur pas̀a pas au travers d’un système vis-́ecrou permettant une précision de 0.005 degré.
Sur le bras principal sont placés deux chariots. Chaque chariot supporte un bras transversal ortho-
gonal au bras principal, destiné à assurer les translations latérales des transducteurs. Ces deux bras
transversaux sontéquiṕes de glissìeres horizontales de 300 mm de longueur assurant le guidage des
mouvements transversaux des chariots porte-transducteurs. Sur chaque chariot porte-transducteur
est plaće un transducteur fonctionnnant enémetteur, en ŕecepteur, ou bien eńemetteur/ŕecepteur.
Les chariots porte-transducteurs autorisent les transducteursà effectuer une rotation sur eux-mêmes
suivant l’axe du support.
La cible, suspenduèa un support ajustable, est guidée en rotation (avec une précision de 0.005 degré).
Afin de ŕealiser des images 3D par coupes successives, un vérin électrique permet de déplacer verti-
calement la cible.

Une baie de commande permet de commander les moteurs pasà pas du banc de tomographie.
Un micro-ordinateur g̀ere le pilotage du banc via la baie de commande et l’acquisition des signaux
par l’intermédiaire d’un oscilloscope nuḿerique.

7.2 Mesure des param̀etres acoustiques sur des tranches de maté-
riaux homogènes d’́epaisseur constante

Nous pŕesentons ici les mesures des paramètres de ćelérité et d’att́enuation effectúees en trans-
mission dans les différentséchantillons façonńes sous la forme de tranches homogènes d’́epaisseur
constante.

7.2.1 Principe des mesures effectuées pour d́eterminer l’ épaisseur, la ćelérit é,
la densit́e et l’atténuation

Le montage exṕerimental comprend deux transducteurs ultrasonores montés coaxialement de
part et d’autre de l’́echantillon (Fig. 7.5 et Fig. 7.6). Une paire de transducteurs plans Imasonic
(piézo-composites circulaires vibrant en piston) de fréquence centrale 3 MHz áet́e utilisée (Fig.
7.7). Les caractéristiques de ces transducteurs plans sont indiquées dans le tableau 7.1. La distance
séparant les deux transducteurs correspondà environ deux fois la distance de transition Fresnel-

Fraunhofer
R2

t

λ
(Rt rayon des transducteurs), soit une distance de

2R2
t

λ
=

2 ∗ 8.62

0.5
≈295 mm.

L’ échantillon se situèa mi-chemin,̀a la distance de transition, où le champ est̀a la fois intense et
homog̀ene.

Dans ces exṕeriences, la ćelérité des ultrasons dans l’eau de la cuvec0 est de 1495 m/s (mesures
en transmission dans l’eau).
Pour v́erifier l’indépendance des mesures vis-à-vis de l’́epaisseur de l’échantillon, deux́echantillons
d’épaisseurs diff́erentes sont utiliśes. L’épaisseur, la ćelérité et l’absorption finales résultent de la
moyenne de onze mesures individuelles réaliśeesà des positions de l’échantillon diff́erentes. Ceci
est ŕealiśe par un balayage transversal des transducteurs sur 50 mm parpas de 5 mm.
La fréquence d’́echantillonnage est de 20 MHz, soit unéchantillonnage temporel deδt=0.05µs. Les
signaux sont enregistrés sur 2048 points, soit 2048× 0.05= 102.04µs.
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2dd1

L

e

d
u

 t
ra

n
s
d
u

c
te

u
r

B
a
la

y
a
g
e
 t

ra
n

s
v
e
rs

a
l

Transducteur Transducteur

FIG. 7.5 – Principe de mesure.

FIG. 7.6 – Position relative de l’échantillon
d’agar-agar et des transducteurs. Les deux trans-
ducteurs ultrasonores sont montés coaxialement
de part et d’autre de l’échantillon.

FIG. 7.7 – Transducteur plan Imasonic
de fŕequence centrale 3 MHz.
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TAB . 7.1 – Caract́eristiques des transducteurs ultrasonores plans.

Transducteur plan Imasonic
Fréquence centrale 3 MHz
Bande passantèa -6 dB 2 MHz
Diamètre 17.2 mm
Ouverture (̀a -6 dB) au niveau
de la distance de transition 9 mm
Fresnel-Fraunhofer

Mesure d’épaisseur

Afin de d́eterminer l’́epaisseure, trois mesures sont réaliśees :
– Une mesure en transmission dans l’eau (en l’absence de l’échantillon) afin d’estimer la dis-

tanceL entre les deux transducteurs (Fig. 7.5). La distanceL est d́etermińeeà partir du temps
de voltL du signal transmis dans l’eau.

– Deux mesures en rétrodiffusion par chacun des deux transducteurs de part et d’autre de l’́echan-
tillon afin d’estimer les distancesd1 etd2 (Fig. 7.5). Les distancesd1 etd2 sont d́etermińeesà
partir des temps de volt1 et t2 des signaux ŕetrodiffuśes par l’́echantillon pour chaque trans-
ducteur.

Les temps de vol sont détermińes par premier passageà źero des signaux. L’épaisseur est donnée
par :

e = L− d1 − d2

= c0

(
tL − t1 + t2

2

)
(7.1)

On suppose que l’on ne fait pas d’erreur sur la mesure de célérité dans l’eauc0 et que l’erreur sur les
temps de vol∆t est de l’ordre de 2δt=0.1µs. L’erreur de mesure sur l’épaisseur∆e est alorśegale
à :

∆e = 2c0∆t. (7.2)

Ainsi l’ épaisseure est mesuŕee avec une précision de 0.3 mm (pour une célérité de l’eau de 1495
m/s).

Mesure de densit́e

La densit́e est calcuĺee en pesant leśechantillons sur une balanceélectronique de précision∆m=
0.01 gramme et eńevaluant le volumeV deséchantillons

V = Surface× Epaisseur= Se.

Les échantillons sont fabriqúes dans des moules cylindrique (S = πR2, avecR le rayon du
moule) ou paralĺelépiṕedique (S = Longueur × largeur = L × l). Les mesures du rayon du
moule cylindrique, et de la longueur et largeur du moule parall élépiṕedique sont ŕealiśees avec une
précision de 0.1 mm.
Dans le cas d’un moule cylindrique, l’erreur sur la densité estégaleà :

∆ρech

ρech
=

∆m

mech
+

2∆R

R
+

∆e

e
(7.3)

Dans le cas d’un moule parallélépiṕedique, l’erreur sur la densité estégaleà :

∆ρech

ρech
=

∆m

mech
+

∆L

L
+

∆l

l
+

∆e

e
(7.4)
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Mesure de ćelérit é

La célérité des ondes de compression dans l’échantilloncech est d́etermińee en mesurant le temps
de volt du signal transmis en présence de l’́echantillon et le temps de voltref du signal mesuŕe en
transmission dans l’eau. La célérité deśechantillons est donnée par :

cech =
e

(t− tref ) +
e

c0

(7.5)

Avec les erreurs commises sur l’épaisseur∆e et sur les temps de vol∆t=0.01µs, l’erreur de mesure

sur la ćelérité
∆cech

cech
estégaleà :

∆cech

cech
=

∣∣∣∣
1

e
− 1

c0(t− tref ) + e

∣∣∣∣∆e+

∣∣∣∣
2c0

c0(t− tref ) + e

∣∣∣∣∆t. (7.6)

On peut remarquer que l’erreur dépend de l’́epaisseur de l’échantillon : plus l’́echantillon seráepais,
plus l’erreur de mesure sur la célérité sera ŕeduite.

Mesure d’absorption

La pente d’absorption dans l’échantillonαech estégalement d́etermińee en effectuant deux me-
sures : une avec l’échantillon plaće entre les deux transducteurs et l’autre sans, comme nous avons
pu le voir au chapitre 4. Les effets de diffraction sont négligés. La pente d’absorptionαech est la
pente du rapport du logarithme des spectres|Y0(f)/Yech(f)| en fonction de la fŕequencef divisée
par l’épaisseur de l’échantillone :

αech =
1

e

ln |Y0(f)| − ln |Yech(f)|
f

(7.7)

où Y0 le spectre du signal ultrasonore mesuré en transmission dans l’eau etYech le spectre du signal
transmis̀a travers l’́echantillon. L’att́enuation ainsi d́efinie s’exprime en Np/m/MHz.
On suppose que l’on commet des erreurs sur la mesure de l’épaisseur∆e et sur la mesure de la pente
∆p. L’erreur commise sur la pente par régression lińeaire∆p est la moyenne quadratique de l’écart

entre les points et la loi affine. L’erreur de mesure sur l’absorption
∆αech

αech
estégaleà :

∆αech

αech
=

∆e

e
+

∆p

p
. (7.8)

7.2.2 Mesures des param̀etres acoustiques en transmission dans différents
échantillons façonńes sous la forme de tranches homogènes d’́epaisseur
constante

Nous avons d́etermińe l’épaisseur, la ćelérité et l’absorption pour deśechantillons de paraffine et
de gels eau-sel.

La paraffine

Deuxéchantillons sont fabriqúes en faisant fondre de la paraffine au bain marie. Une fois liquide,
la paraffine est coulée dans un moule parallélépiṕedique de dimension 11.34 cm× 8.38 cm. La
figure 7.8 repŕesente les signaux mesurés en l’absence d’échantillon et en présence de l’́echantillon
de paraffine. Le signal transmisà travers l’́echantillon de paraffine est très att́enúe et arrive avant le
signal transmis dans l’eau.
Les épaisseurs moyennes des deuxéchantillons obtenues par mesure ultrasonore sont : 7.57 mm
et 17.20 mm (mesurées avec une précision de±0.3 mm). Les param̀etres acoustiques des deux
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échantillons sont ŕesuḿes au tableau 7.2. On peut noter que l’évaluation des param̀etres acoustiques
sont tr̀es proches pour les deuxéchantillons. Les erreurs pour les mesures d’épaisseur et de célérité
pourraientêtre ŕeduites en utilisant une fréquence d’́echantillonnage pluśelev́ee. Comme attendu,
les ŕesultats obtenus sont indépendants de l’épaisseur, et l’erreur de mesure sur la célérité est la plus
faible pour l’́echantillon le pluśepais.
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FIG. 7.8 – (a) Signaux mesurés en transmission dans l’eau (en trait pointille) et dans l’échantillon
de paraffine (en trait plein). (b) Spectres correspondants.
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FIG. 7.9 – Exemple de mesure d’absorption : régression lińeaire (trait en pointilĺe) effectúee sur le
rapport entre le logarithme des spectres et la fréquencef , divisé par l’́epaisseur de l’échantillon (trait
plein).

TAB . 7.2 – Caract́eristiques acoustiques de la paraffine.

Epaisseur de l’́echantillon Densit́e Ćelérité moyenne Pente d’absorption moyenne
(mm) (kg/m3) (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 très faiblement contrastés par rapport̀a l’eau, nous avons
utilisé des ḿelanges d’eau, de poudre d’agar-agar et de sel. La quantité de sel ḿelanǵee dans l’eau
détermine la ćelérité et la densit́e des ondes ultrasonores dans le milieu.
L’agar-agar est un d́erivé d’algue utiliśe habituellement en biologie comme milieu de croissance des
bact́eries. Le produit se présente sous forme de poudre. Le gel final est obtenu en mélangeant cette
poudreà de l’eau (saĺee ou non) et en chauffant le tout au-delà de 80oC. En refroidissant (en dessous
de 40oC), le ḿelange se ǵelifie. Sa consistance dépend de la proportion d’agar-agar. Nous avons
choisi une concentration de 2.5% de poudre en masse afin que le gel soit suffisamment solide pour
être manipulable. Un gel d’agar-agar non chargé en sel a des propriét́es quasi-identiques̀a celles de
l’eau.
Trois échantillons avec trois pourcentages de sel différents (0%, 5% et 10% en masse) ont́et́e
réaliśes. L’inconv́enient des gels eau-sel est que le sel diffuse progressivement dans le bain. En
quelques jours (environ sept), le gel a les mêmes propríet́es acoustiques que le milieu qui l’entoure
(rapport interne LMA G. Rabau 1994). Il est nécessaire de conserver leséchantillons fabriqúes dans
une solution ayant le m̂eme pourcentage de sel que le gel et d’utiliser leséchantillons rapidement
apr̀es leur fabrication (deux̀a trois jours maximum).

Nous avons utiliśe des moules cylindriques de rayon 11.23 mm. La figure 7.10 représente les
signaux mesuŕes en transmission dans l’eau (sanséchantillon) et dans l’échantillon d’agar-agar ne
contenant pas de sel. Contrairementà la paraffine, les ondes acoustiques sont peu atténúees. A l’ori-
gine, les exṕeriences sur les gels eau-sel ontét́e effectúees afin de connaı̂tre le param̀etre de ćelérité.
Nous n’avons pas mené uneétude pour le param̀etre d’absorption ce qui nous a permis de modifier
les gains d’amplification du ǵeńerateur en fonction de l’épaisseur deśechantillons. Pour des me-
sures d’att́enuation dans de l’agar-agar, on peut se rapporterà Bouakkazet al (1994) qui ont meńe
uneétude sur une large gamme de fréquences, entre 0.2 et 22 MHz. Comme l’eau, l’atténuation des
gels d’agar-agar est en fonction du carré de la fŕequence. Pour un ḿelange de 3% à 4% d’agar-agar en
masse (et en absence de sel), ils trouvent une valeur du coefficient d’att́enuation deαagar =63.10−4

Np/m/MHz2, très proche de celui de l’eau (αeau =25.10−4 Np/m/MHz2).
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FIG. 7.10 – (a) Signaux mesurés en transmission dans l’eau (en trait pointillé) et dans l’́echantillon
d’agar-agar sans sel (en trait plein). (b) Spectres correspondants.

Le tableau 7.3 donne les valeurs mesurées pour l’́epaisseur, la densité et la ćelérité à travers les
gels charǵes de sel. Comme attendu, le sel présent dans leśechantillons fait augmenter la densité et
la célérité.
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TAB . 7.3 – Caract́eristiques acoustiques des gels eau-sel.

% de sel au moment Epaisseur de l’échantillon Densit́e Ćelérité moyenne
de la fabrication (mm) (kg/m3) (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 Ŕesuḿe

Nous avons mesuré les propríet́es acoustiques sur différentśechantillons façonńes sous la forme
de tranches homogènes d’́epaisseur quasi-constante. Le tableau 7.4 résume les propriét́es acoustiques
mesuŕees pour la paraffine et les gels eau-sel. Dans le paragraphe suivant, nous simulons des lésions
présentant d’importants contrastes de célérité et d’imṕedance avec la paraffine. Nous simulons des
milieux plus faiblement contrastés, type tissus mous sains avec les gels eau-selà 5% et 10% de sel.

TAB . 7.4 – Caract́eristiques acoustiques des matériauxétudíes.

Densit́e Ćelérité Imṕedance
(kg/m3) (m/s) (MRayl)

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

GEL EAU-SEL À 10% de sel 1072 1615 1.731
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7.3 Validation exṕerimentale de la tomographie d’imṕedance

Nous pŕesentons ici les reconstructions de laplacien d’impédance de deux fantômes : trois in-
clusions de paraffine dans une matrice d’agar-agar, et troisinclusions d’eau dans une matrice de gel
eau-sel̀a 10% de sel. Le second fantôme pŕesente donc un contraste d’impédance plus faible que le
premier.

7.3.1 Description des deux montages expérimentaux

Les acquisitions sont réaliśees soit avec la maquette-test de 128éléments du d́emontrateurANA ÏS,
soit avec le transducteur plan préćedemment cit́e. Il est int́eressant de comparer les résultats obtenus
avec ces deux montages expérimentaux : ils illustrent les possibilités offertes par des transducteurs
quasi-ponctuels (maquette-test) et celles offertes par des transducteurs de grande dimension.

Pour toutes les expériences, la fŕequence d’́echantillonnage est de 20 MHz, ce qui permet un
échantillonnage temporel de 0.05µs. Les signaux sont enregistrés sur 8 bits et sont moyennés sur
cinq tirs (le signal ŕesulte de la moyenne de cinq signaux consécutivement acquis pour une même
position des transducteursémetteur/ŕecepteur et de l’objet).
Afin de synchroniser temporellement tous les signaux sur le centre acoustique de l’antenne circulaire
synth́etique, des mesures de référence sont réaliśees sur un fil fin de nylon.

Expérience ŕealiśee avec la maquette-test 128́eléments

La maquette-test correspondà 1/8ième de l’antenne semi-circulaire finale de 1024éléments, de
fréquence centrale 3 MHz (Fig. 7.11). Leséléments sont ŕepartis ŕegulìerement tous les 0.32 mm.
Les caract́eristiques deśeléments sont reportées dans le tableau 7.5. Leur petite taille ainsi que leur
grande ouverture latérale (55 mm) permettent de se rapprocher de sources et de capteurs ponctuels.
Rappelons que la longueur d’onde centrale dans l’eau est de 0.5 mm, un peu moins de deux fois la
largeur d’unélément de l’antenne (0.3 mm).

(a) Antenne semi-circulaire finale 1024́eléments et
maquette-test 128́eléments.

(b) Maquette 128́eléments.

FIG. 7.11 – Photographies de l’antenne semi-circulaire finale 1024 éléments et de la maquette-test
128éléments.

Pour le d́emonstrateurANA ÏS, il sera possible d’émettre et de recevoir sur un sous-ensemble
de 32 voies. Lors de la réalisation de cette expérience, nous ne disposions pas d’un tel système
multivoiesémission/ŕeception mais d’un simple système d’acquisition permettant uniquement une
émission et une réception par le m̂emeélément (mesure en rétrodiffusion) ou deux́eléments distincts
(mesure en diffraction). Une antenne circulaire est donc simulée en effectuant plusieurs balayages
circulaires sur 360o avec un pas angulaire de 1o. L’ élément central no64 de la maquette áet́e utilisé
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TAB . 7.5 – Caract́eristiques deśeléments de la maquette-test du démonstrateurANA ÏS.

Maquette-test 128́eléments Imasonic
Fréquence centrale 3 MHz
Bande passantèa -6 dB 2.5 MHz
Dimension d’uńelément 20 mm× 0.3 mm
Ouverture lat́erale 55 mm
Ouverture azimutale (ou eńelévation) 1.5 mm
Distance focale 50 mm

en tant qu’́emetteur. Le m̂emeélément (mesure en rétrodiffusion) ou uńelément distinct (mesure en
diffraction arrìereà± 18o maximum par rapport̀a la ŕetrodiffusion) est utiliśe en tant que récepteur.
Ainsi une tomographie en diffraction utilisant N images cumulées (soit une ouverture composée de
N éléments) ńecessite N balayages circulaires autour de l’objet.
L’antenne circulaire synth́etique est de diam̀etre 12.25 cm. Pour une moyenne sur cinq tirs, un ba-
layage circulaire ḿecanique sur 360o avec un pas angulaire de 1o s’effectue en environ 1h20min.

Expérience ŕealiśee avec un transducteur plan de fŕequence centrale 3 MHz

Les caract́eristiques du transducteur plan de fréquence centrale 3 MHz sont données au tableau
7.1.
Une antenne circulaire est simulée en effectuant un seul balayage circulaire (mesure en rétrodiffusion)
sur 360o avec un pas angulaire de 1o. L’antenne circulaire synth́etique ainsi ŕealiśee est de diam̀etre
14.75 cm, soit environ la distance de transition Fresnel-Fraunhofer.

L’ouverture lat́erale du transducteur est assez petite (9 mm) par rapportà l’ouverture lat́erale d’un
élément de l’antenneANA ÏS (55 mm). Nous avons réaliśe deux exṕeriences. La première consiste
en un simple balayage circulaire autour de l’objet, les donnéesétant acquises en rétrodiffusion avec
le même transducteur. La seconde a pour but de simuler un transducteur plan ayant une ouverture
latérale de 29 mm, soit environ trois fois l’ouverture latérale du transducteur plan. Pour chaque pas
du balayage circulaire, nous effectuons un balayage transversal du transducteur sur 20 mm par pas
de 2 mm, soit onze positions du transducteur [Fig. 7.12]. Lesonze signaux sont ensuite moyennés
pour obtenir le signal rétrodiffuśe par un transducteur d’ouverture latérale 29 mm.

transversal

Transducteur

Balayage

Cercle d’acquisistion

FIG. 7.12 – Balayage transversal du transducteur sur 20 mm avec un pas de 2 mm.

Pour une moyenne sur cinq tirs et un balayage transversal sur20 mm par pas de 2 mm, le
balayage circulaire ḿecanique sur 360o par pas angulaire de 1o s’effectue en environ trois jours.
C’est la ”duŕee limite” d’exploitation des gels eau-sel. C’est pour cette raison que nous n’avons pas
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réaliśe de mesures en diffraction avec le transducteur plan, le temps d’acquisitiońetant encore plus
long.

7.3.2 Pŕesentation et reconstruction des fant̂omes

Inclusions de paraffine de tailles variables dans une matrice d’agar-agar non charǵee en sel

Le fant̂ome (Fig. 7.13) est une matrice cylindrique d’agar-agar, dediamètre 8 cm et de hauteur
5 cm. L’agar-agar est prépaŕe à partir d’un ḿelange de 2.5% de poudre d’agar-agar en masse (gel
eau-sel̀a 0% de sel pŕesent́e au paragraphe 7.2.2). Le fantôme poss̀ede trois inclusions de paraffine
cylindriques, de longueur identique 5 cm et de diamètres variables1 : d1=14 mm≈28λ0, d2=9 mm
≈ 18λ0, d3=3 mm≈6 λ0 (avec une longueur d’onde dans l’eau deλ0=0.498 mm pour une célérité
de 1495 m/s). Les propriét́es acoustiques de ces deux matériaux ontét́e d́etermińees au paragraphe
7.2.2 et sont rappelées au tableau 7.6. La variation d’impédance entre le gel d’agar-agar non chargé
en sel et la paraffine est de 32%. Les signaux sont enregistrés sur 4096 points.

TAB . 7.6 – Propríet́es acoustiques du fantôme d’agar-agar̀a inclusions de paraffine de tailles va-
riables

Milieu Impédance Ćelérité Absorption

Eau 1.495 MRayl 1495 m/s -
Gel d’agar-agar non chargé en sel 1.517 MRayl 1502 m/s -

Paraffine 2.007 MRayl 2077 m/s 105.5 Np/m/MHz

Les figures 7.14 et 7.15 représentent les reconstructions de laplacien d’impédance avec la maquette-
test 128́eléments en ŕetrodiffusion et en diffraction arrièreà faible ouverture (≈±18o). Ces ŕesultats
simulent ce que donneraient une antenne circulaire de 360o éléments ŕepartis tous les 1o en utili-
sant, soit le m̂emeélément eńemission/ŕeception [Fig. 7.14], soit huit angles de diffraction arrière
c’est-̀a-dire 360×8 mesures de diffraction [Fig. 7.15]. Par rapportà l’élément central no 64 utilisé à
l’ émission, les angles de diffraction sontégauxà 17.54o (élément no5), 9.51o (no32), 0.89o (no61),
0o (no64), -1.18o (no68), -1.48o (no69), -9.42o (no96), -17.62o (no124). On utilise soit le signal ra-
dio fréquence [Fig. 7.14(a) et Fig. 7.15(a)], soit l’enveloppe dusignal afin d’aḿeliorer le contraste
des images [Fig. 7.14(b) et Fig. 7.15(b)]. Les trois inclusions sont d́etect́ees, la plus petite inclusion
ayant un diam̀etre de 6λ0. On peut observer des artéfacts correspondantà des ŕetroprojections ellip-
tiques d̂usà la pŕesence de d́efauts (próeminences ou creux) sur les inclusions de paraffine. Comme
attendu, lorsqu’on utilise plusieurs angles de diffraction et que l’on somme les images reconstruites
pour ces divers angles, le rapport signalà bruit est aḿelioré. En effet, sur l’image reconstruite en
diffraction qui utilise l’enveloppe des signaux [Fig. 7.15(b)], les contours de la matrice et des inclu-
sions sont plus nets, et les artéfacts (ŕetroprojections elliptiques) deviennent flous. On pourra donc
esṕerer obtenir un meilleur résultat en multipliant le nombre d’émetteurs/ŕecepteurs.

1Le plus petit diam̀etre est de l’ordre de 6λ0, alors que lors des simulations numériques, nous travaillons avec des inclu-
sions de diam̀etres allant de 4λ0 àλ0/2. Nous n’avons pas réussià couler oùa usiner de la paraffine pour des diamètres plus
petits.
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(a) Matrice d’agar-agar non chargée en sel. (b) Inclusions de paraffine.

FIG. 7.13 – Fant̂ome d’agar-agar utiliśe avec la maquette-test 128éléments. Le fant̂ome poss̀ede
trois trous de diam̀etre d1=14 mm≈28λ0, d2=9 mm≈18λ0, d3=3 mm≈6 λ0. Les trous sont ensuite
remplis de paraffine.
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(a) Utilisation du signal radio fréquence.
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(b) Utilisation de l’enveloppe du signal.

FIG. 7.14 – Reconstruction de laplacien d’impédance avec la maquette-test 128éléments, lorsque
les donńees sont acquises en rétrodiffusion.
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(a) Utilisation du signal radio fréquence.
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(b) Utilisation de l’enveloppe du signal.

FIG. 7.15 – Reconstruction de laplacien d’impédance avec la maquette-test 128éléments lorsque les
donńees sont acquises en diffraction arrière. Images cumulées pour 8 angles de diffraction.
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Inclusions d’eau de tailles variables dans une matrice de gel eau-selà 10% de sel

Le fant̂ome (Fig. 7.16) est une matrice cylindrique de gel eau-selà 10% de sel, de diam̀etre 8
cm et de hauteur 5 cm. Le fantôme poss̀ede trois trous remplis d’eau (une fois le fantôme immerǵe
dans la cuve). Ces trous sont de longueur identique 5 cm et de diamètres variables : d1=14 mm≈29
λ0, d2=9 mm≈ 18λ0, d3=3 mm≈6λ0 (avec une longueur d’onde dans l’eau deλ0=0.498 mm pour
une ćelérité de 1495 m/s). Les propriét́es acoustiques de ces deux matériaux ontét́e d́etermińees au
chapitre pŕećedent et sont rappelées au tableau 7.7. La variation d’impédance entre l’eau et le gel
eau-sel est de 15%.

TAB . 7.7 – Propríet́es acoustiques du fantôme
Milieu Impédance Ćelérité

Eau 1.495 MRayl 1495 m/s
Gel eau-sel̀a 10% de sel 1.731 MRayl 1615 m/s

Pour l’exṕerience ŕealiśee avec la maquette-test de 128éléments, les signaux sont enregistrés
sur 4096 points. La figure 7.17 représente la reconstruction de laplacien d’impédance lorsque les
donńees sont acquises en rétrodiffusion avec l’́elément central no64. Seule la plus grande inclusion
de diam̀etre 28λ0 est d́etect́ee.

Pour l’exṕerience ŕealiśee avec le transducteur plan, les signaux sont enregistrés sur 2048 points
de manìere à ce que l’acquisition des signaux soit réaliśee seulement dans l’objet. Cela permet
d’augmenter l’́echantillonnage des signaux en amplitude et donc d’améliorer leur qualit́e. La duŕee
de vie des gels eau-selétant limit́ee, nous avonśet́e contraint de fabriquer un nouveau fantôme (non
repŕesent́e) identique au préćedent.
Les figures 7.18 (a) et (b) représentent les reconstructions de laplacien d’impédance lorsque les
donńees sont acquises en rétrodiffusion pour un balayage circulaire simple [Fig. 7.18(a)] et lorsque
les donńees sont acquises en rétrodiffusion pour les balayages circulaire et transversal du transduc-
teur [Fig. 7.18(b)]. Pour les deux reconstructions, seule l’inclusion de diam̀etre 28λ0 est d́etect́ee,
et l’inclusion de diam̀etre 18λ0 est tout juste d́etect́ee. Pour un transducteur d’ouverture latérale
”synthétique” 29 mm [Fig. 7.18(b)], la reconstruction est meilleure : la plus grande inclusion est
moinsétaĺee.

Les deux images obtenues avec la maquette-test et le transducteur plan ”synth́etique” d’ouverture
latérale 29 mm permettent d’obtenir une reconstruction quasi-identique pour l’inclusion d’eau de
diamètre 28λ0. Le résultat obtenu avec le transducteur plan ”synthétique” est globalement supérieur
puisque on peut d́etecter l’inclusion de diam̀etre 18λ0. Cela est d̂u à l’échantillonnage des signaux,
qui est meilleur pour l’exṕerience avec le transducteur plan (les signaux sont acquis dans l’objet et
pas dans le milieu environnant -l’eau-, ce qui améliorent leur qualit́e). Une exṕerience identique avec
la maquette-test està refaire afin de :

– faire des mesures en diffraction,
– acqúerir les signaux de la m̂eme façon que pour le transducteur plan, c’est-à-dire seulement

dans l’objet. Il sera par ailleurs possible d’acquérir les signaux sur 12 bits (contre 8 actuelle-
ment) gr̂ace au système final d’antenne semi-circulaireANA ÏS.

7.3.3 Discussion et perspectives

L’expérience ŕealiśee avec la maquette-test sur les inclusions de paraffine montre que notre
proćedure de reconstruction offre un bon pouvoir de résolution. Le contraste d’impédance entre
la paraffine et l’agar-agar non chargé en sel est assezélévé (32%). Pour le fant̂ome de gel eau-sel
ayant un contraste d’impédance plus faible (15%), notre ḿethode d’inversion fournit une image in-
correcte : la matrice possède un bruit de diffusion important qui limite le pouvoir de résolution et
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FIG. 7.16 – Fant̂ome de gel eau-selà 10% de
sel avec trois trous de diamètre d1=14 mm≈28
λ0, d2=9 mm≈18λ0, d3=3 mm≈6λ0. Les trous
sont ensuite remplis d’eau.
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FIG. 7.17 – Reconstructions de laplacien
d’impédance avec la maquette-test 128
éléments. Utilisation de l’enveloppe des
signaux.
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(a) Donńees acquises en rétrodiffusion. Ouverture
latérale du transducteur de 9 mm.
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(b) Donńees acquises avec un balayage transversal afin
de simuler un transducteur d’ouverture latérale 29 mm.

FIG. 7.18 – Reconstructions de laplacien d’impédance avec le transducteur plan. On utilise l’enve-
loppe des signaux (valeur absolue de la transformée de Hilbert).
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même le pouvoir de d́etection.
D’autres exṕeriences sur des fantômes faiblement contrastés ne posśedant pas de bruit de structure
doiventêtre ŕealiśees. Plusieurs validations expérimentales de tomographie de réflectivit́e, utilisant
des ḿelanges̀a base de glyćerol ou de NaCl ou d’huile, ont attiré notre attention. Ashfaq & Ermert
(2004) ont ŕealiśe une exṕerience sur une inclusion de mélange d’agar-agar et de NaCl de diamètre
50λ0 dans une matrice d’agar-agar. L’inclusion est détect́ee mais le contour de l’inclusion est flou.
André et al (1995) ont ŕealiśe une exṕerience sur des inclusions de mélange d’́ethanol et de sel
(contraste de ćelérité variant de 3% à 6%) de diam̀etre 8λ0 (inclusions entouŕees de latex). Duricet
al (2006), qui travaillent avec la sociéte Techniscan, ont réaliśe une exṕerience sur des inclusions
d’alcool (contraste de célérité inférieur à 2%) de diam̀etre 10λ0 (inclusions entouŕees de latex).
Toutes ces pistes sontà explorer.

Notre ḿethode d’inversion (comme toutes les méthodes) est exacte dans l’hypothèse òu le mod̀ele
physique choisi s’applique. Ainsi, la mauvaise qualité des reconstructions des fantômes de gel eau-
sel peut aussi provenir de la chaı̂ne d’acquisition :́echantillonnage spatio-temporel, transducteurs
non ponctuels possédant des diagrammes de rayonnement complexes (qui varientlatéralement et
avec la fŕequence),́etendue spectrale limitée.
Nous pouvons peut-être apporter uńelément de ŕeponse sur l’influence de l’échantillonnage spatio-
temporel. Les validations nuḿeriques pŕesent́ees au chapitre 1 donnent de bons résultats pour un
contraste d’imṕedance plus faible (7%) et une macrostucture aléatoire. Dans ce cas, l’échantillonnage
temporelétait de 6.8 ns. Nous avons retraité les signaux des simulations numériques afin d’avoir un
enregistrement sur 8 bits et unéchantillonnage temporel de 50 ns, soit environ sept fois l’échantillon-
nage temporel des simulations numériques. La figure 7.19 représente les reconstructions en rétrodiffu-
sion pour les deux fantômes homog̀ene et aĺeatoire pŕesent́es au chapitre 1 au paragraphe 1.5. Elles
sont identiques aux reconstructions du chapitre 1 Fig. 1.6(a) et Fig. 1.11(a). On peut en conclure que
le probl̀eme ne provient pas de l’échantillonnage spatio-temporel.
De la m̂eme manìere, afin de confirmer notre première explication (macrostructure des fantômes
de gel eau-sel), des simulations numériques sur des fantômes posśedant diff́erentes macrostructures
pourraient̂etre ŕealiśees.
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(a) Reconstruction de laplacien d’impédance en
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(b) Reconstruction de célérité en transmission
pure.

FIG. 7.19 – Reconstructions de laplacien d’impédance en rétrodiffusion. Donńees simulant un enre-
gistement sur 8 bits et uńechantillonnage temporel de 50 ns.
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7.4 Validation exṕerimentale de la technique de layer stripping

7.4.1 Inclusion de paraffine dans une matrice d’agar-agar non chargée en sel

Le fant̂ome (Fig. 7.20(a)) est une matrice d’agar-agar (non chargée en sel) de diam̀etre 8 cm et de
hauteur 5 cm. Elle contient une inclusion de paraffine de diamètre 2.6 cm, soit environ 53λ0. Nous
rappelons les ŕesultats du chapitre préćedent (pour une ćelérité dans l’eau de 1495 m/s) : la célérité
de l’agar-agar est d’environ 1502 m/s et celle de la paraffine2077 m/s.
L’expérience est ŕealiśee avec la paire de transducteurs plans de fréquence centrale 3 MHz. La
célérité dans l’eau est de 1477 m/s. Le champ total est mesuré en diffraction avant, dans un cône
de 80o autour de la direction de transmission pure. C’est-à-dire que l’on simule une antenne circu-
laire de 360éléments, ŕepartis tous les 1o, en exploitant les angles de diffraction de 140o à 220o

(180o correspondant̀a la transmission pure). On peut observer sur le sinogramme repŕesent́e à la
figure 7.20(b) que les signaux mesurés autour de la transmission pure ont une meilleure dynamique,
cela est d̂u à la petite ouverture latérale (9 mm) des transducteurs plans.
Comme attendu (voir chapitre 3), la reconstruction par la technique de layer stripping seule [Fig.
7.20(d)] n’est pas satisfaisante. Les figures 7.20(e) et (f)repŕesentent les reconstructions obtenues
par la technique de layer stripping améliorée et la tomographie fan beam. On peut remarquer sur
les reconstructions Fig. 7.20(d) et (f) que le contour de la matrice d’agar-agar est très marqúe. Les
célérités moyennes sur chaque rayonémetteur/ŕecepteur sont calculéesà partir des signaux mesurés
pour les ŕecepteurs 140o à 220o. Pour les autres récepteurs, on suppose que l’on se trouve dans l’eau,
les ćelérités moyennes sont doncégalesà 1477 m/s, d’òu la rupture que l’on peut observer sur le
sinogramme Fig. 7.20(c) et sur les reconstructions Fig. 7.20(d) et (f).
Pour la technique de layer stripping améliorée, la ćelérité de la matrice est fix́eeà 1471 m/s gr̂ace
aux ćelérités moyennes obtenuesà la Fig. 7.20(c). La ćelérité de la matrice est plus faible que celle
attendue (1502 m/s). Lors de cette expérience, la ćelérité de l’eau est plus basse (1477 m/s) que celle
des exṕeriences pŕećedentes (1495 m/s). Il est probable que la célérité de la matrice d’agar-agar
soit elle aussi plus basse. Le premier balayage suivant une géoḿetrie d’acquisition conique permet
de localiser l’inclusion de paraffine correctement. La secondeétape, qui est la d́etermination de la
célérité de l’inclusion par la technique de layer stripping, donne un résultat assez similairèa celui de
la technique de layer stripping seule. Le résultat n’est donc pas satisfaisant.
Pour la tomographie fan beam, l’inclusion est correctementlocaliśee mais son diam̀etre est sures-
timé. L’estimation moyenne de la célérité de l’inclusion est de 1863 m/s avec unécart type de 39 m/s.
La célérité de la paraffine est sous-estimée (valeur ŕeelle 2077 m/s), provenant de la surestimation
du diam̀etre de l’inclusion.

7.4.2 Discussion et perspectives

Nous avons d́ejà pu observer, lors des validations numériques, l’instabilit́e de la ḿethode de
layer stripping lorsqu’elléetait emploýee seule. La solution proposéeétait applicablèa des objets
simples : inclusions homogènes dans une matrice homogène. L’exṕerience propośee ici montre que
cette solution n’est pas valide. La technique de layer stripping est instable, m̂eme si on localise au
préalable les inclusions.
Des validations exṕerimentales complémentaires devront̂etre ŕealiśees sur des inclusions de tailles
variables, plus proches des inclusions simulées de plus petites tailles, afin de confirmer l’instabilité
de la technique de layer stripping et de connaı̂tre les limites de la tomographie fan beam.
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(a) Photographie du fantôme.
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(c) Profil des ćelérités int́egŕees sur chaque rayon
émetteur/ŕecepteur pour uńemetteur.
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(d) Reconstruction de la carte de célérité en utilisant la
technique de layer stripping seule.
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(e) Reconstruction de la carte de célérité en utilisant la
technique de layer stripping améliorée.
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(f) Reconstruction de la carte de célérité en utilisant la
tomographie fan beam de rayons droits.

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



Conclusion et perspectives

Le travail pŕesent́e dans ce manuscrit est une contributionà la tomographie ultrasonore quali-
tative et quantitative d́edíeeà la d́etection du cancer du sein. Nous nous sommes intéresśesà deux
types de tomographie ultrasonore qui correspondentà deux configurations d’acquisition différentes :

– la tomographie de laplacien d’impédance en diffraction arrière qualitative,
– la tomographie en transmission (et en diffraction avant) quantitative.

Toutes deux sont fondées sur l’hypoth̀ese de milieu faiblement hét́erog̀ene afin de pouvoir utiliser
l’approximation de Born pour la tomographie en réflexion et en diffraction arrière, et une approxi-
mation de rayons droits pour la tomographie en transmissionde ćelérité et d’absorption.
Le tableau 7.8 ŕesume les diff́erentes ḿethodes de reconstructionétudíees dans le manuscrit.

TAB . 7.8 – Tableau ŕesumant les techniquesétudíees, leurs points forts et leurs défauts

Algorithme de Technique de Tomographie Méthode d’optimisation
rétroprojection layer stripping d’absorption pour la tomographie

elliptique pour la ćelérité d’impédance
chapitre 1 chapitre 3 chapitre 4 chapitre 5

Tomographie qualitative quantitative
Objectif résolution caract́erisation tissulaire
Méthode linéaire non linéaire

Informations Intégrales le long des trajets
traitée signaux RF émetteur/ŕecepteur signaux RF

du param̀etreétudíe
meillleur correction des aucune hypoth̀ese

Point fort résolution résultatà effets de sur la
la surface diffraction propagation

Born rayons droits
Approximation/ (diffraction + rayons objets constants

Défaut multiple objets constants droits par morceaux
négligée) par morceaux

Tomographie qualitative

La tomographie en diffraction arrière utilise le signal radio-fréquence, le champ diffracté étant
naturellement isolé dans le domaine temporel. La méthode d’inversion est basée sur un algorithme
de ŕetroprojection elliptique filtŕee,établi gr̂aceà l’introduction de la transforḿee de Radon ellip-
tique età l’extension au champ proche du classique théor̀eme coupe-projection. Nous avons montré
que l’on peut reconstruire le laplacien d’impédance en rétrodiffusion, et un objet composite résultant
de l’addition des contributions des deux paramètres (imṕedance et ćelérité) selon les angles utilisés
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en diffraction arrìere. Ńeanmoins, du fait de la bande passante limitée des transducteurs, l’image
reconstruite est qualitative dans le sens où il s’agit d’une version filtŕee passe-bande de la distribu-
tion des param̀etres. Cette ḿethode de tomographie en diffraction arrière apporte un bon pouvoir de
résolution (validation nuḿerique chapitres 1 et 6, validation expérimentale chapitre 7). Ńeanmoins
ces validations nuḿerique et exṕerimentale ont́et́e effectúees sur des objetsà ǵeoḿetrie simple. Afin
de nous rapprocher des conditions opératoires du radiologue, nous avons dévelopṕe des fant̂omes
anatomiques bidimensionnels de sein.
Le mod̀ele acoustique nuḿerique 2D de sein proposé au chapitre 2 a permis de reproduire les prin-
cipaux effets de ŕefraction et de diffraction que l’on doit prendre en compte dans les techniques
ultrasonores de construction d’image. Grâceà cet essai nuḿerique, notre ḿethode d’inversion tomo-
graphique est valid́ee dans un cadre plus réaliste. Par ailleurs, l’imagéechographique simulée que
nous avons obtenue est ressemblanteà une imagéechographique réelle ; on peut esṕerer qu’il en sera
de m̂eme pour l’image tomographique simulée une fois le système d’antenne semi-circulaire réaliśe.

Perspectives pour la tomographie qualitative :la suite imḿediate de ces travaux est la poursuite
des validations exṕerimentales avec l’antenne semi-circulaire finale sur des fant̂omes bidimension-
nelsà ǵeoḿetrie cylindrique puis tridimensionnels et enfin sur de véritables seins.

Tomographie quantitative

La tomographie en transmission et en diffraction avant utilise les int́egrales le long des différents
trajets droitsémetteur/ŕecepteur du param̀etre étudíe (la ćelérité ou l’absorption). Notre but́etait
d’améliorer les techniques classiques de rayons droits plus lég̀eres que les ḿethodes it́eratives non-
linéaires (pluśevolúees) et donc plus facilement applicables avec la technologie actuelle. Pour cela,
trois méthodes ont́et́e utilisées : la ḿethode de layer stripping pour le paramètre de ćelérité, la to-
mographie d’absorption avec correction des effets de diffraction et la ḿethode d’optimisation pour
la tomographie d’imṕedance.

Nous avons montré au chapitre 3 que la ḿethode de layer stripping améliorée est seulement appli-
cableà des objets simples et n’est pas adaptée au sein, organèa structure complexe. En effet, dans
le cas d’un essai nuḿerique avec un objet plus réaliste avec une couche de peau, la tomographie
fan beam est plus performante. De plus, la validation expérimentale pŕesent́ee au chapitre 7 sur une
inclusion de bougie de 52λ de diam̀etre a montŕe que cette ḿethode est instable : en profondeur, les
erreurs successives s’accumulent.

L’ étude ŕealiśee sur la tomographie d’absorption montre que le processus de diffraction par le mi-
lieu ne peut paŝetre ńegligé, m̂eme pour des tissus dont le contraste de célérité est faible. Sur la
base d’essais nuḿeriques, la ḿethode de correction des effets de diffraction proposée donne de bons
résultats avec une tomographie pourtant simplifiée de rayons droits (chapitres 4 et 6).

La méthode d’optimisation utiliśee pour la tomographie quantitative d’impédance (chapitre 5) est
dans sońetat actuel applicablèa des objets simples. L’idée est de combiner la tomographie quali-
tative de laplacien d’imṕedance pour obtenir l’information de nature géoḿetrique, et une ḿethode
d’optimisation pour atteindre l’information quantitative. Dans le cas òu l’objet équivalent est assez
proche de l’objet̀a imager, l’estimation du param̀etre d’imṕedance est bonne. De plus, la méthode est
robuste aux milieux aléatoires. La ḿethode serait applicable au sein si au lieu d’utiliser un problème
direct analytique (calcul analytique de la réponse d’un corps canonique), on utilisait des simulations
numériques baśees sur des fantômes nuḿeriques de sein telles que ceux présent́es au chapitre 2.
Mais les temps de calcul seraient extrêmement longs. L’utilisation d’une simulation numérique en
tant que probl̀eme direct serait trop lourdèa mettre en oeuvre pour envisager une application avec
les technologies actuelles.

Perspectives pour la tomographie quantitative :
Tomographie de ćelérit é : le param̀etre de ćelérité est important puisqu’il est l’un des paramètres
qui permet la caractérisation tissulaire, et de plus, il conditionne souvent les méthodes de correction
pour les tomographies de réflectivit́e et d’absorption. La technique de layer stripping proposée est



CONCLUSION ET PERSPECTIVES 139

instable et la diffusion avant est inaccessibleà la mesure directe (nous ne sommes pas capable ac-
tuellement d’appliquer la tomographie en diffraction pourle param̀etre de ćelérité). Une des voies
possibles est l’utilisation des ḿethodes it́eratives non-lińeaires (plus lourdes̀a mettre en oeuvre).
Néanmoins, si les validations numériques des ḿethodes it́eratives non-lińeaires sont nombreuses,
les validations exṕerimentales sont plus rares. On peut citer les expériences de Luet al (1996) qui
collaborent avec le groupe de M. P. André et celles de Duricet al (2005) qui collaborent avec la
socíet́e Techniscan. Au sein de notre laboratoire, Guillermin & Lasaygues (2006) sont en train de
valider exṕerimentalement une ḿethode de Born it́eratif distordue pour un objet fortement contrasté
similaire à un os. La ḿethode consistèa utiliser comme solution initiale une reconstruction utili-
sant l’approximation de Born puis̀a ŕeévaluer la fonction objet et la fonction de Greenà chaque
itération pour les rendre compatible avec les mesures. Il serait intéressant de voir la robustesse de
cette ḿethode pour les tissus faiblement contrastés.
Tomographie d’absorption avec correction des effets de diffraction : Deux probl̀emes doivent
être ŕesolus afin de pouvoir appliquer notre procédure de correction dans des conditions pratiques
d’expérimentation. Le premier est que la simulation numérique (pour la correction) doitêtre ŕealiśee
sans dispersion nuḿerique. Pour travailler sur des domaines de simulation de taille réaliste (de
l’ordre de 10 cm), une solution serait de travaillerà une fŕequence plus basse de 1 MHz, comme
nous l’avons fait pour le fantôme ŕealiste de sein au chapitre 2. Le second problème est la diffraction
des transducteurs. Lors des validations numériques, nous nous sommes focalisés sur la correction
de la diffraction par les h́et́eroǵeńeités. Nous n’avons pas abordé ce probl̀eme car les transducteurs
émetteurs simulés sont des sources ponctuelles et les transducteurs récepteurs sont de simples points
de mesure transparents. Pour des validations expérimentales, il sera nécessaire de simuler correcte-
ment les transducteurs qui possèdent des diagrammes de rayonnement variantà la fois lat́eralement
et en fŕequence. A cette fin, nous pourrons nous appuyer sur les articles de Xu & Kaufman (1993)
et Droin et al (1998) qui s’int́eressent aux effets de diffraction des transducteurs sur les mesures
d’atténuation.
Fantômes ŕealistes pour la tomographie quantitative :Contrairement̀a la tomographie en dif-
fraction arrìere (qualitative) pour laquelle nous avons dévelopṕe un fant̂ome ŕealiste de sein, nous
avons ŕealiśe en transmission des validations numériques sur des objets simples : inclusions ho-
mog̀enes dans une matrice homogène. La suite serait la validation numérique sur deux fantômes
numériques anatomiques bidimensionnels de sein, caractériśes en terme d’imṕedance, de ćelérité
et d’att́enuation : l’un identique pour la géoḿetrie à celui pŕesent́e au chapitre 2 (validation des
méthodes sur 180o), l’autre semblable pour la géoḿetrie à celui d́evelopṕe par Manry & Broshat
(1996) [Fig. 2.4 chapitre 2] (validation des méthodes sur 360o).

En ŕesuḿe, parmi les quatre ḿethodes de reconstructionétudíees, deux ḿethodes semblent sus-
ceptibles d’̂etre applicables̀a la d́etection du cancer du sein : l’algorithme de rétroprojection ellip-
tique filtrée (tomographie qualitative hautement résolue) et la tomographie quantitative d’absorption
avec correction des effets de diffraction.
Ainsi la tomographie ultrasonore appliquée à la d́etection du cancer du sein doit encore faire ses
preuves non seulement pour l’imagerie qualitative, et on espère que des essais cliniques avec le
prototype d’antenne semi-circulaire confirmeront nos espérances, mais aussi pour l’imagerie quan-
titative qui repŕesente encore aujourd’hui un véritable d́efi. De nombreuses pistes restentà explo-
rer : la tomographie d’absorption avec correction des effets de diffraction et les ḿethodes it́eratives
non-linéaires pour le param̀etre de ćelérité et peut-̂etre pour le param̀etre d’absorption. Par ailleurs,
un autre param̀etre pertinent pour la différenciation tissulaire est l’élasticit́e : une tomographie
d’élasticit́e pourrait̂etre envisaǵee. Toutes ces problématiques pourrontêtre abord́ees avec le d́emons-
trateurANA ÏS.
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Annexe A

Transformée de Fourier Elliptique

Nous rappelons dans cette partie quelques propriét́es de la transforḿee de Fourier Elliptique
introduite par S. Mensah [Mensahet al 2006]. On rappelle que le produit scalaire elliptique ”⊗”
assocíe à une configuration fix́ee(e, r) ou, à la formeéquivalente(φ, θ) est d́efini par :

K ⊗ x = −k nφ,θ ⊗ x

, −k (‖x − eK‖ + ‖x − rK‖) .
(A.1)

Afin de rendre les calculs qui suivent plus lisibles, on noteraK ⊗ (x⊖y) = K ⊗x−K ⊗y, le produit
scalaire elliptique ”⊗” n’ étant pas distributif.

A.1 Définition de la transformée de Fourier elliptique inverse

La transforḿee de Fourier elliptique inverse est définie par :

F−1
E

(
f̆(K)

)
= f (x) =

1

(2π)N

∫
f̆(K)[x]Ke

iK⊗x dK . (A.2)

En effet,

F−1
E

(
f̆(K)

)
=

1

(2π)N

∫
f̆(K)[x]K e

iK⊗x dK

=
1

(2π)N

∫ ∫
f(y)

e−iK⊗y

[y]K
dy [x]K eiK⊗x dK

=

∫
f(y)

1

(2π)N

∫
[x]K
[y]K

eiK⊗(x⊖y) dKdy

(A.3)

La dernìere int́egrale de l’Eq.(A.3) est la distribution de Dirac (annexe A.2) :

1

(2π)N

∫
[x]K
[y]K

eiK⊗(x⊖y) dK = δ(x − y). (A.4)

Au sens des distributions, nous obtenons :

F−1
E

(
f̆(K)

)
=

∫
f(y)δ(x − y) dy = f(x) (A.5)

A.2 Distributions de Dirac

Soit la distribution de Diracδ définie comme la tranforḿee de Fourier Elliptique directe (respec-
tivement inverse) de la fonction unité dex (respectivement deK ) :

δ(x) =
1

(2π)N

∫
[x]K e

iK⊗xdK , (A.6)
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δ̆(K) =

∫
e−iK⊗x

[x]K
dx. (A.7)

On peut donćecrire :

δ(x) =
1

(2π)N

∫
δ̆(K)[x]K e

iK⊗xdK

=
1

(2π)N

∫ [∫
δ(y)

e−iK⊗y

[y]K
dy
]

[x]Ke
iK⊗xdK

=

∫
δ(y)

[
1

(2π)N

∫
[x]K
[y]K

eiK⊗(x⊖y) dK
]
dy.

Cette dernìere relation est vrai si le terme entre crochet estégalà :

δ(x − y) =
1

(2π)N

∫
[x]K
[y]K

eiK⊗(x⊖y) dK . (A.8)

De la m̂eme manìere, on peut́ecrire :

δ(x − y − z) =
1

(2π)N

∫
[x]K

[y]K [z]K
eiK⊗(x⊖y⊖z) dK , (A.9)

δ(K − Z) =
1

(2π)N

∫
[x]Z
[x]K

e−i(K⊖Z)⊗x dx, (A.10)

δ(K − Z − Y) =
1

(2π)2N

∫
[x]Z [x]Y

[x]K
e−i(K⊖Z⊖Y)⊗x dx. (A.11)

A.3 Règle de d́erivation

On cherchèa calculer la valeur de la transformée de Fourier du gradient projeté,neK (x)·grad g(x),
d’une fonction param̀etreg définie sur un support compactD. Ce calcul est effectúe à la position
arbitraireK = k nφ,θ=θ0

du domaine spectral elliptique :

FE (neK · grad g) (K) =

∫
grad (g(x)) neK (x)

e−iK⊗x

[x]K
dx

=

∫
grad

(
1

(2π)N

∫
ğ(Z)[x]Z e

iZ⊗x dZ
)

neK (x)
e−iK⊗x

[x]K
dx.

(A.12)
Or,

grad
(
[x]Z e

iZ⊗x) = grad ([x]Z) eiZ⊗x + [x]Zgrad
(
eiZ⊗x

)

= 16π2 (neZ‖x − rZ‖ + nrZ‖x − eZ‖) eiZ⊗x

+[x]Zgrad (−ik (‖x − eZ‖ + ‖x − rZ‖)) eiZ⊗x

= [x]Ze
iZ⊗x

(
neZ

(
1

‖x − eZ‖
− ik

)
+ nrZ

(
1

‖x − rZ‖
− ik

))
.

(A.13)
On notera par la suite pour une onde auscultatrice de vecteurd’ondeK : :

KZ(x) =

[
neZ

(
1

‖x − eZ‖
− ik

)
+ nrZ

(
1

‖x − rZ‖
− ik

)]
· neK . (A.14)
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On obtient :

FE (neK · grad g) (K) =

∫
1

(2π)N

(∫
KZ(x) ğ(Z)

[x]Z
[x]K

e−i(K⊖Z)⊗x dZ
)
dx

=

∫

Z

ğ(Z)
1

(2π)2N

∫

x

∫

Y
K̆Z(Y)[x]Y e

iY⊗x dY × [x]Z
[x]K

e−i(K⊖Z)⊗x dx dZ

=

∫
ğ(Z)

∫
K̆Z(Y) δ(K − Z − Y) dY dZ

=

∫
ğ(Z) K̆Z(K − Z) dZ.

(A.15)

Dans l’expression deKZ à l’Eq. (A.14), les termes
1

‖x − eZ‖
et

1

‖x − rZ‖
sont ńegligeables

devantk, comme nous avons pu le voir pour l’écriture de l’Eq. 1.101 :

KZ (x) ≃ −ik [neZ (x) + nrZ (x)] .neK (x). (A.16)

De plus, comme on peut l’observerà la figure A.1,[neZ (x) + nrZ (x)] .neK varie sur une distance
inférieureà D=20 cm. Par conséquent,KZ (x) està variations tr̀es lentes suivantx puisque l’́etendue
spectraleK̆Z(K) est de l’ordre deDω/c, soit environc/D = 7700 fois plus petite que la fréquence

centrale de l’ondéemise. Par conséquent, l’angle
(

K̂ ,Γ
)
< 1◦, et on obtient

KZ (x) ≃ KK (x) = −ik [1 + neK (x) .nrK (x)] . (A.17)
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FIG. A.1 – Profils deKZ(x) suivant la directionnφ à différents angles
(

K̂ ,Z
)

.

Nous notons ”⊛” la convolution (spectrale) elliptique définie par :

ğ ⊛ K̆K (K) =

∫
ğ(Z) K̆K (K − Z) dZ. (A.18)

Ainsi, nous venons d’établir la r̀egle de d́erivation :

FE (neK · grad g) (K) ≈ ğ ⊛ K̆K (K). (A.19)

1Si on consid̀ere que la ćelérité moyenne de l’organèa imager estc0 ≈ 1540 m/s, et que l’on travaillèa 3 MHz, on obtient

k = 12240 m−1, grand devant
1

‖x − e‖
<

1

rayonantenne
=10 m−1.



146 ANNEXE A. TRANSFORMÉE DE FOURIER ELLIPTIQUE

A.4 Calcul deFE [∆ξ(x)]

On cherchèa calculerFE [div (gradξ(x))]. On travaille en ŕetrodiffusion (ne = nr).

FE [div (gradξ(x))] =

∫

x
div [grad (ξ(x))]

e−iK⊗x

[x]K
dx

=

∫

x
div

[
grad

(
1

(2π)N

∫

Z
ξ̆(Z)[x]Z e

iZ⊗x dZ
)]

e−iK⊗x

[x]K
dx.

(A.20)

En utilisant l’Eq. (A.13) et en ńegligeant le terme
1

‖x − eZ‖
devantk, on obtient :

FE [div (gradξ(x))] =
1

(2π)N

∫

Z
ξ̆(Z)

∫

x
div
[
−2ikneZ (x)[x]Ze

iZ⊗x] e−iK⊗x

[x]K
dxdZ

=
1

(2π)N

∫

Z
ξ̆(Z)

∫

x
−2ik neZ (x)grad

[
[x]Ze

iZ⊗x] e−iK⊗x

[x]K
dxdZ

=
1

(2π)N

∫

Z
ξ̆(Z)

∫

x
−4k2[x]Ze

iZ⊗x e
−iK⊗x

[x]K
dxdZ

= −4k2 1

(2π)N

∫

Z
ξ̆(Z)δ (K − Z) dZ

= −4k2ξ̆(K).
(A.21)

On a donćetabli que :

2k2 ξ̆(K)|K=k nφ,0
= −1

2
FE [∆ξ(x)], (A.22)



Annexe B

Codes de propagation acoustique et
visco-acoustique

Nous pŕesentons deux versions du même code de propagation, une version acoustique et une
version visco-acoustique, utilisées pour ŕealiser des simulations numériques de milieux fluides non
homog̀enes. Lamodélisation numérique est une aide pŕecieuse pour le physicien, elle n’est
pas pour autant une boı̂te noireà utiliser sans discernement. Nous présentons donc certaines pro-
priét́es nuḿeriques et ǵeoḿetriques de ce code que l’utilisateur doit connaı̂tre afin de ŕealiser des
exṕeriences nuḿeriques correctes.

Le code de propagation acoustique aét́e élaboŕe par C. Tsogkàa la suite de sa th̀ese (Tsogka
1999) et est une version simplifiée d’un code de propagatioǹa l’origine élastique. Par la suite,
une version int́egrant les ph́enom̀enes de dispersion/absorption -version visco-acoustique- a ét́e
dévelopṕee par J.-P. Groby (2005) durant sa thèse au LMA. Nous int́eresserons dans un premier
temps au problème acoustique, puis dans un second temps au problème visco-acoustique. Nous
verrons comment la simulation de la propagation acoustiqueou visco-acoustique peutêtre ŕealiśee
directement dans le domaine temporel,à partir d’une approche discrétiśee deśequations de pro-
pagation. La pŕesentation du code se veut succincte ; le lecteur pourra trouver des compĺements
d’informations dans les articles (Groby & Tsogka 2003, 2006) ou la th̀ese (Groby 2005).

NB Dans ce chapitre, nous définissonss(x, ω) la transforḿee de Fourier des(x, t) par

s(x, ω) =

∫ +∞

−∞
s(x, t)eiωtdt, (B.1)

ω étant la fŕequence angulaire.

B.1 Le code de propagation acoustique

La méthode nuḿerique pour ŕesoudre le problème acoustique est basée sur la discŕetisation d’une
formulation mixte ćelérité-pression du premier ordre. La discrétisation en espace est effectuée à
l’aide des nouveaux́eléments finis mixtes (B́ecacheet al 2000). Pour la discrétisation en temps,
on utilise un sch́ema de diff́erences finies centré d’ordre 2. Dans nos simulations, nous supposons
le probl̀eme pośe dans un milieu non borné. Afin de ŕesoudre ceci nuḿeriquement, la technique
des couches absorbantes parfaitement adaptées (PML, de l’anglais Perfectly Matched Layer) permet
de se ramener̀a un domaine de calcul borné. En effet, le principe ǵeńeral de la ḿethode PML est
d’accoler au milieu de propagation, un milieu absorbant quine ǵeǹere aucune réflexionà l’interface
tel que la restriction de la solution au domaine propagatif coı̈ncide avec la solution exacte (Collino
& Tsogka 2001).
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B.1.1 Position du probl̀eme : la propagation des ondes acoustiques

Dans un milieu ”acoustique”1 occupant un domaine borné Ω ∈ R
d (où d est la dimension de

l’espace), leśequations qui ŕegissent la propagation d’une onde acoustique dans le domaine spatio-
temporelΩ ∈ R

d × [0, T [ prennent la forme :

ρ
∂v
∂t

− gradp = f (B.2)

χ
∂p

∂t
− divv = 0 (B.3)

avecp la pression,v la vitesse,f la sollicitation,ρ la densit́e etχ la compressibilit́e.

Remarque :

Nous avons utiliśe ici les notations des ḿecaniciens des solides. En effet, leséquations (B.2) et
(B.3) ne correspondent pas auxéquations usuelles de l’acoustique : au lieu d’avoir les signes ”-” aux
Eq. (B.2) et (B.3), on devrait avoir un signe ”+”. Cela provient de la diff́erence d’́ecriture du tenseur
des contraintes en acoustique et en mécanique. En effet, en ḿecanique des solides, il est courant
de d́ecomposer le tenseur des contraintesσ en partie sph́erique et d́eviateur :σ = pI + D ; dans
cette dernìereégalit́e, lapartie sphérique dénot́eep est l’oppośee de la pression usuelle utiliśee
en acoustique et ḿecanique des fluides. Nous utilisons ici la relationσ = pI afin d’être en accord
avec l’́ecriture utiliśee en ḿecanique des solides et en méthode nuḿerique par Tsogka (1999) et
Groby (2005). Ainsi, ońecrit pour les milieux fluides divσ = gradp.

B.1.2 La discŕetisation de la formulation mixte célérit é-pression

La discŕetisation du système se fait en troiśetapes : unéecriture de la formulation variation-
nelle assocíeeà ce probl̀eme, une discrétisation spatiale utilisant deséléments finis mixtes et une
discŕetisation temporellèa l’aide d’un sch́ema de diff́erences finies centré du second ordre.

La formulation variationnelle mixte c élérit é-pression

La formulation variationnelle mixte associéeà ce probl̀eme, durant une période[0, T ], se pŕesente
sous la forme : 




Chercher(v, p) :]0, T [7→ X ×M tels que :
d

dt
< ρv,w > + b < w, p >=< f,w >, ∀w ∈ X,

d

dt
< χp, q > − b < v, q >= 0, ∀q ∈M,

(B.4)

oùX etM étant respectivement les espaces fonctionnels définis par

M = L2(Ω) =
{
∀f(x),

∫
Ω
|f(x)|2dx <∞

}
,

X = H(div; Ω) =
{
∀g(x),

∫
Ω

(
|g(x)|2 + div|g(x)|2

)
dx <∞

}
,

(B.5)

et 



< f, g >=

∫

Ω

fg dx, ∀(f, g) ∈M ×M,

< v,w >=

∫

Ω

v · w dx, ∀(v,w) ∈ X ×X,

b < w, q >=

∫

Ω

q divw dx, ∀(w, q) ∈ X ×M.

(B.6)

1Milieu ”acoustique” au sens des mécaniciens des solides, dans lequel aucune onde de cisaillement ne se propage.
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Semi-discŕetisation en espace et projection

On consid̀ere un domaine dansR2 qui peutêtre discŕetiśe avec un maillage carré uniformeTh

constitúe d’élémentsK de ĉotéh. On introduit les espaces d’éléments finis suivants :

Xh = {wh ∈ X/∀K ∈ Th,wh|K ∈ (Q1)
2} (B.7)

ayant pour base{βi}i=1,N1
(N1 étant la dimension deXh) et

Mh = {qh ∈ L2/∀K ∈ Th, qh|K ∈ P0(K)} (B.8)

ayant pour base{β̂i}i=1,N2
(N2 étant la dimension deMh). P0(K) est l’ensemble des fonctions

constantes par morceau.Q1 est l’espace des fonctions bi-linéaires par morceau. Cetélément fini
mixte aét́e introduit par B́ecacheet al 2000 et est illustŕe à la figure B.1.

p
�
�
�

�
�
�

v

vy

y
g

d

vx
b

vx
h

FIG. B.1 – Eĺement fini (vh ∈ Xh, ph ∈ Mh) : pour la ćelérité v, quatre degŕes de libert́e sont
assocíes à chaque sommet de l’élément ; et pour la pressionp, un degŕe de libert́e est associé au
centre de l’́elément.

La vitesse poss̀ede quatre degrés de libert́e :vh
x , vb

x, vg
y etvd

x, elle est́evalúeeà chaque noeud du
maillage. La pressionp poss̀ede un seul degré de libert́e évalúe au centre de l’élément. Ceśeléments
permettent un sch́ema de discŕetisation en temps explicite grâceà l’utilisation de la condensation de
masse.

Le probl̀eme discŕetiśe s’́ecrit :





Chercher(vh, ph) :]0, T [7→ Xh ×Mh tels que :
d

dt
< ρvh,wh > + b < wh, ph >=< f,wh >, ∀wh ∈ Xh,

d

dt
< χph, qh > − b < vh, qh >= 0, ∀qh ∈Mh

(B.9)

Soit [Vh] = {Vi}i=1,N1
la projection devh sur la baseXh et [Ph] = {Pi}i=1,N2

la projection deph

sur la baseMh.





Chercher(Vh, Ph) ∈ L2(0, T ;RN1) × L2(0, T ;RN2) tels que :

Mv
dVh

dt
+BhPh = Fh,

Mp
dPh

dt
−BT

h Vh = 0,

(B.10)
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oùBT
h est la transpośee deBh et òu

(Mv)i,j = (ρβi, βj) 1 ≤ i, j ≤ N1

(Mp)i,j = (
1

λR
β̂i, β̂j) 1 ≤ i, j ≤ N2

(Bh)i,j = (divβi, β̂j) 1 ≤ i ≤ N1, 1 ≤ j ≤ N2

(Fh)i = (f, βj) 1 ≤ j ≤ N1

(B.11)

Discrétisation temporelleà l’aide d’un schéma de diff́erences finies centŕe du second ordre

Le probl̀eme est discŕetiśe en temps̀a partir d’un sch́ema de diff́erences finies centré du second
ordre. On noten l’indice temporel et∆t le pas en temps, on obtient alors le problème compl̀etement
discŕetiśe : 




Chercher(V n+1
h , P

n+ 3

2

h ) ∈ RN1 ×RN2 tels que :

Mv
V n+1

h − V n
h

∆t
+BhP

n+ 1

2

h = F
n+ 1

2

h ,

Mp
P

n+ 3

2

h − P
n+ 1

2

h

∆t
−BT

h V
n+1
h = 0

(B.12)

B.1.3 La technique des couches absorbantes parfaitement adaptées (PML)

Le mod̀ele de couches absorbantes parfaitement adaptées (PML, de l’anglais Perfectly Matched
Layer) a la propríet́e de ne ǵeńerer aucune réflexion parasitèa l’interface entre le domaine de simu-
lation et la couche absorbante. Ce modèle est utiliśe pour simuler la propagation des ondes dans des
domaines non-borńes. Le mod̀ele PML aét́e introduit par B́erenger (1994) pour le cas de problème
bidimensionnel eńelectromagńetisme. Collino & Tsogka (2001) ont présent́e et analyśe un mod̀ele
de PML pour la formulation en vitesse-contraintes de l’élastodynamique.

Il s’agit de d́ecomposer la vitessèa l’interface entre la couche absorbante et la grille de simu-
lation (borńee) en composantes normale et tangentielle. La composante tangentielle est solution
de l’équation des ondes (identiqueà l’équation des ondes dans la grille de simulation). La com-
posante normale est la solution d’uneéquation des ondes amorties dans la PML. Le coefficient
d’amortissement est nulà l’interface afin d’́eviter des ŕeflexionsà l’entŕee de la couche PML et croı̂t
régulìerement quand l’onde progresse dans la couche PML. Pour discrétiser la PML, on utilise le
même sch́ema que celui utiliśe dans la grille de simulation.

B.2 Le code de propagation visco-acoustique

Nous abordons̀a pŕesent le probl̀eme visco-acoustique qui, comme nous le verrons par la suite,
est plus complexe au niveau de la discrétisation deśequations ŕegissant la propagation.

B.2.1 Equations ŕegissant le probl̀eme

Dans un milieu visco-acoustique, on réécrit l’Eq. (B.3) :

χ
∂p

∂t
− div

∂u
∂t

= 0 ⇐⇒ p = χ−1divu

⇐⇒ p = λdivu avecλ = χ−1

(B.13)

avecu le déplacement etλ le module visco-acoustique (l’inverse du module de compressibilité
adiabatique). Dans un milieu visco-acoustique, on a :λ = λ(ω), d’où

p(x, ω) = λ(x)divu(x, ω). (B.14)
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Dans le domaine temporel, l’Eq. (B.14) se réécrit :

p(x, t) = λ(x, t) ∗t divu(x, t)

=
∫ t

−∞ λ(x, t− s) divu(x, s)ds
(B.15)

où ∗t est le produit de convulotion. Ainsi, dans un milieu visco-acoustique occupant un domaine
borńe Ω ∈ R

d (où d est la dimension de l’espace), leséquations qui ŕegissent la propagation d’une
onde visco-acoustique dans le domaine spatio-temporelΩ ∈ R

d × [0, T [ prennent la forme :

ρ(x)
∂2u(x, t)
∂t2

− gradp(x, t) = f(x, t) , (x, t) ∈ Ω × [0, T [ (B.16)

p(x, t) =

∫ t

−∞
λ(x, t− s) divu(x, s)ds , (x, t) ∈ Ω × [0, T [ (B.17)

avect le temps etx le vecteur position.
Le caract̀ere dispersif d’un matériau est souvent décrit par deux quantités : soit par le facteur

de qualit́eQ, défini par le rapport entre les parties réelle et imaginaire du module visco-acoustique

Q(x, ω) =
Re(λ(x, ω))

Im (λ(x, ω))
, soit par l’att́enuationα(ω) définie comme la partie imaginaire du nombre

d’ondes complexek(ω). Les tissus mous sont souvent décrits parα(ω) = α0ω
β oùα0 etβ sont des

constantes (Seghal & Greenleaf 1982). La valeur deβ est approximativementégalà 1. Ce comporte-
ment correspond̀a un facteur de qualité constant ne d́ependant pas de la fréquence (Groby & Tsogka
2006, Groby 2005). En utilisant la formule de Kjartansson (Kjartansson 1979), le nombre d’ondes a
alors la forme suivante :

k(ω) =
ω

cref

(
iω

ωref

) 1

π
arctan 1

Q

(B.18)

où cref est la ćelérité àωref .

B.2.2 Introduction de la fonction de relaxation

La principale difficult́e pour la discŕetisation de l’Eq.(B.17) ŕeside dans le produit de convolution
qui nécessite de sauvegarder la totalité des solutions̀a tous les points du maillage spatial deΩ à
chaque pas de temps. Afin de contourner cette difficulté, le module visco-acoustique est approximé
par une fonction rationnelle en fréquence (Emmerich & Korn 1987, Blanchet al 1995, Groby &
Tsogka 2006). On introduit alors une fonction de relaxationR(x, t), définie par (voir figure B.2) :

λ(x, t) =
∂R(x, t)
∂t

, R(x, t) =

(
λR(x) + δλ(x)

∫ +∞

0

r(x, ω′)e−ω
′tdω′

)
H(t), (B.19)

où λR est le module relax́e,
λR(x) = lim

t→+∞
R(t), (B.20)

λU le module non-relax́e,
λU (x) = λR(x) + δλ(x) = lim

t→0
R(t), (B.21)

r(x, ω′) est le spectre de relaxation normalisé satisfaisant
∫ +∞

0

r(x, ω′)dω′ = 1 etH(t) la fonc-

tion de Heaviside. En utilisant l’Eq.(B.19) dans l’Eq.(B.17) (et par la transforḿee de Laplace de
r(x, ω′)) :

p(x, t) = λU (x)divu(x, t) − δλ(x)

∫ t

−∞

∫ +∞

0

ω′r(x, ω′) e−ω
′(t− τ)divu(x, τ)dω′dτ,

(x, t) ∈ Ω × [0, T [.
(B.22)
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0

δλ

t

R(t)

Rλ

Uλ

FIG. B.2 – Exemple de fonction de relaxationR(t). λU est le module non-relaxé ; λR = λU − δλ
est le module relax́e.

On suppose alors que le spectre de relaxation peutêtre discŕetiśe sous forme deL pics d’ampli-
tudeαl et fréquences de relaxationωl, l ∈ [1...L] :

r(x, ω) =

L∑

l=1

αl(x)δ(ω − ωl(x));

L∑

l=1

αl(x) = 1. (B.23)

où δ est la distribution de Dirac. Nous obtenons :

R(x, t) ≈ Rl(x, t) =

(
λR(x) + δλ(x)

L∑

l=1

αl(x) e−ωl(x)t

)
(B.24)

et

λ(x, ω) ≈ λl(x, ω) = λR(x)

(
1 +

L∑

l=1

yl(x)iω

iω + ωl(x)

)
. (B.25)

Dans l’Eq.(B.25),yl(x) est d́efini par :

yl(x) =
δλ(x)

λR(x)
αl(x), avec la relation de normalisation

L∑

l=1

yl =
δλ(x)

λR(x)
. (B.26)

On peut noter que l’Eq.(B.25) peutêtre obtenue si l’on suppose queλ(x, ω) peutêtre approxiḿee
par une fonction rationnelle de(iω),

λ(x, ω) ≃ λl(x, ω) =
PL(x, iω)

QL(x, iω)
, (B.27)

avecPL etQL des polyn̂omes de degrésL en (iω). L’Eq.(B.25) peutêtre interpŕet́ee comme l’ex-
pansion de l’Eq.(B.27) en fractions partielles. Donc l’approximation du module visco-acoustique
par une fonction rationnelle estéquivalentèa l’approximation du spectre de la fonction de relaxation
par un spectre discret.

B.2.3 Une formulation mixte ćelérit é-pression

Introduisons l’Eq.(B.25) dans l’Eq.(B.14) :

p(x, ω) = λR(x)divu(x, ω) + λR(x)

L∑

l=1

yl(x)iω

iω + ωl(x)
div(u(x, ω)). (B.28)
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On introduit la variable ḿemoireηl définie par :

(iω + ωl(x))ηl(x, ω) = λR(x)yl(x)div(v(x, ω)), (B.29)

où v est la vitesse particulairev(x, t) = ∂tu(x, t). L’Eq.(B.29) dans le domaine temporel devient :

∂ηl(x, t)
∂t

+ ωl(x)ηl(x, t) = λR(x)yl(x)div(v(x, t)). (B.30)

En utilisant la d́efinition denl et en multipliant l’Eq.(B.28) par(iω), nous obtenons :

(iω)p(x, ω) = λR(x)div(v(x, ω)) +
L∑

l=1

(iω)ηl(x, ω), (B.31)

ou sonéquivalent dans le domaine temporel :

∂p

∂t
= λRdivv +

L∑

l=1

∂ηl

∂t
. (B.32)

En combinant l’Eq.(B.32) avec l’Eq.(B.30) et l’Eq.(B.16),on obtient le syst̀eme d’́equations suivant :





ρ
∂v
∂t

− gradp = f dansΩ × [0, T [,

∂p

∂t
−

L∑

l=1

∂ηl

∂t
= λR divv dansΩ × [0, T [,

∂ηl

∂t
+ ωlηl = λR yl divv ∀l dansΩ × [0, T [.

(B.33)

A partir de ce syst̀eme d’́equations, on effectue les mêmes oṕerations que pour le problème
acoustique :́ecriture de la formulation variationnelle associéeà ce probl̀eme, discŕetisation spatiales
grâceà la ḿethode deśeléments finis mixtes (Figure B.3) et discrétisation temporelle en employant
un sch́ema de diff́erences finies centré du second ordre.

l
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g

d
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b

vx
h

ηp

FIG. B.3 – Eĺement fini (vh ∈ Xh, (ph, (ηl)h) ∈ Mh ×Mh) : pour la ćelérité v, quatre degŕes de
liberté sont associésà chaque sommet de l’élément ; et pour la pressionp et la variable ḿemoireηl,
un degŕe de libert́e est associé au centre de l’élément.

B.3 Défauts des sch́emas nuḿeriques

Nous pŕesentons certaines propriét́es nuḿeriques et ǵeoḿetriquesà connâıtre afin d’utiliser cet
outil numérique en tant que simulateur de signaux ultrasonores.
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B.3.1 Propriétés nuḿeriques importantes : la stabilité et la dispersion nuḿeriques

La stabilit é numérique

Une propríet́e nuḿerique importante est la stabilité. Cette notion caractérise les erreurs nuḿeriques
à chaque pas de temps. Une technique d’analyse simple consiste à d́efinir uneénergieà partir de la
solution nuḿerique, puis̀a étudier l’́evolution de cettéenergie. Cette technique conduità des condi-
tions ńecessaires de stabilité CFL (pour Courant, Friedrichs, Lewy) reliant géńeralement les pas de
temps, d’espace, et la célérité des ondes.

Une analyse de stabilité (pour le probl̀eme discŕetiśe) baśee sur la conservation de l’énergieà
chaque pas de temps permet de montrer que le schéma discret est stable sous la condition CFL
suivante (Groby & Tsogka 2006) :

△t2
4

λR

ρ
‖Bh‖2

(
1 +

L∑

l=1

yl

)
≤ 1, (B.34)

avec△t le pas de discŕetisation temporel.h étant le pas de discrétisation spatiale (identique suivant
les deux directionsx et y), on a‖BT

hBh‖ ≥ 4/h2 en 1D et‖BT
hBh‖ ≥ 8/h2 en 2D. On peut noter

qu’il s’agit des conditions CFL obtenues usuellement pour des milieux non dissipatifs multipliées

par

(
1 +

L∑

l=1

yl

)
.

La dispersion numérique

La dispersion nuḿerique se traduit par une déformation de la forme d’un pulse lors de sa propa-
gation. Elle d́epend de deux paramètres : le pas temporel△t et le pas spatialh (h = △x = △y, △x
et∆y étant les pas de discrétisation spatiale suivantx ety dans la grille de simulation). Dans le code
visco-acoustique, l’utilisateur choisi le pas spatialh = λeau/Nombres de points par longueur d’onde,
où λeau est la longueur d’onde dans l’eau.△t est fix́e automatiquement par la condition de sta-
bilit é CFL Eq.(B.34). Donc lorsqu’on introduit un objet dont la vitesse des ondes longitudinales
est suṕerieureà la ćelérité de l’eau et/ou le facteur de qualité est tr̀es inf́erieur à celui de l’eau
Q 6= [Qeau = +∞], △t dépend des matériaux pŕesents dans la simulation. Donc pour un pas de
grille h fixé, les simulations d́ependent des matériaux en pŕesence par l’interḿediaire de△t.

Pour illuster le ph́enom̀ene de dispersion nuḿerique, nous pŕesentons figures B.4 et B.5 des
simulations nuḿeriques de propagation d’une onde ayant pour origine une source ponctuelle 2D
dans de l’eau. Nous considérons un domaine de15 mm× 15 mm. , de propríet́es physiques

c0 = 1500 m/s, ρ0 = 1000 kg/m3, Q0 = +∞, (B.35)

soit un domaine de24λeau×24λeau L’onde incidente est une source ponctuelle de fréquence centrale
f0 = 2.5 MHz. Le pulse associé à l’onde incidente est créé par une source lińeique de forme,

s(x, t) = f(t)

(
1 − r2

a2

)3

1Bs
(B.36)

avecf(t) la forme d’onde qui est une dérivée de Gaussienne :

f(t) = 4π4f4
0

(
t− 1

f0

)(
3 − 2π2f2

0

(
t− 1

f0

)2
)
e
−π2f2

0

(
t− 1

f0

)2

. (B.37)

et r est la coordonńee radiale dans le plan sagital.1Bs
est la fonction caractéristique du disqueBs

centŕe enxs (localisation de la source) et de rayona. Le rayona est petit,égalà quelques pas spa-
tiaux (environ 4 pas spatiaux).
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La simulation est ŕealiśee sur12 µs. Nous repŕesentons les solutions numériques pour60 points par
longueur d’onde (traits pleins) et pour40 points par longueur d’onde (pointillés),à trois instants,t0,
t1 ett2. A l’instant t0 (respectivementt1 ett2), l’onde s’est propaǵee sur environ six (respectivement
douze et vingt-quatre) longueurs d’onde.

La figure B.4 visualise le rayonnement d’une source cylindriqueémettant dans l’eau sans autre
mat́eriau en pŕesence. Nous observons la dispersion numérique sous forme d’un légerécr̂etage des
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FIG. B.4 – Signal cŕeé par une source cylindrique dans l’eau sans autre matériau en pŕesence dans
la simulation. Valeurs nuḿeriques de la pression acoustique pour des réalisations avec60 points par
longueur d’onde (traits pleins) et avec40 points par longueur d’onde (pointillés), apr̀es propagation
sur 6 longueurs d’onde (a), sur 12 longeurs d’onde (b) et sur 24 longueurs d’onde (c).
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FIG. B.5 – Signal cŕeé par une source cylindrique dans l’eau en présence d’un matériau dont la
célérité des ondes longitudinales est 3000 m/s dans la simulation (pas sur le chemin de l’onde.
Valeurs nuḿeriques de la pression acoustique pour des réalisations avec60 points par longueur
d’onde (traits pleins) et avec40 points par longueur d’onde (pointillés), apr̀es propagation sur 6
longueurs d’onde (a), sur 12 longeurs d’onde (b) et sur 24 longueurs d’onde (c).

extrema ; la localisation de l’onde est bonne.

La figure B.5 visualise le rayonnement de cette même source dans l’eau en présence d’un
mat́eriau (ne se trouvant pas sur le chemin de l’onde) dont la célérité longitudinale est 3000 m/s
(figure B.5). La valeur de∆t est modifíee. La dispersion nuḿerique en pŕesence d’un matériau, dont
la célérité est suṕerieureà la ćelérité du milieu ambiant, est plus importante qu’en absence de ce
mat́eriau et elle se traduit toujours par un légerécr̂etage des extrema ; la localisation de l’onde est
toujours bonne.

Nous avons ǵeńeralement travailĺe avec environ 30̀a 40 points par longueur d’onde. Il s’agit
d’un bon compromis entre temps de calcul et qualité des signaux.
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B.3.2 Propriétés ǵeométriques

La pŕesence d’interfaces conduità des d́efauts d’origines ǵeoḿetriques (Lombard 2001). En
effet, pour prendre en compte une interface (c’est-à-dire le lieu de discontinuité des param̀etres
physiques) de forme quelconque dans des schémas nuḿeriques, deux ḿethodes sont classiquement
utilisées. La première ḿethode classique dans le cas de schémas d’́eléments finis, consistèa adapter
le maillage aux interfaces. Cette méthode ńecessite l’utilisation d’un mailleur et impose pour les
plus petitséléments une condition de stabilité CFL particulìerement restrictive ńecessitant des pas
de temps tr̀es petits. Une deuxième ḿethode consistèa utiliser un maillage cartésien uniforme et̀a
décrire l’interface en ”marches d’escalier”. Cette méthode est simple et peu onéreuse en termes infor-
matiques, elle conduit toutefoisà des effets de diffraction parasite, dégradant la solution nuḿerique.
Le code de propagation utilisé utilise un maillage cartésien. Le pas spatial est donc adapté à l’objet
et à la fŕequence de travail.

B.4 Adaptation du code pour le calcul du champ diffract́e

Le code de propagation, qui simule la propagation du champ total, aét́e utilisé pour obtenir les
signaux temporels du champ diffracté (différence entre champ total et champ en l’absence de l’objet
diffractant) par un objet fluide sondé par une source ponctuelle.
Nous consid́erons un objetΩ1 entouŕe par un milieu ambiantΩ0 infini (l’eau). Les milieuxΩj

(j = 0, 1) sont des fluides homogènes, isotropes et absorbants. Chaque milieuΩj est caract́eriśe par
la célérité des ondes longitudinalescj et la densit́eρj et le facteur de qualitéQj .

L’outil numérique calculant le champ total, nous effectuons deux simulations :
– la propagation en milieu homogèneΩ0 (le milieu ambiant : l’eau), le champ simulé correspond

donc au champ incident, le pas de discrétisation temporel∆tI (impośe par la condition CFL)
dépend de la ćelérité c0,

– la propagation en milieu hét́erog̀ene (le milieu en pŕesence de l’objet), le champ simulé cor-
respond donc au champ total, le pas de discrétisation temporel∆tT (impośe par la condition
CFL) dépend de la ćelérité c1 et du facteur de qualitéQ1.

Afin d’avoir la même discŕetisation temporelle pour les deux simulations, on force lacondition
CFL pour la simulation en milieu homogène de façoǹa ce que∆tI = ∆tT . On peut donc obtenir
directement le champ diffracté en effectuant la diff́erence du champ total et du champ incident.



Annexe C

Tomographie fan beam de rayons
droits

Dans ce chapitre, nous rappelons le principe de la tomographie fan beam de rayons droits. Pour
l’impl émentation de l’algorithme fan beam, nous nous sommes appuyé sur l’ouvragéecrit par Kak
& Slaney (1988, pp. 77-86).
Je remercie L. Pruvost qui a participé à ce travail lors de son projet de 3ème anńeeà l’EGIM (Ecole
Géńeraliste d’Inǵenieurs de Marseille) (Pruvost 2005).

Algorithme de tomographie fan beam

L’objet à imager est caractériśe par un param̀etre (ćelérité ou att́enuation) repŕesent́e par une
fonctionf(x, y).
Le dispositif d’acquisition est constitué de 360 transducteurs répartis de façon régulìere sur un cercle
entourant l’objet̀a imager (Fig. C.1). Chaque transducteurémet successivement une onde ultraso-

Emetteur  S

β

y

x

α

C (x,y)

’γ

L

FIG. C.1 – Configuration d’acquisition eńeventail

nore, le champ est mesuré par tous les autres transducteurs. La position de l’émetteur est reṕeŕee par
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l’angleβ et le ŕecepteur par l’angleγ (Fig. 1.8). Pour chaquéemission, l’ensemble des 359 rayons
(rayonémetteur-ŕecepteur) forme uńeventailéquiangulaire d’incŕementα = 1/2o. Le rayon central
(reṕeŕe par l’indicen = 0) de chaque projection passe par l’origine 0 du repère fixe. Les anglesβ et
γ sont donćechantillonńes comme suit :





βi =
2π

360
i ∀ i ∈ [0..359]

γn =
π

360
n ∀ n ∈ [−179..179]

(C.1)

Les projections eńeventail sont not́eesRβi
(nα) où α =

1

2

o

=
π

360
.

L’algorithme de ŕetroprojection des projections filtrées et pond́eŕees est ensuite utilisé pour re-
construire l’objet :

f(L, γ′) =

∫ 2π

0

1

L2
Qβ(γ′)dβ (C.2)

avec
Qβ(γ) = R′

β(γ) ∗ g(γ) (C.3)

R′
β(γ) = Rβ(γ)Dcos(γ) (C.4)

g(γ) =
1

2

(
γ

sin(γ)

)2

h̃(γ) (C.5)

h̃(γ) = h (Dsin(γ)) (C.6)

Trois étapes peuvent alorŝetre distingúees pour la reconstruction tomographiqueà partir des
projections eńeventails (tomographie dite “fan beam”) :

– La premìereétape (C.4) correspond au passage deRβi
(nα) àR′

βi
(nα).

– Dans un deuxième temps, il faut ŕealiser la convolution (C.3) entre les projections modifiées
R′

βi
(nα) et la fonctiong(nα) définie par l’expression (C.5). Cetteétape permet d’engendrer

les projections filtŕeesQβi
(nα).

– La dernìere étape est la rétroprojection. Soit le point C repéŕe par(x, y). Il faut évaluer la
contribution de chaque projectionQβi

pour obtenir la valeur def au point C. Pour chaque
projection, i.e. pour chaque angleβi, il faut trouver l’angleγ′ reṕerant le rayon passant par le
point C. La projection filtŕeeQβi

contribueràa la reconstruction def(x, y) à traversQβi
(γ′).

Si γ′ ne correspond̀a aucun des anglesnα pour lesquels la valeurQβi
(nα) est connue, une

interpolation est ńecessaire pour obtenir la valeurQβi
(γ′). Chaque contributionQβi

(γ′) est
ensuite pond́eŕee par 1

L2(x,y,βi)
où L2(x, y, βi) est la distance entre l’émetteur reṕeŕe par

l’angle βi et le point C. Il reste ensuitèa sommer toutes les contributions pour terminer la
rétroprojection :

f(L, γ′) ≈ 2π

360

360∑

i=1

1

L2(x, y, βi)
Qβi

(γ′) (C.7)

Un pŕetraitement est ńecessaire afin d’extraire des signaux mesurés les projections, i.e. les intégrales
le long des diff́erents trajetśemetteur/ŕecepteur du param̀etreétudíe (la ćelérité ou l’absorption).



Annexe D

Calcul analytique du champ diffracté
par un objet canonique

Pour des objets canoniques, le problème direct de diffraction peut̂etre ŕesolu analytiquement.
Nous pŕesentons le problème de diffraction par un tube (ou un cylindre plein) fluide sondé par une
source ponctuelle monochromatique. Dans le domaine fréquentiel, nous exprimons les champs grâce
à une d́ecomposition modale sur une base de fonctions cylindriques. Puis nous exposons leséléments
permettant de calculer le problème direct temporel̀a partir de la ŕepresentation modale des champs.

Ce travail áet́e effectúe lors de mon stage de DEA au LMA (Franceschini 2003) en collaboration
avec L. Le Marrec.

D.1 Position du problème

D.1.1 Configuration du problème : un tube cylindrique fluide

Nous consid́erons un tube cylindrique infiniΩ1 à syḿetrie de ŕevolution autour de l’axeez dans
le syst̀eme de coordonńee cart́esien 0xyz. La figure D.1 repŕesente l’intersection du tube avec le plan
0xy, le centre du tubéetant sitúeà l’origine 0. La cavit́e int́erieure du tube est un milieu fluideΩ2. Le
tube a pour rayon externere et pour rayon interneri (tous deux constants) définissant respectivement
les frontìeresΓ0 et Γ1. Il est entouŕe par un milieu ambiantΩ0 infini. Les milieuxΩj (j = 0, 1, 2)
sont des fluides homogènes, isotropes et non-absorbants. Chaque milieuΩj est caract́eriśe par la
célérité des ondes longitudinalescj et par la densit́eρj . L’objet est sond́e par une source cylindrique
monochromatique d’axeez de pulsationω et ayant pour supportΩs ⊂ Ω0.

D.1.2 Equations gouvernant le probl̀eme

On se place dans le repère cylindrique 0ereχ avecx = (r, χ). Le probl̀eme consistèa d́eterminer
le champ de pression totalà l’extérieur de l’objet (milieuΩ0).

Soientpi(x, ω) le champ de pression incident,pj(x, ω) le champ total dansΩj , pd
j (x, ω) le champ

diffracté dansΩj . On écrit le champ totalpj(x, ω) comme la somme du champ incidentpi(x, ω) et
du champ diffract́epd

j (x, ω) :

pj(x, ω) = pi(x, ω)δj0 + pd
j (x, ω) , x ∈ Ωj , (D.1)

avecδjk le signe de Kronecker.
Soientp2(x, ω) le champ total dansΩ2 et Ψ(x) le potentiel scalaire du champ de déplacement

u1(x, ω) = −∇Ψ(x, ω) dans le milieuΩ1. Pour chaque milieuΩj , on d́efinit le nombre d’ondes
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FIG. D.1 – Configuration du problème.

kj = ω/cj .

Le probl̀eme est d́efini par les syst̀emes d’́equations suivants :
– Equations de propagation :

(∆ + k2
0)p

i(x, ω) = −s(x, ω) , x ∈ Ω0 (D.2)

(∆ + k2
0)p

d
0(x, ω) = 0 , x ∈ Ω0 (D.3)

(∆ + k2
1)Ψ(x, ω) = 0 , x ∈ Ω1 (D.4)

(∆ + k2
2)p2(x, ω) = 0 , x ∈ Ω2 (D.5)

– Conditions de continuités aux interfaces :

p0(x, ω) = −ρ1c
2
1divu1(x, ω) , x ∈ Γ0 (D.6)

1

ρ0ω2
∂rp0(x, ω) = u1(x, ω) · er , x ∈ Γ0 (D.7)

p2(x, ω) = −ρ1c
2
1divu1(x, ω) , x ∈ Γ1 (D.8)

1

ρ2ω2
∂rp2(x, ω) = u1(x, ω) · er , x ∈ Γ1 (D.9)

– Conditions de rayonnementà l’infini :
(
∂

∂r
− ik0

)
pi(x, ω) = o

(
1√
r

)
; r → ∞ (D.10)

(
∂

∂r
− ik0

)
pd
0(x, ω) = o

(
1√
r

)
; r → ∞ (D.11)

D.2 Représentation en ondes partielles des champs

D.2.1 Repŕesentation en ondes partielles du champ incident

La source cylindrique de pulsationω a pour supportΩs ⊂ Ω0. En utilisant les Eq.(D.2) et
Eq.(D.10), on peut́ecrire le champ de pression incident :

pi(x, ω) =

∫

Ωs

G0(x, x′, ω) s(x′, ω)dΩ(x′), (D.12)
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où x = (r, χ), x′ = (r′, χ′),

G0(x, x′, ω) =
i
4
H

(1)
0 (k0‖x − x′‖), (D.13)

avecH(1)
n la fonction de Hankel de premier typeà l’ordre n. Or, d’apr̀es le th́eor̀eme d’addition de

Graf (Abramamowitz & Stegun, p. 363) :

H
(1)
0 (k0‖x−x′‖) =

+∞∑

n=−∞

[
H(r − r′)H(1)

n (k0r)Jn(k0r
′) +H(r′ − r)H(1)

n (k0r
′)Jn(k0r)

]
exp[in(χ−χ′)],

(D.14)
oùH(ξ > 0) = 1, H(ξ < 0) = 0 est la fonction de Heaviside etJn la fonction de Bessel̀a l’ordre
n. Nous nous int́eressons seulement au cas où la source est en dehors de l’objet, (r′ > r ; ∀x∈ Ω0 ;
x′ ∈ Ωs), nous avons :

G0(x, x′, ω) =
i
4

+∞∑

n=−∞
H(1)

n (k0r
′)Jn(k0r)exp[in(χ− χ′)];∀x ∈ Ω0; x′ ∈ Ωs. (D.15)

On obtient gr̂aceà l’Eq.(D.12) :

pi(x, ω) =

+∞∑

n=−∞
γnJn(k0r)exp(inχ);∀x ∈ Ω0, (D.16)

avec

γn =
i
4

∫

Ωs

s(x′, ω)H(1)
n (k0r

′)exp(−inχ′)dΩ(x′). (D.17)

D.2.2 Repŕesentation en ondes partielles du champ diffract́e à l’extérieur de
l’objet

Le champ diffract́e à l’extérieur du tubepd
0(x) satisfait l’́equation de Helmholtz, il est donc

décompośe en ondeśelémentaires sortantes (Doolittle 1966, Faran 1951) :

pd
0(x, ω) =

+∞∑

n=−∞
bnH

(1)
n (k0r)exp(inχ);∀x ∈ Ω0, (D.18)

où bn est la nieme composante du coefficient de diffraction. Il caractérise la ŕeponse de l’objet̀a une
sollicitation.

D.2.3 Repŕesentation en ondes partielles des champsà l’int érieur de l’objet

Le champ de vitesse acoustique dans le milieuΩ1 est not́eu1. Il est expriḿe à partir du potentiel
scalaireΨ :

u1 = −∇Ψ. (D.19)

La syḿetrie cylindrique du problème suivant la directionez imposeu1ez= 0. Le potentiel scalaire
Ψ satisfait l’́equation de Helmholtz :

∇2Ψ =
1

c1

∂2Ψ

∂t2
. (D.20)

Le potentiel scalaireΨ du champ de d́eplacement s’exprime sous la forme d’ondesélémentaires
entrantes et sortantes :

Ψ(x, ω) =

+∞∑

n=−∞
[cnJn(k1r) + dnNn(k1r)] exp(inχ);∀x ∈ Ω1. (D.21)
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Enfin on d́ecompose l’onde de compressionà l’intérieur de la cavit́e du tubep2(x) sous forme
d’ondes sortantes uniquement car la fonction de NeumannNn n’est pas d́efinieà l’origine :

p2(x, ω) =
+∞∑

n=−∞
enJn(k2r)exp(inχ);∀x ∈ Ω2. (D.22)

Le probl̀eme consistèa d́eterminer les quatre inconnuesbn, cn, dn et en à partir de l’expression
des conditions limites.

D.2.4 Méthode Rayleigh-Fourier

Les conditions aux limites pour l’interface externeΓ0 sont les Eq.(D.6) et Eq.(D.7), et pour
l’interface interneΓ1 les Eq.(D.8) et Eq.(D.9). Nous possédons donc quatre conditions aux limites
avec les repŕesentations en ondes partielles des champs. Pour exprimer indépendamment ceségalit́es
pour chaque moden, on utilise la ḿethode de Rayleigh-Fourier : chaque condition de continuité
(expriméeà partir des śeries modales) est projetée sur une base en(exp(imχ);m ∈ Z). En utilisant
l’ égalit́e suivante :

∫ 2π

0

exp(i(m− n)χ)dχ = 2πδmn, ∀m,n ∈ Z, (D.23)

on obtient un système de quatréequations̀a quatre inconnues (bn,cn,dn,en).



β1

β2

0
0


 =




α11 α12 α13 α14

α21 α22 α23 α24

α31 α32 α33 α34

α41 α42 α43 α44







bn
cn
dn

en


 (D.24)

On posex0 = k0re, x1 = k1re, x2 = k2re ety0 = k0ri, y1 = k1ri, y2 = k2ri. La condition aux
limites Eq.(D.6) permet de définir β1, α1j (j = 1...4) et la condition aux limites Eq.(D.7) permet de
définir β2, α2j (j = 1...4). La condition aux limites Eq.(D.8) permet de définir α3j (j = 1...4) et la
condition aux limites Eq.(D.9) permet de définir α4j (j = 1...4) (Doolittle 1966).




γnr
2
eJn(x0)

γnx0J
′
n(x0)

0
0


 =




−r2eH
(1)
n (x0) −ρ1c

2
1x

2
1Jn(x1) −ρ1c

2
1x

2
1Nn(x1) 0

−x0H
(1)′

n (x0) −ρ0ω
2x1J

′
n(x1) −ρ0ω

2x1N
′
n(x1) 0

0 −ρ1c
2
1y

2
1Jn(y1) −ρ1c

2
1y

2
1Nn(y1) −r2i Jn(y2)

0 −ρ2ωy1J
′
n(y1) −ρ2ωy1N

′
n(y1) −y2J ′

n(y2)







bn
cn
dn

en




(D.25)
Cette matrice est appelée matrice de diffraction. Tous les termes du système sont connus sauf le vec-
teur (bn,cn,dn,en). Le syst̀eme est bien d́efini. Dans le cadre de notreétude, seul le champ diffracté
à l’extérieur de l’objet est recherché. Nous devons d́eterminer seulementbn.

On peut calculerbn en inversant la relation matricielle pour chaque mode. Dansle cas d’un tube,
cette inversion ne peutêtre ŕealiśee explicitement, l’oṕeration est alors réaliśeeà partir des routines
NAG F07ARF etNAG F07AWF qui utilisent une d́ecompositionLU de la matrice.

Remarque: Cette ḿethode analytique donne une expression exacte du champ pourdes śeries in-
finies. En pratique, nous utiliserons les résultats de calculs intensifs effectués dans le cas de problème
électromagńetiques, afin d’́evaluer l’ordre maximum de convergenceN (Barber & Hill, pp. 30-32) :

N = Max
(
Ent

(
4.05x

1/3
0 + x0

)
, x1

)
+ 15. (D.26)

On exprime donc le champ diffracté à l’Eq.(D.18) :

pd
0(x) = S

n=N∑

n=−N

inbnH
(1)
n (k0r) cos[n(χ− χs)] (D.27)
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D.2.5 Cas particulier du cylindre plein

Dans le cas d’un cylindre plein, le champp2 n’est pas d́efini. Seules les conditions aux limites
Eq.(D.6) et Eq.(D.7) sont̀a prendre en compte. La matrice se simplifie :

[
β1

β2

]
=

[
α11 α12

α21 α22

] [
bn
cn

]
(D.28)

Soit : [
γnr

2
eJn(x0)

γnx0J
′
n(x0)

]
=

[
−r2eH

(1)
n (x0) −ρ1c

2
1x

2
1Jn(x1)

−x0H
(1)′

n (x0) −ρ0ω
2x1J

′
n(x1)

] [
bn
cn

]
(D.29)

bn peutêtre d́etermińe analytiquement :

bn = −γn

r2

e

r2

i

z0

z1

Jn(x0)J
′
n(x1) − J ′

n(x0)Jn(x1)

r2
e

r2

i

z0

z1

H
(1)
n (x0)J ′

n(x1) −H
(1)′
n (x0)Jn(x1)

, (D.30)

où zj = ρjcj est l’impédance acoustique du milieuΩj .

D.3 Représentation temporelle des champs

Dans la suite nous appelleronscode analytique, le code nous permettant de calculer les champs
incident et diffract́e par un objet canonique dans les domaines fréquentiel et temporel.

Nous calculons le problème direct temporel̀a partir de la ŕepresentation modale des champs.

D.3.1 Repŕesentation temporelle du champ incident

Dans le code analytique, la forme d’onde est importée du code de propagation acoustique. Dans
le code de propagation, nous utilisons une source linéiqueétaĺee. La fonction source est définie par :

s(x, t) = f(t)g(x), (D.31)

avec la fonction de formef(t) :

f(t) = 4π4f4
0

(
t− 1

f0

)(
3 − 2π2f2

0

(
t− 1

f0

)2
)
e
−π2f2

0

(
t− 1

f0

)2

(D.32)

et la fonction en espaceg(x) :

g(x) =





(
1 − r2

a2

)3

si r < a,

0 si r ≥ a,

(D.33)

avecr = ‖x−xs‖ eta = 3
√

2. Nous n’utilisons pas cette expression analytique car noussouhaitons
nous placer dans une situation expérimentale pour laquelle la forme d’onde est obtenueà partir de
l’enregistrement du champ incident. Par ailleurs, la fonction en espaceg(x) est d́efinie en utilisant
un maillage cart́esien entrâınant une erreur de modèle.

On distingue les points :

• x ∈ Ωs Dans le code de propagation acoustique, nous simulons la propagation, dans un milieu
homog̀eneΩ0, d’une source ponctuelle de pression de supportΩs ⊂ Ω0 dont le centre est
situé enxs. On enregistre au point sourcexs la forme d’ondes(xs, t) = f(t)g(x). Dans le
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code analytique, le champ incident au pointxs, pi(xs, ω), correspond̀a l’enregistrement du
signal temporel dans le code de propagation acoustique :

pi(xs, ω) =

∫ +∞

−∞
s(xs, t)e

iωtdt = s(xs, ω), xs ∈ Ωs. (D.34)

Le champ incident temporel est obtenu par transformée de Fourier inverse :

pi(xs, t) =

∫ +∞

−∞
s(xs, ω)e−iωtdt, xs ∈ Ωs. (D.35)

Pour les pointsx appartenant au milieuΩs, il est pŕeférable d’enregistrer pour chaque point le
signal temporel au point de mesure correspondant dans le code de propagation et de repéter la
même oṕeration pŕesent́ee ci-dessus pourxs.

• x /∈ Ωs Dans le code de propagation acoustique, nous réalisons la m̂eme simulation (simulation
d’une source ponctuelléetaĺee de supportΩs dont le centre est situé enxs). Le champ incident
simuĺe est enregistré à un point de ŕeférencexr /∈ Ωs. La fonction source ne dépend plus de
l’ étalement de la source (la fonction en espace) et s’écrit :

s(t) = f(t) = TF−1 (f(ω)) (D.36)

A présent, nous considérons le code analytique. Le champ incident au pointxr s’écrit :

pi(xr, ω) =

∫ +∞

−∞
f(t)eiωtdt = f(ω), xr /∈ Ωs. (D.37)

Pour un cas ǵeńeral, on ŕeécrit l’Eq.(D.12) :

pi(x, ω) =
i
4
f(ω)H

(1)
0 (k0‖x − xs‖), ∀x /∈ Ωs. (D.38)

Le champ incident temporel est obtenu par transformée de Fourier inverse :

pi(x, t) =

∫ +∞

−∞
pi(x, ω)e−iωtdt, ∀x /∈ Ωs. (D.39)

D.3.2 Repŕesentation temporelle du champ diffract́e à l’extérieur de l’objet

Le champ diffract́e calcuĺe à l’Eq.(D.18) correspond̀a la ŕeponse d’un objet canonique sondé par
une source ponctuelle de pulsationω. L’ensemble de ces réponses pour toutes les valeursω ∈ R est
la fonction de transfert du corps diffractant en réponsèa une source ponctuelle incidente. Le champ
diffracté s’exprime comme la convolution de la fonction de transfertavec le signal incident.
On ŕeécrit l’Eq.(D.18) :

pd
0(x, ω) =

+∞∑

n=−∞
bnH

(1)
n (k0r)exp(inχ);∀x ∈ Ω0, (D.40)

en utilisant, pour le calcul debn, γn [Eq.(D.17)] :

γn =
i
4
f(ω)H(1)

n (k0rs)exp(−inχs), (D.41)

f(ω) étant obtenu par l’enregistrement (dans le code de propagation) du champ incident̀a un point
de ŕeférencexr /∈ Ωs. Le champ diffract́e temporel est obtenu par transformée de Fourier inverse :

pd
0(x, t) =

∫ +∞

−∞
pd
0(x, ω)e−iωtdt, ∀x ∈ Ω0. (D.42)
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D.4 Validation des solutions analytiques

Afin de valider le calcul analytique du champ diffracté par un objet canonique, nous comparons
les signaux obtenus par le calcul analytique et par le code depropagation acoustique pour une même
configuration de mesure.

Le milieu ambiant est l’eau (c0 = 1500 m/s, ρ0 = 1000 kg/m3). Un objet est sond́e par une
source ponctuelle impulsionnelle de fréquence centrale2.8 MHz.
Les mesures sont effectuéesà 7.29 mm du centre de l’objet pour différents angles de diffusion
ψ = χ− χs : ψ = 0 (rétrodiffusion),ψ = π/4, ψ = π/2, ψ = 3π/4 etψ = π (transmission).

Dans le code acoustique, la discrétisation spatiale est réaliśee avec un pas spatialh = 0, 015mm
dans les deux directions. Le domaine représente15 mm × 15 mm, soit 1000 × 1000 éléments. Il
est entouŕe de100 couches de PML.
Deux objets sont́etudíes :

1. un cylindre plein de rayonre = 6.6 mm dont les caractéristiques physiques sontc1 = 3000
m/s, ρ1 = 1800 kg.m3. La simulation est ŕealiśee sur14.2 µs.

2. un tube circulaire de rayon externere = 6.6 mm et de rayon interneri = 3.3 mm, dont les
caract́eristiques physiques sont pour le tubec1 = 3000 m/s, ρ1 = 1800 kg/m3, et pour la
cavit́e interne du tubec2 = 1470m/s, ρ2 = 960 kg/m3. La simulation est ŕealiśee sur20 µs.

On repŕesente le champ diffracté obtenu analytiquement en bleu et le champ diffracté obtenu par
simulation nuḿerique par le code d’éléments finis en rouge.

La correspondance entre les signaux obtenus par le calcul analytique et par la simulation nuḿerique
par le code d’́eléments finis est satisfaisante. Les deux signaux ne se superposent pas parfaitement.
On peut observer parfois un décalage en temps qui est de l’ordre du pas de discrétisation spatial et/ou
une diff́erence d’amplitude. Ces différences peuventêtre expliqúees par les d́efauts nuḿeriques ex-
pośes au paragraphe B.3 :

– Les diff́erences observées semblent plus importantes pour les mesuresàψ = 3π/4 etψ = π
lorsque la propagation áet́e la plus longue. Cela peut provenir de ladispersion nuḿeriquequi
se traduit par la d́eformation de la forme d’un pulse lors de sa propagation (déformation du
pulse en amplitude, léger d́ecalage temporel).

– Le domaine de simulation est un maillage cartésien uniforme, les interfaces sont donc décrites
par des ”marches d’escalier”. Cela peut expliquer les différences observées notamment pour
les mesures en rétrodiffusion.
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FIG. D.2 – Champ diffract́e par un cylindre plein homogène de rayon6.6 mm et de caractérisitiques
physiquesc1 = 3000 m/s, ρ1 = 1800 kg/m3 pour différents angles de diffusionψ = 0, ψ = π/4,
ψ = π/2, ψ = 3π/4, ψ = π (de haut en bas). En rouge, le champ est obtenu par simulation
numérique par le code d’éléments finis ; en bleu, la solution analytique du champ diffracté par un
cylindre.
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FIG. D.3 – Champ diffract́e par un tube circulaire de rayon externere = 6.6mm et de rayon interne
ri = 3.3 mm, dont les caractéristiques physiques sont pour le tubec1 = 3000 m/s, ρ1 = 1800
kg/m3, et pour la cavit́e interne du tubec2 = 1470 m/s, ρ2 = 960 kg/m3, pour différents angles
de diffusionψ = 0, ψ = π/4, ψ = π/2, ψ = 3π/4, ψ = π (de haut en bas). En rouge, le champ
est obtenu par simulation numérique par le code d’éléments finis ; en bleu, la solution analytique du
champ diffract́e par un tube.
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J.-P. LEFEBVRE, Domaine bioḿedical, dansMatériaux et acoustique, Ed. Herm̀es,
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Tomographie ultrasonore d́ediéeà la détection du cancer du sein

Résuḿe : Nous avonśetudíe deux types de tomographie ultrasonore qui correspondentà deux confi-
gurations d’acquisition diff́erentes : la tomographie qualitative en diffraction arrière et la tomogra-
phie quantitative en transmission. Toutes deux sont fondées sur l’hypoth̀ese de milieu faiblement
hét́erog̀ene afin de pouvoir utiliser l’approximation de Born pour la tomographie en diffraction
arrière, et une approximation de rayons droits pour la tomographie en transmission de célérité et
d’absorption.
Tomographie qualitative :nous avons d́evelopṕe un algorithme de rétroprojection elliptique filtŕee,
établi gr̂aceà l’introduction de la transforḿee de Radon elliptique età l’extension au champ proche
du classique th́eor̀eme coupe-projection. La ḿethode de reconstruction aét́e étudíee exṕerimentale-
ment sur des fantômesà base de gel d’agar-agar et de paraffine immergés dans de l’eau. Par ailleurs,
afin de nous rapprocher des conditions opératoires du radiologue, nous avons dévelopṕe des fant̂omes
numériques anatomiques bidimensionnels de sein pour l’imagerie ultrasonore, tant pour la tomogra-
phie que pour l’́echographie. Ces fantômes ont permis de simuler et de comparer les deux méthodes
d’imagerie.
Tomographie quantitative pour la caractérisation tissulaire :Pour le param̀etre de ćelérité, nous
avons compaŕe une ḿethode de reconstruction par couches successives (en anglais ”layer stripping”)
dévelopṕee par Ferrìereet al (2003) et une tomographie conique classique, toutes deux basées sur
l’hypothèse de propagation en rayons droits. Des essais numériques et un essai expérimental ont
montŕe les limites de la ḿethode par couches successivesà restituer les objets avec fidélité. Concer-
nant le param̀etre d’absorption, nous avons montré nuḿeriquement qu’il est indispensable de prendre
en compte les effets de diffraction, qui sont géńeralement ńegligés dans le cas des tissus faible-
ment contrast́es (le sein). Nous avonśetudíe l’erreur introduite par la diffraction dans une méthode
fréquentielle d’estimation du paramètre d’absorption. Sur la base d’essais numériques, la ḿethode
de correction des effets de diffraction proposée donne de bons résultats avec une tomographie pour-
tant simplifíee de rayons droits.
Mots clés : imagerie ultrasonore, tomographie en diffraction,échographie, fantôme nuḿerique de
sein, ḿethode de type Layer Stripping, absorption, correction de la diffraction.

Ultrasound tomography applied to breast cancer detection

Abstract : We studied two types of ultrasound tomography corresponding to two acquisition confi-
gurations : qualitative reflection tomography and quantitative transmission tomography. Both are
based on the hypothesis of weakly heterogeneous medium in order to use the Born approximation
in reflection tomography and the straight ray approximationin velocity and absorption transmission
tomography.
Qualitative tomography :we developped a filtered elliptical backprojection algorithm based on an
elliptical Radon transform and to a near-field extension of the classical Fourier projection-slice theo-
rem. This inversion method was studied experimentally on phantoms of agar-agar gel and paraffin
immersed in water. Moreover, in order to be closer from the practitioner’s condition, we developed
2-D anatomic breast ductal computer phantoms for ultrasonic imaging (tomography and echogra-
phy). These phantoms allowed us to simulate and compare bothimaging methods.
Quantitative tomography for tissue characterisation :For the sound speed parameter, we compared
a layer stripping method developed by Ferrièreet al (2003) and a classical fan beam tomography,
both of which are based on a straight ray assumption. Severalnumerical tests and one experimental
test showed the limits of the layer stripping method to reproduce accurately the objects. Concerning
the absorption parameter, we showed numerically that it is essential to take into account the scatte-
ring effects, that are generally neglected in the case of soft tissues like those of breast. We studied
the error introduced by the scattering phenomenon in the absorption estimation frequency domain
method. We proposed a correction method for scattering abberations which gives good results.
Key words : ultrasound imaging, diffraction tomography, echography,breast model, layer stripping
method, absorption, correction for scattering effects


