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1. Introduction

Economique et absolument sans danger pour le patient, I’échographie est actuellement le
mode d'imagerie médicae le plus utilise au monde. Dans les pays industrialisés, les parents font
désormais connaissance avec leur enfant bien avant I’accouchement, par échographe interposé.
Comment ne pas s attendrir devant ces fodus tétant leur pouce, confortablement installés dans I’ utérus
[Figure 1.1] ?
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Figure 1.1. Visage de fodus (site internet de Phillips Medical)

Pourtant, s les images des tissus mous de I’ abdomen (foie, reins, fodus..) sont trés répandues,
les images échographiques de cerveau sont plus rares. Elles sont en fait de pauvre quaité chez
I’adulte : comme nous alons le voir, la boite crénienne déforme trop les ondes ultrasonores pour
permettre a un échographe standard de former une image correcte du cerveau.

Aprés avoir brievement introduit le principe de fonctionnement d’'un échographe standard,
nous montrerons |’ effet induit par le crane sur une onde ultrasonore. Nous rappellerons aors les
différents travaux de recherche qui ont porté sur I'éude, dans un but médical, de la focalisation
d ondes ultrasonores a travers des milieux aberrateurs, comme la graisse ou la boite crénienne. Enfin,
nous détaillerons précisement les enjeux et objectifs de cette these : nous avons principaement
cherché a développer d’ une part un systeme d’imagerie échographique haute-résolution du cerveau et
d autre part un prototype dédié au traitement ultrasonore des tumeurs cérébrales.

1.1. Principe de fonctionnement d’un échographe

1.1.1. Principe.

L’ échographie est une image de la réflectivité ultrasonore du milieu. La Figure 1.2 résume le
principe de construction d’ une image de deux organes (en gris) situés dans des tissus homogénes (bleu
clair). Une sonde est appliquée sur la peau et émet une série de faisceaux ultrasonores afin d’'imager le
milieu. A chaque faisceau ultrasonore est associé un axe de tir (ligne noire). Une impulsion bréeve se
propage dans les tissus et se réfléchit sur chaque interface rencontrée. Les signaux rétrodiffusés sont

enregistrés par la sonde et aprés amplification, détection et filtrage, un signal «enveloppe » peut étre



tracé en fonction du temps, sous la forme d’ une échographie A. Dans la plupart des cas, ce signa
résulte de la superposition de deux contributions bien distinctes. D’une part, des signaux brefs
relativement intenses correspondent aux différentes interfaces rencontrées. Le temps d'arrivée de
chaque signal correspond au temps mis par I’onde pour effectuer un aler-retour entre la sonde et
I"interface considérée. S gjoute d'autre part un signa dont la structure S apparente a un bruit aléatoire,
«le speckle », qui résulte de I'interférence entre tous les échos diffuses par les structures
microscopiques des tissus (cellules).

Les signaux de I’échographie A sont ensuite représentés en niveaux de gris en fonction du
temps (¢’ est adire en fonction de la profondeur)ce qui constitue une échographie B. L’ image finale est

simplement la juxtaposition de I’ ensemble des lignes de tir.

Echographie B

Figure 1.2. Principe de construction d’ une image échographique.

1.1.2. Focalisation

Afin d obtenir une image de bonne qualité, il faut balayer le milieu a explorer par un faisceau
ultrasonore tres fin pour obtenir une bonne résolution latérale. |l faut d’autre part, pour obtenir une
bonne résolution axiale, utiliser des signaux brefs qui permettent en échographie de séparer des cibles
proches. Une sonde échographique est généralement constituée d’un réseau linéaire de transducteurs
piézo-électriques qui peuvent émettre indépendamment des impulsions ultrasonores. Pour réaliser une
focdlisation de I'énergie ultrasonore en émission, il suffit, comme le montre la Figure 1.3a)
d appliquer aux transducteurs un jeu de retards appropriés afin de corriger les temps de parcours pour
gue toutes les impulsions arrivent ensemble au point visé. En milieu homogeéne cette loi de focalisation



est cylindrique car les signaux d émission se répartissent selon un arc de cercle dans le plan de la
sonde. En fait, en raison des limites physiques de la diffraction, on ne concentre pas les ultrasons en un
seul point : la pression acoustique émise par la sonde se répartit sur une zone dont I’ éendue est
parfaitement déterminée par la géométrie de la sonde (son ouverture D) et la profondeur F a laquelle
on focalise. S on s'intéresse ala zone de focalisation a— 6dB, ele atypiquement laforme d'un cigare
de largeur | F/D et de profondeur 71 (F/D)?.

\ — 4 x A
a,
Joude ﬁ o
retards D> :
appropriés E% 1?
—h ¢
— 4
F
b) d (o
Jeu de IR
retards — N
appropriés Dl -
l A
, . ) |F 1mm” 10cm
— résolution latérale: D » 10 »1mm
Résolution de cm
=) I"'image:

— résolution axiale: Donnée par la
résolution temporelle

Figure 1.3. Focalisation dans un milieu homogéne.

Lalargeur | F/D du cigare correspond a la résolution latérale a -6dB de I'image. Avec des

valeurs typiguement rencontrées en échographie (fréquence de I’ ordre du mégahertz correspondant a
une longueur d’'onde dans I’ eau d’ environ 1mm, et FD»10cm), on obtient une résolution de I’ ordre
du millimétre [Figure 1.3]. Larésolution axiae est quant a elle donnée par lalargeur temporelle du pic
de pression obtenu au point visé. Etudions plus précisement la focalisation latérale : si I’on déplace
dans le plan focal un hydrophone le long de I'axe x indiqué sur la Figure 1.4a), et que I’on mesure la
pression correspondante en chaque position, on obtient la courbe de la Figure 1.4b). La résolution a —
6dB de I'image est donnée par la largeur @ mi hauteur de la courbe de pression ( F/D). On peut
également visualiser sur cette courbe un autre paramétre tres important pour prévoir la quaité de

I'image : il sagit du niveau des lobes secondaires, qui est ici d’ environ —30dB.



a) b)

Résolution:

Contraste:
-30dB

Pression (dB)

-35 - . -
-20 -10 0 10 20
Distance x au point central (mm)

| — Dans l'eau |

Figure 1.4. Focalisation latérale d’ un échographe dans un milieu homogene parfait : I’eau : a) Rappel du
dispositif de focalisation et b) Diagramme de pression en dB le long de I’ axe x.

Notons que dans un échographe, la focalisation se fait alafois en émission (ce que nous avons
vU) et en réception. L’ ensemble des échos captés par les déments de la barrette est aors traité pour
smuler |’effet d'une lentille en réception : ceci est décrit sur la Figure 1.5. Les signaux recus par la
barrette sont remis en phase en les décdant temporellement. Ces délais compensent des temps de
trgjets : ils ont bs mémes valeurs absolues que lors de la focalisation en émission. Dans la phase
d émission, tous les signaux interferent au foyer. Ici, les signaux interferent éectroniquement par
sommation des signaux. Cette sommation donne le résultat final de lafocalisation en réception.

a) Focalisation en émission b) Focalisation en réception
Réseau de transducteurs delais Signaux enregistrés sur le
_J,__ED réseau detransducteurs
—l:l——-ﬁ—[ﬂ
b ] -
N —1— — {11 ~ (
> '; (0] o L —— - - ©
—_1— V4 \
- 7 —
—_ L — | & 1 V4
—*—m =13 .
temps <+—
temps

Figure 1.5. Focalisation en émission - Focalisation en réception

Les deux types de focalisation sont associés et appliqués en chague point de I'image.
Cependant, il faut bien se souvenir qu'une telle focalisation n'est valable que dans un milieu
homogene. En effet, seuls les retards géométriques sont corrigés, et |I’on suppose que I’ onde sphérique
générée en sortie de la sonde se propage vers le point visé sans se déformer. En fait, |I” hypothése de
base de tout échographe est que I’ absorption par les tissus est uniforme et que la vitesse est constante :

elle est fixée 21540m.s™. Pour certains organes, ces approximations sont bien vérifiées. En particulier,



I’ application reine de I’ échographie est |’ obstétrique : pour imager un fodus, il suffit de traverser le
liquide amniotique, trés homogene, et une mince couche de peau, en généra bien tendue ! La Figure
1.6, qui présente I'image d’un rein droit de nouveau-né, montre la qualité des images de tissus mous.

BN ALAL MRl DRSS

Figure 1.6. Rein droit de nouveau-né (site internet de Philips Medical)
En réalité, la vitesse acoustique varie d' un tissu al’ autre, comme le montre le Tableau 1.1. En
particulier, I"image échographique se dégrade fortement dés qu’ une couche de graisse trop importante

doit étre traversée, bien que I’ écart de vitesse paraisse a priori relativement faible.

Muscle co=1600m.s”
Graisse co=1440m.st
Sang Co=1540m.s*
Os Co=3000m.s*

Tableau 1.1. Vitesse acoustique dans différents tissus.

En fait, plus dramatique encore que la graisse est la présence d'un os, dont la vitesse
acoustique est tres différente des tissus mous. Exposons plus en détails les effets d’un créne humain

sur un front d’ onde.

1.2. Effet du crane sur un front d’onde

Afin d étudier I'influence d’ un créne sur un front d’ onde, éudions I’ expérience détaillée sur la
Figure 1.7 : un demi-crane humain est placé entre une barrette échographique et un hydrophone.

L’ ensemble est immergé dans I’ eau pour limiter toute réflexion parasite.

Barrette échographique:
128 éléments
pas inter-éléments: | /2
fréquence centrale: 1.5MHz
ouverture totale: 70mm

Hydrophone

10cm

Figure 1.7. Dispositif expérimental.



Une impulsion est émise par |'hydrophone de la Figure 1.7. La presson de I'onde
correspondante est mesurée a I’ aide de la barrette échographique. Une premiére mesure est effectuée
sans le crane, dans I’eau. Une onde sphérique se propage donc jusqu’ a la barrette sans se déformer.
Comme décrit dans la Figure 1.5b), des retards sont appliqués pour remettre les signaux en phase,
premiere étape d une focalisation en réception. La Figure 1.8a) donne en fonction du temps et en
niveaux de couleur la pression correspondante pour chaque éément de la barrette. Tous les signaux
arrivent en méme temps et I’amplitude est relativement constante le long de I'axe x, avec une
modulation lente due a |’ apodisation des transducteurs.

a) Dans | 'eau b) A travers le crane

7.5 7.5
= g
o (%]
Q. o
g £
= =

0 0

0 Numéro du transducteur 128 o Numéro du transducteur 1og

Figure 1.8. Onde plane enregistrée au cours du temps sur les 128 élémentsde la barrette : (a) apres
propagation dans |’ eau et (b) apréstraversée du créane.

En comparaison, |’ effet aberrateur du créne est clairement visible sur la Figure 1.8b) : aprés
traversée du créne, les signaux ne sont plus remis en phase. Le front d’ onde apparait déformé car le
crane a induit des aberrations de phase : I'épaisseur de I’ os et la vitesse acoustique fluctuent d’ une
zone du créne a une autre. De plus, la répartition en amplitude est trés irréguliere : certaines zones du
crane ont profondément absorbé I'onde (repere 1 sur la Figure 1.8b), tandis que d autres se sont
montrées peu absorbantes(repére 2). Ces effets s expliquent directement par la structure méme du
crane, visible sur les coupes présentées sur laFigure 1.9. Le créne est principalement constitué de trois
couches : une zone poreuse, appelée diploé, est confinée entre deux couches denses, les parois interne
et externe. Les parties denses sont caractérisées par une vitesse acoustique importante et une
absorption faible. La diploé, dans laquelle la vitesse est plus faible, est extrémement absorbante. La
variation d épaisseur de ces trois couches le long du créne engendre les effets observés sur le front

d’ onde.



Diploé: zone
poreuse
(c=2700 m.s?)

Paroi externe
(c=3000 m.s™)

Paroi interne
(c=3000m.s

Figure 1.9. Structure du créane.

Les deux effets conjugués d absorption et de déphasage dégradent fortement la focalisation
d' un échographe standard. Nous alons en particulier éudier leurs répercussions sur la résolution
latérale. L’expérience de focalisation présentée précédemment sur la Figure 1.4 est maintenant
reproduite, atravers le crane, sur laFigure 1.10a).

a)

Pression (dB)

220 -10 0 10 20
Distance x au point central (mm)

— Dans l'eau
=+s++ Atravers le crane : loi cylindrique

Figure 1.10. Focalisation latérale d’ un échographe a travers un crane : a) Rappel du dispositif de focalisation et
b) Diagramme de pression en dB lelong de |’ axe x.

A nouveau, |I"hydrophone mesure la pression le long de I’ axe x. L’ effet de défocdisation, mis
en évidence par la courbe en pointillés, est dramatique. Tout d abord, le maximum de pression ne
correspond pas au point visé. Ensuite, la largeur a mi-hauteur, correspondant a la résolution a —6dB,
est maintenant de I’ ordre du cm, contre le mm dans un milieu homogéne. Enfin, le contraste atteint a
peine 20dB. Cela explique pourquoi I'échographie du cerveau donne actuellement des résultats tres
médiocres. De nombreux travaux scientifiques ont pourtant éé consacrés a |’ éude et la correction des

10



phénomeénes d' aberrations dans le corps humain, induits en particulier par le crane ou la présence de
graisse dans I abdomen.

1.3. Etat del’art

On digtingue deux types d aberrateurs : d une part les tissus mous, comme I'abdomen ou le
sein, qui induisent principaement des aberrations de phase, et d autre part le crane qui induit non
seulement des aberrations de phase, mais égaement dimportantes aberrations d amplitude par
absorption. Nous exposerons dans un premier temps les différentes méthodes de correction de phase,
puis nous décrirons les différentes recherches ayant porté spécifiquement sur le crane, tant en imagerie
gu’en thérapie.

1.3.1. Méthodesde correctionsd’aberrations de phase et limitations.

Comme nous I'avons vu, contrairement a |I” hypothese de base des échographes standards, la
vitesse acoustique et I'absorption varient d’un tissu a I’autre, induisant des aberrations de phase et
d amplitude. Leur influence sur la performance des systemes d'imagerie ou de thérapie médicaes a
pour la premiére fois éé prédite par Thurstone et McKinney en 1966™". De nombreuses recherches
ont é&é menées au cours des trente derniéres années afin de corriger ces aberrations dans des buts
d'imagerie ou de thérapie ultrasonores. En particulier, O'Donnell et Flax ont montré in vivo que les
performances des systémes ultrasonores étaient fortement dégradées d'un patient normal a un patient
obése®?, |Is ont alors proposé de moddliser les aberrations introduites par e milieu comme un écran
fin collé contre le réseau de transducteurs et introduisant des décalages temporels différents sur chaque
transducteur.

De nombreuses méthodes ont alors été proposées pour caculer les déphasages a appliquer sur
chacun des transducteurs du réseau pour corriger I'influence de cet écran fin. Karaman et al
proposerent en 1994 une méhode basée sur des corrdlations entre les signaux regus par des

transducteurs voisins™,

De leur cOté, Trahey et Smith utiliserent une meéthode basee sur
|’ optimisation de contraste du speckle ultrasonore*“..

S'intéressant dans le méme temps a la focalisation a travers la paroi abdominale, Liu et Waag
choisirent de modéliser les aberrations du milieu comme un écran fin situé a une distance finie du
réseau de transducteurs™®. Aprés traversée d’'un tel écran, supposé n’introduire que des décalages
temporels, un front d'onde voit son amplitude et sa forme se modifier au cours de la propagation
jusqu’au réseau de transducteurs. La méthode de correction proposee S appuyait aors sur la présence
dans le milieu d une source acoustique pour connaitre I’éoignement ains que la loi de retard de cet
écran fin.

Dés 1989, le laboratoire Ondes et Acoustique a montré pourquoi |’ application d’ une simple loi
de retards sur |’ouverture du réseau ne suffisait pas, dans tous les cas, a corriger les aberrations du

61[1.7][18

milied™ I, En effet, cette technique de correction de phase reste purement monochromatique et

1



ne prend donc pas en compte les modifications de la forme du signd lors de sa propagation a travers
un milieu hétérogene. M. Fink et al proposerent alors une technique capable de prendre en compte
cette modification de la forme du signa. Connue sous le nom de focdisation par retournement
temporel, elle est I'analogue, pour des signaux large-bande, de la technique de conjugaison de phase
des signaux monochromatiques bien connue en optique. Cette technique de focalisation par
retournement temporel permet d obtenir en milieu hétérogene non dissipatif la méme qualité de
focalisation gu’ en milieu homogeéne. Dans de nombreux cas, €lle permet donc une correction totale des
aberrations, mais nécessite cependant |a présence a la focale désirée d’ une source ou d’un réflecteur
acoustique, sur lequel le systéme apprend a faire le point. Cette source ou ce réflecteur acoustique
envoie ou renvoie une onde ultrasonore, qui aprés propagation a travers les hétérogénéités du milieu,
est recue, nuMérisée et enregistrée par chacun des transducteurs d' un réseau (miroir a retournement
temporel). Ces signaux sont ensuite retournés temporellement puis réémis par chaque transducteur du
réseau. Gréce al’invariance par renversement du temps de I’ équation d’ onde en milieu hétérogéne non
dissipatif, nous savons que ce front d’onde émis par le miroir refocalise aors de maniére optimale sur
la source ou le réflecteur initia. Le retournement temporel ne peut cependant pas étre appliqué

directement au créne car nous avons vu que ce dernier constituait un milieu dissipatif.

1.3.2. Evolution del’imagerie et de la thérapie ultrasonore du cerveau

Dés 1951, T. F. Hueter envisagea de détecter par ultrasons des tumeurs cancéreuses
intracraniennes™®!. Malheureusement, la boite cranienne a constitué un obstacle trop important et le
projet n'a pu aboutir. Les aberrations introduites par les hétérogénéités de vitesse acoustique dans le
crane furent mises en évidence expérimentalement par White et al en 1967. |ls montrérent de plus
qu'une importante absorption du son dans la paroi osseuse amplifiait trés fortement cette
dégradation™”. Ces travaux furent complétés par d’ auitres expériences réalisées par Fry et Eggleton
en 1974™Y, Un an plus tard, D. J. Philips et S. W. Smith proposérent une technique de compensation
de phase afin d’améliorer la qualité des images échoencéphal ographiques™*21**3 En 1986, Fry mis
au point un systéme a ultrasons focalisés destiné a |’ ablation des tumeurs situées en profondeur dans le
cerveal™'*. Afin de contourner le probléme des distorsions induites par la paroi du crane, la solution
envisagée éait radicale : la trépanation. En 1994, Hynynen éudia les temps d’ exposition nécessaires
lors d’un traitement par ultrasons focalisés. Cette éude fut réalisée sur 160 lapins trépanés™*®. II
conclut que la destruction des tumeurs en profondeur dans le cerveau était rédisable sans causer
d effets mécaniques indésirables s les paramétres d’ exposition éaient toutefois convenablement
choisis. La possihilité d éviter la trépanation lors d'un traitement thérapeutique en corrigeant les
aberrations du créne semblait alors écartée. Pour les mémes raisons, |I'imagerie ultrasonore du cerveau
restait jusqu’ & ce jour de qualité médiocré™*®. En 1996, J-L. Thomas et Mathias Fink montrérent que
la focdisation a travers le créne pourrait étre fortement améliorée en compensant la dissipation
ultrasonore introduite par la paroi osseusé™'™: la technique de retournement temporel était aors



complétée d une compensation o amplitude. M. Tanter a développé au cours de sa thése!**® une
nouvelle technique, appelée filtre inverse spatial, permettant d’ optimiser la focalisation en régime
monochromatique, a la fréquence centrale du transducteur. Fonctionnant en régime monochromatique,
cette derniere technique, particulierement efficace en hyperthermie, ne pouvait pas étre utilisée en
I état dans un but d'imagerie.

1.4. Enjeux et objectifsdelathese

Le travail de these s est progressivement orienté vers deux applications majeures : I'imagerie
échographique du cerveau et la thérapie ultrasonore des tumeurs du cerveau.

Avant toute chose, une question se posait : est-il possible d' éendre au domaine tempore la
technique de filtrage inverse spatial développée par M. Tanter durant sa thése ? Une telle extension
permettrait d’optimiser la focdisation a chaque fréguence, améliorant de ce fait I'efficacité de la
méthode. De plus I’ extension au domaine temporel est indispensable en vue de réaliser des images
échographiques du cerveau : dans ce cas, larésolution axiale est directement liée, nous I’avons vu, ala
brieveté des signaux temporels, ce qui suppose d' utiliser une large bande passante. Nous avons donc
cherché a appliquer cette méthode a toutes les fréquences contenues dans la bande passante de nos
transducteurs et avons recombiné |I’ensemble pour congtruire un filtre inverse spatio-temporel. Le
chapitre 2 déaille ains tout d abord le filtre inverse spatial puis les bases théoriques de son extension
temporelle. Une éude détaillée du retournement temporel et de ses limites montre tout I'intérét de
développer de telles techniques capables de corriger les effets de perte d’ énergie dans le milieu.

Afin de mettre en évidence les potentiaités de cette nouvelle méhode de focdisation, et la
comparer aux méthodes classiques de retournement temporel et de focdisation cylindrique, nous
avons éudié dans le chapitre 3 plusieurs milieux modées caractéristiques des différents milieux
rencontrés en acoustique ultrasonore : milieux réfléchissants, réverbérants, puis aborbants. L’ étude de
milieux réverbérants mettra a jour de nombreuses applications potentielles dans le domaine du
contr6le non destructif et dans I'imagerie d’ écoulements a I'intérieur de structures complexes. Un
modele réduit expérimental d environnement urbain, multidiffuseur, montrera des applications
intéressantes en télécommunications. Enfin, I’ é&ude d'un milieu purement absorbant ouvrira la voie a
I’étude d'un aberrateur plus complexe : le crane humain. Le chapitre 4 sera dédié a la focalisation
intracrénienne. Nous montrerons qu’il est théoriquement possible de réaliser chez I’ adulte des images
cérébrales échographiques haute résolution.

Le dernier chapitre est consacré a I'éude du traitement des tumeurs cérébrales par
hyperthermie ultrasonore. Nous avons développé un protocole non invasif de traitement des tumeurs
basé sur des smulations numériques. Ces simulations reposent sur des images de la boite cranienne
par scanner X haute résolution. Afin de pouvoir a terme mettre en cauvre ce protocole non invasif,

nous avons étudié et réalisé un prototype d’ hyperthermie dédié au traitement des tumeurs cérébrales.
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Chronologiquement, le filtre inverse a é&é développé en vue d'amédiorer la focaisation a
travers un aberrateur bien particulier : le crane. En fait, la technique développée Sest montrée
extrémement efficace, dépassant nos espérances. |l s agit d’une technique trés générale, qui peut étre
utilisée dans tous les domaines de la physique des ondes ayant accés aux signaux temporels. Les
champs d application sont extrémement vastes. Certains ont été explorés dans les chapitres 3 et 4 de
cette these, d autres pourraient I’ére un jour. Citons I'imagerie médicale, les télécommunications,

I’ acoustique audible, |’ acoustique sous-marine, ou encore les milieux multidiffuseurs.
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2. Un nouvel outil de focalisation en milieu hétérogene : le filtre

Inver se spatio-tempor €l

Le retournement temporel constitue indéniablement une méthode éégante de focalisation en

milieux hétérogenes non dissipatif. Dans de tels milieux, I’ équation d’ onde est en effet rigoureusement
invariante par renversement du temps: s p(r,t) est solution de I’ équation d’ onde, dors, p(r,-t) I'est
également. Cela signifie que I’ on dispose d’'un moyen astucieux de focaliser en tout point du milieu

considéré. Afin de mesurer expérimentalement p(r,t), il suffit d’émettre une impulsion par une

source active placée au point cible : aprés propagation dans le milieu, le champ acoustique p(F,t) est

enregistré par un réseau de transducteurs tapissant une surface couvrant un angle solide de 4o autour

du point cible. Les signaux enregistrés sont retournés temporellement pour donner p(r,-t), ¢ est &
dire que les signaux les plus rapides, qui sont arrivés en premier, seront émis en dernier tandis que les
signaux les plus lents seront émis en premier, de sorte que tous arriveront en méme temps en un point
précis (le point cible), comme s le film de I’expérience &ait rgjoué a I'envers : les plus rapides y
rattraperont les plus lents.

Le retournement temporel est affecté par tout forme de dissipation d’ énergie. Or trois types de
pertes d énergie peuvent exister expé&imentalement. Tout d abord, pour des raisons pratiques, il est
difficile d’ enregistrer le champ acoustique sur une surface couvrant un angle solide de 40. L’ ouverture
limitée du réseau sera donc une limitation intrinséque. Ensuite, les transducteurs ne sont pas parfaits et
leur bande passante limitée constitue une cause de perte d' énergie, non compensée par le retournement
tempord. Enfin, le milieu lui-méme peut ére dissipatif, comme nous |I'avons vu dans le premier
chapitre dans le cas du créne. Nous avons cherché a développer une méthode de focalisation
permettant de focaliser de facon optimale dans tous les types de milieux, méme dissipatifs.

Dans un premier temps, nous éudierons en détails le principe physique et les limitations du
retournement temporel. Nous verrons en particulier qu'il réaise en milieu non dissipatif un filtre
inverse de la propagation, ¢'est-a-dire qu'il permet d atteindre la focalisation optimale : la répartition
de la pression sur le point visé et les points qui |’ entourent est extrémement piquée sur le point visé. S
le milieu est dissipatif, le retournement temporel maximise seulement la pression envoyée sur le point
focal : il constitue ce que I’on appelle un filtre adapté?* 22 Cette propriété reste vraie que le milieu
soit dissipatif ou non.

On peut dors se demander sil est possible, dans un milieu disspatif, d atteindre une
focalisation optimale, ¢’ est-a-dire d’ obtenir un filtre inverse de la propagation. Nous avons dans ce but
développé une nouvelle technique de focalisation appelée filtre inverse spatio-temporel. Cette
technique repose sur la connaissance de toutes les fonctions de Green associées a un ensemble de
points entourant le point focal. Le retournement temporel corrige quant a lui les aberrations de phase
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par la seule connaissance de la fonction de Green associée au point focdl. Le filtre inverse spatio-
temporel permet de compenser toutes les sources de dissipation qui dégradent la focalisation par
retournement temporel. Cette technique est valable pour tout milieu de propagation linéaire, invariant
par trandation dans le temps et vérifiant la réciprocité spatiale, ce qui sera le cas de tous les milieux
étudiés dans cette these. Il Sagit d'un filtre inverse car il permet d obtenir une qualité focalisation
optimale pour tout milieu de propagation linéaire et invariant par trandation dans le temps : le champ
acoustique est optimisé dans toute la zone entourant le point focal.

Enfin, nous achéverons ce chapitre relativement théorique par la comparaison des deux
techniques de focalisation adaptative (retournement temporel et filtre inverse) appliquées a un milieu

parfaitement homogene, I’ eau, qui nous permettra de mieux comprendre ce qui les différencie.

2.1. Leprincipe dela cavité aretournement tempore

Le principe de la cavité a retournement temporel a éé rigoureusement formulé par D.
Cassereau et M. Fink®®. L’idée forte de leur formulation est que la seule connaissance du champ
acoustique sur une surface fermée suffit a focaliser en tout point du volume I’intérieur, ce qui repose
tout simplement sur le principe d Huygens.

La focdisation par retournement temporel trouve ses racines dans I’ éguation d’ onde linéaire
en milieu hétérogéne non dissipatif (Eq. 2.1):

(F)Z ﬂtz

Rt Rip(7, ) 2=
i TG A

Ou p(f ,t) désigne la surpression acoustique, ¢, () et r, () correspondant aux distributions
spatiales de vitesse du son et de masse volumique du milieu au repos.

Puisque seules interviennent des dérivées secondes par rapport au temps I’ équation d’ onde est

intrinsequement invariante par renversement du temps. Concréetement, s p(f,t) est solution de I’ Eq.
2.1, dors, p(f,- t) I’est également. Les deux étapes du principe d' une expérience de retournement

tempord en découlent immédiatement. |l faut dans un premier temps avoir acces a p(f 1) il sagit

de la phase de réception présentée sur la Figure 2.1, durant laquelle le champ acoustique émis par la
source acoustique placée au point cible est enregistré par le réseau de transducteurs répartis sur la
surface de contréle. Nous rappelonsici que cette surface doit en théorie couvrir 4p stéradians. Dans un

second temps, p(f,- t) est émis : le réseau de transducteurs ré-émet le retourné temporel du champ

précédemment enregistré. Conformément a I'invariance de I'équation d’onde par renversement du

temps, p(f,- t) correspond a un champ acoustique convergeant vers la source, comme s le film du

trgjet dler éait rejoué al’ envers [Figure 2.1, phase d’ émission].

17



1- Phasede réception 2- Phased'émission

. Transducteurs
Milieu démentaires p(r,T- 1)

Source
acoustique

®
Tache focalede...i.z.— ..o
diametre | /2 ©0000000°®

Figure 2.1. Concept de la cavité a retournement temporel.

2.2. Leslimites du retour nement temporé€

Il Sagit ici de cerner les limites d'une technique de focalisation redoutablement efficace et
rapide. En effet, un ssimple tour d’horizon des expériences de retournement temporel effectuées avec
succes au laboratoire montre la robustesse de la technique, qu'il Sagisse des expériences de
multidiffusion, d acoustiqgue sous-marine, d hyperthermie, sans oublier I'impressionnant puit
acoustique de Julien de Rosny®®. Cette technique n'est toutefois valable que dans des milieux
vérifiant certaines propriétés bien précises.

Tout d'abord, afin de réaliser une expérience de retournement temporel, le milieu de
propagation doit bien entendu étre stationnaire (la phase de ré-émission, qui a lieu aprés la phase
d enregistrement, doit en effet se dérouler dans les mémes conditions). Afin d’ obtenir une focalisation
optimale par retournement temporel, deux propriétés doivent de plus étre vérifiées :

1) Il doit y avoir réciprocité spatiae entre les transducteurs (le champ de pression créé par le
transducteur | sur le transducteur i est exactement le méme que celui créé par le
transducteur i sur le transducteur j). Rappelons que cette propriété est vérifiée dans tous
les milieux, méme dissipatifs, sauf dans les milieux en mouvement (par exemple dans
I étude d’ écoulements).

2) L’énergie doit ére conservée (sans cea, le signa émis par la source ne pourra pas étre
restitué parfaitement).

Notons que la réciprocité spatiae sera vérifiée dans tous les milieux étudiés dans ce manuscrit. Si de
plus I'énergie est conservée, alors le retournement temporel permet d obtenir une quaité de
focalisation optimade : c'est ce que I'on appelle un filtre inverse. Toutefois, dans les milieux
dissipatifs, le retournement temporel constitue toujours de facon remarquable un filtre adapté®™: il
maximise toujours la pression au point focal. Ceci est résumé sur la Figure 2.2.
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Figure 2.2. Propriétés du principe de focalisation par retournement temporel.

Le retournement temporel souffre donc de toute forme de dissipation dénergie. Or,
typiquement, dans une expérience de retournement temporel, les sources de dissipations ont trois
origines principales :

» Le milieu peut tout smplement étre absorbant (comme nous |’ avons vu dans le cas du

crane au chapitre 1)

» La bande passante temporelle et spatiale des transducteurs est limitée: certaines
fréguences temporelles sont atténuées et la directivité est limitée par lataille finie des
éléments.

» Le champ acoustique n’'est pas enregistré sur une surface fermée mais a I’aide d'un
réseau de transducteurs de superficie parfois trés limitée : une partie du champ

rayonné par la source est définitivement perdue.

2.2.1. Lafocalisation en milieu dissipatif

Bien entendu, la pire des configurations pour une expérience de retournement temporel est le
cas ol le milieu de propagation lui-méme est dissipatif (par exemple un crane...). Tanter et af*" ont
montré qu’il éait nécessaire de coupler le retournement temporel, qui corrige naturellement les
aberrations de phase, a une compensation d’amplitude pour tenter de corriger également les effets
d absorption. Une telle compensation permet d' obtenir une focalisation optimale dans le cas ou le
milieu absorbant est infiniment fin. Dans le cas général, |’ absorption a lieu dans un volume. Aing, s
cette compensation d’ amplitude permet d amdliorer la qualité de la focalisation a travers le créane, elle
ne suffit pas a totalement corriger les distorsions.
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2.2.2. Destransducteursimparfaits

Le rendement des transducteurs dépend de la fréquence. Aing, les transducteurs ultrasonores
congtituent eux-mémes une importante source d' atténuation. En particulier, dans une expérience de
retournement temporel, apres deux passages dans des transducteurs de bande passante limitée, le
spectre du signa émis par la source, supposee idéae, a diminué. Celaimpliquera un éargissement du
signa temporel envoyé au point focal, ¢ est-a&dire une dégradation de la résolution temporelle qui
correspond en échographie a une diminution de la résolution axiale. Ceci sera abordé en détail dans la
derniére partie de ce chapitre.

D’ autre part, lataille finie des @ éments limite leur bande passante spatiale et I’ apodisation qui

en résulte apporte une modulation d’ amplitude non compensee par |e retournement temporel.

2.2.3. Unesurfacede controlelimitée

Dans la pratique, il est difficile d’ enregistrer le champ rayonné par la source cible sur une
surface fermée, et I’on est limité par I’ ouverture du réseau de transducteurs (Figure 2.3). Aing, toute
une partie du front d’onde ne peut ére enregistrée. L’énergie correspondante est définitivement
perdue. A I'issue du trgjet retour, la tache focae de I'onde ré-émise et a priori limitée par la
transformée de Fourier de I’ ouverture du réseau émetteur. Cette limite semble commune a toutes les
techniques de focdisation (plus I’ ouverture de la barrette émettrice est large, plus la tache focale est
fine). Pourtant, dans des milieux réverbérants ou diffusant (chapitre 3), nous verrons que la technique
de focdlisation par filtre inverse peut tirer parti de la géométrie du milieu pour augmenter au maximum

I’ ouverture effective du réseav.

1- Phase deréception 2 - Phase d'émission
Transducteurs
élémentaires
Milieu Ti’t)

hétérogéne

RAMS

./—-w-w‘w-w—
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acousti que

Ouverture limitée =
Perte d'information

d=IFD

Tache focale de diffraction
dépendant de I'ouverture
angulaire du réseau et de la nature
des hétérogénéités.

Figure 2.3. Principe de focalisation par retournement temporel sur une ouverture limitée.



2.2.4. Conclusion

Dans tous les milieux étudiés dans ce manuscrit, S |'énergie est conservée alors le
retournement temporel assure une focalisation optimale : il congtitue un véritable filtre inverse de la
propagation. Par contre dans tout milieu a pertes, quelles gquen soient les causes deétaillées
précédemment, le retournement temporel n'assure plus une focalisation optimae: il maximise
seulement la valeur de la presson au point foca et congtitue ains un filtre adapté spatio-

11221127 || est important de remarquer que cela n’'impose aucune condition sur la répartition

temporel®
du champ au voisinage du point focal.
Nous avons donc cherché a développer une méthode permettant d’ optimiser la focaisation

dans tous les milieux, absorbants ou non: il S agit du filtre inverse spatio-temporel.

2.3. Leprincipe du filtre inver se spatio-tempor el

2.3.1. Introduction

Avec | hypothése de conservation de I’ énergie, le retournement temporel exploite au mieux les

informations provenant d’un point source actif placé au point focd. Le filtre inverse spatio-temporel
exploite les informations provenant d’ un ensemble de points sources disséminés autour du point focal.
Le concept méme de I’ utilisation d’ un ensemble de points de contrdle pour imposer des contraintes sur
le champ acoustique existait d§a dans le domaine de I’ acoustique des salles*®1?°! mais également
dans le contrdle de I’ hyperthermie ultrasonord?* 2 Mickagl Tanter avait dans sa thése'®'% utilisé
ce concept en développant un filtre inverse spatial. Nous cherchons ici a I'étendre au domaine
tempord.
Le dispositif expérimental typique permettant la mise en oauvre du filtre inverse est présenté sur la
Figure 2.4. Une barrette échographique linéaire de N=128 éléments sera systématiquement utilisée
pour focaliser & travers divers milieux aberrateurs, a une distance focale F. Dans le plan focal, un
ensemble de M points de contr6le permet de vérifier la répartition du champ acoustique. Notons que
cette répartition pourrait étre aéatoire, dans les trois dimensions de |'espace. Par souci de
simplification, ces points de contréle sont alignés paralléement a la barrette.
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Figure 2.4 Dispositif expérimental typique, principe du filtre inverse

Dans un premier temps, nous nous limiterons a une approche monochromatique,
correspondant au filtre inverse spatial**®, ce qui nous permettra o exposer clairement le processus
dinverson. Ensuite, nous détaillerons son extension multifréguentielle : le filtre inverse spatio-
temporel. Enfin, cette éude théorique sera complétée par des smulations et des résultats
expérimentaux obtenus dans un cas d'école : la focdlisation dans I’eau. De fagon surprenante, nous
verrons que les résultats de trois techniques de focalisation (cylindrique, retournement temporel et
filtre inverse) difféerent singuliérement, méme dans un milieu aussi simple. Cela nous permettra de

comprendre comment le filtre inverse peut étre mis en cauvre concretement, et quelles sont ses forces.

2.3.2. L'opérateur de propagation {hm;}(t)

Nous définissons ici |’ opérateur linéaire reliant les éléments de la barrette a I’ ensemble des
points de contrdle [Figure 2.4]. Les entrées de cet opérateur sont les signaux émis par les ééments de
la barrette (repérés par les indices j1 [1LN]) tandis que ses sorties correspondent aux signaux
enregistrés par les points de controle (repérés par les indices mi [1,M]). Pour chague couple (mj),
nous définissons la réponse impulsionnelle, hy,(t), correspondant au signal temporel enregistré par le
point de contréle mlorsgu’ une impulsion de Dirac temporelle a é&é appliquée comme signal excitateur
al’dément j de la barrette. Cette réponse impulsionnélle inclut bien entendu les effets de propagation
a travers le milieu étudié mais égaement les réponses acousto-électriques des émetteurs et des
récepteurs.

Toute la chaine étant supposée linéaire et invariante par trandation dans le temps, les M J
réponses temporelles permettent de décrire toute opération d’ émission-réception dans la configuration
étudiée. En effet, s I’ensemble de la barrette émet un signa d entrée quelconque, caractérisé par les
différents signaux g(t), 1£ j£J, dors les signaux f(t), LEmEM, regus dans le plan de contrdle sont

donnés par :



J Eq. 2.2
fn@®=8h;®*e;(t), 1EMEM
j=1 t

Ou * est I’ opérateur de convolution temporelle.
Ce qui donne agpres transformation de Fourier temporelle :

S Eq. 2.3
FnW)=a@ HyyW)E;j(w), 1£mEM
j=1

L’ équation Eq. 2.3 peut alors s écrire smplement sous forme matricielle :
F(w) = H(w)E(w) Eq. 24

Ou E(w) =(E;j(w))zjes est le vecteur colonne dont chague composante complexe comprend
la phase et I'amplitude de la transformée de Fourier des signaux émis a la fréquence w. De méme,
F(w) = (Fy,(W))1gmem €St le vecteur colonne dont chague composante complexe comprend la phase et
I’amplitude de la transformée de Fourier des signaux recus a la fréquence w. Enfin, la matrice de

transfert H(w) :{Hmj (W)}].E,mEM AEJED

décrit la propagation dans le milieu entre le réseau de
transducteurs et I’ensemble des points de contréle : pour cette raison, elle est appelée matrice de

propagation monochromatique. La transformée de Fourier inverse de H(w) permet d obtenir la
matrice de propagation H (t) .

Limitons-nous dans un premier temps a une approche monochromatique

2.3.3. Approche monochromatique : lefiltreinver se spatial

2.3.3.1. La matrice inverse de propagation monochromatique : H™

Revenons au coaur du probleme : notre but est d obtenir une bonne qualité de focalisation.
Nous cherchons donc a déterminer le champ E a émettre qui permettrait d’ obtenir le champ F désiré
apres propagation dans le milieu. La qualité de la focalisation désirée F est ains fixée par |’ utilisateur.
Il peut s'agir d'un Dirac spatia ou bien de la focalisation optimale obtenue dans un milieu homogéne
avec laméme géométrie. F sera dans la suite appelé I’ objectif.

Pour résoudre ce probleme, il faut obtenir I’expression de E en fonction de F, ce qui découle
del’ éguation Eq. 2.4 par une inversion matricielle a une fréguence :

F=HEO E=H"'F Eq. 25
Comme dans la plupart des problémes inverses, I'inversion de la matrice de propagation H est

mal conditionnée **¥: H n'éant pas connue de fagon exacte, toute source d erreur dans H, méme

faible, explose dans le cacul de H™. Pour cette raison, 'inversion de H fat I'objet d'une

23



régularisation avant inversion. Nous avons choisi d effectuer cette régularisation en nous basant sur
une décomposition de la matrice H en valeurs singuliéres.

La technique de décomposition en valeur singuliére repose sur le théoréme d'agébre linéaire
suivant : toute matrice A de dimension (M” J) peut ére écrite comme le produit d'une matrice de
dimension (M” J) orthogonale unitaire U, d une matrice D diagonale de dimension (M~ M) dont tous
les ééments sont positifs ou nuls (les valeurs singuliéres), et de la transposée d' une matrice M M
orthogonale unitaire V. Dans le cas de la matrice H, ce théoreme peut étre clairement résumé par sa
décomposition en valeurs singulieres :

d, 0 - o o 0p
_ o8 01 PO Eq. 2.6
H=UD'V =Ug, Y
é- ‘U
é: U
é u
&0 |50

Ou I’on rappelle que :

dm(H) =M x J.
U est une matriceM x J unitaire (U.'U™ =1).

V est une matrice J x J unitaire (V.'V" =1).

D est une matrice J x J diagonade. Les édléments diagonaux (I;) de D sont rangés par ordre

décroissants.

L’inverse de H est dors directement reliée al’inverse de D par :

o
o

O~

Eq. 2.7

|k o

H*=VvD!'WU =V

1

M:(M> D> (D> (D> (D> D> (D> (D> (D> (D> (D~
o
ooooooo o oo oo
C

l

Certaines valeurs singuliéres, correspondant par exemple a du bruit éectronique lors de
I’ acquisition expérimentale de H, ont une valeur trés faible. Leur poids devient prédominant dans H™
ains calculée (Eq. 2.7). La régularisation consiste alors a inverser la matrice sans inverser le bruit
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contenu dans H. Le rangement décroissant des valeurs singuliéres dans D permet aors de n’'inverser
gue les N premiéres valeurs correspondant aux signaux physiques. La figure nous permet de visualiser
les différentes vaeurs singuliéres rangées par ordre décroissant. Ce résultat a éé obtenu pour un
milieu trés smple : I'eau (ce qui correspond au dispositif décrit sur la Figure 2.4, sans le milieu
aberrateur).

poids de ia valeur singuliére

o1 \\
A 1 -

N 0 40 G Al 10 120 140
Huméro de |2 valeur singuliére

Figure 2.5 : Distribution des valeurs singuliéres dans|’ eau classées par ordre décroissant
Nous pouvons observer clairement sur la Figure 2.5 une césure entre des valeurs significatives
et des valeurs de poids trés faible, typiquement aprés la cinquantiéme valeur. Ainsi, une premiére
évaluation donne un nombre N de valeurs significatives compris entre 40 et 50. Nous verrons plus tard

comment déterminer précisement N, point clef de I'inversion. Les inverses des vaeurs propres

suivantes sont annulées, ce qui donne une matrice inverse approchée H ™!, moins sensible au bruiit :

> D (D
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*

Eqg. 2.8
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Par conséquent, des que lamatriceH a été acquise expérimentalement, nous pouvons calculer
AL, Aprés avoir chois un objectif F, les signaux a émettre sont déduit gréce al’ éguation Eq. 2.5.
2.3.3.2. Prédiction du résultat de lafocalisation
Soit F, I’ objectif choisi. Le vecteur d' émission correspondant E, est alors donné par :

E, = H1 F, Eq. 2.9
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Il est dors possible de prévoir quel diagramme de focalisation F,, Sera obtenu sur les points
de contréle aprés propagation dans le milieu. En effet, nous avons vu que les propriétés de propagation
entre le réseau émetteur et les points de contréle éaient contenues dans H. On obtient alors F, :

gl O Ou
S 4
& 0 0
s & 0 1 G
Foe = HE, =HH™F, =U g, qU K Eqg. 2.10
~: 0 f
e u
e G
e u
&0 O

La focalisation obtenue F,,; correspond donc a la projection de I’ objectif F, sur le sous espace

propre des vecteurs singuliers non nuls de la matrice régularisée H. La décomposition en valeurs
singuliéres assure en fait que la focalisation obtenue F,,; approche au mieux I’ objectif F, au sens des
moindres carrés?*®, Ainsi, aussitot aprés I’ acquisition de la matrice de propagation H, nous pouvons
caculer le vecteur d' émission E, destiné a produire la focalisation désirée F,, et nous sommes en
mesure de prédire s I’ objectif sera atteint en déterminant numériquement la focalisation obtenue Fp.
Cela est clairement vérifié sur la Figure 2.6, représentant dans le cas de la focalisation dans I’ eau,
I’objectif chois F, (un Dirac spatid), la focalisation obtenue prédite par I' EqQ. 2.10, Fo €t le résultat
expérimental F,,. Nous voyons que le résultat obtenu est toujours bien physique, ¢’ est-a-direici limité
par leslois de la diffraction. Une focalisation réellement ponctuelle est physiquement impossible.

1 ' 7 '
__ Objectif
Projection de
I’ objectif sur les
vecteurs singuliers
principaux

I

I

4 Résultat

| expérimental

0.5} i :

Pression

."'“\

Labih.
(A
e Lllead
i i

LA L RT3
LS VI Ty
L

0

Distance au point central

Figure 2.6 : Objectif Fo (Dirac Spatial, trait plein), prévision du résultat de la focalisation Fo (tirets), et
résultat de la focalisation Fe, (tirets-points)

2.3.3.3. Comparaison Filtre Inverse / Retournement Temporel

Le raisonnement précédent permet également de prédire le résultat de la focalisation par

retournement temporel. A la différence d'une technique de filtrage inverse, une opération de
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focalisation par retournement temporel ne nécessite pas I’ acquisition de la totalité de la matrice de
propagation H. Dans le cas de la focalisation par retournement temporel, on utilise comme vecteur
d émission la version retournée temporellement de I’ensemble des signaux mesurés par le réseau
quand le point de contrdle m, se comporte comme une source acoustique.

Gréce alarelation de réciprocité spatiale, on sait que hp(t) est auss le signa mesuré par le
j°™ transducteur du réseau (travaillant cette fois en mode réception) quand une impulsion de Dirac
temporelle est appliquée & une source acoustique située au M™ point de contrdle. Ainsi, la réciprocité
spatiale implique que 'H, la matrice transposée de H, correspond & la matrice de propagation cette fois-
Ci du plan de contréle vers le réseau de transducteurs.

Lors de la premiére étape d' une expérience de renversement du temps, un des points de
contréle agit comme une source acoustique. Considérons que cette source est placée a la position du
point de contréle m, dans le plan image. Cette source crée une distribution spatiale du champ dans ce
plan image définie par le vecteur colonne Fro = [0, ...,0,1,0,...,0]. Le champ E,regu par le réseau aprés
propagation du champ F,, du plan de contréle jusgu’ aux transducteurs est donné par :

EO:tH Fmo Eq 211

ol 'H(w) = (N W) 5 15mem €St 12 métrice de transfert reliant les points de controle aux
ééments du réseau.
Il faut maintenant réaliser I’ opération de retournement temporel. Dans le domaine de Fourier,

a une fréquence donnée, cette opération correspond sSmplement a une conjugaison complexe. Le
champ ré-émis par retournement temporel est donc :

Err = (Eo)* :(t H l:mo)
Aprés ré-émission du champ Exr sur le réseau, la focalisation obtenue dans le plan image est :
Eq. 2.13

Eqg. 212

FRT = H(tHFmo)* :HtH*Fmo
En effet, Fro = [0, ...,0,1,0,...,0] est rédl.

Cette expression peut étre réécrite en utilisant la décomposition en valeurs singuliéeres :

éllz 0 0@
e . .U
* * * AO 1 *
Fer =H'H Fo =UD'D"'U Fm0=Ug: Htu Fro Eq. 214
e ' 2
g0 0 Iy°g

Nous pouvons maintenant comparer les résultats des divers types defocalisation. Rappelons
gue pour les obtenir nous avons eu besoin des hypothéses suivantes: linéarité et invariance par
trandation dans le temps (pour pouvoir utiliser le formalisme matriciel, et réciprocité spatiale (pour

écrire le bilan matriciel du retournement temporel). Les deux focdisations donnent alors
respectivement :
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Les deux focalisations ne sont donc équivalentes que lorsgue toutes les valeurs singuliéres ont
le méme poids. En fait, cela ne peut se produire que s la perte d’ énergie est uniforme sur toutes les
fréguences et toutes les valeurs singuliéres. C est en particulier le cas lorsque |’ énergie est conservee.

Il est & noter que la focalisation obtenue par filtrage inverse dépend fortement du seuil de
coupure chois lors de la régularisation : pour s approcher de la focalisation optimum, il convient de
maximiser la dimension du sous espace propre des vecteurs singuliers non nuls. Autrement dit, il
convient de supprimer les vecteurs singuliers de bruit tout en conservant précieusement les signaux
physiques. C'est ce que nous alons maintenant voir en simplifiant encore le probléme : nous dlons

nous intéresser a lafocalisation en milieu homogene, riche en interprétations.
2.3.4. Lefiltreinverse spatial en milieu homogéene

D’un point de vue matricidl, la distribution de valeurs singuliéres divise I’ espace en deux sous-
espaces. D’un c6té, les vaeurs singuliéres tres faibles correspondant au bruit. Ces valeurs singulieres

n’ont pas de signification particuliere pour H, par contre puisque leur valeur est forcée a zéro dans la
matrice régularisée I:|, elles correspondent exactement au noyau de H. De I’autre, les valeurs

singuliéres plus fortes caractérisent I'image de H (et de H ), dont la dimension N est appelée rang de
H. Le rang de H correspond au nombre de vecteurs singuliers indépendants de H de vaeurs
singuliéres significatives. Nous alons voir que lorsgue le milieu est homogéne, la valeur du rang peut
étre estimée de fagon théorique en utilisant la décomposition en ondes planes du champ. Le rang N
peut en effet é&re vu comme le nombre de composantes indépendantes du spectre angulaire, qui
peuvent étre créées par le réseau dans le plan de controle. Cela signifie que dans le cas particulier d'un
milieu homogéne, le fameux seuil de coupure en dessous duquel les signaux sont supprimés sera

parfaitement connu.
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2.34.1. Décomposition en ondes planes

Nous nous intéressons ici tout particulierement a la géométrie bidimensionnelle éudiée dans
notre configuration expé&imentale : il S agit de la propagation de champs de pression entre deux plans
de référence (z=0) et (z=2), comme cela est rappelé sur laFigure 2.7.

Réseau de =128 M=128 points
transducteurs A de coptrﬁle
A
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Figure 2.7. Configuration expérimentale.

Nous savons qu’en milieu homogene, les ondes planes sont solutions de I’ équation d onde a
condition de vérifier larelation de dispersion. Leur expression générale est donc donnée par :

L T S ) Eg. 2.16
A(x,z,t):AbeJ(Wt kr) :AbeJ(Wt k.x- Kk,2) Avec k2 =k 2 +k 7 =w?/c?

Il est égdement possible de réécrire cette expression en faisant apparditre les fréquences
spatiales suivant x ety, respectivement f, et f, , définies par :
_ ksng k, _kcosq Eq. 2.17

f ==X ;fz:_z_

R »  2p

Ces fréguences spatiales sont a |’ espace ce que lafréquence f=1U/T est au temps. Cela conduit a
I’ expression générale d’ une onde plane monochromatique :

(2pc)* 1°?

Lorsque z, est suffisasmment grand pour pouvoir négliger les vecteurs propres évanescents, on

Axz,t) = Ae /W P (EXHT.2) oo g 24 g 22

peut montrer'**® que tout champ ondulatoire observé sur le plan (z=2,) pourra s écrire sous la forme
d une décomposition sur la base des ondes planes propagatives. En raison de son ouverture limitée, le



réseau de transducteurs n’est pas capable d émettre des ondes planes parfaites mais les champs émis
pourrons étre décomposés en ondes planes de spectre angulaire défini. Intéressons-nous plus
précisément aux conséquences des limitations d’ ouverture.

2.3.4.2. ] Coupure des fréguences spatiales due a I’ ouverture limitée des

réseaux
Dans le probleme que nous traitons ici, la propagation est éudiée entre un réseau de
transducteurs dans le plan d entrée (z=0) et un réseau de points de contréle dans le plan de sortie
(z=2)). On sattend a ce que, du fait de I’ ouverture limitée des deux réseaux, les fréquences spatiales
selon x soient limitées. Aing, en un point de contréle, les composantes du spectre angulaire du champ
émis par le réseau congtituent un éventail d’ondes planes incluses a I'intérieur d’'un cone reliant le

point de contréle al’ ouverture du réseau [Figure 2.8].

Réseau de =128 M=128 points
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Figure 2.8. Cones délimitant les ondes planes.

Pour un point de contrle donné, le cone contenant ces ondes planes est limité entre deux
angles q. et g. [Figure 2.8]. La fréquence spatiale de I’onde plane arrivant avec une incidence q étant
égde par définition asing/l [Eq. 2.17], lalargeur de bande B des fréquences spatiales qui peuvent étre
créées par le réseau en ce point de controle est donc égale a:

f _sing, - sing. Eqg. 2.19

+ -
I

B =f

Cette largeur de bande B varie pour chague point du plan de contrdle. La plus grande largeur de
bande B, est atteinte pour |e point de contrdle central**®. Dans ce cas, By st égd a:

@ Do Eq. 2.20
. singtan™t —=

SN _,_ € 2F g

I |

ou g correspond au demi-angle du cone défini en Figure 2.8.

B =fo- (-fy) =2



Puisque le spectre angulaire recu dans e plan de controle est limité, il suffit d’'un nombre N de
mesures limité pour complétement le caractériser. Ce nombre N correspond précisément au nombre de
valeurs singuliéres significatives. Déterminons-le.

Le théoreme d échantillonnage de Shannon nous apprend que I’ échantillonnage spatial dy
suffisant pour décrire totalement un signal est égal a I'inverse de la bande passante. Comme nous
venons de le voir, cette bande passante varie sur |’ ouverture du plan de contréle entre deux vaeurs
Buin €t Brax. Aing, le pas d’ échantillonnage spatial d, nécessaire pour définir totalement le champ varie

et devient maximal localement autour du point particulier m, (point central) dans le plan de contrdle :

1 | Eq. 2.21

d:‘aX: =

Brac g ng?an'lig
e 2F g

On peut remarquer que d; n'est d'ailleurs rien d autre que la dimension de |a tache focale

qui serait obtenue par un réseau d ouverture D. De méme |’ échantillonnage spatia suffisant pour

définir totalement le champ atteint une valeur minimale localement aux points de contréle extrémes du

plan image :
g min = 1 - I Eq. 222
* Buin sindan D-L 9+sin§ala'an'1 D+L 9
e %] e 2F g

Aing, une estimation du nombre N de degrés de liberté spatiaux nécessaires pour définir le
champ regu dans le plan de contrdle correspondra au rapport entre I’ ouverture L du plan de contréle et
larésolution d, suffisante pour échantillonner la distribution spatidle du champ dans le plan de

contréle. Ce nombre N est donc compris entre deux valeurs limites® 413!

L L Eq. 2.23

min max
dy dy

Pour les configurations habituellement utilisées, ou L»D, on peut faire I'hypothése que

d™ @™ et donc N aunevaleur égde &

L . D & Eq. 224
N =2—sindtan * —2 q
[ é 2F g

De plus, en champ lointain, lorsque D/2F <<1, on obtient d™ =d ™ et N verifie dors la

relation smple :

N » DL Eq. 2.25
| F
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Dans ce cas, une interprétation physique ssimple de ce nombre N peut ére donnée : ce dernier
correspond alors au sens du critére de Rayleigh au nombre de taches focales indépendantes pouvant
étre créées par le réseau sur I'ouverture L du plan de contréle. En effet, | F/D correspond a la

résolution latérale a—6dB obtenue avec notre géométrie.

Nous vérifierons la validité de ces formulations de N dans la derniere partie de ce chapitre,
lors de la comparaison expérimentale des différentes techniques de focalisation dans I’ eaw.

Maintenant que le processus d’inversion est bien compris, et que le seuil de coupure a de plus
€été théoriquement calculé dans un cas simple, il nous reste a étendre la technique a une approche large

bande en combinant tout simplement ce méme processus a plusieurs fréguences.

2.3.5. Approchelargebande : lefiltreinverse spatio-temporel

Les résultats précédents ne concernaient qu’ une composante monochromatique de I’ opérateur
de propagation. lls peuvent ére éendus a une éude large bande : dans ce cas, |'opérateur de
propagation {hy} (t), enregistré avec un pas temporel fini dT, peut é&re décrit dans le domaine de
Fourier par un ensemble de matrices de propagation H(w),0EWE2 (2p/dT). L’inversion doit alors étre
effectuée a chaque fréquence. Nous verrons dans un premier temps comment les valeurs singuliéres se
répartissent a chaque fréguence, en éudiant leur distribution spatio-temporelle. Puis nous aborderons

le processus complet d'inversion spatio-temporelle.

2.3.5.1. Dispositif de focalisation dans |’ eau

Pour une meilleure représentation des choses, nous illustrerons systématiquement nos propos
par |" application au cas d une focalisation dans |’ eau. La géomeétrie exacte est précisée en Figure 2.9.

Reéseau de =128 AT ' 4 M=128 points
transducteurs -

de contrble

D=63mm

D=63mm | — 1

O _ 24
v < F=100mm >

Figure 2.9. Configuration des expériences et des simulations dans |’ eau.

La configuration choisie est parfaitement symétrique : 128 points de contréle sont répartis
avec un pas de 0,5mm sur une ligne de contrdle de longueur D, tout comme les 128 émetteurs, répartis
avec le méme pas sur une longueur D. Tous les transducteurs fonctionnent a une fréguence centrale de
1,5MHz avec une bande passante d’ environ 70%. Ils ont une largeur de 0,5mm. Il convient de préciser
gue le pas chois (0,5mm) correspond a la maitié de lalongueur d’ onde a la fréquence centrale (I /2).
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L'opérateur de propagation {hy}(t) a alors éé acquis de deux fagons: d'une part
expérimentalement, d autre part par simulation. L’acquisition expérimentale s est effectuée comme
précisé en début de chapitre : le signd enregistré sur le point de contréle m lorsqu’ une impulsion a été
émise par le transducteur j donne la composante hy(t). L'ensemble des couples (m,j) congtitue
I’ opérateur de propagation. Concernant la ssmulation, nous avons dans un premier temps reconstitué la
réponse acousto-électrique de nos transducteurs. Cette réponse, représentée sur la Figure 2.10,

correspond au signa ultrasonore généré par le transducteur lorsqu’il est excité par un Dirac temporel.

Fréquence (MHz)

Figure 2.10 : Réponse acousto-électrique simuléer(t) des transducteurs, ainsi que la valeur absolue de sa
transformée de Fourier.

Nous avons également tenu compte de la directivité des ééments D(q)=sinc(dg/l ) modédlisant
les effets de la taille finie d des @éments dans le champ diffracté selon I’incidence g. La matrice de
propagation est alors définie par les réponses impulsionnelles entre couples émetteurs/récepteurs :

- rit-d_/c
il LMY 9]y 0=D(eos? T D

mj mj

Eq. 2.26

Ou dy; est la distance entre le ™ point de contréle et le [*™ émetteur, et r(t) la réponse
acousto-électrique smulée..
Nous disposons ains de deux opérateurs de propagation dans I'eau, I'un acquis

expérimentalement, I’ autre smulé.

2.3.5.2. La distribution des valeurs singulieres spatio-temporelles

La transformé de Fourier de |’ opérateur de propagation nous donne un ensemble de matrices
de propagation H(w), W, couvrant toute la bande passante des transducteurs. Les pulsations sont
discrétisées par le cacul numérique des transformées de Fourrier. Nous décomposons alors chague
composante H (w) en valeurs singuliéres :
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L’ensemble des valeurs singulieres | ;(w) peut ére représenté par une surface 2D. La
distribution est représentée sur la Figure 2.11 : a chague pulsation w, les vaeurs singuliéres sont
classées par ordre décroissant, dans les cas expé&imental et théorique. Pour alléger la rédaction, nous

omettrons désormais I’ indice k.

a) b)
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2
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Figure 2.11. Distribution des valeurs singulieres de |’ opérateur de propagation {hy;}(t) simulé (a) et acquis
expérimentalement (b)

Il s agit maintenant de déterminer a chague pulsation le nombre de vecteurs singuliers N(w) a

conserver dans le processus d'inverson. Or nous avions calculé ce nombre dans le cas

monochromatique (Eq. 2.24). On peut réécrire ce nombre en fonction de la fréquence en remplacant la
longueur d'onde | par coff, ou ¢ est la vitesse de I’ onde dans le milieu supposée indépendante de la

fréquence dans la bande passante étudiée (c,=1500m.s" dans notre cas) :

" Eq. 2.28
N(f):zifsing?an'lﬂg q
G é 2Fg

Aing, le nombre N de degrés de liberté de chaque matrice de propagation monochromatique
dépend linéairement de la fréguence. Cette droite a éé tracée en blanc sur la Figure 211 : la

concordance entre théorie et expérience est trés bonne.

2.3.5.3. Le processus complet d’ inversion spatio-temporelle

Le processus de régularisation peut maintenant ére appliqué a I'ensemble des matrices

monochromatiques en ne conservant que les valeurs singuliéres significatives. Cela permet de calculer



les matrices pseudo-inverse |3|'1(w) a chague pulsation. Il suffit alors de choisir un objectif spatio-
tempore {f,(t)} dans le plan de contrdle correspondant aux m signaux temporels que I’on voudrait
obtenir sur les m points de contréle dans une fenétre temporelle donnée (tI [0,T]). Cet ensemble de
signaux temporels est représenté dans le domaine de Fourier par un ensemble de vecteur F(w). Chacun
de ces vecteurs comporte m composantes complexes, contenant les informations de phase et
d amplitude.

Comme expliqué en section 2.3.3.1, le vecteur d’émission optimal E(w) peut aors étre calculé

a chaque fréquence selon I équation :

E(w) = A (w)F(w) Eq. 229
Enfin, I’ensemble de signaux temporels {g(t)} optimaux a émettre avec le réseau de
transducteurs est obtenu par transformée de Fourier inverse :

Tl e (t) :%@ (w) €"dw Eqg. 2.30

On peut écrire I’ expression compléte donnant les vecteurs d’ émission :
Eqg. 2.31

et)=0 a I:|jm'1Fm(W) e ™ dw
w m=1.M

La Figure 2.12 résume I’ ensemble du processus de filtrage inverse spatio-temporel.

Acquisition de
I’ opérateur de propagation
{hm}(t)
Transforméet de Fourier
Matrices monochromatiques
H (W)
(dimHW)=[m,J))

S.V.D.4
Choix d’un régularisation et Sighaux
Objectif inversion d’ émission
fn(t) (a£mem) H* (W) & (t) (1££)
Tr @Fourier l Tr FourierTInv.
VeCteurs —>] E(W) = H_l (W) F(W) —>] Vecteurs
monochr. monochr

Figure 2.12 : Résumé du filtre inverse spatio-temporel

Pour résumer, il faut dans un premier temps acquérir |’ opérateur de propagation {hy(t)}. Sa
transformée de Fourier nous donne un ensemble de matrices monochromatiques H (w). Chacune de ces
matrices est alors régularisée et inversée. De facon a obtenir une focalisation optimae, il faut aors
choisir dans un troisieme temps un objectif {f,(t)} correspondant aux signaux que nous voudrions

recevoir dans le plan de contréle. Le choix le plus smple, mais le plus contraignant, correspond a un



Dirac spatio-temporel, qui consiste a créer un Dirac temporel a I'instant t=t, en une seule position
m=my :
"m 1EmEM, f,t)=d,(t- t;)=d(m- my) d(t-t,) OLtET Eq. 2.32

Le choix de I'objectif est en fait tres vaste et dépend de I’ application envisagée. Nous en
verrons plusieurs exemples trés différents dans les chapitres expérimentaux suivants. Il n'a de limite
gue I'imagination de |’ expérimentateur.

L’ ensemble des vecteurs d’ émission monochromatiques est aors calculé par I' Eq. 2.31. Une
transformée de Fourier inverse nous donne finalement les signaux temporels {g(t)} optimaux a
émettre avec le réseau de transducteurs. La focalisation obtenue correspondra alors précisément a la
projection de I’ objectif sur le sous-espace des vecteurs singuliers principaux.

Le processus ains résumé est trés smple, mais dépend fortement d'une part de la
régularisation qui précede I'inversion et d autre part bien sir du choix de I'objectif. Si ces deux
opérations sont correctement effectuées, les résultats de la focalisation obtenue par filtre inverse
spatio-temporel peuvent étre trés intéressants comparés a ceux obtenus par des techniques plus
‘classiques’ de lois cylindriques ou de retournement temporel. Nous alons d' ailleurs immédiatement

effectuer la comparaison de ces trois techniques dans le milieu le plus smple qui soit : I’ eau.

2.3.6. Comparaison des différentes techniques de focalisation dans |’ eau

2.3.6.1. Simulations

Nous alons dans cette partie appliquer le processus de filtrage inverse a I’ opérateur de
propagation ssimulé dans le cas d’ un milieu homogéne (I’ eau). Les simulations sont celles décrites dans
le paragraphe précédent. L' objectif {f,(t)} a é¢€ fixé a un Dirac spatio-temporel sur le point de
contrle central, comme décrit par I'équation Eg. 2.32 avec my=64. L’ensemble des signaux
d émission a alors éé calculé et le résultat de la focalisation obtenue est présenté sur la Figure 2.13
(a) : le sgna tempore recu en chague point de controle est tracé en niveau de gris avec une échelle
logarithmique et la position des points de contréle est directement convertie en mm.

@ (b) (c)
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Figure 2.13. Résultats des simulations. Taches focales en niveaux de gris a I’ échelle logarithmique
obtenue (a) par filtre inverse, (b) par focalisation cylindrique et (c) par retournement temporel.



La quaité de la focdisation est comparée a celle obtenue en utilisant une focalisation
cylindrique consistant a I’émission d’'une impulsion de Dirac temporelle avec une loi de retard
cylindrique sur chague transducteur (Figure 2.13 (b)). Enfin, toujours dans la méme géométrie décrite
Figure 2.9, une expérience de retournement temporel est simulée : Le point de contrdle central est
excité par une impulsion de Dirac. Le signa émis est alors propagé numériquement jusqu’ au réseau de
transducteurs, ou le champ est retourné temporellement puis ré-eémis. Le résultat de la focalisation est
donné sur laFigure 2.13 (c).

Comparons tout d’'abord le filtre inverse et la loi cylindrique. Le filtre inverse minimise a
chague fréquence la différence entre I’ objectif fixé et la focaisation*®. Ains, le choix d'un Dirac
spatial pour objectif augmente la résolution latérale au détriment éventuel du contraste latéral. On
observe bien sur la Figure 2.13 que la meilleure résolution latérale est obtenue avec le filtre inverse.
Ceci est obtenu au niveau de I'émission gréce a une légére anti-apodisation afin de compenser
partiellement la directivité des @éments du bord. Par contre un examen attentif des niveaux de lobe
secondaires montre qu'ils sont 1égérement meilleurs (d' environ 2dB) pour laloi cylindrique. Le méme
phénoméne apparait dans le domaine temporel : I'utilisation d'un Dirac temporel favorise un
élargissement de la bande passante (donc la résolution axial€), au détriment du contraste axial. Ceci est
parfaitement visible sur la Figure 2.13. Pour mieux comprendre le phénomene, nous avons tracé
Figure 2.14 les spectres de Fourier du signa émis par le transducteur central (a) et du signa recu au
foyer (b) pour lestrois techniques de focalisation.
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Figure 2.14. Spectre de Fourier du signal émis par le transducteur central (a) et du signal regu au foyer (b) pour
lestroistechniques de focalisation : filtreinverse (trait plein), loi cylindrique (pointillés) et retournement
temporel (tirets)

Concernant la loi de focalisation classique, un Dirac temporel est appliqgué a chague
transducteur, de sorte que la transformée de Fourier est constante, normalisée a 1. Le filtre inverse
propose quant a lui un signal d’'émission totaement différent : il cherche a compenser la bande
passante des transducteurs, de fagon a obtenir un spectre de Fourier relativement plat dans le plan
focal. Il est clair [Figure 2.14 (b)] que le spectre obtenu dans le plan foca (trait plein) est plus large
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que celui obtenu par loi cylindrique (pointillés). Le spectre obtenu au point focal par filtre inverse
n'est pas plan : les hautes fréquences sont avantagées, ce qui favorise en fait non seulement la
résolution temporelle mais égaement la résolution latérale. Bien entendu, I'amélioration de la
résolution axiale (et de la résolution en généra) a un colt : la presson maximale recue au foyer en
pétit. En effet, puisque les transducteurs sont utilisés en régime forcé, le rapport entre I’ énergie regue
au foyer et celle émise par le réseau de transducteurs diminue.

Comparons maintenant ces deux techniques au retournement temporel, dont le résultat de la
focalisation est présenté sur la Figure 2.13 (). Les résolutions latéraes et axiales sont visiblement
dégradées par rapport aux deux autres techniques. En effet, le front d onde émis est le retourné
temporel d'un front d’ onde ayant déja subi une propagation dans le milieu. Aing, le spectre de Fourier
des signaux d’émission correspond a la réponse en fréquence des transducteurs, comme cela peut se
vérifier sur laFigure 2.14 (a) sur la courbe en tirets. Ce signal est aors filtré une deuxieme fois par les
transducteurs et le spectre du signal regu au point focal est trés fin [Figure 2.14 (b), courbe en tirets).
Cela explique la perte de résolution axiale. Concernant la perte de résolution latérale, le front d’ onde
arrivant sur le réseau de transducteurs est 1égérement apodisé par la directivité des éléments. Aprés
retournement temporel et ré-émission, cette apodisation du front d’ onde diminue la résolution latérale.
Cependant, ce qui est interprété ici comme une faiblesse du retournement temporel peut étre vu a
I’inverse comme une force : nous voyons en effet immeédiatement que le retournement temporel limite
toute perte d’ énergie : aucune énergie n'est dépensée inutilement en dehors de la bande passante des
transducteurs et leur directivité n'est pas compensée. Cela confirme tout simplement ce que nous
évoquions en début de chapitre : le retournement temporel maximise le rapport entre I’ énergie recue au
foyer et celle émise par le réseau de transducteurs. En d autres termes, le retournement temporel est un
filtre adapté, qui optimise la sengibilité de la focalisation.

2.3.6.2. Expériences

Nous avons parallelement reproduit cette configuration expérimentalement, acquis |’ opérateur
de propagation, et réalisé trois opérations de focalisation avec |es trois mémes techniques. Les résultats
sont présentés sur la Figure 2.15.
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Figure 2.15. Résultats des expériences. Taches focales en niveaux de gris a I’ échelle logarithmique obtenue (a)
par filtreinverse, (b) par focalisation cylindrique et(c) par retournement temporel.



Nous retrouvons les mémes résultats : le filtre inverse spatio-temporel présente une meilleure
résolution que les deux autres techniques, mais le contraste et |égerement moins bon. Toutefois, nous
pouvons remarguer que dans le cas expé&imental, la focalisation par filtre inverse est significativement
de meilleure qualité que les deux autres. En effet, en smulation, tous les transducteurs éaient
supposés identiques. Or dans la configuration expérimentae, les éléments du réseau de transducteurs
n'ont pas les mémes caractéristiques en termes de sensibilité, de réponse impulsionnelle ou de
directivité. Ces disparités temporelles et spatiaes sont prises en compte et compensées par le filtre
inverse. Mais s I'effet est impressonnant en qualité de focaisation, il ne faut pas oublier que la
pression regue au foyer par filtrage inverse est plus faible. Nous avons réalisé une étude quantitative au

paragraphe 4.3.2 dans le cadre de la focalisation a travers un créne humain.

2.4. Conclusion

Nous avons introduit une nouvelle technique de focalisation, le filtre inverse spatio-temporel,
basée sur la connaissance de |'opérateur de propagation reliant un réseau de transducteur a un
ensemble de points de contrdle. Cette technique permet d obtenir de facon optimale une répartition de
champ voulue sur les points de contréle. Cette répartition est appelée objectif et le filtre inverse
cherche & I’ approcher au mieux au sens des moindres carrés**®!. Comme nous I’ avons vu dans le cas
trés simple d’'un milieu homogéne, avec un choix extréme d' objectif (un Dirac spatio-temporel), il est
possible d'améliorer significativement la qualité de la focalisation par rapport aux techniques plus
classiques de loi cylindrique ou de retournement temporel. Bien entendu, cette technique est plus
spécifiquement adaptée aux milieux inhomogenes plus complexes. Ceci feral’ objet des deux chapitres

suivants.
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3. Comparaison expérimentale des différentes techniques de
focalisation dans des milieux modéles

Nous avons pu congtater dans le chapitre précédent que le filtre inverse spatio-temporel
permet d’ obtenir une excellente qualité de focdisation dans le plus smple des milieux homogenes
(Ieau) comparativement aux techniques ‘classiques de focdisation cylindrique ou de retournement
tempordl. || permet en effet de corriger en partie les défauts des transducteurs.

Il est maintenant intéressant de tester la robustesse de cette nouvelle méthode de focalisation a
travers des milieux plus complexes. Nous nous sommes attachés a étudier des milieux modées
représentatifs de la plupart des milieux a travers lesquels la communauté des ultrasons tente de
focaliser : milieux hétérogénes absorbants ou non, réverbérants ou non>*,

Nous étudierons dans un premier temps des milieux non absorbants. Les effets de réflexion et
de réfraction seront abordés dans le cadre de la focalisation a travers une plague. Ensuite la
réverbération et | hyperfocalisation seront étudiées dans le cadre de la focalisation en milieu urbain :
une géométrie urbaine a en effet é&é modélisée par un assemblage de blocs de métal.

Dans un second temps, nous étudierons la focalisation a travers un milieu purement absorbant,
congtitué d' un bloc inhomogene d uréol®. L’ uréol® présente la caractéristique d’ étre absorbant tout
en possédant une masse volumique et une vitesse du son tres proches de celles de I’ eau, ce qui limite
tout phénomene de réflexion et de réfraction.

Dans chague cas, les résultats obtenus par filtrage inverse seront comparés aux focalisations
cylindriques et par retournement temporel. Nous verrons que dans chaque cas, le filtre inverse spatio-
temporel permet d'obtenir les meilleures qualités de focalisation. Les perspectives ouvertes par la
technique de filtrage inverse sont aing extrémement vastes.

3.1. Focalisation dans des milieux hétérogenes non absor bants

3.1.1. Focalisation atraversune plaque : annulation des échos de plaques

Lorsque I'on focalise a travers une plague, le front d onde principal est suivi de fronts d’ ondes
secondaires, dus aux réflexions internes dans la plague, ce qui dégrade la qudité de la focdisation.
Nous proposons ici d'utiliser la technique de filtrage inverse pour atteindre la qudité de focaisation

optimale tout en supprimant les échos de plaques.

3.1.1.1. Dispositif expérimental

Le dispositif expérimental global reste celui décrit au chapitre 2. Par contre, une plague de
métal (du titane) de 25mm d’ épaisseur est désormais introduite entre le réseau de 128 transducteurs et
les 128 points de contrdle (cf Figure 3.1).
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Figure 3.1 Dispositif expérimental

L’influence de la plaque est clairement mise en évidence en émettant une impulsion au point
de contr6le central (en position N/2) et en enregistrant le front d’ onde sur le réseau de transducteurs.
Cela correspond précisément a la premiére étape d’ une expérience de retournement temporel. Le front
d onde correspondant est représenté sur la Figure 3.2.

0

20 40 60 80 100 120
Numéro du transducteur

Figure 3.2 Font d’ onderecu sur leréseau de transducteurs a traversla plaque detitane. L’ amplitude y est
représentée en échelle logarithmique. L' axe horizontal correspond au numéro du transducteur, | axe vertical a
I” évolution temporelle

Rappelons que s seules des ondes de compression longitudinales peuvent se propager dans
I’eau, des ondes longitudinales (ondes L, vitesse v=6,1Immps™) et transverses (ondes T, vitesse
vr=3,1mm.us™) peuvent se propager dans le titane. Une onde de compression incidente L dans I’ eau
donne toujours naissance a une onde L dans le métal, mais elle ne peut donner naissance a une onde T
que s elle peut générer une contrainte transverse ' est-a-dire s elle n’arrive pas en incidence normale.
Plus précisement, I’amplitude de I’ onde transverse est proportionnelle au sinus de I’ angle d'incidence
(sinq)®?. Celaest illustré sur la Figure 3.3.
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Figure 3.3 Génération d’ ondes T et L a uneinterface liquide-solide

Revenons ala Figure 3.2 : il apparait un premier front d’'onde, a I'instant 11us, appelé front
d onde principal, et correspondant a la transmission directe de I’onde L. Deux ondes symétriques
arrivent ensuite a 15us, correspondant cette fois a la transmission directe des ondes T. En effet, pour
les grands angles d'incidence, le front d onde incident a donné naissance sur la premiére interface a
des ondes T. Apres propagation dans la plaque, ces ondes ont été transmises par la seconde interface et
ont rayonné des ondes L dans I’ eau qui se sont propagées jusgu’ au réseau de transducteurs. Puisque la
vitesse des ondes T est deux fois plus faible dans le titane que celle des ondes L, ces fronts arrivent
4us plus tard. Enfin, un troiséme front d’ onde arrive a 19us (8us apres le front d onde direct), dd ala
double réflexion de I’onde L du front d’onde principal sur chacune des interfaces. On véifie qu’' une
onde L met bien 8us pour parcourir 2 25mm.

Cette andyse de | effet de la présence d' une plague en métal dans le milieu va nous permettre

de comprendre la dégradation de la focalisation obtenue par des techniques classiques.

3.1.1.2. Reésultats des focalisations par loi cylindrique et retournement
temporel.

Les résultats des focdisations par loi cylindrique et retournement temporel sont
respectivement présentés sur les Figure 3.4 @) et b). Comme attendu, la focalisation par loi cylindrique
comprend une tache focale (11us), suivie d’un large front d’onde réfléchi arrivant 8us plus tard. Ce
second front d’ onde correspond a la double réflexion sur les deux interfaces. La partie des signaux
convertie en onde T existe bien mais sa contribution ne perturbe pas la focalisation de fagon

significative.
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Figure 3.4 (a) B scan dans e plan focal obtenu en focalisant avec une loi cylindrique. L’ amplitude des signaux
enregistrés sur chacun des 128 points de contrdle est représentée en dB et codée en niveau de gris en fonction
du temps. Les positions des points de contréle ont été converties en distances. (b) B scan dansle plan focal
obtenu en focalisant par retournement temporel.

Etudions maintenant le résultat d’ une expérience de retournement temporel menée a partir du
réseau de transducteurs. Dans un premier temps, les signaux provenant du point cible (le point de
controle central) sont enregistrés par le réseau de transducteurs. 1l S agit précisement des signaux
présentés sur la Figure 3.2. Ces signaux sont ensuite retournés temporellement et ré-émis par le réseau.
Le résultat dans le plan foca de cette ré-émission, présenté en Figure 3.4, est malheureusement loin
d étre satisfaisant : I’ effet de la plague a été doublé ! La focalisation principale est maintenant prise en
étau entre deux fronts d’ ondes symétriques. En effet, s |I'on néglige les conversons en onde T dans la
Figure 3.2, le front d’onde ré-émis sera principalement constitué de deux fronts successifs. Le front
d onde réfléchi, qui arrivait & 19us, est maintenant émis en premier. D’une part, sa transmission
directe va donner naissance au premier large front dans le plan focal ; d autre part, une fraction de ce
front d’onde va subir une double réflexion et arriver 8us plus tard, c'est a dire exactement au méme
moment que la tache focale principae (12us sur la Figure 3.4) En fait, en raison de sa fable
amplitude, I'effet de cette double réflexion est négligesble. Ensuite, I'émission du front d onde
principal donnera d’une part naissance a la tache focale principale par transmission directe et d autre
part au second large front par double réflexion. On obtient au foyer |’ autocorréation de la réponse
impulsionnelle, donc un pic principal et deux pics secondaires.

Nous retrouvons ici I'une des limites du retournement tempore : notre réseau de
transducteurs, qui constitue notre miroir a retournement temporel ne couvre pas un angle solide de 4o
stéradians, ce n'est donc pas une cavité a retournement temporel : une telle cavité permettrait de
compenser toute la réverbération induite par la plague. En particulier, lorsque le point de contrdle
central émet I'impulsion, nous N’ enregistrons pas les signaux réfléchis par la plague et qui repartent
vers les points de contréle : une part non négligeable de I’ énergie est ains perdue. Le retournement
temporel est capable de supprimer les échos de plague, mais il faudrait pour cela que le miroir a

retournement temporel couvre les deux cotés de la plague de titane : le dispositif expérimental devrait



alors comprendre au moins deux barrettes échographiques de part et d' autre de la plaque. Une question
sepose aors: est-il possible d’ @iminer ces échos parasites en se limitant a |’ utilisation du seul réseau
d émetteur utilisé dans notre dispositif expérimental ?

3.1.1.3. Focalisation par filtre inverse spatio-temporel

Dans un premier temps, la matrice de propagation H introduite au chapitre 2 a été acquise de
la fagon suivante : chaque transducteur j du réseau de transducteur émet successivement un chirp
(signa dont la fréquence varie linéairement au cours du temps), enregistré en chaque point de controle
m L’ utilisation d’un chirp est préférée al’ émission d’ une simple impulsion afin d’ améiorer le rapport
signal/bruit sur les fréquences éloignées de la fréguence centrale des transducteurs. La déconvolution
du signal enregistré par le signal appliqué aux transducteurs donne la réponse impulsionnelle hy(t).
L’ ensemble des signaux {hy}(t) constitue lamatrice N* N, H(t). La transformée de Fourier de chaque

édément de la matrice donne finlement H(w). L’inversion de la matrice H(w) a été effectuée par
décomposition en vaeurs singulieres, permettant d’ obtenir la matrice inverse régularisée I3|'1(W) .La

distribution des valeurs singuliéres, ains que le seuil de coupure chois (-28dB) est représenté sur la
Figure 3.5b). Elle peut étre comparée a la méme distribution acquise expérimentalement avec la méme

géométrie mais dans un milieu de référence : | eau.
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Figure 3.5 Distribution spatio-fréquentielle des valeurs singuliéres de |la matrice de propagation H(t) acquise
(a) dans|’eau (b) atraversla plaque detitane

Nous constatons qu’a travers la plaque, le nombre global de valeurs singuliéres physique a
légerement diminué par rapport a I’eau. Nous verrons en effet qu'en raison du phénomene de
réfraction, les ondes planes de grande incidence ne peuvent étre synthétisées dans le plan de contrdle :
le nombre de degrés de liberté diminue. De plus, des pics apparaissent clairement a des fréguences
régulierement espacées : il S agit des modes résonnants dans la plague.



Toutes les valeurs singulieres dont I’amplitude est inférieure & —28dB par rapport a la valeur
singuliére la plus forte sont considérées comme éant du bruit et ne sont pas prises en compte lors de
I"inversion.

Aprés avoir calculé A “(w) atoutes les fréquences, nous avons vu qu'il suffisait de choisir un

objectif F(t) pour obtenir le vecteur d’ émission E(t). Puisgque nous désirons éiminer les échos de
plaque, nous avons choisit comme objectif F(t) de prendre le Bscan obtenu par retournement temporel
(cf Figure 3.4b)), dans lequel nous avons tout simplement ‘gommeé’ les réflexions parasites. L’ objectif
est ains présenté sur la Figure 3.6 a). Chague ligne du vecteur F(t) contient les signaux temporels
désirés en chague point de contrdle du plan foca. Pour chaque pulsation w, nous obtenons donc
aisément le vecteur F(w) dont chaque ligne contient la transformée de Fourrier des signaux temporels
désirés en chaque point de contréle du plan focal. Conformément a I’ éude du chapitre 2, par filtre
inverse, I’ ensemble des signaux { g(t)} aémettre sur la barrette est donné par :
e (t) :i(‘) é_ H jm'lFm(W) " dw =a.3.1
2p w m=L.N

Le vecteur {g(t)} aalors é&é émis par le réseau de transducteurs. Comme |le montre la Figure

3.6 b), le Bscan obtenu et proche de I’ objectif : les échos de plaques ont été totalement éliminés.
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Figure 3.6 (a) Objectif F(t) fixé pour lefiltre inverse spatio-temporel. L’ amplitude des signaux sur chacun des
128 points de contrdle est représentée en échelle logarithmique en niveau de gris en fonction du temps. Les
positions des points de contréle ont été converties en distances. (b) B scan dans le plan focal obtenu en
focalisant par filtre inverse spatio temporel.

Il reste maintenant a comprendre comment une telle qualité de focalisation a pu étre obtenue.

Il est alors des plus instructif de regarder la forme du front d’onde {g(t)} émis par le réseau de
transducteurs. Celui-ci est représenté sur la Figure 3.7.
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Figure 3.7 Vecteur d’ émission calculé par filtre inverse spatio-temporel. L’ amplitude des signaux sur chacun
des 128 émetteurs est représentée en échelle logarithmique en niveau de gris en fonction du temps.

Le vecteur d'émission est principalement constitué de deux fronts successifs. Un front
principal est émis a I'instant t=8us. La composante directement transmise a travers la plague donnera
latache focale visible sur le B scan de la Figure 3.7b). La composante de ce méme front réfléchie par
la deuxieme interface va aors précisément interférer destructivement avec le second fond d'onde
(16ps sur la Figure 3.7). La Figure 3.8 représente plus clairement cette annulation de fagon
synthétique : les deux parties du front d’ onde principal @ qui se sont séparées a la deuxiéme interface
sont représentés en traits pleins rouges, tandis que le front d’ onde @ émis en second est représenté en
traits pointillés bleus. On comprend que ce front @ pourra annuler la partie réfléchie du front principal
a son arrivée sur la premiére interface, empéchant aors la partie réfléchie de subir une seconde

réflexion pour repartir en direction de la cible et dégrader la focdisation.
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Figure 3.8 Représentation synthétique de I’ annulation de I’ écho de plaque par filtrage inverse

Cean’arien de magique, il et désormais clair qu'il est possible d’ annuler les échos de plaque
en émettant le bon front d’onde a partir d’un réseau de transducteur situé d’'un coté de la plague. La
solution proposée par le filtre inverse est tres logique et éait d ailleurs parfaitement prévisible. C'est
d ailleurs la raison pour laquelle cette expérience a éé mise en place. Mais nous avons tenté d'aller
plusloin : lafocalisation obtenue est-elle réellement optimale ou est-il possible de I’améliorer encore ?
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Nous dlons voir qu'il existe une melleure solution que le filtre inverse peut mettre a jour,
parfaitement logique, mais beaucoup moins intuitive.

3.1.14. Optimisation dela focalisation par utilisation desondestransverses

Les échos de plaque ont bien &é éiminés. Mais la largeur a mi-hauteur reste importante
comparativement au rapport (distance focale F)/(ouverture D de la barrette) : la résolution latérae est
en effet donnée par la largeur a mi-hauteur de la tache focale, qui vaut en milieu homogene | F/D, ou
avec nos notations habituelles | désigne la longueur d’onde, F la distance focale et D I’ ouverture du

réseal. Avec notre configuration expérimentale, la largeur a mi-hauteur serait en milieu homogeéne
égae a1,5mm. Or une mesure sur la Figure 3.6 (b) nous donne une largeur & mi-hauteur de 4mm. En
fait, puisque la vitesse acoustique est plus importante dans le titane que dans I’ eau, les fronts d’ ondes
sont réfractés par les deux interfaces paraléles en suivant les lois de Snell-Descartes, ce qui diminue
I’ ouverture apparente de la barrette, comme on peut le voir sur la Figure 3.9. Les ondes transverses,
dont la vitesse est plus proche de I’ eau que les ondes longitudinales, sont moins réfractées.

Ondes Longitudinales Ondes Transversles
V. =6.1 mm.us™ V;=3.1 mm.us
—I B | _CD\
— -
..' _.~">.
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— NS
— [\
¢ Ouverture effective ¢ Ouverture effective

Figure 3.9 Diminution de |’ ouverture apparente de la barrette

Il est intuitivement plus difficile que précédemment de prévoir s'il existe un moyen de corriger
cda S I'on a foi dans le filtre inverse spatio-temporel (et dans son seuil de coupure lors de
I’inversion), il est possible d' imposer comme objectif un Dirac spatio-temporel et de voir comment cet
objectif peut étre approché au mieux.

La Figure 3.10 présente d'une part I’ objectif (a) et la focaisation correspondante (b) mesurée
expérimentalement aprés émission du nouveau vecteur d émission calculé. Bien entendu, il a éé
impossible de réaliser un Dirac spatio-temporel au foyer. Nous restons toujours limité par la bande
passante finie des transducteurs que |I’on ne pourra jamais totalement corriger et par les lois de la

diffraction. Néanmoins, la focalisation obtenue est indéniablement plus fine que précédemment. Pour



sen convaincre, il suffit de comparer cette derniere avec celles que nous avions précédemment
obtenues : le rappel de lafocalisation cylindrique est donné atitre de comparaison Figure 3.11 a), cdle
obtenue par filtre inverse avec I’ objectif moins contraignant basé sur le retournement temporel est

donnée Figure 3.11 b). La page suivante nous donne donc une vision synthétique du chemin parcouru.
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Figure 3.10 (a) Objectif F(t) fixé pour lefiltre inver se spatio-temporel. L’ amplitude des signaux sur chacun des
128 points de contrdle est représentée en échelle logarithmique en niveau de gris en fonction du temps. Les
positions des points de contrdle ont été converties en distances. (b) B scan dans | e plan focal obtenu en
focalisant par filtre inverse spatio temporel.
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Figure 3.11 (a) B scan dans|e plan focal obtenu en focalisant avec uneloi cylindrique. L’ amplitude des signaux
enregistrés sur chacun des 128 points de contréle est représentée en échelle logarithmique en niveau de grisen
fonction du temps. Les positions des points de contr6le ont été converties en distances. (b) B scan dansle plan
focal obtenu en focalisant par filtreinverse sur le gabarit basé sur |e retournement temporel.

Il nous reste maintenant a expliquer comment une telle focalisation a pu étre obtenue. Le
mieux est d’ observer directement le vecteur d’' émission calculé par filtre inverse : laFigure 3.12 le met
en paraléle avec la focdlisation obtenue. Pour mieux comprendre |'effet parfois trés subtil des
différents fronts d’ondes, la focdlisation est présentée avec une dynamique plus importante que

précédemment [0 —30dB] au lieu de [0 —25dB]. Par rapport au vecteur d émission obtenu au



paragraphe précédent avec un objectif moins contraignant, un front d’ onde apparait en téte, al’instant

t=3us.
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Figure 3.12 Focalisation en utilisant les ondes transverses : B-scan obtenu dans le plan focal (a) et vecteur
d’émission (b).

Ce front d’onde supplémentaire est responsable de I’améioration de la résolution obtenue.
Nous constatons que ce front d’onde n’est pas continu mais comporte deux demi-fronts symétriques
émis par les transducteurs des bords du réseau. Aing, ces fronts semblent favoriser les ondes
transverses dans la plaque. Cela est loin d' étre surprenant : nous cherchons en effet a augmenter
I’ouverture effective de la barrette. Nous avons vu que cette ouverture éait restreinte par le
phénomeéne de réfraction. Or les ondes transverses, dont la vitesse est plus proche de celle de I’ eau,
sont moins réfractées [cf Figure 3.9]. Il serait donc utile de les favoriser. Pour la méme raison (vitesse
plus faible), leur émission doit se faire avant le front d'onde principa pour que la composante
transverse correspondant a ce front d onde arrive en méme temps au foyer que la composante
longitudinale du front d’onde principal.

Ce qui de prime abord peut paraitre choquant dans la solution envisagée, c'est que la
composante longitudinale du front d’ onde supplémentaire arrivera désespérément la premiére, avant la
tache focale principale sans aucune possibilité d’ étre éliminée par interférences destructrices. En fait,
s la composante transverse de ce champ focalise bien au point central, la composante longitudinale,
réfractée différemment se répartit quant a elle relativement uniformément dans tout e plan de controle
avec une amplitude extrémement faible (30dB sous la tache focale) : il Sagit de la |égére trainée
visible au temps t=7us sur la Figure 3.12 (@) et répérée par le chiffre 2. Elle arrive effectivement avant
latache focale principae repérée par le chiffre 1.



3.1.15. Applications

Le filtre inverse permet donc d’ obtenir une bonne qualité de focalisation derriere des milieux
échogéenes. Ces milieux peuvent bien entendu étre des plagues, mais égaement des tubes, des
canalisations, des vis ou des pieces plus complexes. Cela signifie que cette technique pourrait avoir
des applications prometteuses en contrdle non destructif®® : aprés une phase o apprentissage, il serait
ains possible de controler précisement des volumes insérés dans des géomeétries complexes sans avoir
adémonter I’ ensemble. Le protocole proposé en deux étapes est schématisé sur la Figure 3.13.

Etape 1: calibration Etape 2: inspection

4— Réseau de transducteurs ~——p

hydrophone
Figure 3.13. Protocol e de contréle non destructif par filtrage inverse

Imaginons que nous voulions inspecter la piéce verte. Dans une premiére étape, Nnous
proposons d extraire la piece a inspecter et de disposer des sources dans le volume laisse libre afin
d acquérir la matrice H permettant d’ apprendre a focaiser a travers I’ environnement gris. Apres cette
phase de calibration, il est alors possible d’inspecter a la chaine les piéces vertes sans les démonter de
leur structure. Cela permettrait des contréles plus réguliers de piéces de réacteurs, par exemple, ou

encore d’ imager des écoulements dans des tubes situés dans des environnements compl exes.

3.1.1.6. Bilan

Nous avons donc pu totalement éliminer les échos de plagues, ce qui était I’ objectif premier de
cette expérience. Nous avons de plus réuss a forcer la résolution latérale jusgu’a un optimum. Ceci
peut étre clairement visualisé sur la Figure 3.14, qui rappelle d'une part la focalisation axiae (a)
obtenue par filtre inverse (traits pleins) et par retournement temporel (pointillés) et d’autre part la
focalisation latérale (b) obtenue de méme avec les deux méhodes. Notons que la résolution passe de
4mm pour le retournement temporel a 2,4mm pour le filtre inverse. Le filtre inverse ne parvient donc
pas a atteindre la résolution attendue avec la méme geométrie en milieu homogéne (1,5mm). Ceci
nN'est pas surprenant dans le milieu considéré (une plague) mais dans dautres milieux, méme

d apparence plus complexes, le filtre inverse peut ateindre la méme qualité que dans un milieu
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homogene, voir méme la dépasser, en tirant parti de la géométrie du milieu aberrateur. C'est ce que
nous allons maintenant voir dans les milieux réverbérants.
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Figure 3.14 Focalisation axiale(a) et latérale (b) obtenue par retournement temporel (pointilllés) et filtre
inverse avec pour gabarit un Dirac spatio-temporel (trait plein)

3.1.2. Focalisation atraversun milieu réver bérant

Le second milieu modéle que nous nous sommes propose d' éudier se situe dans la continuité
directe des échos de plague : il Sagit d'un milieu réverbérant. Par sa géométrie, il constitue un
candidat intéressant pour le filtre inverse car il va augmenter le nombre de degrés de liberté de notre
systéme, c'est-a-dire augmenter le nombre de valeurs singuliéres significatives, et par conséguent
augmenter la quantité d'information pouvant étre transportée par I’onde : nous verrons |’ application
gue cela peut avoir dans les télécommunications. Charge a nous de faire bon usage de ces valeurs
supplémentaires.

3.1.2.1. Dispositif expérimental

Nous avons chois de modéiser un environnement fortement réverbérant en placant des blocs
de métal avec un fort coefficient de réflexion entre le réseau de transducteur et les points de controle
[Figure 3.15].
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Figure 3.15. Dispositif expérimental : des blocs de métal réflecteurs modélisent une ville.

La géométrie retenue ne tient pas du hasard : dle modéise un environnement urbain. Nous
verrons en effet que le filtre inverse pourrait avoir dintéressantes applications dans les
télécommunications. Les fréquences utilisées en télécommunications sont de I’ ordre du GHz, soit une
longueur d’onde de 30cm. Nos transducteurs fonctionnent a 1,5MHz, soit une longueur d’ onde de
1mm. Le facteur d’ échelle de notre expérience est donc de 300. Afin de représenter des immeubles de
30m, nous avons donc disposeé des blocs de méal de 10cm de long. Pour I’ heure, ce milieu ne sera

pour nous qu’un milieu réverbérant particulier.
3.1.2.2. Résultats expérimentaux

Comme précédemment, |’ opérateur de propagation a été acquis expérimentalement et inversg,
d' une part dans notre milieu réverbérant et d'autre part dans I'eau, Cest-a-dire avec la méme
géométrie mais en ayant enlevé les blocs de métal. Les deux distributions de valeurs singulieres sont

présentées sur la Figure 3.16.
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Figure 3.16. Distribution spatio-fréquentielle des valeurs singuliéres de |’ opérateur de propagation { hm(t)}
acquis (a) dans|’eau et (b) atraverslemilieu réverbérant.



Les deux distributions de vaeurs singulieres différent notablement. Alors qu’en moyenne
environ 20 valeurs singulieres émergent a chague fréquence, il en émerge prés de 40 dans le milieu
réverbérant . En effet, s I’on se reporte al’ interprétation du rang le la matrice en terme d' ondes planes
effectuée dans le chapitre 2, on observe que grace aux différentes réflexions, des fréquences spatiales
plus éevées peuvent étre créées, ce qui augmente le rang de la matrice (.e. le nombre de valeurs
singuliéres significatives). Ces vaeurs singuliéres supplémentaires ont un poids tres faible mais ne
peuvent en aucun cas étre considérées comme du bruit. Le seuil de coupure est ici simplement plus
ddlicat afixer. Ce seuil, représenté par la ligne blanche sur la Figure 3.16 (b), a été fixé a -29dB. Cela
fixe I'inversion de la matrice. 1l reste aors afixer un objectif. Nous avons simplement chois un Dirac
spatio-temporel situé sur le point de contrle central. Il suffit aors de poursuivre le processus de
filtrage inverse jusgu’a son terme pour obtenir le vecteur d’émission {e(t)} représenté sur la Figure
3.17.
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Figure 3.17. Vecteur d' émission {e(t)} calculé par lefiltreinverse. Lefiltre inversetire avantage de toutes les
réflexions danslemilieu.

Nous voyons sur la Figure 3.17 que le filtre inverse tire avantage des multiples réflexions dans
le milieu, de sorte que de nombreux fronts d’ondes sont émis successivement de sorte a interférer
constructivement sur le point visé aprés propagation et réflexions dans le milieu.

Nous avons émis ce vecteur {e(t)} avec le réseau de transducteurs et avons essayé de
comparer le résultat de la focalisation avec deux autres techniques de focdisation. Les résultats sont

regroupés sur la Figure 3.18.
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Figure 3.18. Focalisation latérale obtenue a travers le milieu multidiffuseur en utilisant uneloi de focalisation
cylindrique (tirets-points), le retournement temporel (ligne grise), lefiltreinverse (trait plein), comparéala
focalisation de référence obtenue dans |’ eau pure (pointillés).

La focalisation obtenue dans |’ eau pure, ¢’ est-a-dire avec la méme configuration mais sans les
blocs de métal, nous sert de référence [en pointillées sur la Figure 3.18]. Utiliser une loi cylindrique
(tirets-points) n'est assurément pas une solution envisageable pour focdiser dans un tel milieu : la
focalisation est a peine perceptible. Le retournement tempore (courbe grise) donne quant a lui une
solution satisfaisante, tres proche de la référence. En fait, le retournement tempore corrige
parfaitement les multiples temps de trgjets engendrés par les différentes réflexions. Mais il ne faut pas
oublier que chaque réflexion n'est pas sans perte : de I'énergie est rayonnée par les bords de notre
‘ville', et comme dans le cas de la plague, une importante fraction de I’ énergie est réfléchie vers le
réseau emetteur.

Le filtre inverse peut quant a lui en tenir compte et la focalisation qu'il permet de réaliser
(traits pleins) est meilleure que la focaisation dans I’ eau : nous observons ici une intéressante hyper-
résolution. Un tel phénoméne avait dg§a éé mis en évidence expérimentalement et expliqué par
Derode et al'*¥ lors de I’éude du retournement temporel dans des milieux multi-diffuseurs. Ceci a
d ailleurs fait I’objet d'un travail théorique récent, toujours dans le cadre du retournement temporel,
par Blomgren et al®. || est intéressant de remarquer que dans notre géométrie particuliére, aucune
hyper-résolution n'est mise en évidence par retournement temporel, alors que le filtre inverse y
parvient. En fait, pour pouvoir observer de I hyper-résolution dans un milieu réverbérant , il faut que
le nombre de vecteurs singuliers significatifs augmente par rapport a un milieu homogéne. Pour que
cette hyper-résolution soit visible dans une expérience de retournement temporel, il faut qu’a chaque
fréguence la décroissance des valeurs singuliéres ne soit pas trop forte (cf Figure 3.16). Par contre le
filtre inverse compense cette décroissance et peut donc recréer |” hyperrésolution. Ceci pourrait donner
lieu a une intéressante étude plus détaillée, hors du cadre de cette these.



3.1.2.3. Focalisation smultanée

Cette éude en ‘environnement urbain’ pourrait avoir des applications intéressantes en
télécommunications. Nous avons ains cherché a savoir quele é&ait la quantité maximae
d'information transmissible du réseau émetteur aux points de contrle. Ces points de controle
pourraient par exemple étre des appartements recevant internet, ou bien des téléphones portables. La
quantité maximae d'information est reliée au nombre de degrés de liberté globa de I opérateur de
propagation. Nous en avions déga donné I’expression pour un milieu homogene a une fréguence
donnée:

N(f)—c—fsng?an 12?:0 Eq. 32
0 2

Ou nous avons conservé nos notations usuelles: D est I’ouverture du réseau émetteur, L
I’ouverture du plan de contrble, F la distance focale, f la fréquence et ¢, la vitesse a la fréquence
centrale. Nous alons chercher a caculer le nombre total de degrés de liberté N de I’ opérateur de
propagation en milieu homogéne. Puisque temps et espace sont indépendants, le nombre globa de
degrés de liberté correspond a une sommation sur toutes les fréguences avec un pas fréquentiel DF fixé
par la durée DT des signaux (DF=1/DT) :

N =—1 g™ N(f)df =DT g™ N(f)df Eq. 33
DF ©
Ou fin et frax définissent la bande passante des transducteurs. Le résultat de I'intégration
donne :
N= LCDT sn§m ' 0 O(f - fmin)(frm( + fmin) Eq 34
0

En introduisant la bande passante des transducteurs Bi=(f. - fnin) € leur fréquence centrae
fe=(Fmax + frmin)/2, ON Obtient :

2Lf

Co

© B, DTsiné?an'lRQ Eq. 35
2F g

N =

Cette derniére formule correspond précisément au produit du nombre de degrés de liberté
temporel (B; " DT) par le nombre de degrés de liberté spatial a la fréquence centrale. Ce nombre N

correspond au nombre de signaux spatialement et temporellement indépendants qui peuvent étre créés
par le réseau émetteur dans le plan de contréle dans une fenétre temporelle DT. Dans I’ approximation

de Fraunhofer, ce nombre s écrit plus smplement :

_LDTB, Eq. 36
d



Ou d=I F/D correspond a la taille d’ une tache focale. Ceci est une extension du résultat établi
au chapitre 2, ou nous avions établit que N(f) éait égal au nombre de taches focales indépendante (de
taille d) que le réseau pouvait physiquement créer dans I'ouverture de contrdle L. Ici, il faut le
multiplier par le nombre de réponses impulsionnelles (de longueur égale a 1/B;) indépendantes qui
peuvent étre générées pendant DT.

Dans le cas de la focalisation en milieu multidiffuseur, le nombre de taches focales est en fait
augmenté par le phénomene d’ hyperfocalisation, de sorte que I’ équation Eq. 3.6 constitue le nombre
minimum de degrés de liberté. La formulation la plus générale du nombre de degrés de liberté est le
nombre de vaeurs singuliéres significatives prises en compte dans la distribution spatio-fréquentielle
présentée sur la Figure 3.16.

Afin de tester la validité de ces formules, nous avons chois d' utiliser des gabarits plus évolués
qu'un simple Dirac spatio-temporel comme c' était le cas au paragraphe précédent. Pour vérifier que
I’information peut se répartir auss bien en temps qu’en espace, nous avons chois de focaliser sur un
point central, puis peu de temps apres sur deux points, puis quatre, puis huit. Tout cela doit étre réalisé
en un seul tir. Le gabarit correspondant est donné sur la Figure 3.19 (a), accompagné en (b) de la
focalisation expérimentalement mesurée sur le plan de contrle. A nouveau, des impulsions de Dirac
n'ont pu ére obtenues mais on peut nettement distinguer aux endroits visés des signaux temporels
brefs treés peu étendus spatialement.

Il est intéressant d’ observer que ceci a été obtenu en un seul tir. Le vecteur d’ émission caculé
par filtre inverse est donné en Figure 3.20 : il présente un enchevétrement complexe de fronts d’ ondes
qui pourrait s apparenter a du bruit, mais qui donne bien naissance apres propagation dans le milieu a
lafocalisation pyramidale de la Figure 3.19 (b).
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Figure 3.19. (a) Objectif {f(t)} et (b) Focalisation obtenue expérimentalement a traversla ‘ville'.
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Figure 3.20. Vecteur d'émission {e(t)} calculé par filtre inverse. La superposition complexe de fronts d’ ondes
correspond & une focalisation simultanée en plusieurs points.

Nous pouvons donc simultanément focaliser en plusieurs localisations spatiales (deux, quatre,
huit, ou plus...). Cela signifie par exemple au niveau des flux dinformation que des postes
téléphoniques ne doivent pas nécessairement se partager la bande passante : il suffit qu'ils soient
distants de quelques longueurs d’ ondes (taille typique d' une tache focale). On pourrait donc envisager
de consacrer I’ ensemble de la bande passante a un immeuble, une habitation ou un portable, ce qui a
I’aube de I'internet haut-débit et a I’ approche de la saturation des réseaux de portables serait non
négligeable. Nous sommes cependant ici loin de I'application, loin de I'éude des ‘antennes
intelligentes électromagnétiques qui pourraient éventuellement réaliser ce type d expérience en
environnement urbain a des fréquences de I’ ordre du GHz. 1l s agit ici uniquement d’une expérience
préliminaire intéressante sur le plan physique puisqu’ elle met a jour une hyper-résolution et qu'elle
met en évidence un nouveau partage de I’ information aisément réalisable par filtrage inverse.



Le filtre inverse a donc tenu ses promesses dans les milieux diffuseurs non absorbants. Pour
tester sa robustesse dans I’ensemble des milieux modées rencontrés en ultrasons, il nous reste a
étudier les milieux absorbants.

3.2. Focalisation dans des milieux hétér ogénes absor bants

Les milieux hétérogénes absorbants sont fréguents en acoustique ultrasonore, particuliérement
dans les applications meédicades puisque les tissus biologiques sont légerement absorbants,
spécidlement aux fréquences utilisées en échographie. Les os (cage thoracique et créne) sont trés
absorbants et induisent d'importantes dégradations dans la focalisation. En effet, les parties du front
d'onde émis qui ont subi des absorptions différentes ne peuvent plus parfaitement interférer
constructivement. Puisque I’ absorption brise I'invariance par renversement du temps, comme nous
I’avons vu au chapitre 2, la focalisation par retournement temporel est également dégradée. Mais le
filtre inverse, quant alui, peut compenser I’ absorption s nécessaire : S la matrice de propagation H se
comporte comme un atténuateur, la matrice inverse H™* agira comme un amplificateur. Nous nous

intéresseronsici aun milieu facile a contréler : un bloc inhomogene d’ uréol®.

3.2.1. Dispositif expérimental : focalisation a traversde |’ uréol®

L’uréol® est un polymere dont les propriétés acoustiques sont trés proches de celle de I'eau
(méme vitesse de propagation et méme masse volumique, donc méme impédance), a ceci prés qu'il est
fortement absorbant (2,50B.cmi* & 1,5MHz). Un épais bloc o Uréol (5cm) est placé entre le réseau de
transducteurs et |les points de contréle, comme présenté sur la Figure 3.21.

Réseau de e=50mm Points de
< N
transducteurs P 5 contrble
A (0 1 1 A
El—E SR 0n —f+ £
Sl—2 [T |0 &
ol himi(1) i
) ; O O ~00 T
—m j OO0 [
A\ 4 N N @) ®) N A\ 4

F=100mm

Figure 3.21. Dispositif expérimental comprenant le bloc d' ureol® inhomogeéne.
L’ échantillon d’' ureol® est percé de fagon semi aéatoire afin d' avoir une absorption variable.
L’ expérience est, de fagon habituelle, immergée dans I’ eau, de sorte que chague trou, rempli d’ eau, est
non absorbant. Globalement, |a plaque d' ureol® est fortement absorbante au centre et aux extrémités.

Notons que puisque I'impédance de I'ureol® est trés proche de celle de I'eau, il n'existe aucune
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réflexion. De plus aucune réfraction n'est observée puisque la vitesse est la méme dans les deux
milieux : nous éudionsici un milieu purement absorbant.

3.2.2. Résultats expérimentaux

De fagon habituelle maintenant, nous avons acquis I’opérateur de propagation {hn;(t)}, et
avons décompose en valeurs singuliéres les différentes matrices fréquentielles H(w). La distribution
spatio-fréquentielle des valeurs singulieres est présentée sur la Figure 3.22.(b). Elle est comparée a
celle obtenue dans I’ eau, aprés avoir enlevé le bloc absorbant [Figure 3.22.(a)].

L’ effet de I’ absorption est clairement visible : a chaque fréguence, la distribution de valeurs
singuliéres décroit beaucoup plus rapidement dans le milieu absorbant (b). Le nombre global de
valeurs singuliéres sortant du bruit est comparable mais leur poids chute plus brutalement : a une
fréguence donnée, aors que seules les deux ou trois premieres vaeurs singulieres ont un poids
significatif atravers |’ ureol®(b), dans I’ eau (@), toutes le valeurs significatives ont approximativement
le méme poids.

a) b)

Singular value
Singularvalue

15

1.5
Freg (MHz)

Frea (MHz)

Figure 3.22. Distribution spatio-fréquentielle des valeurs singuliéres obtenue (a) dans |’ eau et (b) atravers
|"ureol®

Le seuil de coupure a été fixé a—28dB. Un Dirac spatio-tempore centré au milieu du réseau
de controle a été choisi. Le vecteur d' émission a aors pu étre calculé, puis émis par le réseau de
transducteurs. Afin de vérifier la qualité de la focalisation, I'amplitude de pression a été mesurée sur
les points de contrdle. Le diagramme de directivité obtenu a été tracé en trait plein sur la Figure 3.23.
Il est comparé sur la méme figure au diagramme obtenu en utilisant une loi cylindrique.
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Figure 3.23. Diagramme de directivité obtenu a travers|’ ureol® par filtreinverse (trait plein) et par loi
cylindrique (pointillés).

En utilisant une loi cylindrique, le niveau des lobes secondaires est tres dlevé. Le filtre inverse
permet quant a lui de compenser les effets d' absorption et d’ abaisser de fagon significative le niveau

des lobes secondaires.

3.2.3. Pergspectives

La capacité du filtre inverse a corriger des effets d’ absorption (dans I’ ureol®) et de réfraction
(échos de plaques) nous permet d envisager des applications prometteuses en imagerie médicae.
Puisque I’ acquisition et I'inversion de |’ opérateur de propagation prend quelque temps, I'idéal est de
tenter de corriger un aberrateur qui ne bouge pas. Le créne humain congtitue un candidat idéal : il
sagit d'une plague fortement absorbante et réfléchissante immobile par rapport a I'organe qu'il

contient : le cerveau. L’ étude d’ un créne humain constitue le sujet du chapitre suivant.
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4. Versun systeme d’imagerie échographique du cerveau

4.1.L'imagerie du cerveau aujourd’hui

4.1.1. L’échographie

La découverte de I’ utilisation des ondes ultrasonores en imagerie médicale avait suscité au
début des années 50 I’ espoir de disposer enfin d’ une méthode permettant d'imager le cerveau humain.
Malheureusement, la boite crénienne a constitué un obstacle trop important et les recherches se sont
tournées, avec succes, vers I'imagerie des tissus mous (abdomen, fodus...). Comme nous I’ avons vu
dans le chapitre introductif, le crane congtitue en effet un milieu fortement aberrant pour les ultrasons :
a la traversée d'un créne, un faisceau ultrasonore est considérablement déformé, ce qui limite toute
tentative de focalisation intracrénienne. Seules les images de cerveaux de nouvealx-nés, réalisees a
travers la fenétre naturelle de la fontanelle, sont de bonne qualité : eles permettent de vérifier la
symétrie des hémispheres et de visuadiser par écho-Doppler les écoulements sanguins. La Figure 4.1(a)
montre une coupe sagittale d'un cerveau de nouveau-né obtenue en passant par la fontanelle. Les
structures du cerveau sont clairement visibles, en particulier le corps caleux, pointé par la fléche
blanche. Sur la Figure 4.1(b), on peut observer précisément I'irrigation du cerveau observé en mode

Doppler énergie.

Figure4.1. (a) Coupe sagittale échographique d’ un cerveau de nouveau né. Le corps calleux apparait en noir
(fléche blanche)(Docteur K. Chaumoitre, service d'imagerie médicale, CHU nord, marseille) (b) visualisation de
I'ensemble del'artére péricalleuse (1) et du sinus longitudinal supérieur (2). (Docteur A. Couture, Montpellier)

Chez I’ adulte, des images limitées au lobe frontal sont obtenues a travers la tempe. Mais la
résolution reste limitée par la faible ouverture autorisée par la tempe. De plus, s la déformation des
faisceaux ultrasonores induite par la tempe est plus faible que dans des zones plus épaisses du créane,
elle reste cependant suffisante pour dégrader fortement les images. Ainsi, I'imagerie échographique du
cerveau est actuellement d' une qualité trop médiocre pour apporter un complément significatif aux

techniques d' Imagerie par Résonance Magnétique, de Scanner X ou de scintigraphie.
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4.1.2. L'exploration du cerveau aujourd’hui: images anatomiques et
fonctionnelles

Afin de mieux cerner I’ gpport que pourrait constituer la mise au point d’'un systeme d' imagerie
échographique du cerveay, il convient de faire un rapide tour d horizon des techniques d’imagerie du
cerveau actuellement utilisées. On distingue deux types d imagerie : anatomique et fonctionnelle.

4.1.2.1. I magerie anatomique

a) L’ Imagerie par Résonance Magnétique Nucléaire (IRM)

L’ Imagerie par Résonance Magnétique Nucléaire (IRM) repose sur les propriétés magnétiques
de la matiere. En deux mots, une image anatomique, comme celle présentée sur la Figure 4.29),
représente en niveau de gris le temps de retour a I'équilibre du spin des protons. En effet les spins,
prédablement aignés par un champ magnétique intense, sont mis hors équilibre. L’ appareil d'IRM
évaue aors en chaque point de I'image le temps mis pour revenir al’équilibre. Puisque ce temps varie
en fonction du tissu dans lequel se trouvent les protons (eau, matiére blanche, matiére grise, graisse,
muscle...), il congtitue la signature du pixel imagé.

Il s agit de latechnique reine d' imagerie du cerveau : dle permet typiquement d obtenir en une

seconde des images 3D de la téte avec une résolution d’environ 1mm® 4

. De plus, dle offre un
contraste excellent et inégalé, comme I'illustre la coupe sagittale de téte présentée sur la Figure 4.2 ().
Une image anatomique 3D, en niveaux de gris, du cerveau est donnée sur la Figure 4.2(b), sur laguelle a
été superposée en niveau de couleur I’ activité du cerveau correspondant a un mouvement de la main
droite. Notons que s'il faut une seconde pour acquérir une image 3D de la téte, il faut égaement environ
une seconde pour acquérir une simple coupe, en raison des séquences d acquisition utilisées. L'IRM
reste cependant tres onéreuse, le prix d' achat variant de 15 a 20 MF pour des dépenses d’ entretien non
négligeables.

Figure 4.2. (a) Coupe sagittale d' une téte par IRM (Prof. Cabanisin Imagerie du corps humain, PCEM1) et
(b) IRM fonctionnelle : activation dela main droite (D. e Bihan, SHFJ, Orsay).



b) Laradiographie et le scanner X

La radiographie rédise une image en transmission des tissus. Un faisceau homogene de rayons
X egt plus ou moins aténué en fonction de la densité des tissus traversés. Dans une radiographie
classique, les parties absorbées du faisceau, qui ont traversé des tissus denses, n’ impriment pas le film
radiographique et le laissent transparent, tandis que les parties non absorbées noircissent le film. Le
scanner X, reconditution 3D de données radiographiques, a connu des progreés considérables ces
dernieres décennies. 1l permet typiquement d obtenir en une demi-seconde une coupe de téte avec une
résolution de I’ ordre du mn’. L’injection de produit de contraste permet de visualiser avec une grande
précision la vascularisation d’ une région anatomique, comme le montre la Figure 4.3(a). Cela ne donne
néanmoins pas acces au débit sanguin et ne permet donc pas d obtenir d'images fonctionnelles. Comme
tout examen radiologique, le scanner X implique une certaine irradiation au patient, ce qui en interdit
I’usage chez I"enfant et en limite I’ utilisation répétée chez I’ adulte. Toutefois, I utilisation de chambres
proportionnelles multifils, inventées par G. Charpak, pourrait dans un avenir proche permettre de
diminuer les doses nécessaires*Y. Le colt d'un appareil varie entre 5 et 8MF. Des développements
récents permettent de superposer des images IRM et radiologique afin d’imager toutes les structures du
cerveau [Figure 4.3(b)]. Les autres types d'imagerie présentent peu d' intérét en imagerie anatomique et

seront détaillés en imagerie fonctionnelle.

Figure 4.3. (a) Angiographie radiographique. L’ agent de contraste injecté dans |e sang apparait en blanc.
(J.Harmak, BMRI). (b) Superposition d’images IRM du cerveau et de scanner X pour les os (Prof. Cabanisin
Imagerie du corps humain, PCEM1).

4.1.2.2. Imagerie fonctionnelle

a) L' Imagerie par Résonance Magnétique fonctionnelle
A nouveau, |'lmagerie par Résonance Magnétique Simpose comme une référence sous
I’appellation d'IRMf (f pour fonctionnelle). La résolution d'une IRMf derniere génération est
supérieure & Imm® (plus exactement 1.5 1.5 4mm® ). Tout comme en imagerie anatomique, le



temps d’ acquisition d’ une coupe ou d un volume d’ une téte est le méme : environ 1s. Un exemple et
donné sur Figure 4.2(b), ou I activité du cerveau correspondant a un mouvement de la main droite a &é
représentée en niveau de couleur. Elle a é&é superposée a une image anatomique. L’'imagerie
fonctionnelle du cerveau par IRM repose sur la propriété suivante : lorsgu’une zone du cerveau est
activée, le débit sanguin dans les capillaires augmente (typiquement de 10 &40%). Parce que les mesures
de débit sont effectuées de fagon indirecte, le signal IRM correspondant 0’ augmente que de 1 a 5%, ce
qui rend la mesure relativement délicate. Il existe principalement trois autres systémes d'imagerie
fonctionnelle du cerveau : la magnétoencéphalographie (MEG), I’ électroencéphal ographie (EEG) et la
scintigraphie.

b) la magnétoencéphalographie (MEG) et I’ électroencéphal ographie (EEG)

LaMEG et I'EEG localisent respectivement les sources de champs magnétiques et éectriques
dues aux activations neuronales dans le cerveau. Ces techniques sont totalement inoffensives et
permettent d’ obtenir une imagerie temps réel (elles permettent d' atteindre une résolution temporelle
inégaée de I’ ordre de la milliseconde), mais la résolution spatiadle de ces appareils reste faible : de
' ordre du centimétre pour I’EEG et jusqu’a un millimétre pour la MEG**, mais seulement pour les
sillons corticaux en périphérie de la téte : la résolution se détériore rapidement dans les parties plus
profondes du cerveau.

On préférera donc I'EEG pour les parties profondes et la MEG pour les parties périphériques.
Ces deux techniques sont fondamentalement complémentaires. Le principal inconvénient de ces
techniques est qu'elles ne permettent pas d obtenir d’'images anatomiques. Les images finales sont
donc superposées a des images IRM pour une meilleure lisibilité. La Figure 4.4 montre un exemple
dimagerie des zones cérébrales responsables du mouvement des doigts. Les informations de
localisation issues de la topographie brute du champ magnétique (a) sont projetées sur une coupe IRM
(b) : le petit doigt apparait en rose, le mageur en violet, I'index en vert et le pouce en jaune.

a) b)
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Figure 4.4. Imagerie des zones cérébral es responsabl es du mouvement des doigts. (a) topographie du champ
magnétique brut, (b) projection sur une coupe IRM (un point par doigt : petit doigt en rose, majeur en violet,
index en vert et pouce en jaune) (L. Garnero, ‘ Les bases physiques et physiologiques dela
Magnétoencéphal ographie et de I’ Electroencéphal ographie’, Ecole pratique MEG/EEG, juin 2001.)



) Lascintigraphie

Pour effectuer une scintigraphie, un traceur radioactif se fixant préférentiellement sur un
organe ou un tissu pathologique (une tumeur) est injecté au patient. L’ organe ou la tumeur est alors
imagé en détectant la radioactivité issue de la désintégration progressive du traceur. |l Sagit d'une
méthode particuliérement efficace pour détecter des tumeurs. La scintigraphie permet d’ obtenir une
résolution de I’ordre de 5 mm™*?. Une minute est nécessaire pour imager une téte. Elle permet
d obtenir des images anatomiques ou fonctionnelles. La Figure 4.5 présente une application
particuliére a la détection d’'une tumeur cérébrale : la tumeur est mise en évidence par un traceur
radioactif. L’image correspondante est superposée (a) a une image scintigraphique de la téte réaisée
avec un autre traceur ou (b) a une image IRM.

a) b)
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Figure 4.5. L’image scintigraphique d’ une tumeur superposée (a) a une image scintigraphique de la téteréalisée
avec un autretraceur et (b) a uneimage IRM. (site internet du SHFJ, Orsay)

Il ne faut toutefois pas oublier que tout examen scintigraphique nécessite I'injection d'un
traceur radioactif, ce qui implique une irradiation inévitable du sujet*?. Bien que de plus en plus
fable en raison de la senshbilité toujours croissante des détecteurs, cette irradiation reste non

négligeable.
4.1.2.3. Conclusion

Le Tableau 4.1. récapitule les caractéristiques des différentes méthodes d'imagerie de

I’ encéphale.
Résolution de Colt Innocuité Imagerie Invention
I'image d’achat fonctionnelle
Scanner 1imm 5MF Faible Non Non 1972
IRM 1mm 20MF Fort Oui Oui 1980
Scintigraphie 5mm 5a20 MF Fort Non Oui 1960
EEG 1cm 1IMF Faible Oui Oui, 1929
maispasanatomique (premier FEG)
MEG 1mm (périphérie) 10MF Fort Oui Oui, 1970
alcm mais pas anatomique
Ultrasons 1mm 1MF Faible Qui Pasencore... 1982
(nouveau né) (doppler
transcranien)

Tableau 4.1. Tableau récapitulatif des différents types d’ imagerie de |’ encéphale.



En imagerie anatomique, un échographe haute résolution du cerveau serait complémentaire
des appareils d'IRM et des scanners X pour un codt bien moindre. Pour environ un million de francs,
il serait possible de rédiser des images du cerveau temps réel avec une résolution typique d'un
millimetre. De plus, la possibilité d'imager les écoulements sanguins par effet Doppler aurait deux
applications principales : d une part le suivi, voire la prévention, des accidents vasculaires cérébraux
(AVC), d'autre part I'imagerie fonctionnelle du cerveau. En effet, lorsqu’ une zone du cerveau est
activée, le débit sanguin augmente de facon non négligeable (10 a 40%). Cea implique une
augmentation du signal Doppler dans les mémes proportions : il devrait donc ére possible d’ obtenir
des images fonctionnelles temps réel avec une résolution d’un millimétre, ce qui allie les avantages de
I'EEG, du MEG, et de I'|RM. Par contre, le contraste serait moins bon que pour une IRM, et les
images seraient dans un premier temps limitées a des coupes.

Une imagerie échographique du cerveau serait donc un complément intéressant aux autres
techniques. Il nous reste maintenant a montrer qu’il est effectivement possible de focaliser avec une

bonne résolution un faisceau ultrasonore a travers une boite cranienne.

4.2. Optimisation dela focalisation en émission a traver sun demi-crane

4.2.1. Dispositif expérimental

Un demi-créne humain est intercalé entre le réseau de transducteurs et I’ ensemble de points de
contrble. L’expérience est totalement immergée dans I'eau. La Figure 4.6 en donne une vue
syntéthique.

) b)
Réseau de transducteurs Ensamblede
points de contrle
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Figure 4.6 Dispositif expérimental typique, (a) vue 3D del’ expérience (b) schématisation : vue de dessus.

4.2.2. |l existe une solution a la focalisation ultrasonor e intracr anienne

Fidéles a notre protocole, nous avons dans un premier temps acquis I’ opérateur de propagation
{hm(t)}, et avons décomposé en valeurs singuliéres les différentes matrices fréquentielles H(w). La

distribution spatio-fréguentielle des valeurs singuliéres est présentée sur la Figure 4.7 (b). Elle est

comparée a celle obtenue dans I’ eau, aprés avoir enlevé le bloc absorbant [Figure 4.7(a)]. L’ effet du
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crane se retrouve dans cette distribution : comme dans le cas de I’ ureol® étudié au chapitre précédent,
a chaque fréquence, la chute des vaeurs singulieres est bien plus brutale que dans le cas de I’eau. De
plus, au-dela de 2MHz, les signaux sont trés fortement absorbés, comme observé par Fry et a*® : il
existe un véritable effet de coupure di au fait que la partie poreuse absorbante du créne (la diploé)
possede des structures sphériques de I’ ordre du millimétre correspondant dans I’ os a une fréquence

d' environ 2 a3MHz.

Valeurs Singuliéres

15 15

Fraq (MHz) Freq (MHz)

Figure 4.7. Distribution spatio-fréquentielle des valeurs singuliéres obtenue (a) dans |’ eau et (b) atraversle
demi-crane.

Le seuil de coupure aici été fixé a—28dB. 1l reste adors a définir un objectif. Notre but est de
montrer qu'il est possible de réaliser des images échographiques du cerveau avec la méme qualité
gu’ en échographie classique des tissus mous. Nous avons donc tout d’ abord cherché a évauer le type
de focalisation que nous pouvons obtenir dans I’ eau : avant introduction du créne, nous avons effectué
une focalisation dans I’ eau au centre du plan de contrdle al’aide d'une loi cylindrique, présentée sur la
Figure 4.9(d). Le résultat de la focalisation est présenté sur la Figure 4.8 : en chague position de
I”hydrophone de long de I’axe x, le signal temporel recu est enregistré. Ce Bscan a précisément été
choisit comme objectif {f(t)} : il est en effet inutile de chercher afaire mieux puisqu’il correspond ala
focalisation optimale réaisable par un échographe standard fonctionnant a cette fréguence centrale.
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Figure 4.8. Bscan obtenu dans | e plan de contr6le par focalisation dans |’ eau = objectif {f(t)} choisit pour le
filtreinverse.

Le vecteur d’émission correspondant a |’ objectif chois a aors éé calculé. 1l est présenté en
niveau de gris avec une échelle logarithmique sur la Figure 4.9(b) en paraléle avec la loi cylindrique
(@) utilisée par les échographes standards. Alors que le méme signa est émis sur toutes les voies d' un
échographe standard, la solution proposée par le filtre inverse impose d’ émettre un signal temporel
complexe différent sur chacune des voies, ce qui souligne I'intérét de disposer d’'une éectronique
d’' émission-réception composée de voies indépendantes totalement programmables, telle que celle dont

nous disposons au laboratoire.
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Figure 4.9. Vecteur d' émission en échelle logarithmique correspondant (a) a une focalisation cylindrique
utilisée par un échographe standard et (b) calculé par filtre inverse.

Bien entendu, il reste a émettre le front d’onde calculé par filtre inverse et a véifier s
I’objectif a pu étre atteint. Les résultats des différentes techniques de focalisation sont regroupés sur la
Figure 4.10.
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Figure 4.10. (a) Focalisation latérale obtenue par loi cylindrique dans |’ eau (référence) (traits pleins noirs), par
loi cylindrique (traits pleins gris), retour nement temporel (pointillés noirs) et filtre inver se (tirets-points rouges)
atraverslecrane et (b) focalisation axiale obtenue par loi cylindrique dans |’ eau (référence) (traits pleins
noirs) et filtre inverse (tirets-points rouges) a traverslecrane.

Rappelons que pour servir de référence, une premiére expérience avait été effectuée dans
I’eau, sans le crane, correspondant a la focalisation optimale réalisée par un échographe standard dans

un casidéa. Lefront d onde de laFigure 4.9(a) est émis et en chagque position de I” hydrophone le long

del’axe X, la pression est mesurée pour évauer la qualité de lafocalisation ; cette pression correspond
au maximum du signal temporel représenté sur la Figure 4.8. Le diagramme de pression correspondant
et tracé en traits pleins noirs sur la Figure 4.10a). Ce diagramme permet d’ évaluer les propriétés de
I"image future : la résolution correspond ala largeur a—6dB (environ 1mm dans ce cas) et le contraste
correspond au niveau de pression loin du point visé (environ 30dB).

La courbe grise correspond a cette méme émission mais en présence du crane : ele correspond
au résultat de la focalisation d’'un échographe standard a travers un créne. Le maximum de pression
n'est pas au point visé et la résolution a — 6dB est maintenant d’ environ 2cm, ce qui met en évidence
I’impossibilité actuelle des échographes aimager |e cerveau.

La focalisation obtenue par émission des signaux calculés par filtrage inverse est présentée en
tirets-points rouges : le résultat est de fagon surprenante auss bon que dans I’ eau pour un échographe
standard : I'effet défocdisant du créne a é&é pafaitement corrigé, auss bien au niveau de la
focalisation spatiale (Figure 4.10a) qu’' au niveau de la focalisation temporelle (Figure 4.10b). A titre de
comparaison, nous avons également présenté le résultat d’' une expérience de retournement temporel
dans les mémes conditions expérimentales (en pointillés sur la Figure 4.10a). Nous voyons que lorsque
les aberrations de phase induites par le crane sont corrigées, ce que fait parfaitement le retournement
temporel, le maximum de pression se trouve bien sur le point visé mais la tache focae est tres large :
en raison de |’ atténuation de certaines parties du front d onde, seule une fraction de la barrette est
effectivement utilisée. En reprenant le vocabulaire introduit dans le chapitre 3, I’ ouverture effective de
labarrette est diminuée par la présence du crane, comme I'illustre la Figure 4.11.
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Figure4.11 Diminution de I’ ouverture effective par retournement temporel a traversle crane.
Nous voyons que la qualité de la focalisation latérale obtenue varie énormément d'une
technique a I’ autre. En fait, ces techniques présentent également d’ autres différences, fondamentales,
gu'il est important de détailler.

4.3. Compar aison des différentes techniques de focalisation

4.3.1. Interférencesau point focal

Nous nous intéressons ici plus précisement aux signaux qui interférent au point focal.
L’ hydrophone est donc placé au point de contréle central, en x=0, et enregistre la pression recue au
cours du temps quand les signaux correspondants aux trois techniques de focalisation sont émis.

La Figure 4.12 présente les résultats obtenus par focalisation cylindrique. Sur la figure @), nous
avons représenté cote a cote les signaux temporels regus au foyer lorsque chacun des 128 ééments de
la barrette tire successivement. Lorsque seul I'édément i de la barrette émet son signal, la pression
correspondante est tracée en fonction du temps sur la colonne i de la figure. Nous voyons que les
différents signaux n'arrivent pas en phase, et qu'ils n'ont pas la méme amplitude. Cela est di aux
aberrations de phase et d amplitude maintenant bien connue, induites par le créne. Sur la figure b),
nous avons somme les 128 signaux précédents pour reproduire I effet d'interférence observé au foyer

lorsgue tous les éléments tirent ssimultanément. Nous observons bien quelques arches de sinusoide.
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Figure 4.12. Signaux regus au point focal aprésfocalisation par uneloi cylindrique: a) chaque élément dela
barrette tire successivement b) résultat de la sommation de tous |es signaux.

La méme expérience a éé réalisée en focdisant par retournement temporel. Cette fois, les
signaux arrivent parfaitement en phase au foyer [Figure 4.13a)] et interférent constructivement [Figure
4.17b)]. Par contre, I'amplitude fluctue d'un signal a I'autre. En comparaison avec la focalisation
cylindrique, nous pouvons constater que la modulation d’ amplitude est deux fois plus importante: lors
d un telle expérience, les signaux subissent deux traversées du créne. On peut donc supposer que pour
améiorer encore la qualité de la focalisation, il faut également compenser I'’amplitude, afin que les
signaux arrivent au foyer avec la méme phase et la méme amplitude pour interférer parfaitement
constructivement. Puisgue le filtre inverse permet d' obtenir une focalisation optimum, on est en droit
de supposer qu'il s agit de la solution qu'il propose.
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Figure 4.13. Signaux regus au point focal apres focalisation par retournement temporel : a) chaque élément de
la barrette tire successivement b) résultat de la sommation de tous les signaux.

Le résultat obtenu par filtre inverse et donné sur la Figure 4.14. De fagon surprenante, les
signaux N’ arrivent absolument pas en phase[Figure 4.143)]. lls n’ont d'ailleurs pas non plus la méme
amplitude. Pourtant, il s agit bien du résultat de la focalisation optimale par filtre inverse. Pour s'en
convaincre, il suffit de regarder le résultat de la sommation de tous ces signaux, présentés sur la Figure
4.14: bien que chague signa paraisse trés long temporellement, on retrouve bien quelques arches de
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sinusoide, comme dans les cas précédents. En fait, le filtre inverse tente de réaliser un objectif. Aing,
non seulement il doit viser un point précis, mais il doit également assurer un niveau de pression tres
faible en dehors de ce point. Il lui faut donc assurer des interférences parfaitement destructives en
dehors du point focal.
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Figure 4.14. Signaux regus au point focal aprés focalisation par filtre inverse: a) chaque élément de la barrette
tire successivement b) résultat de la sommation de tous les signaux.

La solution présentée est un compromis. la vaeur absolue de la pression au foyer et faible,
mais sa vaeur relative par rapport aux points €oignés de la cible correspond a la valeur fixée par
I’objectif. De cette maniere, le filtre inverse parvient a réaliser une solution tres proche du gabarit

imposé.
4.3.2. Sensibilité des différentestechniques

Il est intéressant de quantifier la capacité de la technique de focalisation a concentrer les
faisceaux au foyer. Pour cela, nous avons caculé le rapport r du maximum de pression mesuré au
foyer sur laracine carrée de |’ énergie totale envoyée par la barrette :

max( P(t)) Eq. 4.1
1%
—a e ®)dt
\ Tia 0

Ou e (t) représente le signal temporel émis par le transducteur | de la barrette.

Nous avons obtenu pour la loi cylindrique rc,=0,066, pour le retournement temporel
rer=0,141 et pour le filtre inverse r;=0,081. Nous constatons bien que ce rapport a éé optimisé pour le
retournement tempord: il réalise bien un filtre adapté. La perte par rapport a cet optimum est de 6,6dB
pour la focalisation cylindrique et de 4,8dB pour le filtre inverse. En focalisation cylindrique, une

importante partie de |’ énergie est perdue en dehors du point focal car la focalisation est tres dégradée

[cf Figure 4.108)]. Le filtre inverse de son coté favorise la qualité de la focalisation aux dépens de
I’ optimisation de ce rapport : par essence, le filtre inverse compense toutes les sources de dissipation
dans le milieu, ce qui est énergétiquement tres colteux. On observe d'ailleurs sur la Figure 4.144) que
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les signaux sont loin de parfaitement interférer constructivement, ce qui n’'optimise pas la vaeur
absolue de la pression au foyer. On s attendrait donc a ce que ry, soit inférieur arcy, et trés inférieure a
rer. Néanmoins, s le filtre inverse déivre une puissance faible dans le plan focal, celle-ci est trés
concentrée sur le point focal lui-méme. L’un dans I’ autre, la perte n'est ains que de 4,8dB par rapport
au retournement temporel, et le filtre inverse est plus performant que la loi cylindrique en terme de
sensihilité.

Pour que I’ é&ude de la sensibilité soit compleéte, il faut comparer ces résultats a celui obtenu
avec laloi cylindrique dans I’ eau (sans le crane), ce qui permettra d’ évaluer |a perte de sensibilité due
a la présence du crane par rapport a une échographie standard de I’abdomen. Nous avons trouvé
r-.,=0,90. Cela signifie une perte de 15,2dB pour le retournement temporel et de 20dB pour le filtre
inverse. Puisgu’ une échographie du cerveau nécessitera deux traversées du crane (émission-réception),
il faudra disposer par rapport a un échographe standard d’ une éectronique plus sensible de 40dB.

Bien que la solution proposée ne soit pas tres intuitive, les résultats obtenus par la technique
de filtrage inverse prouvent de fagon indiscutable qu'il est possible de focdliser a travers la boite
cranienne avec une précision ultrasonore optimale, tout en gardant une bonne sensihilité. Il s agit ici
d une focalisation en transmission, encore appelée focdisation en émission. Or une échographie est
une image en réflexion. Nous avons donc éendu la technique de filtrage inverse a la focalisation en
émission-réception.

4.4. Extension a la focalisation émission-réception

La focalisation émission-réception n’'est pas un concept compliqué mais il est relativement
subtil. Nous introduirons tout d’ abord la focalisation en réception en la comparant a la focalisation en
émission réalisée dans les paragraphes précédents. Ensuite nous synthétiserons le processus complet
de focalisation en émission-réception. Enfin, nous verrons comment ce processus donne acces a la
réflectivité du milieu : I'image échographique est en effet par définition une image de la réflectivité

ultrasonore du milieu.

4.4.1. Focalisation en émission versus focalisation en réception

En focalisation en émission, [Figure 4.153)], il suffit de caculer le vecteur d’émission a
émettre pour concentrer |’énergie sur la cible, comme nous I’ avons vu précédemment. Supposons que
nous voulions focaliser en un point my. Nous caculerons aors par filtre inverse un vecteur d’ émission
E™(t), caractérisé par les différents signaux E™(t), 1£ j£128. Le signal regu sur la cible correspond &
I"interférence de tous les signaux d’ émission en ce point. C'est le cas de tous les signaux recus dans le
plan focal : en un point m (1EmEM), le Signa regu s, (t) est donné par :

g8 « Eq. 4.2
s"(t)=a hy () AE™; () 1IEMEM

j=l
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Ou A est I’opérateur de convolution temporelle, et {h}(t) est I'opérateur caractérisant la
propagation du plan de la barrette au plan focal, comme défini au chapitre 2.

En particulier, au point visé, nous avons :

o 128 Lo Eqg. 4.3
S™(1) =@ oy () AE™; (1)

=1

a) Focalisation en émission b) Focalisation en réception

Réseau de transducteurs
j == 7o — b€ >
ﬁ ¢ °
© Al —b—m °
Milieu sbarrateur Signaux enregistrés sur le

— ° | —d—m °
. (:‘ ‘ - \(o
(o)
% —4a, °
réseau de transducteurs

Figure 4.15. Focalisation en émission - Focalisation en réception

Nous allons maintenant éudier la focalisation en réception. Pour cela, nous alons nous placer
dans un cas idéa: des sources acoustiques parfaites sont disséminées dans le milieu, aux
emplacements précédents des points de contréle. Chacune de ces sources peut émettre des impulsions
de Dirac. La focalisation en réception consiste a séectionner uniquement les signaux en provenance
de la source m, parmi tous les signaux en provenance du milieu [Figure 4.15b)]. En focalisation par
émission, I’ hydrophone placé en my recevait le signal $™(t). Maintenant, supposons que la source my
émette une impulsion. Cette impulsion correspond aprés traversée du milieu aberrateur a un front
d onde complexe enregistré sur le réseau de transducteurs. A partir des signaux regus, est-il possible
de retrouver s™(t) : peut-on obtenir en réception |’ équivalent de la focalisation en émission ?

Il est clair quici les signaux n'interférent plus physiquement puisqu’ils sont enregistrés sur
des voies éectroniques différentes. Notre focaisation en réception devra donc nécessairement
comporter une éape de sommation. Nous allons maintenant rechercher ce qu'il convient de mettre
dans la boite noire qui précede le sommateur de la Figure 4.15. Comme dans la phase dler [Eq. 4.2],
on peut supposer qu'il existera au moins une étape de convolution. Puisque dans ce cas idéd une
impulsion de Dirac a éé émise par la source m, le signa regu par I’ élément j de la barrette n’ et autre
que hyo(t). Apreés convolution de ces signaux par des signaux inconnus x;(t) 1£ j£128, et gorés

sommation, nous voulons retrouver le signa s™(t). Nous voulons donc avoir :

128 . Eq. 4.4
Sno(t) =@ Mo (1) AX; (1)
j=1
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Par réciprocité spatiale, nous avons ho=hmg quel que soit j. Nous recherchons donc x(t),
1££128 td que :

128 ) Eq. 45
s™(t) = % hio; (D AX, (t)

Par smple analogie avec I Eq. 4.3, nous en déduisons que x (t)=E™,(t), 1£j£128 : pour réaliser
une focalisation en réception afin de sélectionner les signaux provenant du point my, il faut donc
convoluer les signaux regus par le vecteur d émission E™(t) permettant de focaliser en m,. Enslite, le
résultat de la convolution est sommeé ligne a ligne pour donner le signd final.

4.4.2. Processus complet de focalisation en émission-réception

Nous pouvons maintenant décrire le processus complet de focalisation en émission-réception,

résume sur la Figure 4.16.

a) Focalisation en émission b) Focalisation en réception

—*I"—l Signaux d'émission
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Signaux rétrodiffusés
enregistrés sur | e réseau

Figure 4.16. Principe de la focalisation en émission/réception

Imager précisément une cible comporte deux éapes. Dans un premier temps, la cible est
insonifiée par émission d un front d’ onde focalisé : E™(t) : il S agit du vecteur d’ émission calculé par
filtre inverse [Figure 4.16a)]. Gréce a cette étape, tous les réflecteurs situés en dehors de la cible
recoivent peu d'énergie : les signaux qu'ils retrodiffuseront seront faibles. Ensuite, les signaux
rétrodiffusés par le milieu sont convolués par ces mémes signaux démission, E™(t), afin de
sdlectionner les signaux provenant de la cible choisie : les effets des deux focalisations s gjoutent pour
isoler la cible de son environnement. Le principe de la focalisation en émission/réception par filtre
inverse ains exposé regjoint celui de la focalisation en émission/réception par retournement temporel
développé par C. Dorme dans sa thésd**7) : dans les deux cas, pour focaliser en réception, il suffit

de convoluer les signaux regus par les signaux qui ont permis de réaiser la focalisation en émission.

76



4.4.3. L’échographie : uneimage deréflectivité

L’'image échographique et par définition une image de réflectivité. Nous allons montrer
qu' effectuer une focalisation en émission/réception permet bien d'avoir acces a la réflectivité du
milieu. La Figure 4.17 schématise matriciellement le processus entier de formation d’'un pixel de
I"'image correspondant au point de controle 3. Ce processus comporte deux phases parfaitement
symétriques : I’émission et |a réception. Dans un premier temps, les signaux d émission E™(t) émis
par la barrette échographique donnent naissance aprés propagation dans le milieu aux signaux F(t)
dans le plan focal. L' opération de propagation correspond a une convolution par la matrice de
propagation H. Ensuite, dans le plan focal, les signaux S(t) sont convolués par la réflectivité r(t) du
milieu, conduisant aux signaux réfléchis R(t). Ces signaux sont alors rétrodiffuses vers la barrette par
propagation retour dans le milieu. En raison de la réciprocité du milieu, nous avons vu que cette
opération de propagation correspondait & une convolution par la transposée de la matrice de
propagation H. La barrette regoit finalement les signaux RF(t). Le pixel fina est obtenu apres ce que

I’on appdlle laformation de voie : il S agit de lafocaisation en émission.

E™O(t) AH(t) S()
Vecteur Prdopaglatior)l_aller dasrllgT:lJpTan
D’émission ans e miieu .
) focal A r(t)
N At Matrice de
pixel |Focalisation RF() AH(D) R(t) Réflectivité
Point m < : Signaux Propagatlon_r_etour Signaux
0 Jen reception dans le milieu AP
Recus Réfléchis
<

Figure 4.17. Schématisation de la formation d’image par un échographe

Réinterprétons le processus avec le formalisme matriciel développé au chapitre 2. Pour
simplifier, nous ferons un raisonnement monochromatique a la pulsation w. Nous cherchons a
exprimer le signal P(w) du pixel. P™(t), issus de la focalisation en réception, est issu, nous I’avons vu,

de la convolution de RF(t) par E™(t) :

128 . Eq. 4.6
P™(t) =8 E™i () ARF,(t)
j=1
Dans I’ espace de Fourier, cette expression s écrit plus simplement a1’ aide des vecteurs E™(w)

et RF(W) :

Pn‘O(W) —t EmO (W) RF (W) Eq 4.7
Les signaux RF(w) résultent de la propagation dans le sens retour des signaux réfléchis R(w).

Or, gréce alaréciprocité spatide, la matrice de propagation du plan foca au plan de la barrette n’est
autre que 'H. Les signaux RF(w) vaent donc :



Re (W) = HwW)R(w) =048
Les signaux réfléchis dans le plan focal sont liés aux signaux émis dans le plan focal S(w) par
lamatrice de réflectivité r(w) :

—
o
S
o
o

0

RW) =rw)sw) =5 O fm®)

&

Eq. 4.9
r-m()+:|_ (W)
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La matrice de réflectivité est une matrice diagonale contenant les coefficients de réflectivité
des N points situés aux emplacements des points de controle.

La boucle est bouclée lorsgue I’ on remarque que les signaux S(w) sont issus de la propagation

dans lamatrice H du vecteur d’ émission E™(w) :

Sw) = H(w) EMO w) Eqg. 4.10
Par trangitivité des équations 4.6 4 4.9 on obtient I’ expression du pixel P™(w) :
P™(w) =" E™ W)"H W)r (w)H (W)E™ (w) =g 411
Nous voyons que cette expression est totadement symérique autour de la matrice de
réflectivité.
Nous sommes maintenant proche du but. E™(w) a éé calculé & partir d’ un objectif : par soucis
de simplicité, donnons-nous comme objectif une impulsion Dirac centrée en my, : seule la composante
Mo est non nulle : Fro(W)="0...0 1 0...0]. Le vecteur d émission correspondant est donné par :

Epno (W) = H (W) F o (W) Eq. 4.12
ou H* (w) est la matrice de propagation inverse régularisée. L’ expression du pixel P°(w)
devient :
P™(w)="F™(w)' (I:I'l(w)) “H (w)r (w)H w)H “(w)F ™ (w) Eq. 4.13
En regroupant les termes, on obtient :
P™(w) =" F™ W)’ (H (w)H '1(W))r (W)(H (w)H ‘1(W))|: ™ () Eq. 4.14
Or le produit | = H (w)H " (W) est trés proche de la matrice unité 1. Pour s en convaincre, il

~

suffit de tracer cette matrice | : la Figure 4.18 la représente dans le cas d’ une matrice H acquise
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expérimentalement dans I’ eau, comme étudié dans le chapitre 2). Cette matrice ne comporte pas un
Dirac spatia sur chague ligne, mais un sinus cardinal.

g -15
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Position du point de contréle le long de l'aze 2 (mim)

Figure 4.18. Représentation en niveau de gris de I'amplitude de la matrice de focalisation inverse
| =H (w)H *(w) déduite de la matrice H acquise expérimentalement dans|'eau.

Si I’on approxime | =H (w)H "*(w) al, I’équation précédente se smplifie énormément :

PmO (W) —t F mO (W)r (W) F mo (W) Eq 4.15

Or, compte tenu du choix de I’ objectif, r(w)F™(w) sesimplifie énormément :

g,w) O O v’hu é 0 u
é . . é.a é .
e 0 &a & ° 0
é 0 r,(w) Gela & (w)u
r(w)F ™ w) =g ° @a=a"™. 'q Eq. 4.16
é Finges (W) @Ea é ¢ 0
é we:u é u
é o é g
g6 0 nnw)gg & 0 g
Nous obtenons finalement I’ expression du pixel P™(w) :
e 0 u
é u
é a Eq. 4.17
P™Ww) = F™W)rwW)F™w) =0 - 1 - 0] &, (w)d=r,,w)
e u
e - ¢
€ 0 H
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Nous obtenons donc finalement exactement la réflectivité du point my ! En réalité, la matrice
| n'est pas égale a’identité : chague ligne correspond & un sinus cardinal, de sorte que la valeur du
pixel correspond a la moyenne des réflectivités des points dans le plan focal pondérée par le carré d’ un
sinus cardinal (lamatrice | intervient al’aller et au retour).

Le protocole de focalisation par filtre inverse en émission/réception est valable quel que soit le
milieu aberrateur. 11 permet d’ obtenir des informations locales sur la réflectivité du milieu. Nous alons
maintenant |’ appliquer directement au cas précis du crane en essayant d'imager expérimentalement

des fils placés derriere un demi-créne.

4.5. Imagerie defilsderriere un demi-crane

Les expériences d'imagerie ont eu lieu en deux temps. Dans un premier temps, la matrice de
propagation H est enregistrée : conformément a la Figure 4.19, les signaux sont enregistrés dans le
plan foca grace a un monoélément trandaté le long de I’axe x sur 128 points de contréle. La matrice
est aors inversée et les 128 vecteurs d’émissions permettant de focaliser sur chacun des points de
contréle sont calculés. Nous avons alors vérifié que ces focaisations étaient correctes en émettant
certaines d entre elles successivement et en mesurant la pression crée sur les points de contréle. Une
qualité de focalisation optimale, jusqu’ a—30dB, a éé obtenue, conformément aux résultats précédents.

Amplifier

Créne
Figure 4.19. Acquisition de la matrice de propagationH.
Ensuite, le monoélément a éé enlevé et remplace par trois fils de diamétre 1 /2 (.e. 0,5mm)

paralléles a I’ dévation de la barrette, disposés selon la description de la Figure 4.20 : deux fils treés
proches sont précisément situés sur le plan foca et un troisiéme fil est situé |égerement en avant.
a) b)

Figure 4.20. Dispositif d'imagerie: (a) vue 3D et (b) vue de dessus

Nous avons aors émis successivement les 128 vecteurs d’ émission permettant de focaliser le
long de I'axe x. Les signaux rétrodiffusés enregistrés sur le réseau de transducteurs ont aors été

convolueés par les signaux d' émission &fin d obtenir I'image finale présentée sur la Figure 4.21(a) : en



abscisse est représenté e temps, autrement dit I’axe y, et en ordonnée le numéro du point de contréle,
c' est-a-dire I’ axe x. Cette image peut étre comparée a celle obtenue en utilisant des lois de focaisation
cylindrique [Figure 4.21(b)]. L’ apport du filtre inverse est considérable.

Détaillons plus précisement comment I'image est reconstituée. Nous allons en particulier

décrire comment est obtenue laligne 40 de I'image (en ordonnée) :

1) levecteur d émission visant le point de contrdle 40 est émis.

2) les signaux rétrodiffusés correspondants sont enregistrés puis convolués avec le vecteur
d émission 40.

3) Les 128 signaux convolués sont sommés [cf Figure 4.16]

4) Lesignd temporel correspondant est tracé sur la ligne 40 de I’'image [Figure 4.21(a)]. Sur
une image échographique standard, seule I’enveloppe de ce signal est représentée pour
plus de visiblité.

En répétant I’ opération 128 fois, on obtient finalement I'image ci-dessous.
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Figure4.21. Image destroisfilsen utilisant (a) lefiltre inverse et (b) la focalisation cylindrique

Si I'apport du filtre inverse est considérable, les expériences d'imagerie sont en fait fortement
limitées par le trés faible niveau des signaux rétrodiffusés enregistrés sur le réseau de transducteurs.

Un exemple de signaux bruts est donné sur la Figure 4.22.

L1

okl BN

Figure 4.22. Signaux rétrodiffusés bruts
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Il existe deux raisons a cela. Bien sur, les signaux souffrent de deux passages a travers la boite
cranienne absorbante : dans les expériences en transmission, le crane n' éait traversé qu’ une fois. Mais
la véritable raison est ailleurs : la dynamique d enregistrement des signaux en transmission éait
excellente car la configuration nous permettait d utiliser un amplificateur de 50dB en sortie du
monoé ément, comme cela est visible sur la Figure 4.19. En mode réception cette possibilité ne nous
est plus offerte en raison des limitations de notre éectronique actuelle.

Nous avons tout de méme cherché a évaluer la qualité optimum des images que I’ on pouvait
obtenir avec cette méhode. 1l est en effet possible de ‘smuler’ une bonne dynamique : reprenons la
schématisation du principe de formation de I'image en faisant apparaitre les matrices de propagation.

E(t) ) F(t)
Vecteur A H(t) Si
R ghaux
D’émission m—)> dans le plan
focal A r(t)
Matrice de
RF(t) R(t) Réflectivité
Image | (mmmm| o0 <= Signaux
Beam Recus A tH(t) Réfléchis
Forming

Figure 4.23. Schématisation dela formation d'image.

Nous voyons qu'il suffit de connditre la matrice de propagation aler H(t) pour en déduire la
matrice de propagation retour, sa transposée par réciprocité spatiale. Or nous avions dans un premier
temps acquis la matrice H(t) avec une bonne dynamique. Les vecteurs d'émissions E(t) ont é&é
calculés : on peut en déduire les signaux F(t) dans le plan focal par convolution avec H (t). Nous avons
aors défini une matrice de réflectivité r(t) correspondant a la présence de trois fils : la matrice est
nulle partout sauf en trois points.

=

5

o

Numeéro du point de contréle

{Ju1] 150 AN 'l |4 £} 3 El 1] 450
temps

Figure 4.24. Matrice deréflectivitér(t)
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Nous pouvons aors en déduire les signaux réfléchis F(t) puis les signaux Re(t) recus sur le
réseau par convolution par 'H(t). On obtient ains une ‘expérience smulée ol les matrices de
propagation sont acquises expé&imentalement avec une bonne dynamique mais les produits de
convolution sont calculés numériquement. Le processus de reconstruction des images a partir de la
banque de signaux rétrodiffusés est rigoureusement le méme que précédemment : convolution puis
sommation. Nous avons ains obtenu les images des fils par filtre inverse et loi cylindrique. Nous
avons représenté sur la Figure 4.25 I'enveloppe de ces signaux, comme le ferait un échographe
standard. Le filtre inverse donne une qudité d'image excdlente : les deux fils proches sont
parfaitement résolus et le troisiéme fil est imagé proprement.

a)

N
o

3 5

Numéro du transducteur
3

=
o
o

120

200 400 600 800 1000 ’ 200 400 600 800 1000

Temps Temps
Figure 4.25. Image ‘simulée’ destroisfilsen utilisant (a) lefiltre inverse et (b) la focalisation cylindrique

Nous avons donc bien montré qu'il éait possible d’ obtenir des images haute résolution a
travers une boite cranienne. Mais les objets imagés éaient pour le moins éoignés de ceux que I’on
pourrait observer derriére un crane humain...Nous avons donc cherché a modéiser des structures

biologiques smples afin d' évaluer plus concrétement I’ apport éventuel de la technique.

4.6. Images de modeles de structur es biologiques.

La matrice de réflectivité présentée sur la Figure 4.24 éait tres smple : trois points. |l est
toutefois possible de modéliser des structures proches de celles rencontrées en échographie. Nous
avons chois d’ étudier deux exemples caractéristiques : un kyste hydrique et une tumeur solide.

4.6.1. Image d’unetumeur solide

Une tumeur solide dense a été modélisée par un carré de 5mm de coté contenant une forte
densité de diffuseurs, entouré d'un milieu 100 fois moins dense en diffuseurs. Ce modéde est
représenté sur la Figure 4.26(b). Dans chaque zone, les positions des diffuseur sont aléatoires et

I’amplitude du coefficient de réflexion fluctue de fagcon gaussienne, conformément aux travaux de



Jensen et Nikolovi**. De plus, I’ amplitude moyenne des réflecteurs dans |a zone dense est plus éevée
que dans le reste du milieu.

Le protocole d’'imagerie précédent est de nouveau appliqué. Le résultat de I’ utilisation du filtre
inverse est représenté sur la Figure 4.26(a), tandis que I'image que donnerait un échographe standard
est donnée sur la Figure 4.26(c). L’ enveloppe des signaux a été tracée avec la dynamique maximae
autorisée par nos expeériences : 2° 35dB=70dB. L’'axe z qui traduit I’éoignement par rapport a la
barrette apparait horizontal, tandis que I’ axe x, le long de la barrette est vertical.

Alors que la zone dense, bien délimitée, se distingue aisement avec le filtre inverse, ele

apparait nettement moins clairement avec les lois cylindriques.
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Figure 4.26 : Matrice de réflectivité représentant une tumeur solide, au centre (b), et images correspondantes
obtenues a traversle crane (a) par filtreinverse et (c) par lois cylindriques.

4.6.2. Imaged’un kyste hydrique

Nous avons égaement modéisé un kyste hydrique. 1l s'agit du négatif de la tumeur solide
étudiée précédemment : un carré de 5mm de coté contenant de I’ eau, donc aucun diffuseur, entouré de
diffuseurs. Ce modéle est représenté sur la Figure 4.27(b). Les positions des diffuseurs sont toujours
aléatoires avec une fluctuation gaussienne du coefficient de réflexion.

Le méme protocole d'imagerie est appliqué. Le résultat de I’ utilisation du filtre inverse est
représenté sur la Figure 4.27(a), tandis que I'image que donnerait un échographe standard est donnée
sur la Figure 4.27(c). L’enveloppe des signaux est toujours tracée avec la dynamique maximale
autorisée par nos expériences et I’ orientation de I'image est la méme que précédemment. L’ apport du
filtreinverse est ici spectaculaire : le kyste est absolument invisible avec des techniques classiques. Il

apparait pourtant tres clairement par filtre inverse.
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Figure 4.27 : Matrice de réflectivité représentant un kyste hydrigue, au centre (b), et images correspondantes
obtenues a traverslecrane (a) par filtreinverse et (c) par loiscylindriques.

On remarque que pour les deux modéles biologiques éudiés, I'image obtenue par focdisation
cylindrique est globalement plus sombre dans le haut de I'image que dans le bas. Le crane éait
simplement plus absorbant d’un coté de la barrette, comme I'illustre la Figure 4.28 qui reproduit la
configuration genérale. Apres traversee de cette zone, I'amplitude des signaux est naturellement plus
faible.
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Figure 4.28 : Configuration

Ces modées simple permettent d'avoir une idée plus précise de I’ apport que pourrait avoir
notre technique de focalisation en échographie du cerveau. Toutefois, pour calculer les signaux

permettant de focaliser a travers le crane, nous utilisons des sources acoustiques dans le cerveau.



devrait étre possible d’ accéder a cette solution de facon non invasive en utilisant des points de controle
al extérieur de latéte, comme nous allons le voir dans la partie suivante.

4.7. Delafagon deréaliser unefocalisation non invasive

4.7.1. Principe

Le principe du systéme find dimagerie, protégé par un Brevet CNRS*® repose sur
I"utilisation de deux réseaux de transducteurs disposés de part et d autre du créne [Figure 4.29]. La
technique de filtrage inverse est dors appliquée a travers I’ ensemble de la téte pour focaliser depuis le
réseau 1 sur le réseau 2 (sur les points rouges de la Figure 4.29). Les récepteurs ultrasonores,
indispensables pour utiliser cette technique ne sont ains plus dans le cerveau mais a I’ extérieur du
crane.

Cependant, pour rédiser une image échographique, le but n'est pas de focaliser sur les
éléments du second réseau, mais a I'intérieur du cerveau. Pour cela les signaux calculés seront
modifiés afin de déplacer les points de focalisation des transducteurs du second réseau sur d autres
points cibles a I'intérieur du cerveau. En fait, a partir des signaux calculés par filtre inverse, il est
possible de déduire les nouveaux ensembles de signaux permettant de focaliser en de nouveaux points
a l'intérieur du cerveau (points verts sur la Figure 4.29) : il suffit d'introduire une loi de retards a
I’émission entre chacun des transducteurs. Cette loi de retards peut se déduire a partir de la différence
de marche entre le point de focalisation initial et le nouveau foyer, mais nécessite de faire I’ hypothese
d une vitesse du son homogeéne dans la zone violette mise en évidence sur la Figure 4.29. Cette
hypothése n' est pas parfaite et aura tendance a dégrader la qualité de focalisation. Nous discuterons en
détail cette hypothése au paragraphe suivant.

Nouveau point de
focalisation

Point de focalisation
initial

DT

———p
z

Figure 4.29. Les ensembles de signaux d’ émission corrigés permettant de focaliser sur chacun des éléments du
réseau 2 sont modifiés pour permettre de focaliser al’intérieur du cerveau.



Aprés le passage délicat que congtitue cette zone violette, il sera possible d affiner la
focalisation gréace a I’ utilisation du théoreme de Van Cittert-Zernike. Ce théoréme optique posséde en
effet un équivalent acoustique'®® et permet d’ évaluer la qudité de la focalisation & condition que la
focdisation initidle ne soit pas de mauvaise qualité, ce qui devrait ére le casici. || sera dors possible
d gouter a cette étape une correction de phase classique (phase shift) supplémentaire.

Des que la focalisation sur les points verts a I’ intérieur du créne est correcte, I’ angulation sur

des points plus en profondeur (points noirs) ne pose plus de probléme, comme nous alons le vair.

4.7.2. Décalage delafocale en profondeur

Nous avons cherché a montrer que par smple déformation des signaux calculés par filtre
inverse, il était possible de focaliser précisement en avant du plan de contréle, sans avoir a recaculer
tous les signaux pour le nouveau plan focal. Le dispositif expérimental est présenté sur la Figure 4.30.

Z7 pointsde
Contrdle

X
7

A

< Ny,
Y

F=150mm

Figure 4.30. Dispositif expérimental utilisé dans |’ angulation.

La matrice de propagation a é&é acquise et inversée pour une distance focale de 150mm
correspondant au diametre typique d'une téte. Le vecteur d' émission E,(t) permettant de focaliser sur
le point de contrble centra A a été calculé. Nous avons alors cherché a focaliser en un point B en
avant de ce point, sans recalculer le nouveau vecteur d’ émission E(t) : nous nous sommes contentés
de modifier leur rayon de courbure, comme cela est schématisé sur la Figure 4.31.

Figure 4.31 Taches focales a différentes profondeurs

Ex(t) se déduit de Ex(t) par application d'un retard adapté a chague voie d émission. Soit le
i émetteur. Sa distance aux points A et B est respectivement notéer; et r';. Le signal Egi(t) & émettre
par ce détecteur est le décalé tempord de Eg;(t) sdon laformule :
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E, () = E,. () Ad(t %) Eq. 4.18

Ou

- 1= @) X6 ) +(20)- 26)7 - Y@ )7 +(2(0) - 2,)? Eq. 4.19

avec (x(i), z(i)) coordonnées en x et en z du transducteur i, (Xg, Zs) €t (Xa, Z) coordonnées des
points B et A.

Nous avons ains déformé le vecteur d'émission Ea(t), calculé pour une profondeur de
150mm, pour en déduire les signaux a émettre pour focaliser a 140, 130, 120 et 110mm de profondeur.
Pour chague profondeur, nous avons enregistré la valeur de la pression dans plan considéré. Les
diagrammes de pression résultants sont présentés sur la Figure 4.32. Nous voyons que la quaité de
focalisation se dégrade trés peu. Pour des distances a la position centrale comprises entre —10mm et
+10mm, la focalisation a d' ailleurs tendance a s affiner au cours du décalage en profondeur. Ceci est

logique car F diminue (la largeur a mi-hauteur, | F/D, diminue donc également). Par contre, on observe

une progressive remontée du niveau des |obes secondaires : le niveau augmente d' environ 10dB.

0

— ref, 150
5]| - 140

Pression (dB)

_40 1 1 L
-20 -10 0 10 20

Distance a la position centrale (mm)

Figure 4.32. Résultats de I’ angulation : tracés des diagrammes de focalisation obtenus; signaux de départ
calculés pour F=150mm, décal és en profondeur a F=140, 130, 120 et 110 mm.

Il est possible d’'expliquer cette |égére remontée des lobes secondaires et de proposer une
correction. En fait, dans le plan foca d'origine, a F=150 mm, nous avons optimisé le champ sur une
distance de contrOle latérale égale a 64 mm, correspondant a la taille du réseau émetteur. Si I'on
examine la qualité de la focalisation sur une distance supérieure, on observe une remontée du niveau
de pression dans la zone non contrainte : la Figure 4.33 @ montre un tel scan de pression sur 100 mm
pour une matrice H acquis sur 64 mm. Or I'angulation va transformer cette figure suivant une
homothétie qui varamener les lobes dans la zone de contréle comprise entre =30 et 30 mm.
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Figure 4.33. (a) scan sur 100 mm de la tache focaledu tir direct , la matrice H ayant été acquise sur 64 mm.
(b) scan sur 120 mmde la tache focale du tir direct , la matrice H ayant été acquise sur 100 mm.

Afin de limiter cette remontée en dehors de la zone de controle, il et nécessaire de s assurer
gue la barrette échographique ne pourra jamais envoyer une quantité significative d' énergie en dehors
de la zone de contréle. Pour cela, il suffit d'imposer une zone de controle supérieure a la taille de la
barrette : la directivité des déments limitera aors la valeur de la pression en dehors de la zone de
contréle. Aing, sur laFigure 4.33 b), la matrice a éé enregistrée sur une zone de contréle de 100mm
et la pression a été relevée sur 120mm. Les lobes secondaires restent a un niveau voisin de —-30dB, ce
qui reste tout a fait satisfaisant. Notons qu'il Sagit l1a d'un raffinement et que les focalisations
présentées sur la Figure 4.32 sont trés acceptabl es.

En milieu homogene, il est donc possible, par une smple déformation des vecteurs
d émissions, de focdiser en avant du plan de contrdle contenant les sources actives. Ceci peut de plus
s effectuer sur plusieurs centimétres, ce qui permettrait d’'imager le coaur du cerveau.

Le point délicat reste le passage a I'intérieur de la boite cranienne. Nous allons maintenant
Voir qu’' une exploitation astucieuse de la matrice de propagation a travers les deux parois craniennes

permet de déterminer le déphasage et |’ absorption induites par I’ une des parois.

4.7.3. Influencerelative des deux parois craniennes

Les deux parois craniennes n’ont absolument pas la méme influence sur le front d'onde. Le
montage de la Figure 4.29 parait symétrique, mais a partir du moment ou I’ on considére que la barrette
1 sera émettrice et |a barrette 2 réceptrice, une dissymétrie profonde est introduite : le demi créne en
regard de la barrette 1 est trés proche des sources acoustiques aors que I’ autre demi créne en est tres
éloigné (typiquement plus de 10cm). Or un aberrateur proche ou éoigné d' une source n’a pas laméme
influence sur le front d’ onde émis.

La Figure 4.34 montre bien cette dissymétrie : le transducteur central du réseau d’ émetteurs

émet une impulsion qui se propage soit dans I'eau (a), soit a travers un demi-crane proche de la



barrette réceptrice (b), soit enfin a travers un demi-créne proche de la source (c). Dans les trois cas, le
front d’ onde enregistré sur |la barrette réceptrice est donné a droite du dispositif expérimental. Dans le
cas de I'eau, le front d' onde est trés régulier et correspond ssmplement a une loi cylindrique. Dans le
cas b), les aberrations habituelles de phase et d’amplitude sont clairement visibles. Par contre, dans le
dernier cas, le front est tres régulier, proche d une loi cylindrique, malgré la traverse d’un crane. En
fait, s dansle cas (b) le front d’ onde traverse une large portion de crane (environ 6¢cm), dans le cas (¢),
le front ne traverse qu’ une zone de crane d’ é&endue limitée (typigquement quelques mm, lataille de la
source éant de 0,5mm). Sur cette zone limitée de crane, le créne peut étre considéré comme
uniforme : il impose une atténuation et un déphasage constant sur tout le front d’ onde, ce qui implique

qu' immédiatement en sortie du crane, un front d'onde homogéne se propage jusqu’a la barrette

réceptrice.
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Figure 4.34. Influence des deux demi-cranes sur lefront d’ onde : front d’ onde se propageant (a) dans !’ eau, (b)
atraversun crane proche des récepteurs et (c) a travers un crane proche de |’ émetteur
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Si I’on considére donc maintenant la boite cranienne entiere, composée des deux demi-cranes,
il devrait étre possible d' extraire les influences respectives de chacun des cranes.

4.7.4. Extraction des propriétés d’une seule paroi cranienne a partir les données
globales

Au vu des résultats précédents, la facon la plus smple d extraire les propriétés du demi-créne
proche de la barrette réceptrice consiste a émettre une impulsion avec |'émetteur central et
d enregistrer le front d’onde résultant de la propagation a travers les deux cranes. Le principe est
expose sur la Figure 4.35. S seul I'émetteur central émet, nous voyons que I’influence du premier
crane est tres faible. On peut aors avoir accés aux 128 déphasages et coefficients d’ absorption induits
par le demi créne 2 au niveau des 128 transducteurs de la barrette réceptrice. La différence
fondamentale est qu’ aprés la traversée de deux cranes, les hautes fréguences sont tres atténuées. On
observe donc un décalage global des signaux vers les basses fréquences. La réponse fréquentielle du
crane dépendant peu de la zone de crane traversée, nous avons par la suite compensé cet effet en

modifiant e poids des différentes fréguences.
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Figure 4.35. Influence des deux demi-cranes sur le front d’onde : front d’ onde se propageant (a) dans|’ eau, (b)
atraversun crane proche des récepteurs et (c) a travers un crane proche de |’ émetteur

Le principe de la méthode est ains compris. Afin d’exposer ssmplement la méthode compléte
d extraction des informations concernant chague crane, nous les modéiserons par une pupille

caractérisée par une phase et une amplitude dépendant de la fréguence. Comme le montre la Figure
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4.36, I'effet du demi-crane 1 est caractérisé a chaque fréquence par les couples (AL (W), “(W)),1£
i£128, le demi-crane 2 par les couples (A%(W),] %(W)),1£j£128.

Réseau 2
récepteur
0O—— 1
-

1 i1 —
A |(W)IJ I(VV) D:‘
D]_
O—
2 P2 L— i
AW W) |[O——
O—— 128
Demi Demi T
Cranel Crane 2

Figure 4.36. Modélisation des deux cranes par des écrans de phase et d’amplitude.

Supposons qu’ une impulsion de Dirac soit émise par le i*™transducteur du réseau 1. Le signal

:eme

S (W) regu sur le ™ transducteur du réseau 2 vaut :

s )= el (O azell 1) Eq. 420

Cette impulsion est émise successivement sur tous les ééments du réseau 1. Soit S (W) la

somme de toutes leurs contributions sur le récepteur j :

128

§. (W) = é Al(W)e” }(?)AZ(W)e” 12(7) Eq 4.21

i () 18 i 1o
= R(w)e 2 pwyell i)
i=1
.. 2
_ e a2nall 1(?7)
=cte” Ar(w)e™ '
S, (W) contient donc & un facteur prés la phase et I'amplitude du créne 2 seul en regard du

récepteur j. Nous avons cherché a valider cette méthode ala fréquence centrale des transducteurs. Pour
cela, les signaux ont été traités selon |I'Eq. 4.20. Nous ne présenterons pour plus de lisibilité que les
amplitudes ains déterminées, et non les phases. Afin de servir de référence, une premiere expérience a
été réalisée avec le demi-crane 2 seul. L’ amplitude normalisée correspondante est tracée a la fréquence
centrale (1,5MHz) en trait plein sur la Figure 4.37. En présence des deux demi-cranes, nous obtenons

la courbe en pointillés. Nous voyons que la distribution générale de I’ amplitude est bien reproduite.
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Figure 4.37. Amplitude normalisée des 128 récepteurs placés en regard du demi-crane 2, en |’ absence du
premier demi-crane (traits pleins, référence) et en sa présence (pointillés), a la fréquence centrale des
transducteurs (1,5 MH2).

Supposons que |’ effet du demi-crane 2 soit aing parfaitement connu, gréce a I’ensemble des
128 phases et amplitudes a chague fréquence. Notons H, la matrice de propagation acquise a travers
les deux crénes. On peut alors reconstituer lafonction H; qui correspond simplement au demi-créne 1 :
il suffit, a chague fréguence, de diviser la ligne i de Hy(w) par la phase et I'’amplitude associées au
transducteurs i de la barrette 2. On peut alors utiliser la technique du filtre inverse pour apprendre a
focaliser sur les points du réseau 2, puis on peut décaler la profondeur focale par la technique du
paragraphe 4.7.2.

En fait, les résultats présentés sur la Figure 4.37 ne nous ont pas permis de corriger la matrice
H, de fagon satisfaisante. Le point clef reste en effet de se demander dans quelle mesure il est
acceptable d'assimiler I'effet loca du créne 2 a un déphasage et a une amplitude ? Cela n'est
judtifiable que s les points du réseau 2 sont exactement collés au crane, ce qui n'est pas le cas ici,
notamment sur les bords de la barrette. Deux méthodes peuvent nous permettre de véifier la viabilité

de notre approche a doubl e barrettes :

> |l est possible de créer des points sources et récepteurs virtuels a la surface du créne par
repropagation de |a barrette émettrice et de la barrette réceptrice a la surface du crane. Pour
cela, il suffit dans un premier temps d' imager échographiquement la paroi externe du créne
et de repropager les signaux sur cette paroi, selon la méthode utilisée par Tanter et alt*™.

> |l est égadlement envisageable d' effectuer des simulations numériques de la propagation des
ondes a travers les deux cranes, en placant sources et récepteurs collés a la paroi externe.
Le principe de ces smulations est exposé dans le chapitre suivant. Ces simulations sont en
cours de cacul et pourront prochainement étre exploitées. Elles congtituent un outil
précieux de compréhension des aberrations induites par la boite crénienne.



4.8. Conclusion

Le filtre inverse nous a permis d' obtenir a travers un crane humain une qualité de focalisation
dépassant toutes nos attentes : cette technique nous a permis de calculer I'ensemble des signaux a
émettre pour la qualité de focalisation optimae. A travers I'un des milieux les plus aberrateurs du
corps humain, nous avons en effet obtenu la méme qualité de focalisation qu’ un échographe standard
dans un milieu parfaitement homogene. Nous avons ains montré que des images haute résolution du
cerveau pouvaient étre théoriquement obtenues avec |la méme précision que les actuelles images de
fodtus en obstétrique.

Néanmoins, cette premiére expérience de focalisation en émission ne permettait que d' infirmer
I’idée trés répandue qu'il était impossible de réaiser des échographie du cerveau chez I'adulte en
raison de la nécessaire traversée de I’ os. Nous avons donc dans une seconde étape étendu la méthode
de filtrage inverse a la focdisation en réception. Cela nous a permis d'imager en émission/réception
des fils métalliques placés derriére un demi-créne. La comparaison avec les images correspondantes
obtenues par les techniques de focalisation standard des échographes a mis en évidence I’ avancée
réalisée.

Afin d' achever le processus d' imagerie, il convenait aors de supprimer |’ utilisation de source
actives dans le cerveau comme le nécessite le filtre inverse. Nous avons donc envisage d' utiliser deux
barrettes symétriques disposées de part et d’ autre de la téte, déplacant les sources actives a I’ extérieur
de la boite crénienne. Nous avons exposé le principe de cette approche, et nous avons montré qu'’il
était ensuite possible de focaliser plus en avant, al’intérieur du cerveau, en changeant simplememnt la
courbure des vecteurs d' émission. Cependant, il sera nécessaire, et nous |’ espérons suffisant, d’ utiliser
des sources acoustiques accolées ala paroi externe du crane. Deux approches sont envisagées :

- larepropagation sur la paroi crénienne des signaux enregistrés sur les barrettes, gréce ala

technique de Tanter et al'**”.

- I'utilisation de simulations numériques dans lesquelles des sources peuvent étre placées a
volonté sur la surface du créne. Ces smulations permettraient non seulement de valider
notre approche mais également de mieux comprendre les phénomeénes en jeu. Le principe
et la mise en cauvre de ces simulations seront étudiés au chapitre suivant. Les simulations
atravers les deux parois de crane sont en cours de calcul et pourront prochainement étre
exploitees.

Nous pouvons espérer que ces travaux préliminaires pourront dans un avenir proche aboutir a
un systeme d' échographie du cerveau. Les applications potentielles de ce systeme d'imagerie sont
extrémement prometteuses. En effet, I’échographie du cerveau serait complémentaire des appareils
d' IRM et des scanners X pour un codt bien moindre. Pour environ un million de francs, il serait ains

possible de réaliser des images du cerveau temps réel avec une résolution d’' un millimétre. De plus, la
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possibilité d’imager les écoulements sanguins par effet Doppler aurait deux applications principales :
d' une part le suivi, voire la prévention, des accidents vasculaires cérébraux (AVC), d'autre part
I’'imagerie fonctionnelle du cerveau, gréce a la technique d'écho Doppler. En effet, typiquement,
lorsgu’ une zone du cerveau est activée, s elle n'augmente sa consommation d' oxygene que de 5%,
elle double le flux sanguin dans les capillaires voisins. Cela signifie que le signal Doppler serait
doublé.
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5. Hyperthermie du cerveau : prototype de puissance et protocole

non invasf

5.1. Etat del’art

De nombreuses études ont montré la faisabilité de chirurgie non invasive par utilisation
d ultrasons focalisés de haute intensité **52 |_e cancer de la prostate est certainement I’ application
la plus adaptée ¥ : par application directe d une sonde focalisée endorectale contre les tissus de la
prostate, il est possible de brller une tumeur placée a moins de 1 cm de lasonde. Il est plus difficile de
traiter des tumeurs situées profondément dans les tissus : dans ce cas, différentes parties du front
d onde émis vont rencontrer des régions avec différentes vitesses acoustiques, différents coefficients
d absorption, de sorte que le diagramme de température sera dégradé. Comme nous |’ avons vu dans le
chapitre introductif, la possibilité de détecter par ultrasons des tumeurs cancéreuses intracraniennes a
été envisagée, mais sans succes, dés les années 50°“. S Hynynen et al®® ont pu montrer que la
destruction des tumeurs en profondeur dans le cerveau éait réalisable sans causer d effets mécaniques
indésirables, les applications a la thérapie des tumeurs cérébraes ont jusgu’au milieu des années 90
nécessité |a trépanation de la zone du crane en regard du réseau d hyperthermie®*>¢ En 1996, J-L.
Thomas et Mathias Fink montrérent que la focalisation a travers le crane pourrait ére fortement
amédliorée en compensant |a dissipation ultrasonore introduite par la paroi osseuse ®”. Cette technique,
basée sur |e retournement temporel, nécessite la présence d’ une source acoustique active au point Vvisé.
En fait, dans |e cas des tumeurs de petite taille, une biopsie est toujours effectuée avant de vé&ifier s la
tumeur est maligne ou non. Il Sagit avec un microscape d effectuer un préévement de tissus
cancéreux. Il est alors tout a fait possible d'introduire en méme temps un hydrophone, ce qui permet
d enregistrer les signaux provenant de cette source acoustique. Cela permet de focaiser sur ce point
d accrochage. Ensuite, en angulant les signaux, il est possible de focaliser sur toute une zone entourant
ce point’®®. La trépanation n’'a aors lieu que sur une zone trés limitée afin de laisser un passage au
micro-scalpel.

Récemment, Hynynen et al ont cherché a moddliser les effets, d’ aberration de phase du créne
grace & des simulations basées sur des images RMNP®. Mais en IRM (imagerie magnéique
nucléaire), seule I’ épaisseur du créne peut étre mesurée : aucune indication sur la densité interne de
I’os n'est accessible. L’idée était intéressante, mais aucun résultat quantitatif n’a pu étre obtenu. De
plus, Hynynen ne cherche a compenser que les aberrations de phase, ne corrigeant ains que des temps
detrgjets : les aberrations d’ amplitude sont totalement négligées.

Nous alons présenter dans ce chapitre un protocole de focalisation intra-cranienne totalement
non invasif reposant sur des simulations numériques®'®. Ces smulations sont réalisées a partir

dimages rayons X haute résolution. Actuellement, le protocole reproduit une expérience de



retournement temporel non invasive. L’ ensemble de ce chapitre ne traite donc absolument pas du filtre
inverse. |l existe deux raisons a cela : d'une part le retournement temporel maximise I’ énergie au
foyer, ce qui permet de nécroser plus efficacement la tumeur, d autre part ce méme retournement
tempored ne nécessite de smuler qu’ une seule source présente dans le milieu, contre une centaine pour
le filtre inverse, ce qui réduit le temps de smulation d’'un facteur 100. La durée des smulations
actuelles éant de plusieurs heures, I'impact est significatif.

Nous verrons que nous avons pu simuler avec une bonne précision les aberrations de phase et
d amplitude induites pas le crane. De plus, nous avons validé ce protocole a basse puissance en
focalisant de fagon non invasive a travers un crane : la qualité de focdisation est comparable a celle
obtenue dans la méme configuration en utilisant des sources actives dans le cerveau.

Parallélement, nous avons éudié et mis au point un prototype d hyperthermie dédié au
traitement du cervea>'%. Ce prototype est constitué de 200 transducteurs de puissance répartis de
facon semi-aléatoire sur une surface sphérique. Nous détaillerons sa mise au point.

5.2. Protocole non invasif basé sur desimages rayons X

5.2.1. Modélisation des propriétés acoustiques d’un crane.

Un scanner X haute résolution d’un demi créne humain en coupe sagittale a été réaisé. Il est

représenté sur laFigure 5.1.

Figure5.1. Scanner X du créane étudié.

La résolution de chaque coupe est de 0,2mm” 0,2mm et chaque coupe fait 1mm d’ épaisseur.
L es coupes sont distantes de 0,5mm de telle sorte que les coupes se chevauchent. Nous disposons ains
de données 3D tres précises de la porosité du crane.

Afin de reproduire des conditions proches de I’in vivo, le créne est immergé dans |’ eau et a éé
précédemment dégazé afin qu’ aucune bulle d'air ne soit piégée dans les zones poreuses. Le crane est
ains exclusivement compose d’ os de densité variable et d’ eau.

L es données brutes nous étaient transmises en unités Hounsfield (H), définies par:
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e Eq. 5.1

H =1000— 1 Tuate
Mhone = Mhater

OU [, Moone @Nd haer désignent respectivement le coefficient linéaire d atténuation d’ effet
photoéectrique du tissu exploré, del’ os et de I’ eau.
Puisque le crane n’est compose que d' os et d’ eau, F étant la porosité de I’ os, on peut écrire :

M, =F lyer + (L= F Moo Eq. 5.2

Aing, la carte de porosité est directement liée ala carte en unités Hounsfield :

H Eqg. 5.3
© 1000
En chaque pixd de I'image, nous avons donc acces a la moyenne de la porosité sur un volume
de0,2° 0,2° 0,5mm

Afin de rédliser des smulations numériques de la propagation d' ondes ultrasonores a travers le
crane, il éait nécessaire de déterminer les propriétés ultrasonores de ce dernier. Le code de smulation
utilisé est un code aux différences finies basé sur la discrétisation de I’ équation d’ onde pour un milieu
fluide hétérogéne et absorbant(Eg. 5.4). 1l sagit du logiciel ACEL, développé au laboratoire par M.
Tanter[s.12],[5.13].

7.,€ @1l . W1 TPp(rt) o Eq. 5.4
(1+to(r)ﬂ—t>9go(r)N>§ e

out () représente | absorption locale, c,(r),r,(r) représentant respectivement la vitesse et

la masse volumique locale.
Aing, a partir de la porosité F du créane (Figure 5.2), déduite des images rayons X, il a é&é

nécessaire de déterminer les cartes de masse volumique, de vitesse, et d’ absorption.

150
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Figure5.2. Carte de porosité d’ une tranche



5.2.1.1. Masse volumique
L es cartes de masse volumique se déduisent aisément des cartes de porosité :
r=F"r, . +0-F) r. Eq. 55
I' warer €St la masse volumique de I’ eau, fixéeélOOOkg.m‘B; I bone €3t [a masse volumique de I’ os

cortical, fixé & 2100kg.m*, conformément aux résultats de Fry et al®®®. La carte de masse volumique

finale est donnée Figure 5.3.

Figure 5.3. Carte de masse volumique d’ une tranche

5.2.1.2. Vitesse Acoustique

La vitesse acoustique est plus difficile a déduire de la porosité. En effet, nous avons vu dans le
chapitre introductif que le crane était essentiellement congtitué de deux structures trés différentes :
deux couches denses, les tables interne et externe, encadrent une partie poreuse appelée diploé. Ces
structures, clairement visibles sur la carte de porosité [Figure 5.2], possedent des propriétés
mécaniques trés différentes®*!. Les ondes acoustiques se propageant dans le fluide (I'eau dans les
infractuosités) et le solide (I’ os dur) sont couplées, ce qui est correctement décrit par la théorie de Biot
s lataille des hétérogénéités est négligeable devant la longueur d’ onde. Maheureusement, a 1,5MHz,
la longueur o onde est de I’ ordre de grandeur des hétérogénéités. Or, Carter et Hayes™'* ont montré
que dans les os qui ne présentent pas d anisotropie, ce qui est le cas ici, le module éastique est
proportionnel au cube de la densité apparente, ce qui suggere une relation linéaire entre la vitesse et la
porosité :
c=c,, +(co - C,n) @-F) Eqg. 5.6

Cmin COrTespond & la vitesse dans I'eau: Cpn=l5mmpus™; Cna & la vitesse dans I’os
[5.6]

cortical :Cma=2.9mm.us™, conformément aux observations de Fry

La carte de vitesse acoustique correspondante est donnée Figure 5.4.
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Figure5.4. Carte de vitesse acoustique d’ une tranche

5.2.1.3. Absorption

L’ absorption ayant principalement lieu dans les parties poreuses de la boite cranienne, nous
avons modélisé I’ absorption par une loi croissante en puissance de la porosité :

abs=abs__ +(abs,_, - abs

min)' Fa Eq. 5.7

Afin d guster les différents paramétres, des mesures d amplitude ont été effectuées avant et
apres traversées de différentes zones de créne. Nous avons trouvé pour |’ absorption les parametres
suivants : a=0.5; abs,,;=0.2dB.mm™; abs,=10dB.mm™.

Nous avons ains déduit tous les paramétres acoustiques a partir des cartes rayons X.

5.2.2. Focalisation non invasive a travers un crane humain

Les résultats précédents ont été utilisés pour focaliser précisément un faisceau ultrasonore a

travers un crane humain. Le dispositif expérimental est donné Figure 5.5.
.

Réseau de transducteurs

%

Crane

Figure 5.5. Dispositif expérimental
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Un demi crdne humain est placé entre une barrette échographique (réseau de 128
transducteurs) et un hydrophone. L’ hydrophone peut étre trandaté le long de I’ axe x afin de mesurer la
pression en chaque position.

Afin de mesurer I'apport de notre méthode, comparons les résultats obtenus avec des
techniques classiques. La premiére technique, non invasive, consiste a considérer que le créne n'a
gu’une faible influence et que I’on peut négliger son effet sur les ondes ultrasonores. |l s agit d une
focalisation cylindrique, utilisée par les échographes standards, et qui ne corrige que des temps de
trajets géométriques. Le réseau de transducteur de la Figure 5.5 a ains été programmé pour émettre le
signa qu’ utiliserait un échographe pour focaliser au point d’ abscisse x=0. L hydrophone mesure aors
I’amplitude de pression en chaque point de I’ axe x, et la courbe correspondante est tracée sur la figure
6 en pointillés. Cette courbe est relativement large pour la zone de créne traversée dans notre
expérience. Elle peut étre terriblement dégradée a la traversée de zones de créne plus inhomogenes. |1
est toutefois possible dans tous les cas de I'améiorer en corrigeant les aberrations induites par le
crane. Une premiére correction peut étre faite par retournement temporel : dans une premiére étape,
I”hydrophone de la Figure 5.5, placé a la position x=0, émet un signa bref qui est enregistré sur le
réseaul de transducteurs. Les signaux enregistrés par |e réseau sont représentés sur la Figure 5.6(a).

3 b)

Temps (Us)

E & : 4y -] fid 13 2 ik R AR oo i) 130
Numéro du transducteur Numéro du transducteur

Figure5.6. Signaux regus par la barrette: (a) acquisition atraversle crane, (b) simulation.

Dans une seconde étape, le front d’ onde enregistré par le réseau de transducteurs est retourné
temporellement et ré-émis par le réseau. Les signaux émis vont aors refocaliser sur |I”hydrophone
comme s le film de la premiére étape était rgoué al’ envers. On peut alors mesurer la pression le long
de I’axe x pour évaluer la qualité de la focalisation. On obtient la courbe en tirets-points de la Figure
5.7.
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Figure5.7. Tache focal e obtenue avec uneloi cylindrique (pointillés), et par retournement temporel avec un
hydrophone implanté (tirets-points)
Nous cherchons maintenant a obtenir la méme quaité de focdisation mais sans utiliser
I” hydrophone de la Figure 5.5. Une telle mé&hode ne nécessiterait ainsi aucune présence de source a
I"intérieur du cerveau. L’ ensemble du dispositif de la Figure 5.5 est soigneusement reproduit dans les
simulations : la méme zone de créne est modélisée et un réseau de 128 récepteurs reproduisant la
barrette ains qu’ une source acoustique placée a la position centrale de I hydrophone sont introduits
dans la smulation. La premiere étape de |'expé&ience de retournement temporel est désormais

simulée : le code aux différences finies propage les signaux de |’ hydrophone vers le réseau de
transducteurs.

Figure 5.8. Reproduction dans la simulation du dispositif expérimental

Les signaux enregistrés par le réseau de transducteurs placé dans la simulation sont

représentés sur la Figure 5.6 (b). On constate sur cette méme figure qu'ils sont trés proches des
signaux enregistrés expérimentalement (a). Les signaux obtenus par simulation sont ensuite retournés
temporellement et ré-émis expérimentalement par le réseau de transducteurs. Afin d'évaluer la qualité

de lafocalisation obtenue, la pression le long de I’ axe x est & nouveau expérimentalement mesurée. On
obtient la courbe en traits pleins de la Figure 5.8.
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Figure 5.9. Tache focal e obtenue avec une loi cylindrique (pointillés), par retournement temporel avec un
hydrophone implanté (tirets-points), par retournement temporel basé sur les simulations (traits pleins)

La qualité de focalisation obtenue est excellente et permet d envisager une correction plus
fine : dans des travaux antérieurs® 158118 | 3 &é montré que I’amplitude des signaux devait étre
corrigée. En effet, des parties du créne absorbent fortement les ultrasons, comme on peut le voir sur le
front d’ onde mesuré par le réseau de transducteurs et présenté sur la Figure 5.10. Dans de telles zones,
le signa doit étre émis avec une amplitude forte. Par contre, dans les zones ou le signal est peu
atténué, il suffit d’ envoyer un signal de faible amplitude. En fait, un signal recu avec |’amplitude A
sur le transducteur i doit précisement étre ré-émis avec une amplitude 1/A;. Bien entendu, ceci ne doit
se faire que sur des signaux ayant un bon rapport signal sur bruit afin de ne pas amplifier le bruit. En
pratique, seuls les signaux ayant une amplitude supérieure a 10% du signal maximum sont corrigés.

Front d’onde regu Front d’onde corrigé
12 127
i “ PR Gain
Amplitude
1/A;

Numéro du transducteur
Numéro du transducteur

o

Temps (us) Temps (Us)
Figure 5.10. Principe dela correction d’ amplitude

A nouveau, le front d’onde regu présenté en Figure 5.6, a la base de cette correction
d amplitude peut ére obtenu soit en enregistrant les signaux provenant d'un hydrophone implanté
dans le milieu en x=0, soit en utilisant les signaux simulés. Ensuite, le front d’onde corrigé en

amplitude est a nouveau retourné temporellement et ré-émis par le réseau de transducteurs. La pression
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le long de I’axe x est & nouveau expérimentalement mesurée par |’ hydrophone pour évaluer la qualité
de lafocalisation. Les différentes courbes sont tracées sur la Figure 5.11.
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Figure5.11. Tache focale obtenue avec uneloi cylindrique (pointillés), par retournement temporel avec un
hydrophone implanté (tirets-points), par retournement temporel basé sur les simulations (traits pleins)

A nouveau, notre méthode totalement non invasive reposant sur les smulations permet
d obtenir des résultats auss bons qu’ en utilisant une source active implantée dans le cerveau.

Nous avons donc réuss a proposer une méthode totalement non invasive pour réaiser de
I” hyperthermie du cerveau. Ceci ouvre des perspectives extrémement intéressantes. En effet, il n'est
possible d'utiliser une source active que dans un cas particulier : la thérapie des petites tumeurs
malignes : dans les cas ou une tumeur de petite taille a éé détectée par IRM, une biopsie est effectuée
pour prélever un échantillon en vue de déterminer s la tumeur est maligne. Lors de la biopsie, il faut
trépaner le crane sur une petite surface ce qui permet d'introduire un petit hydrophone en méme temps
gue le micro scape permettant de prélever les tissus tumoraux. Notre méthode permet donc de
d éviter d’introduire dans le cerveau un corps supplémentaire, mais elle permettrait surtout de traiter
les tumeurs bénignes de grosse taille facilement détectables aux rayons X ou par IRM, qui ne
nécessitent aucune biopsie et dont la croissance peut conduire au décés du patient. De plus, notre
technique facilite le suivi long terme du patient. En effet, a I’ issue des séances d’ hyperthermie, il peut
étre intéressant de suivre I'évolution de la tumeur. Si celle-ci n'a pas complétement régresse, mais
S et éventuellement dével oppée dans une zone proche, dorsil serait possible de latraiter directement,
sans avoir besoin de réintroduire une source active sur la nouvelle locdisation de la tumeur.

Nous n’avons pas ici mis en cauvre de processus de focalisation non invasive basé sur le filtre
inverse. La précison de la focalisation est en effet moins critiqgue qu' en imagerie : il Sagit ici de
déposer de I’ énergie, proportionnelle au carré de la pression. Le diagramme de focaisation en énergie
est donc deux fois plus piqué que le diagramme en pression. De plus, il existe un effet de seuil : au
dessus de 43°C, les cellules meurent. Entre 37°C et 43°C, elles résistent. On observe ains en

hyperthermie une frontiere trés franche entre les tissus sains et les tissus nécrosés: la zone
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intermédiaire ne fait que deux a trois cellules. Par, contre, on peut sérieusement envisager dans un
futur proche d’ éudier |'apport du filtre inverse, al’aide d'un protocole invasif dans un premier temps,
puis non invasif. L’enjeu se situe en fait non pas dans le plan foca mais dans le champ proche. En
effet, il est important de s assurer qu’ entre la paroi interne du créne et la zone focale, il N’ existe pas de
maxima de pression secondaires susceptibles d'induire des nécroses. Pour traiter une tumeur de
quelques cnt, il est nécessaire de répéter un grand nombre de tirs afin de la nécroser point par point en
angulant le faisceau autour du point central. A chaque tir, I’ énergie déposée dans le champ proche est
sensiblement la méme. En placant des points de contrdle dans cette zone, il pourrait ére tres
intéressant d'y optimiser le champ acoustique.

Avant de sintéresser a un éventuel apport du filtre inverse, nous avons cherché a mettre en
cauvre le protocole d hyperthermie in vitro. En effet, les résultats obtenus a basse puissance avec une
barrette échographique peuvent maintenant étre étendus a I’ utilisation d'un réseau de transducteurs
ultrasonores de forte puissance pour détruire des tumeurs du cerveau. Le protocole est le méme, seul le
réseau de transducteurs change. Nous avons donc développé un prototype d hyperthermie ddlivrant
suffisamment de puissance pour nécroser des tumeurs a travers un crane humain, sans besoin de
trépanation. |l s agit du premier prototype dédié a cette application.

5.3. Réalisation d’un prototype d’ hyperthermie

5.3.1. Spécifications

Nous cherchons a réaiser un appareil capable de traiter par hyperthermie des tumeurs
cérébrales. Les contraintes pour la conception d’ une telle sonde sont importantes car |” hyperthermie
demande a la fois une focalisation du faisceau ultrasonore extrémement précise et une puissance
importante au point focal.

Nous avons vu au chapitre 3, qu'au-dela de 1,5 a 2 MHz, le crane devenait extrémement
absorbant. Or la résolution obtenue sera toujours de I’ ordre de la longueur d’onde. Pour obtenir une
précision millimétrique, il est important de ne pas utiliser une fréquence trop basse. La fréquence a
ang ééfixéealMHz.

D’ autre part, pour assurer la nécrose des tissus cancéreux, il est nécessaire de déposer au point
Visé une énergie relativement importante. Nous avons choisi de fonctionner en régime d’ ablathermie,
qui consiste a nécroser les tissus par élévation de température de 20 & 30°C. La température des tissus
visés atteint ains 57 a 67°C. Pour nécroser les tissus, cela requiert typiquement a IMHz,de délivrer
1500W.cmi? pendant 1 &3s°*°.

5.3.2. Testsdestransducteursdeprésérie

Dix transducteurs de présérie nous ont été fournis par la société IMASONIC. Nous les avons

soigneusement testés afin de bien les caractériser. Nous ne donneronsici que les résultats significatifs.
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Figure5.12 : Transducteur de puissance (1) avec son adaptation d’impédance (2)

L’"un de ces transducteurs est présenté avec son adaptation d’impédance sur la Figure 5.12. En
sortie de transducteur, I'impédance vaut typiquement Z=800-i" 1200 W. Une adaptation d’impédance
permet de ramener sa partie rédle a environ 40W e dannuler sa partie imaginaire pour que
I’ @ectronique de puissance transmette son énergie au transducteur. Chaque transducteur, de 0,5cnt de
surface active, permet d obtenir une pression de 2,5 bars a 10cm pour une puissance d entrée de 18
Watts, correspondant a la puissance maximale délivrable par nos baies électroniques. Ces mesures ont
€été effectuées a I’ aide d'un hydrophone bilaminaire caibré de la société MARCONI, et vérifiées par
un interférométre hétérodyne développé au laboratoire par D.Royer’>™. Nous avons également testé
leur tenue : nous les avons soumis durant 36 heures a une puissance d aimentation éectrique de 18
Watts pendant 5s suivies de 30s de repos. Le comportement a été satisfaisant. Chaque transducteur
nous permettra donc obtenir environ 2,5bars au foyer pendant 5s. Or nous avons besoin au total de

1500W.cmi?, ¢'est adire P,=1,5.10"W.m*. Cela nécessite au point visé une pression P de :

P =./2ZP, =+[2 15.10°" 15.10" = 7.10° Pa = 70bars Eq.58

[l ne faut pas oublier qu’ avant d'arriver au foyer, le front d’ onde va traverser environ 10cm de
cerveau. Or |’absorption des tissus biologiques est d environ 0,7dB par cm a 1IMHz, soit une perte
d un facteur 2 en amplitude pour une profondeur de 10 cm. Il faut donc générer 140 bars. De plus nous
avons vu au chapitre 3 que le crane induisait une perte supplémentaire typique de 11dB, soit un facteur
3 en amplitude.

Au fina il faut donc obtenir au foyer 420 bars. Celui-ci sera a environ 10 cm des
transducteurs, ce qui nous permet d estimer le nombre de transducteurs nécessaires : 168. En fait,
1500W.cri® congtitue la puissance minimale & avoir pour induire une nécrose. Nous avons chois
d utiliser 200 transducteurs afin de disposer d’' une certaine marge.

5.3.3. Descriptif delasonde

La sonde sera donc composée de 200 transducteurs de fréquence centrae 1MHz, pilotés
chacun par une éectronique. Elle se présentera sous la forme d'un cube de plexiglas transparent
pouvant ére immergé, et dont les dimensions sont données par la Figure 5.13. Ce volume sert & abriter
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les adaptations d' impédances, ains que les cables. Une coupole sphérique se place sur I'avant du béti
et I’ensemble est rendu parfaitement éanche gréace a des vis de serrage. Les 200 transducteurs sont
encastrés dans la coupole sphérique.

PWVC 15 mm

RS L Coupole sphérique
0 \9/ [
Emplacement & .
delacoupole o 80—~
sphérique ™ . o,
transducteur
010
A 9
cales y

Figure 5.13. Schéma de la sonde. A gauche dimensions du bati, a droite coupol e sphérique et transducteur.

La disposition des transducteurs sur la partie sphérique intervient directement sur la qualité de
la focdisation. En particulier, la taille | de la tache focae est fixée par la longueur d’ onde utilisée |,

I’ ouverture de la sonde D, et la distance au point focal F, comme résumé sur la Figure 5.14.

\...n.,.__ 4 “‘l.‘I_._‘_.‘-—A»”'"W‘J"I F

Figure 5.14. Dimensions de la tache focal e en fonction des caractéristiques de la sonde.

L’ objectif est ici de pouvoir brller des points de I'ordre du mm a I'intérieur du cerveau. La
distance focale F choisie est de 140 mm. En effet, é&ant donné I’ encombrement de la sonde, celle-ci
sera placée a environ 6¢cm du créne, pour viser au centre d’ un crane de 16cm de large en moyenne, soit
au total une distance focale de 6+16/2=14 cm. Dans I'eau et a 1IMHz, la longueur d’onde est de
1,5mm, I’ ouverture de la sonde doit donc étre d’ environ 200 mm. La coupole sphérique choisie pour le
prototype, et détaillée sur la Figure 5.13, posséde ains une ouverture de 180 mm.
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Il faut de plus impérativement sassurer qu'il n'existe pas, en dehors du point focal, une
pression qui risquerait d’endommager les tissus cérébraux. Or lorsque les transducteurs sont disposés
sur un réseau, le risque d apparition de lobes de réseaux peut devenir génant pour la thérapie. |l est
admis en thérapie que I’intensité du champ doit étre au moins 8 a 10dB plus faible qu’au point focal
pour ne pas nécroser les tissus environnants®*®. Nous avons donc effectué des simulations
numeriques afin de comparer les performances de différentes répartitions des transducteurs sur la
coupole.

5.3.4. Disposition destransducteurs

5.3.4.1. Réscaux étudiés

Les différents réseaux étudiés peuvent se classer par leur degré de symétrie. |ls sont rassembl és sur
laFigure 5.15. Pour des raisons de dispositions pour certaines géomeétries, tous les réseaux comportent
197 transducteurs identiques espacés au minimum de 1mm. Le réseau hexagonal compact nous servira
de réseau témoin. Nous avons fixé la compacité des autres réseau a 52% afin de pouvoir les comparer
équitablement. Le réseau annulaire décalé est un réseau dont les transducteurs sont placés sur des
anneaux régulierement espacés, mais légerement décalés les uns par rapport aux autres. Le réseau
semi-aléatoire est créé avec un programme MATLAB, qui tire pour chague transducteur une position
aéatoire dans la surface libre. Lorsqu’au bout d’un grand nombre d'itérations il ne trouve plus de
place, réorganise le réseau de fagon semi-aéatoire en décalant |égerement les transducteurs par rapport
aleur position actuelle.
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Réseau hexagonal compact (compacité 74%) - Réseau hexagonal (compacité 52%)
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Réseau semi-al éatoire (compacité 52%)

Figure 5.15. Récapitulatif des réseaux étudiés

5.3.4.2. Calcul du champ diffracté

Afin de cadculer le champ diffracté par chaque réseau, nous avons assmilé chague
transducteur a un piston circulaire plan de diametre d=9mm. Le champ diffracté est calculé par un
logiciel de simulation développé par D. Cassereau au laboratoire : SIMULPA. Ce logicid utilise
I’ approximation de la théorie des rayons : il discrétise la surface de |’ émetteur et cacule en tout point
de I’ espace, les rayons issus d’une surface élémentaire. SSIMULPA calcule ains le champ de pression
rayonné sur une droite ou un plan de I’ espace.
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5.3.4.3. Focalisation au point focal géométrique

Les différents réseaux ayant en commun d’ étre sphériques, ils sont tous préfocalisés. Ains
lorsque les transducteurs tirent en phase, les ondes issues de chaque transducteur interferent
constructivement au point focal géométrique. Nous alons dans un premier temps éudier le champ
diffracté dans le plan focal, dans une zone délimitée par un carré de 50 mm de coté et centrée sur le
point focal. Pour pouvoir observer les éventuels lobes de réseaux, les signaux émis doivent pouvoir
interférer ensemble dans toute cette partie du plan, ce qui impose une longueur minimale des signaux
d émission. 20 arches de sinusoides & 1 MHz sont émises. Elles sont échantillonnées a 20 MHz. On
cacule aors les champs diffractés pour les quatre types de réseaux. Les différents champs sont
représentés en niveau de gris et en décibels sur les Figure 5.16 a Figure 5.19.
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Figure 5.16. Champ diffracté par le réseau hexagonal compact (compacité 74%) : (a) plan focal, (b) coupe sur
I’axey.

Etant donnée la faible ouverture du réseau hexagona compact, la tache focale est un peu plus
large que pour les autres réseaux (1.5 mm a—6dB), mais les lobes de réseaux sont faibles (-19dB) car

ladistribution des transducteur est presque continue.
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Figure5.17. Champ diffracté par le réseau hexagonal compact (compacité 52%) : (a) plan focal, (b) coupe sur

I’axey.

Pour le réseau hexagona de compacité 52%, la largeur de la tache focale a—6dB est de 1mm.

Mais en raison fort caractere périodique du réseau, les |obes sont tres éevés, et dépassent -12dB.
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Figure5.18. Champ diffracté par le réseau annulaire : (a) plan focal, (b) coupe sur I’ axey.

En revanche les performances du réseau annulaire sont excellentes, les lobes de réseaux étant

inférieurs a -22 dB. L’ énergie acoustique se trouve répartie sur une couronne autour du point focal de

fagon trés homogéne. Avec le réseau semi-aléatoire, on peut s attendre a ce que I’ énergie soit encore

mieux distribuée.
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Figure5.19. Champ diffracté par le réseau semi-aléatoire: (a) plan focal, (b) coupe sur I’ axeYy.

Le réseau semi-aléatoire donne des résultats comparables au réseau annulaire, mais le niveau
de lobe maximal est légerement plus éeveé, avec un niveau maximal de -18.5dB. En fait ce niveau
n'est atteint gqu’en quelques points du plan, le niveau maximal étant en moyenne de -24dB, aors que
les -22dB du réseau annulaire sont présents sur tout le périmétre de la couronne circulaire.

A priori, les deux réseaux les plus intéressants pour la qualité de la focalisation au point
géométrique sont les réseaux annulaires et semi-aléatoires. Cependant, le traitement globa de la
tumeur se fera point a point balayant éectroniquement la focalisation autour du point géométrique.
Nous allons étudier |'effet de I'angulation sur la qualité de la focalisation pour déterminer quelle

surface de tumeur peut étre traitée sans déplacer physiquement la sonde.

5.3.4.4. Angulation

Nous avons déterminé les lois de retard a appliquer a chague transducteur pour focaliser sur des
points d abscisse x=0, et d’ordonnées y comprises entre 0 et 20mm. Comme précédemment, le champ
diffracté est calculé pour chaque réseau. Les différents champs sont représentés en niveau de gris et en
décibels sur la Figure 5.20 pour le réseau annulaire. L’angulation détruit progressvement la
focalisation. Les lobes de réseaux remontent progressivement et atteignent ici -4.5dB lorsgue I'on
angule de 20mm. De plus, globaement la pression au point foca diminue, ce qui signifie que la

puissance risque d’ étre trop faible pour induire une nécrose au point visé.
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Figure 5.20. Champ diffracté par le réseau annulaire en déplacant le point de focalisation lelong del’ axeYy.

Le méme comportement est observé pour les autres réseaux. La Figure 5.21 représente les
champs obtenus avec le réseau semi aéatoire.

113



ardrapds |

mdanryss (e

L]
s s (g

y=5mm

A ]

Point focal géométrique y=0mm

st il
ad thannes (i

azsrives rExi|

R b i |

y=10mm y=20mm

Figure5.21. Champ diffracté par leréseau al éatoire en déplacant le point de focalisation le long de I’ axe .

Les champs des autres réseaux ont également été calculés mais ne sont pas représentés ici. Par
contre, afin de comparer tous les réseaux de fagon quantitative, nous avons tracé pour chacun le niveau
des lobes de réseaux en fonction de la position du point focal. Les résultats sont regroupés sur la

Figure 5.22.
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Figure 5.22 Niveau des lobes en fonction de la position du point focal
Ces graphes nous fournissent plusieurs informations importantes :

» Les performances des deux réseaux hexagonaux sont mauvaises car les niveaux des lobes
secondaires remontent tres rapidement. Avec le réseau de compacité 52%, pour une
angulation supérieure a 2,5mm, les lobes remontent au-dessus de -8dB, ce qui n'est pas
acceptable en thérapie. Avec le réseau hexagonal compact, I’ angulation ne peut dépasser

7mm.

» Les performances des réseaux annulaires et semi-aéatoires, légerement différentes au
point foca géométrique, se rgoignent trés rapidement, et il est possible d anguler jusqu'a
15mm tout en gardant un niveau de lobe inférieur a —8dB. De plus la croissance du niveau
des lobes pour le réseau semi-aéatoire est relativement lente jusqu’a 7.5mm.

Une autre information importante pour juger de la quaité de la focdisation est la variation

de pression atteinte au point focal durant I'angulation. L’évolution de la pression en fonction de la

distance d’ angulation est présentée sur la Figure 5.23 pour les quatre types de réseaux.
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Figure 5.23. Pression au point focal en fonction de la position du point focal

En raison de la faible ouverture du réseau hexagonal compact, la pression chute beaucoup
plus rapidement. Par contre les autres réseaux , de méme compacité, présentent des valeurs
comparables. Ains pour que I’intensité reste supérieure a la moitié de I'intensité atteinte au point
focdl, il faut que I’ angulation reste inférieure a environ 15mm.

Finalement, dans le plan focal, les performances des réseaux annulaire et semi-aléatoire
restent trés bonnes lorsgu’on angule dans un rayon de 15mm autour du point foca géométrique.
Nous ne retiendrons désormais plus que ces deux réseaux. |l reste cependant a véifier que la

pression n’atteint pas des niveaux trop élevés dans le champ proche, ¢’ est-a-dire en amont du point
focal.

5.3.4.5. Etude du champ proche

Le champ de pression atteint en avant du point focal est également un critere trés important
pour la thérapie. S le champ de pression atteint des valeurs importantes, les tissus cérébraux en
avant du point focal peuvent étre nécroses. Le seuil de variation reste toujours le méme : le champ
doit étre de 8 2 10dB plus faible qu’ au point focal®*?.

Nous avons donc procédé a des simulations dans des plans perpendiculaires au plan focal,
pour les réseaux annulaires et semi-aléatoires. Les deux champs sont représentés en niveau de gris et
en décibels sur laFigure 5.24.
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Figure 5.24. Champ diffracté dansle plan XZ: (a) réseau annulaire et (b) réseau semi-aléatoire.

Les champs diffractés par les deux réseaux semblent comparables, avec une forme en éoile.
Cependant dans la zone qui nous intéresse ici, ¢’ est a dire pour z inférieur a 140mm, on remargue un
niveau de pression relativement éevé le long de I’ axe de la sonde. Pour les deux réseaux, nous avons
donc tracé sur la Figure 5.25 en décibels la pression le long de I’ axe.
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Figure 5.25. Amplitude maximale de pression sur |'axe de la sonde (en dB)
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Les tracés montrent clairement qu’en amont du point focal, la qualité de focaisation du réseau
semi-aéatoire est meilleure que celle du réseau annulaire (d’ environ 10dB). On constate de plus qu'il
en est de méme en aval du point focal.

5.3.4.6. Conclusion

Dans le cadre thérapeutique, les réseaux hexagonaux éudiés rédlisent de mauvaises
performances. Les lobes de réseaux sont éleveés et lorsgu’ on angule dans le plan focal, la focalisation
se dégrade rapidement. En revanche, les réseaux annulaires et semi-aéatoires présentent de bonnes
performances et sont relativement proches en ce qui concerne les lobes de réseaux dans le plan focal.
L’ angulation peut de plus atteindre 15 mm en gardant une puissance importante au point visé, avec un
niveau de lobes acceptable pour la thérapie. Enfin, dans le champ proche de la sonde, le réseau
annulaire fait apparaitre un niveau de pression plus élevé que le réseau semi-aéatoire. Le réseau semi-
aéatoire, bien que plus difficile de conception, apparait donc comme la géométrie la plus intéressante.
Nous avons retenu ce réseau pour équiper le prototype d’ hyperthermie.

5.3.5. Réalisation du prototype

5.3.5.1. Fabrication de la coupole semi aléatoire

La coupole semi aléatoire destinée a recevoir les transducteurs a été fabriquée au laboratoire.
Un moule a éé fabriqué par une entreprise extérieur. Les emplacements des transducteurs
correspondent & ceux calculés pour le réseau semi-aéatoire. Un méange d UREOL 6414B et
d UREOL 5075A (Vantico Ltd) a éé rédisé. Ce méange liquide qui solidifie en 15 minutes a é&é

versé dans le moule. Apres démoulage, la coupole a été fixée au bétit.

5.3.5.2. Assemblage du prototype

Les 200 transducteurs ont dors éé introduits dans leur logement pour donner le prototype
final présenté sur la Figure 5.26. |l reste maintenant a mettre en place I’ électronique de puissance qui
permettra de piloter ces transducteurs. Les 200 voies d' éectroniques seront reéparties sur deux baies
électronique qu'il convient de synchroniser. Le prototype devrait étre opérationnel dans quelques mois
et permettra d' effectuer les premiéres expériences d hyperthermie au laboratoire derriére un créne
humain.
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Figure5.26 : Prototype assemblé.

5.4. Conclusion

Nous avons réuss a mettre en cauvre un protocole non invasif de focalisation a travers la boite
cranienne, basé sur des images rayons X du créne. Ce protocole a été validé a basse puissance par des
expériences de focalisation intracrénienne par retournement temporel. Une extension de cette
technique a une focalisation non invasive par filtre inverse est envisageable dans un avenir proche
sous réserve d optimiser le temps de calcul des smulations.

Parallélement, un prototype d’ hyperthermie, constitué de 200 transducteurs de puissance, a é&é
mis au point. Des smulations numériques nous ont permis de déterminer la répartition optimale de ces
transducteurs : une distribution semi aléatoire a été retenue. Le prototype est désormais assemblé et
seules I’ électronique permettant son pilotage reste a mettre au point. Le prototype sera opérationnel
dans les prochains mois. Dans un premier temps, des expériences de nécroses derriere un crane
humain basées sur I'utilisation de sources acoustiques rédlles peuvent étre envisagées : il Sagit
d expériences de retournement tempord ‘classique’. Ensuite I'apport du filtre inverse pourra étre
étudier. Enfin, il conviendra de tester a forte puissance le protocole non invasif validé dans la premiére
partie de ce chapitre. A plus long terme, des expériences in vivo, sur le mouton, sont envisagées en

collaboration avec des neurochirurgiens du Va de Gréce.
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6. Conclusion générale

Nous avons développé une nouvelle technique, le filtre inverse spatio-temporel, permettant
d obtenir une focalisation optimae dans tout milieu linéaire, qu’il soit dissipatif ou non. Cette
technique repose sur la connaissance de I’ opérateur de propagation entre la barrette émettrice et un
réseau de points de controle. |l est alors possible de focaliser sur I'un des points de contrdle tout en
minimisant la valeur du champ acoustique sur les autres points de controles. De maniére genérale,
n’'importe quelle figure de focdisation (ou gabarit) pourra étre obtenue sur les points de contréle, dans
les limites des principes physiques de la diffraction et de la réfraction : le gabarit sera approché au
mieux. Cette technique compense toute source de dissipation, ce qui constitue une différence
fondamentale avec le retournement tempore affecté par toute perte d'énergie. Le retournement
temporel maximise toujours la valeur de la pression au point focal aors que le filtre inverse optimise
la répartition du champ acoustique autour du point visé.

Cette technique, tout a fait générale, peut s appliquer dans tous les domaines de la physique
ondulatoire, a condition d’ avoir acces aux signaux temporels, ce qui exclut en particulier |’ optique ou
la physique des particules. Les champs d application sont aing extrémement vastes. Nous avons ains
vérifié son efficacité dans un certain nombre de milieux modéles caractéristiques des différents types
de milieux rencontrés en ultrasons, notamment dans les milieux réfléchissants, réverbérants et
absorbants. D’autres applications sont en cours de développement au laboratoire, notamment en
acoustique audible et en multidiffusion. On peut envisager dans un avenir proche des applications en
acoustique sous-marine et d’ autres applications en imagerie médicale.

Nous avons dans une premiere application réuss a éliminer les échos parasites dans un milieu
réfléchissant, lors de la focalisation a travers une plaque. Focaliser précisement derriére des plagues,
des tubes ou des vis intéresse tout particulierement la communauté du contréle non destructif afin
d inspecter des pieces complexes. Un modéle réduit d’ environnement urbain nous a permis de mettre
en évidence un phénomene d hyperfocalisation dans un milieu réverbérant. Nous avons de plus montré
gu'il était aisément possible de réserver toute la bande passante temporelle a des logements différents,
en les séparant spatidement. |l suffit typiquement pour cea que les logements soient séparés de
guelques longueurs d’ onde. On imagine I'intérét que cela peut présenter en télécommunications, a
condition d' utiliser des antennes programmables (‘ antennes intelligentes’). Enfin, nous avons montré
que le filtre inverse permettait d’améliorer la qualité de la focalisation dans un milieu purement
absorbant, ce qui complétait I’ éventail d’ applications et ouvrait la voie alafocalisation intracranienne.

Nous avons pu obtenir a travers un crne humain, avec le filtre inverse, la méme qualité de
focalisation qu’ un échographe standard dans son milieu de prédilection : I'eau. |l est donc possible de
calculer les codes exacts permettant de focdiser de facon optimae a travers un créne. 1l s agit du

premier pas vers laréalisation d' images échographiques haute résolution du cerveau. Nous avons dans
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ce but éendu notre technique de focalisation en émission a la focalisation en réception. Des fils placés
derriére un créne ont alors pu étre imagés. La comparaison avec les méme images obtenues avec les
lois focales d'un échographe standard montrent clairement I’ apport de la méhode. Mais un point
restait en suspens : peut-on se passer de la présence de sources actives dans le cerveau ? Nous avons
alors montré qu'il devrait étre possible d utiliser des sources non pas al’intérieur, mais al’ extérieur de
la boite crénienne, en utilisant deux barrettes échographiques placées symétriquement de part et
d autre de la téte.

Une application médicale a également éé éudiée : le traitement des tumeurs du cerveau par
hyperthermie ultrasonore. Nous avons tout d’abord développé un protocole non invasif basé sur des
simulations numériques. Toutes les techniques de focalisation adaptatives actuellement destinées a
focaliser des ultrasons a travers le crane dans un but thérapeutique reposent soit sur la trépanation, soit
sur I"utilisation d’ une ou plusieurs sources acoustiques dans le cerveau. Nous avons cherché a simuler
la présence de ces sources. Pour cela, nous avons utilisé un logiciel de simulations aux différences
finies développé par M. Tanter : ACEL. Toutes les propriétés acoustiques du créne (vitesse
acoustique, masse volumique, et coefficient d’ absorption) ont été déduites a partir d'un scanner X du
crane étudié. Les signaux a émettre par le réseau de transducteurs éaient calculés soit a partir des
donnés expérimentales en provenance de sources reelles implantées derriere le crane, soit a partir des
données simulées en provenances de sources virtuelles. Dans chague cas, une focalisation était réalisée
expérimentalement. Les focalisations obtenues avec les sources virtuelles éaient auss bonnes qu'a
partir des sources implantées. Cela nous a permis de valider le protocole non invasif. Cette validation a
été effectuée a basse puissance lors d' expériences de retournement temporel. |l pourrait maintenant
étre intéressant d’ étudier |’ apport du filtre inverse a I hyperthermie, notamment au niveau du champ
proche afin de préserver les zones de cerveau en amont de la tumeur. De plus, ces expériences ont
montré que les smulations de propagation d ondes a travers le créne étaient trés précises. Nous
disposons donc désormais d’un outil intéressant pour mieux comprendre les effets du créne sur un
front d’onde. Cet outil pourra nous étre particulierement utile pour optimiser notre stratégie d' imagerie
du cerveau al’ aide des deux barrettes disposées de part et d' autre de la téte.

Nous avons enfin mis au point un prototype d' hyperthermie composé de 200 transducteurs de
puissance afin de pouvoir nécroser des tumeurs cérébrales sans trépanation. Une répartition semi
aéatoire des transducteurs a été retenue pour sa capacité a limiter toute hausse locale de pression en
dehors du point focal. En raison de I’ absorption des ultrasons au niveau de la boite cranienne, il est en
effet nécessaire de disposer d’'une puissance plus importante qu’en hyperthermie des tissus mous
(prostate principalement). Nous disposerons prochainement d'un prototype unique permettant de
briler des tissus a travers des aberrateurs forts tout en réalisant une focaisation adaptative. Les
perspectives ouvertes sont tres larges. Apres des tests in vitro sur des cervelles de moutons placées
derriére notre demi-créne, nous pourrons, en collaboration avec des neurochirurgiens du Va de Gréce,
effectuer destestsin vivo chez I’animal. Ces deux types de tests feront I’ objet d’ analyses histologiques
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et les différentes techniques de focalisation (retournement temporel, filtre inverse...) pourront étre
comparées.

De plus, s le procédé d'imagerie du cerveau est pousse jusgu’ a son terme, il sera possible de
transposer au cerveau toute technique ultrasonore habituellement appliquée aux tissus mous. Ains, a
plus long terme, un autre axe de recherche développé au laboratoire pourrait s éendre au cerveau : la
cartographie ultrasonore de température. En hyperthermie des tissus mous, Mickael Tanter et Mathieu
Pernot cherchent a évaluer par ultrasons la température des tissus lors du traitement. Cette
cartographie ambitieuse trouverait un écho intéressant dans le présent projet d hyperthermie du
cerveau. De méme, on peut envisager d adapter au cerveau la technique d’ élastographie ultrasonore.
L’ élastographie consiste a mesurer de facon ultrasonore I’ élasticité des tissus gréce a une excitation
basse fréequence. Il sagit en quelque sorte d'une palpation acoustique, plus quantitative que la
palpation habituelle du médecin. Elle permet en particulier de détecter la présence de tumeurs et
sinscrirait donc naturellement dans le prolongement des deux aspects de la these. On peut réver d’'un
projet permettant de mettre au point une thérapie non invasive des cancers du cerveau, totalement
ultrasonore, alant de la détection des tumeurs a leur traitement et leur suivi long terme par imagerie
échographique et élastographique.
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Résumé :

L’utilisation d' ultrasons focalisés a principalement permis de développer deux types d’ applications médicales :
I'imagerie et la thérapie. L’imagerie des tissus mous (foie, fadus...) par échographie est I'application la plus
répandue. Le traitement clinique de tumeurs par ultrasons focalisés de haute intensité a désormais prouvé son
efficacité, notamment dans son application a la prostate. Par contre, le cerveau reste un organe trés mal exploré
par ultrasons : le crane défocalise en effet dramatiquement les faisceaux ultrasonores.

Nous avons toutefois dével oppé dans ce manuscrit une nouvelle technique de focalisation, appelée filtre inverse
spatio-temporel, qui permet de corriger totalement les effets défocalisants de la boite cranienne. Pour la premiére
fois, un systéeme d’échographie du cerveau haute résolution peut étre envisagé, grace a I’ utilisation de deux
réseaux de transducteurs disposés de part et d' autre de la téte.

De fagon plus générale, cette nouvelle technique est particuliérement adaptée alafocalisation atravers

les milieux hétérogénes absorbants. Des expériences effectuées dans des milieux modées nous ont
ans permis de mettre en évidence des applications prometteuses en contréle non destructif des
matériaux dans des structures complexes et aux tél écommunications en environnement urbain.

Enfin, nous avons éudié et mis au point un prototype constitué de 200 transducteurs de puissance
destiné a détruire les tumeurs du cerveau par éévation locale de température. Un processus de
focalisation totalement non invasf a éé développe. 1l repose sur des smulations numériques
effectuées a partir d’images rayons X de la boite crénienne.

Discipline : Champs, Particules, Matiére

M ots-clés : Echographie - hyperthermie - cerveau - focalisation — ultrasons - retournement temporel -
milieux réverbérants - différences finies — contréle non destructif - t€l écommunications.

Abstract :

Focused ultrasound has two main medical applications : imaging and therapy. Soft tissue (liver, fetus,
etc.) echographic imaging is the most widespread application. Cancer treatment by high-intensity
focused ultrasound is aso under clinical evaluation, in particular for prostate cancer. However,
ultrasonic applications for the brain remain limited : ultrasonic beams are strongly distorted by the
skull.

We developed in this thesis a new focusing technique, called the spatio-tempord inverse filter. This
technique enabled us to completely correct the aberrations induced by the human skull. For the first
time, a high resolution brain echographic device can be envisioned, making use of transducer arrays
on both sides of the head.

More generaly, this new technique for focusing is particularly applicable to inhomogeneous absorbing
media. We conducted experiments in various media, leading the way to promising applications in non
destructive testing in complex environments and to telecommunications in urban environments.
Finally, we studied and built a prototype made of 200 transducers dedicated to brain cancer treatment.
Tumors are burned by loca heating induced by high intensity focused ultrasound. A non-invasive
focusing technique has also been developed during this thesis. It is based on a finite differences code
simulating the propagation of an ultrasonic wave though the skull. The acoustic properties of the skull
are deduced from CT images.

Keywords : Echography - hyperthermia - brain - focusing — ultrasound — time reversal — reverberating
media — finite differences code — non destructive testing - telecommunications.
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