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Résumé
L’accident vasculaire cérébral (AVC) est une perte subite de la vascularisation d’une partie

du cerveau. Une prise en charge rapide réduit considérablement les pertes neuronales et séquelles
à long terme. Les hémorragies cérébrales et infarctus cérébraux représentent les principaux types
d’AVC avec des symptômes similaires mais des traitements très spécifiques. Le diagnostic précoce
est primordial et nécessite une imagerie du cerveau en profondeur à travers le crâne.

Le développement de la microscopie par localisation ultrasonore (ULM) a ouvert de nouvelles
possibilités pour l’imagerie vasculaire en améliorant le contraste, la résolution et la profondeur
de pénétration de l’échographie. Des microbulles sont injectées dans le sang et localisées pour
reconstruire la microvascularisation en quelques minutes.

L’objectif général de cette thèse est l’application de l’ULM 3D pour le diagnostic non invasif
de l’AVC en phase précoce. Une première étude porte sur une comparaison quantitative des
algorithmes de localisation ultrasonore pour l’imagerie 2D. Un ensemble de métriques normées
et de jeux de données universels ont été établis pour évaluer les différents algorithmes avec des
critères objectifs et reproductibles. Puis un système d’ULM 3D a été développé pour pallier à la
projection en élévation de l’imagerie 2D et élargir le champ de vue. En utilisant une sonde multi-
plexée, une angiographie d’un cerveau de rat a été réalisée in vivo avec un système commercial.
Une résolution de quelques dizaines de microns a été obtenue à travers le crâne, réduisant au
minimum l’impact de l’imagerie sur la physiologie de l’animal en vue d’une étude pré-clinique.
Enfin, ce système a été utilisé pour imager des AVC induits sur une cohorte de rats. Il a prouvé
sa capacité à distinguer les effets d’une ischémie par rapport à une hémorragie sur la vascu-
larisation du cerveau. Cette première étude montre la pertinence d’une telle imagerie pour le
diagnostic en phase précoce de l’AVC chez l’humain par ULM volumétrique en s’affranchissant
des contraintes et disponibilités de l’IRM et du scanner.

Mots clés : Microscopie par localisation ultrasonore, super-résolution, algorithmes de localisa-
tion, microvascularisation du cerveau, imagerie 3D, sonde échographique multiplexée, accident
vasculaire cérébral, hémorragie cérébrale, ischémie cérébrale
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Abstract
A stroke is a sudden loss of vascularization of a part of the brain. Patients must receive me-

dical care within the first hour to reduce neuronal loss and long-term sequelae. Most strokes are
hemorrhagic or ischemic, with similar symptoms but specific treatments. Early-phase diagnosis
becomes vital and requires deep brain imaging through the skull bone.

The development of Ultrasound Localization Microscopy (ULM) has widened applications for
microvascular imaging by improving contrast, resolution, and penetration depth. Microbubbles
are injected into the blood flow and localized to reconstruct the microvessels within few minutes.

The main objective of this thesis is the application of 3D ULM for non-invasive stroke
diagnosis in the early phase.

A first study focuses on a quantitative comparison of localization algorithms for 2D ultra-
sound imaging. A set of standardized metrics and unified datasets were established to evaluate
various algorithms with objective and reproducible criteria. Then a volumetric ULM system was
set up to overcome the elevation projection of 2D imaging and increase the field of view. We
performed a 3D angiography of a rat brain in vivo with a commercial scanner and a multiplexed
ultrasonic probe. A few tens of micrometers resolution was obtained through the skull bone.
This method didn’t induce major modifications of the animal’s physiology and can be used for
a pre-clinical study. Finally, this system was used to image induced strokes in a cohort of rats.
It proved its ability to distinguish the effects of ischemia versus hemorrhage on brain vasculari-
zation. This first study shows the relevance of such imaging for the early diagnosis of stroke in
humans by volumetric ULM, without the constraints and availability of MRI and CT.

Keywords : Ultrasound localization microscopy, super-resolution, localisation algorithms, brain
microvascularization, 3D imaging, multiplexed ultrasound probe, stroke, cerebral hemorrhage,
cerebral ischemia
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Chapitre 1
Introduction générale

L’accident vasculaire cérébral est une perte subite de la vascularisation du cerveau.
La prise en charge doit être rapide avec une étape d’imagerie pour caractériser l’AVC
et associer un traitement. Les développements en imagerie ultrasonore haute cadence
ont ouvert de nouvelles techniques d’imagerie in vivo. En particulier, la microscopie
par localisation ultrasonore améliore la résolution et la sensibilité de manière non
invasive et à moindre coût. Mais cette imagerie 2D se heurte à la projection en éléva-
tion réduisant le champ de vue et sa sensibilité pour le diagnostic cérébral. L’image-
rie ultrasonore 3D pourrait solutionner ces limites mais entraîne des contraintes de
conception, d’acquisition et de traitement. L’objectif de ce chapitre est d’introduire
les concepts mis en jeu dans ce travail de recherche.
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1. L’accident vasculaire cérébral

1 L’accident vasculaire cérébral

1.1 Vascularisation et microvascularisation

Le corps humain est un système complexe composé d’une multitude d’organes aux fonctions
propres diverses et variées, allant de la contraction musculaire au contrôle des actions. Ces
organes fonctionnent en symbiose : pour opérer un déplacement mécanique, un muscle doit
recevoir une information via le système nerveux, et avoir un apport d’énergie. Plusieurs réseaux
sont chargés de convoyer les informations, l’énergie, les ressources : le système nerveux, le réseau
sanguin, le réseau lymphatique, le système digestif et urinaire [fig. 1.1a].

(a) Réseau vasculaire chez l’homme (b) Réseau capillaire sanguin

Figure 1.1 – (a) Le réseau vasculaire est composé des réseaux artériel et veineux. (b) Les
capillaires sanguins réalisent la jonction entre les réseaux artériel et veineux. Ils permettent des
échanges moléculaires avec les cellules environnantes. [Wikimedia Commons]

Le réseau sanguin occupe une place clé dans ce système. Il est en charge du transport et des
échanges de nombreuses substances entre les différents organes du corps. Les poumons fournissent
un apport en oxygène dans le sang, qui est ensuite acheminé et consommé par différents organes
comme le cerveau ou le cœur. Un vaste réseau ramifié est alors nécessaire pour approvisionner
en sang toutes les parties du corps humain. À l’âge adulte, sa longueur totale est estimée à
100 000 km. Le réseau se caractérise par deux ramifications, d’un côté le réseau artériel qui part
du cœur via l’aorte et se divise en artères (diamètre 0,3-10 mm), et artérioles (10-300 µm). Il est
responsable de l’apport des nutriments et de l’oxygène aux cellules. De l’autre côté, le réseau
veineux est composé de veines (0,1-10 mm), veinules (10-100 µm), et permet le rejet du dioxyde
de carbone vers les poumons via les veines caves et les artères pulmonaires. Entre les deux, se
trouve le réseau capillaire [fig. 1.1b]. Aussi appelé lit capillaire, c’est un enchevêtrement de petits
canaux de quelques micromètres de diamètre (5-10 µm). Ces petits vaisseaux fins sont tapissés
d’une seule couche de cellules endothéliales qui rendent possibles les échanges moléculaires entre
le sang et les cellules.

Le cerveau, organe pilote de notre corps, possède une architecture vasculaire particulière
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permettant d’irriguer en quantité les cellules cérébrales. Bien que ne représentant que 2 % de
la masse du corps, sa consommation en oxygène et nutriments représente 20 % des besoins de
l’organisme en moyenne. Pour fournir un tel apport en oxygène et nutriments, le sang arrive au
niveau de la tête par les artères carotides et vertébrales, puis se répartit dans le polygone de
Willis d’où partent les artères cérébrales [fig. 1.2]. Les différentes artères perfusent ensuite de
larges territoires vasculaires. On peut citer les artères cérébrales moyennes (ACM) qui irriguent
les parties latérales du cortex, et les artères cérébrales antérieures (ACA) qui alimentent la partie
centrale du cortex.

Figure 1.2 – (a) Principales artères du cerveau humain, et les territoires vasculaires associés
(b). [Campbell, 2019]

Lors d’une activité fonctionnelle intense, les besoins des neurones augmentent et un apport
d’énergie supplémentaire est nécessaire. Cet apport se traduit par une augmentation du flux
sanguin dans le cerveau et dans la zone fonctionnelle en question : c’est le couplage neuro-
vasculaire. A l’inverse, en cas de diminution ou perte du flux sanguin, les tissus se retrouvent
privés d’apport en oxygène, c’est l’hypoxie. Les neurones ne sont alors plus capables de réaliser
les tâches fonctionnelles désirées. Contrairement aux muscles, les réserves dans le cerveau sont
très faibles et le manque d’oxygène devient critique très rapidement, entraînant la mort des
neurones. C’est le cas par exemple lors d’un accident vasculaire cérébral.

1.2 L’accident vasculaire cérébral

L’Accident Vasculaire Cérébral (AVC) est un arrêt brutal de la vascularisation d’une partie
du cerveau. Cette perte de flux sanguin provoque une hypoxie des tissus, suivie de la mort
des cellules cérébrales [Bendok, 2012]. Un œdème cérébral se développe peu après en réponse à
l’inflammation, entraînant une compression des tissus et une hypertension intracrânienne.
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Figure 1.3 – L’Infarctus Cérébral est une occlusion d’une artère cérébrale, bloquant l’irrigation
du territoire aval. L’Hémorragie Cérébrale résulte d’une rupture d’une artère dans le cerveau
avec un épanchement sanguin. [AboutKidHealth.ca, 2021]

Deux types d’AVC existent : les AVC ischémiques ou Infarctus Cérébral (IC), et Hémorragie
Cérébrale (HC). L’IC est causé par la formation ou la remontée vers le cerveau d’un caillot,
ou thrombus. Ces caillots sont composés principalement de plaquettes, globules rouges et de
fibrines, et peuvent se former au niveau du cœur avec la coagulation de sang mal évacué (origine
cardio-embolique), ou au niveau de plaques d’athéromes 1 dans les grosses et moyennes artères
comme les artères carotides ou de l’arche aortique (origine athéromateuse). En arrivant dans
les ramifications plus fines, ils viennent occlure une artère et bloquent l’irrigation de la zone en
aval. L’HC est un saignement suite à la rupture dans le réseau sanguin. Dans la plupart des
cas, cette rupture intervient lors de malformations artérioveineuses comme un anévrisme. Dans
la plupart des cas, les AVC sont d’origine ischémique (80 %), et les 20 % restant associés à des
hémorragies cérébrales.

L’AVC est une pathologie tristement répandue avec plus de 13 millions de cas par an dont
5,5 millions de décès [Lindsay, 2019 ; Feigin, 2019]. En France, 150 000 personnes sont victimes
d’un AVC chaque année [Solidarité-santé.gouv]. Parmi elles, 110 000 sont hospitalisées, et 30 000
décèdent, faisant de cette pathologie la 3ème cause de mortalité après les cancers et l’infarctus du
myocarde. C’est également la première cause de handicap acquis chez l’adulte, avec des séquelles
importantes qui peuvent être réduites avec la prise en charge et une rééducation spécifique.

Une des caractéristiques particulières de l’AVC est sa brutalité avec une apparition subite,
locale avec pertes neuronales dès les premiers instants. On estime que 2 millions de neurones
sont perdus chaque minute [Saver, 2006], contre 85 000 par jour en temps normal. Au total,
la perte suite à un AVC peut atteindre 1,2 milliards de neurones, équivalent à 36 années de
vieillissement naturel du cerveau. Dès l’apparition de l’hypoxie dans une zone, les symptômes
commencent avec des troubles fonctionnels correspondants à la zone cérébrale atteinte. Les
principaux symptômes sont des troubles de la parole, une faiblesse des membres d’un côté du
corps, et une déformation asymétrique de la bouche (Ministère des solidarités et de la santé). La
prise en charge doit alors se faire le plus rapidement possible pour préserver les cellules cérébrales

1. Dépôt graisseux sur une partie interne de la paroi des artères.
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et limiter les séquelles irréversibles. Lors d’une ischémie, trois zones peuvent être distinguées : le
foyer ischémique (perte irréversible), la pénombre (perte réversible) et l’oligémie 2 (pas de perte).
Le foyer ischémique subit une nécrose avec des pertes irréversibles, mais la pénombre peut être
sauvée si la vascularisation est rétablie rapidement.

Trois phases sont définies pour caractériser les étapes de l’AVC :

Phase aiguë : jusqu’à 14 jours après l’AVC

Phase subaiguë : jusqu’à 6 mois après l’AVC

Phase chronique : au delà de 6 mois après l’AVC

(a) Propagation de la zone de nécrose (b) Dégradation des tissus privés d’irrigation
sanguine

Figure 1.4 – Différentes zones d’influence de l’ischémie et leurs évolutions temporelles en l’ab-
sence de traitement : zone de nécrose, prénombre et oligémie (a). (b) Face à une perte de débit
sanguin prolongé, la pénombre dérive en nécrose, avec des pertes irréversibles. [Maïer, 2018]

1.3 Des traitements possibles

1.3.1 Traitements de l’ischémie

Dans les cas ischémiques, des traitements sont possibles pour recanaliser le territoire isché-
mique et sauver la pénombre. Ils doivent être administrés dans les premières heures pour avoir
une balance bénéfices-risques positive. Au-delà d’une certaine fenêtre horaire, les traitements
anti-coagulants deviennent trop risqués avec l’apparition d’hémorragies, aggravant l’état du pa-
tient. Les principaux traitements sont détaillés ci-dessous. D’autres traitements moins courants
sont détaillés dans la littérature [Bendok, 2012].

Thrombectomie mécanique : Elle est autorisée en France jusqu’à 6 h après les premiers
symptômes de l’AVC. Elle consiste à venir chercher le thrombus in situ à l’aide d’un
cathéter pour rétablir le flux sanguin. Le cathéter est inséré au niveau de l’artère fémo-
rale et remonté jusqu’aux artères cérébrales. Cette technique est utilisée principalement
pour les occlusions des premières grosses artères, facilement accessibles par les carotides.
Elle peut être accompagnée d’un traitement anticoagulant ou antiagrégant plaquettaire
pour faciliter la circulation sanguine. À noter que des études sur la fenêtre thérapeutiques
montrent un intérêt jusqu’à 24 heures après le début de l’ischémie [Nogueira, 2018].

2. chute du débit sanguin
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1. L’accident vasculaire cérébral

Thrombolyse pharmacologique : C’est une substance qui va dégrader le caillot, souvent
constitué de fibrine, protéine fibreuse du processus de coagulation. L’injection de tPA 3

déclenche le processus de fibrinolyse par sécrétion de plasmine qui dissout le caillot. La
fenêtre thérapeutique est limitée à 4h30. Au-delà, les risques d’hémorragies intracérébrales
deviennent trop élevés avec saignement intra ou extra-cérébral.

1.3.2 Traitements de l’hémorragie

Le traitement de l’hémorragie est plus complexe et rare. En cas de rupture d’anévrisme,
celui-ci peut être isolé de la circulation sanguine en posant une pince (clip) par intervention chi-
rurgicale. Il peut aussi être comblé par un fil de platines (coil) pour éviter un nouveau saignement.
La surpression intracrânienne induite par un saignement peut être diminuée chirurgicalement,
en retirant l’épanchement sanguin ou le LCS 4.

1.4 Parcours fléchés pour l’AVC

L’AVC ischémique et l’hémorragie cérébrale présentent les mêmes symptômes mais des trai-
tements très différents. Deux problématiques se posent alors pour la prise en charge de l’AVC : le
diagnostic du type d’AVC, et le temps entre les débuts des symptômes et l’administration d’un
traitement adapté. Le diagnostic doit donc être précis et rapide pour un traitement efficace et
limiter les séquelles. En France, pour accélérer la prise en charge, 132 Unités NeuroVasculaires
(UNV) quadrillent le territoire national [fig. 1.5]. Elles assurent une prise en charge en urgence
des suspicions d’AVC, avec un plateau d’imagerie disponible 24h/24 pour un diagnostic dans
les plus brefs délais. Une expertise neuro-vasculaire est apportée pour définir une orientation
adaptée à chaque patient. En l’absence d’une expertise directe sur site, elle peut être réalisée
par "télé AVC" avec l’avis et l’interprétation d’un médecin radiologue ou neuroradiologue à dis-
tance. Une équipe médicale dédiée peut ensuite réaliser une thrombolyse pharmacologique ou
une thrombectomie mécanique.

3. Activateurs Tissulaires du Plasminogène
4. Liquide CerebroSpinal

7



Chapitre 1. Introduction générale

Figure 1.5 – Temps d’accès aux Unités NeuroVasculaires (UNV) actuelles et prévues et aux
urgences avec plateau d’imagerie, en 2014. [France AVC 5]

Le ministère de la Santé a mis en place le plan AVC entre 2010 et 2014 pour diminuer la
mortalité et le handicap suite à un AVC. Quatre grandes actions ont été lancées pour améliorer
la prévention et l’information pour la population, mettre en place des filières de prise en charge
et des systèmes d’information adaptés, assurer l’information et la formation des professionnels,
et promouvoir la recherche 6. Ce plan a permis d’augmenter à 89 % l’accès à l’expertise neurovas-
culaire pour les patients, ainsi que l’évaluation par un professionnel de la rééducation. Pour les
patients atteints d’infarctus cérébraux, le taux de thrombolyse était de 14,2 % en 2017 (contre
11,8 % en 2015, et 1 % en 2008), avec un temps médian entre l’arrivée dans l’UNV et l’adminis-
tration médicamenteuse de 1h09 (contre 2h55 en 2015). Les thrombectomies mécaniques sont
plus rares, car les établissements doivent être équipés d’un plateau de neuroradiologie inter-
ventionnelle. Après exclusions des patients arrivés trop tard ou exclus pour contre-indication,
seulement 4 % des IC bénéficient de ce type de prise en charge.

1.5 Enjeu de l’imagerie en phase précoce

L’enjeu de l’imagerie est donc double : avoir un diagnostic précis pour distinguer l’hémorragie
de l’ischémie, et une grande disponibilité pour réduire le temps d’attente avant le traitement.
En 2006, le délai médian entre le début des symptômes et l’arrivée à l’hôpital était de 3h07, et le
temps entre l’arrivée et la réalisation de l’imagerie était de 1h42 (Société Française de Médecine
d’Urgence) avec une IRM ou une tomodensimétrie par rayons X.

5. Plan AVC 2010-2014, Ministère des Affaires Sociales et de la Santé / DGOS / R4-USID ATIH 01/2014
6. Haute Autorité de Santé, Prise en charge initiale de l’accident vasculaire cérébral - Campagne 2017
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2 Imagerie pour le diagnostic médical

2.1 Observer pour comprendre

L’observation des phénomènes biologiques est souvent nécessaire à leur compréhension. Mais
elle n’est pas toujours possible avec l’œil humain. En effet la lumière peut traverser les premières
couches de la peau pour éclairer au travers, mais la diffusion induite par les tissus brouille la
vision précise. L’examen visuel se limite alors à la surface de la peau ou des tissus intérieurs par
endoscopie. Pour visualiser l’intérieur du corps, en coupe virtuelle, il faut recourir à d’autres
méthodes d’observations.

Un grand nombre de méthodes d’imagerie sont utilisées avec des champs d’applications divers
et variés. Les systèmes d’imagerie peuvent avoir des caractéristiques très différentes en termes
de sensibilité, spécificité, résolutions spatiales et temporelles, disponibilités... Elles apportent
chacune une vision particulière du corps humain, qui ne serait pas accessible à l’œil humain.

Les débuts de l’imagerie médicale remontent aux travaux de Wilhelm Röntgen en 1895 avec
la découverte de la radiographie. Au cours d’une expérience, il remarque que les rayons X ont
la capacité à traverser les objets avec plus ou moins de facilité. Après avoir testé sur lui-même,
il utilisera la main de sa femme pour produire la première radiographie humaine [fig. 1.6]. Cette
première technique d’imagerie met en évidence la présence de matériaux plus absorbants aux
rayons X dans le corps : les os par rapport aux tissus mous, in vivo et de manière non invasive
(ou faiblement à cause de l’exposition aux rayonnements). Ses travaux seront récompensés par
un prix Nobel en 1901.

(a) 1895 (b) 1896

Figure 1.6 – (a) Première radiographie par Wilhelm Röntgen, main de son épouse Anna Bertha
Ludwig. (b) Quelques mois plus tard, la bague de la main de Albert von Kölliker, ami de Wilhelm
Röntgen, se distingue clairement. [Domaine public]

2.2 Méthodes d’imagerie cérébrale

2.2.1 Tomodensitométrie par rayons X

La tomodensitométrie par rayons X est une application directe de la radiographie. Les rayons
X sont envoyés à travers le corps et récupérés sur un capteur. Plus le rayon aura traversé
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des objets absorbants, plus le signal sera faible sur le récepteur. On obtient une projection
bidimensionnelle de l’absorption de corps : l’intensité de l’image reflète l’absorption des rayons
X par la traversée des différentes couches du corps. La radiographie est particulièrement utilisée
pour l’imagerie des fractures osseuses avec un très bon contraste pour les os [table. 1.1].

Tissu [UH] Tissu [UH] Tissu [UH]
Air −1000 Matière blanche 20 à 30 Muscle 40
Gras −100 à −50 Matière grise 40 à 45 Calcifications 120 à 200
Eau 0 saignement (subaigu) 30 à 50 Os 1000
LCS 15 saignement 40 à 90

Table 1.1 – Valeur d’atténuation en unité de Hounsfield pour le sang et les tissus cérébraux,
échelle quantifiant la radiodensité. [Bendok, 2012]

En faisant tourner le capteur et l’émetteur autour de l’objet à imager, on obtient une mul-
titude de projections qui peuvent être converties en un volume 3D : c’est la tomodensitométrie
aux rayons X, aussi appelée scanner, ou CT-scan 7). Elle permet une exploration en 3D du corps
humain avec une résolution inférieure au millimètre et une résolution temporelle de l’ordre de
100 ms.

L’imagerie peut être réalisée avec injection d’un produit de contraste : l’iode, qui absorbe
fortement les rayons X. Le niveau d’absorption rehaussé permet alors de visualiser le passage
de l’agent de contraste : l’arborescence vasculaire [fig. 1.7c]. La technique peut également être
utilisée ex vivo pour obtenir une résolution spatiale beaucoup plus fine, mais avec une procédure
terminale et la perte de résolution temporelle. Elle sera détaillée dans la section 2.3.4.

L’exposition aux rayons ionisants induits par cette imagerie doit cependant être contrôlée
pour éviter tout risque de dérèglements cellulaires pouvant provoquer par exemple des cancers.
À titre de comparaison, une imagerie tomographique du cerveau est équivalente à environ 10
mois d’exposition à la radiation naturelle (environ 2 mSv).

Figure 1.7 – CT-scan de l’AVC. (a) Ischémie cérébrale avec artère occlue en hyperdense (flèches
jaunes) [Muir, 2006]. (b) Hémorragies cérébrales avec hématome dans le parenchyme hyperdense
(étoiles noires). (c) CT Angiographie d’un anévrisme avec agent de contraste [Birenbaum, 2011].

Le scanner pour le diagnostic de l’AVC

Le scanner est utilisé pour le diagnostic l’AVC pour exclure l’hémorragie cérébrale. Le sang
coagulé ayant une absorption plus élevée, la zone de l’hémorragie apparaît hyperdense par rap-
port au tissu sain [table. 1.1]. Les signes de l’ischémie sont plus subtils à déceler et dépendent de

7. Computed Tomography Scan (tomographie aux rayons X)
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la phase de l’ischémie. Lorsque le scanner est suffisamment sensible et le thrombus gros, celui-ci
peut apparaître hyperdense [fig. 1.7a]. Cependant, l’absence de détection ne doit pas exclure la
présence d’une ischémie. Quelques heures après le début de l’ischémie, la zone hypo-perfusée est
sujette à l’œdème qui se traduit par une hypodensité qui va augmenter progressivement au cours
du temps. Si aucune trace d’hémorragie n’est visible au scanner, la procédure de thrombolyse
peut être déclenchée.

Dans ce contexte, le scanner est souvent utilisé en première instance pour sa spécificité à
l’hémorragie et sa disponibilité dans les hôpitaux. Son aspect 3D facilite l’interprétation de
l’imagerie, du cerveau, sur toute sa profondeur. Néanmoins son utilisation ne peut être répétée
pour le suivi de l’AVC à cause de la radiation induite.

2.2.2 Imagerie par résonance magnétique

L’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) exploite les propriétés magnétiques de spin
des protons dans les atomes pour obtenir les propriétés des tissus. Il est composé d’un puissant
aimant supraconducteur qui force les spins à s’aligner suivant un champ magnétique. D’autres
champs magnétiques (appelés champs radiofréquences) viennent créer des hétérogénéités d’ali-
gnement des spins induisant des fréquences de précessions différentes. Un réseau d’antennes
mesure ces petites variations de champ magnétique. Pour localiser ces variations, des gradients
sont appliqués et permettent de remonter à la zone de ces variations. Les caractéristiques de
relaxation des spins (réalignement des spins avec le champ de l’aimant supraconducteur) varient
suivant les matières présentes dans le corps. Différentes séquences (enchaînement de perturba-
tion des spins) sont utilisées pour exhiber certaines matières, notamment l’eau (et l’œdème),
les graisses, les matières osseuses (os et calcifications) [fig. 1.8]. On obtient un volume entier de
toute la tête, et du cou si nécessaire, avec une résolution de l’ordre du millimètre pour la plupart
des installations (pour les IRM 3 Tesla). L’examen est non invasif et non irradiant, et peut durer
une demie-heure en moyenne.

Des séquences spécifiques dites de diffusion mesurent le coefficient de diffusion des molécules
d’eau avec une valeur quantitative. Elles mettent en avant les zones œdémateuses [fig. 1.8a], et
peuvent être utilisées pour visualiser l’orientation des fibres de matières blanches dans le cerveau.
Un produit de contraste, le gadolinium, peut également être injecté pour rehausser le signal du
sang et obtenir une angiographie précise des principaux vaisseaux sanguins de la tête [fig. 1.8i].
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Figure 1.8 – Différentes séquences utilisées pour une ischémie en phase aiguë : (a) diffusion,
(b) coefficient apparent de diffusion, (c) T1, (d) T2, (e) FLAIR, (f) écho de gradients, (g) T1
avec gadolinium, (h) angiographie temps de vol, (i) angiographie par résonance magnétique.
[Roldan-Valadez, 2014]

L’IRM pour le diagnostic de l’AVC

L’IRM est utilisé pour le diagnostic en phase aiguë avec une séquence de diffusion. Cette
séquence met en évidence les prémices de l’œdème à moins d’une heure. Son caractère non inva-
sif et non irradiant lui permet d’être répété les jours suivant la prise en charge du patient, à la
différence du scanner. La Haute Autorité de Santé recommande ce diagnostic en priorité car il
permet d’identifier les signes d’une ischémie récente ou une hémorragie intracrânienne. Cepen-
dant, le coût d’une installation d’IRM est un frein à son développement de grande ampleur sur
tout le territoire. En particulier dans les territoires isolés [fig. 1.9], l’accès à une IRM disponible
et proche pour le diagnostic rapide peut s’avérer difficile. Parmi les établissements prenant en
charge l’AVC, 65 % sont dotés d’une IRM, et seulement 53 % d’entre eux y ont accès 24h/24 7
jours/7. Ce manque de disponibilité fait chuter à 1/3 l’accès à l’IRM en première intention pour
l’AVC 8. En cas d’indisponibilité de l’IRM, la procédure d’imagerie doit se faire sans attendre
avec le scanner.

8. Haute Autorité de Santé, Prise en charge initiale de l’accident vasculaire cérébral - Campagne 2017
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(a) Nombre d’IRM par million d’habitants en 2017 (b) Délais moyens d’attente pour les rendez-vous
d’IRM obtenus et estimés en 2017

Figure 1.9 – Accessibilité et disponibilité des équipements d’IRM en France en 2017. [SNITEM,
2017]

2.2.3 Tomographie par émission de positons

La Tomographie par Émission de Positons (TEP) utilise la médecine nucléaire pour détecter
des particules radioactives, appelées traceurs. Ces particules sont injectées par voie intra-veineuse
et sont localisées par des capteurs lors de leurs désintégrations. Connaissant la quantité et le
comportement des traceurs, on obtient une imagerie quantitative du métabolisme des cellules.
Par exemple, le CBF 9 peut être mesuré par l’injection de l’isotope 15 de l’oxygène [fig. 1.10].
On obtient alors une mesure quantitative de la consommation d’oxygène des neurones, avec une
résolution spatiale inférieure au centimètre.

Figure 1.10 – Identification de la pénombre hypoperfusée par imagerie TEP (baisse du CBF)
5 heures après l’ischémie. Validation par imagerie IRM Time-To-Peak (temps au pic) et de
diffusion (DWI). [Heiss, 2017]

La TEP pour le diagnostic de l’AVC

L’imagerie TEP apporte une information quantitative sur la consommation en oxygène des
tissus, et permet l’identification de la pénombre réversible de l’ischémie [Heiss, 2017]. Son utilisa-
tion dans le cadre de la prise en charge rapide de l’AVC n’est pas encore préconisée en première
instance, d’autant que sa disponibilité est encore plus limitée que celle de l’IRM.

9. Cerebral Blood Flow (débit sanguin cérébral)
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2.2.4 Échographie

L’imagerie échographique utilise la propagation et la réflexion des ondes ultrasonores dans
les tissus pour retrouver la position des particules réflectives (globules rouges) et les variations
d’impédances (interfaces entre tissus). À la différence de l’imagerie par rayons X qui projette
l’absorption d’un corps, le champ de vue de l’échographie se limite à une tranche de l’anatomie
sous la sonde échographique. L’examen échographique nécessite une phase exploratoire pour
positionner la sonde et pour trouver le bon plan d’imagerie de l’organe désiré. Sa résolution
temporelle très fine (plusieurs dizaines d’images par seconde) d’appliquer des filtrages tempo-
rels et révéler les flux dans les grosses artères et veines du cerveau. En utilisant l’effet Doppler
induit par l’écoulement des particules dans le sang, la vitesse des flux peut être mesurée quan-
titativement. La résolution est également contrainte par la profondeur d’imagerie et le choix de
la fréquence. Pour une imagerie en profondeur, la résolution devra être dégradée. L’imagerie
cérébrale par ultrasons se heurte à la barrière du crâne fortement atténuante et aberrante pour
les ondes ultrasonores. Elle se limite à l’imagerie des principales artères et veines à la base du
cerveau (ACA 10, ACM 11, cercle de Willis), lorsque l’épaisseur du crâne du patient le permet.
Le principe de l’imagerie échographique sera détaillé dans la section 5.

Figure 1.11 – (a) Imagerie Doppler transcrânienne de la ACM [Birenbaum, 2011]. (b) Imagerie
du polygône de Willis via la fenêtre temporale [Kirsch, 2013].

L’imagerie ultrasonore pour le diagnostic de l’AVC

Bien que cette imagerie ait des avantages forts : non invasive, non irradiante, faible coût,
rapide et au lit du patient, son utilisation dans le cadre de l’AVC demeure quasi-inexistante à
cause du manque de sensibilité et résolution pour les petites artères cérébrales et de la variabilité
de la barrière du crâne. Même avec un crâne fin, la résolution pour une imagerie en profondeur
est supérieure à 1 mm. Elle est surtout utilisée en dernière instance quand l’IRM et le scanner
sont proscrits pour le patient, et pour le monitoring dans les jours qui suivent.

En utilisant l’imagerie Doppler, des caractérisations peuvent être réalisées sur les principales
artères du cerveau et sur l’étude du spectre Doppler. Des symptômes de vasospasmes peuvent

10. Artère Cérébrale Antérieure
11. Artère Cérébrale Moyenne
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être détectés dans les semaines suivant un AVC en comparant le spectre Doppler par rapport à
une imagerie de référence réalisée en phase précoce [Kirsch, 2013 ; Purkayastha, 2012].

Certaines études ont tout de même démontré un intérêt clinique en phase précoce pour
quantifier la perfusion des tissus avec injection d’un bolus d’agent de contraste lors d’une ischémie
cérébrale [Seidel, 2009][fig. 1.12a-d], notamment grâce à l’évaluation du temps au pic du bolus
(Time To Peak). Dans le cas de l’hémorragie, l’absence de microbulles dans la zone hypoperfusée
apparaître en faible intensité [fig. 1.12e-f] en présence d’une bonne fenêtre d’imagerie et d’une
lésion importante [Meyer-Wiethe, 2009].

Figure 1.12 – Imagerie échographique transcrânienne d’une occlusion de l’ACM dans l’hémi-
sphère gauche (a) Peak to signal Intensity, (b) Time To Peak (haut : ipsilatéral, bas : contrala-
téral) et comparaison par CT-scan à 1,5 h (c) et 38 h (d) après symptômes [Seidel, 2009].
Hémorragie cérébrale du thalamus avec CT-scan (e) et échographie avec agent de contraste (f)
[Meyer-Wiethe, 2009].

2.2.5 Spectroscopie proche infrarouge

L’imagerie Near-InfraRed Spectroscopy (spectroscopie dans l’infrarouge proche) apporte une
mesure quantitative de la consommation d’oxygène des tissus. Des rayons infra-rouges (700-
1000 nm) pénètrent dans les premières couches du cerveau sur quelques centimètres et sont plus
ou moins absorbés par l’hémoglobine du sang. L’hémoglobine oxygénée est moins absorbante
et est donc plus réflective dans une région bien oxygénée. Son utilisation dans le périmètre
de l’AVC demeure trouble : la région nécrosée ne consommant pas d’oxygène, l’hémoglobine
reste chargée en oxygène et renvoie un signal normal. La zone de pénombre, privée également
de sang renouvelé, va continuer à consommer l’oxygène dans le sang proche qui diminue le
signal infrarouge [Nemoto, 2000]. Ce type d’imagerie n’est pas résolu, et donne une information
moyennée sur une large zone du cerveau (plusieurs centimètres), avec une pénétration limitée
de quelques centimètres seulement.

2.2.6 Autres méthodes d’imagerie indirectes

Le Laser Doppler Flowmetry (débitmètre par laser Doppler) utilise le principe de l’effet
Doppler avec les globules rouges du sang et un rayon laser rouge guidé par une fibre optique. En

15



Chapitre 1. Introduction générale

plaçant la fibre à la surface d’une artère, on peut suivre l’évolution du débit sanguin, notamment
lors de la recanalisation après une ischémie chez le petit animal [fig. 1.13a][Orset, 2007].

Utilisant le même principe mais avec un capteur matriciel, le Laser speckle contrasted imaging
permet la mesure du flux sanguin à la surface du cerveau. Il permet la visualisation des territoires
privés de flux sanguin de manière indirecte en se basant sur la perfusion des tissus pour l’étude
des modèles animaux [fig. 1.13b] [Anfray, 2021]. Ces deux techniques ne sont cependant pas
utilisées pour l’imagerie du cerveau humain, principalement à cause du crâne.

(a) Laser Doppler Flowmetry (b) Laser speckle contrasted imaging

Figure 1.13 – (a) Suivi du flux sanguin artériel [Orset, 2007]. (b) Visualisation du territoire
ischémique à la surface du cerveau de souris [Anfray, 2021].

2.3 Imagerie de la microvascularisation

2.3.1 Résolution et profondeur

(a) Couplage capillaires-neurones
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(b) Résolution/profondeur d’imagerie

Figure 1.14 – (a) Organisation microvasculaire du couplage neuro-vasculaire autour des capil-
laires et neurones [Hamilton, 2010]. (b) Compromis résolution/profondeur d’imagerie pour la
microvascularisation (adapté depuis [Shih, 2012]).

Les techniques présentées ci-dessus permettent d’imager les artères et veines cérébrales de
manière directe (IRM angio, scanner avec agent de contraste), ou indirecte par une mesure de
perfusion des tissus (NIRS, laser speckle), mais ne permettent pas de résoudre les niveaux vas-
culaires inférieures : artérioles, veinules et capillaires. Or ce sont ces petites structures ramifiées
qui irriguent les tissus en profondeur, où siègent les échanges moléculaires. En particulier dans le
cerveau où le couplage neuro-vasculaire est très important [Hamilton, 2010], ce réseau capillaire
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est responsable des apports aux neurones [fig. 1.14a].
Peu de méthodes permettent une imagerie in vivo en profondeur avec une résolution suffi-

samment fine [fig. 1.14b]. Actuellement, le TPLSM 12 est la technique qui accède à la plus fine
résolution avec profondeur d’imagerie d’une millimètre [Shih, 2012]. Elle permet une meilleure
résolution que l’imagerie PAM 13.

2.3.2 Microscopie photo-acoustique

L’effet photo-acoustique est la transformation d’une énergie laser en une énergie mécanique
par l’intermédiaire d’un objet absorbant et de la dilatation thermique de cet objet. En utilisant
une excitation laser pulsée haute fréquence et un transducteur sensible à cette fréquence, on
peut acquérir une carte d’absorption du tissu avec une résolution optique [Hu, 2010]. La focali-
sation peut se faire en optique (optic resolution), ou de manière acoustique (acoustic resolution)
[fig. 1.15]. La résolution obtenue permet une imagerie de la microvascularisation avec une bonne
sensibilité mais est limitée à une profondeur de l’ordre du millimètre. La spécificité de la détec-
tion apporte une information quantitative sur l’oxygénation des tissus, les débits sanguins, ou
la concentration en hémoglobine [Yao, 2013].

(a) Opitcal Resolution PAM (b) Acoutic Resolution PAM

Figure 1.15 – Microscopie photo-acoustique (a) résolution optique (OR-PAM), (b) résolution
acoustique (AR-PAM). [Wang, 2012]

2.3.3 Microscopie par excitation à deux photons TPLSM

Aussi appelée microscopie 2-photons, cette méthode utilise une émission stimulée de photons.
Pour élever un électron depuis son niveau stable vers son niveau d’énergie excité, une quantité
d’énergie définie doit être absorbée. Les photons d’excitations sont envoyés par un laser avec
une énergie deux fois inférieure au delta des niveaux d’énergie. Pour passer au niveau excité,
l’électron doit alors recevoir deux photons d’excitation arrivés au même moment [fig. 1.16 1a].
La probabilité que l’électron reçoive simultanément les deux photons est faible, et n’apparaît
qu’au point focal du laser d’émission [fig. 1.16 1b]. Une fois excité, l’électron ré-émet un photon
d’une énergie supérieure à celle d’un photon d’excitation. On parle alors de focalisation de
l’excitation qui permet une localisation précise du lieu d’émission [Denk, 1990 ; Helmchen, 2005].
La focalisation se fait dans le plan d’imagerie, mais aussi en profondeur pour obtenir une imagerie
3D haute résolution. C’est une des seules méthodes d’imagerie in vivo qui obtient une résolution

12. Two-Photon Laser Scanning Microscopy (microscopie par excitation à deux photons)
13. Photo-Acoustic Microscopy (microscopie photo-acoustique)
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micrométrique avec une profondeur de l’ordre du millimètre [fig. 1.14b], et avec une résolution
temporelle suffisante pour mesurer la vitesse des globules rouges. L’imagerie peut être rendue
spécifique, au sang ou aux astrocytes par exemple, en utilisant des marquages fluorescents ou
des souches transgéniques [fig. 1.16c].

(1) Principe d’imagerie TPLSM (2) Vue 3D du cortex (3) Capillaire corti-
cal avec marquage

Figure 1.16 – (1) Principe d’imagerie 2-photons [Svoboda, 2006]. (2-3) Imagerie du cortex avec
marquage du sang (vert), et des astrocytes (rouge) [Shih, 2012].

2.3.4 Techniques d’imagerie ex vivo

L’exploration des artérioles et capillaires in vivo se limite donc au premier millimètre de la
surface du cerveau. Des techniques ex vivo sont utilisées en recherche pour dépasser ces limites
et comprendre l’architecture et le fonctionnement de ce réseau.

Histologie

Historiquement, la première méthode d’imagerie en profondeur est l’histologie. Elle permet
de s’affranchir de l’absorption et de la diffusion de la lumière visible dans les tissus. L’observation
d’un fragment de tissu se fait par tranches fines de quelques microns à l’aide d’un microscope.
Pour améliorer le contraste cellulaire, des colorants sont ajoutés pour visualiser la morphologie
des cellules (éosine, bleu de méthylène, CD31 pour les cellules endothéliales...). L’exploration
se fait tranche par tranche pour imager un volume avec une résolution microscopique. Un mar-
quage cellulaire peut également être utilisé pour mettre en évidence certaines molécules, sur des
tumeurs par exemple.

Transparisation

Pour résoudre le problème d’atténuation de la lumière dans les tissus, des traitements de
transparisation sont appliqués aux tissus [Ueda, 2020]. L’action de transparisation se fait princi-
palement sur les lipides, les pigments, la décalcification des tissus, et l’homogénéisation de l’indice
de réfraction de la lumière. Différentes méthodes d’imagerie optique sont ensuite utilisées, avec
une résolution en dessous de la cellule pour la microscopie à nappe de lumière (Light-Sheet
Microscopy) [Keller, 2015]. Les microscopies 2-photons et confocale sont aussi utilisées [Ertürk,
2012 ; Ertürk, 2014]. Une fois transparisé, des marquages moléculaires peuvent être réalisés pour
visualiser les neurones, ou certaines cellules par immunomarquage [Susaki, 2014 ; Renier, 2014].
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Figure 1.17 – (1) Transparisation d’un cerveau de souris [Ertürk, 2012]. (2) Capillaires sanguins
dans le cerveau de souris en ultramicroscopie, barres d’échelle 400 µm (a) et 50 µm (b) [Jährling,
2009]. (3) Neurones dans un cerveau de souris (barre d’échelle de 100 µm) [Tomer, 2014].

Microtomographie aux rayons X avec agent de contraste

Le micro-CT 14 reprend le principe du scanner in vivo mais ex vivo avec perfusion d’un agent
de contraste et un scanner ex vivo [Jorgensen, 1998]. Le réseau vasculaire de l’animal est perfusé
avec un agent de contraste radio-opaque mélangé avec un polymère. En durcissant, le polymère
fixe l’agent de contraste dans le réseau sanguin. Une fois le cerveau prélevé et fixé (avec du
paraformaldehyde par exemple), le cerveau peut être imagé avec un scanner tomographique aux
rayons X. Ces scanners ex vivo ne sont pas contraint par le temps d’exposition qui conditionne
la taille des pixels reconstruits : plus le pixel est petit, plus le temps d’acquisition est long.
Ils sont couramment appelés micro-CT et nano-CT, permettant une imagerie volumique par
tomographie avec des voxels jusqu’à quelques microns (scanners SkyScan, Bruker microCT,
Kontich, Belgium 15).

En utilisant du µAngiofil (Fumedica AG, Switzerland), [Hlushchuk, 2020] a montré la possi-
bilité d’imager en 3D les capillaires jusqu’à 4 µm dans le cerveau de rat [fig. 1.18]. La détection
des vaisseaux est limitée par la qualité de la perfusion et l’opacité de l’agent de contraste puisque
le temps d’exposition n’est pas limité.

14. Micro-Computed Tomography (microtomographie aux rayons X)
15. www.burker.com
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Figure 1.18 – Micro-CT du cerveau de rat avec implantation d’une tumeur, perfusé avec du
µAngiofil (Fumedica AG, Switzerland). [Hlushchuk, 2020]

2.4 Imagerie dans le contexte de l’AVC

L’imagerie de la microvascularisation pour l’AVC requiert une résolution fine pour observer
individuellement les vaisseaux, mais aussi en profondeur pour explorer les différentes parties du
cerveau. Ces besoins spécifiques mettent à mal le compromis entre résolution et pénétration.
Pour l’étude sur le petit animal, l’imagerie doit visualiser les artérioles et veinules (∼10 µm) sur
toute la profondeur du cerveau (∼10 mm).

Les techniques d’imagerie optique obtiennent une bonne résolution, mais sont rapidement
limitées en profondeur même en utilisant l’effet photo-acoustique ou une focalisation de l’émis-
sion en 2-photons. Les grands imageurs par résonance magnétique et aux rayons X parcourent
l’intégralité de l’animal, mais leur résolution et sensibilité ne permettent pas de résoudre les
petits vaisseaux. Ils ont néanmoins la capacité de produire une imagerie indirecte de l’œdème
ou de l’hématome lors d’un AVC. C’est pourquoi, ce sont les imageries de références dans le
parcours fléché pour le diagnostic de l’AVC. Le point critique réside dans leurs accessibilités et
disponibilités sur le territoire français.

L’imagerie par ultrasons semble être un bon compromis avec une profondeur d’imagerie
suffisante et un temps d’acquisition limité, une accessibilité élevée de par son faible coût, mais
une sensibilité et résolution à améliorer. La relation entre la résolution et la pénétration par la
fréquence permet une translation facilitée entre l’humain et le modèle pré-clinique animale.
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3 L’imagerie échographique

L’application de l’échographie en médecine remonte aux années 1950 bien que les études sur
la propagation des ondes acoustiques soient antérieures avec la mesure de la vitesse du son dans
l’eau, attribuée à Jean-Daniel Colladon en 1828 sur le lac Léman. Ses travaux inspireront la
création du SONAR (Sound Navigation And Ranging) peu avant la Seconde Guerre mondiale.
C’est en 1951, que les travaux de John Wild menèrent à l’imagerie ultrasonore chez l’homme
d’une tumeur cancéreuse.

Aujourd’hui, le champ d’application de l’échographie est vaste : imagerie cardiaque, du sys-
tème digestif, au cours de la grossesse, vasculaire... et porte une place importante dans le domaine
de la santé en France. Avec près de 29 millions d’examens en 2016, c’est le deuxième acte médical
le plus réalisé après la radiographie (31 millions d’examens) [CNAM, 2018]. Avec un coût moyen
de 47 €, contre 30 € pour la radiographie, l’échographie représente l’examen d’imagerie avec
la plus importante dépense pour l’Assurance Maladie (1,4 milliards d’euros sur un total de 9,3
milliards d’euros). À noter que l’échographie et la radiographie sont les deux examens les moins
onéreux, comparés à la tomodensitométrie (118 €), l’IRM (182 €), et la scintigraphie (323 €).

3.1 Principe de l’imagerie échographique

Figure 1.19 – (a) Propagation de l’onde ultrasonore : champ de pression avec des oscillations
de longueur d’onde λ = c/f . (b) Émission d’une impulsion ultrasonore par un transducteur et
rétrodiffusion par un diffuseur du milieu.

L’imagerie échographique se base sur la propagation d’une onde acoustique dans les tissus.
L’onde acoustique est une onde pression qui se propage linéairement dans un milieu, à vitesse
constante, en régime dit de diffusion simple [fig. 1.19a]. Lorsque l’onde de pression rencontre
une différence locale d’impédance acoustique (Z =

√
ρ/χ avec ρ la masse volumique et χ la

compressibilité du milieu), par exemple une interface muscle/gras, ou muscle/air [table. 1.2], une
partie de l’onde rebondit sur la surface et se propage en sens inverse [fig. 1.19b]. En présence
de structures très petites, comme des gouttes de graisse, structures de collagène, interfaces
cellulaires ou cavités gazeuses dans le corps, l’onde est réfléchie dans toutes les directions : c’est
le régime dit de scattering [Jensen, 1991]. En écoutant cette onde diffusée, on peut remonter
à la localisation de sa source par propagation inverse. La longueur d’onde λ = c/f est reliée
à la fréquence f et à la vitesse du son c dans le milieu, souvent considérée constante dans le
corps humain (1540 m/s). En choisissant des fréquences acoustiques élevées (>1 MHz), dites
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ultrasonores, la longueur d’onde est choisie inférieure au millimètre pour imager des petites
structures.

Milieu Impédance Tissu Impédance
Air 0,0004 Rein 1,63
Graisse 1,34 Foie 1,65
Eau (20 °C) 1,48 Muscle 1,71
Sang 1,65 Os 7,8

Table 1.2 – Impédances acoustiques des milieux rencontrés dans le corps en 106 kg ·m−2 · s−1

[Chan, 2011].

Émission de l’onde ultrasonore

L’émission de l’onde ultrasonore se fait par une barrette de transducteurs (ou éléments
piézo-électriques) qui convertissent un signal électronique en un déplacement local de matière se
propageant sous la forme d’une onde de pression dans le milieu. Les transducteurs sont disposés
en ligne pour permettre l’imagerie 2D (généralement 128 ou 256 éléments). En envoyant une
impulsion électronique, chacun des éléments génère une onde sphérique qui se propage devant
lui, et qui s’ajoute à la contribution de celles de ses voisins. On obtient la propagation d’un
front d’onde cohérent [fig. 1.20a]. En ajoutant un retard à l’émission de l’impulsion sur chaque
transducteur, les ondes sphériques se superposent des manières particulières : on peut donner
une forme au front d’onde. Le front peut se propager linéairement avec un angle par rapport à la
sonde [fig. 1.20b], ou avoir une forme parabolique avec un point de focalisation où la pression sera
maximale [fig. 1.20c]. Le dimensionnement des transducteurs contraint la bande passante et la
directivité en fonction de la fréquence de l’impulsion ultrasonore. Pour une fréquence d’imagerie
donnée, la largeur du transducteur est en généralement comprise entre λ/2 et 2λ pour garantir
une qualité d’imagerie optimale. Les fréquences d’imagerie varient selon les utilisations, chaque
domaine d’utilisation possède alors sa sonde dédiée.

Figure 1.20 – (a) Contribution de plusieurs ondes sphériques pour former un front d’onde, (b)
onde plane angulée par retard à l’émission, (c) onde focalisée en un point devant la sonde.
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Réception des signaux rétrodiffusés et reconstruction de l’image

Lorsque le front d’onde traverse des milieux diffusants (peuplés de diffuseurs), une partie de
l’énergie est absorbée et réémise sous forme d’ondes sphériques. Une partie du signal se pro-
page en direction des transducteurs qui sont également capables de les convertir en signaux
électroniques s(t), on parle de signal rétro-diffusé. L’ensemble des signaux enregistrés par les
transducteurs sont appelés les données radiofréquences (RF). Une fois les données acquises,
l’image ultrasonore peut être reconstruite avec un algorithme de formation de voies (beamfor-
ming). Pour un pixel de l’espace à la position {x, z}, la loi de propagation de l’onde donne le
retard théorique de l’écho dans les données RF. Il se décompose en temps aller (distance sonde
vers diffuseur), et temps retour (distance diffuseur vers transducteur). Pour un transducteur en
la position xt, et une onde plane non angulée, le retard théorique est :

RetardRF (xt) = 1
c
·
(
z +

√
z2 + (x− xt)2

)
(1.1)

Il ne reste plus qu’à additionner la valeur des signaux sur chaque canal de transducteur avec
cette loi de retard. L’image obtenue est une matrice de pixels en niveau de gris qui traduit
l’échogénicité du milieu environnant avec une résolution dépendante de la fréquence.

Figure 1.21 – (a) Rétrodiffusion de l’onde par un diffuseur ponctuel. Les transducteurs enre-
gistrent l’écho avec des retards dépendants de leur position. (b) Pour reconstruire un pixel, on
calcule sa loi de retard théorique pour chaque position des transducteurs, puis on additionne
les signaux mesurés avec ce retard dans les données RF. (c) Exemple de carte d’échogénicité du
milieu pour un seul diffuseur.

Atténuation et profondeur de pénétration

Les tissus biologiques sont dits transparents aux ultrasons quand ils sont homogènes et non
absorbants : une onde ultrasonore peut se propager dans le tissu sur plusieurs centaines de
longueurs d’onde avec une perte d’intensité minimale. Au fur et à mesure de la propagation
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à travers les tissus biologiques hétérogènes (gouttes de graisses, variations d’impédance entre
les organes...), l’onde perd en énergie par diffusion et absorption, et ne transporte plus assez
d’information pour localiser les diffuseurs à travers le bruit : c’est l’atténuation et s’exprime en
dB/MHz/cm. Celle-ci dépend directement des matériaux traversés et d’une loi de puissance en
fréquence [fig. 1.22]. Une fréquence basse aura une profondeur de pénétration plus importante
qu’une haute fréquence.

Figure 1.22 – Caractéristique atténuation/fréquence des différents milieux biologiques. Courbe
de l’os du crâne en rouge. [Cobbold, 2007]

Influence du crâne

On notera une très forte atténuation du crâne [fig. 1.22] qui s’avère être un point critique
pour l’imagerie cérébrale. Dans le crâne, l’onde n’est plus soumise à un régime de diffusion simple
mais diffusion multiple : l’onde rebondit sur les pores de l’os, est absorbée dans l’épaisseur du
crâne, puis convertie en chaleur et en onde de cisaillement [Pinton, 2011].

D’autres phénomènes dégradent la propagation de l’onde à travers le crâne. La grande varia-
tion d’impédance agit comme un miroir et une grande partie de l’onde incidence est réfléchie. Le
reste du front d’onde qui parvient à traverser le crâne ressort déphasé : la différence de vitesse
de son dans l’os et les variations d’épaisseurs induisent des différences de temps de vol dans
l’épaisseur. En effet, l’os du crâne est composé d’une couche superficielle de chaque côté avec
une vitesse du son de ccompact = 2900 m/s, et d’une couche intérieure, appelée diploë, avec une
vitesse du son plus faible de cdiploë = 2500 m/s [Fry, 1978]. Le temps de vol de l’onde dépend
alors de l’épaisseur des couches traversées (ec1(x), ec2(x), ediploë(x)) [eq. (1.2)]. Le déphasage δtx
du front d’onde dégrade fortement la qualité de l’imagerie car la focalisation n’est plus optimale.
Plus la fréquence de l’onde sera élevée, plus le déphasage de l’onde sera important relativement
à la période, et la qualité d’imagerie sera dégradée.
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δtx =
(
ec1(x) + ec2(x)

ccompact
+ ediploë(x)

cdiploë

)
− ec1(x) + ediploë(x) + ec2(x)

ceau
(1.2)

Remarques sur le déphasage On parle de déphasage des signaux pour lorsque deux impul-
sions ont un faible décalage. Une impulsion peut être associée à une onde porteuse de fréquence
f0 (celle de la sonde) avec une phase ϕ constante, modulée par une enveloppe, typiquement
une Gaussienne de largeur la longueur de l’impulsion (σ = nT , avec n le nombre de périodes
T = 1/f0). Ce signal s(t) s’écrit en notation complexe comme en électronique du signal S(t)
[eq. (1.3a)]. Pour un décalage en temps dt faible devant la longueur de l’impulsion (dt � nT ),
les largeurs temporelles des enveloppes ne permettent pas de distinguer les deux impulsions. En
utilisant les porteuses, on peut faire apparaître le déphasage par corrélation des deux signaux
complexes [eq. (1.3b)]. Le retard relatif entre les deux signaux se lit avec une meilleure préci-
sion qu’avec seulement les enveloppes. Cette méthode est notamment utilisée pour calculer les
vitesses Doppler.

s(t) = A · e−
t−t0
2σ2 · cos(2πf0t+ ϕ) S(t) = A · e−

t−t0
2σ2 · Re

(
e2iπf0t+iϕ

)
(1.3a)

S(t+ dt) · S∗(t) ≈ A2 · e−2 t−t0
2σ2 · e2iπf0dt (1.3b)

dt = 1
2πf0

· arg
(
S(t+ dt) · S∗(t)

)
(1.3c)

3.2 Échographie conventionnelle, par ondes focalisées

3.2.1 Principe d’imagerie

L’imagerie échographique conventionnelle utilise des ondes ultrasonores focalisées en émission
[fig. 1.20c]. La pression de l’onde rétrodiffusée par le diffuseur étant proportionnelle à celle de
l’onde incidente, on maximise ce signal en augmentant le champ de pression reçu par le diffuseur
en focalisant le front d’onde. Pour ce faire, des lois de retard sont appliquées aux transduc-
teurs pour réaliser une focalisation : toutes les ondes sphériques des transducteurs vont arriver
simultanément en un même point. Le signal rétrodiffusé sera d’autant plus énergétique que la
surpression est élevée, et donnera la réflectivité du milieu aux alentours de ce point de focalisa-
tion. Puis le point focal est déplacé en modifiant la loi de retard à l’émission. On parle aussi de
faisceau ultrasonore lorsque le point focal prend une forme de tache allongée [fig. 1.23]. Typi-
quement, pour une sonde avec 256 transducteurs, au moins autant d’émission/réception seront
nécessaires que de transducteurs. En pratique, pour chaque transducteurs, plusieurs focalisations
sont réalisées à différentes profondeurs.
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Figure 1.23 – Reconstruction d’une image par focalisations successives du faisceau ultrasonore.
[Bercoff, 2011]

Fréquence de répétition et cadence d’imagerie

Le temps nécessaire pour une émission/réception dépend de la profondeur d’imagerie sou-
haitée et de la vitesse du son dans le milieu. On définit la Pulse Repetition Frequency (fréquence
de répétition des tirs) (PRF) correspondant au temps nécessaire pour envoyer une impulsion
et écouter les signaux rétrodiffusés. Elle peut atteindre quelques kilohertz (7,7 kHz pour une
profondeur de 10 cm). L’imagerie focalisée nécessitant un balayage des points de focalisation, la
cadence d’imagerie finale est la PRF divisée par le nombre d’éléments (7,7 kHz/128 = 60 Hz).
On obtient généralement des cadences d’imagerie de l’ordre de 50 Hz qui permettent une explo-
ration fluide pour l’utilisateur. Pour explorer des flux rapides, la cadence d’imagerie doit être
augmentée, en réduisant la profondeur ou la largeur de la fenêtre d’imagerie.

3.2.2 Résolution

Lorsque l’on image un diffuseur ponctuel, l’image obtenue après beamforming produit une
tache en la position du diffuseur [fig. 1.21c]. Cette tache s’appelle la fonction d’étalement du
point ou PSF 16 et est caractéristique du système d’imagerie et de ses paramètres d’acquisition.
Ses largeur et longueur sont notamment reliées à la longueur d’onde et à la géométrie de la
sonde (largeur des éléments, distance focale, ouverture), et permettent de définir la résolution
du système.

Le critère de Rayleigh stipule que deux sources ponctuelles peuvent être distinguées si elles
sont distantes de la largeur à mi-hauteur (FWHM 17) de chacune des taches [fig. 1.24]. Du fait
de l’anisotropie de l’imagerie échographique, la résolution doit être caractérisée dans la direction
axiale (le long de la propagation de l’onde), et latérale (le long de l’axe des transducteurs).

16. Point Spread Function (fonction d’étalement du point)
17. Full Width at Half Maximum (largeur à mi-hauteur)
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Figure 1.24 – Limite de séparabilité entre deux sources proches. La FWHM désigne la largeur
à mi-hauteur de la tache d’imagerie. La limite de résolution est atteinte quand les deux sources
sont distantes d’une largeur à mi-hauteur : critère de Rayleigh.

Résolution axiale

La résolution axiale est donnée par la résolution temporelle de l’impulsion ultrasonore émise.
L’impulsion est composée d’une ou plusieurs oscillations (n cycles) à la fréquence de la sonde f0.
La bande passante limitée de la sonde restreint le contenu spectral de l’impulsion qui ne peut
pas être plus court qu’une période T = 1/f0. La résolution temporelle, capacité à distinguer
deux impulsions, est donc la longueur du pulse nT . La distance nécessaire entre deux sources
pour renvoyer des échos avec un tel retard est [Cobbold, 2007] :

Restemporelle = nT Resaxiale = n
cT

2 = n
λ

2 (1.4)

Cette résolution théorique est à modérer par rapport au bruit environnant. Pour améliorer
le ratio signal sur bruit, le nombre de cycles peut être augmenté en envoyant plus d’énergie dans
le milieu.

Résolution latérale

La résolution latérale est contrainte par la capacité de la sonde à émettre et recevoir un
faisceau focalisé fin pour discriminer deux diffuseurs proches. Le champ de pression p(x, z) émis
et reçu par la sonde est contraint par la diffraction des transducteurs et de l’ouverture D totale
de la sonde, en la profondeur z. Le critère de Rayleigh prévoit alors une résolution égale à la
largeur du faisceau [eq. (1.5)].

p(x, z) = sinc
(
πxD

λz

)
Reslaterale = λ

z

D
= λfnumber (1.5)

On distingue deux cas pour caractériser la résolution suivant les sondes utilisées. Les sondes
phased (sondes à commande de phase) sont des barrettes assez étroites (généralement D <

64λ), avec des transducteurs d’une largeur proche de λ/2 peu directifs et peuvent accepter une
angulation importante du faisceau ultrasonore. La limite de diffraction leur permet d’imager un
secteur angulaire (l’image reconstruite est un cône). Dans ce cas, l’ouverture D est constante,
et la résolution dépend de la profondeur d’imagerie.

Les sondes linéaires, avec des transducteurs de largeur supérieure à λ (largeur totale D >

128λ), sont plus directives et n’imagent que devant la sonde. Pour conserver une résolution
constante, la largeur de la sonde en réception est limitée pour chaque pixel. On parle d’ouverture
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en réception. La sensibilité angulaire limitée de transducteurs ne leur permet pas de recevoir un
signal utile d’un diffuseur qui serait désaxé d’un angle trop important. Ils sont alors exclus pour la
reconstruction de ce pixel. On définit le fnumber qui fixe la résolution dans l’image. Pour chaque
pixel {x, z} de l’espace, on calcule l’ouverture en réception à utiliser (2a) : 2a = z/fnumber.
L’étape de beamforming ne prendra en compte que les transducteurs compris dans l’intervalle
[x − a;x + a], on parle d’apodisation (ou fenêtrage) en réception pour réduire l’amplitude des
lobes secondaires. Les valeurs de fnumber sont généralement comprises en 1 et 4.

Compromis résolution/profondeur d’imagerie

Une des manières d’augmenter la profondeur d’imagerie est de réduire la fréquence de l’im-
pulsion pour augmenter la longueur d’onde et gagner en profondeur. Cette diminution de la
fréquence se fait donc au détriment de la résolution [fig. 1.25a]. Il faut trouver un compromis
entre la profondeur de pénétration des ultrasons, et la résolution, qui va dépendre de la taille de
l’organe/structure à imager, de sa situation et des structures à traverser. Pour imager en pro-
fondeur un organe volumineux comme le foie, on utilisera une sonde de fréquence assez basse :
3 MHz, avec une résolution spatiale d’environ 0,5 cm. À l’inverse, pour l’imagerie Doppler de la
carotide, en surface, on utilisera une sonde plus haute fréquence de 7 MHz, avec une résolution
de 0,2 cm [fig. 1.25b]. Le choix de la fréquence agit comme un effet de zoom, affinant la résolution
mais diminuant le champ de vue.

(a) Distance demie-énergie

Organe Fréq.
[MHz]

Longueur
d’onde
[mm]

Prof.
[cm]

Cerveau humain 2 0,7 15
Foie humain 3 0,5 8
Carotide 7 0,2 4
Cerveau de rat en
transcranien

8 0,2 2

Cerveau de souris 15 0,1 1,5

(b) Fréquences utilisées pour les organes

Figure 1.25 – Compromis entre profondeur d’imagerie et résolution. La distance demie-énergie
correspond à une perte de 3 dB dans le foie (atténuation de ∼ 5 dB/cm/MHz). [Couture, 2018]

3.2.3 Modes d’imagerie en échographie conventionnelle

L’imagerie échographique offre plusieurs modes pour visualiser différents types d’objets : les
interfaces des organes, les flux sanguins, ou la vascularisation.
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(a) mode-B : coupe axiale (b) Doppler couleur : coupe sagit-
tale

(c) Doppler puissance : coupe co-
ronale

Figure 1.26 – Examen échographique du cerveau d’un nouveau-né. [Lowe, 2011]

Imagerie mode-B : brillance

L’imagerie dite mode-B visualise la brillance des tissus et les interfaces d’impédances acous-
tiques différentes [fig. 1.26a]. Elle se révèle très utile pour observer l’anatomie du corps. Par
exemple le LCS apparaîtra beaucoup moins intense que la matière blanche dans le cerveau. Le
sang, composé d’une multitude de diffuseurs (les globules rouges), apparaîtra plus intense que
la matière blanche. L’exploration du corps se fait en temps réel en coupe, chose qui n’est pas
possible avec une simple radiographie. Le radiologue peut détecter des malformations, kystes ou
tumeurs, et mesurer la taille des structures. Elle est aussi utilisée pour guider les aiguilles de
biopsie.

Échographie Doppler pulsé

L’utilisation d’une cadence d’imagerie plus élevée donne accès à une information dynamique
au cours du temps. Le concept Doppler pulsé se base sur l’imagerie de particules en mouvement
vers la sonde dont la distance est modifiée entre deux images successives. Dans le sang, ce sont
les globules rouges qui agissent comme diffuseurs en mouvement. Entre deux instants successifs,
le temps de vol entre la sonde et un globule rouge qui se déplace est modifié. Le signal entre les
deux tirs est alors décalé d’un petit temps dt. Connaissant la cadence d’imagerie FR 18, on peut
déduire la vitesse de déplacement du globule rouge dans la direction axiale (vz) :

vz = 1
2 · c · dt · FR (1.6)

Pour obtenir des cadences d’imagerie très élevées pour imager les flux rapides, l’estimation de
la vitesse se fait pour une ligne, avant le balayage latéral.

Cette méthode permet une imagerie spécifique du flux sanguin avec une représentation en
couleur pour les flux montants et descendants relativement à la sonde. Contrairement à l’imagerie
mode-B, elle est quantitative avec une mesure de la vitesse de déplacement du sang [fig. 1.26b].
Cependant, le Doppler Couleur donne une mesure pour un déplacement dans l’axe de la sonde

18. Frame Rate (cadence d’imagerie)
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uniquement. La mesure pour un écoulement latéral n’est donc pas possible. Il faut généralement
corriger la valeur de la vitesse avec l’angle entre la direction du flux et l’axe de la sonde.

En calculant l’énergie du Doppler pulsé, on peut détecter la présence et l’intensité d’un flux
dans n’importe quelle direction [Rubin, 1994]. Cette approche apporte une meilleure sensibilité
au flux sanguin, sans contrainte d’angle du flux, mais au détriment de la mesure quantitative de
la vitesse [fig. 1.26c].

Imagerie avec agent de contraste

Figure 1.27 – Schéma d’une microbulle SonoVue (Bracco, Italie). Compression et dilatation
non-linéaire au passage d’une onde acoustique.

L’imagerie de la vascularisation peut être améliorée par l’ajout d’un agent de contraste ul-
trasonore. Cet agent de contraste est composé de petites capsules de gaz [fig. 1.27] de quelques
micromètres de diamètre [Schneider, 1999], appelées microbulles. La variation brutale d’impé-
dance avec les tissus du corps humain [table. 1.2] entraîne une forte échogénicité et magnifie les
zones perfusées par ces microbulles. Au passage d’une onde pression suffisamment énergétique,
la microbulle entre en résonance et renvoie un écho plus fort que celui du sang et des tissus.
De plus, cette résonance est un phénomène non-linéaire : la polarité de l’onde 19 entraîne une
signature particulière qui peut être isolée de celle des tissus linéaires.

L’imagerie avec agent de contraste 20 est utilisée chez l’homme en routine avec des microbulles
injectables [Ignee, 2016] (par exemple les microbulles SonoVue, Bracco, Italie) pour améliorer
le contraste et la sensibilité [fig. 1.28a]. On peut également quantifier la perfusion par injection
des microbulles en bolus et mesurer des temps d’arrivée dans les artères et veines [fig. 1.28b]
[Cosgrove, 2010 ; Wilson, 2010].

19. l’onde commence par une compression ou une dépression
20. en anglais Contrast-Enhanced UltraSound (échographie de contraste) (CEUS)
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Figure 1.28 – Échographies avec agent de contraste : (a) Vascularisation du foie en l’image
MIP avec agent de contraste [Wilson, 2010]. (b) Comparaison des temps d’arrivée du bolus dans
le foie (Transit Time) [Cosgrove, 2010]

Dans le cas particulier de l’imagerie du cerveau, la perte de signal induite par le crâne peut
amener à utiliser un agent de contraste ultrasonore [Seidel, 2002]. Il permet également d’imager
les flux très lents en exploitant la non-linéarité des microbulles, ainsi que les petits vaisseaux où
le contraste simple du sang n’est pas suffisant [Hölscher, 2005] [fig. 1.29a].

Lorsque la fenêtre temporale [Kirsch, 2013] permet l’imagerie, la variation d’épaisseur et
d’atténuation de l’os induit des variations de qualités d’imagerie dans le cerveau, avec notam-
ment des zones d’ombre [Martina, 2005] [fig. 1.29b-d]. De plus, ces variations de transmission
acoustiques induisent des hétérogénéités de champs de pression qui complexifie l’expression de la
non-linéarité des microbulles. Il est souvent nécessaire de baisser la fréquence ultrasonore pour
gagner en contraste, au détriment de la résolution.

Figure 1.29 – Échographies transcraniennes avec agent de contraste : (a) Imagerie du cercle
de Willis et des premiers segments artériels (ACA : A1-2, ACM : M1-3, APC P1-4) [Hölscher,
2005]. Imagerie transcrânienne avant l’arrivée du bolus d’agent de contraste (b), au moment de
l’injection (c), juste après (d) avec mesure du spectre Doppler [Seidel, 2009].
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3.3 Imagerie ultra-rapide

3.3.1 Imagerie par ondes planes

L’imagerie conventionnelle, dite focalisée, permet d’imager les structures des organes et les
écoulements de flux avec une résolution temporelle limitée. Pour obtenir une image, la reconstruc-
tion se fait par un balayage latérale de la focalisation : l’échographe nécessite plusieurs colonnes
de focalisation du faisceau ultrasonore ce qui contrait sa cadence d’imagerie au nombre de foca-
lisations [fig. 1.23]. La cadence d’imagerie finale (FR) pour toute l’image est alors inférieure à
la centaine de Hertz malgré une cadence de tir (PRF) supérieure au kilohertz.

Si on s’affranchit de la focalisation en émission en envoyant une onde plane dans l’espace,
l’intégralité des diffuseurs dans le milieu vont rétrodiffuser une part de l’énergie [fig. 1.30 1]. Il
est alors possible, avec tous les échos reçus, de reconstruire une image de l’ensemble du milieu
[Tanter, 2002 ; Shattuck, 1984]. On est donc capable d’avoir une image à chaque émission, donc
une cadence d’imagerie de plusieurs kilohertz [fig. 1.30 2a].

(1) Reconstruction d’une image avec une seule onde plane. (2) Image mode-B par ondes planes
et avec focalisations.

Figure 1.30 – (1) Principe d’imagerie par onde plane. (2) Image mode-B avec 1 onde plane (a),
71 ondes planes (b), 128 focalisations latérales (c), 128 focalisations latérales et 4 focalisations
en profondeur. [Montaldo, 2009]

L’image résultante est cependant moins contrastée car les diffuseurs perçoivent un champ de
pression beaucoup plus faible que lors d’une focalisation [fig. 1.30 2]. De plus, les signaux des
diffuseurs vont avoir tendance à interférer entre eux et dégrader la résolution de l’image. On
utilise alors une image composite composée de plusieurs images par ondes planes avec des angles
différents : on parle de sommation cohérente (compounding) [fig. 1.31]. Les ondes planes sont
envoyées successivement à la cadence de la PRF pour garantir une cohérence temporelle. Pour
des images composites à 9 ondes planes, la cadence d’imagerie maximale sera PRF/9. Cette
cadence est alors bien supérieure à celle en imagerie focalisée, et le contraste et la résolution
sont restitués [table. 1.3] [Montaldo, 2009]. On parle alors d’imagerie ultrafast (ultra-rapide).
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Figure 1.31 – Principe de la sommation cohérente : l’image finale est obtenue après sommation
de plusieurs sous images associées à une onde plane. [Bercoff, 2011]

Résolution latérale [mm] Cadence [Hz] Contraste [dB] snr [dB]
Monofocus 1,1 à 1,8 100 21 à 32 18 à 0
Multifocus 4 1.35 25 29 18 à 0
1 onde plane 1.8 12 500 12 0
12 ondes planes 1.1 1 000 20 11
71 ondes planes 1.1 176 33 18

Table 1.3 – Caractéristiques comparées à l’imagerie focalisée. [Montaldo, 2009]

Résolution avec onde non focalisée

Avec des ondes planes, le champ de pression n’est plus focalisé en émission et ne permet pas de
définir la résolution latérale. La résolution est obtenue uniquement par focalisation synthétique
en réception lors de l’étape de beamforming. Le manque de focalisation en émission réduit la
résolution de l’image. Pour pallier à ce manque, l’ajout d’ondes planes avec des angles différents
agit comme une focalisation synthétique de l’émission en chaque point de l’espace. En utilisant
beaucoup d’ondes planes (au moins une dizaine), la résolution s’approche de celle par ondes
focalisées [Montaldo, 2009].

3.3.2 Caractéristiques techniques

En imagerie focalisée, l’opération de reconstruction de l’image se fait directement sur les si-
gnaux radiofréquences de manière analogique. L’opération étant simple (retards et sommes), elle
est directement implémentée dans les cartes d’acquisitions. La conversion analogique/numérique
se fait à la fin de la reconstruction pour une ligne focalisée devant un transducteur. Pour l’ima-
gerie ultra-rapide par ondes planes, les lois de délais dépendent de la position du pixel, du
transducteur et de l’onde envoyée. Les calculs sont plus complexes et doivent être exécutés nu-
mériquement, en passant par une conversion analogique/numérique. Le système électronique
devient beaucoup plus complexe, avec autant de voies d’échantillonnages que de transducteurs
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[Sandrin, 1999 ; Montaldo, 2004]. La quantité de données générée est également plus importante
et doit pouvoir être stockée puis traitée. La machine utilisée par [Sandrin, 1999] possédait 64
voies, avec 128 ko de mémoire par voies, avec des temps de calculs de plusieurs minutes pour un
processeur Pentium 300 MHz (Intel, USA).

Les progrès informatiques de ces deux dernières décennies ont largement augmenté les ca-
pacités des ordinateurs et réduit les prix du stockage des données (vitesse et quantité avec les
RAM, SSD, NVMexpress), du transfert des données (protocole SATA, USB 3.0, PCIexpress
4.0), et des processeurs (CPU 21) (par exemple 16 cœurs à 4,9 GHz sur une seule puce 22). La
démocratisation du calcul sur carte graphique (GPU 23) et la diminution de leurs prix ont consi-
dérablement réduit les temps de calcul, jusqu’à pouvoir faire de l’imagerie temps réel avec de
l’imagerie ultra-rapide sur des échographes cliniques (Aixplorer, SuperSonic Imaging, France 24).

3.3.3 Nouvelles perspectives de l’imagerie ultra-rapide

L’imagerie ultra-rapide par ondes planes ouvre un nouveau champ de recherche pour l’ima-
gerie échographique avec l’accès à des phénomènes beaucoup plus rapides. Par exemple, les
cadences en imagerie permettent de suivre la propagation d’une onde de cisaillement dans les
tissus [fig. 1.32a]. On peut alors déterminer la vitesse de propagation cette onde [fig. 1.32b] et
obtenir une carte de l’élasticité des tissus : appelée élastographie [Tanter, 2002 ; Bercoff, 2004].
L’onde de cisaillement peut être naturelle (élastographie passive) [Gallot, 2011], générée par le
battement cardiaque, ou induite par la sonde ultrasonore avec une surpression locale (élastogra-
phie active) [Gennisson, 2013].

(a) Principe de l’élastographie active (b) Carte de vitesse du son

Figure 1.32 – (a) Génération d’un cône de Mach par focalisation et propagation d’une onde de
cisaillement latéralement, puis imagerie haute cadence du déplacement des tissus. (b) Carte de
vitesse du son autour d’une masse dure, avec une vitesse du son de 7,1 m/s. [Gennisson, 2013]

L’augmentation de la cadence d’imagerie améliore également l’imagerie Doppler avec une
meilleure sensibilité et contraste [fig. 1.33a-b] [Macé, 2011 ; Bercoff, 2011]. Le signal des globules
rouges est mieux échantillonné dans le temps et permet d’accéder aux variations faibles de flux
induits par le couplage neuro-vasuclaire [fig. 1.33c]. On parle d’imagerie fonctionnelle ultrasonore
[Macé, 2011 ; Mace, 2013 ; Deffieux, 2021]. Avec une meilleure corrélation temporelle, on peut

21. Central Processing Unit (processeur central)
22. Exemple RYZEN 9 5950X, AMD, USA
23. Graphical Processing Unit (processeur graphique)
24. www.supersonicimagine.fr
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utiliser des filtres spatio-temporels avec une nette amélioration de la sensibilité [Demene, 2015] :
appelé Doppler ultra-sensible.

Cette technologie a été utilisée pour mesurer des réponses hémodynamiques chez le petit
animal induites par des stimuli olfactif, mécanique ou médicamenteux en 2D [Osmanski, 2014 ;
Rabut, 2020] et 3D [Rabut, 2019 ; Brunner, 2020].

Figure 1.33 – (a) Doppler conventionnel, (b) Doppler ultra-sensible. (c) Imagerie de l’activité
fonctionnelle avec activation du cortex somato-sensoriel (S1). [Macé, 2011]

L’apport de l’échographie par ondes planes a également amélioré les caractéristiques de l’ima-
gerie des agents de contraste. La répartition plus homogène et continue du champ de pression
permet d’obtenir un meilleur contraste avec la même résolution et destruction de microbulles
qu’avec une séquence par ondes focalisées [Couture, 2009]. Ce gain en contraste et l’augmenta-
tion significative de la cadence d’imagerie sont alors plus adaptés pour observer les phénomènes
rapides comme le déplacement des microbulles [Couture, 2009 ; Desailly, 2017], et notamment à
travers le crâne de rat [Errico, 2016].

L’échographie ultra-rapide apporte un nouvel outil pour l’imagerie humaine avec l’avantage
d’être facilement accessible comparée à l’IRM ou le scanner interventionnel. Ses caractéristiques
temps réel, non invasif, et non irradiant réduisent les contraintes liées à la dosimétrie, aux
contre-indications, et au transfert des patients vers la salle d’imagerie. Elle permet une imagerie
vasculaire temps réel, éventuellement couplée à une imagerie fonctionnelle [fig. 1.34]. Les premiers
essais cliniques montrent un engouement pour les nouvelles perspectives offertes par l’imagerie
ultrasonore ultra-rapide [Baranger, 2021 ; Imbault, 2017 ; Soloukey, 2020].
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(1) Tumeur cérébrale humaine (2) Corrélation dans le cerveau d’un grand préma-
turé

Figure 1.34 – (1) Imagerie fonctionnelle peropératoire et vasculaire d’une tumeur humaine.
(A : IRM fonctionnelle, B : imagerie fonctionnelle ultrasonore, C : corrélation avec la tâche à
réaliser) [Soloukey, 2020]. (2) Mise en évidence des corrélations intra et interhémisphériques chez
les bébés grands prématurés [Baranger, 2021].

Le compromis entre la pénétration et la résolution doit être ajusté en choisissant une sonde
et sa fréquence pour chaque application. L’imagerie à travers les structures osseuses reste très
limitée, notamment pour le cerveau et le cœur, où la sonde doit être positionnée dans des
fenêtres temporales pour le crâne, ou entre les côtes. La plupart des études précédentes ont
d’ailleurs été réalisées avec craniectomie, ou via la fontanelle chez le nouveau-né. L’échographie,
même ultra-rapide, reste majoritairement une imagerie qualitative, hormis le Doppler avec prise
en compte de l’angle du flux et l’élastographie. Les mesures d’intensité de certains organes ne
peuvent pas être quantifiées ni même comparées. Les valeurs peuvent seulement être comparées
relativement à un autre organe du patient dans les mêmes conditions d’imagerie : échographe,
sonde et paramètres d’imagerie.
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4 Microscopie par Localisation Ultrasonore

L’imagerie de la microvascularisation dans le contexte du diagnostic précoce de l’AVC re-
quiert un système d’imagerie haute résolution, avec une bonne profondeur de pénétration et un
contraste vasculaire, tout en préservant la physiologie. Les méthodes optiques sont rapidement
limitées par l’absorption et la diffusion des rayons optiques dans les tissus. Les ondes magné-
tiques et rayonnements X traversent l’intégralité du corps mais n’offrent pas une sensibilité au
sang suffisante. Même avec des produits de contraste, ils ne parviennent pas à résoudre la fine
vascularisation du cerveau. Le compromis résolution-pénétration en échographie permet une in-
vestigation seulement des premières arborescences vasculaires avec le Doppler ultrasensible à
haute fréquence. En ajoutant des produits de contraste, la sensibilité au réseau vasculaire serait
augmentée.

Résolu�on Pénétra�on Sensibilité Non-invasif Total
CTscan avec agent de contraste 1 2 2 -2 3

IRM 1 2 -2 2 3
IRM IRM angio TOF 1 2 1 2 6

MR angiographie 1 2 2 -1 4
TEP -2 2 2 2 4

mode-B -1 2 -2 2 1
Doppler Ultrasensible (basse fréq.) 1 1 1 2 5
Doppler Ultrasensible (haute fréq.) -1 2 1 2 4
Doppler CEUS -1 2 2 2 5
Microscopie par Localisa�on Ultrasonore 2 2 2 2* 8

NIRS -2 -1 2 2 1
Laser Doppler NA -2 1 2 1
Laser Speckle 1 -2 2 2 3
PAM 2 -1 2 2 5
Microscopie 2-photons 2 -1 2 2 5
Histologie 2 2 2 NA NA
Transparisa�on 2 2 2 NA NA
MicroCT 2 2 2 NA NA

Ultrasons

Figure 1.35 – Avantages et inconvénients des méthodes d’imagerie pour la microvascularisation
dans le contexte du diagnostic en phase précoce de l’AVC. (*minimalement invasif)

La figure [fig. 1.35] résume les caractéristiques des imageries présentées précédemment en vue
d’une imagerie diagnostique de l’AVC en phase précoce. Il a été choisi de se focaliser seulement
sur les performances d’imagerie. Certains critères ont été omis tels que le coût de l’appareil, de
l’installation, de l’imagerie, la disponibilité, l’accessibilité, portabilité, la répétabilité, la trans-
lation de l’animal à l’humain, et la maturité de la technologie. Ces critères sont tout aussi
importants pour sélectionner une technique et l’utiliser à grande échelle.

L’imagerie par ultrasons montre donc des perspectives intéressantes pour l’étude de la mi-
crovascularisation, avec une bonne sensibilité au flux sanguin, une profondeur de pénétration
suffisante et un caractère non-invasif et non irradiant [fig. 1.35]. La résolution reste cependant
limitée par la longueur d’onde par la limite de diffraction (100 µm à 15 MHz chez le petit animal),
insuffisante pour résoudre artérioles et veinules.
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Dépasser la limite de diffraction

d = λ

2nA (1.7)

Figure 1.36 – Limite de diffraction théorisée par Abbe

L’imagerie optique est aussi soumise à cette limite de résolution par la longueur d’onde :
on parle de limite de diffraction. En 1873, Ernst Abbe théorise cette limite (d) comme étant
proportionnelle à la longueur d’onde (λ) et à l’inverse de l’ouverture numérique de la lentille
du microscope (nA) [eq. (1.7)]. Les plus petites variations spatiales détectables sont limitées
par la longueur d’onde utilisée : un point infiniment petit produit une tache de la taille de la
longueur d’onde au minimum, caractérisée par la fonction d’étalement spectrale (PSF 25), ou
réponse impulsionnelle. Celle-ci agit comme un opérateur de convolution sur l’objet à imager
(composée d’une multitude de points infiniment petits) pour donner l’image finale à travers le
microscope.

Connaissant la PSF du système d’imagerie, si on parvient à isoler cette tache particulière
dans une image, on peut en déduire la présence d’un diffuseur plus petit que la longueur d’onde,
localisé au centre cette tache [fig. 1.37]. On parle alors de microscopie par localisation de molécule
unique (SMLM 26).

Figure 1.37 – (a) PSF et localisation du diffuseur [Carl Zeiss Microscopy Online Campus]. (b)
Détermination de la position des diffuseurs [Hess, 2006].

4.1 Microscopie par localisation optique

Le SMLM consiste à observer d’un grand nombre de molécules isolées, à des instants et lieux
différents du champ de vue. Le caractère isolé des molécules est nécessaire pour obtenir une
image de la PSF et donc une localisation précise du centre de cette tache, avec une précision
améliorée. Par accumulation d’une multitude de localisations à des instants différents, l’image
finale obtient une résolution plus fine que la limitation PSF. Les molécules doivent être présentes
dans toute la structure à imager, mais ne doivent pas émettre un signal en même temps. Si tous
les diffuseurs sont allumés en même temps, leurs contributions vont se superposer et il ne sera

25. Point Spread Function (fonction d’étalement du point)
26. Single-Molecule Localization Microscopy (microscopie par localisation de molécules uniques)
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pas possible de les localiser individuellement. À l’inverse, s’il n’y a pas assez de diffuseurs, l’image
sera sous-échantillonnée spatialement et ne rendra pas compte des objets observés.

Les techniques PALM 27 [Betzig, 2006 ; Hess, 2006] et STORM 28 [Rust, 2006] exploitent l’ex-
citation aléatoires de fluorophores, molécules fluorescentes de quelques manomètres. L’excitation
se fait par flash lumineux sur tout l’objet, avec une fréquence de répétition de plusieurs kilohertz
en contrôlant l’énergie envoyée. À chaque flash lumineux, un petit nombre aléatoire de fluoro-
phores vont absorber l’énergie et la réémettre en direction du capteur par fluorescence. Chacune
des images obtenues est un ensemble de PSF isolées, associé à une collection de fluorophores
[fig. 1.38 1]. On peut alors localiser cette collection précisément puis répéter l’opération avec un
nouveau flash et une nouvelle image. Par accumulation des localisations de fluorophores, l’objet
se dessine peu à peu. Au bout d’un certain nombre de localisations, les zones avec plus ou moins
de fluorophores apparaissent plus ou moins intenses, avec des contours fins. La résolution finale
n’est plus limitée par la longueur d’onde, mais par la précision de localisation et l’échantillonnage
spatial. Par exemple, en marquant la membrane d’une cellule avec des protéines fluorescentes
manométriques, leurs excitations et localisations successives révèlent les frontières de la mem-
brane avec une résolution bien en dessous de la limite de diffraction de l’optique utilisée [fig. 1.38
2].

(1) Excitations successives d’une collection de
fluorophores

(2) Membrane de cellule avec protéines marquées en
fluorescence

Figure 1.38 – (1) Excitations successives des fluorophores et localisation sources isolées. (2a)
Accumulation de toutes les contributions des fluorophores, résolution de 200 nm, (2b-c-d) fPALM
avec une précision de localisation de 2 à 25 nm. [Betzig, 2006]

Ces techniques ont ouvert le domaine de l’imagerie nanométrique avec la chute du mur de
la diffraction, théorisée par Ernst Abbe en 1873. Les travaux de Stefan W. Hell, William E.
Moerner, et Eric Betzig ont été récompensés en 2014 par le prix Nobel de chimie.

27. Photo-Activated Localization Microscopie (microscopie par localisation photoactivée)
28. STochastic Optical Reconstruction Microscopy (microscopie de reconstruction optique stochastique)
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4.2 Principe de la microscopie par localisation ultrasonore

4.2.1 De l’imagerie optique à l’imagerie ultrasonore

(a) Imagerie de la section d’un canal (b) Imagerie de la vascularisation de l’oreille de souris

Figure 1.39 – Montages expérimentaux pour l’ULM : (a) section d’un canal in vitro [Viessmann,
2013], (b) oreille de souris in vivo [Christensen-Jeffries, 2015].

Le concept d’imagerie des diffuseurs isolés peut être adapté aux ultrasons avec des particules
diffusantes d’une taille inférieure à la longueur d’onde d’imagerie. Injectées dans un réseau
sanguin, leurs localisations par ultrasons dessinent l’arborescence vasculaire comme pour les
fluorophores dans la membrane cellulaire. À la différence de l’imagerie PALM, en microscopie par
localisation ultrasonore (ULM 29, aussi parfois appelée échographie super-résolue), les diffuseurs
sont toujours visibles. C’est le flux sanguin qui permet le renouvellement et déplacement des
diffuseurs dans le réseau vasculaire. Ainsi, à chaque image échographique, une collection de
diffuseurs se trouvent en des endroits différents et permet un échantillonnage spatial adapté.

Les premiers travaux sur l’ULM remontent à 2011 in vitro [Couture, 2011 ; Couture, 2010] et
in vivo [Siepmann, 2011]. Les diffuseurs ponctuels isolés sont obtenus avec un agent de contraste
ultrasonore en très faible concentration dans de le flux : des microbulles de gaz de quelques
micromètres de diamètre. Elles sont injectées dans un canal plus étroit que la longueur d’onde,
ou dans le flux sanguin, et imagées à haute cadence avec un échographe. Au passage d’une
microbulle dans le champ de vue de la sonde ultrasonore, elle renvoie un écho caractéristique
d’un diffuseur ponctuel isolé qui permet d’être localisé précisément. L’image finale résulte de
l’accumulation d’une multitude de localisations de microbulles ayant parcourues tout l’espace
du flux (plusieurs millions). Le renouvellement étant limité par la vitesse d’écoulement du flux,
l’acquisition d’une grande quantité d’image doit être répartie sur un temps long devant la vitesse
d’écoulement (par exemple 100 000 images étalées sur 5 minutes).

Peu après, plusieurs équipes ont réalisé des travaux similaires sur la localisation de micro-
bulles dans une section de canal [Viessmann, 2013 ; Couture, 2011], et dans l’axe de canaux avec
une résolution en élévation [Desailly, 2013 ; OReilly, 2013] [fig. 1.40].

29. Ultrasound Localization Microscopy (microscopie par localisation ultrasonore)
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(a) Profil de canal (b) Tumeur de souris (c) Séparation de deux ca-
naux proches

(d) Micro-structures résolues en élévation (e) Hélice 3D

Figure 1.40 – Premières démonstrations de l’ULM : (a) [Couture, 2011], (b) [Siepmann, 2011],
(c) [Viessmann, 2013], (d) [Desailly, 2013], (e) [OReilly, 2013].

La technique est ensuite appliquée à l’imagerie in vivo chez la souris, en injectant les micro-
bulles dans le sang en faible concentration [Siepmann, 2011]. Comme l’imagerie super-résolue
résulte d’une multitude d’images au cours du temps (plusieurs milliers), le sujet imagé doit res-
ter immobile tout au long de l’acquisition des données. L’utilisation de l’imagerie haute cadence
offre la possibilité de compenser le mouvement dans le plan pour les expérimentations in vivo
[Siepmann, 2011 ; Hingot, 2017], à la différence des mouvements hors plan qui ne peuvent être
corrigés. Avec un échantillonnage temporel élevé, les microbulles sont suivies individuellement
sur quelques images [fig. 1.42 1]. Connaissant la trajectoire, les positions et instants d’une mi-
crobulle, les vitesses et directions sont calculées pour caractériser l’écoulement dans le vaisseau
sanguin imagé [figs. 1.41 et 1.42].

Figure 1.41 – ULM sur l’oreille de souris à 25 Hz. (a) Image mode-B de référence, (b) intensité
de localisations, (c) comparaison optique, (d) carte de direction des flux, (e) carte de vitesse des
flux, (f) profils d’intensité et de vitesse. [Christensen-Jeffries, 2015]
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(1) Suivi des diffuseurs (2) Carte d’intensité et pro-
fils de vaisseaux

(3) Imagerie du cerveau en profondeur

Figure 1.42 – ULM dans le cerveau de rat avec 75 000 images à 500 Hz. (1) Principe du suivi des
microbulles avec mesure de vitesse. (2a) Carte d’intensité de microbulles comparée au Doppler
(2b), (2c) profils d’intensité. (3a-b) Plan d’imagerie du cerveau de rat sur toute la profondeur
(12,5 mm) avec vitesse des flux. [Errico, 2015]

Cette technique révèle la vascularisation des organes en profondeur avec la vitesse et direction
des flux en augmentant significativement la résolution de l’imagerie échographique. [Christensen-
Jeffries, 2015] a montré la possibilité de résoudre un vaisseau sanguin d’un diamètre de 19 µm
avec un système d’imagerie limité à une résolution de 100 µm [fig. 1.41] (fréquence d’imagerie
de 6,5 MHz, λ = 240 µm). Avec une fréquence d’imagerie plus élevée à 15 MHz (λ = 100 µm),
des vaisseaux de 9 µm de diamètre peuvent être imagés dans le cerveau de rat à 12,5 mm de
profondeur, avec craniectomie [Errico, 2015]. Le compromis résolution/pénétration de l’imagerie
échographique est dépassé. Pour une fréquence de sonde donnée, la résolution n’est plus limitée
à quelques longueurs d’onde [fig. 1.25], mais est augmentée d’un facteur entre 10 à 20.

Pour résumé, l’ULM apporte une résolution spatiale fine pour les vaisseaux sanguins, en pro-
fondeur, et avec une bonne sensibilité au flux vasculaire du plan d’imagerie. Le gain en résolution
spatiale se fait au détriment de la résolution temporelle perdue par le temps d’acquisition. Son
caractère non invasif renforce son potentiel pour l’imagerie de la microvascularisation [fig. 1.35].

4.2.2 Grandes étapes de l’ULM

Le processus d’imagerie ULM se sépare en cinq étapes, de l’acquisition à l’exploitation des
données : [fig. 1.43]

1. Longue séquence d’imagerie de microbulles isolées

2. Filtrage et isolement de la réponse impulsionnelle des microbulles

3. Détection et localisation sub-longueur d’onde

4. Suivi des trajectoires des microbulles (tracking), et interpolation des traces

5. Rendus graphiques et exploitation des données

Elles permettent de passer d’une séquence d’images avec microbulles dans un flux vasculaire à
une image haute résolution du réseau vasculaire, avec la vitesse et la direction de flux. Chaque
étape est détaillée dans les sections à venir.
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Figure 1.43 – Schéma de principe de l’ULM avec les grandes étapes : (1) longue séquence
d’imagerie de microbulles isolées, (2) filtrage et isolement de la réponse des microbulles, (3)
détection et localisation sub-longueur d’onde, (4) suivi des trajectoires et interpolation des traces,
(5) carte d’intensité, (6) accumulation des localisations/trajectoires.

4.2.3 Imagerie de diffuseurs ultrasonores ponctuels

Agent de contraste ultrasonore

En imagerie ultrasonore, les agents de contrastes utilisés sont des petites microbulles de gaz
microscopiques, injectées dans le sang avec une durée de vie de quelques minutes dans le réseau
[Schneider, 1999]. Elles sont injectées par voie intraveineuse chez l’homme et ne présentent peu
de risque particulier pour la santé.

Différents modèles de microbulles sont distribués par plusieurs compagnies depuis les an-
nées 1990 [Frinking, 2020]. Les microbulles dites de secondes générations enferment un gaz
dans une membrane de phospholipides, augmentant leur temps de demie-vie dans le corps. A
titre d’exemple, l’entreprise Bracco (Italie) distribue en Europe les microbulles SonoVue depuis
2001 30, composées d’hexafluorure de soufre dans une capsule de phospholipides.

Avec une taille légèrement inférieure à celle des globules rouges (6-8 µm), elles parcourent
tout le réseau vasculaire, des artères aux veines en passant par les capillaires sanguins, et sont
éliminées rapidement par les poumons. Contrairement aux agents de contraste utilisés en IRM
et en radiologie (iode, gadolinium), les microbulles sont purement intravasculaires. Cette petite
taille répond également au besoin de l’ULM, qui requiert des diffuseurs d’une taille inférieure à la
longueur d’onde : les très hautes fréquences pouvant atteindre 50 MHz chez le petit animal (λ =
30 µm) (VisualSonics, Canada). Leur contraste ultrasonore est induit par la brusque variation
d’impédance entre le tissu et le contenu gazeux. À partir d’une certaine pression et dans une
bande de fréquences particulière, la forme sphérique de la microbulle entre en résonance et
contribue à augmenter l’écho rétrodiffusé au passage de l’onde ultrasonore [section 3.2.3]. En

30. 2014 aux États-Unis, sous le nom Lumason
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revanche, si l’onde ultrasonore est trop énergétique, les membranes des microbulles se rompent
sous la trop grande déformation induite par les dépressions importantes.

L’image des microbulles s’étend dans l’image ultrasonore sur quelques longueurs d’onde, in-
dépendamment de la taille des diffuseurs mais de la diffraction et donc de la PSF du système
d’imagerie. Pour qu’elles apparaissent isolées les unes des autres, le nombre de microbulles pré-
sentes dans le champ de vue de la sonde ultrasonore doit être limité (généralement une microbulle
par carré de 5 longueurs d’onde de côté). On distingue principalement deux méthodes : par bolus
ou par infusion.

Les bolus consistent en une injection d’une petite quantité de microbulles en une seule fois. Le
nombre de microbulles dans l’image augmente très rapidement, puis diminue progressivement
au fur et à mesure de l’élimination des microbulles sur plusieurs minutes. L’exploitation des
données se fait principalement sur la fin du bolus, après le pic de concentration quand le nombre
de diffuseurs est suffisamment bas pour observer des microbulles isolées [Errico, 2015].

L’infusion se fait avec une injection continue à très faible concentration pour assurer un
nombre de microbulles faible mais stable pendant plusieurs minutes [Hingot, 2019]. En pratique,
les microbulles ont tendance à flotter ou à s’agréger dans la seringue au bout de quelques minutes
[Lohmaier, 2004] et il est nécessaire d’agiter régulièrement la solution injectable pour garder
une concentration homogène. Un système spécifique a d’ailleurs été conçu pour la perfusion de
SonoVue (Bracco, Italie) avec une rotation automatique de la seringue (VueJect, Bracco, Italie).
À défaut de ce système, l’infusion peut être réalisée par une série de micro-bolus de 50 µl, répétés
toutes les 30 secondes ou minute, temps court devant la dynamique du bolus. La fluctuation est
maîtrisée et assure un nombre à peu près constant de microbulles isolées dans l’image pendant
toute la durée de l’injection (plusieurs minutes).

Pour un examen échographique chez l’homme, la posologie recommandée est de 4,8 ml 31) (soit
0,06 ml/kg pour un adulte). Les volumes totaux injectés pour l’ULM chez le petit animal sont
bien plus élevés : 0,8 ml/kg pour une infusion de 80 µl/min pendant 5 minutes [Hingot, 2019]
(rat de 500 gr, total de 400 µl), 0,7 ml/kg pour un bolus de 150 µl [Errico, 2015] (rat de 225 gr).
Cependant des études ont montré l’absence de complications chez l’humain pour un surdosage
jusqu’à 0,6 ml/kg [Bokor, 2001]. Pour l’imagerie du petit animal, une attention devra être portée
sur la quantité maximale de volume injectée dans le sang, pour ne pas dépasser 20 ml/kg (soit
5 ml pour un rat 250 gr, et 400 µl pour une souris de 20 gr) [Diehl, 2001].

Filtrage et isolement du signal des microbulles

L’échogénicité des microbulles reste pourtant inférieure à celle des tissus environnants et
des os et il est nécessaire d’avoir recours à des techniques de suppressions du tissu pour faire
apparaître le signal des microbulles.

La mise en résonance de la capsule de la microbulle peut induire une réponse non-linéaire
dans certaines conditions de fréquence et pression [Jong, 2009]. Plusieurs modes d’imagerie sont

31. Commission de la transparence, Haute Autorité de Santé française
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utilisés pour exploiter la signature acoustique particulière des microbulles et ont été comparés
dans différents articles de revue [Goldberg, 1994 ; Stride, 2003 ; Cosgrove, 2010 ; Wang, 2018 ;
Averkiou, 2020]. Parmi eux, les plus classiques sont :

Imagerie harmonique : le spectre des microbulles présente des résonances harmoniques et
subharmoniques qui permettent d’observer les microbulles dans une gamme de fréquence
autre que celle d’excitation[fig. 1.44 1]. Le tissu ayant une réponse linéaire, est absent
du contenu fréquentiel de la gamme de réception [Forsberg, 2000 ; Basude, 2001 ; Goertz,
2005 ; Newsome, 2020].

Séquences spécifiques aux agents de contraste : la réponse non-linéaire est exaltée en réa-
lisant des combinaisons d’impulsions de caractéristiques différentes. Le tissu ayant une
réponse linéaire, on peut trouver des combinaisons d’excitations qui, une fois addition-
nées, s’annihilent et laissent paraître uniquement le signal non-linéaire des microbulles.
Les schémas peuvent être basés sur l’inversion de polarité de l’excitation (pulse inversion)
[Burns, 2000], ou sur l’amplitude de l’excitation (amplitude modulation) [fig. 1.44 2].

(1) Réponse fréquentielle des SonoVue (2) Méthodes non-linéaires

Figure 1.44 – (1) Réponse fréquentielle des microbulles SonoVue pour différentes pressions
[Jong, 2009]. (2a) Imagerie harmonique, (2b) non-linéaire avec inversion de polarisation, (2c-d)
modulation d’amplitude [Wang, 2018].

L’imagerie non-linéaire nécessite cependant des régimes de pression et fréquences spécifiques.
La non-linéarité apparaît à partir d’un certain seuil de pression, et principalement pour les
fréquences faibles. Pour les imageries harmoniques, subharmoniques et ultra-harmoniques, une
large bande passante en réception est nécessaire sur la sonde : l’émission se fait à f0 et la réception
à f0/2, 1, 5f0 ou 2f0 [Goertz, 2005]. Il est généralement difficile d’avoir un transducteur avec une
bande passante plus large que de deux fois sa fréquence centrale 32. Des transducteurs et sondes
ont été spécifiquement dimensionnés pour obtenir des bandes passantes composites et permettre
la réception des différentes harmoniques [Bouakaz, 2002 ; Martin, 2014]. D’autres approches
utilisent deux types de transducteurs différents pour avoir une excitation basse fréquence dans
la bande de résonance des microbulles, et une réception hautes fréquences au delà du spectre
des tissus linéaires, aussi appelée angiographie acoustique [Gessner, 2013 ; Gessner, 2009].

D’autres techniques utilisent l’imagerie différentielle : la différence entre deux images succes-
sives fait apparaître les objets en mouvement comme les microbulles dans le flux sanguin avec

32. La bande passante s’exprime en pourcentage de la fréquence centrale : pour une sonde centrée en f0, une
bande passante de 100 % correspond à la bande [(1 − 50 %) · f0; (1 + 50 %) · f0]
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une imagerie haute cadence. Plus généralement, on peut utiliser des filtres passe-haut, ou l’effet
Doppler, pour supprimer les tissus avec des mouvements faibles.

On peut également exploiter la signature spatiale et temporelle de l’écoulement de la micro-
bulle : une petite tache spatialement et temporellement corrélée. Il a été montré que les filtres
spatio-temporels (comme la SVD 33 [Demene, 2015]) apportaient un bon ratio signal à bruit
(SNR 34) en imagerie ultra-rapide [Desailly, 2017 ; Brown, 2019]. L’imagerie ultra-rapide amé-
liore également le contraste des microbulles dans l’image en répartissant de manière homogène
le champ de pression par rapport à l’imagerie focalisée [Couture, 2012].

Ces méthodes temporelles requièrent un bon échantillonnage spatial et temporel (plusieurs
centaines d’images par seconde) et un déplacement rapide des microbulles dans le temps pour
les séparer efficacement du signal du tissu : le déplacement d’une microbulle entre deux images
(échantillonnage temporel) doit être inférieur à la taille des pixels (échantillonnage spatial). Elles
deviennent limitées lorsque les différences de vitesses sont faibles : pour les flux lents, ou lorsque
que le tissu environnant est en mouvement [Brown, 2019].

L’imagerie non-linéaire sera donc plutôt utilisée pour des fréquences inférieures à 10 MHz
avec une forte résonance et non-linéarité des microbulles, notamment pour les flux lents. À plus
hautes fréquences, on privilégiera plutôt les filtrages temporels, avec des cadences d’imagerie
très élevées et des déplacements de microbulles rapides (par rapport à la longueur d’onde et la
cadence d’imagerie).

4.2.4 Détection et localisation sub-longueur d’onde

Détection de microbulles isolées

Une fois le signal des microbulles révélé dans l’image, la première étape du traitement consiste
à reconnaître les formes des microbulles isolées, condition nécessaire pour l’imagerie SMLM.
Certaines méthodes utilisent un simple algorithme de détection des maxima locaux [Errico, 2015 ;
Hingot, 2019]. Dans ce cas, on considère que tout point brillant isolé est potentiellement une
microbulle. D’autres traitements exploitent l’étalement théorique de la microbulle par simulation
de la PSF. Elle est ensuite comparée aux diffuseurs présents dans l’image [Christensen-Jeffries,
2015 ; Song, 2018b]. Cette étape rejette les objets macroscopiques qui ne ressemblent pas à la
PSF simulée et les microbulles trop proches. En effet, en présence de deux microbulles distantes
de moins d’une longueur d’onde, les PSF se superposent, interfèrent et biaisent les algorithmes
numériques de localisation classiques.

En théorie, la PSF d’un diffuseur ponctuel dépend de sa position par rapport aux trans-
ducteurs et nécessite d’être calculée en tout point de l’espace. En pratique, pour réduire les
coûts algorithmiques, les PSF de microbulles sont souvent assimilées à des fonctions gaussiennes
[Song, 2018b].

Localisation sub-longueur d’onde

33. Singular Value Decomposition (décomposition par valeurs singulières)
34. Signal-to-Noise Ratio (rapport signal sur bruit)
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L’étape suivante est la localisation et va conditionner la qualité finale de l’image. Pour chaque
tache de microbulle, le centre de la tache, correspondant à la position de la microbulle, doit être
estimé avec une précision sub-longueur d’onde. L’image ultrasonore est généralement composée
de pixels de taille comprise entre λ et λ/4. L’étape de localisation convertit la présence d’une
microbulle dans un pixel Mi,j , en une position de microbulle en (x, y).

De multiples algorithmes de localisation existent et seront détaillés dans le Chapitre 2. Les
principaux sont listés ci-dessous [fig. 1.45].

Moyenne pondérée : la position est obtenue en pondérant les déplacements par rapport au
centre par l’intensité des pixels [Christensen-Jeffries, 2015 ; Hansen, 2016 ; Hingot, 2019].
C’est une opération linéaire rapide avec des poids associés aux pixels voisins de celui de
plus haute intensité.

Interpolation : l’image initiale est interpolée, améliorant la résolution du pixel de plus haute
intensité [Errico, 2015 ; Song, 2018b]. Les méthodes interpolées, généralement d’un facteur
10, sont très gourmandes en temps et espace de calcul, surtout en imagerie 3D.

Déconvolution gaussienne : pour chaque tache, un noyau gaussien est déconvolué pour dé-
terminer la position correspondante [Ackermann, 2016]. C’est une méthode d’optimisation
qui est aussi coûteuse en temps de calcul.

Symétrie radiale : cette méthode exploite les propriétés de symétrie de la PSF pour trouver le
centre [Parthasarathy, 2012 ; Heiles, 2021b]. L’algorithme utilise une descente de gradient
par les diagonales de la PSF. L’opération est linéaire et ne nécessite ni interpolation, ni
optimisation, ce qui la rend rapide et peu coûteuse.

RF : la localisation se fait par détection des paraboles dans les données RF [Desailly, 2013].
L’étape de beamforming n’est plus nécessaire, réduisant le temps de calcul et augmentant
théoriquement la précision de localisation mais implique de travailler sur des données plus
grandes et moins contrastées.

Figure 1.45 – Principe de localisation sub-longueur d’onde en imagerie ultrasonore. [Heiles,
2021b ; Desailly, 2013]

Localisation par réseaux de neurones

Plus récemment, des techniques avec apprentissage supervisé (deep learning) ont été appli-
quées pour la localisation des microbulles [Sloun, 2019 ; Sloun, 2020]. En utilisant une collection
variée de positions de microbulles, y compris des microbulles proches, ces techniques tentent
de localiser plus de microbulles dans une image car elles sont capables de résoudre les PSF qui
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interfèrent entre elles, en un temps faible. Les travaux de [Milecki, 2021] ont montré une aug-
mentation de la précision en classification binaire de 10 % in vitro en détectant les trajectoires
dans l’espace-temps à l’aide de convolutions tri-dimentionnelles. Avec ce type de méthode, la
concentration en microbulles pourrait être augmentée, réduisant le temps d’acquisition et le
taille des données à traiter.

Erreur de localisation

La localisation est toujours contrainte à une erreur due à la mesure et au bruit qui vont influer
sur la exactitude de la localisation (erreur moyenne) et la précision (écart-type de l’erreur). Un
modèle théorique d’erreur de localisation minimale a été établi par [Desailly, 2015] en prenant
en compte la largeur de la sonde (Lx), le nombre de transducteur (n), la profondeur d’imagerie
z0, et l’erreur d’échantillonnage des transducteurs (στ )[eq. (1.8)]. Ce modèle théorique donne
une erreur de localisation très faible λ/100. Expérimentalement, d’autres paramètres influent
sur la précision de localisation comme le déplacement de la microbulle, du tissu, les vibrations
expérimentales, les variations d’impédance etc. Les améliorations de résolution in vivo sont
généralement de l’ordre de λ/10.

σx ≈ 2
√

3 cστz0√
nLx

σz ≈
cστ
2
√
n

(1.8)

La technique de localisation a également un fort impact sur l’image finale, surtout après accu-
mulation de beaucoup de positions. Différentes publications scientifiques comparent les erreurs
de localisation in vitro pour différents algorithmes [Christensen-Jeffries, 2017b ; Song, 2018a ;
Brown, 2019]. Cependant l’erreur de localisation ne détermine pas totalement la résolution fi-
nale de l’image ULM. Nous avons montré dans [Heiles, 2021b] l’influence du choix de l’algorithme
de localisation sur toutes les étapes de l’ULM. Ce travail sera détaillé dans le Chapitre 2.

4.2.5 Suivi de trajectoires des microbulles

Contrairement à l’imagerie optique SMLM où les diffuseurs s’activent aléatoirement sans
corrélation spatiale d’une image à l’autre, l’ULM exploite la propagation des diffuseurs dans
un flux : une même microbulle est observée à plusieurs instants successifs {M(x, z, t)}. La tra-
jectoire est alors définie par l’ensemble de points espace-temps {Mi(x, z, t)|i ∈ trajectoire},
et permet de démultiplier le nombre de localisations entre chaque instants : la trajectoire est
continue dans l’image. Avec les points espace-temps des trajectoires, on accède à la direction et
vitesse de la particule en chaque point. Cette information donne un aspect quantitatif à l’ULM :
avec suffisamment de trajectoires dans un vaisseau sanguin, on peut mesurer la dynamique de
l’écoulement (vitesse et débit). Cette notion de cohérence spatio-temporelle des microbulles était
pressentie dès les débuts de l’ULM en 2011 avec [Siepmann, 2011] qui recommandait déjà l’uti-
lisation de suivi de trajectoires (en anglais tracking). Les premières applications in vivo sont
apparues en 2013 [Errico, 2015 ; Christensen-Jeffries, 2015].

Plusieurs méthodes existent et ont été utilisées pour l’ULM. [Errico, 2015 ; Christensen-
Jeffries, 2015 ; Hansen, 2016] ont utilisé un appariement des microbulles par images successives
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en cherchant la particule la plus proche dans l’image suivante. D’autres méthodes cherchent à
associer les positions en prenant en compte un paquet d’images successives [Couture, 2018 ; Song,
2018b ; Hingot, 2019 ; Heiles, 2019a]. Une solution de ce problème d’affectation est la méthode
combinatoire hongroise (ou de Kuhn-Munkres), développée dans les années 1955 [Munkres, 1957 ;
Kuhn, 1955]. Pour un ensemble de points dans l’espace et le temps, la matrice inter-distance est
calculée et on minimise la distance totale cumulée entre les points avec des opérations linéaires
sur la matrice, avec une complexité en O(n3) [fig. 1.46].

Figure 1.46 – Principe de l’algorithme de tracking avec minimisation de la matrice inter-
distances. [Song, 2018b]

Plus récemment, des méthodes stochastiques ont été utilisées avec une approche Monte Carlo
et chaîne de Markov [Ackermann, 2016 ; Opacic, 2018], et des filtres de Kalman [Solomon, 2019 ;
Tang, 2020].

Interpolation des trajectoires

Une fois les positions de microbulles associées en une trajectoire continue définie par un en-
semble de points dans l’espace-temps, la trajectoire est interpolée avec un pas d’échantillonnage
plus fin [fig. 1.47a]. Les distances initiales entre les points étant de l’ordre de la longueur d’onde,
l’interpolation permet de retrouver les positions successives entre deux images, comme s’il y
avait une infinité de localisations entre chaque position imagée. La trajectoire est alors remplie
par l’interpolation. L’image finale résulte non pas des localisations (comme en microscopie par
localisation optique), mais des trajectoires représentées par une infinité de points proches. L’in-
terpolation agit également comme un lissage sur les trajectoires, réduisant l’erreur de localisation
de chaque position de la microbulle, et lui donnant une trajectoire plus réaliste [Tang, 2020].

(a) Principe d’interpolation (b) Sans interpolation (c) Avec interpolation

Figure 1.47 – (a) Interpolation de la trajectoire d’une microbulle. (b-c) ULM sur le cerveau de
rat sans et avec interpolations des trajectoires [Heiles, 2021b].
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Conditions d’imagerie

Pour être imagé correctement, certaines conditions sur l’objet sont nécessaires. Le canal (ou
vaisseau sanguin) doit être contenu dans le plan d’imagerie. Pour des canaux orthogonaux au
plan, une microbulle parcourt rapidement l’épaisseur du champ de vue de la sonde (quelques λ
en élévation), et les localisations ne peuvent pas être assignées à une trajectoire. Il convient à
l’utilisateur de rejeter ou non ces points.

La seconde condition est la persistance de la microbulle dans l’image pour pouvoir être
suivie pendant un temps suffisant. Pour éviter la destruction des microbulles lors de l’imagerie,
les pressions acoustiques utilisées sont généralement faibles, quelques centaines de kilopascal.
Dans l’oreille de souris [Christensen-Jeffries, 2015], à 6,5 MHz, l’indice mécanique (MI 35) est
mesuré à 0,16, soit un pic de pression négatif de 400 kPa. Cet indicateur mesure la puissance
maximale envoyée par la sonde et s’écritMI = P/

√
f0, avec P le pic de pression négatif en MPa,

et f0 la fréquence centrale en MHz. Il est recommandé par la Food and Drug Administration 36

de ne pas dépasser 1,9 pour un examen échographique chez l’humain (0,23 en ophtalmologie),
et 0,8 pour l’imagerie avec agent de contraste [Frinking, 2020].

Enfin la dernière condition est un échantillonnage temporel adapté. Plus la cadence d’ima-
gerie sera élevée devant la distance parcourue par une microbulle par rapport à la longueur
d’onde, meilleure sera la discrétisation de la trajectoire, et les algorithmes de tracking seront
plus efficaces. L’interpolation curviligne de la trajectoire sera également plus proche de la réa-
lité. L’imagerie ultra-rapide est particulièrement adaptée pour suivre des flux rapides [table. 1.4].
Le déplacement maximal d’une microbulle entre deux images successives est souvent limité à
quelques longueurs d’onde pour éviter les sauts de trajectoires lors de l’étape de tracking. La
vitesse maximale de détection des trajectoires est donc proportionnelle à la longueur d’onde
(λ) et la cadence d’imagerie (Fr) : vmax = n · λ · Fr (avec n ∈ [0; 2]). Une cadence d’imagerie
supérieure à la vitesse maximale des particules de détection induirait un sur-échantillonnage des
écoulements.

Fréquence
[MHz]

Longueur
d’onde [mm]

Cadence
d’imagerie [Hz]

Vitesse maximale
[mm/s]

1,5 1 25 51
1,5 1 100* 205
7 0,2 50 22
7 0,2 250* 110
7 0,2 500* 220
15 0,1 100 21
15 0,1 1000* 205

Table 1.4 – Vitesse maximale détectable pour une distance maximale de déplacement pour
n = 2 longueurs d’onde. (*cadence en imagerie ultra-rapide)

Néanmoins, le suivi des trajectoires n’est pas une condition sine qua non à la microscopie

35. Mechanical Index (indice mécanique)
36. Marketing Clearance of Diagnostic Ultrasound Systems and Transducers, Guidance for Industry and Food

and Drug Administration Staff, juin 2019
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par localisation [Siepmann, 2011 ; Zhang, 2018]. À défaut, l’information obtenue est restreinte à
la présence et position d’une microbulle en un endroit donné, sans considérations de vitesse ni
direction.

4.2.6 Représentations graphiques

Les étapes précédentes transfèrent une information dense (des intensités de pixel dans l’es-
pace et le temps) en une information parcimonieuse (des évènements ponctuels dans l’espace
et le temps) : des localisations et des trajectoires dans l’espace. Pour faciliter la compréhen-
sion de l’utilisateur et rendre compte de l’ensemble des trajectoires, il convient de revenir à
une information continue : une image avec une résolution améliorée par rapport aux données
d’entrées (appelée aussi image super-résolue en opposition aux images avant traitement). Une
structure vasculaire (ou un canal in vitro) apparaîtra comme une superposition d’une multitude
de trajectoires semblables pour faire une carte d’intensité.

En microscopie optique, les images super-résolues sont obtenues en sommant la contribution
de toutes les localisations. À chaque localisation, une déviation standard est estimée et utilisée
pour définir une densité de probabilité de trouver une particule. En pratique, la contribution de
chaque localisation prendra la forme d’une fonction gaussienne dans l’image haute résolution.

La méthodologie est transposée en ULM avec une erreur de localisation. En pratique, l’erreur
de localisation n’est pas toujours calculée et on utilise plutôt une grille de reconstruction avec
une taille caractéristique de pixel, souvent 10 fois plus fine que l’image initiale : on parle de pixel
super-résolu. Si une trajectoire de microbulle passe par un pixel, son intensité est incrémentée
d’une unité [fig. 1.48]. Au fur et à mesure des accumulations de trajectoires, des zones de forte
intensité apparaissent et dessinent la vascularisation.

Figure 1.48 – Construction d’une image intensité par accumulation des trajectoires dans les
pixels.

Pour obtenir une carte des vitesses ou des directions, la valeur de vitesse ou direction de la
trajectoire est assignée et moyennée dans chaque pixel avec les autres trajectoires. Le choix des
rendus graphiques va dépendre de ce que l’on veut regarder. Des codes couleurs peuvent être
ajoutés pour rendre compte de certains paramètres. Pour certains organes avec un arrangement
spatial particulier, il est intéressant de discriminer les flux dans certaines directions. Pour le
cortex du cerveau, on peut encoder en couleur si les flux sont montants ou descendants pour
discriminer le réseau artériel du réseau veineux. Dans le rein, les flux ont plutôt une organisation
radiale, l’encodage de la couleur se fera si le flux s’approche ou s’éloigne du bassinet (centre du
rein).
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(a) Intensité (b) Direction (couleur) et vitesse
(saturation)

(c) Vitesse avec direction axiale
en couleur

Figure 1.49 – Différents rendus pour l’ULM sur le cerveau de rat avec craniectomie à 15 MHz :
(a) intensité des microbulles, (b) vitesse et direction, (c) vitesse et direction axiale. (Barre
d’échelle 1 mm)

Taille de la grille de reconstruction et temps d’acquisition

La taille des pixels de reconstruction est un point crucial pour le rendu final de l’image. Elle
est étroitement liée aux nombres de localisations obtenues et à leur capacité à se superposer
pour donner de la dynamique à l’image. Si la grille est définie trop fine, les localisations ne se
superposent pas et apparaissent de manière isolée sans reconstruire les vaisseaux. L’image sera
parcimonieuse et ne rendra pas compte de la vascularisation. À l’inverse, si les pixels sont choisis
trop grands, le gain en résolution ne sera pas significatif par rapport à l’image initiale.

Pour caractériser le remplissage de la grille, on définit la saturation comme étant le pour-
centage des pixels super-résolus ayant été traversés par au moins une microbulle. L’étude de la
dynamique de la saturation au cours temps donne un temps caractéristique maximal d’acquisi-
tion [fig. 1.50b]. Pour une taille de pixel donnée, il faut attendre un certain temps avant que la
courbe de saturation puisse atteindre une asymptote, signifiant que toute l’arborescence vascu-
laire projetée sur la grille a été traversée par un moins une microbulle. Ce temps caractéristique
est inversement proportionnel à la taille des pixels choisie [Hingot, 2019] et donne une bonne
estimation des temps d’acquisition nécessaires [fig. 1.50c].

Figure 1.50 – (a) Reconstruction avec différentes tailles de pixels et plusieurs temps d’acqui-
sition. (b) Courbes de saturation pour différentes tailles de pixels. (c) Temps caractéristiques
d’acquisition pour une taille de pixel donnée. [Hingot, 2019]

Nombre de localisations et concentration

Le nombre de localisations peut être assimilé à un échantillonnage spatial de la vascularisa-
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tion : plus il y aura de localisations, meilleur sera échantillonné le réseau sanguin. On cherche
alors à avoir un maximum d’occurrences de localisation pour améliorer l’image en augmentant
soit la concentration en microbulles, soit le temps d’acquisition. Augmenter la concentration
dans le sang va augmenter le nombre de microbulles dans l’image jusqu’à un point où elles vont
se superposer et moins de détections seront possibles. Certains traitements obtiennent de bons
résultats pour résoudre les fortes concentrations par exemple avec des filtrages directionnels pour
isoler les microbulles en fonction de leur direction de propagation [Huang, 2020], ou avec des
méthodes d’apprentissage supervisé [Milecki, 2021][fig. 1.51].

Pour des concentrations faibles, augmenter le temps d’acquisition devient une contrainte
importante in vivo car le sujet doit rester immobile plus longtemps pour éviter les mouvements
de la sonde, de l’organe et la déformation de celui-ci. Les principales causes de mouvement sont la
respiration et le battement cardiaque. Certaines équipes utilisent des phases d’apnée pour éviter
les déplacements [Zhang, 2021], mais inférieures à 10 secondes chez l’humain [Huang, 2021].

Figure 1.51 – (a) Cerveau d’embryon de poulet avec et sans filtrage directionnel pour une
concentration élevée de microbulles [Huang, 2020]. (b) Simulation d’écoulement de microbulles
et reconstruction avec méthode classique et avec apprentissage profond [Milecki, 2021].

Correction de mouvement

Pour réduire les effets des mouvements pendant les longues acquisitions, une correction de
mouvement peut être appliquée au moment du traitement : le déplacement dans les images est
estimé puis compensé pour créer une image finale plus piquée. L’accumulation des localisations
et trajectoires est plus cohérente avec un gain en résolution et contraste.

Différentes méthodes numériques permettent de mesurer et corriger ce déplacement mou-
vement : en corrigeant chaque image par rapport à une image de référence [Siepmann, 2011 ;
Harput, 2018], ou en mesurant le déplacement sur l’image mode-B avant de l’appliquer sur les
localisations de microbulles dans le cerveau de rat [Hingot, 2017][fig. 1.52 1].

L’estimation du mouvement doit être réalisée sur l’image mode-B des tissus, qui requiert une
séquence particulière pour être couplée avec de l’imagerie de contraste. [Taghavi, 2021] a intercalé
dans une séquence ultrasonore des émissions pour l’imagerie non-linéaire des microbulles, et des
émissions pour l’imagerie de tissus (linéaire) pour imager le rein de rat [fig. 1.52 2]. La spécificité
aux microbulles est préservée avec l’imagerie non-linéaire, et le mouvement global est corrigé
avec une amélioration nette de la résolution.

Une autre méthode consiste à reconstruire les images ultrasonores avec les coordonnées de
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Lagrange pour prendre en compte le mouvement tissulaire avant la localisation. Le champ de
déplacement est mesuré avec les vitesses Doppler puis est injecté dans l’étape de reconstruction
de l’image avec les coordonnées de Lagrange [Cormier, 2021]. Les microbulles sont alors localisées
dans le repère fixe myocarde du cœur de rat [fig. 1.52].

Figure 1.52 – (1) ULM dans le cerveau de rat sans et avec correction de mouvement, et profil
de vaisseau amélioré [Hingot, 2017]. (2) Correction de mouvement dans le rein de rat. De haut en
bas : sans correction, correction locale, correction globale avec champ de mouvement [Taghavi,
2021]. (3) Myocarde de rat sans et avec correction des positions issues des images classiques, et
avec le beamforming en coordonnées de Lagrange (MULA) [Cormier, 2021].

La correction de mouvement apparaît comme une étape nécessaire pour l’amélioration de la
qualité d’imagerie, en particulier du contraste et de la résolution des petites structures.

4.3 Mesure de résolution et qualité d’une image ULM

En imagerie ultrasonore, la résolution d’imagerie est définie par la largeur de la fonction
d’étalement du point. La PSF est la plus petite structure que l’on peut imager. En microscopie
par localisation, les objets observés sont ponctuels et il n’existe pas de fonction d’étalement
point à proprement parler. La résolution est plus complexe et dépend de plusieurs paramètres
comme l’erreur de localisation, l’échantillonnage spatial, le temps d’acquisition, le mouvement...
et peut être mesurée de multiples façons.

Une erreur de localisation peut être estimée mais elle ne représente qu’une part de la résolu-
tion finale en microscopie. Plusieurs études ont montré des erreurs de localisation in vitro avec
des valeurs très faibles devant la longueur d’onde (< λ/100) [Couture, 2011 ; Desailly, 2015 ;
Jensen, 2020]. Le choix des algorithmes de localisations va directement influer sur l’erreur de
localisation et fera l’objet d’étude du chapitre 2.

Pour caractériser la résolution de l’objet observé, il faut également prendre en compte l’échan-
tillonnage spatial de l’objet : l’ensemble des localisations permet-il de représenter fidèlement
l’objet ? Pour avoir un bon contraste, on cherche à maximiser l’amplitude des objets par rapport
à zéro et donc à augmenter le temps d’acquisition [Hingot, 2019 ; Hingot, 2021]. Le niveau de
bruit est souvent un paramètre important pour caractériser un système. En microscopie par
localisation, on ne peut parler de bruit mais plutôt de faux positifs. Ces fausses localisations
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sont le résultat de la détection d’un maximum local qui ne correspond pas à une microbulle et
vont dégrader l’image. Ici aussi, le choix de l’algorithme de localisation influe sur la spécificité
de la détection des microbulles.

Une des manières classiques de caractériser une image ULM d’une vascularisation est de
mesurer la largeur de la plus petite structure visible dans l’image super-résolue : c’est-à-dire
avec suffisamment de microbulles ayant traversées le vaisseau. Le temps d’acquisition doit être
suffisamment long d’autant que les petits vaisseaux ont une probabilité plus faible de voir passer
des microbulles. La mesure du diamètre est généralement estimée par la largeur à mi-hauteur
(FWHM) et comparée à la largeur en Doppler puissance ou mode-B [fig. 1.53b]. Ce critère peut
être remis en cause car il exclut les bords du canal où le nombre de localisations est logiquement
moins élevé. Dans le chapitre 3, la mesure des diamètres des vaisseaux se fait avec un seuil à
5 % sur le profil de vitesse puis extrapolée.

Une autre méthode consiste à mesurer la distance minimale entre deux vaisseaux pour donner
un critère de séparabilité. Il peut être mesuré directement in vivo [Errico, 2015 ; Song, 2018b ;
Demené, 2021]. In vitro, une bifurcation peut être construite en croix ou en Y et permet la
mesure de la plus petite distance séparable par l’ULM [fig. 1.53c] [Zhang, 2019 ; Heiles, 2019a ;
Heiles, 2021b]. L’intérêt de ce type de modèle est que la distance entre les deux canaux est
connue et augmente progressivement, chose difficile à trouver dans un vrai réseau vasculaire.

La dynamique des fluides peut également être caractéristique de la résolution avec un canal
assez large. S’il est suffisamment bien échantillonné, le profil de vitesse est comparé à un profil
théorique. Les mesures de vitesses issues des trajectoires sont groupées suivant leur position
dans la section du vaisseau et on cherche la plus petite taille de discrétisation qui conserve
des différences significatives entre les groupes d’observations [fig. 1.53d] [Errico, 2015 ; Demené,
2021].

Une méthode fréquentielle issue de la microscopie optique commence à être utilisée en ul-
trasons : la corrélation par anneaux de Fourier (FRC 37) [Hingot, 2021 ; Taghavi, 2021]. Les
localisations (ou trajectoires) sont séparées en deux populations, et les contenus fréquentiels des
deux images super-résolues sont comparés [fig. 1.53e]. Plus les fréquences spatiales sont élevées,
moins les contenus fréquences sont corrélés et reflètent le bruit. Un critère de seuil doit être choisi
pour définir la limite de la plus haute fréquence spatiale pertinente [Heel, 2005 ; Banterle, 2013].

37. Fourier Ring Correlation (corrélation par anneaux de Fourier)
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Figure 1.53 – Différentes mesures caractéristiques des images ULM. (a) Déviations standards
de localisation [Jensen, 2020]. (b) Largeurs à mi-hauteur et distances entre vaisseaux [Demené,
2021]. (c) Distance entre les deux canaux d’une bifurcation en Y [Heiles, 2019a]. (d) Sous po-
pulations de vitesse significativement indépendantes [Errico, 2015]. (e) Mesure par fréquence
spatiale par FRC [Hingot, 2021].

Toutes ces méthodes donnent des mesures assez différentes les unes des autres, avec des mé-
thodes de caractérisation très différentes. Il est quelquefois difficile de savoir comment sont
obtenues les mesures, ce qu’elles reflètent réellement et leur robustesse. De plus, les valeurs dif-
fèrent si elles sont estimées in silico, in vitro, ou in vivo. Une erreur de localisation théorique
sera très éloignée de la taille des vaisseaux imagés in vivo, avec les problématiques de bruit,
mouvements, temps d’acquisition, filtrage etc. En particulier pour les algorithmes de localisa-
tion, d’une publication à l’autre les méthodes de mesure ne sont pas toujours les mêmes donc
incomparables.

4.4 Applications de la microscopie par localisation ultrasonore

Le développement récent de l’ULM a élargi son champ d’application avec l’accès à la micro-
vascularisation en profondeur facilement et à moindre coût. Au regard de l’IRM ou des rayons
X, elle nécessite un échographe et un agent de contraste qui sont tous deux accessibles dans le
monde entier. Le faible impact physiologique sur l’animal rend cette technique pertinente pour
l’imagerie vasculaires des différents organes in vivo.

Angiographie in vivo

La première et principale utilisation à l’heure actuelle consiste à réaliser une cartographie
précise du réseau sanguin dans les organes vitaux in vivo [fig. 1.54]. Par exemple dans le cerveau,
l’ULM révèle l’organisation vasculaire qui plonge dans le cortex, à la différence du striatum
[Errico, 2015 ; Hingot, 2017 ; Hardy, 2021 ; Milecki, 2021]. Ces travaux ont été réalisés avec
craniotomie 38 de l’os pariétal pour faciliter la propagation des ultrasons hautes fréquences dans
le cerveau et améliorer la sensibilité. Dans le rein, la vascularisation se dessine en étoile avec un

38. Retrait d’une partie de l’os de crâne

56



4. Microscopie par Localisation Ultrasonore

cortex orienté vers l’extérieur [Hansen, 2016 ; Foiret, 2017 ; Couture, 2018 ; Tang, 2020 ; Taghavi,
2021]. Après laminectomie 39, la vascularisation de la mœlle est observée [Sloun, 2020 ; Claron,
2021]. L’ULM a été utilisée pour tenter d’imager les îlots de Langerhans dans le pancréas du rat
(non publié, V. Hingot et P. Lopez).

Figure 1.54 – Exemple d’ULM in vivo. (a-b) Cerveau de rat avec craniotomie [Hingot, 2019 ;
Milecki, 2021]. (c-d) Mœlle épinière de rat [Sloun, 2020 ; Claron, 2021]. (e-f) Rein chez le rat
[Tang, 2020 ; Foiret, 2017]. (g) Pancréas de rat (non publié, V. Hingot et P. Lopez).

Modèle in vitro

Réaliser un modèle expérimental in vitro avec un réseau aussi complexe que celui du règne
animal s’avère être une tâche complexe. La plupart des modèles in vitro se limitent à un ou
plusieurs canaux (avec ou sans parois) avec quelques bifurcations [Desailly, 2013 ; Heiles, 2019a ;
Zhang, 2018 ; Harput, 2020]. Le modèle le plus prometteur est obtenu par une impression sté-
réolithographique d’un polymère photosensible, et permet l’impression de canaux de 200 µm2 de
section dans un matériau aux caractéristiques acoustiques proche de tissu (75 % massique d’eau)
[Ommen, 2018]. Des réseaux plus complexes peuvent être imprimés comme la vascularisation du
foie [Anandakrishnan, 2021].

Modèle in ovo

Pour diminuer l’impact de l’expérimentation animale, un modèle in ovo a été développé dans
plusieurs laboratoires [Huang, 2020 ; Faez, 2012]. L’embryon de poulet permet une expérimen-
tation proche de la réalité in vivo avec des propriétés acoustiques similaires, une architecture
vasculaire complexe munie d’un réseau capillaire et d’une pulsatilité cardiaque. Un contrôle op-
tique peut également être établi pour confronter les ultrasons. Il est utilisé pour tester et valider
des méthodes de traitement d’images : tracking avec filtre de Kalman [Tang, 2020], méthode de
deep learning [Lok, 2021], reconstruction morphologique [Schoen, 2021].

39. Ablation de la lame vertébrale, partie postérieure de la vertèbre, pour libérer le canal de la mœlle épinière
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Figure 1.55 – (a) Modèle expérimental de l’ULM dans l’embryon de poulet de moins de 10
jours. (b) Imagerie optique, (c) rendus ULM avec intensité, (d) rendu hémodynamique. [Huang,
2020]

Imagerie de tumeurs

L’ULM s’avère être un outil intéressant pour diagnostiquer les pathologies, au même titre que
l’échographie, en particulier pour le cancer ou les troubles neurologiques [Christensen-Jeffries,
2020]. La présence de cellules tumorales perturbe le processus d’angiogenèse au niveau capillaire
et la vascularisation devient chaotique [Hanahan, 2000]. L’ULM permet d’accéder à cette échelle
de vascularisation et dévoile l’architecture vasculaire de la tumeur [fig. 1.56] [Lin, 2017 ; Opacic,
2018].

Figure 1.56 – Imagerie de tumeurs avec une arborescence vasculaire chaotique (a) chez le rat
[Lin, 2017], (b) la souris [Opacic, 2018], (c) l’embryon de poulet [Huang, 2020], (d) et la souris
[Heiles, 2021b].

Imagerie quantitative

La haute résolution spatiale et la mesure de la vitesse permettent d’accéder à un nouvel outil
de mesure quantitatif pour les troubles de la santé [fig. 1.57]. Lors d’un AVC, l’ULM apporte
une sensibilité et résolution accrues pour observer la perfusion de la région hypoperfusée et la
présence d’artères collatérales [Hingot, 2020]. La vitesse des microbulles révèle des modifications
de flux qui peuvent être corrélées à l’hypoxie dans une tumeur de l’embryon de poulet [Lowe-
rison, 2020]. [Lowerison, 2021] a montré des variations microscopiques de vascularisation dans
le cortex visuel de la souris vieillissante en observant la vitesse des microbulles et la tortuosité
de leurs trajectoires. Cette étude met en lumière la modification des flux et de la morphologie
des vaisseaux dans le cerveau âgé qui pourrait être une des explications de la dégénérescence
cognitive et les troubles de la mémoire.

58



4. Microscopie par Localisation Ultrasonore

Figure 1.57 – (1) Imagerie de l’AVC ischémique chez la souris [Hingot, 2020]. (2) Étude de
l’hypoxie dans une tumeur de l’embryon de poulet [Lowerison, 2020]. (3) Cerveaux de souris
jeunes et âgées en ULM [Lowerison, 2021].

Vers l’ULM chez l’homme

Les démonstrations encourageantes chez le petit animal présagent de bons résultats chez
l’homme pour étudier les problèmes de santé majeurs de l’humanité. En particulier les tumeurs,
cancers, l’AVC, et les troubles cognitifs qui affectent les populations vieillissantes des pays à fort
indice de développement humain.

Les premières preuves de concept chez l’humain ont été réalisées dans la jambe [Harput,
2018] et pour le cancer du sein [Opacic, 2018 ; Dencks, 2019] avec des échographes cliniques
conventionnels. Les récentes améliorations sur les traitements des données ont permis d’améliorer
fortement le nombre de localisations et la qualité des images. Les temps d’acquisition ont ainsi pu
être réduits chez l’homme : en moins de 10 secondes d’imagerie, la vascularisation est décrite dans
le foie sain et atteint d’ACLF 40, pancréas avec tumeur, sein avec tumeur, et rein [Huang, 2021].
L’ULM apporte une résolution 5,7 fois plus fine que celle obtenue en Doppler puissance, avec une
détection de vaisseaux jusqu’à 150 µm. Ces images sont obtenues en combinant un faible temps
d’acquisition en apnée, une correction de mouvement, et un filtrage directionnel des microbulles
pour traiter les fortes concentrations de microbulles. Des motifs répétitifs de réseau vasculaire
avec une arborescence fine apparaissent, lieu des échanges moléculaires [fig. 1.58].

Figure 1.58 – (a) Rein avec direction axiale encodée en couleur, et carte de vitesse. (b) Foie sein
superposé sur l’image mode-B, et carte des vitesses. (c) Mesure de profil en Doppler puissance
(PD) et ULM, histogramme de répartition des vitesses. [Huang, 2021]

L’imagerie du cerveau humain apporte une complexité supplémentaire de par son aspect
transcrânien. Suivant les patients et les caractéristiques de leur os temporal, les ondes ultraso-

40. ACLF (Acute on Chronic Liver Failure), cirrhose un syndrome caractérisé par une défaillance aiguë
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nores sont plus ou moins atténuées et aberrées. Seule l’aberration de phase peut être compensée
pour améliorer la qualité de l’image et la résolution. Des travaux in vivo ont montré la per-
tinence d’une telle correction pour l’imagerie du cerveau [OReilly, 2013 ; Soulioti, 2020]. La
première preuve de concept clinique chez l’homme a été réalisée en transcrânien en 2021, avec
correction d’aberration [Demené, 2021] [fig. 1.59]. Avec une fréquence de 2 MHz, des vaisseaux
de 200 µm ont pu être observés jusqu’à une profondeur de 12 cm [fig. 1.53b].

Figure 1.59 – (a) Positionnement de la sonde 2D sur la tempe en imagerie CT. (b) ULM
avec correction d’aberration. (c) Comparaison CT et ULM transcrânien, (d) champ de vitesse.
[Demené, 2021]

4.5 Limitations de l’imagerie 2D et premiers résultats 3D

L’ULM offre des nouvelles perspectives d’imagerie pour le diagnostic de la microvascularisa-
tion in vivo. Les récentes études ont montré des résultats prometteurs pour l’application chez
l’homme avec un meilleur contraste, résolution, et une information quantitative de la vitesse des
flux sanguins, difficilement accessible par d’autres méthodes d’imagerie.

Un certain nombre de limitations modère l’utilisation de l’ULM dans certaines conditions.
Le processus de suivi de trajectoires des microbulles implique une persistance des diffuseurs dans
l’image de quelques millisecondes au moins. Pour les vaisseaux orthogonaux au plan d’imagerie,
cette persistance des microbulles dans le champ de vue se limite à une ou deux images et ne
permet pas de les suivre. Ils sont donc absents des images super-résolues. De plus, les vaisseaux
traversants l’image ont une vitesse sous-estimée par projection de l’angle dans le plan d’ima-
gerie. D’autre part, l’imagerie 2D ne permet que la correction des déplacements dans le plan
d’imagerie, ce qui exclut les conditions d’imagerie avec des mouvements rapides par rapport au
temps d’acquisition de l’ULM, ou déplacements complexes. Enfin, le caractère temps réel de
l’échographie est perdu par la contrainte du temps d’acquisition long de l’ULM. L’exploration
ne peut plus se faire à main levée pour trouver le bon plan d’imagerie, et nécessite plusieurs
positions d’imagerie.

Les premières tentatives d’imagerie 3D sont arrivées peu de temps après l’imagerie ULM
2D. En utilisant une sonde 1,75 D [fig. 1.61a], [Desailly, 2013] a pu résoudre des canaux micro-
fluidiques en élévation [fig. 1.40d]. La même année, [OReilly, 2013] a utilisé une sonde de thérapie,
composée de 128 transducteurs disposés sur une coupole, pour localiser des microbulles dans un
tube hélicoïdale [fig. 1.40e]. En utilisant un balayage par translation de sonde, [Lin, 2017] a
obtenu la reconstruction d’une tumeur en 3D [fig. 1.56a]. Enfin, [Christensen-Jeffries, 2017a] a
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montré la possibilité de séparer deux flux de microbulles en utilisant deux sondes linéaires or-
thogonales. Les résolutions, sensibilités et champs de vue de ces systèmes ne suffissent pas pour
obtenir une représentation fidèle, en profondeur des structures tri-dimensionnelles complexes.
Le passage d’une imagerie ultrasonore 2D à 3D n’est cependant pas trivial et a nécessité d’im-
portants développements acoustiques, électroniques et algorithmiques pour obtenir une imagerie
volumétrique isotrope, haute cadence, et avec un large champ de vue. Les grands principes en
sont détaillés dans la section suivante.
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5 Imagerie volumétrique ultrasonore

5.1 Nécessité d’une imagerie volumétrique

L’imagerie ultrasonore 2D résulte de la projection d’une tranche large de quelques longueurs
d’onde sur un plan devant la sonde linéaire. Les organes et flux sont imagés en projetant les
composantes en élévation sur ce plan d’imagerie. Il n’est alors pas possible de distinguer deux
structures très proches en élévation, ou un flux orthogonal au plan d’imagerie. Pour un flux
oblique traversant le plan, la mesure de la vitesse est biaisée par son inclinaison par rapport au
plan.

En pratique, l’imagerie 2D requiert un placement précis de la sonde pour imager correcte-
ment un plan désiré, et obtenir une mesure quantitative juste. En imagerie Doppler, comme en
ULM, le placement détermine la sensibilité aux vaisseaux imagés : ceux qui sont dans le plan.
Pour des structures tri-dimensionnelles complexes comme les tumeurs ou le striatum dans le
cerveau, l’imagerie 2D est limitée à des plans de coupes, et à une sensibilité à certains vais-
seaux. La correction de mouvement est également limitée en imagerie 2D, et se restreint aux
mouvements dans le plan. Chez l’homme, les organes du tronc sont particulièrement sujets aux
mouvements respiratoire et cardiaque (cœur, rein, foie, pancréas...), entraînant des déplacements
tri-dimensionnels, avec modifications morphologiques.

Pour pallier à ces limitations, il convient d’avoir un système d’imagerie isotrope en sensibilité
et résolution dans les trois dimensions de l’espace pour une bonne caractérisation des structures
et des flux. En ajoutant une deuxième dimension au capteur ultrasonore, d’une sonde linéaire
à un capteur matriciel, l’imagerie échographique devient 3D : deux dimensions spatiales de la
sonde (latérale, en élévation) et une dimension temporelle (axiale).

Les besoins de l’imagerie volumétrique ont été pressentis très tôt dans le développement des
ultrasons pour la médecine, avec la nécessité d’avoir une représentation 3D d’un objet pour mieux
comprendre sa forme et sa relation avec les autres organes [Fenster, 2001 ; Smith, 1991 ; Ramm,
1991]. La dépendance à l’utilisateur s’avère être un réel frein pour la répétabilité de la mesure
en 2D, par exemple pour suivre l’évolution d’une tumeur. Certaines contraintes de l’échographie
3D, déjà énoncées au le siècle dernier [Nelson, 1998], sont encore d’actualité comme la taille de
la sonde, la cadence d’imagerie, la classification et l’exploitation des données, l’interactivité avec
l’utilisateur, et l’imagerie temps-réel.

5.2 Vers l’imagerie 3D haute cadence

5.2.1 3D par balayage

Les premiers systèmes d’imagerie 3D utilisent un échographe 2D conventionnel auquel se
rajoute un degré de liberté mécanique [fig. 1.60 1] : une translation [Dabrowski, 2001], rotation
[Tong, 1996 ; Downey, 1996], ou un pivot [Gilja, 1995]. Ils permettent une imagerie volumique
composée d’une multitude de tranches d’imagerie. Le temps de reconstruction étant assez long
(>1 minute pour un volume), l’analyse ne se fait pas en temps réel.

Inspiré des algorithmes de tomographie par rayons X, un système 3D tomographique a été
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mis au point pour l’imagerie 3D du cerveau chez le rat en Doppler puissance avec craniotomie
[Demené, 2016]. En combinant une imagerie ultra-rapide avec une sonde à 15 MHz, 18 angles
de rotation et 65 positions de balayage linéaire pour chaque angle, la vascularisation de tout le
cerveau est obtenue avec des voxels isotropes de 0,1 mm. La technologie de ces systèmes est assez
simple mais l’étape de reconstruction est plus complexe avec la combinaison d’une multitude
d’images pour générer un volume composite. Un volume étant composé d’une série d’émission-
réception avec des positions de sonde différentes, la corrélation temporelle dans toute l’image
est limitée à quelques minutes.

(1) Système à balayage (2) Système tomographique

Figure 1.60 – (1) balayage mécanique pour échographie 3D [Fenster, 2001]. (2) Système to-
mographique pour le cerveau de rat, en Doppler puissance avec une sonde linéaire à 15 MHz
[Demené, 2016].

5.2.2 Évolution vers les sondes matricielles

Le développement des sondes bi-dimensionnelles a commencé avec des sondes pseudo 2D
principalement pour résoudre le problème de focalisation en émission. Chaque transducteur
émettant une onde sphérique, le champ de pression émis par une sonde linéaire se ferait sur un
secteur angulaire, et non un tranche focalisée en élévation. Pour réduire la largeur du faisceau,
une lentille convergente est apposée sur la surface active de la sonde et réalise la focalisation
en élévation des ondes sphériques. La focalisation est alors effectuée à une profondeur fixe.
En ajoutant une rangée de transducteurs de part et d’autre de la ligne de transducteur, la
profondeur de focalisation peut être contrôlée de façon analogique en réception et/ou en émission
[fig. 1.61a]. Les sondes 1,25 D et 1,5 D apportent de meilleures performances en élévation avec
une modification limitée sur l’électronique [Wildes, 1997]. Le système avec une sonde 1,75 D
permet une focalisation en élévation plus fine et quasiment constante sur toute la profondeur
[Fernandez, 2003]. Ces premiers développements ont encouragé le développement technologique
des capteurs matriciels et de l’électronique. La plupart des échographes ne possédant que 128
voies, il est nécessaire d’ajouter des systèmes de multiplexage pour commander les différentes
voies de la sonde (jusqu’à 1024 voies pour la sonde 1,75 D).
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(a) Sondes bi-dimensionnelles

Sonde Focalisation en éléva-
tion

Ouverture en réception

1 D fixe fixe
1,25 D fixe discrète
1,5 D dynamique symétrique dynamique mais symétrique
1,75 D dynamique orientable dynamique et asymétrique
2 D libre libre

(b) Caractéristiques des sondes bi-dimensionnelles

(c) Sonde matricielle (d) Émission d’ondes planes et divergentes

Figure 1.61 – (a) Évolution des sondes bi-dimensionnelles [Foster, 2000]. (b) Caractéristiques
de focalisation en émission et réception. (c) Sonde matricielle [Light, 2001]. (d) Émission d’ondes
divergentes (ou défocalisées) et planes en 3D [Provost, 2014].

L’imagerie 3D est finalement obtenue avec des sondes matricielles peuplées de transducteurs
disposés sur un maillage carré, et sans lentille convergente [fig. 1.61c]. La focalisation en émis-
sion/réception n’est plus limitée par la position des transducteurs mais contrôlée arbitrairement
par l’utilisateur en choisissant les délais à appliquer à chaque élément [Smith, 1991]. Les émis-
sions peuvent être focalisées en un point, planes bi-dimensionnelles avec un angle, ou divergentes
[fig. 1.61d]. La réception des signaux se fait alors sur la large zone que couvrent les transducteurs,
conférant à l’imagerie deux dimensions spatiales, la troisième étant fournie par la propagation
temporelle de l’onde [Light, 2001]. Le nombre de transducteurs devient rapidement un point
clé de développement. La majeure partie des sondes linéaires ne possèdent que 128 voies, bien
inférieures aux besoins de l’imagerie 3D. Pour conserver la résolution et le contraste d’une sonde
linéaire, en 3D, il faudrait une sonde matricielle carrée avec 16 834 transducteurs [Prager, 2010]
(matrice 128× 128).

5.2.3 Contraintes et problématiques des sondes matricielles

Construire et piloter une sonde matricielle de 16 834 transducteurs soulève un certain nombre
de problèmes techniques, et n’est pas forcément pertinent. La taille des transducteurs doit rester
de l’ordre de la longueur d’onde pour ne pas qu’ils soient trop directifs. Pour l’imagerie du petit
animal, les fréquences classiques se situent entre 10 et 50 MHz (λ ∼ 30 − 150 µm). Connecter
autant de transducteurs sur une surface aussi petite devient très complexe, et avec des problé-
matiques d’adaptation d’impédance électrique. Le nombre de connexions nécessaires pour relier
chacune des voies individuellement impose aussi un câble épais contraignant pour l’imagerie
clinique [Prager, 2010]. À la différence de l’imagerie 2D, les calculs pour la reconstruction d’un
volume sont trop complexes pour être réalisés de manière analogique. Les signaux doivent être
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numérisés puis traités par ordinateur. Or, la plupart des échographes conventionnels sont limi-
tés à 128 ou 256 voies d’échantillonnage pour des raisons de coût et d’encombrement. Enfin, en
terme de quantité de données, convertir 1600 éléments à 80 MHz sur 12-bits nécessite une bande
passante de 1500 Go/s [Roux, 2016] (pour une sonde cardiaque 3 MHz de 20 mm de côté). À
titre de comparaison, la bande passante des connexions PCI-express 5 est limitée à 64 Go/s.

Il convient alors de repenser la manière d’utiliser les capteurs matriciels pour avoir une
construction et un pilotage réalistes, en réduisant notamment le nombre de voies d’échantillon-
nage.

5.3 Échographie 3D haute cadence

Sonde avec micro-beamforming intégré

Réduire le nombre de voies n’implique pas nécessairement de diminuer le nombre transduc-
teurs, mais la manière de les piloter. Pour la réception des signaux, une des solutions tech-
nologiques a été de placer des cartes avec beamforming partiel analogique au plus proche des
transducteurs, directement dans la sonde [Matrone, 2014 ; Wygant, 2009]. Elles réalisent un pré-
traitement sur des sous-groupes de transducteurs pour réduire la quantité de données à transférer
et le nombre de câbles nécessaires. Cette technologie permet également d’améliorer la qualité du
signal et les adaptations d’impédances avec les petits transducteurs.

Cette technique a été retenue par les grandes compagnies d’imagerie échographique avec un
encombrement limité, une très bonne qualité d’image, et des coûts réduits. Elle est principale-
ment utilisée en imagerie du nouveau-né [fig. 1.62a-b] et cardiaque [fig. 1.62c] qui requiert une
imagerie volumique haute cadence. Quelques modèles sont cités ci-après et font tous l’objet de
multiples brevets :

— ACUSON SC2000 Prime avec sonde 4Z1c (Siemens Healthcare, Erlangen, Allemange)

— EPIQ CVx avec sonde X7-2 de la gamme xMatrix (Koninklijke Philips Electronics N.V.,
Amsterdam, Pays-Bas)

— Vivid E95 avec sonde 4Vc-D (General Electric, Fairfield, Connecticut, USA)

Figure 1.62 – Images commerciales de GE avec l’appareil Volusun E10 : (a) fœtus, (b) cordon
ombilical, et Vivid E95, (c) cœur avec rendu photo-réaliste. [www.gehealthcare.fr, 2021]

L’utilisation de ces sondes offre de belles performances mais nécessite un développement
important des circuits électroniques embarqués dans la sonde qui sont spécifiques à une tâche
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(Application Specific Integrated Circuits). Ils sont très adaptés aux applications industrielles mais
pas assez flexibles pour la recherche en imagerie médicale.

Système 1024 voies entièrement peuplées

Pour obtenir un contrôle total de tous les transducteurs et des cadences d’imagerie ultra-
rapides (aussi appelé imagerie 4D), des échographes spécifiques ont été construits avec 1024
transducteurs et autant de voies d’échantillonnage. Ces systèmes nécessitent des modifications
lourdes sur les systèmes existants et des coûts de développement importants. Seuls quelques
laboratoires dans le monde se sont lancés dans le développement des telles machines.

Au Danemark, à la Danmarks Tekniske Universitet (DTU), l’échographe SARUS (Synthe-
tic Aperture Real-time Ultrasound System) possède 1024 voies indépendantes [Jensen, 2013]
[fig. 1.63a]. Il est composé de 16 cartes d’acquisition de 64 voies indépendantes, assemblées et
connectées ensemble. Cette machine est utilisée pour la mesure de flux in vivo grâce à sa très
haute cadence d’imagerie [Holbek, 2015 ; Holbek, 2017b ; Holbek, 2017a].

En France, l’Institut Langevin a assemblé et synchronisé quatre machines échographiques
ultra-rapidesAixplorer V6 (SuperSonic Imaging, Aix-en-Provence, France) [Provost, 2014] [fig. 1.63b].
Chaque machine possède 256 voies en émission et 128 en réception multiplexées (seules 128 voies
son accessible à la fois), ainsi que son propre ordinateur pour commander et traiter une partie
des données. Un ordinateur maître rapatrie les données pour générer l’affichage final. Ce système
a montré sa capacité à imager in vivo en 3D à des cadences très élevées pour l’imagerie Dop-
pler quantitative [Provost, 2015 ; Correia, 2016], des ondes de cisaillement [Gennisson, 2015], de
l’orientation des fibres cardiaques [Papadacci, 2017 ; Correia, 2018], fonctionnelle [Rabut, 2019],
et la microscopie par localisation ultrasonore [Heiles, 2019b ; Heiles, 2021a].

Le laboratoire Creatis à Lyon (France) a également mis au point une machine 1024 voies en
synchronisant quatre échographes de recherche Vantage 256 (Verasonics, Kirkland, WA, USA)
[Petrusca, 2018] [fig. 1.63d]. Avec 1024 voies contrôlables en émission et réception, elle est utilisée
pour l’étude des sondes parcimonieuses [Roux, 2018].

Récemment, l’entreprise Verasonics a commencé à commercialiser un système proche de
celui de l’Institut Langevin, avec quatre échographes de recherche synchronisés et pilotés par un
ordinateur maître [fig. 1.63e] [Verasonics.com]. Ce système offre la possibilité à n’importe quel
laboratoire d’accéder à la technologie 3D ultra-rapide sans développement électronique.

Figure 1.63 – (a) Système SARUS [Jensen, 2013], (b) machine 1024 voies et, (c) la sonde ma-
tricielle à 3 MHz (Vermon, Tours, France) [Gennisson, 2015], (d) système Verasonics de Creatis
[Petrusca, 2018], (e) système 3D commercial Verasonics (Kirkland, WA, USA).
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Ces systèmes permettent de contrôler toutes les émissions et réceptions de 1024 éléments
avec des cadences ultra-rapides, mais restent complexes et onéreux à mettre en place, avec un
encombrement important.

Sondes parcimonieuses (sparse array)

Pour réduire le nombre de voies tout en conservant une large fenêtre d’imagerie, des études
ont montré la possibilité d’utiliser une sous-population d’une matrice ultrasonore, avec des trans-
ducteurs isolés [Smith, 1991]. En conservant une sonde matricielle composée de 1024 transduc-
teurs, mais en adressant seulement 256 transducteurs à des voies d’échantillonnage, les coûts
et quantité de données sont sensiblement réduits. La sous population peut être choisie aléatoi-
rement, ou issue d’une optimisation [Bernal, 2020 ; Roux, 2018 ; Harput, 2020] [fig. 1.64a]. La
réduction du nombre de transducteurs actifs dégrade néanmoins le champ de pression émis et la
réception des échos, avec des performances inférieures aux sondes entièrement peuplées de 1024
voies.

Sonde lignes-colonnes (row-column array)

Une autre approche consiste à utiliser deux réseaux de transducteurs linéaires orthogonaux
[Christiansen, 2015 ; Rasmussen, 2015] [fig. 1.64b]. Chaque réseau apporte la résolution dans
une direction. La combinaison des deux rend l’imagerie presque isotrope. Ces sondes RCA 41

permettent une imagerie volumétrique avec un échographe commercial pour de l’imagerie Dop-
pler chez l’homme ou le petit animal [Sauvage, 2018 ; Sauvage, 2020]. La surface active de la
sonde n’est plus limitée par le nombre de transducteurs, mais elle s’étend avec la longueur des
éléments. On obtient alors des sondes avec un large champ de vue pour seulement 64+64 ou
32+32 éléments. Comparées aux sondes entièrement peuplées, à surface active équivalente, les
sondes lignes-colonnes peinent à obtenir des caractéristiques similaires en résolution et contraste
[Flesch, 2017].

Figure 1.64 – (a) Sous population parcimonieuse d’une sonde avec 1024 transducteurs [Roux,
2018]. (b) Principe d’une sonde lignes-colonnes [Rasmussen, 2015].

Imagerie multiplexée

Les récents développements sur l’électronique d’adressage des sondes ont ouvert la possibilité
de l’imagerie volumétrique multiplexée avec une solution commerciale proposée par Verasonics

41. Row-Column Array (sonde lignes-colonnes)
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(Verasonics.com) [fig. 1.65a-b]. La sonde ultrasonore matricielle est toujours composée de 1024
transducteurs avec autant de voies comme pour un système 1024 voies, mais qui ne sont pas
toujours échantillonnées. Elle est pilotée par un échographe ultra-rapide de 256 voies par l’inter-
médiaire de 256 switch 42 qui connectent un transducteur parmi un groupe défini : la voie d’échan-
tillonnage i peut être connectée à l’un des éléments parmi les indices {i, i+ 256, i+ 512, i+ 768}.
Pour chaque transmission ou réception, on sélectionne une ouverture : liste de 256 transducteurs
connectés aux 256 voies d’échantillonnage. Ce système permet le contrôle de toute la sonde
au moyen d’émissions/réceptions successives en choisissant des ouvertures synthétiques diffé-
rentes. Le contraste et la résolution sont théoriquement similaires aux systèmes 1024 voies mais
nécessitent plusieurs tirs successifs, induisant une baisse de la cadence d’imagerie. Pour être
parfaitement équivalent à une système 1024 voies, 16 combinaisons émissions/réceptions sont
nécessaires (pour un système à 256 voies et 4 ouvertures). Il permet une imagerie volumétrique
simple à mettre en place avec un coût modéré, sans développement électronique important et est
utilisé pour l’imagerie fonctionnelle chez le petit animal [Yu, 2020 ; Brunner, 2020] [fig. 1.65c].

Figure 1.65 – (a) Echographe Verasonics avec boîtier de multiplexage (Kirkland, WA, USA), (b)
sonde 1024 voies avec quatre connecteurs similaires (Vermon, Tours, France). (c) Architecture
avec sonde 1024 voies, multiplexeur et échographe 256 voies [Yu, 2020].

5.4 Microscopie par localisation ultrasonore en 3D

La création de ces quelques systèmes d’imagerie volumétrique a poussé les équipes à les
utiliser pour la localisation des microbulles dans les flux, avec cette fois une résolution presque
isotrope et un large champ de vue en 3D. Les microbulles sont localisées dans un volume sous
la sonde, sans projection, avec des vitesses mesurées sans biais.

[Heiles, 2019a] a utilisé la machine 1024 voies de l’Institut Langevin pour résoudre une
bifurcation de canaux in vitro [fig. 1.66a]. Avec une sonde centrée à 6 MHz (λ = 171 µm), les
deux structures sont séparables à partir d’un écartement de 52 µm.

Une sonde parcimonieuse a permis de séparer et mesurer des flux dans des canaux hélicoïdaux
en cellulose très proches, mesurés à 190 µm avec une sonde centrée à 3,7 MHz (λ = 404 µm)
[fig. 1.66b] [Harput, 2020].

Enfin, [Jensen, 2020] a tiré parti du large champ de vue de la sonde RCA de 18 mm de coté
(3 MHz, λ = 513 µm) pour imager un canal plan de diamètre 200 µm avec seulement 128 voies
nécessaires [fig. 1.66c].

42. commutateur, multiplexeur
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(a) Bifurcation in vivo (b) Double hélice (c) Micro canal

Figure 1.66 – Exemples d’applications de l’ULM 3D in vitro : (a) bifurcation imagée avec
un système 1024 voies [Heiles, 2019b], (b) double hélice sub-longueur d’onde avec une sonde
parcimonieuse à 512 éléments [Harput, 2020], (c) micro canal imprimé en 3D [Jensen, 2020].

Vers l’imagerie ULM 3D in vivo : l’enjeu de la gestion des données

La résolution étant directement liée au temps d’acquisition [Hingot, 2019], un grand nombre
de volumes est nécessaire pour résoudre les petites structures, entraînant une grande quantité
de données. Le passage à l’imagerie volumétrique décuple la quantité de données et nécessite
des architectures spécifiques pour stocker et traiter les données [Jensen, 2013]. Les quantités de
données générées par les précédentes démonstrations in vitro étaient assez limitées pour être
accumulées dans la RAM des ordinateurs ([Jensen, 2013] : 400 volumes, [Harput, 2020] : 12 000
volumes, [Heiles, 2019b] : 6000 volumes).

En comparant des conditions d’imagerie in vivo réalistes en 2D et 3D inspirées de [Hingot,
2019 ; Heiles, 2019b], on constate que l’imagerie 3D génère 10 fois plus de données qui doivent
être stockées au fur et à mesure de l’acquisition sur des disques [table. 1.5].

2D 3D
Exemple [Hingot, 2019] [Heiles, 2019b]
Nb voies [1] 128 1024
Nb angles [1] 3 4
Profondeur [mm] 10 25
Fréquence [MHz] 15 9
Nb échantillons par voie [1] 390 584
Cadence [Hz] 1000 500
Nb échantillons par image [1000/vol] 0,15 2,39
Taille des données (int16) [Go/s] 0,28 2,23
4 min d’acquisition [Go] 67 535

Table 1.5 – Génération des données en 2D et 3D

Une implémentation efficace utilise un système 1024 voies, pilotée par quatre ordinateurs
[Provost, 2014], permettant de séparer les données sur chaque ordinateur. Elle a été mise en place
et utilisée in vivo par Baptiste Heiles [Heiles, 2019a ; Heiles, 2021a]. Il est néanmoins nécessaire
d’ajouter des temps de pause pour le transfert des données des mémoires RAM (16 Go par
ordinateur) aux disques durs SSD des ordinateurs (1 To par ordinateur), augmentant le temps
total d’acquisition. Pour le l’imagerie du cerveau de rat, avec craniotomie de l’os pariétal, 99 900
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volumes ont été acquis en 18 minutes, par bloc de 185 volumes à 500 Hz, pour un total de
1 To de données. À noter que comparé à l’imagerie in vitro [Heiles, 2019b], le nombre d’angles
a été augmenté à 12 pour améliorer le SNR sans augmenter la puissance transmise. Le temps
de traitement est également considérablement augmenté avec le nombre de localisations et la
complexité de l’algorithme de tracking en O(n3). Un effort particulier a été fait sur la localisation
sans interpolation et l’ordonnancement asynchrone de tâche d’ULM pour optimiser le traitement.
Le temps nécessaire pour tous les volumes s’élève à une dizaine d’heures.

Les vaisseaux peuvent ainsi être caractérisés dans un large champ de vue de 9 × 10 mm et
une profondeur de 10 mm, pour révéler, artérioles, veinules et éventuellement capillaires, avec
des pixels de 10 µm [fig. 1.66]. La cadence d’imagerie élevée et le suivi des trajectoires permet
une détection de vitesse jusqu’à 100 mm/s. Enfin, en combinant plusieurs acquisitions, il a été
possible d’imager le cerveau d’un rat tout entier in vivo.

Figure 1.67 – (a) Cerveau de rat en ULM (gauche) et en Doppler puissante (droite), (b) tranche
sagittale de 500 µm. (c) Tranche coronale avec encodage des vitesses en couleur (composante
axiale montante en jaune, descendante en bleu). (d) Rendu 3D pour le cerveau tout entier.
[Heiles, 2019a ; Heiles, 2021a]
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6 Objectifs de la thèse

Nous avons vu que le diagnostic de l’AVC requiert une imagerie de vascularisation profonde
à travers le crâne pour distinguer les effets d’une hémorragie par rapport à ceux d’une ischémie
cérébrale. Le développement de la microscopie par localisation ultrasonore offre une nouvelle
méthode d’imagerie en profondeur avec une résolution beaucoup plus fine jamais atteinte en
échographie. L’utilisation d’agents de contraste augmente significativement le contraste à travers
le crâne et rend l’imagerie spécifique à la vascularisation.

La localisation des microbulles dans les images haute cadence est une étape clé pour assurer
une imagerie résolue avec une bonne séparation des petites structures. Le choix de cet algorithme
de localisation devient alors primordial avec un fort impact sur l’erreur de localisation et le temps
de calcul. D’autre part, l’imagerie 2D est limitée par la projection en élévation qui la rend aveugle
aux flux orthogonaux, et le passage à l’imagerie 3D requiert des systèmes spécifiques avec un
grand nombre de voies d’échantillonnages peu démocratisés. Parallèlement, d’autres approches
utilisent des échographes standards pour réaliser une imagerie volumétrique légèrement dégradée
par rapport aux systèmes spécifiques.

Les travaux réalisés au cours de cette thèse s’inscrivent dans le projet ResolveStroke, financé
par le Conseil Européen de la Recherche (ERC ) sous le programme Horizon 2020. La finalité
du projet est le diagnostic précoce de l’AVC par ULM 3D transcrânienne avec un système
échographique simple, compact, rapide, et idéalement transportable au plus près du patient
pour accélérer la prise en charge. La phase préclinique de l’étude sera traitée en partie dans
cette thèse avant une transition chez le gros animal puis vers l’homme.

Le manuscrit se décompose en trois grands chapitres : de l’imagerie ULM 2D, au passage à la
3D, puis son application pour le diagnostic de l’AVC chez le petit animal.

6.1 Comparaison et évaluation des algorithmes de localisation pour l’ULM
2D

L’état de l’art sur la microscopie par localisation ultrasonore révèle un manquement sur
la mesure de l’efficacité et de la précision des différents algorithmes de localisation. Les valeurs
annoncées sont souvent propres à un type de mesure de résolution et il est difficile de les comparer
quantitativement. La première partie de ce manuscrit porte sur l’étude comparative des différents
algorithmes avec des jeux de données unifiés. Elle comporte une étude sur l’erreur de localisation
in silico induite par 8 algorithmes classiques utilisés par la communauté. Ceux-ci sont ensuite
utilisés sur une simulation réaliste d’un écoulement de particules dans des canaux. La simulation
apporte la connaissance des positions théoriques des diffuseurs et permet donc de mesurer des
indices statistiques sur la spécificité, sensibilité pour chaque algorithme. Enfin, des données
in vivo variées sont traitées pour confronter les algorithmes dans des situations typiques en
expérimentation. Pour chacune des situations, plusieurs métriques sont évaluées et combinées
en un score global qui prend en compte tous les aspects de l’ULM : erreur de localisation,
spécificité, temps de calcul, aliasing... Les algorithmes sont finalement classés suivant ces critères
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quantitatifs pour s’adapter au mieux à différentes situations d’imagerie. En plus de la mesure de
performance des algorithmes, ce travail a une visée pédagogique et de partage des algorithmes
de traitement ULM. Il fait l’objet d’une publication scientifique avec les données et scripts de
traitement en accès ouvert à la communauté.

6.2 Imagerie volumétrique avec sonde multiplexée pour la microscopie par
localisation ultrasonore

Pour résoudre le problème de la projection en élévation de l’imagerie 2D et obtenir la micro-
vascularisation du cerveau en 3D, j’ai développé une séquence d’acquisition dédiée à l’imagerie
volumétrique avec un échographe conventionnel de recherche et une sonde multiplexée à 8 MHz.
Avec ce type de sonde, jusqu’à 16 émissions/réceptions sont nécessaires pour acquérir tota-
lement un volume. J’ai proposé et testé une combinaison particulière réduisant à 10 couples
d’émissions/réceptions, tout en conservant la même qualité d’image et une cadence d’imagerie
plus élevée en simulation et sur un canal in vitro. La spécificité de l’ULM requiert une gestion
optimisée des données pour stocker une grande quantité de données sans limitations de temps.
La séquence proposée ici n’est limitée que par la mémoire de l’ordinateur, et peut acquérir jus-
qu’à 250 volumes par seconde pendant plusieurs minutes. La séquence est finalement validée in
vivo avec une imagerie ULM du cerveau de rat en transcrânien sur toute sa profondeur, sans
modifications de la physiologie de l’animal. Le volume reconstruit permet une visualisation des
artérioles et veinules ainsi que la mesure de leurs débits. Le rat a été choisi comme modèle
animal pour avoir une absorption du crâne équivalente pour la fréquence d’imagerie choisie. La
pertinence de l’image justifie l’étude préclinique pour le diagnostic de l’AVC.

6.3 Étude préclinique du diagnostic de l’AVC en phase aiguë

Le système d’imagerie 3D ULM est ensuite utilisé en routine pour l’imagerie de l’AVC chez le
rat en phase aiguë. Une cohorte d’animaux a été imagée avec induction d’un modèle ischémique
par occlusion de l’artère cérébrale moyenne, ou d’un modèle hémorragique dans le striatum.
L’imagerie ULM révèle une perte subite du territoire de l’ischémie et une diminution progressive
de la perfusion dans le site de l’hémorragie. J’ai proposé un biomarqueur pour caractériser
la perte de perfusion en se basant sur la diffusion de microvasculaire. Cet indice montre des
comportements spatiaux et temporels différents suivant le type d’AVC. En particulier, la perte
subite du territoire aval de l’artère cérébrale moyenne distingue l’ischémie de l’hémorragie.

Une conclusion générale sera dressée en fin de manuscrit pour donner un avis général sur les
limitations et perspectives de l’ULM pour l’imagerie de la vascularisation chez le petit animal
et chez l’homme.
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Chapitre 2
Comparaison et évaluation des algorithmes
de localisation pour la microscopie par
localisation ultrasonore 2D

La microscopie par localisation ultrasonore améliore la résolution avec un gain signi-
ficatif par la simple localisation de diffuseurs isolés. Différents algorithmes existent
avec des caractéristiques variées sans méthodes de comparaison objectives. L’objec-
tif de ce chapitre est de construire une évaluation quantifiée de ces algorithmes avec
des jeux de données tests, des métriques associées, et des scores combinants leurs
avantages et inconvénients.

Objectifs
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1 Introduction

1.1 Contexte de l’étude

L’échographie est largement utilisée pour le diagnostic médical, le pronostic et le guidage
interventionnel. Sa haute résolution temporelle et sa sensibilité aux diffuseurs intravasculaires
lui confèrent la capacité à imager les flux sanguins à travers les tissus de manière non-invasive et
non-irradiant. Cependant l’imagerie ultrasonore se confronte à un compromis entre la résolution
et la profondeur de pénétration, plafonnant la résolution à la limite de diffraction pour une
fréquence d’imagerie donnée.

L’utilisation des microbulles comme diffuseurs intravasculaires isolés a permis le dépassement
de cette limite avec la microscopie par localisation ultrasonore. La qualité des images ULM ainsi
obtenues est directement liée aux conditions d’acquisition et aux méthodes de traitement des
données. En particulier, l’étape de localisation des microbulles est déterminante pour atteindre
une précision sub-longueur d’onde. De multiples algorithmes ont été implémentés par les diffé-
rentes équipes de recherche, avec des approches variées comme l’interpolation, l’ajustement de
courbe par exemple gaussienne (gaussian fitting), ou la moyenne pondérée. Pour les modèles
expérimentaux ou simulés, les méthodes de mesure sont à chaque fois différentes. Il est alors
difficile de comparer et quantifier les performances des algorithmes.

1.2 Objectifs

L’objectif de ce travail est de proposer un traitement des données ULM unifié, utilisable
et compréhensible pour la communauté ultrasonore, incluant les principaux algorithmes de lo-
calisation, avec un ensemble de données d’exemple in vivo et in silico. Cet environnement de
données et de codes de traitement répond à la problématique d’évaluation des méthodes de loca-
lisation avec des conditions d’imagerie unifiées. Pour comparer quantitativement les algorithmes,
un ensemble de métriques ont été définies, implémentées et évaluées pour chaque méthode pour
les données fournies. Des scores finaux résument objectivement les avantages et inconvénients
des algorithmes afin d’orienter l’utilisateur pour différentes conditions expérimentales.

1.3 Méthodes générales

La base de données est composée de quatre jeux de données in vivo acquis dans le cerveau
et rein de rat, et dans une tumeur chez la souris. Entre 30 000 et 192 000 images de microbulles
intravasculaires ont été acquises avec une cadence supérieure à 500 Hz par une sonde ultrasonore
linéaire centrée à 15 MHz. Pour l’imagerie du cerveau, l’os pariétal a été retiré pour s’affranchir
de l’aberration et absorption du crâne et obtenir la meilleure qualité d’imagerie possible. Les
microbulles SonoVue (Bracco) ont été injectées dans le réseau sanguin soit en un seul et unique
bolus, soit en plusieurs petits bolus répétés tout au long de l’acquisition pour maintenir une
concentration constante.

Pour caractériser l’erreur de localisation, deux ensembles de données in silico ont été simulés
avec le logiciel Verasonics Research Ultrasound Simulator (Verasonics). Ils permettent d’accéder
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à la position théorique du diffuseur et de la confronter à celles obtenues par les algorithmes de
localisation. J’ai simulé la réponse acoustique d’un diffuseur ponctuel avec des déplacements sub-
longueur d’onde, avec les mêmes conditions d’imagerie in vivo. Ce premier ensemble de données
permet d’établir l’influence de la position du diffuseur par rapport à la grille de reconstruction
dans le processus de localisation. Le deuxième ensemble de données reflète des conditions in
vivo avec des écoulements de particules dans des canaux fins. Pour prendre en compte une
concentration de diffuseurs et leurs potentielles interactions, j’ai propagé un écoulement de
Poiseuille avec une concentration donnée, puis simulé la réponse acoustique. Ce jeu de données
comprend également deux canaux s’écartant lentement pour étudier la séparabilité de deux
micro-structures. Pour ces deux ensembles de données, le niveau de bruit peut être choisi et
ajouté sur les images avant l’étape de localisation et ainsi reproduire des conditions réelles
d’imagerie.

Une structure de traitement a été mise en place, optimisée, et clarifiée, avec les différents
algorithmes de la communauté et deux algorithmes implémentés en interne par l’équipe. Un en-
semble de métriques a été choisi pour sa pertinence et implémenté par moi-même pour comparer
les algorithmes avec une vision objective. Ces métriques caractérisent les erreurs de localisation
in silico, la sensibilité et spécificité, la séparabilité de deux structures, l’aliasing, et le temps
de calcul. Au total, 11 métriques ont été évaluées pour 7 algorithmes de localisation, et leurs
résultats sont combinés en scores globaux pour des scénarios d’imagerie différents.

L’angiographie par ULM a été comparée avec une technique de référence pour l’imagerie de
la vascularisation ex vivo. L’os pariétal a été retiré pour l’imagerie ULM, puis l’animal a été
perfusé avec un agent de contraste radio-opaque mélangé avec un polymère. Après durcissement,
le cerveau a été prélevé et scanné par tomodensitométrie aux rayons X.

1.4 Principaux résultats

L’unification des jeux de données test et l’ensemble des métriques ont permis une quantifi-
cation objective des algorithmes suivant différents critères entrant en compte pour l’application
de l’ULM in vivo. Une fois les critères convertis en scores, un classement a pu être établi pour
choisir l’algorithme le plus adéquat pour une situation d’imagerie donnée.

Les deux algorithmes développés en interne (localisation par symétrie radiale et par moyenne
pondérée) obtiennent les meilleures performances au classement global. Les plus faibles erreurs
de localisation, autour de λ/10, sont obtenues avec les algorithmes par symétrie radiale et par
ajustement de fonction gaussienne. Ce dernier se classe en troisième position à cause d’un temps
de calcul trop élevé contraignant pour une utilisation en routine. Ces deux méthodes obtiennent
aussi les meilleures performances pour la séparabilité des petites structures avec un seuil de
détection minimal pour la symétrie radiale à 0,36λ. De même, la similarité (indice de Jaccard)
et la précision obtenues sur le jeu de données d’écoulements simulés classent le gaussian fitting
en première position, suivi de la symétrie radiale et des modèles avec interpolation. Dans les
conditions in vivo, le temps de calcul est minimal pour la moyenne pondérée, et rédhibitoire pour
les modèles interpolés et par ajustement de fonction. Enfin, l’algorithme radial semble découvrir
plus de structures vasculaires complexes avec un taux de saturation maximal.
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1.5 Conclusion

La comparaison quantitative des algorithmes communs en ULM révèle des différences si-
gnificatives en termes d’erreur de localisation, de précision, et de rapidité d’exécution. Cette
comparaison doit pouvoir orienter les utilisateurs pour choisir objectivement la méthode la plus
adaptée à leurs besoins.

Ces travaux ont également une visée pédagogique avec le partage d’un script de traitement
documenté disponible dans un répertoire public GitHub 1. Il comprend également tous les scripts
et fonctions pour comparer les méthodes de localisation, avec la possibilité d’ajouter un nouvel
algorithme facilement. Un logiciel de traitement d’image a mis en ligne : LOTUS (LOcalization
and tracking Toolbox for Ultrasound Super-resolution), pour faciliter le traitement des données
ULM pour les chercheurs extérieurs à la communauté. Toutes les données in silico et in vivo
sont partagées sur la plateforme Zenodo 2 et peuvent être utilisées avec les scripts ou pour le
développement de nouvelles méthodes de traitement.

1. https://github.com/AChavignon/PALA
2. http://doi.org/10.5281/zenodo.4343435
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2.1 Abstract

Ultrasound Localisation Microscopy (ULM) is an ultrasound imaging technique that relies on
the acoustic response of sub-wavelength ultrasound scatterers to map the microcirculation with
an order of magnitude increase in resolution as compared to conventional ultrasound imaging.
Initially demonstrated in vitro, ULM has matured and sees implementation in vivo for vascular
imaging of organs or tumors in both animal models and humans. The performance of localisation
algorithms greatly defines the quality of vascular mapping. In this Resource, we compile a collec-
tion of ultrasound localisation algorithms, including two algorithms optimized for reconstruction
speed, and compare their performance by proposing eleven metrics, implemented using in silico
datasets (of simulated canals) and in vivo datasets (of a rat brain perfusion, a rat brain bolus, a
rat kidney and a mouse tumour). The algorithms, evaluation metrics and datasets are provided
in open format as a compendium to setup and perform ULM-based experiments, allowing the
user to identify the optimal localisation algorithm for their application, benchmark their own
software and enhance the overall quality of their ULM images.

2.2 Main

The circulatory system carries the essential nutrients of life to cells in the body. It forms a
100 000 kilometer-long network composed of centimeter-wide arteries down to capillaries that
are a few micrometers in diameter at most. The study of the vascular system is essential for
both the diagnosis and treatment of cardiovascular diseases, cancer, diabetes, stroke, or organ
dysfunction. Due to its diversity of scale, imaging the vasculature is a daunting task and few
techniques are capable of measuring micro-hemodynamics deep in the human body.

Ultrasound imaging is extensively used in medical practice as a non-invasive tool that pro-
vides soft-tissue diagnosis, prognosis, or guides interventions. Using the Doppler effect, it can
also measure blood flow in real-time. With the advent of plane wave techniques1, ultrasound
has reached frame rates up to 20 kHz making it possible to observe and measure fast occur-
ring changes [1] such as functional changes in the brain [2], as well as increase sensitivity to
blood flow that allows more accurate filtering [3,4]. To increase blood’s contrast, micrometric
gas microbubbles can be intravenously injected in vivo. Contrast-Enhanced Ultrasound (CEUS)
is mostly used for perfusion studies and cardiac imaging [5].

Because conventional ultrasound imaging, Doppler, and contrast-enhanced ultrasound all
rely on the propagation of sound waves, ultrasound imaging is largely limited in resolution by
diffraction. Recently, Ultrasound Localisation Microscopy (ULM) has broken that limit by iso-
lating a small number of microbubbles as subwavelength sources in each image and localizing
them with micrometric precision [6–8]. Similar to PALM (PhotoActivated Localisation Micro-
scopy), it uses these agents as individual sensors to map the region of imaging by accumulating
thousands of events and adding them through density-based methods. When implemented at
kilohertz frame rates, ULM can also retrieve the trajectories of microbubbles carried in the
bloodstream and reconstruct several centimeters deep, hemodynamic maps of the vasculature
both in 2D and 3D [9–11], a feat rising to the challenge of multiscale imaging tools for both the
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vasculature and microvasculature. For example, typical imaging of a rat brain with craniectomy
in vivo with Doppler contrast-enhanced ultrasound and ULM is shown in [fig. 2.1] next to a post
mortem microangio-computed tomography (microangio-CT) for reference. Microvessels appear
on each modality but sharper and brighter on the ULM rendering (red triangles on [fig. 2.1]).

Figure 2.1 – Rat brain vascular imaging with in vivo ULM and post mortem
microangio-CT. a, Post mortem microangio-CT with perfusion of µAngiofil (Fumedica AG,
Switzerland) of the rat brain performed with a preclinical micro-CT. Slice of 400 µm. Red arrows
indicate corresponding vessels in the different images. b, In vivo Doppler contrast-enhanced ul-
trasound (CEUS) of the rat brain. c, In vivo ULM of the rat brain with 200 000 images at 1 kHz,
red squares indicate where the zooms below each image are taken.

Several teams have been implementing ULM using various localisation techniques over the
last few years [6,10,12–14]. The quality of ULM images is directly dependent on the signal-to-
noise ratio of the original images or detection filters but most importantly on the localisation
and rendering techniques. However, because each team uses different in vitro and in vivo models
as well as different probes, ultrasound machines, and acquisition parameters, comparing these
algorithms, along with their general approaches, is difficult. Progress in the field of ultrasound
super-resolution is hindered by a lack of widely accepted comparison metrics, even though several
attempts have been published on filtering [15], localisation [16–18], and tracking [15] errors.

In this paper, we present a comprehensive open data-processing framework for ULM, inclu-
ding six datasets, in vitro and in vivo – available at http://doi.org/10.5281/zenodo.4343435
- complemented by a series of universal performance metrics to evaluate quantitatively different
ULM implementations. We provide five of the most used algorithms for microbubble localisation
to compare their performances : Lanczos, spline and cubic interpolation (Lz-Interp, Sp-Interp,
Cub-Interp), Gaussian fitting of the PSF (Gauss-Fit), and a no-shift method that assumes ideal
centering of the microbubble in the pixel. The scripts along with our Localisation and tra-
cking Toolbox for Ultrasound Super-resolution (LOTUS), are available on a GitHub repository
(https://github.com/AChavignon/PALA). In Supplementary figure 6-1, we have compiled the
localisation methods used and their related articles as well as a few comments.
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Localisation
method

Related articles Comments

Gaussian fitting (Ackermann and Schmitz, 2016 ; Luke et
al., 2016 ; O’Reilly and Hynynen, 2013 ;
Song et al., 2018b) [19–22]

Usually, these works use a Gaussian
convolved PSF rather than a Gaussian
fitting with an optimizer.

Weighted ave-
rage based

(Christensen-Jeffries et al., 2015 ; Han-
sen et al., 2016 ; Heiles et al., 2019 ; Lin
et al., 2017 ; Song et al., 2018a ; Sou-
lioti et al., 2018 ; Viessmann et al., 2013 ;
Zhang et al., 2018 ; Zhu et al., 2019)
[10,13,15,23–28]

Except for Heiles et al 2019, these work
on data beamformed with pixels of sizes
below the wavelength or data beamfor-
med with commercial scanners which
might affect PSF shape and full width
at half maximum.

Lanczos based
interpolation
and Gaussian
fitting

(Errico et al, 2015) [9]

Spline based in-
terpolation

(Huang et al., 2020 ; Song et al., 2018b)
[22,29]

Linear based in-
terpolation

(Song et al., 2018a) [15] On top of the linear-based interpolation,
this paper convolves with a Gaussian
profile.

Cubic based in-
terpolation

(Song et al., 2018b) [22] This paper is a comparison of algo-
rithms

Radial symme-
try

(Parthasarathy, 2012) [30] (optic super-
resolution only)

RF-based (Brown et al., 2019 ; Christensen-
Jeffries et al., 2017a, 2017b ; Desailly et
al., 2013, 2015) [16,17,31–33]

These papers are based on radiofre-
quency data before beamforming. In
particular, the papers from the team at
Imperial College/Kings College London
use the onset of the Hilbert transform
of the RF signals.

In addition, we introduce two algorithms developed by our team called weighted average
(WA) and radial symmetry (RS). We provide all algorithms ready for use so that labs lacking
the expertise to implement ULM can contribute to the fast development of ultrasound super-
resolution imaging (see supplemental data). Importantly, we introduce metrics that address still
unanswered questions such as : how accurate and sensitive is the localisation algorithm [17], how
much is ULM affected by low SNR [13], what affects the precision of the code, how well is it
possible to reconstruct difficult structures such as highly tortuous vessels, aneurysms, stenosis,
where do the grid artifacts come from [34], and finally how can 3D ULM be implemented without
a dramatic increase in computational power and time ? The platform is designed to allow the
integration of new metrics and answers to questions the user might come up with on its own.

2.3 Results

Ultrasound localisation microscopy is a multi-step process comprising the acquisition of a
large number of frames, pre-processing, detection, localisation, and image reconstruction as
described in [fig. 2.2] and Supplementary Figure 1-1. Although this article is mostly focused
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on the comparison of localisation algorithms, readers will find, in supplementary material, the
scripts and appropriate open software (LOTUS) to perform each of these steps in the most
straightforward way. These scripts can be easily adapted to different acquisition types or various
computer setups and parallelized. In LOTUS, users can load their own acquired data, filter it,
localize microbubbles, track them and generate ultrasound super-resolution renderings.

2.3.1 In silico and in vivo datasets

To study the performances of different localisation algorithms, the first step was to create
and acquire 3 different datasets, each of which we make fully available for reuse in supplementary
materials. The first one ("in silico PSF"), the point-spread function (PSF) simulation, is designed
to study non-uniformity effects on localisation and spatial sampling effect on the beamforming
process. It consists of a point-like scatterer moved in a λ × λ space, the size of one pixel, by
λ/21 steps, resulting in 441 positions. The second dataset ("in silico Flow"), the microcirculation
simulation, allows for testing in silico more fundamental aspects of resolution such as the sepa-
rability of microvessels and the accuracy of microbubble tracking. It is comprised of complex 3D
tubes in the imaging plane mimicking an actual 2D imaging situation. Inside, point-like scatte-
rers are placed at random in each of the tubes section and then are propagated through 20 000
frames according to a Poiseuille flow model assuming continuity on streamlines. Concentrations,
speeds, and noise level can all be modified by the user and are presented in the methods sec-
tion 2.7. The maximum velocities in each of these tubes range from 0,05λ/frame to 3λ/frame.
We studied the localisation errors and the effect of different signal-to-noise ratios (SNR) using
this dataset. For these datasets, the point-like scatterer’s ultrasound response is simulated using
the Verasonics Research Ultrasound Simulator (Verasonics Inc., Kirkland Washington, USA),
using a 128 elements linear probe, with elements’ pitch at a wavelength (λ =100 µm).
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Figure 2.2 – Description of the framework for data simulation and performance as-
sessment. The framework presented here fits easily into the classical layout of ULM acquisition,
filtering/pre-processing, detection of microbubbles, localisation of events’ centers, tracking, and
mapping of the flow. Each dataset gives different information about the localisation process.
The separation criteria, which defines maximum resolution attainable is given by dataset "in
silico PSF". The ground truth based metrics are given by in silico datasets. In vivo datasets, "in
vivo rat brain perfusion", "in vivo rat brain bolus", "in vivo rat kidney", "in vivo mouse tumor",
give information about the in vivo visual aspect, the influence of the algorithms on the grid
effect and on computation time. Visual analysis is also provided by dataset "in silico Flow".
The PALA global score is calculated based on a combination of the metrics on the right column
computed on in vivo and in silico datasets. By summing and weighting each of these metrics
derived scores, we obtain the global score, designed to grade the algorithms’ performance.

While the simulation-based datasets give access to the ground truth and are useful to com-
pare the error of localisation-based metrics, the best validation is still in vivo experiments as
we are confronted with multi-factorial signal noise, breathing motion, speed of sound changes
coming from propagation through fatty tissue, pulsating blood and other phenomena arduous
to reproduce in simulation. Imaging different organs allow us to compare different physiologies,
hemodynamics, and anatomical geometries. The in vivo datasets comprise of :

— "in vivo rat brain perfusion", "in vivo rat brain bolus" : two Sprague Dawley rat brains
at different coronal sections. One was acquired while continuously injecting microbubbles
through the jugular vein (192 000 ultrasound images at a SNR of 29 dB), another one by
injecting a bolus of microbubbles in the caudal vein (170 000 frames at a SNR of 28 dB).

— "in vivo rat kidney" : a Sprague Dawley rat kidney (188 020 frames at a SNR of 26 dB)

— "in vivo mouse tumor" : A subcutaneous tumor implanted in an FvB strain mouse (30 000
frames at a SNR of 25 dB)

The in vivo angiography of the rat brain with continuous injection is named "in vivo rat
brain", which is the most complete dataset and one that has already been used as reference [8,35].
The skull of the rat was previously removed following craniotomy surgery protocol (detailed in
the Methods section). The other rat brain we imaged went through the same protocol with
a different method for injection. The rat kidney dataset was acquired after isolation of the
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kidney outside of the rat following lumbotomy protocol (detailed in Online methods). The tumor
dataset was obtained on a subcutaneous tumor in mice after implantation of primary cancerous
cells developed in mouse mammary tumor virus-polyoma middle tumor-antigen (MMTV-PyMT)
donor mice (detailed in Online methods). The kidney and mouse tumor datasets are more subject
to breathing motion than the rat brain since the animal is not fixed. These datasets will thus
allow us to compare the performance of the algorithms in low SNR, moderate motion situations.
The mouse tumor which is expected to have a disorganized vasculature is of particular interest.

On each of these datasets, and based on the state of the art we selected and applied 7
different localisation algorithms to retrieve subwavelength positions. They are then processed
by a Kuhn-Munkres assignment to perform tracking and velocimetry [36,37]. Final images are
reconstructed by density projection or velocity renderings. The whole framework is presented in
[fig. 2.2].

2.3.2 General comparisons of 7 algorithms using 11 metrics

To alleviate the current difficulty in comparing the attainable resolution in different organs
and by different groups, we report here 11 different metrics to compare various ULM algorithms.
In each simulated dataset, we look at the directional errors, statistical measures using a binary
classification test, and separation criteria to define maximum attainable resolution. For in vivo
results, we report an in-depth visual analysis as well as grid effect characterisation, and com-
putation time. In the end, the localisation algorithms are rated with an overall scoring called
PALA global score that takes into account errors, the ability to detect microbubbles accurately,
and computation time, computed on in silico and in vivo datasets (see Methods section 2.7 and
Supplementary Figure 5-1 to 5-4). The results are presented in [fig. 2.3].

Two algorithms, Gaussian fitting, and radial symmetry come out on top on almost every
quantitative index that we have devised. However, when looking at the time it takes to perform
ULM with tracking and localisation, the ranking is modified. The weighted average and the radial
symmetry-based algorithms are the fastest localisation implementations, while the Gaussian
fitting is almost 50 times slower. The values presented in [fig. 2.3b] were normalized according
to the fastest implementation which takes for the in vivo dataset around 3 minutes, faster than
the actual acquisition of the images.
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Figure 2.3 – Results of the study combined in the PALA global score for each algo-
rithm. a, PALA global score obtained with the different scores form "in silico PSF" dataset :
RMSE, "in silico flow" dataset : minimum separation measured between the two canals (i.e.
maximum resolution), Jaccard index, precision value, and "in vivo rat brain perfusion" : the
time factor, gridding index and saturation index based on saturation curves (see [fig. 2.7]). The
bigger the score, the higher is the performance of the algorithm. To reflect the importance of the
different indices, some of them were multiplied by coefficients (value in legend). These arbitrary
coefficients allow us to double the impact of RMSE, time factor, and Jaccard index, the three
indices we consider most critical. The weights used as well as the exact formulae for the conver-
sion of the metrics to arbitrary unit scores on a scale of 0 to 100 are available in the methods
section 2.7 and a supplementary dynamic table "PALA_GlobalScores_DynamicTable.xlsx" Dif-
ferent weights have also been chosen to reflect implementations where time or SNR influence
might be less crucial in the supplementary information. b, Computation time for each algorithm
compared to the fastest implementation, the no-shift implementation taking 3 minutes on our
high-end computer (Intel Core i9 @ 2,9 GHz 12 cores, NVidia RTX 2080Ti, 128 GB RAM @
2133 MHz). Error bars represent ±s.d. (N = 240 blocks of 800 frames). c, Maximum resolution
attainable on the dataset "in silico Flow" at SNR = 30 dB with different localisation schemes. λ
represents the wavelength. For each rendering, the point where the intensities of the two canals
reconstructed are distinct by more than 3 % is calculated. The lateral position at which it is lo-
cated is taken to calculate the real distance between the two simulated canals. That is taken as
the minimum separation that can be accurately recovered by the algorithm. It is the separation
index. d, Root mean square error of the localisation schemes for recovery of simulated points in
dataset "in silico Flow" with different SNR.

Overall the radial symmetry (RS) based and weighted average (WA) algorithms showed the
highest performance with the weights chosen. Looking closer, the maximum resolution attainable
measured as the separation criteria is the highest for the RS and Gauss-Fit based algorithms at
0,36λ and 0,46λ. The time factor, however, is the lowest for the WA with under 3 minutes of
calculation which is lower than the acquisition time with our computer. The large increase and
very low root mean square error (RMSE) minimum of the weighted average algorithm (0,13λ)
confirm that it is a very good candidate for localisation at a high signal-to-noise ratio (SNR)
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but that one should switch to either Gauss-Fit or RS when the SNR worsens below 30 dB. At
15 dB and downwards, one should theoretically consider using interpolation-based algorithms
(see Supplementary Figures 3-3). The gridding index, which is a quantitative measure of the
reprojection of localized microbubbles on the original beamformed grid, impairing accurate vessel
delineation, is maximized for both RS and Gauss-Fit approaches. This gridding index increases
when specific spatial frequencies are overexpressed.

2.3.3 Accuracy metrics in simulated datasets

We simulated both in silico datasets with 7 different signal-to-noise ratios from 10 dB to 60 dB
(white Gaussian noise model, 0,2 ohm impedance noise, ±10 dB amplitude, for clutter filtered
with 0,7 pixel wide 2D Gaussian kernel, see Supplementary figure 2-3). The different localisations
in the 30 dB set were classified depending on their distance to the scatterer simulated position.
When this distance is lower than λ/4, the localisation is deemed successful, otherwise, it is either
classified as a false negative (FN) if an existing scatterer was not detected or as a false positive
if no real scatterer was present (FP) (see [fig. 2.4a], and Supplementary Figure 3-6). The highest
number of localisations 386 000, calculated as the total of false and true positives is obtained in
the radial symmetry case, with 12 % more than the worst-rated algorithm, the Cub-Interp. The
number of true positives is the highest in the Gauss-Fit/RS-based algorithms with a value of 3,7
and 3,5 times higher respectively than the no-shift algorithm. The interpolation-based algorithms
have similar TP values while the cubic interpolation fares the worst. The same trends in FP
and FN numbers can be observed. To interpret these more easily, the precision, Jaccard, and
sensitivity indices were also plotted [fig. 2.4b]. For the three indices, the Gauss-Fit and RS come
out on top with as much as 85,9 % simulated scatterers being picked up by the best localisation
algorithm.

The sensitivities of WA and the best interpolation-based algorithms are quite low at around
40 %, while the precision is higher for the latter at 71,8 % [fig. 2.4b]. The no-shift algorithm has
the lowest values albeit not as low as one would expect given that no localisation is involved.
The Jaccard index which represents a detection rate is at most 63,2 % and can be as low as
11,8 % for the no-shift scheme. Gauss-Fit and RS are more precise than others. This is due to
a low localisation error, and as such a high cardinality of true positives. As the total number
of TP+FN is finite, this also means that the sensitivity index is high. For the weighted average
scheme, we measure a high precision and high sensitivity although its localisation error is the
highest among the schemes. It gives us a glimpse into why this happens : the TP and FN values
are almost identical to the best interpolation schemes.

The directional errors are calculated for every simulated point and every recovered localisa-
tion [fig. 2.4c]. At first look, WA and Cub-Interp localisation algorithms have similar error values
and standard deviations. However, their error distributions are very different and we can uncover
further insight about localisation behavior by closely studying them. The distribution axial error
of the latter has λ/10 peaks compared to the others’ smooth distribution. That points towards
jumps in the localisations. We hypothesize that this will cause a significant increase in the num-
ber of false negatives and a decrease in the number of true positives which can be verified in
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[fig. 2.4a], TPWA = 180 k, TP(Cub−interp) = 178 k and FNWA = 289 k, FN(Cub−Interp) = 290 k.

Figure 2.4 – Directional errors and statistical indices for performance on the da-
taset "in silico Flow" at 30 dB. a, Statistical measures of the different localisation schemes
for dataset "in silico Flow". The left direction indicates the false ensemble, the right, the true
ensemble. The total number of points simulated is 469 000. b, Statistical indices based on sta-
tistical measures for the different localisation schemes in percent. Means values of 20 blocks of
1000 continuous frames. Error bars represent ±s.d. Unpaired two-sample t-test of the means of
the different algorithms always returns p-values lower than 5 % except when "ns" is specified
(non-significant, p>0,05). c, Lateral and axial error distributions for the different localisation
schemes. Some of these distributions have skew for example the spline and Lanczos interpolation
schemes in the lateral direction. λ represents the wavelength. (N>100 000)

The largest standard deviation of the lateral error was found for the no-shift method as
expected. For the axial error, the algorithms have standard deviations between 0,06 and 0,23,
with the lowest being the GF and the highest being the no shift. For the Gauss-Fit and RS-
based algorithm, their lateral standard deviation error is around half lower than their axial
error. The Lanczos and Spline interpolations schemes have similar ratios between the lateral
and axial error standard deviation. The histogram distributions in the lateral direction for these
algorithms seem to follow a Power-law with a high exponent whereas the weighted average,
Lanczos, and spline kernel-based interpolation follow a linear law. The axial error distributions
all present sharp peaks in different patterns. The most notable pattern is the fork pattern at λ/10
on the interpolation-based methods reproducing the interpolation grid used. Another pattern
present in the radial symmetry and Gaussian fitting-based methods takes the shape of two sharp
peaks on either side of the center value showing a bimodal behavior where the microbubble is
localized in two preferred locations outside of the actual center. The RMSE is highly affected
by this difference in localisation in both directions and while the RMSE of the radial symmetry
and Gaussian fitting-based schemes are better than the others, the improvement in localisation

86



2. Article : Performance benchmarking of microbubble-localization algorithms for ULM

brought by these algorithms in the lateral direction is diminished in the final value of the RMSE.
These errors were calculated for seven different SNR and are presented in Supplementary Figures
3-3.

The various algorithms spatially shift the expected localisation in different ways. To study
this effect more precisely, it is useful to look at the results of the PSF simulation. The results
are presented in [fig. 2.5]. The two main results are visible at once : first, the interpolation-based
algorithms are scarcely affected by noise as they only take into account the closest neighboring
sample to build the final function, and second, they exhibit a quite high standard deviation of
their errors in the axial direction (sd(erraxspline) = 0, 19λ, sd(erraxcubic)) = 0, 22λ). Putting
it into perspective when plotting the absolute error at each of the λ/21 grid points helps to
understand the dynamics of the noise impact [fig. 2.5b]. When the SNR diminishes, the errors
of the best-ranked algorithms tend to show the bimodal behavior of the worst-ranked : axial
and lateral errors are distributed in two bands in each direction up until a certain SNR value.
At 15 dB the weighted average exhibits this behavior very clearly for the lateral error while
the GF and RS have an almost uniform distribution. All distributions and maps are presented
in Supplementary Figures 2-5 to 2-6 and 3-3. If we look more closely at the intensity profiles
generated by our framework [fig. 2.5c], we can see that displacement in any direction induces a
displacement of the maximum amplitude.
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Figure 2.5 – Study of PSF non-uniformity in direction and its effect on localisation.
a, Lateral, axial and root mean square errors averages with standard deviations measured for
the different localisation schemes on the dataset "in silico PSF" with different SNR. Errors are
standard deviations. Bold center lines show medians, upper and lower box limits show the upper
and lower quartiles, whiskers represent the first 5 % and 95 % quantiles. Round markers show
mean values. (N = 2646) b, Absolute lateral, axial, and root mean square errors for each position
where a scatterer was simulated inside the λ × λ grid with a SNR of 30 dB. λ represents the
wavelength. (N = 6 per pixel) c, 5λ×5λ PSF simulated for a scatterer displaced in the λ×λ grid
with λ/7 step. The intensity profiles demonstrate the inability of the wavelength-driven system
to accurately reflect sub-wavelength displacement. The dashed lines represent the true position
of the scatterer simulated.

However, even when moving close to the neighboring pixel situated (λ/5) further from the
center, the maximum amplitude remains at the center of the pixel ({x, z} = 0). The maximum
drop in intensity for each displacement is 12 dB below the peak amplitude on the connected
components of the central pixel. This means that the bimodal behavior observed above in the
axial error is due to low SNR that prevents the algorithms to use the information present in
the neighboring pixels to perform accurate localisation. This confirms that the interpolation
schemes don’t vary with SNR as much as the other schemes as they only use 3 points to perform
the interpolation. At SNR lower than 15 dB, localisation might fail in the WA and RS schemes
at giving accurate enough results and providing enhanced resolution in the axial direction. The
spatial frequency peak to baseline analysis detailed in the methods section 2.7 is presented in
[fig. 2.7]. The cubic interpolation has a large score that is in line with what is described in the
next section. The Sp-Interp and WA seem to have the same level of gridding. The radial and
Gaussian fitting schemes come out on top with values almost 3 times less than the worst scheme.
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2.3.4 Image quality metrics in silico and in vivo

With the provided datasets, both simulated and real microcirculation can be evaluated with
the various algorithms. For instance, [fig. 2.6] shows the whole view of the ULM rendering of
the simulated microcirculation. There are notable differences in how well algorithms manage
to recover the initial shapes. In some cases, the overall contrast of the structures compared to
the target is lower, with some vessels or part of vessels disappearing for example in the no-shift
or cubic interpolation schemes. The horseshoe pattern and ULM watermark [fig. 2.6b] are the
hardest structures to recover, few algorithms seem to perform well. Gauss-Fit/RS/Sp-Interp
seem to yield the rendering closest to what was simulated, especially the curvature before and
after the horseshoe. This shape is interesting as it is similar to saccular aneurysms. The smallest
tubes are correctly represented in most cases but the separation index presented in [fig. 2.3]
gives us an idea of the maximum resolution attainable which is the gold standard for resolution
determination.

Figure 2.6 – 2D ULM density-based renderings of "in silico Flow" along with a
focus on particular areas. The different renderings are obtained by giving each pixel in the
image a value that is the number of trajectories passing through that coordinate. a, Target to
be recovered by the algorithm. Composite rendering of 20 000 frames. b, Zoomed in renderings
for the different localisation schemes on the horseshoe pattern. c, Zoomed in renderings for the
different localisation schemes on structures with various diameters and characteristics.

The no-shift is valuable to study a hypothesis made in a previous paper about 3D ULM [37]
stating that the grid effect appears because of erroneous localisation in areas of low SNR. Because
the no-shift does not involve sub-pixel localisation, it should suffer the most from the grid effect
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and one can see that it does, appearing in all of the structures smaller than the wavelength of the
ultrasound sent (100 µm). Some behaviors are only visible when zooming in [fig. 2.6c]. The WA
and the Cub-Interp scheme seem to suffer similar grid effects on the same tubes. The Sp-Interp
only suffers gridding on the two smaller curved tubes (10 and 5 µm). The Gauss-Fit and RS, on
the other hand, adapt completely and do not suffer from any gridding on any curved tubes. More
renderings are produced in Supplementary Figures 3-1, 3-2, 4-2, and 4-3. We devised an index
to measure the grid-effect by a spatial frequency peak to baseline analysis in both directions.
The value of that index grows with the severity of gridding. The values are reported in [fig. 2.7]
next to the renderings of the brain vasculature. The no-shift-based ULM performs very poorly in
vivo as predicted by the simulation and has the highest gridding index. The vessels in the cortex
rendered by that scheme suffer from considerable gridding making their structure disorganized.
The Cub-Interp also suffers from gridding as predicted, however, the WA localisation-based
ULM is in appearance not gridded. To further investigate the effects of localisation, we zoomed
in on a specific subcortical region where the grid effect is maximum, and where there is a large
variety of vessel sizes [fig. 2.7b]. Our previous conclusion holds partially. The Cub-Interp is still
massively subjected to gridding and we can see some gridding appearing in specific regions in
WA (indicated by white triangles). For the four best-ranked algorithms, almost no gridding is
present in the images in vivo. One considerable difference can be noted though between the
RS-based ULM and the interpolation schemes : the vessels seem more detailed and sharper in
the interpolation schemes. In RS, there seems to be a lot of small crossing trajectories in between
the brightest and largest vessels.

Further insight can be drawn from [fig. 2.8] where the other in vivo datasets are presented. In
the kidney, where the vasculature is organized differently than in the brain, these small crossing
trajectories are not observed for the RS scheme. In the tumor, the vasculature is disorganized
but no crossing trajectories are observed anyway. The difference between the best of the inter-
polation schemes (Sp-Interp) and the GF or RS algorithms is notable in the tumor where fewer
vessels are being picked up by the former than the latter. The saturation curves, counting the
number of illuminated pixels throughout the reconstruction, show us the capacity of algorithms
to detect new structures. When interpolated based localisations saturate, WA/Gauss-Fit/RS
are still recovering new pixels in the image. Finally, the RS obtain the highest final saturation
value at 48,2 %, 1,9 % above the Weighted-Average.
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Figure 2.7 – 2D ULM density-based renderings of "in vivo rat brain perfusion",
with gridding index and saturation. The different renderings are obtained by giving each
pixel in the image a value that is the number of trajectories passing through that coordinate. a,
Rat brain rendering using radial localisation algorithm. Composite rendering of 192 000 frames.
b, Gridding index calculated on the dataset "in vivo rat brain perfusion" for every algorithm.
c, Zoomed in portions of rat brain ULM using cubic interpolation, weighted average, spline
interpolation, and radial symmetry-based localisations. d, Saturation coefficient calculated for
each algorithm. For more detailed renderings, see Supplementary Figures 4-2 to 4-3

The results obtained on the three other in vivo datasets are presented in [fig. 2.8] (see also
Supplementary Figures 4-5 to 4-7). The patterns described in the previous dataset still hold.
In the in vivo rat brain bolus, the superiority of the GF and RS algorithms is confirmed, the
overall score obtained by the RS is even higher than its score on the rat brain perfusion dataset.
This superiority and the GF algorithms’ high-quality imaging is best illustrated with the tumor
where few vessels are present and are characterized by a disorganized structure. The GF and RS
algorithm depict evidently more vessels than the other schemes. The gridding effect is clearly
seen in the WA and Cub-Interp localisation schemes. As for the Sp-Interp, its imaging quality
is quite high for example in the kidney, it is almost identical to the GF algorithm, but in the
tumor dataset, we can see clear evidence that it localizes fewer vessels than GF and RS. The
partial score (obtained from time, gridding, and saturation) difference between rat brain and
tumor for the RS is 23 % while for the Weighted Average it is considerably less at 15 %. This
difference for the interpolation-based schemes is interestingly constant at 22 %. For the no-shift,
the ratio is 19 %.
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Figure 2.8 – 2D ULM density-based renderings of 3 other in vivo datasets, with
partial scores. Density renderings obtained with radial symmetry are presented for 3 other in
vivo datasets from the rat brain, rat kidney, and mouse tumor. Below each image is presented a
cropped area (in white) of the same respective datasets obtained with Weighted Average, Cub-
Interp, Sp-Interp, and Gaussian fitting renderings. Three dataset-specific metrics are presented
on each of these datasets for all localisation algorithms, computation time, gridding index, and
saturation index. a, In vivo rat brain imaging obtained by injecting microbubbles with bolus
in the tail vein. The imaging plane acquired is different from the previous dataset presented.
Noise is present on the far left corner of this dataset due to the remaining bone presence.
Composite rendering of 170 000 frames. b, In vivo rat kidney imaging obtained after isolating
the kidney outside of the abdomen. Motion has been corrected for. The vascular structure is
clearly recognisable with the two main arteries and veins on the left of the image. Composite
rendering of 188 000 frames. c, In vivo mouse tumor imaging obtained on a subcutaneous back
tumor. The vascular structure here is clearly disorganized and not as sharp as in the kidney and
brain images. Composite rendering of 30 000 frames. All scale bars, 1 mm.

2.4 Discussion

The ULM workflow evaluated here includes every step after data acquisition/generation to
final rendering, along with the calculations of the various proposed metrics for ULM quality. The
localisation step alone was benchmarked as it is the most variable aspect of ULM algorithms used
by different teams. However, filtering, ultrasound acquisition parameters, contrast agent types,
and tracking algorithms should also be studied. Partial studies have been made about filtering
[37,38], contrast agent types [39,40] ; ultrasound acquisition parameters [22] as well as tracking
algorithms [38] but it is hard to draw general conclusions for the techniques as these papers do
not use the same datasets. We hope that with the datasets provided in this paper, comparison
and accurate characterisation of all the steps will be feasible. Devising metrics to compare and
rate specific aspects of localisation is a crucial step in providing a better understanding of super-
resolution imaging. Visual scoring by radiologists, neurologists, or physiologists will be required
to establish quality grading for each application. However, ULM will first need to gain better
uniformity through quantitative and objective metrics assessments.
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Thanks to the different datasets generated, we can quantify the influence of PSF inho-
mogeneity, size, complexity, the position of the shape to recover, and behavior in vivo of the
localisation schemes. The in vivo datasets are particularly important as they validate the dif-
ferent approaches in a pre-clinical setting. Specifically, they focus on brain, kidney, subcutaneous
tumors which have very different vascular organisations and exhibit different experimental cha-
racteristics. For example, the tumor and kidney images will be subjected to more significant
breathing motion, the tumor will also be fed by disorganized and low perfused vessels. The
metrics were chosen to be as universal as possible and should work in any workflow, especially
the ground truth-based metrics. The availability of the in vivo datasets should be seen as an in-
centive to both enhancing existing localisation algorithms and comparing the imaging quality of
new in vivo applications. These in vivo datasets can also be used to try new approaches without
going through the many stumbling points strewn along with preclinical experimentation.

We think the metrics presented here could be used whenever a new processing step or techno-
logy for ULM is implemented. Firstly, the improvement in localisation following the integration
of this innovation should be characterized by using the "in silico" PSF and "in silico Flow" data-
sets. Rather than relying on the full width at half maximum of vessels, these metrics are based on
the ground truth and thus are more accurate in quantifying localisation improvements. Secondly,
the increase in the number of localisations should be quantified by using the statistical indices
(True Positive, False Negative, and Positive), and the impact of that increase be measured with
the Separation Index thanks to the codes available on the platform. Finally, we recommend that
the impact of any innovation in ultrasound super-resolution is benchmarked on in vivo data as
this technique’s main application is pre-clinical and clinical imaging of the microvasculature. In
order to include this, the in vivo datasets given here should be used as databases and the metrics
Number of detections, Saturation, Gridding Index, and Processing Times should be computed
and discussed in the report. The combination of these scores in a global score (identical to the
PALA global score or with different weights to reflect other scenarii) is made easy by the dyna-
mic table on the platform and will allow the community to evaluate the innovation at a quick
glance.

An interesting aspect brought by the distribution errors point of view is the peaks present in
the cubic, Lanczos, and spline interpolation schemes for the axial error. They are periodic with
a frequency corresponding to the λ/10 interpolation grid. This would lead to a clear pattern on
the final images.

On image quality metrics, we notice that the grid effect is especially present for interpolation-
based localisation algorithms. It is very similar to quantisation in its form and as the no-shift
method confirms, it is due to errors in the localisation. This means that in interpolation schemes,
gridding comes from a reprojection of the localized center towards the center of the original pixel
grid. It can be linked to low SNR in certain regions following this line of thought : if SNR is low,
the full width at half maximum of the intensity increases so much that covered by the clutter
noise, not enough information is present in the profiles to perform an accurate interpolation
or localisation. When confronted with low SNR images, the algorithms tend to calculate the
super-resolved center very close to the original center because it lacks sufficient signal, and thus
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all positions align along one line, tracing that gridding pattern. This is confirmed by looking
at where gridding happens in Lz-Interp and Sp-Interp schemes in silico or in vivo. In the large
vessels, the number of events is sufficient to compensate for that effect, but for smaller vessels,
the density of microbubbles is too low. This can be seen in the tumor images.

As such, attention should be paid to the reconstruction grid used for rendering. Decreasing
the pixel size too much would increase the grid effect and the interpolation kernels, making the
calculations more time-consuming. In vivo, the interpolation factor depends on the maximum
theoretical resolution attainable, and as such, we advise that the super-resolved image pixel size
and the maximum theoretical resolution be matched. One can note that even though localisation
is performed poorly in the no-shift scheme, the rendering still appears believable and that should
be kept in mind when evaluating the quality of ULM. Additionally, as was seen in the no-shift
localisation scheme, if the reconstruction grid is too fine but the tracking algorithm contains
an interpolation of tracks or smoothing, the grid effect may disappear and some artifacts may
appear. These artifacts will lead to erroneous velocity estimations which can be measured and
characterized by looking at the Poiseuille distributed profiles for these small vessels. Another
difference to be noted is the lower gridding index calculated for WA compared to Sp-Interp
although in [fig. 2.7b] the gridding effect is clearly higher. With 7,00 M events localized in the
in vivo rat brain perfusion dataset, WA is the algorithm that localizes the most events (1,3 M
more than Sp-Interp). The lower precision and higher RMSE compared to the Sp-Interp means
that the final rendering contains a lot more erroneous localisations thus decreasing the principal
peaks’ amplitude in the frequency analysis devised for the gridding index.

In vivo, interpolation-based localisations seem to have a very sharp delineation of the vessels
whereas RS/Gauss-Fit have many small trajectories going in and out of the most intense vessels.
This makes the image obtained by the spline interpolation localisation look better than that
obtained with the radial symmetry-based localisation. The latter looks like it has more noise
than its interpolation-based counterpart. However, the in silico metrics tell us that the RS
localisation is more sensitive and precise, meaning that it localizes microbubbles more correctly.
It is confirmed by looking at the total number of particles localized [fig. 2.4], where the increase
in the number of microbubbles localized in the radial symmetry-based algorithm is 21 %, and by
the saturation, 4 % higher than the second algorithm. We hypothesize that the small trajectories
in between vessels are also small vessels that can represent the capillary bed. When looking at
how the kidney and tumor images are depicted by the different algorithms, we note the absence of
cross trajectories. The duration of ultrasound imaging in these organs does not allow to represent
the capillary bed clearly as the recovery of small vessels needs longer acquisition times. If the
cross trajectories were due to noise, however, we would see them regardless of recording duration.
A possible way to verify this in vivo would be to have access to the ground truth for example
by observing fluorescently labeled microbubbles with ULM and optical imaging. A recently
published study has indeed used such microbubbles [41]. Although coming in second after the
Gaussian fitting algorithm in precision, and Jaccard index, the radial symmetry remains a good
candidate for analysis of the capillary bed. Globally if time and low RMSE are more critical
than an accurate classification of microbubbles, then the radial symmetry should be favored.

94



2. Article : Performance benchmarking of microbubble-localization algorithms for ULM

The time factor, measured for the fastest algorithm, is critical to the fast testing of many
different parameters. If the algorithm of localisation runs for hours before being able to deliver a
full image, changing parameters and waiting for the result will take days. This becomes critical
in 3D as the third dimension makes everything considerably more complex. In our team, we have
chosen to give priority to speedy calculations. That meant that in 2D, it only takes us 3 minutes
to perform full ULM on 192 000 images which is less than the total acquisition time (4 minutes).
Our computer is largely above average in terms of performance (Intel Core i9 @ 2,9 GHz 12
cores, NVidia RTX 2080Ti, 128 GB RAM @ 2133 MHz) but the ratio of speed improvement
would be similar for any machine. This implementation appears much faster than many other
algorithms. It improves the applicability of ULM, by allowing a simultaneous acquisition and
reconstruction. In a clinical setting, that also means that the practitioner does not have to wait
for its result and can either make another image in a matter of minutes or deliver his diagnosis.

The PALA global score we have devised and presented here aims at compiling all of these
different metrics to aid algorithm selection. Our own defined global score was aimed at favoring
fast and low error algorithms. However, one might want to favor calculation time above all other
metrics for real-time applications or 3D. To do this we provide a dynamic table in supplemen-
tary (PALA_GlobalScores_DynamicTable.xlsx) (see Supplementary figures 5-2 to 5-4) where 6
different scenarios were designed to reflect experimental requirements : Non-weighted, 3D ULM,
2D scanning, Real-time, Low SNR, and our own defined global score. An additional line called
New Entry allows the reader to set its own set of weights.

Several limitations remain in this study. For instance, the localisation is performed on mi-
crobubbles imaged at a high-frequency (15 MHz), limiting the effects linked to the resonant
oscillations of microbubbles [17]. While that allows all of the results on the errors to be readily
transposable to other frequencies, this is only applicable if linear imaging is used. Also as we
have no access to ground truth in vivo at these depths in living animals, the structure of the ca-
pillary can only be hypothesized. We have not included the impact of beamforming techniques
aimed at enhancing the PSF and CNR, as well as the different tracking algorithms available
for ULM. However, thanks to the versatility of our framework, these can be easily included
and benchmarked ad hoc. This versatility can be put to use to develop new metrics. One very
valuable metric would be an index to benchmark the quality of ULM algorithms in between
organs and in between datasets coming from different groups. Comparing organs that have a
very different vascular organisation, such as the kidney or the brain, remains a challenge. In
2D, the possibility to have an atlas of the vasculature of the rat’s brain could be explored but
will probably run into out-of-plane related issues (motion, size of the plane at focus, interrupted
tracks, reprojection of vessels).

The noise simulated in the in silico dataset is a simple model aimed at imitating clutter
noise. Added to the beamformed images, it does not take into account jitter, false peak errors
in the radiofrequency data, readout noise from the electronics, nor does it represent potential
motion. As the in vivo data we have presented have been filtered with a spatiotemporal clutter
filter, our aim, by choosing this simplistic approach, was to reproduce SNR values and aspects
seen in the in vivo cases. However, thanks to the versatility of our platform, any noise model
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could be added to the in silico dataset easily.
We hope that these algorithms, datasets, and metrics will improve the comparisons and

discussions among the growing ULM community and allow more users with less ultrasonic ex-
pertise to exploit these new methods. Besides potentially becoming a valuable clinical imaging
modality, ULM opens a new window to observe the microcirculation in-depth and complements
other laboratory imaging methods that lack either resolution or penetration.

2.5 Outlook

We have developed a platform to analyze and measure the performance of the most used
localisation schemes in Ultrasound Localisation Microscopy. This led us to integrate these in
an open-source algorithm, which is available in the supplementary information, to facilitate the
dissemination of the technique for research groups around the world. Furthermore, we provide the
data and scripts needed to benchmark future techniques or other aspects of the ULM process.
Also, these algorithms can be readily used on emerging contrast agents such as acoustically
activated nanodroplets, biogenic gas vesicles, or novel imaging applications such as 4D ultrasound
or non-linear imaging. This open framework could benefit from further development such as
non-linear behavior simulation or tracking improvement. Finally, we have presented two novel
algorithms, one of which obtains the highest score according to the criteria proposed here. With
the advent of new artificial intelligence-based super-resolution methods, the metrics devised will
help to compare and characterize such methods. We see great potential in the collective use of
these resources to improve our knowledge of ULM, increase its quality, and provide better and
faster imaging for 3D developments.

Reporting summary.

Further information on research design is available in the Nature Research Reporting Sum-
mary linked to this article.

Data availability

The main data supporting the results in this study are available within the paper and its
Supplementary Information. All data generated in this study, including source data and the data
used to make the figures, are available from zenodo with the identifier https://doi.org/10.
5281/zenodo.4343435

Code availability

All the codes used for data acquisition and for data analysis referenced in this resource
are available on a GitHub repository, along with potential updates and can be downloaded at
https://github.com/AChavignon/PALA.
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2.7 Methods

2.7.1 Point Spread Function dataset ("in silico PSF")

The Point-Spread Function (PSF) simulation is designed to study non-uniformity effects
on localisation and spatial sampling effect on the beamforming process. A point-like scatterer
is simulated using the Verasonics Research Ultrasound Simulator (Verasonics Inc., Kirkland
Washington, USA). The position of the scatterer is moved by λ/7 increments in both directions in
a λ×λ space. For each of these positions, the radiofrequency response, as well as its beamformed
image, was produced using 3 tilted plane waves emitted from a 15 MHz linear probe, with 128
elements spaced by one wavelength. The speed of sound was set to 1540 m/s.
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2.7.2 In silico angiography dataset ("in silico Flow")

The media simulated comprised of 11 tubes with various geometries with various complexity
(see [fig. 2.6] and Supplementary table 6-2, Supplementary Figure 2-1) :

Structure Diameters Maximal
velocities

A pseudo double helix 3λ vmax = 3λ/frame
2λ vmax = 2λ/frame

A curved tube with a constant diameter and a hor-
seshoe pattern

0,5λ vmax = 0, 5λ/frame

0,2λ vmax = 0, 2λ/frame
3 curved tubes with 3 different diameters 0,1λ vmax = 0, 1λ/frame

0,05λ vmax = 0, 05λ/frame
4 spreading tubes with a constant diameter 0,1λ vmax = 0, 9λ/frame
A watermark comprised of the word ULM that does
not serve other purposes but identification

0,1λ vmax = 0, 4λ/frame

To simulate moving microbubbles, we chose initial random positions in the tubes and re-
corded them as point-like scatterers. For each of these positions, a trajectory calculated by
Poiseuille’s law was assigned based on their position in the cross-section of the tube. We consi-
dered that microbubbles could not jump from one trajectory to another and so had to follow
the same trajectory for as long as it is simulated. Using the Verasonics Research Ultrasound
Simulator, we simulated radiofrequency and beamformed images of a moving scatterer in a
7 × 14,9 mm2 area insonified with 3 tilted plane waves with a 15 MHz linear probe, with 128
elements spaced by one wavelength. The simulation sequence was based on the Vantage example
script (Vantage release 4.0.0) FlashAngles and adapted to save either radiofrequency data and
beamformed images with λ × λ pixel size. The speed of sound was set to 1540 m/s. For each
image in the two in silico datasets, we added clutter noise modeled by a Gaussian filtered white
Gaussian noise (see Supplementary Figure 4-2). The parameters for the white Gaussian Noise
were matched with a typical 30 dB noise present in our in vivo images : we used wgn MATLAB
(The MathWorks, Inc., Natick Massachusetts, USA) function to generate a 0,2 ohm impedance
noise, with a ±10 dB amplitude. The resulting noise was then filtered using a 2D Gaussian kernel
of size 0,7 pixel. Finally, the noise was added to the beamformed image by choosing an amplitude
in dB between the maximum intensity value of the beamformed image and the average intensity
of the generated noise. This process results in noised images, with a user-selected SNR, and a
pseudo clutter with 20 dB of amplitude.

2.7.3 In vivo dataset ("in vivo rat brain perfusion" and "in vivo rat brain bolus")

All animals received humane care in compliance European Community Council Directive of
22nd September 2010 (010/63/UE) and approved by the institutional committee C2EA-59 : "Co-
mité d’Ethique en matière d’Expérimentation Animale Paris Centre et Sud" under the protocol
2015–23. 8-10 weeks Sprague-Dawley rats were obtained from Janvier Labs (Le Genest-Saint-
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Isle, France). The animals were kept for at least a week before surgery. Water and a commercial
pelleted diet SAFE A04-10 (Augy, France) were available ad libitum. SAFE FLAKE sawdust
was used as bedding, enrichment such as pieces of cardboard, paper tunnels were provided. After
5 minutes in the induction cage filled with a mix of air and 5 % of Isoflurane, the animal was
placed on the back on a heated plate with a respiratory mask. The mix was replaced with O2

mixed with 4 % of Isoflurane. The depth of the anesthesia was tested by the absence of with-
drawal reflex when pinching the toes of the hind limb. A jugular vein catheter was then placed
and craniotomy surgery was used to remove the skull on a window in between the Lambda and
Bregma planes and 14 mm wide. 400 µl of Sonovue microbubbles (Bracco Imaging®, Milan, Italy)
were injected at a steady rate of 80 µl/min to keep a stable concentration in the bloodstream or
with boli in the second dataset. A continuous ultrasound acquisition comprised of 240 blocs (or
213 blocs for bolus dataset) of 800 frames taken at a compounded frame rate of 1000 Hz with 3
tilted plane waves [-3 ;0 ;3]° or ([-5 ;0 ;5]° for bolus dataset) using a 15 MHz centered frequency
probe manufactured by Vermon®, Tours, France with a 0,1 mm pitch. Acquisitions lasted 4 min
for the perfusion dataset, and 3 min 30 sec for the bolus dataset. Elevation focusing is provided
through a plastic lens to reach 500 µm at 8 mm. The radiofrequency data were beamformed on
the ultrasound machine’s GPU (SuperSonic Imagine, Aix-en-Provence, France) and transferred
to an external hard drive for later processing. The microbubbles’ SNR was measured on a filte-
red image as the intensity ratio between the 10 brightest microbubbles and the average image
intensity.

2.7.4 In vivo dataset ("in vivo rat kidney")

All animals received humane care in compliance European Community Council Directive
of 22nd September 2010 (010/63/UE) and approved by the institutional committee C2EA-59 :
"Comité d’Ethique en matière d’Expérimentation Animale Paris Centre et Sud" under the proto-
col APAFIS #16874-2017122914243628. The same housing protocol and strain of rat were used
as the animals used for the brain experiments. The kidney was exposed through a lumbotomy
incision and placed on an acoustically absorbing material to facilitate imaging. A heat lamp was
used to prevent hypothermia of the animal. Ultrasound gel was applied on top of the imaging
area to provide coupling, Sonovue microbubbles (Bracco Imaging®, Milan, Italy) were injected
in boli via a jugular vein catheter. A continuous ultrasound acquisition comprised of 240 blocs
of 800 frames taken at a compounded frame rate of 1000 Hz with 5 tilted plane waves [-10 ; -5 ;
0 ; 5 ; 10]° using a 15 MHz centered frequency probe manufactured by Vermon, Tours, France
with a 0,1 mm pitch. The acquisition lasted 4 minutes. Elevation focusing is provided through a
plastic lens to reach 500 µm at 8 mm.

2.7.5 In vivo dataset ("in vivo mouse tumor")

All animals received humane care in compliance European Community Council Directive
of 22nd September 2010 (010/63/UE) and approved by the institutional committee C2EA-34 :
"Comité d’Ethique en matière d’Expérimentation Animale Paris Descartes" under the protocol
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APAFIS #25169-202008071746473. For this study, MMTV-PyMT transgenic mice were back-
crossed with FvB/NCrl mice (Charles River Laboratories, Wilmington Massachusetts, USA).
A transplanted model of the MMTV-PyMT was used for this study. Tumor implantation was
performed using primary tumors developed in donor mice. Donor mice with primary tumors
of ∼10–15 mm were killed and tumors were pooled, dissociated, and then re-injected orthoto-
pically in receiver mice. Tumors were dissociated mechanically and incubated for 30 minutes
at 37 °C with DNase I (100 µg/ml, Roche Diagnostics GmbH, Mannheim, Germany), collage-
nase (1 mg/ml, Roche Diagnostics GmbH, Mannheim, Germany), and hyaluronidase (1 µg/ml,
Sigma-Aldrich, St. Louis Missouri, USA) in RPMI with 2 % serum. After red blood cell lysis and
filtration on a 70 µm sieve, the cell suspension was rinsed 3 times in PBS and used for tumor
transplantation. Thus, 106 cells isolated from tumors of MMTV-PyMT mice were injected in
100 µl of PBS in the mammary fat pad of 8 weeks-old FvB mice. About 10 days after inoculation,
transplanted PyMT tumors reached a diameter of ∼6 mm. A continuous ultrasound acquisition
comprised of 150 blocs of 200 frames taken at a compounded frame rate of 500 Hz with 5 tilted
plane waves [-10 ;-5 ;0 ;5 ;10]° using a 15 MHz centered frequency probe manufactured by Ver-
mon, Tours, France with a 0,1 mm pitch. The acquisition lasted 2 min 30 sec. Elevation focusing
is provided through a plastic lens to reach 500 µm at 8 mm.

2.7.6 ULM workflow and detection

ULM is a multi-step method. The general layout is presented in [fig. 2.2] and Supplementary
Figure 4-8. Firstly, one needs to acquire a large number of frames in the region of imaging. Then,
a detection process takes place to enhance the signal of microbubbles. Close microbubbles are
isolated. In silico, such a step is dispensed with as the signal-to-noise ratio is set high enough
in the simulation. For the in vivo dataset, we use the Singular Value Decomposition approach
[4,42,43]. By rearranging a continuous set of beamformed images as a Casorati matrix (Nz×Nx,
Nt), we will use the new basis given by the SVD to filter the tissue from the microbubbles
according to its spatiotemporal decorrelation [44]. We remove the four highest energy vectors
out of a basis of 800.

2.7.7 Localization algorithms
Simulated beamformed image centered on a microbubble. The
pixel size is λ × λ. The real position of the simulated scatterer
is 20,3λ the lateral position, and 61,3λ the axial position and is
represented by the yellow solid dot. To apply the localisation
kernel, the full image is cropped and centered on the pixel
with the highest intensity. The localisationkernel returns the
position shift of the estimated. The No-shift algorithm will
always return a null shift.
The image is rendered with a log compression.
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Interpolation based algorithm
Simulated beamformed image centered on a microbubble with
interpolation to illustrate interpolation-based algorithms. Each
pixel is divided into 10 × 10 subpixels. Different localisation
methods can be used : cubic, Lanczos, spline.

Weighted average algorithm
Simulated beamformed image centered on a microbubble. Ar-
rows illustrate the process of weighted average algorithm. For
the axial shift, the image intensity (without log compression)
is summed over the 5 lateral pixels, and weighted with [-2 ;-
1 ;0 ;1 ;2] coefficients and divided by the total intensity.

zshift =
∑2
i=−2

∑2
j=−2 I(i, j) · j∑2

i=−2
∑2
j=−2 I(i, j)

Gaussian fitting algorithm
The top right-hand image is the input image of a centered
microbubble with a log compression. The bottom right-hand
image shows the Gaussian function used for the fitting.

Radial symmetry algorithm
Simulated beamformed image centered on a microbubble with
equipotential lines plotted in blue. The red arrows show the
direction and amplitude of the gradient and point on the mi-
crobubble position.

2.7.8 Tracking algorithm

After microbubbles’ positions are measured and stored, a tracking algorithm was imple-
mented based on the Hungarian method or Kuhn-Munkres algorithm for assignment. For each
particle, the squared distance to all of the particles in the subsequent frame is computed. We
obtain a vector containing Nparticles (t + dt), the number of particles in the frame (t + dt). By
applying the Kuhn-Munkres algorithm, we are able to find the optimal pairing for the sub-
sequent frames by minimizing the total squared distance. We can calculate the velocities of each
microbubble by differentiating each position in a trajectory according to the time vector.

2.7.9 Reconstruction

We build the final image by accumulating all the super-resolved positions of the microbubbles
through time in a user defined pixel grid in a Maximum Intensity Projection fashion. The pixel
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intensity represents the number of tracks passing through this pixel (see Supplementary Figure
4-9).

2.7.10 In silico metrics

Thanks to the simulation tool, we have access to the ground truth and can devise numerical
and several statistical metrics based on classification :

— the error of localisation in two directions Z, X and calculate the average root mean square
error (RMSE). (z0;x0) represent the absolute position of the scatterer, and (z;x) the po-
sition measured by algorithms.

δz(i) = z0
i − zi δx(i) = x0

i − xi

RMSE = 1
N

n∑
i

√
(xi − x0

i )2 + (zi − z0
i )2

— True-positives (TP) : a microbubble was simulated and a microbubble was localized in a
λ/4 excluding neighborhood

— False-positive (FP) : a microbubble was localized but no microbubble was simulated in the
neighborhood

— False-negative (FN) : no microbubble was localized within a distance λ/4 of the simulated
microbubbles

— the Jaccard index as : JAC = TP/(FN + TP + FP )

— positive predictive value (precision) p and recall (sensitivity) : p = TP/(FP + TP ), and
r = TP/(FN + TP )

— separation index : minimal distance between inside borders of simulated canals, maximum
resolution criteria

2.7.11 In vivo metrics

A visual analysis of the in vivo ULM rendering is done for each of the algorithms following
several criteria : the number of localisations, likeliness of the trajectories, histogram of trajectory
lengths, and visual aspects such as aliasing and branching vessels. The saturation curve repre-
sents the fraction of non-zero pixels in the image. The power spectral density of the spectral
content in the (Z,X) directions of the intensity was calculated as :

Fz = FFT

(∑
x

I(z, x)
)

Fx = FFT

(∑
z

I(z, x)
)

The peak to the baseline value of the two first peaks of the power spectral density are summed
in a logarithmic scale to quantify the amount of aliasing present in the image. For more details
see Supplementary Figure 3-16. Finally, the computation time was evaluated for each algorithm
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in the in vivo case and compared to the fastest algorithm. All 11 metrics can be summarized in
a table (see Supplementary table 6-3).

Number Measurement Dataset
In silico PSF In silico Flow In vivo

1 Lateral error X X
2 Axial error X X
3 RMSE X X
4 True Positive X
5 False Negative X
6 False Positive X
7 Gap X
8 Number of detections X
9 Saturation X
10 Gridding Index X
11 Processing time X

2.7.12 Conversion metrics to scores

Before building the global score, metrics are normalized into a percentage value. The table
Supplementary table 6-4 explains the conversion from metrics results to scores. The global score
is a weighted average of these individual scores.

Metric Unit Conversion Score Range

RMSE Wavelengths Score(xi) = 100 · (1− xi

0,5λ ) 0λ : 100/100
0,5λ : 0/100

Processing Time Seconds Score(xi) = 100 ·
(

1− 0, 5 log10

(
xi

min(x)

)) min(x) : 100/100
100 ·min(x) : 100/100

Separation Index Wavelengths Score(xi) = 100 · (1− xi

1λ )
0λ : 100/100
1λ : 0/100

Gridding Index dB Score(xi) = 100 · (1− xi

30 )
0 dB : 100/100
30 dB : 0/100

Jaccard % Score(xi) = xi
100 % : 100/100
0 % : 0/100

Precision % Score(xi) = xi
100 % : 100/100
0 % : 0/100

Saturation [%] Score(xi) = xi
100 % : 100/100
0 % : 0/100

2.7.13 Micro angiography Computed Tomography (microangio-CT) with µAngiofil

The animal was heparinized and carotid arteries were cannulated. The brain was perfused
with saline (NaCl) at the animal’s temperature to wash out the blood. Then the µAngiofil
(Fumedica AG, Switzerland) was perfused until the brain, tongue, and eyes became blue. After
polymerisation of the µAngiofil (at least 30 minutes), the head was removed and fixed with
paraformaldehyde (PFA). Later, the brain was carefully extracted from the skull. The brain was
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scanned with a pre-clinical micro-CT Siemens Inveon PET-CT (Siemens, Germany) with a voxel
size of 37 µm.
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3 Annexes

3.1 Imagerie multimodale de la microvasculariation du cerveau : ultrasons
et microtomographie aux rayons X

3.1.1 Problématique

La plupart des techniques d’imagerie in vivo ne permettent pas d’imager la microvascu-
larisation en profondeur avec une résolution et une sensibilité suffisantes pour les artérioles et
veinules [fig. 1.14]. L’imagerie ex vivo par microtomographie aux rayons X [2.3.4] utilise un agent
de contraste radio-opaque pour améliorer la sensibilité et le contraste, en utilisant des scanners
dédiés haute résolution et des très temps d’acquisitions étendus (plusieurs heures).

La littérature actuelle ne présente pas de validation des capacités de l’ULM sur des organes
complexes. Pour confronter l’imagerie ULM avec une autre technique de référence, le cerveau de
rat a d’abord été imagé par ultrasons avec retrait de l’os pariétal, puis perfusé avec un agent de
contraste radio-opaque. Pour avoir une imagerie de tous les vaisseaux en micro-CT, l’intégralité
du réseau vasculaire doit être rempli d’agent de contraste. La difficulté de cette perfusion est
d’éviter la coagulation du sang dans le cerveau, et la présence de bulles d’air qui pourraient
bloquer le passage du produit opaque.

3.1.2 Protocole pour le cerveau de rat

Le protocole de perfusion est détaillé dans la publication [Hlushchuk, 2020]. La méthode a
été adaptée pour le cerveau de rat avec Cyrille Orset et les conseils experts de Ruslan Hlushchuk.

Suite à l’imagerie ultrasonore, l’animal est maintenu à une température de 38 °C et une
injection d’héparine est effectuée pour prévenir la coagulation en vue du remplacement de tout
le sang du cerveau par l’agent de contraste.
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Figure 2.9 – Schéma de la perfusion de µAngiofil (Fumedica) pour la microtomographie du
cerveau de rat.

Deux cathéters sont nécessaires pour une perfusion optimale du cerveau, dans chaque artère
carotide commune [fig. 2.9]. Les artères cérébrales externes sont ligaturées pour réduire le volume
à perfuser et éviter les fuites. Un premier cathéter est posé pour débuter le rinçage du cerveau
avec un mélange de saline et héparine à 38 °C. Au moins 20 ml sont admis par ce cathéter. En
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parallèle, la deuxième artère carotide interne est canulée et le rinçage se poursuit avec 40 ml
dans chacune des artères. Le rinçage du cerveau conduit petit à petit au décès de l’animal.

Le produit de contraste µAngiofil (Fumedica AG, Suisse) est préparé suivant les recomman-
dations du fournisseur. Les seringues de durcisseur et polymère sont connectées au mélangeur
(mixing tube). Celui-ci est généreusement vidangé pour faire sortir toutes les bulles d’air. Il est
ensuite raccordé aux deux cathéters pour débuter la perfusion. L’injection se fait manuellement
en exerçant une pression assez importante pour contrer la viscosité du produit.

Au cours de la perfusion, la tête, la langue et les yeux deviennent bleu-vert, signe d’une
bonne perfusion. Le produit doit alors ressortir par les veines. Pour un cerveau de rat âgé de 7
semaines, environ 6 ml de produit sont injectés.

L’animal est laissé à température ambiante au moins 30 minutes pour la catalyse du poly-
mère. Le moule du vascularisation est alors dur, et le cerveau est ensuite prélevé et fixé dans du
paraformaldéhyde.

Deux scanners ont été utilisés pour réaliser la microtomogaphie du cerveau. D’abord un
micro-CT pré-clinique in vivo Inveon PET-CT 838 (Siemens, Allemagne), avec une taille de
voxel isotrope de 37 µm. Puis, le même cerveau a été scanné avec un micro-CT ex vivo Skyscan
1172 (Bruker microCT, Kontich, Belgique) avec une taille de voxel de 5 µm et un temps total
d’acquisition de 8,5 heures (80 kV, 100 µA).

3.1.3 Résultats

Les résultats d’imagerie sont présentés dans la figure [fig. 2.10], avec l’imagerie Doppler
avec agent de contraste, l’ULM, l’angio-CT (scanner in vivo), et le microangio-CT (scanner ex
vivo). Les images ultrasonores résultent d’une projection en élévation de quelques millimètres
d’épaisseur dans le plan devant le transducteur. L’épaisseur de cette projection en élevation n’est
pas constante, il est difficile de retrouver parfaitement le même champ de vue dans les volumes
3D.
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Figure 2.10 – Microvascularisaion multimodale du cerveau de rat. Imagerie ultrasonore à
15 MHz avec craniectomie : (a) Doppler CEUS, et (b) ULM. Microtomographie aux rayons X
avec perfusion d’agent de contraste µAngiofil (Fumedica) : (c) scanner in vivo Inveon PET-CT
838 (Siemens), (d) scanner ex vivo Skyscan 1172 (Bruker microCT).

Les structures vasculaires importantes se retrouvent dans toutes les modalités d’imagerie avec
des résolutions et contrastes différents. L’imagerie Doppler CEUS, limitée par la diffraction, offre
une résolution proche de la longueur d’onde, mais est réalisée in vivo en temps réel avec une
résolution temporelle très élevée (plusieurs centaines de hertz), et une bonne sensibilité aux flux
vasculaires.

Toujours in vivo, l’ULM dépasse la limite de diffraction avec une résolution améliorée jus-
qu’aux petits vaisseaux. Comparée au Doppler, cette modalité nécessite une acquisition de
quelques minutes sans mouvements et la perfusion d’agent de contraste.

Les imageries par tomographie aux rayons X sont beaucoup plus compliquées à mettre en
place, nécessitant la perfusion d’un agent radio-opaque et le sacrifice de l’animal, et donc la
perte de l’information hémodynamique. La microvascularisation apparaît en tout point perfusé
d’agent de contraste. Si la perfusion n’est pas parfaite, avec par exemple une bulle d’air obstruant
une artère, toute une partie du cerveau peut être absente : l’aval de l’obstruction. Ceci peut
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introduire un biais pour l’étude post-mortem des ischémies. La sensibilité et le contraste sont
très bons pour les gros troncs vasculaires, avec une grande quantité d’agent de contraste. Pour
les plus petits vaisseaux, la sensibilité va dépendre de la résolution du système de tomographie
et de la taille des voxels reconstruits : plus les voxels sont petits, moins ils sont concentrés en
agent radio-opaque et le ratio signal-sur-bruit est diminué.

3.1.4 Conclusion

La comparaison avec l’imagerie par tomographie aux rayons X confirme la faculté de l’ULM
à imager les microvaisseaux du cerveau. Les déformations induites par le processus de perfusion,
le décès de l’animal, et la fixation empêchent un recalage parfait des volumes acquis in vivo et
ex vivo. Les sensibilités des systèmes ne permettent pas de résoudre précisément le lit capillaire.
D’autres techniques comme l’imagerie confocale permettrait cette comparaison sur la couche
superficielle du cortex.

3.2 Rendus graphiques pour l’ULM

Le processus de traitement pour l’ULM génère une liste de trajectoire de microbulles, avec
leur vitesse en chaque point. Cet ensemble de données parcimonieux n’est pas interprétable
par l’utilisateur tel quel pour apprécier la vascularisation d’un organe. Pour rendre compte des
densités de vaisseaux, les trajectoires sont accumulées sur une grille, représentant les lieux de
passage des microbulles [section 4.2.6]. La taille des pixels est choisie plus petite que celle des
images sources avec une amélioration de résolution [fig. 2.11a-b].

Pour rendre compte des vitesses, on peut utiliser la même grille et moyenner les vitesses de
trajectoires pour chaque pixel. Ce type de rendu ne permet cependant pas de prendre en compte
le nombre de bulles étant passées par ce pixel : pour une même vitesse moyenne, la valeur sera
plus moins erronée s’il y a un grand nombre de valeurs moyennées (avec un écart-type élevé).

On peut alors utiliser un encodage couleur spécifique pour exprimer les différentes informa-
tions des trajectoires :

— intensité : nombre de trajectoires traversant le pixel

— vitesse : vitesse moyenne des microbulles dans le pixel

— direction : orientation du vecteur vitesse

L’encodage des pixels est réalisé avec le système colorimétrique HSL [fig. 2.11a] :

— H, Hue (teinte) : couleur avec une variation des trois couleurs primaires sur 360°

— S, Saturation (saturation) : couleur achromatique, de la couleur vive au gris

— L, Lightness (luminosité) : du blanc au noir
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Figure 2.11 – (a) Système d’encodage des couleurs HSL (Hue, Saturation, Lightness). (b) La
direction des flux est associée à la teinte, et la vitesse à la saturation. (c) La vitesse est associée
à la teinte, avec une distinction sur le signe de la composante verticale. L’intensité donne la
luminosité.

Suivant l’organisation de la microvascularisation dans l’organe, on peut adapter le type de
rendu pour aider à la compréhension. Dans le rein [fig. 2.12], l’orientation des petits vaisseaux
du cortex est globalement radiale, avec des flux qui vont vers le centre (le bassinet) ou vers
l’extérieur. On peut alors choisir d’encoder l’orientation du vecteur vitesse avec la couleur sur
360°, et l’amplitude de la vitesse avec la luminosité [fig. 2.11b].

Figure 2.12 – Microvascularisation du rein de rat. (a) Doppler ultra-sensible avec agent de
contraste. (b) Rendu ULM avec intensité. (c) Rendu avec vitesse (maximum 40 mm/s), encodage
couleur de la composante axiale. (d) Rendu vitesse avec encodage couleur de direction.

Pour le cerveau, le cortex présente une architecture plutôt axiale, avec des artères qui des-
cendent dans le cerveau, et des veines qui remontent vers la surface. Dans ce cas, on peut utiliser
la couleur pour encoder l’amplitude de vitesse sur une partie restreinte de la teinte, en faisant
la distinction sur la composante verticale [fig. 2.11c] : la grandeur ~v · ~uz fait varier la teinte entre
−vmax et vmax.
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Figure 2.13 – Microvascularisation du cerveau de rat avec craniectomie. (a) Doppler ultra-
sensible avec agent de contraste. (b) Rendu ULM avec intensité. (c) Rendu avec vitesse (maxi-
mum 60 mm/s), encodage couleur de la composante axiale. (d) Rendu vitesse avec encodage
couleur de direction.

L’utilisation de ce type de rendu graphique facilite la compréhension de données produite par
l’ULM en combinant différentes informations des microbulles, leur vitesse, et leur direction.
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Chapitre 3
Imagerie volumétrique avec sonde
multiplexée pour la microscopie par
localisation ultrasonore

L’imagerie 2D est limitée par un champ de vue restreint et une sensibilité limi-
tée aux écoulements dans le plan d’imagerie. L’imagerie volumétrique requiert un
grand nombre de transducteurs et complexifie les solutions hautes cadences exis-
tantes. L’objectif de ce chapitre est l’imagerie haute cadence d’un large champ de
vue en 3D avec une sonde multiplexée, pilotée par un échographe commercial en vue
et son application pour la microscopie par localisations.

Objectifs
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1. Introduction

1 Introduction

1.1 Contexte de l’étude

La microscopie par localisation ultrasonore a permis d’imager la microvascularisation in vivo
avec des résolutions jamais atteintes en ultrasons, et en profondeur dans les organes. Cependant,
cette imagerie 2D reste soumise à la projection en élévation qui limite le champ de vue, la
sensibilité aux flux orthogonaux, une sous-estimation des vitesses hors plan, et l’incapacité à
corriger les mouvements tri-dimensionnels. Enfin, l’exploration d’un organe entier est rendue
chronophage par le besoin de réaliser une multitude de coupes pour le caractériser dans son
intégralité.

L’utilisation de capteurs matriciels apporte à l’imagerie 2D une 3ème dimension et rend l’ima-
gerie isotropique dans un large champ de vue. Piloter de telles sondes ultrasonores nécessite ce-
pendant des systèmes spécifiques avec un grand nombre de voies d’échantillonnage. Les systèmes
les plus aboutis, mais aussi complexes, sont composés d’un millier de transducteurs tous adressés
et pilotés par un ou plusieurs échographes synchronisés. D’autres systèmes utilisent un nombre
réduit de transducteurs avec des matrices sous-peuplées (ou parcimonieuses), ou des sondes
lignes-colonnes. La réduction du nombre de voies conduit cependant à une dégradation de la
qualité d’imagerie en contraste et résolution. Enfin, les systèmes multiplexés offrent un compro-
mis avec un nombre limité de voies d’échantillonnages, mais en conservant un grand nombre de
transducteurs. Néanmoins, pour obtenir un volume complet avec la même qualité qu’un système
entièrement adressé, plusieurs émissions/réception sont nécessaires et contraignent la cadence
d’imagerie maximale.

Ces systèmes complexes avec beaucoup de voies ont déjà démontré la faisabilité de l’ULM
3D in vitro, et récemment in vivo dans le cerveau de rat avec craniectomie.

1.2 Objectif

L’objectif de cette étude est la mise en place d’une imagerie volumétrique avec un échographe
de recherche commercial et une sonde multiplexée, dédiée à l’ULM 3D in vivo. J’ai proposé une
combinaison particulière d’émissions/réceptions successives permettant une amélioration de la
cadence d’imagerie tout en conservant la résolution et le champ de vue de la sonde. J’ai d’abord
validé la séquence en simulation, puis in vitro avec un écoulement de microbulles dans un canal.
Enfin, la séquence a été utilisée in vivo dans le cerveau de rat, avec crâne intact pour réaliser
une angiographie précise en profondeur.

1.3 Méthodes générales

L’imagerie ultrasonore volumétrique a été réalisée avec une sonde matricielle 32 par 32 à
7,8 MHz, pilotée par un échographe de recherche Vantage 256 (Verasonics, Kirkland, WA, USA).
Un multiplexeur 4-1 permet à l’échographe de piloter une des quatre sous-ouvertures rectangu-
laires de la sonde, reliée chacune à 256 transducteurs. Chaque émission d’une onde plane nécessite
plusieurs tirs ultrasonores avec différentes ouvertures à l’émission et à la réception. Trois sché-
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mas de combinaisons ont été implémentés : la combinaison dite "full", composée de 16 couples
émission/réception, équivalente à une sonde entièrement adressée, la combinaison dite "direct",
composée de seulement 4 couples, et la combinaison que j’ai introduite dite "light", compo-
sée de 10 couples. Pour réaliser un volume, cinq ondes planes successives sont envoyées pour
une cadence d’imagerie finale de 250 Hz. J’ai implémenté une séquence d’acquisition spécifique
pour obtenir une vitesse d’écriture suffisamment rapide pour acquérir une centaine de milliers
d’images en un temps restreint, condition nécessaire pour l’ULM 3D. J’ai utilisé la sommation
synthétique des données directement dans les cartes d’acquisition pour réduire considérablement
la taille des données.

Les trois combinaisons ont été évaluées sur des fonctions d’étalement du point simulées,
en positionnant des diffuseurs ponctuels à différentes profondeurs, devant et entre les sous-
ouvertures de la sonde. Les résolutions et amplitudes sont comparées entre les combinaisons
pour les différentes positions des diffuseurs.

La séquence est ensuite testée in vitro sur un écoulement de microbulles dans un canal
d’agar-agar, à différentes profondeurs. Pour chaque combinaison, les données sont reconstruites,
puis filtrées pour observer l’écoulement des microbulles. Celles-ci sont localisées et suivies pour
reconstruire leur trajectoire. Pour chaque combinaison, les détections le long des sous-ouvertures
sont comptées pour comparer l’homogénéité spatiale.

La validation in vivo de la combinaison "light" est réalisée chez le rat âgé de 7 semaines, avec
crâne intact. 100 000 volumes sont acquis du cerveau de l’animal sous perfusion de microbulles.

1.4 Résultats

Alors que la combinaison "direct" montre des variations importantes de résolution, et dé-
tection en profondeur et entre les sous-ouvertures, les combinaisons "light" et "full" font preuve
d’une bonne homogénéité. Ces deux combinaisons assurent une détection homogène et une lo-
calisation précise des microbulles dans tout le champ de vue de la sonde. L’imagerie in vitro
dans le canal confirme ce résultat avec une densité linéaire de détection quasi-constante pour ces
deux combinaisons entre les différents panneaux de la sonde. Les 6 couples émissions/réceptions
additionnels de la combinaison "full" n’apportent donc pas d’information supplémentaire pour
la détection des microbulles. La combinaison "light" est alors choisie pour la validation in vivo
avec un gain de 60 % en cadence d’imagerie par rapport à la combinaison "full".

La séquence dédiée à l’imagerie in vivo a réduit l’acquisition des 100 000 volumes à 250 Hz à
7 minutes. 42 millions de localisations ont été appairées en 541 000 trajectoires. Le volume final
reconstruit révèle la microvascularisation du cerveau de rat avec des vaisseaux jusqu’à 31 µm de
diamètre. Le suivi des trajectoires apporte une information supplémentaire sur les vitesses et
directions des flux, compris entre 4,3 mm/s et 28,4 mm/s. Les crêtes osseuses et sutures du crâne
intact empêchent néanmoins la détection des microbulles à certains endroits, créant des zones
d’ombres sur toute la profondeur du volume.
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1.5 Conclusion

Le système multiplexé est une solution adaptée pour l’ULM 3D avec un échographe commer-
cial simple pouvant réaliser une imagerie des microbulles dans les régimes de vitesses adaptées
au cerveau. Le passage à l’imagerie volumétrique apporte une résolution et sensibilité isotrope à
l’ULM. La vascularisation des organes est rendue possible dans un large champ de vue jusqu’aux
artérioles et veinules. Le caractère non-invasif et facile d’accès du système ouvre de nouvelles
perspectives pour l’imagerie longitudinale des organes et de leurs pathologies.

117



Chapitre 3. Imagerie 3D avec sonde multiplexée pour l’ULM

2 Article : 3D transcranial Ultrasound Localization Microscopy
in rat brain with a multiplexed matrix probe

Article accepté pour publication le 15/12/2021 dans IEEE - Transactions on Biomedical
Engineering

3D transcranial Ultrasound Localization Microscopy in rat
brain with a multiplexed matrix probe

Arthur Chavignon1, Baptiste Heiles2, Vincent Hingot1, Cyrille Orset3, Denis Vivien3,4,
Olivier Couture1

1Sorbonne Université, CNRS, INSERM, Department Laboratoire d’Imagerie Biomedicale, Paris,
France,
2Maresca Lab, TU Delft, Pays-Bas,
3Normandie Univ, UNICAEN, INSERM U1237, Etablissement Français du Sang, Physiopatho-
logy and Imaging of Neurological Disorders (PhIND), Cyceron, Institut Blood and Brain @ Caen-
Normandie (BB@C), Caen, France,
4Department of clinical research, Caen-Normandie University Hospital, CHU, Avenue de la côte de
Nacre, Caen, France.

Documents complémentaires (vidéos) accessibles avec la publication (DOI : 10.1109/TBME.2021.3137265).

118

https://doi.org/10.1109/TBME.2021.3137265


2. Article : 3D transcranial ULM in rat brain with a multiplexed matrix probe

Keywords :

Brain microvascularization, multiplexed probe, super-resolution ultrasound, transcranial ul-
trasound imaging, 3D ultrasound localization microscopy

Footnotes :

This study was funded by the European Research Council within the H2020 program (ERC
Cog ResolveStroke 772786).

A. Chavignon, V. Hingot, O. Couture are with Sorbonne Université, CNRS, INSERM, De-
partment Laboratoire d’Imagerie Biomedicale, Paris, France.

B. Heiles is with Maresca Lab, TU Delft, Netherlands.
C. Orset and D. Vivien are with Normandie Univ, UNICAEN, INSERM U1237, Etablis-

sement Français du Sang, Physiopathology and Imaging of Neurological Disorders (PhIND),
Cyceron, Institut Blood and Brain @ Caen-Normandie (BB@C), 14000 Caen, France. D. Vivien
is also with Department of clinical research, Caen-Normandie University Hospital, CHU, Avenue
de la côte de Nacre, Caen, France.

2.1 Abstract

Ultrasound Localization Microscopy (ULM) provides images of the microcirculation in-depth
in living tissue. However, its implementation in two-dimension is limited by the elevation pro-
jection and tedious plane-by-plane acquisition. Volumetric ULM alleviates these issues and can
map the vasculature of entire organs in one acquisition with isotropic resolution. However, its
optimal implementation requires many independent acquisition channels, leading to complex
custom hardware. In this article, we implemented volumetric ultrasound imaging with a multi-
plexed 32×32 probe driven by a single commercial ultrasound scanner. We propose and compare
three different sub-aperture multiplexing combinations for localization microscopy in silico and
in vitro with a flow of microbubbles in a canal. Finally, we evaluate the approach for micro-
angiography of the rat brain.

The "light" combination allows a higher maximal volume rate than the "full" combination
while maintaining the field of view and resolution. In the rat brain, 100 000 volumes were ac-
quired within 7 min with a dedicated ultrasound sequence and revealed vessels down to 31 µm
in diameter with flows from 4,3 mm/s to 28,4 mm/s.

This work demonstrates the ability to perform a complete angiography with unprecedented
resolution in the living rat’s brain with a simple and light setup through the intact skull. We
foresee that it might contribute to democratize 3D ULM for both preclinical and clinical studies.

2.2 Introduction :

The brain microvascular system is a complex mesh of capillaries (<10 µm diameter) linked to
wider arterioles and venules ([25-150]µm diameter) that feed neurons with glucose and oxygen.
Modifications of blood flow and tissue perfusion are directly related to neural activity [1]. Mal-
functions of this vascular network are involved in several disease processes, and visual analyses
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are necessary for diagnosis. However, imaging at microscopic scales with a deep penetration
remains a challenge for in vivo imaging techniques.

Some ex vivo techniques reach resolutions of a few microns, such as micro angio-computed
tomography [2], [3]. Tissue optical clearing approaches offer an alternative with either micro-
scopic resolution for vascular imaging (DISCO) [4], [5], nervous system (CLARITY) [6], [7],
and fluorescent proteins imaging (CUBIC) [8]. For blood flow dynamics, 2-photons intravital
microscopy provides arterioles and venules vasodynamic with an almost one-millimeter depth of
imaging in the pia mater of the rat brain with craniectomy [9].

Ultrasound Localization Microscopy (ULM) is becoming an attractive option for in vivo
microvascularization imaging [10]–[12]. By imaging isolated microbubbles with a sub-wavelength
precision and tracking their propagation in blood vessels, it reveals the microvascularization of
organs in small animals in vivo with a resolution of tens of microns : brain through a thinned
skull [13] or with craniectomy [14], ear [15], kidney [16], [17], and other [18]–[22], and recently
in the human kidney, liver, pancreas, breast, and brain [23], [24].

However, 2D ULM suffers elevation projection of the probe. It hinders imaging transversal
vessels and underestimates velocity measurement of microbubbles’ flows not aligned in the ima-
ging plane. Moreover, out-of-plane motions cannot be tracked and corrected for moving organs.
The necessity for careful selection of the imaging plane also induces a very high user dependency
and a tedious approach to explore entire organs. Volumetric imaging becomes essential to solve
these drawbacks.

For appropriate microbubble tracking in three-dimensional ULM, volume rates of hundreds
of frames per second would be favorable. Unfortunately, conventional 3D ultrasound scanners
use time-consuming line-by-line or sector-by-sector scanning techniques with a limit of a few tens
of volumes per second. Recent developments in ultrafast imaging [25], [26] opened the possibility
for a high-volume rate 3D ultrasound. The most straightforward implementation of volumetric
ultrafast imaging consists of a numerous 2D matrix array where each element is connected
to an independent channel of an ultrasound scanner [27]. For a matrix with 1024 transducers
(32 × 32), 4 ultrasounds scanners of 256 channels each must be synchronized to control the
entire probe [27]–[31]. New perspectives to reduce the number of channels are brought about
by new ultrasound research scanners, high flexibility in ultrasound sequence programming, and
customized probes and electronics. Sparse arrays use a fraction of transducers in a matrix array
to perform volumetric imaging [32]–[34]. Row-column addressed (RCA) matrix probes exploited
the orthogonal properties of two linear arrays to get an isotropic resolution on a large field of view
[35]–[37]. However, these two last approaches pay the reduction of the channel by decreasing the
imaging capability. Multiplexing systems try to preserve the imaging quality but require more
transmission, affecting the maximal volume rate system [32], [38], [39]. ULM has already been
implemented in 3D with encouraging results in vitro [40], [41], sparse matrix array [33], RCA
matrix probes [42], particularly with synchronized ultrasounds scanners [43]. This last system
was used in vivo to image the rat brain with craniectomy [44].

In this article, we implemented ultrafast volumetric imaging on a research scanner with
a multiplexed matrix probe and performed 3D ULM in vivo in the rat brain with an intact
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skull. The 1024 transducers of the probe were divided into four sub-apertures controlled by one
commercial ultrasound scanner with 256 channels. Pulse transmissions were sent by one sub-
aperture, and backscattered echoes were received by another sub-aperture. Therefore, to reach
the fully addressed array imaging capability, 16 couples of transmission-reception were required
(4 transmission × 4 receptions). In this study, we defined and evaluated two multiplexing combi-
nations, "direct" and "light", with fewer transmission-reception couples. The "light" combination
preserved the imaging capability of a fully addressed array and allowed an imaging volume rate
compatible with in vivo imaging of the brain micro-vascularization. The dedicated ultrasound
sequence limited the amount of generated data and enabled long acquisition without volume
number limitations. We compared imaging qualities of the 3 different multiplexing combinations
in silico with point spread function simulation and in vitro with a microbubbles flow in a tube.
Finally, the "light" combination was applied for in vivo experiments on a rat brain with an intact
skull revealing the microcirculation.
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2.3 Methods :

Figure 3.1 – (a) Multiplexed matrix probe with 4 active layer panels of 32 × 8 transducers
elements, divided into 4 sub-apertures. The 256 switches of the 1-4 MUX can address 1 trans-
ducer among 4. (b) "Direct", "full" and "light" multiplexing combinations. Links represent the
transmission aperture/reception aperture (TxAp/RxAp) couples. (c) Timeline of the asynchro-
nous sequence. Each block of 200 volumes was composed of a set of 5 plane waves requiring
50 TxAp/RxAp couples. (d) Echoes generated by successive transmit apertures (TxAp) and
received by aperture 2 (RxAp) were accumulated directly in hardware before being transferred
to the host computer.

2.3.1 Optimized volumetric imaging with a multiplexed matrix probe

Ultrafast volumetric imaging was performed with a single Vantage 256™ Research Ultra-
sound Systems (Verasonics, Inc., Kirkland, WA, USA) driving a matrix probe of 1024 elements
(central frequency 7,8 MHz, 56 % bandwidth at −6 dB) (Vermon, Tours, France) via the Ve-
rasonics UTA 1024-MUX adapter. Transducers were aligned on a 35 × 32 grid with a 300 µm
pitch. Rows 9, 17, and 25 were unpopulated, yielding a 9,6 mm x 10,5 mm field-of-view [fig. 3.1a].
Each sampling channel was wired to one of the 256 switches of the MUX adapter and could be
connected successively to one transducer among 4 : channel i can be connected to transducers i,
i+256, i+512, or i+712 [fig. 3.1a], with a commutation time of 4 µs approximatively (constructor
datasheet). It enabled changing switches’ state between the transmission of a pulse and recep-
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tion of its echoes. We defined 4 sub-apertures composed of 256 successive channels, starting from
channels 1, 257, 513, and 769. These sub-apertures corresponded to the four active layer panels
of 32 × 8 transducers assembled to get the wide matrix array. The relative positions of active
layer panels were calibrated to correct offsets and angulations. We measured a maximal offset
of 145 µm (0,73λ) in the lateral direction, and an angulation of 2,1° (lateral axis) between two
panels, yielding a maximal axial offset of 114 µm (0,58λ) between transducers.

Each transmission of a plane wave requires multiple pulse emissions with different apertures
of 256 transducers in transmission and reception to recover echoes from all scatterers with
any transducer. Transmission Aperture/Reception Aperture (TxAp/RxAp) defines a couple of
apertures used for emission and reception of one pulse emission. The high versatility of this
system allows us to mix the apertures to reduce the number of pulses needed to reconstruct one
full volume with a good quality Point Spread Function (PSF).

We defined three different multiplexing combinations : lists of TxAp/RxAp couples used to
sample one plane wave [fig. 3.1b].

1. The "full" combination : equivalent to a fully addressed matrix array, each aperture received
echoes provided by the emission of each aperture, leading to 16 couples TxAp/RxAp per
plane wave.

2. The "direct" combination : equivalent to 4 individual 32× 8 matrix probes, each aperture
received the echoes generated by itself, leading to only 4 couples per plane wave.

3. The "light" combination ; each aperture received the echoes generated by itself and its
first neighbor’s apertures, leading to 10 couples per plane wave. For example, aperture 2
acquired the echoes generated by apertures 1, 2, and 3.

The combination will limit the maximal volume rate of imaging. For in vivo acquisition,
the maximal acquisition depth was fixed at 16,4 mm, with a pulse repetition frequency (PRF)
of 15 kHz. This value was set lower than the maximal PRF (40 kHz) to prevent hardware lags.
Volumes were obtained by compounding 5 bidimensional plane waves after Delay-And-Sum
beamforming. Tilting angles were (Azimuth, Elevation) : {(0,0) ;(-5,0) ;(5,0) ;(0,-5) ;(0,5)} in de-
grees. The maximal compounded volume rate (CV R) was devised from the PRF, the number of
plane waves (NPW = 5) and the number of TxAp/RxAp couples of the multiplexing combina-
tion (NMUX ∈ {4; 10; 16}) : CV Rmax = PRF/NPW /NMUX . For the "direct" combination, the
CV Rmax was 750 Hz, 300 Hz for "light", and 187 Hz for "full".

The 7,8 MHz excitation pulse parameters are exposed in table. 3.1 with measured peak ne-
gative pressure (PNP) and peak positive pressure (PPP) in water. No microbubble disruption
was observed in vitro in those settings. For transcranial in vivo imaging, the skull attenuation
calibration attested a reduction of both PNP and PPP by a factor 2 minimum, ensuring no mi-
crobubbles destruction inside the rat brain. A maximum thermal elevation of 1 °C was measured
on the surface of the probe emitting in an acoustic gel.
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In vitro In vivo transcranial
Tension [volt] 10 16
Number of half cycles 2 4
Duty cycle 67 % 67 %
Peak Positive Pressure [kPa] 345 617
Peak Negative Pressure [kPa] 298 662

Table 3.1 – Pulse excitations parameters. The transmission frequency was set in both cases to
7,8 MHz. Pressures measured in water.

Echoes were sampled at 31,2 MHz. For quadrature demodulation, only the two first samples
out of 4 per period were kept and transferred to the host controller to get the in-phase and
quadrature signals with the "NS100BW" mode in Verasonics.

2.3.2 In silico, in vitro, and in vivo validation setups

Figure 3.2 – (a) In vitro setup with a 0,5 mm diameter tube molded in agar, oriented in the
elevation direction of the probe (y-axis). The bottom of the tank was covered with an acoustic
absorber and water was used to fill the gap between the agar and the probe. (b) In vivo setup of
the rat brain imaging with a stereotaxic frame constraining rat’s head, and holding the matrix
probe. The rat was anesthetized with isoflurane via an inhalation mask, and its temperature
was regulated with a heating pad. Sonovue microbubbles were injected with a tail vein catheter.

We have validated these 3 different combinations in 3 different setups :
1. In silico : Point Spread Function simulation

The 3D PSF of isolated punctual scatterers was simulated with the Verasonics Research Ul-
trasound Simulator (Verasonics, Inc., Kirkland, WA, USA) with a pulse-echo model. Scatterers
were placed in front of sub-aperture 3 (intra-aperture zone), at coordinates [x = −1,35 mm ; y
= 0], and in the interleaving space between sub-apertures 1 and 2 (inter-aperture zone) at [x =
2,70 mm ; y = 0]. Scatterers were imaged at five different depths between z = 1,8 mm (9λ) to z
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= 25,2 mm (128λ).
2. In vitro : microbubbles flow imaging in a canal

A 1/8000 diluted solution of microbubbles (Sonovue, Bracco, Italy) was injected in a 0,5 mm
wide flow canal embedded downward in agar [43] at a flow rate of 0,50 ml/min (mean velocity
42 mm/ sec), in the elevation direction (y-axis) [fig. 3.2a]. Radiofrequency data (RF data) ge-
nerated by each TxAp/RxAp couple were saved independently. All multiplexing combinations
were reconstructed in post-processing by selecting the right list of TxAp/RxAp couples to get
either "direct", "light" or "full" modes. The CVR was reduced to 200 Hz for deeper imaging up
to 125 wavelenghts. 20 blocks of 200 continuous volumes were acquired.

3. In vivo feasibility of 3D ULM : transcranial rat brain imaging
All animals’ experiments were performed under the European Community Council guidelines
(2010/63/EU) and approved by the protocol APAFIS #22544 validated by the French ethics
committee "Comité d’éthique Normandie en matière d’expérimentation animale". 5 Sprague-
Dawley 6-7 weeks old male rats were placed in a small animal stereotaxic frame (David Kopf
stereotaxic instrument, Tujunga, CA, USA) equipped with an anesthesia mask with a mix of
isoflurane (2 %) and nitrous oxide [fig. 3.2b]. Ear bars and an incisor bar were used to restrain
head motion. The animal’s temperature was regulated at 38 °C with a heating pad and a rectal
probe. The top of the head was shaved and covered with echographic gel. For a few animals, the
head skin was scalped to image directly on the skull bone to prevent air bubbles stuck in the
remaining hairs and sutured after the imaging sequence. The position of the ultrasonic probe was
adjusted using the stereotaxic electrode manipulator (0,1 mm resolution, David Kopf stereotaxic
instrument, Tujunga, CA, USA) with a custom 3D printed probe holder. During the 7 minutes
of imaging, 14 boluses of 50 µl (every 30 seconds) of Sonovue microbubbles were injected in a
tail vein catheter to ensure a constant concentration of microbubbles in the rat blood volume.
Two magnets (one inside the syringe, one outside) were softly agitated to prevent aggregations
of microbubbles in the solution and ensure a constant concentration of microbubbles in the rat
blood volume. 100 000 volumes were acquired in blocks of 200 continuous volumes at 243 Hz
CVR, for a total datasize of 245 GB.

2.3.3 Dedicated imaging sequence for volumetric ULM

The multiplexing setup described in the previous section was used to perform volumetric
ULM. A specific asynchronous acquisition sequence was designed and implemented through
hardware and software levers to reduce data and acquisition time further.

Continuous blocks of 200 volumes were acquired digitalized by the hardware, transferred to
the host computer (Intel Core i9 @2,9 GHz 12 cores, 128 GB RAM @2133 MHz) running with
MATLAB (The MathWorks Inc., release 2019b, MA, USA) via a PCI-express interface (6,9 GB/s
constructor datasheet) [fig. 3.1c]. Data were saved on an SSD (970 PRO 1 To SSD - PCIe 3.0x4
NVMe, Samsung, South Korea) with an estimated writing speed of 900 MB/s (WriteSpeed).
As soon as the RF data have been transferred to the host computer, a new acquisition of 200
volumes can start, without the termination of the saving process [fig. 3.1c]. The sequence was
only paused to wait for the saving process between blocs of 200 volumes.
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For each transmission, the signal was sampled from 3,7 mm to 16,3 mm from the probe to
avoid near-field imaging and reduce data size. For one tilted plane wave, all RF data generated
by any transmitting aperture and received by the same aperture were coherently summed in
the hardware system’s storage memory by using the accumulation mode provided in Verasonics
Sequencing software [fig. 3.1d], reducing the size of the data needed to be transferred and saved.
The delay law at emission must be calculated considering the entire grid of 1024 elements. Each
tilted plane wave generated 4 buffers of 256 samples (Nsamples) per 256 channels (2,56 MB with 16
bits encoding) whatever the multiplexing combination used thanks to the coherent summation.
We defined a writing volume rate (WVR) to estimate the number of volumes saved on disk per
second (considering raw RF data for one volume). In that configuration, the writing volume rate
was 343 volumes/s.

WVR = WriteSpeed

(Nsamples · 256 · 4 ·NPW · 2bytes)
(3.1)

Under these imaging conditions, the WVR was lower than the CVR, leading to continuous
acquisition at 243 Hz.

2.3.4 Volumetric ULM post-processing for hemodynamic angiography

Figure 3.3 – ULM processing steps. (a) Radiofrequency data were beamformed with a Delay-
And-Sum algorithm. (b) IQ volumes were filtered to remove tissue signals, and local maxima
were detected (yellow crosses). (c) Maxima with low local SNR were rejected. The remaining
maxima were localized with a radial symmetry-based algorithm (yellow circles). (d) Micro-
bubbles were paired with a tracking algorithm. Trajectories were interpolated and smoothed.
(e) Interpolated trajectories were projected on a rendering volume by counting the occurrence
per voxel. (f) After accumulating a large number of trajectories, a power-law compression was
applied to the final volume for visual analysis.

The general process of ULM was described previously in [12], [43]. RF data was beamformed
a posteriori with Delay-And-Sum algorithm on CUDA cores (20 ms/volume with NVidia GeForce
RTX 2080Ti, RAM 11 GB). Volumes were composed of 70× 76× 118 voxels of 150 µm in lateral
and elevation direction and 99 µm in the axial direction.

Continuous volumes were filtered with a Singular Value Decomposition filter (SVD) to se-
parate microbubbles from tissue and blood signals [fig. 3.3a-b] [13], [45]–[47] (12 values removed
in vivo, 15 in vitro over 200 volumes). A local maxima detection function was applied to detec-
ted potential microbubbles (yellow crosses on fig. 3.3b]. A local signal-to-noise ratio (SNR) was
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assigned to each local maximum by comparing the intensity of the local maximum voxel with
the local average intensity in a 5 voxels width cube [fig. 3.3c]. Microbubbles with an SNR lower
than 9 dB were rejected.

A custom 3D radial symmetry-based localization kernel was implemented to localize the sub-
wavelength position of the microbubble [23], [44], [48]–[49], avoiding time and space-consuming
interpolation schemes. Positions were paired into trajectories with a tracking algorithm based
on the Kuhn-Munkres algorithm [fig. 3.3d] (simpletracker, Jean-Yves Tinevez). We fixed a maxi-
mal linking distance between two points of 0,3 mm, corresponding to a maximal microbubble’s
velocity of 73 mm/s and a minimal persistence of 37 ms. Final trajectories were smoothed and
interpolated [fig. 3.3d]. A 3D velocity vector was assigned to each point of the oversampled
trajectory.

This process ran in 3 hours for in vivo imaging on asynchronous workers with MATLAB
Parallel Computing Toolbox (The MathWorks Inc., release 2019a, MA, USA) for the 100 000
volumes acquired to generate one ULM volume (corresponding to 245 GB of raw RF data).

2.3.5 3D renderings and hemodynamic measurements

Two types of rendering were processed with isotropic voxels of 9,8 µm. An Intensity-based
volume was built by counting all interpolated trajectories crossing each voxel [fig. 3.3e-f]. A vector
flow volume (−−−−→V(x,y,z)) was constructed by averaging velocity vectors of all trajectories crossing
each voxel. 3D renderings were performed after a power-law compression (between 1/2 and 1/3)
with Amira software (ThermoFisher) using the Volume Rendering module and maximum (MIP)
or alpha compositions.

For the hemodynamic investigation, the volume rendering was performed with the velocity
magnitude and color-encoded with the axial direction of flux : norm

(−−−−→
V(x,y,z)

)
·sign

(−−−−→
V(x,y,z)) · −→uz

)
(with (−→uz) the axial unitary vector).

Vessels’ diameters were measured from the hemodynamic volume. The velocity volume was
averaged along the centerline of the vessel to build a cross-section velocity map. The section area
was obtained by counting the number of pixels with a velocity exceeding half of the maximal
velocity of the section and extended to a theoretical pipe section S0 with a Poiseuille law laminar
flow : Sv> 1

2vmax
= 1

2S0. Finally, the area was converted into an equivalent vessel radius Rmax.
For each vessel, the integral intensity inside the Rmax was compared to the integral intensity I
outside this radius r. This intensity ratio IR(I/O) gave an indicator of the validity of the radius
estimation with the hemodynamic volume. Only measurements with a ratio higher than 70 %
were kept.

IR(I/O) =
∫
r<Rmax

I(r)∫
Rmax<r<2Rmax I(r) (3.2)

To further validate the resolution of our approach, the Fourier Shell Correlation (FSC)
[50], [51] was computed. It provides a non-local estimation of the resolution by calculating the
correlation of spatial frequencies. The list of microbubble trajectories was split into two sub-
population (odd and even indices) used to reconstructed two observations of the same volume.
The 2-sigma threshold [50], [52], [53] was applied to get a spatial frequency resolution compared
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to an expected theoretical pure-noise. The 2-sigma curve is obtained with the number of voxels
n(R) in each correlation shell of spatial frequency 1/R.

σ(R) = 2√
n(R)/2

(3.3)

Below this threshold, spatial frequencies are not considered consistent.

2.3.6 Microangio Computed Tomography with µAngiofil perfusion

After the 3D ULM acquisition, the animal was perfused with µAngiofil (Fumedica AG,
Switzerland) according to a published procedure [2]. The animal was heparinized, and internal
carotid arteries were cannulated. The brain was widely washed out from blood with saline via
catheters. Later, the solution of µAngiofil was perfused in the brain until a complete filling
of the vascularization. After polymerization, the head was taken off the animal and fixed in
paraformaldehyde (PFA). The day after, the brain was extracted from the skull and scanned
with a high-resolution micro-CT (micro-Computed Tomography) Skyscan 1172 (Bruker micro-
CT, Kontich, Belgium) with 10 µm voxel size.

2.4 Results

2.4.1 PSF optimization with sub-aperture management

The point spread function (PSF) was simulated as a first step to characterize the imaging
system. For each combination of transmitting and receiving apertures main lateral and axial
slices are displayed [fig. 3.4a,b]. The main elevation profiles are plotted in [fig. 3.4c], with the
elevation resolution measured at −6 dB. In near-field imaging, all combinations provided ap-
proximately the same elevation resolution but with variation between the inter-aperture zone
(1,8λ) and the intra-aperture zone (2,7λ). PSF intensity was 10 dB lower in the inter-aperture
zone with the "light" and "full" combination. In the mid-field imaging (from 19λ to 78λ), the
"light" and "full" combinations provided a constant resolution of 1,8λ. The maximal intensity
of the PSF was also constant and homogenous. The "direct" combination presented a decreased
resolution down to 5,9λ. Deeper, only the "full" combination managed to keep a constant a
good resolution thanks to its wider reception aperture, particularly with the second neighbors
TxAp/RxAp couples (e.g. TxAp = 2, RxAp = 4).
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Figure 3.4 – Simulated point spread function for the "full", "light", and "direct" combinations
at different : lateral slices (x-axis) (a) and axial slices (z-axis) (b). (c) Elevation profiles of PSF
for all combinations at various depths. The elevation resolution was measured at −6 dB from
the central lobe. (λ = 197 µm)

2.4.2 Homogenous microbubbles localization within a canal

We further investigated the characteristics of the different combinations by imaging the in
vitro phantom with ULM.

[fig. 3.5a] shows the distribution of microbubble’s localizations at each depth, with a lateral
projection (x-axis). The 6 acquisitions of the same pipe with different depths have been sum-
med on the same image. The number of detected microbubbles within the canals is plotted
in [fig. 3.5b]. The localization density map with a "direct" combination presented a large axial
variability with a maximal increase of +230 % between aperture 4 and its right side closed to
the probe [fig. 3.5b]. In the near-field, scatterers in inter-aperture zones did not receive enough
signal to be imaged correctly, yielding four outlying localization areas. Deeper, when scatterers
were located in an inter-aperture zone, the reception area was sheared with two reception aper-
ture and wider than for scatterers facing a sub-aperture. Localizations appeared mostly in the
three interleaving zones with a difference of +100 % (aperture 3 and its left side in [fig. 3.5a].
The localization density remained homogenous for the "full" and "light" combinations starting
from 30 wavelengths (5,9 mm). In the near-field, same as with the "direct" combination, a diffe-
rence of +60 % occurred between intra-aperture zones and inter-aperture zones. The 6 additional
TxAp/RxAp couples of the "full" combination did not improve the number of localizations com-
pared to the "light" combination.
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Figure 3.5 – (a) Localization heatmaps with lateral projection (x-axis) for different combina-
tions. Each canal was processed independently. The figure presents the results normalized on
a single image. The white dot lines delineate the inter-aperture zones from the intra-aperture
zones. (b) Number of localizations in canal’s axis at 26, 38, and 54 wavelengths from the probe
(5,1 ; 7,5 ; 10,6 mm). (λ = 197 µm)

2.4.3 Transcranial volumetric ULM of a rat brain in vivo with an intact skull

Finally, we imaged a rat brain in vivo with an intact skull using the "light" TxAp/RxAp
combination within 7 min. 42 M positions of microbubbles were localized, tracked into 541 k
trajectories, and binned into 3D intensity volumes exposed in [fig. 3.6] with a surface mesh of
the brain provided by the Waxholm Rat Atlas [54]. It revealed the complex vascular system
of the brain from the neocortex to the circle of Willis. Because skull heterogeneities affect the
propagation of ultrasound waves, some regions appeared shadowed in the axial direction of the
probe, under the sagittal suture on [fig. 3.6a,d] (white arrows) with an axial shadowed zone. The
same aberration appeared under coronal, lambdoidal sutures and temporal crests (white arrows
on [fig. 3.6f]). The brain’s right hemisphere could be recovered by tilting the probe (15 degrees
around the y-axis) to bypass the lateral crest [fig. 3.6d].
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Figure 3.6 – (a-b-c) 3D rendering of the brain microvascular with Amira (ThermoFisher). (a)
coronal view, (b) sagittal view. Intensity reflects the count of microbubbles. (d) 3D rendering
with tilted ultrasound probe on another rat to observe the cortex in the right hemisphere. The
shadowed region is now tilted, revealing microvasculature under the sagittal suture. (e-f-g-h-i)
3DULM rendering overlapped with the Waxholm Space Atlas of the Sprague Dawley rat brain,
in shaded blue. (i) 3D ULM rendering with a tilted probe. L : left, R : right, A : anterior, P :
posterior, D : dorsal, V : ventral. (See supplementary video 1)

[fig. 3.7a] shows a volumetric hemodynamic rendering of the brain. The color encoding of
upward/downward (red/blue) flow facilitated the visualization of micro-vessels organization in
the neocortex on a 600 µm thin slice [fig. 3.7b]. Microbubbles were detected within a large
velocities range, with 90 % between 4,3 mm/s and 28,4 mm/s [fig. 3.7c].

131



Chapitre 3. Imagerie 3D avec sonde multiplexée pour l’ULM

Figure 3.7 – (a) 3D rendering MIP of the flow velocity with Amira (ThermoFisher) (b) 600 µm
coronal slice at bregma −1,5 mm of the hemodynamic volume up to 30 mm/s. Flows are encoded
yellow to red (positive) for upward flows, and green to blue (negative) for downward flows. (c)
Histogram of microbubbles’ velocities for a total count of 541 k microbubble trajectories. (Bin
width : 1 mm/s, see supplementary video 2)

2.4.4 Blood vessels detection down to 30 µm diameter

A significant increase in resolution and sensitivity appears when comparing Contrast-Enhanced
Power Doppler [fig. 3.8a] and a 2 mm thick slice of volumetric ULM [fig. 3.8b]. Vessels appeared
sharper on the ULM slice (white arrows on [fig. 3.8a]), and many micro-vessels were revealed
(white arrows on [fig. 3.8b]).
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Figure 3.8 – Significant increase in resolution and sensitivity (a) Coronal slice of micro Power
Doppler CEUS imaging. (b) 2 mm coronal slice of 3D ULM intensity rendering at bregma
−2 mm. (c) 2 mm coronal slice of micro-CT with µAngiofil perfusion with MIP rendering. (d)
3D rendering with alpha composition mode with Amira of in vivo ULM compared to (e) ex vivo
micro-CT. (See supplementary video 3)

The ex vivo high-resolution micro-CT scan revealed the same vascular architecture with
better contrast and sensitivity [fig. 3.8c]. Vessels appeared longer and finer on micro-CT and
were not affected by the skull. Some particular vessels could be identified in both ULM and
micro-CT but not in PowerDoppler (white triangles). Few vessels were missing on the micro-
CT, probably due to a lack of contrast agent perfusion [fig. 3.8d-e]. Only on the ULM images,
an unresolved mesh of tracks was present between arterioles and venules and can be associated
with the capillary bed. Finally, the brain appeared deformed between in vivo transcranial ULM
and ex vivo micro-CT.

To further characterize this improvement in resolution, a few vessels with different orienta-
tions were extracted from the volume and characterized with the diameter and a velocity profile
in [fig. 3.9a]. Vessels could be measured with diameters from 169 µm down to 31 µm. For each
vessel, a few trajectories were necessary to ensure a relevant estimation of diameter and velo-
city. In particular, individual trajectories could not be characterized as vessels. For the selected
vessels, the maximal blood velocity was estimated between 6 mm/s up to 44 mm/s. Moreover,
FSC provided a maximal consistent spatial frequency of 38 µm with the 2-σ curve threshold in
[fig. 3.9b]. Features with dimensions smaller than this scale may be confounded with uncorrelated
trajectories.
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Figure 3.9 – (a) Manually selected blood vessels with longitudinal and axial intensity pro-
jections and main velocity profiles. The percentage represents the ratio of intensity inside the
estimated radius, over a disk of 2 radii. (b) Fourier Shell Correlation computed from two subsets
of the list of microbubble trajectories. The intersection with the 2-σ curve gives the maximal
consistent spatial frequency.

2.5 Discussion

Previous studies demonstrated the ability of 2D ULM to reveal the microvascularization
of organs in small animals [10], [13]. However, several issues plague 2D ultrasound imaging
and significantly affect ULM. Among others, the velocity estimation of blood flow is poorly
estimated because of the elevation projection. In this article, we proposed an implementation of
volumetric ULM with a multiplexed matrix probe in vivo. Because multiplexing offers different
ways of managing apertures in emission and reception, we compared characteristics of three
multiplexing combinations with a PSF simulation and in vitro with a microbubbles flow in a
canal. These tests confirmed the use of the "light" combination, and this was validated in vivo in
the rat brain with an intact skull with a deep field of view. The imaging sequence and parameters
described in the article provided an almost real-time sequence in data saving without the need
for a specific ultrasound scanner.

4D systems composed of a high number of channels [27], [30] might be relevant to image fast
phenomena such as heart contraction or shear waves (CVR higher than 2 kHz), but ULM does
not require extremely high frame rates for blood flow imaging of brain microvascularization. To
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reduce the channel counts, several teams have been using sparse arrays or row-column approaches
[33], [42], but these suffer from degraded PSF and lower SNR. The multiplexed sequence descri-
bed in this article can be compared to a fully addressed array with multiple synthetic apertures.
Both SNR and PSF shapes were preserved but required more transmissions/receptions than a
fully addresses array. For blood flow estimation in the rat brain, the limited CVR of 243 Hz
allowed flow detection up to 73 mm/s [fig. 3.7c].

The multiplexing system offers high flexibility management of each switch to create various
sub-apertures, including random schemes [32]. We chose to keep the sub-apertures similar to
the physical distribution of transducers, i.e. four groups of 32× 8 to preserve the emitted pres-
sure field homogenous. As multiplexing requires sub-aperture management, we introduced a
new combination of TxAp/RxAp couples offering almost the same imaging capability as the
"full" combination but with less transmission : the "light" combination. The "direct" combina-
tion studied in our article did not provide a good imaging quality as it suffered from many
inhomogeneities [fig. 3.4]. The "light" and "full" combination shared closed results for both in
silico and in vitro experiments with a resolution of 1,5 to 2,0 wavelengths in the in vivo range of
imaging ([19-78] wavelengths) [fig. 3.4]. For each emitted plane, the "full" combination requires
6 additional transmissions but with no significant improvements of the imaging quality. There-
fore, we used the "light" combination, which allows a higher compounded volume rate of in vivo
imaging.

Volumetric imaging with a multiplexed probe generates a large quantity of data and can
limit long acquisition. Indeed, the sensitivity of ULM imaging to detect small arteries is directly
related to the time of acquisition [55]. In comparison, 3D imaging generates 10 times more data
than 2D imaging (256 channels with 3 angles versus 1024 channels with 5 plane waves). Our
implementation of synthetic summation makes the multiplexing system equivalent to a fully
addressed probe in terms of data generation. As we used up to four synthetic emissions for one
reception aperture of a plane wave, the synthetic summation reduced the total quantity of data
by four without drawbacks.

Transcranial ultrasound imaging affects the signal of scatterers under the skull. The SNR
and resolution can be enhanced by increasing the number of plane waves used for volume com-
pounding. However, these extra plane waves generate more data which is problematic for long
acquisition. In this study, we reached an SNR of 9 dB for microbubbles under the intact skull
with only 5 compounded plane waves. As a comparison, [44] used 12 plane waves with the 4-
Aixplorer system in the rat brain with craniectomy and 9 plane waves in [33] with the 2-ULA-OP
system for flow canal imaging. This new generation of ultrasound scanners increases the abi-
lity of volumetric imaging with fewer plane waves, reducing the data generation and increasing
the maximal compounded volume rate. Our implementation enabled 100 000 volumes acquired
within 7 min with an SNR suitable for transcranial ULM.

The 3D ULM processing revealed the microvascular system down to almost 30 µm in diameter
in the brain. This value was measured on manually selected vessels with enough microbubbles
trajectories to get a confident estimation (at least 2 trajectories per voxel). To get a global
estimation of the resolution, we used the Fourier Shell Correlation. By exploiting the correlation
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of spatial frequency, it provided an overall measure, not based on a selected feature of the volume.
For the current volume, the 2-sigma criterion gave a resolution of 38 µm, slightly higher than the
segmented vessels. This value could be improved by extending the acquisition time. However,
the maximal resolution is also limited by the localization precision, degraded by the aberration
of the skull. In addition, a disorganized and sparse mesh of isolated microbubble trajectories
appeared between resolved vessels [fig. 3.8]. We suggest it reflects the vascularization at a smaller
scale than the localization precision, such as capillaries. Further local averaging could bring an
estimation of flux or a dynamic of perfusion.

The high-resolution micro-CT scan confirms the angiography provided with ULM without
hemodynamic information. Both imaging techniques show the same vascular system down to
arterioles and venules. The brain morphology appears modified in micro-CT scan with tissue
expansion and shrinkage due to brain fixation and extraction. Micro-CT provides a more contras-
ted and resolved imaging thanks to µAngiofil perfusion coupled with an extended exposure scan
(>8h), but few vessels can be missing if the perfusion is not total. Micro-CT is still a reference
for high-resolution angiography but not suitable for non-invasive imaging nor hemodynamic
angiography.

We selected a 7,8 MHz frequency as a trade-off between resolution and penetration and also
the field-of-view. At higher frequencies, the absorption of the skull degrades the imaging system
[56]. The field of view must be considered when selecting the frequency. In our system, the
element’s pitch was 2 wavelengths, and the 32 elements in the lateral direction were adapted
for brain imaging of small animals. A higher frequency involves a reduced field of view or larger
elements with a detrimental directivity of transducers. Lower frequencies could improve the
penetration through the skull but would reduce the localization precision. Besides, bigger voxels
tend to host more microbubbles and increase PSF overlapping, constraining the microbubbles’
injection rate.

The volumetric field-of-view provided by this matrix array alleviated the plane selection of
plane imaging, highly user-dependent in ultrasound imaging. Indeed, minimal probe alignment
was necessary, and no motor was included in the system since a large volume of the brain could
be observed under the probe. 3D ULM also eliminated the pre-selection of the imaging plane.
Exploration of the various imaging sections could be done in post-treatment upon the entire
dataset.

The association of microbubble trajectories and timestamps yielded a range of velocity of
[4,3-28,4 mm/s] (for 90 % of the microbubbles). This scale was narrower than the range provided
by the tracking algorithm [0-73 mm/s]. The lack of low-velocity [9], [57] can be explained by
the SVD filtering that removed slowly moving signals. Lower velocity microbubbles could be
enhanced with non-linear imaging methods [16], [58]. Higher velocities were excluded due to the
lack of appropriate microbubble pairing.

The processing time of 3D ULM is still binding for routine usage with large cohorts of animals
or patients. The current implementation with CUDA-based beamforming, non-interpolated loca-
lization scheme, and asynchronous processing reduced the processing time to 3 hours for 100 000
volumes. In addition, reducing the number of volumes to 33 000 can already provide a draft of
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the vascularization, reducing acquisition time, data size, and processing time. Real-time imaging
remains a future endeavor, and actual processing times should be compared to those requires
by common imaging techniques, such as MRI or scanner (< 1 hour).

A drawback of the implementation of volumetric imaging with a MUX system is the redu-
ced compounded volume rate. The numerous TxAp/RxAp couples imposed by the multiplexed
probe limited the CVR of imaging at 243 Hz for 15 min imaging depth but was sufficient to track
microbubbles up to 73 mm/s. The "direct" combination could provide a higher volume rate but
with heterogenous localizations [fig. 3.5]. The main limit of a reduced volume rate arises for
motion correction for rapid displacements [59]. In our experiments, the rat’s head was constrai-
ned in a stereotaxic frame to prevent most head motion and did not require motion correction.
However, organs such as the kidney, liver, or heart are more impacted by breathing or heart-
beat and require motion correction algorithms. Furthermore, the transfer of this approach to
human imaging may be more subjected to motion because the head cannot be restrained as in
a stereotaxic frame, particularly in ambulatory conditions or injured patients.

The attenuation and aberration of the skull degraded the image quality in a few regions
of our acquisitions [fig. 3.6], mainly under complex structures such as ridges and sutures. At-
tenuation could be compensated with a higher-pressure field, or by increasing the number of
compounded plane waves. For the same compounded volume rate, our implementation did not
tolerate additional plane waves. Due to the higher speed of sound in the bone, phase aberrations
appear in the RF data and degrade the beamforming process. [60] proposed a phase aberration
correction to adjust delays in the beamforming process. It seems efficient for canal imaging but
requires many adaptations for volumetric imaging under the rat brain. It may reduce the shadow
effect and increase the localization precision. To overcome this limitation, we decided to tilt the
probe to focus on hidden zones exploiting the thin parietal bone window.

This study described 3D imaging of microvascularization with a multiplexed ultrasound
scanner. ULM becomes highly beneficial when implemented in 3-dimensions as it corrects planar
projection, motion, and user dependency. In particular, it avoids any bias due to plane selection
during the experiment as the analysis is performed over the entire volumetric dataset. Because
of its relative simplicity, this multiplexed portable system can be easily implemented in most
animal imaging platforms. It improves upon other imaging modalities also impacted by depth,
resolution, or incompatibilities with in vivo physiological measurements. The quasi-isotropic
sensitivity and resolution of the probe highlighted the brain’s complex vascularisation and would
be interesting in other vital organs such as the kidney and heart. In neurology, it would provide
a valuable tool for describing the interaction between microvascularization and brain function.
Various disease processes implicating arterioles and venules, such as cancer or diabetes, could
be better-described in vivo and studied at an early stage. It also opens the possibility for human
diagnosis of microvascular diseases as it alleviates both the conventional resolution limit of
ultrasound and its conventional planar implementation with a compact scanner.
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2.6 Conclusion

ULM reveals the microvascular system of organs in alive animals. Recent developments on
ultrasound scanners and probes have permitted its extension to volumetric imaging. We demons-
trated 3D transcranial ULM with a research-grade ultrasound scanner in the rat brain with an
intact skull, highlighting a complex vascular and hemodynamic organization down to arterioles
and venules. 3D ULM could bring promising features for the understanding and diagnostics of
organs and their diseases.
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3 Annexes

3.1 Calibration spatiale des transducteurs de la sonde matricielle

3.1.1 Problématique

La sonde matricielle haute fréquence utilisée dans cette étude est composée de 1024 trans-
ducteurs de 300 µm de côté qui doivent être assemblés et câblés vers le connecteur de l’écho-
graphe. La petite taille des transducteurs, le nombre élevé de connexions et leur organisation en
grille complexifient la fabrication de la sonde. Celle-ci est composée de quatre panneaux de 256
transducteurs câblés, répartis sur une grille de 32 par 8. Les quatre panneaux sont finalement
assemblés sur une matrice pour obtenir la taille finale. Les contraintes de fabrications imposent
un espacement entre les panneaux, choisi égal à la taille des transducteurs.

En pratique, le positionnement relatif des quatre panneaux sur la matrice peut s’avérer
imparfait et dégrader l’image. Les panneaux peuvent être décalés de leur position théorique et
être non coplanaires. Si ces écarts ne sont pas corrigés, des artefacts importants apparaissent
dans l’image sous forme de répliques en différents endroits de l’image. Par exemple, un décalage
angulaire d’un panneau de 1°, entraîne un décalage latéral de 313 µm (1,6λ) à une profondeur de
18 mm (91λ). Cette erreur doit impérativement être prise en compte et corrigée pour l’imagerie
ULM puisque la résolution doit s’approcher d’une dixième de la longueur d’onde.

Lors de premières imageries in vivo, nous avons constaté de telles répliques au niveau de
certains vaisseaux à la jonction de deux sous-ouvertures [fig. 3.10].

Figure 3.10 – (a) Rendu 3D ULM d’un cerveau de rat avec craniectomie. (b-c) Intensité maxi-
male projetée d’une tranche axiale avec et sans correction de la position des transducteurs.
(Barre d’échelle : 1 mm)

L’imagerie est alors faussée par la présence de vaisseaux répliqués artificiellement. De plus,
l’énergie des microbulles dans ces zones de répliques est répartie entre les deux points de réplique,
réduisant alors le ratio signal-à-bruit dans cette zone.

3.1.2 Méthode de calibration

Pour prendre en compte l’erreur de position des transducteurs, une calibration précise a
été mise en place. Elle consiste à mesurer les temps de vol entre chaque transducteur et un
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hydrophone pour un ensemble de positions connues. Connaissant les temps de vol, on en déduit
la position du transducteur par rapport à la grille des positions de l’hydrophone qui sert de
référence. En répétant cette opération, la position dans l’espace de chaque transducteur est
obtenue par rapport à la grille de référence.

Figure 3.11 – (a) Schéma de la procédure de calibration des positions des transducteurs. (b)
Sonde ultrasonore et hydrophone.

La mesure du temps de vol se fait en envoyant une impulsion ultrasonore de 5 demi-cycles à
7,8 MHz avec un seul transducteur avec l’échographe Vantage (Verasonics) [fig. 3.11]. L’impulsion
se propage dans l’eau à 1480 m/s et est reçue par la pointe de l’hydrophone, puis échantillonnée
à 62 MHz (8 échantillons par période) par l’oscilloscope numérique (Picoscope, PicoTechnology,
G.B.). Les deux machines sont pilotées par le même ordinateur maître, et sont synchronisées
avec un trigger 1 généré par un générateur basses fréquences.

L’ordinateur commande également le déplacement de la pointe de l’hydrophone avec des
actionneurs linéaires (Physik Instrument, Allemagne). 783 positions sont utilisées dans le plan
parallèle à la sonde, entre −12 mm et +12 mm par rapport au centre de la sonde. Chaque tir est
répété 5 fois pour obtenir un bon ratio signal-sur-bruit.

Chaque signal reçu est corrélé avec l’impulsion théorique, et le temps de vol est mesuré
avec une précision de l’ordre de quelques nanosecondes, donnant une précision de la distance
parcourue de l’ordre de 5 µm. Certains points trop bruités sont exclus [fig. 3.12b-c]. Un profil
parabolique est ajusté sur les temps de vol et la position du transducteur est déduite par rapport
à la grille de référence [fig. 3.12d-f].

Figure 3.12 – Détection des temps de vol entre les transducteurs et les positions de l’hydro-
phone.

Une fois toutes les positions obtenues, on considère que chaque sous-ouverture de 32 par 8
est plane de par sa conception : ce sont des plaques piézoélectriques usinées pour obtenir des

1. déclencheur
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éléments individuels [fig. 3.13]. On détermine alors la position de chaque sous-groupe de 256
éléments avec un centre de la sous-ouverture et son vecteur normal.

Figure 3.13 – Positions mesurées des transducteurs (points noirs), et orientations des quatre
panneaux de la sonde matricielle.

3.1.3 Résultats

Les vecteurs normaux des panneaux sont présentés dans la table. 3.2. On constate des déca-
lages supérieurs à 1° pour les panneaux 1 et 2. Les centres des panneaux sont également décalés
par rapport à leurs positions théoriques avec une erreur maximale de 86 µm.

Panneau 1 Panneau 2 Panneau 3 Panneau 4
Elevation (xz) [°] 1,42 1,00 0,33 -0,71
Azimuth (yz) [°] -0,38 -0,12 0,32 0,16
Erreur X [µm] 26 (0,13 λ) 59 (0,31 λ) -86 (-0,45 λ) 2 (0,01 λ)
Erreur Y [µm] -16 (-0,08 λ) -7 (-0,04 λ) 5 (0,03 λ) 18 (0,09 λ)
Erreur Z [µm] 3 (0,02 λ) -5 (-0,02 λ) 5 (0,03 λ) -4 (-0,02 λ)

Table 3.2 – Vecteurs normaux des sous-ouvertures de la sonde, et erreurs de leurs centres par
rapport au dessin initial.

Finalement, ces positions réelles ont été intégrées dans les codes d’acquisition et de traite-
ment. Elles sont utilisées pour calculer les délais à l’émission pour chaque onde plane, et pour
définir la position des transducteurs dans l’algorithme de beamforming pour la reconstruction des
volumes. Une fois corrigées, les répliques disparaissent et la sensibilité est légèrement améliorée
[fig. 3.10c].

3.2 Imagerie du cerveau avec craniectomie

3.2.1 Introduction

En complément de l’imagerie transcranienne non-invasive par ultrasons, des imageries avec
craniectomie ont été réalisées pour comparer la présence/absence du crâne. Ces expériences ont
fait partie du développement de la méthode d’acquisition avec la sonde multiplexée pilotée par
un échographe. Elles ont en partie été réalisées avec les expériences de Baptiste Heiles [Heiles,
2019a ; Heiles, 2021a], ancien doctorant du laboratoire qui a mis en place l’ULM 3D avec un
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système 1024 voies de quatre échographes synchronisés. Le protocole animal a été soumis et
accepté par le comité d’éthique pour l’expérimentation Animale no 59 "Paris Centre et Sud"
pour ces expérimentations. Les deux systèmes peuvent alors être comparés dans des conditions
animales similaires. Des expériences additionnelles ont été réalisées avec Cyrille Orset sur le pro-
tocole animal du financement ERC (comité d’éthique Normandie en matière d’expérimentation
animale).

3.2.2 Méthodes

L’animal est anesthésié et installé dans un cadre stéréotaxique. Le dessus de la tête est rasé et
aseptisé. Une incision est réalisée dans la longueur du crâne pour mettre à nu la suture sagittale
[fig. 3.14]. Les os pariétaux sont ensuite découpés avec une micro fraise chirurgicale. L’opération
doit être réalisée lentement pour éviter tout saignement et échauffement dans l’os cortical. Une
fois le contour découpé, les deux os pariétaux sont retirés et laissent apparaître le cerveau sur
environ 1 cm2 sous la dure-mère. Celle-ci est très sensible et son altération peut entraîner des
hémorragies subarachnoïdiennes. Une couche de gel échographique est déposée sur le cerveau
pour le coupler avec la sonde ultrasonore.

La séquence ultrasonore utilisée est décrite dans la section 2. Le voltage utilisé est réduit pour
éviter toute destruction des microbulles dans le cerveau. Le débit de perfusion en microbulles
est également réduit : le SNR étant meilleur sans crâne, plus de microbulles sont détectables par
la sonde.

Figure 3.14 – Procédure de craniectomie du rat. Incision de la peau au-dessus de la suture
sagittale, puis fraisage des os pariétaux pour exposer le cerveau en préservant la dure-mère.

3.2.3 Résultats

L’augmentation significative du SNR améliore à la fois la détection, et la précision de locali-
sation pour les microvaisseaux. L’absence de suture et crêtes osseuses facilite la propagation des
ultrasons dans ce milieu homogène et transparent aux ultrasons. Le cerveau est alors visible dans
tout le champ de vue de la sonde, sur toute la profondeur [fig. 3.15]. À la différence des images
en transcrânien, les sinus sagittaux veineux inférieur et supérieur sont bien visibles. Au niveau
de la suture coronale, au plan Bregma, les départs des artères cérébrales vers l’extérieur sont
visibles, avec les artères lenticulostriées (ou artères perforantes) qui sont des terrains privilégiés
aux ischémies.
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Figure 3.15 – Imagerie 3D ULM du cerveau de rat avec craniectomie. (a) Vue globale sur le
cortex et le thalamus. (b) Plan de coupe coronale en Bregma avec les départs des ACM et les
artères striatales (Posterior striate et Anterior striate). (c) Plan de coupe sagittale devant les
sinus veineux. (d) Plan de coupe coronale devant les hippocampes.
(A-P : axe sagittal antero-postérieur, L-R : axe latéral gauche-droite, D-V : axe axial dorsal-
ventral)

À noter que lors de l’opération de craniectomie de l’animal, une hémorragie subarachnoï-
dienne a entraîné des vasospasmes dans le cortex. Il apparaît alors hypoperfusé avec seulement
quelques petits vaisseaux irrigués sur les bords du volume [fig. 3.15d].

Les principes artères et veines du cerveau sont aisément identifiables par leur localisation et
aspect dans le cerveau. Un certain nombre d’artères provenant du cercle de Willis sont labellisées
avec l’arborescence décrite dans [Xiong, 2017] [fig. 3.16]. L’utilisation d’un encodage couleur de la
direction axiale de flux facilite la reconnaissance des artères sur les coupes coronales et sagittales.
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Figure 3.16 – Identification des principales artères de la base du cerveau sur des coupes coro-
nales (en haut) et sagittales (en bas) d’un volume ULM. Les positions antero-posterieures sont
indiquées en haut, en mm par rapport à Bregma. Tranches d’épaisseurs 400 µm en coronal et
800 µm en sagittal. Atlas vasculaire issu de [Xiong, 2017].

Une telle méthode d’imagerie montre une définition de toutes les artères et veines dans un
large champ de vue, en profondeur et en 3D. Peu de méthodes permettent d’obtenir de tels résul-
tats avec l’information quantitative de la vitesse et de sa direction en tout point de l’arborescence
vasculaire. Comme pour l’imagerie transcrânienne, le filtrage temporel (par SVD) empêche la
détection des flux vasculaires lents, présents notamment dans les plus petits vaisseaux. Dans
ceux-ci, le comportement acoustique des microbulles est moins connu et l’échogénicité semble
diminuée, et engendre une perte de sensibilité pour l’échographie. Enfin, le retrait de l’os pariétal
est une procédure très invasive et risquée pour la préservation de la microvascularisation dans le
cortex et introduit un biais important pour l’étude des constantes physiologiques par exemple.

3.3 Mesure de l’atténuation du crâne de rat

3.3.1 Problématique

L’imagerie ultrasonore du cerveau se heurte au passage du crâne avec une aberration et at-
ténuation du front d’onde émise. Le champ de pression de part et d’autre de la boîte crânienne
est donc différent, et dépend des caractéristiques locales du crâne. Lors des imageries transcrâ-
niennes [fig. 3.17b-c], on peut observer une forte atténuation de la suture sagittale (entre les os
pariétaux), des sutures entre les os pariétales et l’os frontal (suture coronale) et interpariétal
(suture lambdoïde), et les crêtes osseuses (entre les os pariétaux et temporaux) [fig. 3.17a].
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Figure 3.17 – (a) Crâne de rat. Os frontal (1), pariétal (2), temporal (3), interpariétal (4). (b)
Projection axiale d’un volume ULM (MIP), (c) vue coronale.

Pour améliorer le signal, la pression de l’onde peut être augmentée à l’émission, mais doit
être limitée pour ne pas détruire les microbulles sous le crâne. L’atténuation du crâne a donc
été mesurée sur quelques crânes ex vivo pour déterminer la pression maximale à émettre par la
sonde ultrasonore.

3.3.2 Méthodes

Des prélèvements de crânes de rats (6-8 semaines) ont été récupérés à la suite d’autres
expériences réalisées au laboratoire. Ils sont principalement composés des deux os pariétaux.
Un système de calibration a été mis en place devant la sonde ultrasonore, avec un hydrophone
monté sur un système de déplacement motorisé 3 axes permettant la mesure précise du champ
de pression. Le scan est réalisé latéralement, dans l’axe coronal, avec et sans le crâne entre la
sonde et l’hydrophone [fig. 3.18a]. En chaque point, sont mesurés les pics de pressions positifs
(PPP) et négatifs (PNP) [fig. 3.18b]. Les impulsions envoyées par l’hydrophone sont similaires
à celles utilisées in vivo : 4 demi-cycles à 7,8 MHz avec une tension de 16 V. La directivité de
l’hydrophone n’a pas été prise en compte pour les mesures (gain à −6 dB vers 30°.)

(a) Alignement sonde, crâne, hydrophone (b) Mesures des pics de pression

Figure 3.18 – (a) Système de calibration avec sonde ultrasonore, le crâne de rat, et l’hydrophone
sur platine motorisée. (b) Mesures des PNP et PPP le long de l’axe coronal, de part et d’autre
de la suture sagittale.

Le système de calibration a également été utilisé pour mesurer la réduction du champ de
pression lors de l’angulation des ondes planes. L’augmentation des angles permet une améliora-
tion théorique de la résolution [section 3.2.2], mais est limitée par la directivité de la sonde. À
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partir d’un certain angle, le champ de pression émis par la sonde est réduit considérablement car
l’énergie envoyée par les transducteurs n’est pas suffisante dans la direction voulue. La directivité
des transducteurs peut s’écrire avec l’approximation de Fraunhofer [Cobbold, 2007] :

D(θ) =
sin
(
π · sin(θ) dλ

)
π · sin(θ) dλ

(3.4)

Avec D(θ) la directivité, d la largeur du transducteur rectangulaire, et λ la longueur d’onde.
Pour la sonde utilisée, avec une largeur de transducteur de 300 µm et une longueur d’onde de
197 µm, l’ouverture angulaire est de l’ordre de 23° pour une division par 2 de la pression. Les
mesures de PNP et PPP sont réalisées avec et sans crâne, pour différents angles d’émissions de
0° à 15°.

Figure 3.19 – Mesure de pics de pressions avec (skull) et sans crâne (ref ) pour différents angles
d’émission.

3.3.3 Résultats

Les mesures de pics de pression avec et sans crâne ont permis de régler la pression d’émission
pour atteindre des seuils maximaux d’imagerie dans le cerveau de l’ordre de 400 kPa en PPP
et PNP, soit un MI 2 de 0,14. Cette pression est équivalente à celle mesurée dans les conditions
d’imagerie in vitro dans le canal d’agar-agar sans destruction des bulles. On constate une forte
atténuation au niveau de la suture sagittale qui explique les zones d’ombres observées dans les
images ULM.

Nous avons essayé d’utiliser une apodisation réduisant la pression au niveau des os pariétaux
pour maximiser le champ au niveau de la suture. De cette manière la pression émise par la sonde
peut être augmentée. Les mesures réalisées ne sont cependant pas convaincantes du fait de la
largeur de la suture (<1 mm), étroite devant celle des transducteurs. Le profil de l’apodisation

2. Mechanical Index (indice mécanique)
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était constant hormis les 2 ou 3 transducteurs devant la suture. Cette solution n’a pas été
retenue.

Les mesures réalisées avec angulation des ondes émises ont montré la limitation de la direc-
tivité de la sonde. Dès 10° d’angulation, le pic de pression est réduit d’environ 100 kPa. Au-delà,
la réduction est trop importante. Des angles différents ont été testés in vivo entre 5 et 10°, mais
n’ont pas montré de différences apparentes dans les images ULM reconstruites.

3.4 Temps d’acquisition et de reconstruction

L’ULM nécessite l’accumulation d’une multitude de localisations de microbulles. Plus le
nombre de localisation est élevé, meilleure la qualité de l’image sera. En 2D, il est commun
d’avoir des séquences d’imageries longues de plusieurs minutes, avec des quantités de données
modérées (<10 Go) et un temps de reconstruction à peu près égale au temps d’acquisition[Heiles,
2021b]. Le passage à l’imagerie 3D apporte une contrainte supplémentaire sur la quantité de
données générées. L’augmentation significative des données nécessite des temps de transfert et
des espaces de stockage conséquents. Les temps de traitement dépassent rapidement plusieurs
heures.

Pour une même acquisition, plusieurs volumes ULM ont été reconstruits avec différents
temps d’acquisition de 10 sec à 7 min [fig. 3.20]. Dès 30 sec d’acquisition, les premiers gros troncs
vasculaires commencent à apparaître. Il faut cependant attendre 3 min pour voir se dessiner les
artérioles et veinules du cortex. Au-delà, le remplissage se fait dans les plus petits vaisseaux,
avec vraisemblablement le lit capillaire.

Figure 3.20 – Projections axiales et coronales pour plusieurs nombres de volumes acquis de
10 sec à 7 min.

Contrairement à l’imagerie 2D [Hingot, 2019], la courbe saturation a un comportement li-
néaire pour cette taille de reconstruction au moins jusqu’à 100 000 volumes [fig. 3.21]. La ten-
dance devient exponentielle à partir d’une reconstruction avec des voxels de 50 µm ou pour
beaucoup plus d’images acquises.
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(a) Saturation, temps d’acquisition et de traitement (b) Courbes de saturation

Figure 3.21 – (a) Indice de saturation en fonction du nombre de volumes acquis, les valeurs
indiquées correspondent au temps de traitement ULM 3D. (b) Courbes de saturation pour
plusieurs tailles de voxels reconstruits.

Le nombre de volumes à acquérir a été finalement fixé à 100 000 volumes comme un compro-
mis entre la description de la microvascularisation et la quantité de données générées. Utilisé en
routine sur les animaux, il était nécessaire de réaliser plusieurs volumes ULM en l’espace d’une
demie-journée. L’ordinateur possédait 2 To de mémoire NVMexpress, permettant de réaliser
jusqu’à 8 volumes complets sans attendre des temps de transfert vers un disque dur.

Les temps de traitement ont également une importance. Dans notre cas, le traitement se
fait nécessairement a posteriori. Pour des expériences nécessitant une imagerie pseudo temps
réel, des principaux troncs vasculaires par exemple, le nombre de volumes peut être réduit à une
dizaine de milliers d’images, avec un temps de reconstruction inférieur à une demi-heure.

3.5 Imagerie du cerveau de souris en transcrânien

Au cours des expériences de laboratoire, nous avons eu l’occasion de tester le système d’ima-
gerie 3D ULM sur quelques souris. Les animaux utilisés proviennent d’une autre expérience avec
un autre protocole animal déposé et accepté pour l’induction d’AVC.

Le crâne étant plus fin que celui de rat, les imageries ont été réalisées directement avec crâne
intact sur toute la profondeur du cerveau et révèlent presque toute la vascularisation du cerveau
[fig. 3.22a-b]. Le champ de vue de la sonde couvre une grande partie du cerveau avec presque
toute la largeur du cortex [fig. 3.22c-d]. Les sutures sagittales et coronales restent néanmoins
occultant pour l’échographie et empêche la localisation des microbulles en certains endroits
[fig. 3.22d-e].
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Figure 3.22 – Imagerie 3D ULM du cerveau de souris avec crâne intact. (a) Vues globales
sur le cortex et le thalamus (Bregma ∼ −2 mm), et (b) sur le striatum avec les départs des
artères striatales (Astr et Pstr) en Bregma. (c) Plans de coupe coronale en Bregma ∼2 mm, avec
orientation des flux (bleu/rouge vers le haut/bas), et (d) en Bregma. (e) Plan de coupe sagittale
devant les hippocampes.
(A-P : axe sagittal antero-postérieur, L-R : axe latéral gauche-droite, D-V : axe dorsal-ventral)

Cette expérience a un but uniquement exploratoire et n’a pas été optimisée ni répliquée. La
résolution apparente semble inférieure à celle chez le rat, mais nécessiterait d’être renouvelée
avec les dernières séquences d’acquisition et de traitement.
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Chapitre 4
Détection et caractérisation des accidents
vasculaires cérébraux en phase précoce

La neuroimagerie est nécessaire pour la classification des AVC et orienter un trai-
tement thérapeutique dans les plus brefs délais. La microscopie par localisation ul-
trasonore apporte une angiographie résolue en un temps restreint avec un système
simple en comparaison au scanner et à l’IRM. L’objectif de ce chapitre est d’ima-
ger en phase précoce des AVC ischémiques et hémorragiques chez le petit animal et
distinguer des différences de troubles de la vascularisation et leur évolution.

Objectifs

Sommaire
1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 154

1.1 Contexte de l’étude . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 154
1.2 Objectif . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 154
1.3 Méthodes générales . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 154
1.4 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 155
1.5 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 156

2 Article : In vivo 3D ULM reveals differential patterns of perfusion losses at the early phases
of ischemic and hemorrhagic strokes in the rat . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 157
2.1 Abstract . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 158
2.2 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 158
2.3 Methods . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 159
2.4 Results . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 163
2.5 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 169
2.6 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 171
2.7 Acknowledgements . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 171
2.8 Contributions . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 172
2.9 Disclosure . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 172
2.10 Competing interests . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 172
2.11 Bibliography . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 172

153
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1 Introduction

1.1 Contexte de l’étude

L’accident vasculaire cérébral se caractérise par un trouble de la vascularisation soudaine
dans une partie du cerveau. La perte de perfusion entraîne rapidement une mort cellulaire et
neuronale induisant des pertes cognitives importantes avec une dégradation rapide en quelques
heures, voir le décès. La prise en charge doit se faire dans les plus brefs délais pour espérer
endiguer ces pertes. La neuroimagerie est l’étape centrale de la prise en charge et doit pouvoir
caractériser l’AVC pour orienter un traitement adéquat pour l’ischémie ou l’hémorragie.

Dans les parcours fléchés pour l’AVC, la neuroimagerie est réalisée par scanner ou IRM et
offrent une bonne caractérisation des pathologies. Ces grands imageurs sont disponibles princi-
palement dans les grands hôpitaux où des services sont dédiés à la prise en charge. Ils ne peuvent
cependant pas être répétés pour le suivi de l’évolution, ni transportés au chevet du patient.

L’imagerie ultrasonore transcrânienne est plus disponible et simple à mettre en place mais ne
permet pas en l’état actuel une sensibilité et résolution suffisantes pour le diagnostic. En effet,
sa résolution et la perte de sensibilité à cause du crâne rendent vaine cette application de l’écho-
graphie. De plus, elle est limitée à un plan d’imagerie qui doit être sélectionné judicieusement
par un opérateur expert.

La microscopie par localisation ultrasonore volumétrique solutionne ces problématiques avec
une nette amélioration de la résolution et de la sensibilité à travers le crâne. Le caractère 3D
apporte un large champ de vue, une sensibilité isotrope et la possibilité d’un diagnostic post
acquisition.

1.2 Objectif

L’objectif de cette étude est l’utilisation de l’ULM volumétrique pour le diagnostic non invasif
de l’AVC chez le petit animal en phase précoce, et la comparaison des modifications microvascu-
laires entre les modèles d’ischémie et d’hémorragie. Un modèle ischémique d’occlusion de l’artère
cérébrale moyenne, et un modèle d’hémorragie du striatum sont observés en phase précoce et le
jour d’après grâce à ULM 3D. L’établissement d’un indice de diffusion microvasculaire atteste
des évolutions différentes pour les deux modèles.

1.3 Méthodes générales

Le système d’imagerie 3D ULM que j’ai développé dans le chapitre précèdent a été utilisé
en routine sur une cohorte de rats ayant subis des modèles d’AVC.

Le modèle ischémique (N = 4) est une occlusion de l’artère cérébrale moyenne. Une injection
de thrombine dans l’artère entraîne la formation d’un caillot de fibrine privant d’apport sanguin
la partie avale dans le cortex. Le modèle hémorragique (N = 5) est réalisé par l’injection de
collagénase dans le striatum qui diffuse dans les tissus et dilate les vaisseaux jusqu’à leur rupture.
L’imagerie 3D ULM est réalisée avant l’induction de l’AVC, en phase précoce à 30 minutes et
1h30. L’animal est ensuite réveillé. Le jour suivant, une imagerie de contrôle est réalisée en ULM
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puis à l’IRM pour valider l’œdème et/ou l’hématome.
Les volumes ULM sont reconstruits et recalés sur un atlas anatomique du cerveau de rat.

Un indice de diffusion microvasculaire (MDI 1) est établi pour traduire la densité de microvais-
seaux imagés par ULM. Pour l’ischémie, il est évalué sur les principaux territoires anatomiques
concernés : le striatum, le thalamus, les hippocampes et le cortex séparé en deux zones associées
aux artères cérébrales (antérieure et moyenne). Dans un second temps, des régions d’intérêts
(sphères d’environ 1 mm de diamètre) sont positionnées dans le cerveau pour réaliser une com-
paraison normalisée. Ces points de mesure sont positionnés dans le cortex pour l’ischémie, dans
le cœur de l’hémorragie, et dans le thalamus. Cette dernière région est utilisée pour normaliser
les valeurs temporellement ou spatialement.

1.4 Résultats

L’imagerie ULM révèle une part importante du cerveau avec une résolution des artérioles et
veinules. L’augmentation du signal par les microbulles offre une imagerie sur toute la profondeur
du cerveau. Seules les sutures (sagittale et coronale) et les crêtes osseuses empêchent l’imagerie
sous ces endroits.

L’imagerie de l’ischémie en phase précoce montre une large zone du cortex privée de perfusion.
Cette région bien délimitée suit l’anatomie du cortex. L’étude du MDI atteste une perte de 83 %
30 minutes après l’injection de thrombine par rapport à l’imagerie de contrôle. Seule la zone
corticale associée à la ACM subit une diminution significative. L’étude avec les régions d’intérêts
évite les différences de champs de vue entre les imageries à cause du placement de la sonde par
rapport au crâne, mais nécessite de les placer aux endroits opportuns. Les mesures confirment
la perte soudaine et quasi-totale dès le début de l’ischémie.

L’hémorragie se distingue par une perte plus diffuse de la vascularisation avec une diminution
graduelle des petits vaisseaux, puis des vaisseaux plus importants jusqu’à 24h après l’induction
de l’AVC. La mesure de l’indice de diffusion confirme une évolution lente avec une perte d’environ
30 % au cours des premières heures, et 80 % à 24h.

La répétition de l’expérience sur plusieurs animaux montre une tendance commune chez
l’ischémie (N = 4), avec une perte moyenne de 88 % à 30 minutes par rapport à l’imagerie
de contrôle. En revanche, les résultats pour l’hémorragie (N = 5) sont plus variés avec perte
moyenne de 40 % à 30 minutes mais une déviation standard de 14 %.

Enfin, les indices sont comparés spatialement dans chaque acquisition, entre la zone de l’AVC
et la référence dans le thalamus. Une perte franche de plus de 90 % s’établit entre le cortex et
le thalamus pour l’ischémie. Les résultats pour l’hémorragie sont moins convaincants avec une
grande disparité. Cette caractérisation pourrait permettre une identification des occlusions de
la ACM lors de suspicion d’AVC.

1. Microvascular Diffusion Index (indice de diffusion microvasculaire)
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1.5 Conclusion

L’ULM 3D apporte un nouvel outil pour l’imagerie vasculaire cérébrale avec un système
simple, non invasif, et non irradiant. L’étude sur les modèles d’AVC chez le rat montre une
tendance intéressante pour l’occlusion de l’artère cérébrale moyenne en calculant l’indice de dif-
fusion microvasculaire. À l’inverse, l’hémorragie semble plus difficile à caractériser compte tenu
de l’aspect diffus et variable de la lésion. Avec une adaptation à l’homme, et des biomarqueurs
robustes, ce nouvel appareil d’imagerie semble pertinent pour venir en soutien des neuroima-
geurs actuels pour la prise en charge rapide de l’AVC, et pour un suivi personnalisé pendant la
convalescence.
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2.1 Abstract

Stroke diagnosis is a critical part of the care of cerebral hemorrhage and ischemia. A rapid
and accurate diagnosis reduces the delay to an appropriate treatment, either thrombolytic or
neurosurgical. Actually, CTscan and MRI are the gold standards for this purpose with constraints
of accessibility, availability, and contraindication. The development of Ultrasound Localization
Microscopy has enabled new perspectives for ultrasound imaging with increased sensitivity,
penetration depth, and resolution for transcranial imaging. In addition, volumetric imaging
increases the field of view and provides a precise description of microvascular hemodynamic.

Methods : In this study, an ischemic model of MCA occlusion was induced on rats (N = 4)
and imaged in the early phase with volumetric ULM. The perfusion losses were compared with
a cerebral hemorrhage model induced on a second cohort (N = 5).

Results : The volumetric ULM performed in the early phase of ischemic stroke revealed a
large hypoperfused area in the cortex following its anatomical delimitation. In the hemorrhagic
stroke model, the hypoperfused area was smaller and diffused. The computation of a microvas-
cular diffusion index highlighted different patterns of perfusion loss during the first 24 h.

Conclusion : Volumetric ULM is a new neuroimaging device with high resolution, sensiti-
vity, safe, and a simple device. This first proof of concept on the small animal is a primary step
toward diagnosis and monitoring of human strokes.

2.2 Introduction

Stroke is among the most serious health issues of the century with more than 13 million
cases every year worldwide [1], [2]. Most of them, 80 %, are ischemic strokes that occur when the
cerebral blood flow is dramatically reduced, depriving parts of the brain of oxygen and glucose
[3]. The other 20 % are hemorrhagic strokes with blood leaks into the brain parenchyma due
to a rupture of a vessel, leading to both hypoperfusion and increased intracerebral pressure [4].
In both cases, non-supplied tissues die in a few hours and leave patients with heavy cognitive
impairments and high chances of dying. The care of ischemic stroke is rtPA-mediated fibrinolysis
combined when possible with mechanical thrombectomy [5]. The treatment of hemorrhagic stroke
consists of intracerebral blood removal and/or decompressive craniectomy [6], [7]. In both cases,
time is brain, with a necessity to make appropriate interventions as soon as possible.

Thus, stroke management relies heavily on cerebral imaging techniques used to make early
diagnosis and monitor potential complications. In particular, imaging is mandatory in the acute
phase (less than 24 h) to address patients for treatments and/or neurosurgeries [8]–[10]. It would
also be needed in the subacute phase of the disease (24 h to 5 days) to monitor secondary cerebral
hypoperfusion and/or to detect serious complications such as vasospasms after hemorrhagic
stroke [11] and vascular reorientations [12]. Although early brain imaging is performed thanks
to CT or MRI to discriminate between ischemic and hemorrhagic strokes, post-stroke monitoring
is insufficiently performed. Indeed, imaging is performed in most cases with CT scans of MRI,
which unfortunately are neither easily repeatable, possible at the bedside and usually over-
booked.
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Ultrasound imaging is currently not recommended for stroke diagnosis. The human skull
affects the propagation of acoustic waves and hinders the resolution and sensitivity for micro-
vascular brain imaging. However, the advantage of ultrasound imaging are multiple : repeatable,
safe, bedside, affordable and mainly available, and is already used to monitor major cerebral
arteries with transcranial Doppler [13]. The introduction of Ultrasound Localization Microscopy
(ULM)[14]–[18] may partly solve the lack of sensitivity and resolution thanks to intravascular
microbubbles. The better image quality enables imaging of the small vessels behind the human
skull and provides an accurate description of brain vascularization [19], [20]. In addition, the
increased frame rate provided by ultrafast ultrasound scanners [21] enables the velocity measu-
rement of microbubbles [18]. Nonetheless, these first proof of concept are limited by the elevation
projection of 2D imaging and would require a plane-by-plane exploration of the brain with an
experienced experimenter.

The elevation projection was solved with the emergence of volumetric imaging with a high
volume rate [22]–[25]. These systems are composed a thousand of transducers and provided a
large field of view for 3D ULM [26]–[29]. Therefore, the system is no longer limited by eleva-
tion projection with a large field of view, an unbiased velocity estimation and a quasi-isotropic
resolution in-depth even though the intact skull bone[30].

In this study, we introduced 3D ULM to describe the perfusion losses in cerebral microvas-
cularization in the early phase of induced ischemic and hemorrhagic stroke in the rat. Cerebral
ischemia was performed following a thromboembolic middle cerebral artery (MCA) occlusion
[31]–[33], and intracranial hemorrhage consisted of a collagenase injection in the striatum [34].
A microvascular diffusion index was devised and evaluated at different stages and locations of
the brain and demonstrated different patterns of perfusion losses between stroke’ models. We
show evidence that 3D ULM could be a relevant microvascular imaging modality to detect per-
fusion changes in the acute phase of stroke. This new device may diversify imaging tools for
stroke triage, with better availability than MRI and CT scan.

2.3 Methods

2.3.1 Animal experiments

Animals’ experiments were performed under guidelines from the European Community Coun-
cil (2010/63/EU) and approved by the protocol APAFIS #22544 validated by the French ethics
committee "Comité d’éthique Normandie en matière d’expérimentation animale".

Sprague-Dawley male rats of 6-7 weeks old were used for this experiment, divided into
two groups for ischemic model (N = 4) and hemorrhagic model (N = 5). All animals were
anaesthetized with a mix of isoflurane (2 %) and nitrous oxide and installed in a small animal
stereotaxic frame (David Kopf stereotaxic instrument, Tujunga, CA, USA). The temperature of
animals was regulated at 38 °C with a heating pad and a rectal probe.

The top of the head was shaved, and the skin was incised for the stroke model’s induction
and the convenience of ultrasound imaging (fig. 4.1B). The removal of the scalp did not affect
the ULM results.
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2.3.2 Stroke models in the rat

The ischemic model was described in [32], [33] with an injection of thrombin in the MCA
(fig. 4.1B). The skin and muscle were incised between the eye and the ear on the right side.
The temporal bone was drilled, and the dura was excised to access the branch of the MCA. 3 µl
of murine alpha thrombin (4 UI/µl) were injected with a micropipette inside the lumen. The
thrombin-induced a fibrin clot, occulting the lumen of the MCA. The micropipette was removed
a few minutes afterward when the fibrin clot was stabilized.

The hemorrhage model was induced with collagenase inside the striatum with the injection
of 2 µl of collagenase (fig. 4.1B) [34], [35]. A small hole of 1 mm diameter was drill through the
parietal bone, and a micropipette was inserted at the stereotaxic coordinates Antero-posterior :
Bregma −1,3 mm, Lateral : 3,5 mm, depth : 4,5 mm. The collagenase was pneumatically injected.
The micropipette was slowly removed few minutes after the end of the injection.

2.3.3 Stroke models imaging

Each stroke model follows the same timeline with a control (t0) ULM imaging before the
stroke induction (fig. 4.1A). Ischemic or hemorrhagic stroke models were then induced, and two
ULM acquisitions were realized at 30 minutes and 1h30 after the induction. In the end, the
catheter was removed, the incision sutured, and the animal was waked up and replaced in his
cage for the night. The day after (D+1), the animal was anaesthetized again and imaged with
the same position of the ultrasonic probe. Most animals were then scanned with MRI with T2

and T2 weighted sequences (7 T, Bruker, USA).
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Figure 4.1 – 3D ULM for in vivo angiography in early phase of stroke’s models. A. Timeline of
the experiment for each model, with four 3D ULM acquisition before (t0), in hyperacute stage
(30 min and 1h30), and the day after with MRI imaging.
B. Skin opening for ultrasound imaging. For the ischemic model, a small hole was drilled above
the MCA branch and murine thrombin was injected with a micropipette. For hemorrhagic model,
the parietal bone was drilled and collagenase was injected with a micropipette in the striatum.
C. Ultrasound matrix probe with 1024 transducers pooled in four synthetic sup-apertures suc-
cessively connected to the echograph. ULM processing with filtered microbubbles, localization
and tracks. Atlas rat brain registered on the final ULM volume. 3D rendering with brain surface
form the atlas. Scale bars : 1 mm.

2.3.4 3D ULM imaging sequence

Ultrasound imaging was extensively detailed in [30]. The skull was covered with echographic
gel to match the impedance with the ultrasonic probe. A 1024 ultrasonic matrix probe with
300 µm element’s pitch (central frequency 7,8 MHz, 56 % bandwidth at −6 dB) (Vermon, Tours,
France) was driven by the unique Vantage 256 (Verasonics, Kirkland, USA) via a 4-1 multiplexer
[36], [37]. Elements were placed on a 32× 35 grid size, with three empty rows : 9, 17, 25, for an
effective field of view of 9,6 mm×10,5 mm (fig. 4.1C). The 1024 channels of the probe were divided
into four synthetic apertures representing four panels of 32× 8 elements that can be connected
to the 256 channels of the ultrasound scanner. By changing the state of the multiplexer, the
ultrasonic scanner controls one of the four apertures. The switching time allows changing the
state between the emission and the reception. Finally, to insonify and receive all signals from
scatterers facing the probe with one plane wave, 10 transmissions were required with different
couples of emission reception captures. Transmitting and receiving apertures were used in the
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following order : (TxAp, RxAp) = {(1,1) ;(2,1) ;(1,2) ;(2,2) ;(3, 2) ;(2,3) ;(3,3) ;(4,3) ;(3,4) ;(4,4)}.
Volumes were obtained by compounding 5 tilted plane waves after a Delay-and-sum beamfor-

ming algorithm. Plan wave were sent in that order (Azimuth, Elevation) : {(0,0) ;(-5,0) ;(5,0) ;(0,-
5) ;(0,5)} in degrees. Therefore 50 transmissions were required for one compounded volume. The
pulse repetition frequency was limited to 13 kHz, allowing a maximal depth of acquisition of
16 mm. Finally, the compounded volume rate was 250 Hz.

Excitation pulses were sent with a central frequency of 7,8 MHz, with 4 half-cycle and 16
volts (peak negative pressure 662 kPa, MI = 0,24). The PNP was also measured behind a rat
skull ex vivo, and the pressures did not exceed 400 kPa (MI = 0,16), assuring no microbubbles
destruction inside the brain.

For volumetric ULM imaging, 250 blocks of 200 volumes at 250 Hz compounded volume rate
(CVR) were acquired in 7 minutes, with 256 GB of raw data signals. During this acquisition,
50 µl boluses of Sonovue microbubbles (Bracco, Italy) were injected in a tail vein catheter every
30 seconds.

2.3.5 3D ULM processing

Data were beamformed, and volumes were filtered with a singular value decomposition to
remove tissue signal [38], [39]. Microbubbles were detected then localized with a radial symmetry
algorithm [28] (fig. 4.1C). All microbubble’ positions in a block were paired into tracks with a
Kuhn-Munkres algorithm to reconstruct the trajectory of most microbubbles (simpletracker,
Jean-Yves Tinevez). All tracks were interpolated, smoothed, and binned in 9,9 µm wide cubic
voxels yielding a 10, 5 × 11, 5 × 11,2 mm3 angiographic volume (coronal × sagittal × axial).
Tracks velocities were also averaged in each voxel of the volume. Volumes were registered on the
Waxholm rat brain atlas [40] with a rigid registration (fig. 4.1C).

2.3.6 Microvascular diffusion index

A microvascular diffusion index (MDI) was devised from the 3D ULM volume. For each
voxel, it reflects the proximity of microvessels as a weighted sum of close microbubbles tra-
jectories with a diffusion law. The microvascular network was first enhanced by binarizing the
angiography volume (V olAngio) (fig. 4.2A). A Gaussian convolution filter was applied with a
standard deviation of 100 µm (RO2). It represents the diffusion range of dioxygen in the tissue
by capillaries . This value cannot be used as-is and was average on larger zones close to 1 mm3.

MDI (−→x ) =
∫
‖−→r ‖<RO2

V olAngio(−→x +−→r ) · e
−‖−→r ‖
RO2 · d−→r

2.3.7 Unsupervised observation for MCA occlusion

For ischemic stroke, the MDI was computed in anatomical regions without prior knowledge
of the stroke location. The regions were devised from the anatomical structures of the Waxholm
Atlas. Five zones were analyzed : striatum, hippocampus, thalamus, and the cortex divided into
2 areas mainly perfused by the three cerebral arteries : anterior (ACA), middle (MCA). For
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each region, the MDI values were normalized compared to the first time-point before the stroke
induction.

Sutures (sagittal and coronal) and lateral crests obstruct the propagation of ultrasound waves
and hide few regions. These regions were excluded from the study for each acquisition (fig. 4.2A).

2.3.8 Supervised observations

Regions of interest (ROI) were defined for both stroke’ models to evaluated MDI. First, a
1,2 mm diameter spherical region was defined in a well-insonified region (no under sutures of
crests) and far from the stroke influence zone. This region of interest was used as a reference for
the normalization of volume : all volumes did not receive the same number of microbubbles and
must be equalized. A second region was located inside the cortex for ischemic stroke and closed
to the injection site for the hemorrhage model. The location was determined with the volume
imaging at D+1.

Figure 4.2 – Microvascular diffusion index reflects the vascularization density. A. MDI for
unsupervised observation. Anatomical regions are extracted from anatomical structures. The
hidden areas are excluded from the study. MDI computation with a range of 100 µm on binarized
vascularization. B. Selection of a round reference region of 1,2 mm mm diameter in the thalamus,
and a region of interest in the cortex for ischemic stroke (0,9 mm diameter), and in the striatum.
C. Spherical ROI extracted from the ULM volume, binarization and MDI computation.

2.4 Results

2.4.1 ULM revealed a large hypoperfused region in hyperacute ischemic stroke

The injection of murine thrombin in the MCA initiated a fibrin clot which totally obstructed
the lumen. A hypoperfused region appeared in the downstream area visible in the 3D ULM 30
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minutes after the injection (fig. 4.3A). Large vessels could be identified in both volumes control
and t+30 minutes (white triangles), but the microvascularization of the cortex was missing after
the ischemic induction (white asterisk).

Coronal and sagittal slices of the volumes allowed a better identification of the ischemic
region. The hypoperfused area follows the cortex anatomical structure (white dotted lines)
(fig. 4.3B). This velocity rendering distinguishes upward and downward flows and facilitates
arteries and veins identifications in the cortex. The hypoperfused region drastically lacks micro-
bubbles trajectories, confirming inexistent perfusion. Only a few wide blood vessels remained
supplied.

The monitoring of ischemia with volumetric ultrasound revealed the reperfusion in the next
few hours. On this example animal, the microvascularization is slowly restored at t+1h30 with
sparse, isolated trajectories in the previously hypoperfused area (white asterisk). The day after,
the reperfusion was even more visible on the sagittal slice with the restoration of the initial
complex mesh of microbubbles trajectories.

The ischemic lesion was validated the day after by MRI with a T2 weighted sequence. Edema
appeared brighter in a wide part of the right cortex and confirmed an extensive ischemic lesion
of 90 mm3.

Figure 4.3 – MCA occlusion ischemic stroke observed with 3D ULM in the early phase.
A. 3D renderings before and 30 minutes after stroke’s induction.
B. Sagittal and coronal slices of 600 µm with velocity rendering at different timepoints. Ischemic
cortex wrapped with a white dot line. vmax = 30 mm/s, Upward flows : red, downward flows :
blue.
C. T2 weighted MRI at D+1. Scale bar : 2 mm.

164



2. Article : In vivo 3D ULM reveals differential patterns of perfusion losses at the early phases
of ischemic and hemorrhagic strokes in the rat

2.4.2 The MDI dropped only in the cortex irrigated by the MCA

The microvascular diffusion index was computed for each anatomical region without prior
localization of the ischemia at each time point. The hypoperfused region followed the cortex
until the central part of the cortex perfused by the anterior cerebral artery (fig. 4.4A). The MDI
values were normalized related to the initial values for each anatomical region. All average MDI
remained constant with similar deviations (fig. 4.4A) except for the right cortex associated with
the middle cerebral artery (Cortex MCA (R)) which underwent a massive loss down to 0,13 (std
0,23) at 30 minutes. Later, this value increases up to 0,45 (std 0,59) at 1h30 and confirmed the
visual observation of the reperfusion. The day after, the value was restored close to the initial
value at 1,18 (std 1,29).

As a comparison, in the neighbor’s regions, hippocampus, thalamus, and cortex ACA re-
gions, the MDI drop was limited to 21 % for the cortex ACA the day after. It corroborates the
correlation of the ischemic area with the MCA perfusion region in the cortex.

Figure 4.4 – Sudden and massive loss of perfusion in the cortex.
A. Coronal slices with anatomical regions and MDI computation. MDI values inside each region
normalized with t0. Scale bar 1 mm, slices of 600 µm. (N = 1)
B. Projection of the selected ROI in the cortex and thalamus as a reference.
C. MDI values for the ROI inside ischemia and the reference, normalized with t0. (N = 4)
Box plot : mean (dot), median (line), 1 and 3 quartile (box), 5 and 95 % (whiskers).

2.4.3 Inside the ischemic area, the perfusion loss is sudden and total

However, the unsupervised calculus of MDI can be biased by the placement of the probe
relative to the brain and skull’s heterogeneities. The analysis was pursued by selecting particular
regions of interest in the cortex and the thalamus as a reference.
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In the reference region, the vascularization is kept constant at all time points with minor
variations. The extracted ROI presents a sudden lack of microbubbles trajectory in the cortex
just after the MCA occlusion (fig. 4.4B). The day after, the microvascularization returns to
baseline with a dense population of trajectories.

The MDI computation confirms the visual observation (fig. 4.4C). For the reference region,
the average value and the standard deviation remained stable with a maximal value of 1,46 (std
0,93) at t+1h30. The MDI was more affected in the ischemic region with a drop of 87 % (0,13
std 0,23) at t+30 min. The early reperfusion of the cortex raises the MDI to 0,39 (std 0,35) at
1h30. The low standard deviation indicates a homogenous density of restored microvessels. The
day after, the MDI outreaches the control with a value of 1,97 (std 1,03).

2.4.4 The hemorrhagic model shows diffuse and progressive perfusion losses

Similarly, the hemorrhage model was imaged at different time points.
The hemorrhagic core can be identified in the volume rendering at D+1 (white arrows)

(fig. 4.5A) surrounded by large blood vessels present at all time points (white arrows).
Within the first hours, the lack of perfusion seems to occur mainly in small vessels, with a

loss of microbubbles trajectories mainly visible in the sagittal slices at t+30 min and t+1h30
(white arrows) (fig. 4.5B). The shaded and diffused mesh of trajectories disappeared the first
day gradually and left a larger dark zone the day after. The hemorrhage location and volume
were validated with a T2 MRI sequence the day after (fig. 4.5C). A rounded shape appears
hypointense on few slices with a 7 mm3 lesion.
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Figure 4.5 – Collagenase induced hemorrhage in the striatum observed with 3D ULM in the
early phase.
A. 3D renderings before, 1h30 minutes after stroke’s induction and the day after.
B. Sagittal and coronal slices of 600 µm with velocity rendering at different timepoints. Hemor-
rhagic core wrapped with a white dot line. vmax = 30 mm/s, Upward flow : red, downward flows :
blue.
C. T2 weighted MRI at D+1. Scale bar : 2 mm.

The extraction of ROIs shows a constant and similar blood vessels organization in the thala-
mus as a reference for normalization (fig. 4.6A). The hemorrhagic ROI shows a progressive loss
of small vessels in the first hours. A t+30 min and t+1h30, the largest vessels are quite stable,
but the complex mesh with a low intensity disappears. This type of trajectories can be related
to the capillary mesh. The day after, the tissue necrosis visible on MRI (fig. 4.5C) hinders the
vascularization of any vessels (fig. 4.6A).

The MDI analysis confirms the stability of the reference region (fig. 4.6B) with a maximal
variation of 23 % at 1h30 (1,23 std 1,04). On the other side, the hemorrhagic ROI decreased
gradually with a loss of 35 % the first day (0,64 std 0,87 at 30 min and 0,61 std 0,87 at 1h30), and
74 % the day after (0,26 std 0,56). The high standard deviations in the first two hours indicate
both a high density associated with large vessels and a low intensity related to underperfused
areas where capillaries are missing.
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Figure 4.6 – Graduated perfusion loss of the hemorrhage model in the striatum.
A. Projection of the selected ROI in the cortex and thalamus as a reference.
B. MDI values for the ROI inside hemorrhagic core and the reference, normalized with t0. (N
= 5)
Box plot : mean (dot), median (line), 1 and 3 quartile (box), 5 and 95 % (whiskers).

2.4.5 Analysis with multiple animals

The supervised analysis was repeated on several animals : N = 4 for the ischemic model and
N = 5 for the hemorrhagic model. All reference ROIs were located inside the thalamus, under
the ischemic cortex and away from the collagenase injection site. For the hemorrhagic model,
the ROI was adapted for each animal inside the center of the lesion.

In the ischemic stroke model (fig. 4.7A), all animals underwent a brutal and important loss
of MDI the cortex ROI −88 % (std 4 %) at 30 min respect the control ROI in the thalamus. This
massive loss correlates with the vascular territory downstream of the occluded MCA. The day
after, most clots are no longer efficient, and all MCA have been reperfused (+32 % std 48 %).

In hemorrhagic models (fig. 4.7B), the behavior within the cohort is more contrasted. The
average MDI loss at 30 min is −40 % (std 14 %) and drops to −47 % the day after with an
extended standard deviation of 44 %. For the same hemorrhagic volume, the ULM volume did
not reflect the lesion for one animal (lesion volumes [4-13]mm3, R2=0,006).
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Figure 4.7 – Comparison ischemic and hemorrhagic model. Variation of the MDI respect to
t0 for each ROI in the ischemic (A) and hemorrhagic (B) stroke and reference ROIs. Ratio
between the ischemic (C) and hemorrhagic (D) strokes ROI and the reference region

Most of the conclusions have been drawn after normalization respected the healthy time
point t0. However, in the clinic case, this timepoint is no longer accessible. The MDI of the
stroke ROIs were then compared to the reference region.

For ischemic stroke (fig. 4.7C), the MDI in the ischemic cortex is smaller than 0,1 compared
to the thalamus during the first hours of the stroke (t+30 min : 0,05 std 0,02, t+1h30 : 0,07 std
0,07). The day after, the MDI increased respected to t0 with a mean value of 0,85 (std 0,23).

The hemorrhagic model (fig. 4.7D) suffers from a high standard deviation (0,25, 0,29, and
0,35). A slight tendency appears in several animals with a ratio lower than 0,5 with respect to
the reference region with a progressive decrease (t+30 min : 0,43 std 0,04, t+1h30 : 0,33 std
0,11).

2.5 Discussion

Ischemic and hemorrhagic stroke management in the acute phase of the disease relies heavily
on neuroimaging to identify, classify, measure, treat and monitor lesions. However, current neu-
roimaging solutions are incompatible with personalized medicine because over-booked by other
pathologies, too expensive, and cannot be used at the bedside. Compact ultrasound imaging
devices are emerging and could make possible individual monitoring of patients, but the quality
of transcranial exploration remains insufficient for most tasks to this day with a lack of sensiti-
vity and resolution. ULM could partly solve those issues by combining large field-of-views with
acceptable resolution and sensitivity to the cerebral blood flows thanks to microbubbles.

In most animals of the study, a visual examination of the images was enough to determine
whether the stroke was hemorrhagic or ischemic. Besides the obvious differences in injection
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sites, the aspects and timing of the vascular alteration were also drastically different. Ischemia
appeared as a well-defined vascular territory with a major loss and no temporal variations within
the first hours (fig. 4.4). Hemorrhages appeared with a more diffused loss, not on any vascular
or anatomical structures, worsening gradually in time (fig. 4.6).

In the cerebral hemorrhagic rat model, we observed the presence of diffused hypoperfused
regions in the hyperacute stage (fig. 4.5). These regions did not match any anatomical struc-
tures with round or elongated shapes. It appeared to affect small vessels gradually in the early
stages and a maximal loss the day after the hemorrhage induction. For small hemorrhage, the
hypoperfused region was too small to be detected by ULM, and the MDI remained constant
whereas the MRI confirmed the hemorrhage.

The imaging of MCA occlusion is more straightforward. A large and well-delimited area in
the brain appeared completely non-perfused immediately after inducing the occlusion. This area
also matched the perfusion territory of the MCA (fig. 4.3). It also fits with the lesion site as seen
on T2 weighted MRI at 24 h, which is in accordance with previous studies[41]. Some variations
in perfusion can be observed in separated regions, although of a smaller extent and without
causing any lesion.

The spatial comparison of MDI with the reference region shows an interesting tendency for
ischemic stroke, with a drop of more than 85 % approx. (fig. 4.7) for all observations within
the two first hours. Hemorrhagic strokes were more dependent on the location and shape of the
lesion, but none of them underwent a loss higher than 80 %. These thresholds open new horizons
for stroke classification but would require consolidated data and various types of strokes models
to become a robust biomarker for selection.

In all animals, we were able to detect the presence of ischemic stroke and major hemorrhages.
Still, in most situations, the lesion could only be partly observed because of the large shadowed
regions in the center and side. This shadow originates from a thicker skull bone with complex
heterogeneities affecting ultrasound propagation. This was particularly hurtful when imaging
the side of the cortex fed by the MCA and limits the quantification of lesion extension. We
already showed that tilting the probe at an angle could be a solution, although tedious, to
image most shadowed regions. The same problem appeared in 2D human transcranial imaging
with an improved resolution in a small part of the total field of view [19].

In the rest of the field of view, resolution and sensitivity were similar and described in a
previous study, that is 30 µm in resolution and a sensitivity of 90 mm/s [30]. Smaller vessels
and capillaries were not resolved on the images, although they still appear in a complex mesh.
Indeed, microbubbles still pass through them but with a small probability. Yet, the localization
precision limit and the lack of occurrences inhibit describing a proper vessel. Moreover, we have
also shown that the slowest microbubbles are affected by the clutter filter process and are most
likely unobservable with the current technique of acquisition and filtering.

Most quantitative indices built from ULM and contrast-enhanced data, in general, suffer
from a lack of normalization. Indeed, although injections doses and animal vitals were kept as
constant as possible, the circulating MB concentration still varies significantly and affects the
accuracy of biomarkers based on intensity. Images of vascularization can also be thresholded
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to highlight vessels and get a quantification of the cerebral blood volume. In addition to these
limits, data generation and processing time remain high for an imaging modality that ought to
be bedside. Acquisitions themselves last less than 7 minutes, but processing of more than 250 GB
to reconstruct a unique ULM volume takes almost 4 hours. We believe this can be improved
with faster implementations and that, ultimately, this will not limit clinical use.

A good indicator for the success of ULM in the clinical application is that microbubbles can
be detected with current imaging settings as the contrast agents are already used in transcranial
Doppler examinations. However, current clinical systems are not suited for high framerates
and high data generations. Moreover, unlike conventional real-time ultrasound imaging, ULM
requires a few minutes to complete the acquisition and may be repeated for another imaging
plan. This may be mitigated by 2D probes that allow imaging a large field of view in a single
acquisition with an investigation a posteriori.

ULM consists of the detection of intravascular microbubbles and is fundamentally a vascular
imaging modality. Recent studies showed outstanding results in clinical settings [19], [42]. In
neuroimaging, angiography alone is often not appropriate to perform critical tasks. For example,
in the hyperacute phase, it is crucial to determine if patients can receive thrombolytic treatment.
Yet, a major counter indication to thrombolysis is the presence of cerebral hemorrhages, which
are difficult to detect with angiography alone. One reason is its lack of resolution and sensitivity,
slow-flowing or stagnant blood. We hypothesize that having a higher resolution will allow indirect
detection of hemorrhages as diffuse areas with reduced perfusion. Our ambition is to generalize
these results in humans to provide an acute phase biomarker capable of identifying hemorrhagic
and ischemic stroke in the acute phase. It could open thrombolysis to a wider number of patients.
With a compact system, we could even see it allow treatment to be performed in the pre-hospital
phase. The safe application of ultrasound imaging could also benefit stroke monitoring with a
bedside approach. The high availability of ultrasound scanners could lead to personalized patient
monitoring.

2.6 Conclusion

Volumetric ULM is an emerging imaging technic that provides high resolution and sensitivity
for brain vascular imaging with a simple and safe system. We demonstrated its relevant use for
the diagnosis of induced strokes in rats. Its extension to human imaging associated with robust
biomarkers could support current neuroimaging systems in stroke management.
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Conclusion et perspectives

1 Contributions personnelles

Les travaux réalisés au cours de cette thèse ont été rendus possibles par grâce à l’expertise de
toute une équipe. J’ai eu la chance de bénéficier du socle de connaissances de cette équipe active
dans la communauté de l’ULM qui m’a permis de comprendre rapidement les concepts, difficultés
et techniques pour cette imagerie bien spécifique. Bien que le concept soit finalement assez
simple, de multiples facteurs entrent en jeu pour obtenir une image super-résolue représentative
du sujet. Du modèle animal au traitement des images, en passant par l’acquisition des données,
de nombreux paramètres doivent être ajustés pour trouver la bonne combinaison. Le temps de
traitement devient alors un enjeu considérable lorsqu’il faut adapter les paramètres un à un.
Cette expertise est acquise jour après jour en testant des combinaisons de paramètres pour
améliorer les valeurs et les algorithmes et finalement obtenir une image représentative du sujet
avec une meilleure résolution. L’imagerie 3D est encore plus exigeante : le concept est le même,
mais son implémentation est beaucoup plus complexe, avec des nouvelles contraintes liées à
l’acquisition, la gestion et le traitement des données. Les quantités de données sont décuplées
et entraînent des calculs chronophages qui nécessitent des implémentations et des choix des
paramètres astucieux.

La première partie de cette thèse, sur l’imagerie 2D, a tenté de poser des bases pour partager
cette expertise. C’est un travail qui a demandé beaucoup de temps et de réflexion pour un ré-
sultat qui peut sembler simple. Mais c’est aussi cette simplicité qui a vocation à poser des bases
pour la communauté et avoir un socle solide, compréhensible et évolutif. Une importance parti-
culière a été portée sur le choix et l’élaboration des simulations pour qu’elles soient accessibles,
réalistes, reproductibles et quantifiables : associées aux bonnes métriques, elles comparent les
algorithmes de localisation objectivement. Les scores finaux ont pour but de conseiller l’utili-
sateur qui souhaite utiliser l’ULM. Plus qu’une comparaison d’algorithmes de localisation, ce
travail a une dimension pédagogique avec le partage des méthodes de traitement ULM que nous
utilisons ainsi que des données d’exemple. Nous espérons que n’importe quelle équipe familière
avec l’imagerie ultrasonore puisse mettre en place l’ULM en un temps restreint et partager sa
recherche autant sur l’animal, que sur la partie ultrasonores ou le traitement.
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La deuxième partie de cette thèse a été l’implémentation de l’imagerie 3D avec un système
simple. L’imagerie 3D haute cadence n’était encore pas très répandue dans la communauté de
par la complexité des systèmes nécessaires. Grâce aux nouveaux équipements disponibles sur le
marché, j’ai pu mettre en place une séquence d’acquisition avec un système simple multiplexé,
sans modifications technologiques. La difficulté a été de s’adapter aux conditions spécifiques de
l’imagerie ULM : une cadence d’imagerie élevée et un temps d’acquisition allongé pour l’imagerie
in vivo. Des petites avancées proposées comme la sommation synthétique ou la combinaison
particulière des sous-ouvertures ont été les clés pour la réussite de cette implémentation. Sans
ces deux avancées, la cadence d’imagerie aurait été dégradée et la quantité de données décuplée.
Une fois le système mis en place, le traitement ULM 3D a été rapide avec l’aide de mon collègue
Baptiste Heiles qui avait déjà mis au point la méthode avec une autre machine 3D. Son expertise,
ses conseils, et nos multiples échanges nous ont challengé pour améliorer la compréhension
de chacune des étapes basiques, pour qu’elles puissent être plus précises, robustes, et rapides.
Beaucoup d’étapes a priori simples ont nécessité plusieurs itérations avant d’être concluantes et
efficaces pour obtenir le niveau actuel. Ces étapes ont nécessité à chaque fois de nombreux jours
de calculs. Au début de ma thèse, le temps de traitement était d’au moins une demi-journée
pour tester un paramètre sur un jeu de données in vivo. Et une fois les données traitées, la
comparaison n’est pas triviale de par la taille des données à comparer : les traces, les images 3D,
les tranches de volumes, les vitesses...

Figure 5.8 – Évolution de l’ULM 3D au cours de la thèse. Les trois premières images sont issues
des mêmes données, seul le traitement a été amélioré.

C’est en ce sens que l’imagerie 3D est plus exigeante à mettre en place, à aborder, à analyser
par rapport l’imagerie 2D qui est beaucoup plus rapide, explicite et visuelle. Mais c’est aussi en
ce sens que l’imagerie 3D est plus riche avec de nouvelles perspectives d’application in vivo.

La troisième et dernière partie est l’application directe des précédents chapitres. Elle conclut
la mise en place de l’ULM 3D avec une démonstration sur un modèle pré-clinique. Cette étude
a été plus délicate car elle requiert des connaissances biologiques et animales, mais tout aussi
passionnantes par la confrontation à la complexité du règne animal.

Les travaux réalisés sur le diagnostic de l’AVC ont montré des résultats encourageants pour
l’identification de l’ischémie cérébrale. Les biomarqueurs établis semblent caractériser les hémor-
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ragies importantes et les ischémies avec une modalité d’imagerie non invasive, non irradiante et
potentiellement hautement disponible. C’est une première étape pour une finalité chez l’homme
qui nécessite encore beaucoup de travail tant sur la translation à l’échelle humaine, que sur
l’élaboration de biomarqueurs discriminants et robustes.

2 La réalité de l’ULM

La plupart des techniques d’imagerie sont basées sur une observation : l’appareil génère une
image (ensemble de pixels ordonnés) qui est interprétée par l’utilisateur telle quelle. L’ULM
est une technique basée sur des événements : le processus génère en ensemble de traces qui
sont obtenues par plusieurs étapes de traitement. La difficulté est alors de savoir sur quel objet
travaille-t-on : quels sont les résultats de ce traitement ? Sont-ils réels ou des artefacts ? Sont-
ils représentatifs de l’objet imagé ou une sous-population spécifique ? L’échantillonnage est-
il suffisant temporellement et spatialement ? Tant de questions qui nécessitent encore d’être
étudiées, discutées, argumentées.

Les résultats obtenus dans ce manuscrit témoignent d’une organisation vasculaire du cerveau
cohérente avec la littérature pour les principaux troncs vasculaires, artérioles et veinules. Ce-
pendant, à une échelle plus petite, celle des capillaires, la caractérisation de l’enchevêtrement de
trajectoires individuelles est moins évidente : sont-elles réellement le passage d’une microbulle ?
Ou la jonction artificielle par les algorithmes de plusieurs microbulles à des instants successifs
dans un espace intravasculaire infime ? La démonstration in vitro est réalisable, mais ne rend
pas compte de la complexité induite chez l’animal. Le modèle dans l’embryon de poulet per-
mettrait une confrontation optique pour qualifier chacune des localisations obtenues par l’ULM
mais aussi celles manquantes, ainsi que la concordance des traces obtenues avec les trajectoires
réelles des microbulles et la vascularisation. Certaines équipes ont désormais une très bonne
maîtrise du modèle et confrontent les résultats de l’ULM avec la réalité optique [Lok, 2021 ;
Tang, 2020 ; Schoen, 2021 ; Huang, 2020]. Ce modèle pourrait être la suite de l’étude menée sur
les algorithmes de localisation en ajoutant les effets du tracking sur un modèle in vivo aussi
complexe.

L’accès à une résolution fine et la spécificité au milieu intravasculaire pousse l’ULM dans
ses retranchements pour imager le lit capillaire, lieu des échanges moléculaires entre le sang et
les cellules, neurones... Les résultats en 2D et 3D évoqués rendent compte d’un enchevêtrement
parfois chaotique de traces de microbulles. Ces traces ne semblent pas être identifiables à des
trajectoires réelles de microbulles de par leur géométrie. Certains éléments peuvent expliquer
ces résultats comme un échantillonnage insuffisant : la probabilité de passage des microbulles
dans ces vaisseaux est infime. La précision de localisation atteint également ses limites à cette
échelle (<10 µm). Elle pourrait être améliorée avec des fréquences d’imagerie plus élevées, mais
au détriment de la pénétration, quantité de données, résonance des microbulles. . . Enfin, une
autre limite pourrait être la sensibilité même du système à cette population de microbulles :
lentes et en milieu confiné. Les traitements d’images utilisés ici exploitent la corrélation spatio-
temporelle pour exalter le signal des microbulles en mouvement au détriment des flux lents. Des
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techniques non linaires pourraient pallier à ce manque, mais avec un compromis sur la fréquence
utilisée (la résolution) et la gamme de résonance des microbulles. D’autre part, le confinement
de ces microbulles dans les vaisseaux fins (d’une taille proche de celle des microbulles) diminue
également leur signal par rapport au bruit. Des études sur les microbulles dans des microcanaux
rendent compte d’une perte de résonance et d’échogénicité à ces échelles de vaisseaux [Sassaroli,
2005 ; Thomas, 2013]. C’est peut-être un des points limitant pour accéder à une échelle plus
petite qui nécessitera encore des innovations technologiques et biochimiques.

Figure 5.9 – Absence de capillaires en imagerie ULM dans certaines zones du cerveau (étoiles
jaunes) : (a) dans les ventricules dilatés d’un cerveau de rat avec craniectomie (imagerie 2D),
(b) dans la partie ischémiée du cortex de rat, (c) dans le cortex de rat avec craniectomie ayant
entraînée une hémorragie sous-arachnoïdienne avec vasospasme.

Et pourtant, les résultats in vivo sont en faveur de la détection du réseau capillaire complexe,
pas nécessairement sous la forme de trajectoires uniques de microbulles, mais comme un enche-
vêtrement de liens. Certains modèles, dont la physiologie est connue, corroborent l’observation.
Par exemple dans les ventricules dilatés d’un rat [fig. 5.9a], l’absence totale de détection tend
à prouver que les trajectoires obtenues ailleurs sont bien reliées à des événements de localisa-
tion de microbulles même si chaque trace ne représente pas nécessairement la trajectoire d’une
unique microbulle. Dans le cortex ischémié de rat [fig. 5.9b], en dehors de zones d’aberration du
crâne, une zone totalement noire se dessine en suivant les contours anatomiques de la région.
Lors d’une hémorragie sous-arachnoïdienne [fig. 5.9c], les vasospasmes ont un effet de constric-
tion des vaisseaux bloquant la circulation sanguine. L’ULM 3D permettrait alors une imagerie
indirecte du réseau capillaire avec une résolution équivalente à celle des artérioles/veinules : elle
permettrait de détecter les endroits avec ou sans perfusion de ce réseau capillaire.

En dépit de ces limitations, les études publiées par les équipes internationales affichent des
descriptions de la microvascularisation in vivo pertinentes avec des quantifications sur des mo-
dèles pathologiques.

3 Ambitions pour l’ULM

L’ULM a donc encore beaucoup de pistes de recherche et d’amélioration. Une rétrospec-
tive des dernières années atteste d’une évolution rapide pour l’imagerie chez le petit animal
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[fig. 5.10]. Que ce soit en transcrânien ou avec crâne intact, les progrès ont été rapides en l’es-
pace de cinq années. On peut espérer des nouveautés sur différents aspects de cette méthode
d’imagerie comme l’application pour le diagnostic médical, par exemple la dégénérescence chez
le petit animal [Lowerison, 2021] ou l’hypoxie dans les tumeurs [Lowerison, 2020]. Avec les mul-
tiples études sur la correction de mouvement, d’aberration, l’imagerie des organes troncs (foie,
reins, pancréas, cœur) s’améliore et pourra permettre d’obtenir une résolution et sensibilité
proche de celle dans le cerveau en transcrânien. Les nouvelles techniques de détection résolvent
des concentrations de microbulles de plus en plus élevées, réduisant la quantité de données et
les temps de traitement. Il y a fort à penser que l’imagerie ULM en temps réel sera possible
dans quelques années, facilitant l’expérience utilisateur et son champ d’application. Le passage à
l’imagerie 3D devrait aussi se généraliser rapidement. Récemment, plusieurs équipes se sont mu-
nies d’échographes 3D hautes cadences et vont très certainement les utiliser pour l’ULM 3D avec
une nouvelle perspective d’imagerie sur un champ de vue large pour les géométries complexes,
et des vitesses non-biaisées. Les nouvelles techniques d’imagerie 3D avec sonde parcimonieuse
ou lignes-colonnes offrent des nouvelles caractéristiques d’imagerie avec des cadences plus élevés
ou des champs de vue élargis et contribuent à démocratiser l’imagerie 3D avec des systèmes
abordables.

Tous ces développements amélioreront certainement l’imagerie pour l’humain. Les premiers
résultats [Demené, 2021] (cerveau) [Huang, 2021] (foie, pancréas, reins, seins) sont en train
de construire un socle solide pour démontrer la réalisation et la pertinence clinique de cette
méthode d’imagerie. Malheureusement le passage de la paillasse au lit du patient nécessite un
développement additionnel et des procédures de sécurité qui peuvent ralentir la recherche.

Figure 5.10 – Évolution de ULM dans le cerveau : (a) rat avec crâne aminci et (b) crâne intact
[Errico, 2015], (c) rat avec craniectomie [Couture, 2018], (d) souris avec crâne intact [Hingot,
2020], (e) rat avec craniectomie en 3D et (f) avec crâne intact [Chavignon, 2021].
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Le transfert vers l’imagerie humaine se fera avec une diminution de la fréquence d’imagerie.
Agissant comme un dézoom, le champ de vue est augmenté au détriment de la résolution.
Au début de ma thèse, j’ai eu l’occasion de travailler sur une sonde 2D dédiée à l’humain pour
l’ULM dans le cerveau. Elle est composée de 1024 éléments de 500 µm de côté avec une fréquence
centrale de 1,5 MHz (λ = 1,0 mm). Ces caractéristiques lui permettent théoriquement d’insonifier
un large champ de vue avec des ondes divergentes (sonde phased array). Cette sonde doit pouvoir
être placée sur l’os de la fenêtre temporale et imager une large zone du cerveau. Ce travail de
recherche est la suite du projet ERC ResolveStroke et est mené conjointement par mes collègues
Antoine Coudert et Louise Denis.

Figure 5.11 – (a) Sondes matricielles 32× 32 haute et basse fréquence. (b) Champ de vue pour
la sonde haute fréquence (PW : plane waves), et basse fréquence (DW : diverging waves). (c)
ULM avec la sonde basse fréquence : superposition de deux canaux dans l’eau. (d) projections
latérale et en élévation. (Barre d’échelle : 5 mm)

L’avènement de l’imagerie moléculaire ouvre également une nouvelle tournure. Avec l’ingé-
nierie des microbulles fonctionnalisées [Li, 2019], ou des nano-gouttes [Zhang, 2019], l’imagerie
super-résolue peut être rendue spécifique au milieu biologique ou à la délivrance de médicament
avec une résolution améliorée par rapport aux ultrasons classiques.

L’ULM est une technologie encore très récente et ses ambitions sont encore loin d’être définies.
Les objets obtenus, les trajectoires, sont une source d’informations extrêmement riches et encore
inexploitées. Les thématiques de segmentation et squelettisation sont en lien avec le domaine des
mathématiques et la topologie. Elles permettraient une compréhension fine de la dynamique des
flux dans les architectures vasculaires aussi complexes. Les résolutions temporelles et spatiales
méritent également un approfondissement pour aboutir à des biomarqueurs spécifiques de la
biologie, physiologie et même neurologie. L’enjeu est à la fois de les mettre en place, de les
prouver, mais aussi de comprendre et prendre en compte les biais des objets sur lesquels repose
l’ULM telle qu’elle est définie actuellement.

180



4. Vers l’ULM clinique

4 Vers l’ULM clinique

L’application clinique en routine est encore lointaine. Les premiers résultats chez l’humain
confortent son utilisation et les essais sur les animaux montrent un réel intérêt de cette techno-
logie dans un contexte pathologique, en particulier pour le diagnostic de l’AVC, ou les tumeurs.

Un certain nombre de freins doivent encore être levés pour convaincre le corps médical de son
utilisation généralisée. Les machines utilisées en recherche sont assez spécifiques et pas toujours
adaptées pour l’imagerie humaine en termes de cadence d’imagerie et de gestion des données.
Les temps d’acquisition devraient être réduits sans perte de résolution ni sensibilité. De même,
les temps de traitement sont aujourd’hui encore beaucoup trop longs pour l’échelle clinique. Ce
point-là pourrait être résolu avec les grandes compagnies d’échographes qui sont maintenant
capable de faire de l’imagerie 3D avec un rendu quasi-temps réel. L’implémentation de l’ULM
sur ce type de machine pourrait réduire considérablement les temps de calcul avec des processus
dédiés et spécifiques.

L’étude du cerveau humain est particulièrement intéressante par la complexité de la mi-
crovascularisation avec le couplage neurovasculaire et toutes les pathologies qui peuvent s’y
développer. Elle se heurte cependant à une difficulté supplémentaire : la barrière de l’os qui
peut dans certains cas empêcher l’imagerie par ultrasons. Des développements supplémentaires
seront certainement nécessaires pour améliorer le contraste et la sensibilité dans les vaisseaux du
cerveau. On peut citer les approches par correction d’aberration [Demené, 2021 ; Soulioti, 2020]
ou les méthodes non-linéaires pour s’affranchir du signal linéaire des structures osseuses.

Les pistes de recherche devraient également s’orienter sur l’extraction d’informations des
trajectoires des microbulles pour caractériser les flux vasculaires. Des biomarqueurs doivent être
conçus avec et pour les médecins pour faire exprimer ces traces sur des pathologies particu-
lières. La collaboration doit se faire avec le corps médical dès maintenant, après les multiples
démonstrations de cette technologie.

C’est un travail long, partagé entre différents acteurs technologiques, scientifiques, médi-
caux, industriels. La recherche sur ce domaine avance vite avec des nouveautés proposées par
les différentes équipes internationales chaque année. Les collaborations hospitalo-universitaires
accélèrent le transfert clinique et devraient aboutir dans les prochaines années à des démonstra-
tions robustes de son application et pertinence pour l’imagerie médicale.

5 Et après ?

D’ici une dizaine d’années, on peut imaginer que la technologie sera mature et peut-être
présente dans les parcours médicaux en soutient des autres modalités d’imagerie. En 2D ou
3D, elle pourra être utilisée pour caractériser la vascularisation en remplacement de l’IRM ou
l’angiographie aux rayons X.

Un sujet d’application pourrait être le suivi de l’angiogenèse dans les tumeurs pour établir
le stade de développement tumoral. L’utilisation des ultrasons pourrait aussi être couplée à une
imagerie spécifique avec des particules fonctionnalisées ou avec les ultrasons thérapeutiques.
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Conclusion et perspectives

Au-delà de l’imagerie du réseau vasculaire, l’information quantitative des particules imagées
donnera probablement accès à des constantes physiologiques nouvelles ou déjà accessibles de
manière invasive, comme la pression artérielle, avec une résolution et sensibilité plus élevées.

Aujourd’hui, l’intérêt de cette modalité d’imagerie est sa résolution spatiale et temporelle,
mais aussi son caractère accessible et disponible. À l’échelle de quelques décennies, les amé-
liorations sur les IRM et scanners devraient certainement réduire les coûts, l’encombrement et
l’invasivité. Les systèmes de santé des pays à fort indice de développement humain auront réussi
à couvrir suffisamment les territoires de grands imageurs pour pallier au manque de disponibilité
et d’accessibilité. Ces systèmes offriront a priori de meilleures performances pour l’imagerie du
cerveau avec un champ de vue total, une résolution améliorée et pas de contrainte d’absorption
du crâne. Pour l’IRM, on peut citer le projet Iseult (CEA, NeuroSpin) qui vise à développer
un scanner très haut champ (11,7 Tesla) accédant ainsi à une très haute résolution spatiale et
temporelle.

Finalement, le principe de microscopie par localisation pourra aussi être transféré à d’autres
modalités d’imagerie. Rappelons que l’ULM est issue de l’imagerie optique (SMLM). De nou-
velles modalités d’imagerie devraient apparaître avec des spécificités à des réseaux particuliers,
pathologies ou encore aux tâches fonctionnelles avec une meilleure résolution spatiale, tempo-
relle, et sensibilité.
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5. Et après ?

Le mot de la fin

Au cours de ces trois années de thèse, je me suis lancé dans l’aventure de la super-résolution
ultrasonore. J’espère avoir contribué et partagé mes expériences et connaissances avec la com-
munauté. L’apprentissage se fait autant en partageant qu’en recevant des autres.

C’est ainsi que se clôt ce manuscrit et mes travaux de recherche. J’espère que ma contribution
ne sera pas vaine et inspirera les prochains qui se lanceront dans l’aventure de la superloc. Que
ce travail ne soit pas un "tout ça pour ça".
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MOTS CLÉS

Microscopie par localisation ultrasonore, super-résolution, algorithmes de localisation, microvascularisation

du cerveau, imagerie 3D, sonde échographique multiplexée, accident vasculaire cérébral, hémorragie céré-

brale, ischémie cérébrale

RÉSUMÉ

L’accident vasculaire cérébral (AVC) est une perte subite de la vascularisation d’une partie du cerveau. Une prise en
charge rapide réduit considérablement les pertes neuronales et séquelles à long terme. Les hémorragies cérébrales et
infarctus cérébraux représentent les principaux types d’AVC avec des symptômes similaires mais des traitements très
spécifiques. Le diagnostic précoce est primordial et nécessite une imagerie du cerveau en profondeur à travers le crâne.
Le développement de la microscopie par localisation ultrasonore (ULM) a ouvert de nouvelles possibilités pour l’imagerie
vasculaire en améliorant le contraste, la résolution et la profondeur de pénétration de l’échographie. Des microbulles sont
injectées dans le sang et localisées pour reconstruire la microvascularisation en quelques minutes.

L’objectif général de cette thèse est l’application de l’ULM 3D pour le diagnostic non invasif de l’AVC en phase précoce.

Une première étude porte sur une comparaison quantitative des algorithmes de localisation ultrasonore pour l’imagerie

2D. Un ensemble de métriques normées et de jeux de données universels ont été établis pour évaluer les différents

algorithmes avec des critères objectifs et reproductibles. Puis un système d’ULM 3D a été développé pour pallier à la

projection en élévation de l’imagerie 2D et élargir le champ de vue. En utilisant une sonde multiplexée, une angiographie

d’un cerveau de rat a été réalisée in vivo avec un système commercial. Une résolution de quelques dizaines de microns

a été obtenue à travers le crâne, réduisant au minimum l’impact de l’imagerie sur la physiologie de l’animal en vue d’une

étude pré-clinique. Enfin, ce système a été utilisé pour imager des AVC induits sur une cohorte de rats. Il a prouvé sa

capacité à distinguer les effets d’une ischémie par rapport à une hémorragie sur la vascularisation du cerveau. Cette

première étude montre la pertinence d’une telle imagerie pour le diagnostic en phase précoce de l’AVC chez l’humain

par ULM volumétrique en s’affranchissant des contraintes et disponibilités de l’IRM et du scanner.

ABSTRACT

A stroke is a sudden loss of vascularization of a part of the brain. Patients must receive medical care within the first hour
to reduce neuronal loss and long-term sequelae. Most strokes are hemorrhagic or ischemic, with similar symptoms but
specific treatments. Early-phase diagnosis becomes vital and requires deep brain imaging through the skull bone.
The development of Ultrasound Localization Microscopy (ULM) has widened applications for microvascular imaging by
improving contrast, resolution, and penetration depth. Microbubbles are injected into the blood flow and localized to
reconstruct the microvessels within few minutes.
The main objective of this thesis is the application of 3D ULM for non-invasive stroke diagnosis in the early phase.

A first study focuses on a quantitative comparison of localization algorithms for 2D ultrasound imaging. A set of standardi-

zed metrics and unified datasets were established to evaluate various algorithms with objective and reproducible criteria.

Then a volumetric ULM system was set up to overcome the elevation projection of 2D imaging and increase the field of

view. We performed a 3D angiography of a rat brain in vivo with a commercial scanner and a multiplexed ultrasonic probe.

A few tens of micrometers resolution was obtained through the skull bone. This method didn’t induce major modifications

of the animal’s physiology and can be used for a pre-clinical study. Finally, this system was used to image induced strokes

in a cohort of rats. It proved its ability to distinguish the effects of ischemia versus hemorrhage on brain vascularization.

This first study shows the relevance of such imaging for the early diagnosis of stroke in humans by volumetric ULM,

without the constraints and availability of MRI and CT.

KEYWORDS

Ultrasound localization microscopy, super-resolution, localisation algorithms, brain microvascularization, 3D

imaging, multiplexed ultrasound probe, stroke, cerebral hemorrhage, cerebral ischemia
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