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Tout passe et tout reste,
mais il nous revient de passer,
passer en tragant de chemins,
des chemins sur la mer.

Todo pasa y todo queda,
pero lo nuestro es pasar,
pasar haciendo caminos,
caminos sobre la mar.

Antonio Machado, Proverbios y cantares (XLIV), Campos de Castilla
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Résumeé

Le réseau vasculaire humain est un systeme complexe multi-échelles, allant de plusieurs millimétres
pour les plus grosses arteres a quelques micromeétres pour les plus petits vaisseaux. Ce réseau fournit les
nutriments et le dioxygene aux organes. Il est donc fortement lié aux fonctions des organes et a leur état
de santé. Dans le cas du cerveau, les pathologies neuro-vasculaires sont généralement diagnostiquées a
des stades ultérieurs a des évenements cérébraux et a I'apparition de symptdmes aigus. Ces limitations
cliniques sont principalement imputées aux systémes d’imagerie de la vascularisation cérébrale,
majoritairement réalisée par tomodensitométrie et par imagerie par résonance magnétique. Ces
techniques d'imagerie sont difficiles d’acces a cause de leurs cofits importants et elles sont limitées a une
résolution millimétrique qui ne permet pas d’accéder a la microcirculation.

Pour permettre un diagnostic précoce, la capacité a imager en 3D sur de larges champs de vue, la
morphologie et la dynamique du réseau vasculaire a une résolution spatiale micrométrique est essentielle.
L’imagerie par ultrason permettrait de répondre a un besoin clinique important pour I'imagerie du réseau
vasculaire cérébrale. Son accessibilité et sa capacité a imager le flux sanguin (grace a sa tres bonne
résolution temporelle) en font un excellent candidat. Néanmoins, a ce jour, aucun systeme d’imagerie
ultrasonore ne permet de faire une imagerie transcranienne de ’ensemble du cerveau. Plusieurs barriéres
technologiques restent a lever dont la sensibilité des transducteurs ultrasonores, la capacité a imager des
volumes suffisamment larges et la complexité des systemes d’imagerie ultrarapide 3D.

L’objectif de cette thése est de concevoir un nouveau concept de sonde échographique de haute
sensibilité pour I'imagerie super-résolue transcranienne 3D a large champ de vue. Cette these s’appuie sur
l'utilisation des techniques de microscopie par localisation ultrasonore (ULM) basée sur l'injection de
microbulles dans le réseau vasculaire pour reconstruire des images super-résolues. Nous avons proposé
un nouveau concept de sonde multi-lentilles a larges éléments. L’utilisation de larges éléments multi-
lentilles nous permet de bénéficier d'une large surface de sonde (10x10cm?) a nombre réduit d’éléments
(256), et de pouvoir imager de larges volumes 3D (10x10x10cm3). Les larges éléments permettent
également I'augmentation de la sensibilité grace aux larges surfaces actives des éléments individuels.
L’utilisation de multi-lentilles divergentes permet de diminuer la forte directivité des larges éléments pour
maintenir une bonne capacité de focalisation, nécessaire a la reconstruction d’'image.

Par simulation, nous avons étudié et déterminé les différents parametres d'une sonde multi-lentilles
alarges éléments pilotée a basse fréquence (1MHz). Un cadre de simulation a été proposé pour simuler un
fantome dynamique pour I'imagerie ULM 3D. Nous avons démontré les capacités et les performances
d’imagerie ULM 3D de notre nouveau concept de sonde dans un milieu fortement atténuant. Un prototype
de sonde multi-lentilles a larges éléments a été construit et tester pour valider les résultats de simulation.
Des expériences in vitro et ex vivo ont été entreprises. Un tube sub-longueur d’onde a été imagé a travers
d’un crane humain avec succes.

Les résultats de cette these ont montré le fort potentiel du concept de sonde multi-lentilles a larges
éléments pour cartographier la microcirculation d’organe entier tel que le cerveau, a des résolutions
micrométriques. Cette nouvelle approche pourrait ouvrir de nouvelles perspectives cliniques pour le
dépistage et le diagnostic précoces, ou pour le suivi des pathologies vasculaires grace a son cout réduit et
son caractere non-ionisant, a son large champ de vue et a sa bonne résolution spatiale.



Abstract

The human vascular network is a complex multi-scale system, ranging from several millimeters for
the largest arteries to a few micrometers for the smallest vessels. This network provides nutrients and
oxygen to the organs. It is therefore strongly linked to the functions of the organs and their health
condition. In the case of the brain, neurovascular pathologies are usually diagnosed at later stages after
the onset of acute symptoms. These clinical limitations are mainly attributed to the imaging systems of the
cerebral vasculature, mostly performed by CT and MRI. These imaging techniques are poorly accessible
(because of their high cost and heavy infrastructure), limited to a millimeter resolution and poorly
sensitive to hemodynamics.

To be able to propose a new screening and diagnostic for early stages, the ability to image in 3D over
large fields of view, the morphology and dynamics of the vascular network at a spatial resolution of
approximately 100pum is essential. Ultrasound imaging could address an important clinical need for
imaging the cerebral vascular network. Its accessibility and ability to image blood flow (thanks to its very
good temporal resolution) make it an excellent candidate. However, to date, no ultrasound imaging system
allows transcranial imaging of the entire brain. Several technological barriers remain, including the
sensitivity of ultrasound transducers, the ability to image sufficiently large volumes and the complexity of
3D ultrafast imaging systems.

The objective of this thesis is to design a new concept of high sensitivity ultrasound probe for 3D
super-resolved wide field of view imaging. This thesis is based on the use of ultrasound localization
microscopy (ULM) techniques and the injection of microbubbles into the vascular network to reconstruct
super-resolved images. We proposed a new concept of multi-lenses probe with large elements. The large
elements allow the increase of the sensitivity thanks to the large active surfaces of the individual elements.
The use of divergent multi-lenses allows to decrease the strong directivity of the large elements to
maintain a good focusing ability, necessary for image reconstruction. Besides, the use of large multi-lenses
elements allows to benefit from a large probe area (10x10cm?2) with a reduced number of elements (256),
capable of imaging large 3D volumes (10x10x10cm3).

The different parameters of a large element multi-lens probe were studied and determined. A
simulation framework was introduced to simulate a dynamic phantom for 3D ULM imaging. We have
demonstrated by simulation the capabilities and performances of our large elements multi-lenses probe
for 3D ULM imaging in a highly attenuating environment. A prototype probe was made and tested to
validate the simulation results. In vitro and ex vivo experiments were carried out. A sub-wavelength tube
was successfully imaged through a human skull.

The results of this thesis showed the strong potential of the large element multi-lens probe concept
to map the whole organ microcirculation, such as the brain, at micrometer scale. This new approach is
non-ionizing, relatively cheap, and able to image large field of view at excellent spatial resolutions.
Therefore, this new concept of probes could open new clinical perspectives for early detection, diagnosis,
and for monitoring vascular pathologies.
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1 Besoin clinique et présentation des différentes modalités d’'imagerie

1.1 Systéme sanguin et microvascularisation

Le systeme sanguin appelé aussi systeme cardio-vasculaire est un réseau de circulation qui
assure le transport du sang dans le corps humain par I'intermédiaire du cceur. Bien que perméable a
certaines molécules comme I'oxygene, le dioxyde de carbone ou le glucose par exemple, le systéme
sanguin est constitué de vaisseaux sanguins en circuit fermé.

Les vaisseaux sanguins quittant le coeur vers les autres organes (excepté les poumons) sont
appelés des arteres et les vaisseaux sanguins assurant le retour vers le cceur sont appelés des veines.
Le réseau vasculaire est tres complexe, au sein d'un organe ; les artéres (de diametre 0.1 a 10mm) se
divisent en artériole (de diamétre 10 a 300pum) puis en un réseau trés dense de capillaires (de
diameétre < 10 pm) puis ils fusionnent pour former les veinules (de diametre 10 a 100um) puis les
veines (de diametre 0.1 a 10mm), Figure 1. La distribution des vitesses du flux sanguin varie entre
50cm/s environ dans les arteres et veines a moins de 1mm/s dans les capillaires.

La fonction premiere du systeme sanguin est d’irriguer les différentes cellules du corps humain
afin d’apporter 'oxygene et les nutriments dont ils ont besoin et d’évacuer certains déchets comme
le dioxyde de carbone. La circulation sanguine dans les organes est essentielle a leur bon
fonctionnement, toute anomalie peut étre source de pathologie. Par ailleurs, la formation anormale
de vaisseaux sanguins (angiogenése) peut étre un indicateur d’'une croissance de tumeur.

L’'imagerie du réseau vasculaire joue un réle majeur dans le dépistage et le diagnostic de
nombreuses pathologies, notamment pour certaines pathologies cérébrales qui sont I'objet de nos
travaux.

A. = artére
(a) _ V. = veine (b)

Sinus veineux
A. basilaire Artériole Veinule
A, carotide interne
A. carotide externe
(V.) jugulaire externe
(V.) jugulaire interne
A, vertébrales

— A. carotide commune
Aorte

A.etv.
pulmonaires

Ceeur

A. et v. coronaires
(A.) aorte descendante
Tronc ceeliaque

A, etv. spléniques

A. et v. mésentériques
supeérieures

A etv. rénales

Artére Veine

Capillaires Cellules de tissu

Figure 1 : Systéme sanguin et microcirculation. a) Schéma d’une partie du systéeme sanguin avec les principales
arteres et veines. b) Illustration de la microcirculation dans les tissus. [Wikimédia Commons].
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1.2 Pathologies liées au réseau vasculaire cérébral

1.2.1 Maladies neuro-vasculaires

1.2.1.1 Pathologies

Le cerveau est un organe particuliérement sensible a des anomalies de circulation sanguine, car
bien qu’il consomme 20% de la consommation énergétique du corps, il ne possede que tres peu de
réserve. Un défaut d’apport d'oxygene (hypoxie) au cerveau a donc souvent des conséquences graves
allant jusqu’a la mort de nombreuses cellules nerveuses. C’est notamment ce qui arrive pour les
accidents vasculaires cérébraux (AVC), appelés aussi attaques cérébrales. En 2019, on compte une
incidence de 12 millions d’AVC, touchant 6.5 millions d’individus dans le monde en 2019, ce qui fait
de ’'AVC la deuxieme cause mondiale de déces et la troisieme cause de handicap [1].

Les AVC sont classés en deux classes : ischémiques ou hémorragiques, Figure 2. Les AVC
ischémiques (62% des incidences mondiales [1]) sont provoqués par une oblitération d’'une artere
cérébrale. La cause peut étre une sténose (rétrécissement de l'artere) par athérosclérose
accumulation de graisse et calcium dans la paroi du vaisseau, ou une thrombose : formation
progressive d’un caillot de sang.

Les AVC hémorragiques (38% des incidences mondiales [1]) sont provoqués par une rupture de
la paroi d’'une artére avec une entrée de sang dans le tissu cérébral. Les causes d’AVC hémorragiques
sont liées d’'une part a une pression artérielle anormalement élevée et d’autre part a une fragilisation
d’une paroi de vaisseau ou d’une malformation. Ces malformations peuvent étre une malformation
artério-veineuse (réseau capillaire remplacé par un réseau sanguin erratique) présent des la
naissance, ou d’'un anévrisme (« dilatation localisée d'une artére, sous forme d'une poche reliée au
reste de l'artére par une zone plus étroite » [Vidal]).

Le traitement des maladies neuro-vasculaires nécessite une prise en charge le plus tot possible.
Les AVC ischémiques sont souvent traités apres l'attaque cérébrale et I'apparition des premiers
symptomes (dit en phase aigiie), dans ce cas des traitements d’'urgence sont apportés aux patients.

ACCIDENT ISCHEMIQUE ACCIDENT HEMORRAGIQUE
CEREBRAL CEREBRAL

Le caillot obstrue
l'irrigation d'une
aire du cerveau

Hémorragie dans
le tissu cérébral

Caillot dans Vaisseau
le vaisseau sanguin sanguin rompu

© AboutKidsHealth.ca

Figure 2: lllustration des deux types d’attaque cérébrale : ischémique, résultant d’'une occlusion d’un vaisseau
sanguin, et hémorragique résultant d’une rupture d’'un vaisseau sanguin avec épanchement de sang [image du
site : aboutkidshealth.ca]
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Les AVC hémorragiques sont plus complexes a traiter apres une attaque. Néanmoins, des
traitements préventifs efficaces existent.

1.2.1.2 Traitements d’AVC ischémiques

La thrombolyse pharmacologique est un traitement qui consiste a dissoudre les caillots formés
par injection d’'un agent pharmacologique. La fenétre thérapeutique de ce traitement est de 4h30
apres les premiers symptomes. Au-dela, le traitement peut provoquer des saignements et une
aggravation de 'AVC.

La thrombectomie mécanique consiste a venir enlever mécaniquement le caillot d’'un thrombus
par voie endovasculaire pour déboucher 'artere occluse. Ce traitement est indiqué pour des cas ou
les arteres bouchées sont facilement accessibles par endoscopie : typiquement les premieres arteres
du cerveau accessibles par les carotides.

Enfin, des traitements préventifs peuvent étre apportés comme la prise anti-agrégats de
plaquettes dans le cas d'un diagnostic de sténose. Couplés a ces traitements préventifs, une prise en
charge intensive des facteurs de risque (entre autres : tabagisme, manque d’activité physique,
comportement alimentaire) est nécessaire.

1.2.1.1 Traitements d’AVC hémorragiques

Le traitement d’AVC hémorragiques est limité. Il consiste a réguler I'hypertension et d’éventuels
troubles de coagulation pour limiter le risque de nouveau saignement. Dans certains cas, une
intervention chirurgicale est nécessaire afin d’évacuer la présence d’'un hématome.

Les traitements préventifs d’AVC hémorragiques sont plus nombreux dans le cas d'un dépistage
d’anévrisme ou de malformation artério-veineuse cérébrale.

Les anévrismes peuvent étre traités par intervention chirurgicale en posant un clip a la base de
I'anévrisme ou par voie endovasculaire en posant un stent pour dévier le flux sanguin hors de
I'anévrisme et/ou poser un fil de platine (coil) a I'intérieur de 'anévrisme pour le boucher (Figure 3).

Concernant les malformations artério-veineuse (MAV), elles peuvent étre traitées par ablation
chirurgicale, par embolisation par voie endovasculaire ou par radiochirurgie stéréotaxique (sila MAV
est de petite taille) qui consiste a irradier la MAV, afin que celle-ci se bouche et disparaisse
progressivement 2 a 3 ans plus tard.

Vaisseau Cerveau
sanguin

Anévrisme
intracranien

Endovasculaire Chirurgie

Figure 3: Illustration des deux types de traitement d’anévrisme [Science&Avenir, Henry Ortega]
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1.2.2 Tumeurs cérébrales

1.2.2.1 Pathologies

Une tumeur cérébrale est une croissance cellulaire anormale formant un amas dans le cerveau.
Elles peuvent étre de forme malignes (cancéreuse) ou bénignes (non-cancéreuse) et se développer a
tout ge. Les tumeurs les plus fréquentes sont les méningiomes (tumeurs qui se développent a partir
des méninges, majoritairement bénignes) et les gliomes (tumeurs qui se développent a partir de
cellules gliales, majoritairement malignes).

Les tumeurs cérébrales peuvent causer des saignements, une destruction du tissu cérébral et une
altération du fonctionnement des tissus voisins en créant une pression directe, ou indirecte par
augmentation de la pression intracranienne.

Aux Etats-Unis, plus de 88 000 cas par an sont diagnostiqués, avec un taux de survie sur 5 ans de
36% pour les tumeurs malignes et 92% pour les tumeurs bénignes [2].

1.2.2.2 Traitements
De maniére générale, un diagnostic précoce permet une meilleure prise en charge de la
pathologie. Les tumeurs cérébrales peuvent étre traitées par exérese chirurgicale, ou par destruction
par radiothérapie et/ou chimiothérapie.

1.3 Modalités d’'imagerie vasculaire cérébrale clinique

L’'imagerie vasculaire cérébrale joue un réle prépondérant dans le dépistage et le diagnostic des
pathologies neuro-vasculaires. Bien que marginalement utiliser pour le dépistage et diagnostic des
tumeurs cérébrales, l'imagerie vasculaire cérébrale apporte un complément d’information
préopératoire important pour I'exérése chirurgicale des tumeurs cérébrales. Nous allons décrire
dans cette partie les principales modalités d’'imagerie vasculaire cérébrale utilisée en clinique.

1.3.1 Imagerie par résonance magnétique

1.3.1.1 Principe physique et technique d’imagerie

L’'imagerie par résonance magnétique (IRM), est une technique d’imagerie qui mesure les
propriétés magnétiques des tissus.

Elle mesure en particulier les variations des moments magnétiques des spins de protons sous
'effet d'un champ magnétique permanent Bo. Ce champ magnétique provoque une discrétisation des
niveaux d’énergie (effet Zeeman) qui induit une polarisation des spins dont le moment magnétique
s’aligne avec le champ By, avec une précession de fréquence bien particuliere (fréquence de Larmor)
proportionnelle a 'amplitude du champ Bo. En appliquant un gradient d’amplitude dans le champ
magnétique By, on peut alors encoder une information spatiale dans la fréquence de précession des
spins. Par la suite, un champ magnétique transitoire B1, oscillant est appliqué perpendiculairement
au champ By, afin de perturber '’équilibre des spins. La relaxation des moments magnétiques (retour
aI’équilibre) des spins est alors mesurée. Cette relaxation varie en fonction de I'environnement des
spins.

En étudiant les fréquences de Larmor des moments magnétiques et leurs temps de relaxation, on
peut alors accéder a une image 3D du corps humain, spécifique a la nature des tissus biologiques
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imagés. Différentes émissions de B; ainsi que des variations dans les gradients de By peuvent étre
combinées en « séquence d’'imagerie », pour créer différents modes d’'imagerie [3].

La résolution spatiale de I'IRM est principalement gouvernée par I'amplitude du champ
permanent Bo. Pour une installation standard de 3 Teslas, la résolution est d’environ 1mm.

Les avantages de I'IRM sont : son caractére non-invasif et non ionisant, la grande spécificité de
I'imagerie et ses nombreux usages, et enfin sa capacité a imager de larges champs du corps humain
en 3D.

1.3.1.2 Angio-IRM cérébrale

Les trois modes principaux d’'imagerie IRM pour visualiser le réseau vasculaire cérébral sont le
mode d’imagerie par temps de vol (TOF-IRM), le contraste de phase IRM (PC-IRM) et I'IRM avec agent
de contraste. Alors que les deux premiers modes reposent sur des séquences d’'imagerie différentes,
I'IRM avec agent de contraste consiste a imager un agent de contraste (généralement du gadolinium)
que I'on injecte dans le systéme sanguin.

La qualité de I'image en IRM avec agent de contraste est supérieure aux images acquises en TOF-
IRM et PC-IRM. Des informations sur 'hémodynamique peuvent étre obtenues, néanmoins les
séquences d’acquisition sont plus longues que celles classiquement utilisées (de I'ordre de 10 min),
et la technique est peu sensibles aux petits vaisseaux et leurs faibles vitesses [4].

Figure 4: Différentes images d’angio-IRM. a) Image du réseau vasculaire cérébral en IRM par temps de vol (TOF-
IRM), dans le plan axial [Wikimedia common]. b) Image du réseau vasculaire en IRM de contraste de phase b), et
en IRM avec agent de contraste c), dans le plan frontal. [Suetens P 2017 Fundamentals of Medical Imaging
(Cambridge University Press)]

1.3.1.3 Limitations
Le champ permanent By, est assuré par un aimant supraconducteur refroidi a I'hélium liquide a
prés de -269°C. Des technologies sophistiquées sont utilisées pour son fonctionnement en sécurité.
Le colit de la machine est trés élevé ainsi que son utilisation, notamment a cause du refroidissement
cryogénique de 'aimant permanent.



Chapitre 1 : Introduction générale

Un blindage électromagnétique est nécessaire autour de la machine de 'IRM pour l'isoler de
toutes perturbations électromagnétiques extérieures. La salle de I'IRM est alors recouverte d'un
maillage conducteur pour former une cage de Faraday.

Ces deux exemples illustrent le fait que 'IRM nécessite un matériel lourd, encombrant, non-
portatif et tres couteux. Le colit d’acquisition d'un appareil d’IRM s’éléve a plusieurs millions d’euro.
L’'usage d’agent de contraste dans certain mode d’'imagerie d’angio-IRM sont toxiques et peuvent
entrainer des complications. Par ailleurs I'IRM est incompatible avec des patients portant des
implants métalliques (pacemaker, clip intracranien d’anévrisme...).

Larésolution de I'imagerie est d’environ 1mm ce qui rend difficile 'imagerie des petits vaisseaux
du cerveau.

Figure 5 : Deux photos de scanner IRM. A droite une installation d’'une unité d’IRM, a gauche une machine
IRM 3 teslas que I'on trouve classiquement en clinique. [Wikimédia Commons]

1.3.2 Imagerie par rayon X

1.3.2.1 Principe physique et technique d'imagerie

L’'imagerie par rayon X consiste a mesurer 'absorption d’ondes électromagnétiques de haute
fréquence appelées rayons X a travers le corps humain. Selon la nature du tissu rencontré, le rayon X
sera plus ou moins absorbé. En radiographie standard, on obtient alors une projection 2D de
I'absorption des tissus. Cette modalité d’imagerie est particuliéerement utilisée pour imager les os
(détection de fracture) dont'absorption des rayons X est treés contrastée par rapport aux autres tissus
du corps humain.

La tomodensitométrie aussi appelée scanographie ou CT-scan est une technique d’'imagerie par
rayon X qui consiste a acquérir plusieurs images tout autour du patient. Les différentes images prises
avec des angles différents sont alors traitées numériquement avec des outils mathématiques
(notamment via la fameuse transformée inverse de Radon) pour reconstruire une image 2D en coupe.
Une image 3D peut alors étre reconstruite par I'acquisition de coupes successives sur I'axe du patient.
L'imagerie par CT-scan est plus contrastée que la radiographie standard et permet un tres grand
nombre d’applications, comparable a I'imagerie par IRM. Tout comme I'IRM, sa résolution est
d’environ 1mm. [3]
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1.3.2.2 Angiographie et tomodensitométrie (CT-scan) cérébrale

Pour imager les réseaux vasculaires cérébraux par imagerie par rayon X, des agents de contraste
sont injectés dans le systeme sanguin. Ces agents de contraste ont des propriétés qui permettent une
tres forte absorption des rayons X. IIs sont principalement composés d’iode.

On peut alors facilement observer le réseau vasculaire : soit en soustrayant deux radiographies
avant et apres l'injection d’agent de contraste (angiographie ou digital substraction angiography
(DSA) en anglais) soit par tomodensitométrie (angio-CT). Tout comme l'imagerie en CT-scan, des
images 3D peuvent étre reconstruites a partir d'images 2D acquises pour différents angles autour du
patient (les techniques de reconstruction sont néanmoins différentes). Les deux techniques
d’imagerie produisent des images comparables.

(b) (c) .

- ;’ v \.‘.'. ﬁ\

Figure 6: Imagerie vasculaire cérébrale par rayon X. a) Angio-CT dans le plan frontal d’un patient souffrant d’un
AVC ischémique indiqué par la fleche jaune. b) Angiographie (DSA) du méme patient, dans le plan frontal. c)
Angiographie (DSA) du méme patient aprés thrombectomie. [Suetens P 2017 Fundamentals of Medical Imaging
(Cambridge University Press)]

1.3.2.3 Limitations

L’angiographie et 'angio-CT sont des imageries qui exposent les patients a de hautes doses de
radiation qui, sur le long terme, peuvent causer des complications. Les examens d’imagerie par rayon
X doivent étre justifiés et leurs utilisations réduites au minimum. Une attention particuliére est
apportée pour les enfants, qui sont plus a risque. Pour limiter les irradiations, I'angiographie et
I'angio-CT sont rarement utilisés pour le suivi d'une thérapie.

Les équipements radiologiques sont moins coliteux et moins encombrants que les appareils
d’IRM, néanmoins, ils restent peu portatifs et relativement chers (plusieurs centaines de milliers
d’euros).

Egalement, larésolution de I'imagerie est d’environ 1mm ce qui rend difficile I'imagerie des petits
vaisseaux du cerveau.

Figure 7 : a) Equipements biplan
rotationnel pour l'angiographie 3D.
c) CT-Scanner portable sur batterie.
[Suetens P 2017 Fundamentals of
Medical  Imaging  (Cambridge
University Press)]
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1.3.3 Imagerie par ultrason

1.3.3.1 Principe physique et technique d'imagerie

L’imagerie par ultrason repose sur I'étude de la propagation et la réflexion d’ondes acoustiques
de compression dans les tissus du corps humain. Lorsqu'une onde acoustique se propage dans un
milieu, elle est sensible aux inhomogénéités et va étre plus ou moins réfléchie aux interfaces des
différents tissus rencontrés. Contrairement a la tomodensitométrie ou a I'lRM, I'imagerie par ultrason
n’'est pas spécifique aux tissus, mais plutot a leurs interfaces et inhomogénéités. Des éléments
émetteurs/récepteurs constituant une sonde échographique sont utilisés pour émettre les ondes
acoustiques et recevoir les échos du milieu imagé. Les temps de vol du signal regu entre son émission
et sa réception permettent de reconstruire une image. L'imagerie conventionnelle par ultrason
permet d'imager une « tranche » du corps humain. Une image 2D en coupe est alors obtenue. La
résolution spatiale de 'imagerie est de I'ordre du millimetre.

Par ailleurs, 'imagerie par ultrason a une excellente résolution temporelle (de I'ordre de 10ms),
et permet I'imagerie des flux. En effet, les fluctuations des réflexions des ondes dans les vaisseaux
sanguins (liées aux déplacements des globules rouges) permettent d’extraire un signal, appelé signal
Doppler. Ce signal Doppler permet alors d’imager la morphologie des vaisseaux sanguins ainsi que
leur hémodynamique. On appelle ce type d’'imagerie : I'imagerie Doppler.

Nous reviendrons plus en détails dans la description de 'imagerie ultrasonore d’'imagerie dans
la partie 2.

1.3.3.2 Doppler transcranienne
L’'imagerie Doppler est parfois utilisée pour imager les principales arteres cérébrales.
Néanmoins, par rapport a une imagerie Doppler conventionnelle la qualité de I'image est tres
dégradée. Cette dégradation de qualité d’imagerie est due a la boite cranienne qui atténue l'énergie
des ondes acoustiques a son passage et induit des aberrations. Le signal a bruit est ainsi trés diminué
et seules les plus grosses arteres cérébrales peuvent étre imagées.

(a)

Sonde
échographique

¢ Left PCA

415 f
Fenétr? . : \ K

nght PCA

acoustique
temporale

Right %

Figure 8 : Imagerie Doppler transcrdnienne. a) Schéma de positionnement de la sonde échographique sur la fenétre
temporale ainsi que la coupe d’imagerie correspondante. b) Image doppler transtemporale montrant
I'hémodynamique des flux sanguins dans des arteéres cérébrales. [Kirsh et al. 2013].
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1.3.3.3 Limitations

A cause de l'atténuation du crane, I'imagerie Doppler transcranienne ne peut étre effectuée
qu’aux niveaux des fenétres acoustiques du crane, ou ce dernier présente une épaisseur plus fine et
donc moins « atténuante ». Ces fenétres acoustiques de quelques centimeétres carrés (situées au
niveau de la tempe ou de la région pariétale par exemple) contraignent fortement les champs de vue.
Par ailleurs, la variabilité de 'atténuation des fenétres acoustiques (épaisseur, densité de I'os...) peut
varier d'un patient a 'autre. Ainsi, pour certains patients, le Doppler transcranien ne sera pas possible
par manque de sensibilité [5].

L’imagerie 2D nécessite une phase exploratoire et une expertise importante de l'utilisateur pour
se repérer dans l'espace, dépister et diagnostiquer une éventuelle pathologie (opérateur-
dépendance).

A cause de sa faible résolution spatiale et de sa faible sensibilité, I'imagerie Doppler
transcranienne est généralement couplée a d’autres imageries comme le CT-scan ou I'IRM pour
apporter un complément d’'information dans la détermination d’un diagnostic.

1.4 Enjeu de l'imagerie vasculaire cérébrale et besoins cliniques

Nous avons vu dans les parties précédentes, les différentes imageries cliniques permettant
d’'imager le réseau vasculaire cérébral. Aucune de ces imageries n’est en mesure d'imager les petits
vaisseaux cérébraux, seules les plus grosses artéres de diametre supérieur au millimétre peuvent étre
imagées, avec relativement peu de sensibilité sur 'hémodynamique.

Les modalités d’imagerie les plus utilisées pour diagnostiquer de nos jours, les AVC sont le CT-
scan et I'IRM. Dans la majorité des cas, les diagnostics ont pour but de discriminer les AVC
ischémiques des AVC hémorragiques pour adapter le traitement. Tres peu de dépistage pour la
prévention des AVC est fait ; par exemple pour détecter des sténoses, des anévrismes a risques ou
encore des malformations artério-veineuse. L'imagerie IRM ou CT sont réalisées généralement suite
a des évenements cérébraux.

Ce dernier constat est principalement lié a la résolution spatiale millimétrique et au manque
d’'information hémodynamique des imageries IRM et CT-scan. Elles ne permettent donc pas de faire
de I'imagerie de dépistage préventif. La deuxieme cause de cette limitation clinique est la faible
accessibilité des systémes d’'imageries (excepté I'imagerie par ultrason). La faible disponibilité de ces
équipements est principalement imputée aux colits d’acquisitions qu'ils représentent pour les centres
médicaux et a la durée relativement longue des examens (environ 30 min pour un Angio-RM et 20
min pour un angio-CT). Dans le cas de I'imagerie par rayon X les examens sont réduits au strict
nécessaire a cause de la nocivité des radiations. Un angio-CT ou une radiographie n’est également pas
indiquée pour le suivi d’'un traitement, ou 'on préférera le Doppler transcranien ou I'angio-RM. De
méme, les agents de contrats en IRM qui permettent les meilleures qualités d'image sont prescrits
avec parcimonie a cause de leurs potentiels nocifs.

Concernant les tumeurs cérébrales, leurs dépistages et diagnostics se font principalement avec
des modalités d’'imagerie qui sont spécifiques aux tissus (IRM/CT-scan), et ne se basent pas ou peu
sur I'imagerie du réseau vasculaire. Pourtant, de nombreuses études montrent que dans un grand
nombre de tumeurs malignes ou bénignes, I'angiogenese induite joue un réle important sur le
développement de celles-ci [6]. Les réseaux vasculaires créés par la formation des tumeurs sont
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No_rmal Abnormal

Figure 9 : Morphologie du réseau vasculaire dans un tissu sain a gauche et dans une tumeur a droite. a) Schéma
de la morphologie du réseau vasculaire. b) imagerie optique bi-photon d’un tissu musculaire sain a gauche et d’'une
tumeur a droite. [Jain RK. Normalization of tumor vasculature: an emerging concept in antiangiogenic therapy.
Science 307: 58 - 62, 2005]

caractéristiques d'une morphologie anormale tortueuse et erratique [7] et pourraient étre un
marqueur pour leur dépistage, Figure 9. De méme, 'imagerie du réseau vasculaire cérébral pourrait
étre utile dans le suivi des traitements chimiothérapique et radiothérapique [8].

En résumé, I'imagerie des petits vaisseaux (résolution de 'ordre de 100um), I'accessibilité et la
non-nocivité d'une nouvelle modalité d'imagerie permettraient un dépistage précoce des pathologies
cérébrales liées au réseau vasculaire cérébral. Egalement, la quantification des paramétres
hémodynamiques permettrait I'établissement de nouveaux bio-marqueurs pour des diagnostics plus
précis. Enfin, 'imagerie morphologique et dynamique des flux sanguins cérébraux a une résolution
micrométrique permettrait de mieux comprendre I'hémodynamique cérébrale et la facon dont les
anomalies vasculaires dans le cerveau sont liées, plus largement, aux pathologies neurologiques.

La modalité d’'imagerie la plus indiquée a remplir ces fonctions semblerait étre I'imagerie par
ultrason, notamment grace a son excellente résolution temporelle permettant d'imager la dynamique
des flux sanguins et sa bonne accessibilité clinique. Nous nous intéresserons plus en détails a cette
modalité d'imagerie dans la prochaine partie. L’enjeu sera de comprendre les différentes limitations
physiques et techniques pour une application transcranienne et de voir les possibilités pour les
surmonter.

2 Introduction a I'imagerie ultrasonore

2.1 Qu’est-ce que l'imagerie ultrasonore

Nous allons revenir sur le principe de 'imagerie par ultrason de maniere plus détaillée dans cette
partie, pour comprendre les limitations fondamentales de I'imagerie. Nous reviendrons sur le
principe physique puis nous nous pencherons sur les différents types d’éléments émetteur/récepteur
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qui permettent d’émettre et de recevoir des ondes ultrasonores, pour enfin s’intéresser a la formation
d’images échographiques a partir des signaux enregistrés.

2.1.1 Principe physique

L’échographie exploite la propagation d’ondes de compression dans le corps humain. Comme
pour les ondes sonores que nous pouvons entendre, 'onde ultrasonore est une onde acoustique qui
se propage dans un milieu physique (ensemble de molécule). Elle se caractérise par une succession
de compression dilatation du milieu, qui se propage. L’onde est caractérisée par sa fréquence f: dans
le domaine temporel (pour un point fixe dans I'espace, c’est I'inverse du temps entre deux maxima
successifs de surpression, dont I'unité est le hertz (Hz)), ou par sa longueur d’onde A dans le domaine
spatiale (distance entre deux maxima successifs de surpression quantifiée en metre) Figure 10. Les
ultrasons se définissent littéralement comme des sons « au-dela de » la fréquence audible par
I’'Homme. La fréquence d’un ultrason est donc supérieure a environ 20kHz. En imagerie médicale, les
fréquences sont comprises entre le mégahertz (MHz) et la dizaine de MHz, ce qui représente une
longueur d’onde (A) d’environ Imm a 100pm.

Dans les tissus mous du corps humain, la vitesse de propagation de 'onde est d’environ 1540m/s
et ne dépend pas (en premiére approximation) de sa fréquence (milieu non-dispersif).

Le milieu dans lequel se propage une onde de compression peut se caractériser par une grandeur
physique Z que l'on appelle I'impédance acoustique, exprimée en Rayleigh (Rayl). En acoustique
linéaire (cas usuel en imagerie par ultrason), 'impédance acoustique s’exprime comme le produit
entre la vitesse de 'onde ¢ dans le milieu et sa masse volumique p [eq.1]. Quelques valeurs
d'impédance acoustique correspondant a différents milieux communs en imagerie par ultrason [9]
sont regroupées dans le tableau 1.

Sens de propagation
e

Pression a
Longueur d’onde I'équilibre

h
y

Figure 10 : Schéma d'illustration des ondes de compression. Représentation spatiale, a
un instant donné, d’une onde de compression dans un milieu de molécules. Une courbe
d’amplitude de pression le long de la direction de propagation de I'onde est représentée
en bleu.
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Z=p.c [1]
TABLEAU 1
Impédance acoustique
MILIEU (MRayls)

Air 4.10*

Eau 1.48

Gras 1.38

Foie 1.65

Cerveau 1.58

Sang 1.61

Tissus mou (moyenne) 1.63

Os 7.8

Tableau 1: Impédances acoustiques dans différents milieux

Lors d’'un changement de milieu, I'onde acoustique est partiellement réfléchie. Si I'on considére
une surface plane perpendiculaire a la propagation d'une onde plane, séparant deux milieux
d'impédance Z1 et Z2, le coefficient de réflexion R en énergie, défini comme le rapport des densités
d’énergie acoustique de I'onde réfléchie sur 'onde incidente, peut s’exprimer selon I'expression eq.2.
De méme, on peut exprimer le coefficient d’énergie T en transmission selon I'eq.3. On remarque que
le coefficient de réflexion dépend exclusivement de la différence d’'impédance acoustique. Ainsi, dans
le cas de tissus mous, ou I'impédance acoustique différe peu (différence relative <10%) I'énergie de
I'onde réfléchie représente moins d’1% de I’énergie incidente. En revanche, entre une interface de
tissus mous et d’os, ou les différences d'impédance acoustique sont importantes, 50% de I'énergie
sera réfléchie et 50% transmise (ou encore 25% d’énergie en transmission directe pour la double
interface tissus mous/os/tissus mous dans le cas d'une application transcranienne par exemple).

)
R = (Zl ZZ) [2]
71422
AxZ1%Z2
T (Z1+422)2 [3]
Z1
Onde incidente Onde réfléchie
Interface plane 72

Onde transmise

Figure 11 : Schéma de transmission/réflexion d’une onde incidente a l'interface entre deux milieux d’impédances
acoustiques différentes Z1 et Z2.
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En réalité, un autre phénomeéne de « diffusion » de 'onde incidente intervient dans la génération
d’'un écho. Ce phénomene intervient quand la surface n’est pas parfaitement lisse, et présente des
irrégularités dont la taille caractéristique de ces irrégularités est de I'ordre de grandeur de la longueur
d’onde. L'intensité de 'onde « réfléchie par diffusion » est bien moins importante que l'intensité
réfléchie par réflexion pure. Le méme phénoméne intervient quand des hétérogénéités (de taille
caractéristique < A) sont présentes au sein méme d'un milieu : des ondes seront rétrodiffusées.

Dans le cas d'une imagerie des tissus mous, la faible réflexion des ondes sur les différents
organes/tissus rencontrés justifie le postulat de « diffusion simple » : on ne considere que les ondes
réfléchies une seule fois, Figure 12. En effet, si 'onde se réfléchit plus d’une fois, son intensité sera
trop faible pour étre détectée. La diffusion simple est centrale dans la reconstruction d’image
échographique, qui se base sur les temps de vol des ondes, entre leurs temps d’émission et de
réception.

Avant d’expliquer la reconstruction d’image, voyons comment on peut émettre une onde

ultrasonore et la détecter.
Emetteur - - Récepteur
M

1 L2
0 \

Z2
1

Figure 12 : Schéma d'illustration du postulat de diffusion simple pour la reconstruction d'image en imagerie par
ultrason conventionnelle. Deux objets d'impédance acoustique Z2 se trouvent dans un milieu d'impédance Z1. Une
onde est émise (0), elle se réfléchit en direction d’un récepteur (1) ou d’un deuxiéeme objet (1°), qui donne lieu a
une deuxiéme réflexion en direction du récepteur (2). La diffusion simple ne considére que le chemin (0)+(1).

2.1.2 Transducteurs ultrasonores

Pour pouvoir créer une image par ultrason, il faut dans un premier temps générer une onde de
compression, puis « écouter » les échos retournés par le milieu sous l'effet de sa propagation. En
imagerie conventionnelle, I'émission et la réception d’ondes ultrasonores sont effectuées par le méme
élément. Plusieurs de ces éléments sont utilisés pour former une sonde échographique.

Ces éléments émetteurs/récepteurs sont classés en deux grandes familles : les éléments
piézoélectriques et les microsystemes électromécaniques (MEMS).

2.1.2.1 Eléments piézoélectriques
Les éléments piézoélectriques sont les plus utilisés dans la composition des sondes
échographique de nos jours. Un matériau piézoélectrique possede une propriété électromécanique
bien particuliéere : il se polarise électriquement sous l'effet d’'une contrainte mécanique et
réciproquement ; il se déforme lorsqu’on lui applique un champ électrique. Les matériaux
piézoélectriques ont une structure cristalline particuliere, que I'on peut aligner selon une direction a
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haute température et sous l'effet d’'un champ électrique important, pour orienter son mode de
déformation. Pour créer un transducteur piézoélectrique, deux électrodes sont placées de part et
d’autre d’'une couche épaisse de matériaux piézoélectrique (dont le mode de déformation est orienté
selon la direction de I'épaisseur), Figure 13.

Dans le cas d’un transducteur piézoélectrique en réception : 'onde de compression recue va
exercer une contrainte mécanique sur le transducteur, I'effet piézoélectrique va alors générer une
différence de potentiel v aux bornes des électrodes. En mesurant le signal électrique v au cours du
temps (appelé aussi signal radiofréquence : RF), on peut alors détecter I'arrivée d’'une onde de
compression.

Dans le cas d'un transducteur piézoélectrique en émission : on applique une différence de
potentiel v bréve aux bornes des électrodes qui va induire (par effet piézoélectrique) une déformation
du matériau piézoélectrique dans la direction de I'épaisseur et générer une onde de compression dans
le milieu. Pour émettre une onde de compression de fréquence fc, un signal électrique alternatif v de
fréquence fc est imposé. Généralement, on excite le matériau piézoélectrique a sa fréquence de
résonance (définie par I'épaisseur de la couche de matériau piézoélectrique et la vitesse du son dans
celui-ci).

Les deux principaux matériaux piézo-électriques utilisés en imagerie ultrasonore sont les
céramiques composites PZT (Titano-Zirconate de Plomb) et les polymeres PVDF (Polyfluorure de
vinylidéne).

Les céramiques PZT sont largement utilisés dans les compositions des transducteurs
piézoélectriques grace a leurs fortes propriétés piézoélectriques (forte polarisation par unité de
contrainte mécanique et inversement forte déformation mécanique par unité de champ électrique
appliqué aux matériaux). lls peuvent alors détecter de faibles signaux et peuvent générer de fortes
pressions. En revanche, ces céramiques composites présentent une forte impédance acoustique (Zpzr
~ 20MRayls). Ainsi, une rupture d’'impédance entre la céramique et le milieu imagé (Ziissus mous =
1.6MRayls) demeure, et génére des réflexions et des pertes énergétiques en transmission, a
I'interface. Pour pallier ce probleme, une adaptation d'impédance est nécessaire. On place alors
devant I'élément piézoélectrique une ou plusieurs lames quart d’'onde comme adaptation
d'impédance. Néanmoins, 'adaptation d'impédance n’est pas idéale et permet une transmission
restreinte de bande de fréquence (caractéristique importante pour la qualité d’'imagerie cf. partie
2.1.3).

Les polyméres PVDF présentent quant a eux une impédance acoustique proche des milieux a
imager, en imagerie par ultrason (Zpypr * 4MRayl). La faible rupture d'impédance permet notamment
d’émettre et de recevoir une large bande de fréquence. Malheureusement, ils ont des propriétés
piézoélectriques moins intéressantes que les céramiques composites PZT, et ne permettent pas de
générer de forte puissance acoustique en émission [10]. Le PVDF est davantage utilisé comme simple
récepteur, on le retrouve souvent dans la composition des hydrophones de mesure.

La découverte des céramiques monocristal [11] et I'utilisation du PVDF en multicouches [12]
sont des pistes intéressantes qui pourraient voir I'émergence de nouveaux transducteurs
piézoélectriques de sensibilité accrue.

2.1.2.2 MEMS
Les transducteurs MEMS sont relativement récents par rapport aux transducteurs
piézoélectriques. On sous-divise la famille des MEMS en deux groupes : les éléments PMUT
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(Piezoelectric micromachined ultrasound transducers) et CMUT (capacitive micromachined ultrasound
transducers). Les deux technologies reposent sur un mode de flexion d’une cavité, Figure 13. Cette
caractéristique permet une bien meilleure adaptation d'impédance avec le milieu a imager (tissus
mous), etaucune couche d’adaptation n’est requise contrairement aux transducteurs PZT composites.
Ainsi, la bande de fréquence capable d’étre émise et recue est plus importante qu’avec les
transducteurs PZT composite. Bien que les performances acoustiques (énergie transmise, sensibilité)
soient équivalentes pour les CMUT et les transducteurs PZT, les PMUT ne permettent pas I'émission
de forte puissance acoustique. Par ailleurs, la présence d'un voltage permanant élevé (DC bias) de part
et d’autre de la cavité peut étre un inconvénient pour la technologie CMUT en termes de sécurité [13].

La fabrication des MUT se fait dans des salles blanches (faible niveau de particule), sur des
chaines de production de micro-fabrication trés automatisées.

Le colit fixe de fabrication (achat/acces a la chalne de micro fabrication, programmation de la
chaine de production) est trés élevé, mais les colits opérationnels sont faibles (matiére premiére, coup
de main d’ceuvre, et autres cofits variables), contrairement aux transducteurs piézoélectriques pour
lesquels le coiit fixe est faible et les colits opérationnels sont élevés. Ainsi, d'un point de vue financier,
par rapport aux transducteurs piézoélectriques, la production des transducteurs MEMS n’est
intéressante que pour la production d'un grand nombre de transducteurs (cofit unitaire faible).

La micro fabrication des MUT permet la miniaturisation des transducteurs et I'intégration de
circuits électroniques proches des transducteurs (circuits intégrés ASIC/FPGA (Application specific
integrated circuit / Field-programmable gate array)). Ces caractéristiques sont notamment
intéressantes pour I'imagerie intra-corporelle (ou la miniaturisation des sondes est indispensable ;
par exemple pour I'imagerie intravasculaire [14]), ou encore pour la réduction du nombre de voie en
imagerie 3D (probléeme que nous développerons partie 4.1) via la technologie de micro-beamforming
[15].

Transducteur piezoélectrique

Couche d'adaptation d'impédance
Electrode avant

Couche piézoélectrique épaisse

Electrode arriére

CMUT PMUT

Fine couche
piézoélectrique ———11 § Ti—p-

ot _LEL tv

<—— |ntervalle
électrostatique

Substrat de
silicone

Figure 13 : Différentes technologies de transducteurs ultrasonores utilisées en imagerie médicale. [Adapté de « A
European MEMS Utrasound Benchmark », ECSEL JU, 2021]

18



Chapitre 1 : Introduction générale

2.1.3 Formation d'une image et limites de la diffraction

Voyons maintenant comment former une image a partir de signaux rétrodiffusés mesurés. Pour
comprendre les différents parameétres intervenant dans la reconstruction d’'image, nous allons nous
baser sur des expériences de pensée, illustrées Figure 14 et Figure 15. Ces expériences de pensée sont
une maniere différente d’aborder le probleme de reconstruction d'image classiquement présenté
dans les livres via la focalisation en émission, néanmoins les concepts vus dans cette partie sont
équivalents.

Pour simplifier le raisonnement, nous allons nous concentrer sur la formation d’'une image 2D
d’'un diffuseur simple avec 2 puis 3 transducteurs en réception et 1 transducteur en émission. Les
concepts vus dans cette partie sont transposables a 'imagerie 3D.

Dans un premier temps, considérons 2 transducteurs n°1 et n°2, Figure 14a). Au temps t=0 une
onde (de courte durée : A, et de fréquence centrale f:) est émise via le transducteur n°1. L’'onde se
propage dans le milieu et est partiellement rétrodiffusé par un diffuseur ponctuel unique. L'onde
rétrodiffusée est ensuite mesurée par les deux transducteurs, n°1 & n°2. Le transducteur n°1 & 2
mesurent respectivement un temps de vol entre I'émission et la réception t;et t.

Ces temps de vol peuvent étre convertis en distance en faisant le postulat de vitesse ¢ uniforme
dans le milieu imagé, Figure 14b). La distance parcourue par I'onde ultrasonore entre I'émission et sa
réception au transducteur (trd.) n°1 estdonc d; = ¢ * t;. De méme, la distance parcourue par 'onde
ultrasonore entre I'émission et sa réception au transducteur n°1 est donc d, = ¢ * t,. Grace a ces
distances, on peut tracer les positions possibles du diffuseur.

Le chemin allé a; et le retour r;; de I'onde entre I'émission au trd.n°1 et sa réception au trd.n°1
sont égales et ay1 = rq1 = dq/2. Les positions probables de la localisation du diffuseur se trouvent
alors sur le cercle, centré sur le centre du trd.n°1 et de rayon d4 /2.

(a) . | (b)
Signaux mesurés
a A A
S
& A ? A <‘ At Ad
di
t1 t2 d2 d2
v v v i v
transducteur 4
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—= aii=riy/ \ /
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* %\ 6
diffuseur Localisation A
Image du diffuseur Image

Figure 14 : Schéma d'illustration de la formation d’'image ultrasonore 2D, a partir des signaux RF mesurés. a)
Schéma de I'émission d’une onde de compression via le transducteur n°1, de la réflexion sur un diffuseur ponctuel
et de la réception des signaux radiofréquence (RF) rétrodiffusés via les transducteurs n°1 et 2. b) interprétation
des RF en distance et reconstruction d'image par tracé de rayons. c) Influence fréquentielle du signal mesuré.
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Le chemin allé azz et le retour riz2 de I'onde entre I'émission au trd.n°1 et sa réception au trd.n°2
peuvent quant a eux étre différents mais leur sommes doit étre égale a la distance d, = a1, + 113.
Les positions probables de la localisation du diffuseur se trouvent alors sur une ellipse (méthode du
jardinier) dont les foyers sont le trd.n°1 et le trd.n°2 et dont le grand axe est égal a d,.

L’intersection des deux tracés de positions probables nous permet alors de retrouver la
localisation du diffuseur. Ainsi, seulement deux transducteurs et une émission sont nécessaires pour
la localisation d’'un diffuseur unique.

En réalité, on ne détecte pas un temps de vol précis, mais plutdt un intervalle de temps de vol
correspondant a I'enveloppe du signal recu. Cet intervalle correspond a une distance Ayz= A; * c. Les
tracés de positions probables acquierent ainsi une épaisseur, Figure 14c). La localisation du diffuseur
est alors étalée dans l'espace, que l'on appelle tache focale. Nous définissons I'étalement
caractéristique de la tache focale dans la direction axiale A,, et I'étalement caractéristique de la tache
focale dans la direction latérale 8. A, dépend exclusivement de I'étalement temporel du signal mesuré
(ou de la bande passante Ag= 1/A, dans le domaine fréquentiel). Les parametres gouvernant 8 sont
plus subtiles. Dans I'exemple du schéma de la Figure 14c), 8 dépend indirectement de I'étalement
temporel, a travers la fréquence f. du signal mesuré.

L’étalement de la tache focale est important dans la qualité d’'imagerie. C'est elle qui régit
notamment la résolution de notre imagerie. La résolution d’imagerie peut étre définie comme la
distance minimale entre deux diffuseurs permettant de les distinguer. Plus la tache focale est étalée
et plus on aura du mal a distinguer deux diffuseurs proches et donc plus la résolution d’imagerie sera
faible.

Voyons maintenant les autres parametres qui influencent la qualité de la reconstruction
d’image avec les schémas de la Figure 15. Nous reprenons 'exemple développé Figure 14c) en Figure
15a). Nous ajoutons maintenant a notre expérience de pensée un troisieme transducteur : trd.n°3. Cet
ajout a pour effet d’augmenter I'ouverture spatiale de notre ensemble de transducteurs D’>D. On
observe alors que l'intersection des tracés est plus franche, et il en résulte une diminution de
I’étalement & de la tache focale. On peut également noter qu’avec I'ajout du troisieme transducteur
I'amplitude de I'intersection des tracés des positions probables du diffuseur est renforcée. On peuty
voir une augmentation du rapport signal a bruit (SNR).

La Figure 15c) illustre a présent I'imagerie d‘un diffuseur a une profondeur plus élevée F’>F.
On peut voir que l'intersection des tracés est moins franche, et que I'étalement 8 de la tache focale
augmente par rapport au cas Figure 15b).

A travers ces expériences de pensée, nous avons illustré les limitations d’'imagerie ultrasonore
a travers I'étalement de la tache focale dont les dimensions sont régies par les équations [eq.4] &

[eq.5].

A= cf bf [4]
AxF
52 [5]
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Figure 15 : Cette figure fait suite a la figure 14. Schéma d'illustration de la formation d’'image 2D et de l'influence
du nombre de transducteurs, de l'ouverture spatiale D et la profondeur F sur la tache focale. a) Image d’un diffuseur
situé a une profondeur F, avec 2 transducteurs en réception. b) Image d’un diffuseur situé a une profondeur F, avec
3 transducteurs en réception. c¢) Image d’un diffuseur situé a une profondeur F’>F, avec 3 transducteurs en
réception.

Le lecteur avisé pourra faire le paralléle de ces expériences de reconstruction d’'image avec la
focalisation des signaux en réception. Si les signaux regus sont réémis par les transducteurs en
retournant le temps, les images reconstruites Figure 14 et Figure 15 correspondent a un champ de
pression au temps de focalisation (temps pour lequel on focalise sur le diffuseur « cible »). Les lois
énoncées ci-dessus sont propres aux limites de diffraction du systeme d’imagerie.

On peut souligner le postulat de la vitesse du son uniforme dans les milieux imagés pour
reconstruire I'image. Si le milieu présente des inhomogénéités de vitesses, la reconstruction d’'image
ne sera pas optimale et on dira que 'image est aberrée.

Plusieurs algorithmes de reconstruction d’'image (ou beamforming en anglais) se basent sur
des considérations de temps de vol (comme présenté dans cette partie). Le beamforming de delay and
sum est le plus utilisé. Il tire parti de la cohérence temporelle des signaux. D’autres algorithmes de
beamforming se basent sur la corrélation des signaux : Multiply and sum [16], ou encore sur des
considérations de cohérence spatiale : short-lag spatial cohérent beamforming [17].

2.2 Imagerie conventionnelle

2.2.1 Sonde linéaire

De nos jours, I'immense majorité des sondes échographiques sont des sondes linéaires que I'on
appelle aussi barrette échographique : les transducteurs sont alignés selon une direction. La direction
d’alignement des transducteurs ultrasonores définit le plan latéral d’'imagerie. La direction
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Figure 16 : Schéma d’une sonde échographique linéaire et de son volume d’imagerie.

perpendiculaire dans le plan des transducteurs est appelée direction d’élévation. Les transducteurs
ont une dimension plus importante dans la direction d’élévation (~10x plus grande) que dans la
dimension latérale. La dimension des transducteurs dans la direction latérale doit étre proche de la
demi-longueur d’onde (A/2) pour un échantillonnage spatial optimal et une qualité d’image accrue.
La dimension des transducteurs dans la direction d’élévation est plus libre, une grande dimension
permettra d’augmenter la surface active du transducteur et ainsi transmettre plus d’énergie
acoustique, néanmoins le volume d’imagerie en élévation sera plus important. Pour concentrer
I'énergie acoustique dans un « plan de faible épaisseur », une lentille de focalisation en élévation est
ajoutée, Figure 16.

Bien que la sonde échographique linéaire « produise » une image en 2 dimensions (latérale et
axiale), elle image en réalité un volume en 3D de faible épaisseur en élévation, cf. Figure 16, et les
images des diffuseurs dans ce volume sont projetées orthogonalement sur le plan d’imagerie lors de
la reconstruction d’'image.

2.2.2 Imagerie B-mode

L’'imagerie B-mode est la modalité standard en imagerie par ultrason. Le « B » signifie brillance
(brightness en anglais). Comme évoquée précédemment, I'imagerie B-mode sera sensible a I'interface
des organes et a leurs inhomogénéités (relatives a 'impédance acoustique cf. 2.1.1), qui apparaitront
en surbrillance. Elle permet d’'imager différents organes du corps humain comme le ceeur, le foie ou
les muscles par exemple. Deux images B-mode sont présentées Figure 17. Sur I'image Figure 17a) on
peut notamment voir tres clairement le contour de la téte du foetus, car une forte rupture d'impédance

22



Chapitre 1 : Introduction générale

() I— S UPéanertssus .

S s —adipeux sous-cutanés
S ———

= Hematome

-
- s

2 L
Gastrocnemlgnt

Soléairer

Figure 17 : Images échographiques B-mode. a) Image B-mode de la téte d’un feetus. b) Image d’'un mollet avec un
diagnostic de déchirure musculaire. [Suetens P 2017 Fundamentals of Medical Imaging (Cambridge University
Press)]

existe entre le liquide amniotique et la peau de la téte ou les os du crane. De méme, sur I'image Figure
17b) on peut distinguer les différentes couches de peau ainsi que '’hématome. Ici, la différence
d’inhomogénéité au sein des tissus adipeux et de 'hématome ne sont pas les mémes, la surbrillance
est donc différente et un contraste apparait au-dela de I'interface.

L’'imagerie B-mode permet une image anatomique et morphologique mais ne permet pas la
quantification des flux.

2.2.3 Résolution temporelle et Imagerie Doppler

L’'imagerie Doppler bénéficie de I'excellente résolution temporelle de I'imagerie par ultrason. En
effet, pour reconstruire une image, seulement quelques émission/réception sont nécessaire. La limite
physique n’est autre que l'aller-retour de 'onde ultrasonore. Ainsi, pour imager a une profondeur
maximale de 7 cm, la résolution temporelle maximale est d’environ 0,1 ms. En fréquentiel, on appelle
aussi cette résolution temporelle maximale la PRF (pulse répétition fréquency), qui dans notre
exemple vaut 10kHz.

En imagerie conventionnelle, plusieurs séquences d’émission/réception focalisées sont
nécessaires pour former une image et la cadence d’'imagerie (frame rate) n’est donc pas égale a la PRF,
mais autour de 50 a 200Hz.

Grace a la grande résolution temporelle de I'imagerie, des fluctuations temporelles dans
I'amplitude du signal échographiques, entre deux images, peuvent étre exploitées. Ces fluctuations
permettent de calculer la vitesse axiale de particules comme les hématies. Cette modalité d’'imagerie
s’appelle I'imagerie Doppler (a ne pas confondre avec l'effet Doppler qui n’intervient pas dans la
détermination des vitesses). On peut alors imager les flux sanguins : le Doppler de couleur (color
doppler) permet de quantifier les vitesses et le Doppler de puissance (power doppler) I'intensité des
flux moyennée sur un temps donné, Figure 18.
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Figure 18 : Imagerie échographique en mode Doppler. a) Doppler de puissance du rein. b) Doppler couleur de la
thyroide. [a) Szabo T., 2014 Diagnostic Ultrasound Imaging: Inside Out (Second Edition, Elsevier), b) Suetens P
2017 Fundamentals of Medical Imaging (Cambridge University Press)]

L’'imagerie Doppler permet ainsi une imagerie morphologique du réseau vasculaire (trés
contrastée par rapport a une imagerie Bmode) et permet d'imager 'hémodynamique et quantifier les
flux des vaisseaux sanguins. En imagerie transcranienne par ultrason, I'imagerie Doppler est
principalement utilisée.

2.3 Limitation de l'imagerie par ultrason pour une application
transcranienne

2.3.1 Barriére du crane

2.3.1.1 Atténuation

Comme nous I'avons vu partie 1.3.3.2, I'imagerie transcranienne est un véritable challenge pour
I'imagerie par ultrasons, a cause de la « barriére de crane ». Comme nous I'avons vu précédemment
partie 2.1.1, larupture d'impédance forte entre les tissus mous et 1’os induit une réflexion importante.
Cette réflexion réduit I'énergie acoustique transmise. De plus, la structure de 'os est tres atténuante.
Ces atténuations de 'onde ultrasonore sont dues aux réflexions multiples au sein de la structure et a
une absorption de I'onde dans I'os par dissipation de chaleur. Cette atténuation au passage de I'os
varie tres fortement avec la fréquence de I'onde ultrasonore. Pour des fréquences proches de 1 MHz
le coefficient d’atténuation (dB/cm) varie environ a la puissance 2 [18]. Ainsi les basses fréquences
sont a privilégier pour limiter 'atténuation. Par exemple, la traversée d’1cm d’os de crane entrainera
une atténuation de 10dB a 1MHz, contre 40dB a 2ZMHz, cf. Figure 19.

2.3.1.2 Aberration

Les aberrations sont un autre écueil en imagerie transcranienne. Nous avons souligné
I'importance du postulat d'uniformité de la vitesse du son lors de la reconstruction d’'image, partie
2.1.3. Or, en présence de 'os ce postulat ne peut plus tenir. La position de I'image des diffuseurs sera
faussée car d'une part : le point diffuseur sera reconstruit plus proche de la sonde que sa position
réelle. Par exemple, pour une propagation dans une épaisseur de 5mm d’os de crane (c=3000m/s), la
différence de temps de vol dans un tissu mou par rapport a 'os et de 1.6us, ce qui correspond a une
erreur de 2.4mm sur I'image si on considére la vitesse homogéne du tissu mou (c=1540m/s).
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Figure 19 : Coefficient d’atténuation d’une onde ultrasonore, pour différent tissus du corps humain en fonction de

sa fréquence. La courbe rouge souligne la variation de l'atténuation dans l'os du crdne. [Bamber | C 2005
Attenuation and Absorption Physical Principles of Medical Ultrasonics (John Wiley & Sons, Ltd)]

D’autre part, la différence d’épaisseur du crane devant chaque transducteur va induire des
différences de phase inter-éléments, la qualité de focalisation sera alors dégradée lors de la
reconstruction d’'image : la tache focale du diffuseur sera d’autant plus étalée que les déphasages par
rapport a la longueur d’onde seront important. L’étalement de la tache focale induit une diminution
de son amplitude et donc du rapport signal a bruit : c’est-a-dire une perte de sensibilité de I'imagerie.

2.3.2  Stratégies cliniques

On pourrait se dire naivement qu’augmenter I'énergie d’émission permettrait de palier le
probléme d’atténuation du crane. Néanmoins des normes de sécurité [19], limite I'énergie d’émission
pour limiter I'échauffement de la sonde, des tissus imagés, ainsi que tout risque de cavitation que
pourrait provoquer I'onde acoustique.

Le placement de la sonde joue un réle important en imagerie transcranienne. Comme nous
I'avons vu partie 2.3.1.1, 'atténuation est proportionnelle a I'épaisseur de crane, ainsi, on évitera de
se placer sur une zone ou le crane est épais comme la zone frontale par exemple. Des zones de faible
épaisseur du crane existent, elles sont appelées les « fenétres acoustiques », Figure 20.

Nous avons vu dans la partie précédente I'intérét d’utiliser les basses fréquences, qui limitent a
la fois a la fois I'atténuation et les aberrations au passage du crane. En contrepartie 'abaissement de
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. £chographique 7
Figure 20 : Quatre fenétres acoustiques couramment utilisées pour des examens de Doppler transcrdnien: a)
fenétre transtemporale, b) fenétre submandibulaire, c) fenétre transorbitale, d) fenétre suboccipitale. [Adapté de
Purkayastha S et al 2013 Transcranial Doppler Ultrasound: Technique and Application, Seminars in neurology.
Thieme Medical Publishers]

la fréquence aura pour effet une diminution de la résolution (cf. partie 2.1.3 sur I’étalement latéral de
la tache focale).

Une autre stratégie clinique consiste a injecter des agents de contraste en intraveineuse pour
augmenter la sensibilité du signal. Néanmoins, la limite de diffraction ne permet pas l'imagerie des
petits vaisseaux sanguins avec une résolution suffisante.

En revanche, ces agents de contraste, constitués de microbulles, peuvent également servir a
augmenter la résolution de I'imagerie grace aux récentes techniques de microscopie de localisation
(ULM). Cette technique pourrait ainsi résoudre les problemes de sensibilité et de résolution de
I'imagerie ultrasonore transcranienne. Ces techniques seront développées dans la prochaine partie.

3 Microscopie de localisation ultrasonore

3.1 Agent de contraste

Avant de détailler la méthode de microscopie de localisation par ultrason, intéressons-nous aux
agents de contraste. Ces derniers sont constitués de microbulles en suspension dans une solution
saline. Des solutions de microbulles sont approuvées pour une utilisation clinique et utilisées de

Haute pression
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Figure 21 : Schéma d’une microbulle utilisée comme agent de contraste en imagerie par ultrason. La
microbulle se compresse et se dilate au passe d’'une onde de compression ultrasonore, induisant l'émission
d’une nouvelle onde. [These d’Arthur Chavignion, HAL Id: tel-03517012]
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maniére routiniere en clinique [20,21]. Ces derniéres sont inoffensives et sont éliminées par les
poumons et les reins au bout d'une dizaine de minutes [22]. Les microbulles sont constituées d'un gaz
encapsulé dans une couche lipidique : pour la solution commerciale Sonovue (Bracco, Italie)
I'hexafluorure de soufre est encapsulé par une couche de phospholipide. Les solutions utilisées en
clinique sont généralement polydisperse : pour la solution Sonovue le diameétre des microbulles varie
entre 1 et 10um [23].

Au passage d'une onde de compression ultrasonore, émise au préalable par une sonde
échographique, la bulle va se comprimer et se dilater sous l'effet de la pression. Elle entre en
résonance (phénomeéne non-linéaire) et va émettre a son tour une onde de compression de méme
fréquence, ainsi que ses harmoniques, dans toutes les directions de 'espace [24], Figure 21. Le signal
retourné est de forte intensité comparé aux échos rétrodiffusés par les globules rouges.

Les agents de contraste peuvent simplement étre utilisés de pair avec les modalités d’imagerie
ultrasonores classiques (B-mode/Doppler), on appelle cette technique CEUS (contrast-enhanced
ultrasound) [21], Figure 22a). Une autre technique consiste a localiser ces bulles dans I'image pour
augmenter la résolution de I'imagerie, on appelle cette technique la microscopie de localisation par
ultrason (ULM) ou encore super-résolution ultrasonore (SR-US) [25], Figure 22b).

(a) Doppler CEUS (b) Carte de densité ULM

Figure 22 : Comparaison des techniques d’'imagerie ultrasonore avec agent de contraste. a) CEUS Doppler in
vivo du cerveau de rat. b) ULM in vivo du cerveau de rat. Les carrés rouges indiquent ou sont prises les régions
agrandies sous chaque image. Les fléeches rouges indiquent les vaisseaux correspondants dans les différentes
images. [Heiles B et al. 2021, Performance benchmarking of microbubble-localization algorithms for
ultrasound localization microscopy, Nature Biomedical Engineering|
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3.2 Au-dela de la limite de diffraction : Localisation et tracking ULM

3.2.1 Technique de localisation

Cette technique de super résolution en imagerie ultrasonore est un concept qui s’inspire des
techniques optiques PALM (photoactivation localization microscopy) [26], fPALM (fluorescence-
PALM) [27] et STORM (stochastic optical reconstruction microscopy) [28]. Le principe est de localiser
sur une image le centre d’une tache focale (aussi appelée point spread function : PSF) correspondant
par exemple a une molécule fluorescente (optique) ou a une microbulle (ultrason). On peut alors
retrouver l'origine de la source avec une précision sub-longueur d’onde. Pour que cette technique
fonctionne, il faut que I'entité émettrice ou réflectrice du signal (la source) soit isolée dans l'espace.
En effet, si deux « sources de signal » sont trop proches, leurs taches focales (ou signaux temporels)
se recouvreront et on ne pourra distinguer leurs centres respectifs. Cette condition sparse* des
sources est fondamentale pour les techniques de super-résolution. (*sparse en anglais qui pourrait
étre traduit maladroitement par clairsemé en frangais)

Figure 23 : Principe de la localisation de microscopie ultrasonore (ULM).a) Image B-mode moyennée sur 200 frames
in vivo, d’une partie du cortex cérébral d’un rat. b) Quatre frames successives, séparées de 44ms (ts-t1) ou l'on peut
voir trois images de bulles en surbrillance. c) Les trois bulles indépendantes provenant des images b) sont suivies au
cours du temps. Pour chacune des bulles, les centroides de leurs taches focales (croix rouges) sont calculées par
déconvolution de leur PSF. En superposition, est affichée I'accumulation des différentes positions de bulle localisées
sur des milliers de frames. [Ericco et al. 2015, Ultrafast ultrasound localization microscopy for deep super-resolution
vascular imaging, Nature]
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En ultrason, on peut alors localiser les microbulles circulant dans les vaisseaux sanguins.
L’accumulation des différentes postions détectées au cours du temps permet alors d'imager
indirectement les vaisseaux sanguins avec une résolution sub-longueur d’onde, Figure 23.

La localisation du centre des bulles est déterminée par déconvolution de la PSF ou par un fit
gaussien dont la taille caractéristique est celle de la PSF. On détermine alors le centroide de la PSF qui
par hypothese correspond au centre d’une bulle, Figure 23b) et c). Ces positions sont accumulées sur
le temps pour donner des cartes de densité de bulle, Figure 23c).

3.2.2 Technique de suivi de bulle et détermination des vitesses

Si la cadence d’imagerie le permet, on peut également suivre les bulles localisées au cours du
temps, on appelle cette technique : suivi de trajectoire ou plus communément tracking [25]. On peut
alors déterminer la trajectoire des bulles et leurs vitesses au sein du vaisseau sanguin. La
correspondance des bulles inter-frames peut étre réalisée avec des algorithmes reposant sur la
méthode dite hongroise [29,30], ou encore sur des algorithmes basés sur des filtres de Kalman
[31,32], par exemple.

Les méthodes de tracking permettent également de filtrer d’éventuel faux positifs provenant de
la localisation, en éliminant les positions de bulles « trackées » sur peu de frames par exemple [33].

Velocity (mm/s) [ |
0

TOmT 2O )

Figure 24 : Images ULM d’un foie humain. a) Carte de densité et b) carte des vitesses ULM. Agrandissement de la
zone encadrée en pointillé sur a) et b) correspondant a l'imagerie Doppler CEUS c), a la carte de densité d) et a la
carte des vitesses e). On peut notamment apprécier la diminution de la vitesse des gros vaisseaux aux petits.
[Adapté de Huang et al. 2021, Super-Resolution Ultrasound Localization Microscopy Based on a High Frame-rate
Clinical Ultrasound Scanner: An In-human Feasibility Study, Phys. Med. Biol.|
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Les vitesses mesurées sont alors moyennées dans I'espace, donnant des cartes de vitesse ULM,
Figure 24b) et e).

3.3 Limites et parameétres importants en ULM

3.3.1 Temps d’acquisition

Le temps d’accumulation est un parameétre important en imagerie ULM. Plus ce temps est long et
plus les bulles auront le temps de parcourir les réseaux vasculaires et donc plus on aura d’'information
sur celui-ci. Hingot et. al ont montré le compromis entre temps d’acquisition et la capacité a imager
les petits vaisseaux [34]. Pour une concentration de bulle donnée C équitablement distribuée dans le
systeme sanguin, il est possible de relier le nombre de bulle N traversant la section d’'un vaisseau
sanguin de débit Q avec le temps d’acquisition T: [eq6].

Npuite = Q * Cpyiges * Tacq [6]

Or, le débit dépend du diamétre du vaisseau sanguin, il sera d’autant plus faible que le diametre
du vaisseau est petit (cf. Figure 24e). La qualité d’'imagerie d'un vaisseau va dépendre du nombre de
bulles localisées dans celui-ci : a qualité équivalent il faudra donc attendre plus longtemps pour
imager les petits vaisseaux.

On peut également remarquer sur '’équation [eq 6], qu'a nombre équivalent de bulles, le temps
d’acquisition est inversement proportionnel a la concentration de bulle. Par exemple, si toutes les
bulles sont détectées, la méme qualité d'image pourra étre obtenue en deux fois moins de temps avec
une concentration de bulle deux fois plus élevé. Ce raisonnement est valable si toutes les bulles
peuvent étre détectées. Or plus la concentration de bulles augmente et plus le caractere sparse de
I'image B-mode diminue et donc plus la localisation et le tracking seront incertains.

Différents groupes de recherche tente d’augmenter la concentration de bulles pour diminuer le
temps d’acquisition en proposant différentes techniques, par exemple avec des filtrages directionnels
(post-processing) [35], ou des méthodes d’extinction de signal de bulles (séquence d’émission
particuliére) [36].

3.3.2 Résolution spatiale

La limite de précision théorique de la localisation de 'ULM a été établie par Desailly et al. [37].
La précision de lalocalisation est définie comme I'écart-type o de lalocalisation réelle de la microbulle
par rapport a la position trouvée par la technique d’'ULM. Les précisions axiale Gaxias et latérale Giatsrai,
dépendent de la vitesse du son ¢, de la profondeur d’imagerie F, du nombre de transducteurs
composant la sonde N, de I'ouverture spatiale de la sonde D, de I'écart-type temporel de I'estimation
des temps d’arrivée sur les RF o, selon les équations [eq7-8] (en premiere approximation pour
F/D>>1). En pratique o; est difficilement quantifiable, néanmoins, on peut établir une borne inférieure
pour comprendre sa variation en fonction de la fréquence de 'onde f, de sa bande passante Af et du
rapport signal a bruit SNR, selon 'équation [eq9].
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On retiendra de ces équations que pour une sonde donnée, la précision maximale atteignable est
limitée par la fréquence, la bande passante et le SNR du systeme d’imagerie. En pratique, cette
précision n’est pas totalement limitante dans la qualité d’'imagerie et sa résolution finale; le nombre
de bulles accumulées et le type d’algorithme ULM utilisé sont aussi déterminants [38].

De maniére générale, 'ULM permet d’atteindre des résolutions de 'ordre de A/10. Par exemple,
avec une sonde a 2MHz (pour F/D>>1) Demené et al. ont démontré dans une application clinique une
résolution de 25um (soit A/30) [39]. De méme, chez le petit animal, avec une sonde a 15MHz (pour
F/D=1), Errico et al. ont montré une résolution entre 8 et 12pum (soit A/8) [40].

3.3.3 Imagerie ultrarapide

L’'imagerie ultrarapide est indispensable pour la détermination des vitesses pour les algorithmes
de tracking d’'ULM. L’imagerie ultrarapide (>1000 images/s) a été développée dans les années 2000
et consiste a n’émettre qu'un nombre restreint d’émission en onde planes ou en ondes divergentes
pour reconstruire une image [41,42]. Alors que l'imagerie conventionnelle (basée sur un grand
nombre d’émissions focalisées) permet une cadence d’'imagerie de 50-200Hz, I'imagerie ultrafast
permet d’atteindre des cadences d’'imagerie de I'ordre de 1000 a 10 000Hz.

Grace a ces cadences d’imagerie, on est capable de suivre les bulles de grandes vitesses : le temps
court entre deux frames successives, limite les déplacements de bulle et facilite I'établissement de
leur correspondance inter-frame. Le nombre répété des différentes mesures de vitesse permettra
également de les moyenner et de limiter les erreurs de mesure. De méme, les trajectoires de bulle
seront mieux échantillonnées.

La haute cadence d’'imagerie permet également l'utilisation d’'un filtre spatio-temporel de
décomposition en valeur singuliere (SVD) trés efficace [43]. Ce filtrage SVD est tres important pour
filtrer le «signal statique» provenant des tissus. Grace a ce dernier, on isole le signal de bulle et le
rapport signal a bruit est rehaussé.

Ainsi, plus la cadence d’'imagerie est élevée, meilleure sera la qualité de I'imagerie ULM.

3.4 Preuve de concept clinique pour I'imagerie ULM transcranienne

3.4.1 Etude clinique

Soulioti et al., et O'Reilly ont déja montré in vitro les capacités de 'ULM a imager a travers des
cranes humains avec des résolutions tres intéressantes [44,45]. Tres récemment Demené , Robin et
al. ont publié une preuve de concept clinique d'imagerie ULM transcranienne. Les microbulles et les
techniques d’'ULM ont permis d’augmenter la sensibilité et la résolution du systéme d’imagerie
ultrasonore afin de réaliser des angiogrammes cérébraux jusqu’alors réservé aux modalités CT-scan
et IRM, cf. partie 1.3. Une sonde linéaire pilotée a 2MHz a été utilisée pour imager un champ de vu
conique a travers la fenétre acoustique temporale, Figure 25 a,b). Les aberrations liées au passage du
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crane ont été corrigées a partir de la détection du front d’onde dans les signaux RF provenant de la
rétrodiffusion de bulles singulieres. Les images obtenues permettent d’'imager la morphologie et
I’'hémodynamique de vaisseaux sanguins cérébraux dans un plan 2D, avec une résolution pouvant
aller jusqu’a 25um.

Une carte de densité de bulles ULM acquise sur 24s au cours de leur étude clinique est visible,
Figure 25c). L’accroissement de sensibilité (nouveau vaisseau visible) et de résolution est indéniable
en comparaison avec une acquisition de Doppler transcranien conventionnel Figure 25d). Des petits
vaisseaux sanguins (indiqués par les fleches bleues) d’'une centaine de micrometres de diametre sont

visibles Figure 25e).

(@) | (b)

Figure 25 : ULM transcranien révélant les vaisseaux sanguins cérébraux de patients adultes. a) Positionnement de la
sonde linéaire (phased array XP 5-1, Supersonic Imagine) sur la fenétre acoustique temporale. b) Champ de vue
approximatif de 'imagerie dans le plan transverse (gauche) et coronal (droite) du cerveau. c) Image ULM de densité
de bulle apres tracking sur 45s d’acquisition. d) Image Doppler conventionnel, dans le méme plan d’'imagerie que c).
e) Agrandissement de la carte de densité c) correspondant au carré blanc de l'image. [Adapté de Demené C. et al,
2021, Transcranial ultrafast ultrasound localization microscopy of brain vasculature in patients, Nat Biomed Eng|
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Figure 26 : Pertinence clinique de I’'ULM transcrdnien dans le diagnostic d’anévrisme. a) ULM (24s d’acquisition)
d’une section de cerveau d’'un patient diagnostiqué avec un anévrisme (pointée par la fleche verte), et
l'agrandissement sur ce dernier avec la superposition du champ de vitesse. On peut notamment voir dans
I'agrandissement un vortex du champ de vitesse au niveau de I'anévrisme. b) Image CT et image IRM TOF c) du
plan d'imagerie correspondant a a). Les fléches bleues repérent les mémes vaisseaux sur les différentes modalités
d’'imagerie. [Adapté de Demené C. et al, 2021, Transcranial ultrafast ultrasound localization microscopy of brain
vasculature in patients, Nat Biomed Eng]

En plus de prouver les capacités d’'imagerie ULM transcranienne, Demené et al. ont montré les
possibilités cliniques de l'utilisation de I'ULM transcranienne. Ils ont notamment comparé les
différentes modalités d’'imagerie CT-scan, IRM et ULM transcranien. L'ULM permet d’atteindre des
résolutions bien supérieures au CT-scan et a 'IRM : des petits vaisseaux invisibles avec ces derniéres
modalités sont révélés sur la carte de densité ULM, Figure 26.

L’'ULM permet également d’accéder aux champs de vitesses dans les vaisseaux sanguins. Ces
informations de vitesse sont nouvelles en imagerie cérébrale (cf. partie 1.3), et pourraient donner lieu
a I'établissement de nouveaux bio-marqueurs de diagnostic. Une image d'un anévrisme montre la
présence du vortex dans le champ de vitesses du flux sanguin, Figure 26a).

3.4.2 Limitations de I'imagerie 2D : diagnostic & dépistage

Cette preuve de concept est remarquable, et offre un nouvel outil de diagnostic pour les
cliniciens. Néanmoins, certaines limitations demeurent pour que 'ULM transcranien soit pleinement
accepté dans une pratique clinique.

Dans un premier temps, I'imagerie 2D est une projection d’une fine tranche 3D dans un plan 2D
(cf. partie 2.2.1). Cette projection induit des incertitudes sur la position des bulles et dégrade la qualité
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de I'image (notamment pour les petits vaisseaux). L’évaluation des vitesses est également projetée
dans le plan, les quantifications et leurs interprétations peuvent donc étre délicates et induire des
erreurs dans certains cas.

L’acquisition d'une image ULM requiert environ 1min d’acquisition, ainsi le placement de la
sonde pour trouver la localisation d’'une pathologie a partir d'une imagerie CT ou IRM est longue,
fastidieuse (méme si on peut se servir du Doppler conventionnel), et requiert un savoir-faire.
L’opérateur-dépendance est donc importante. Par ailleurs, en se basant sur les modalités 3D de
I'IRM/CT-scan pour détecter des anomalies, 'ULM ne fera que compléter un diagnostic déja préétabli
et limité par la résolution de I'lRM/CT-scan.

Pour pouvoir détecter une anomalie ex nihilo avec 'ULM 2D, il faudrait alors acquérir plusieurs
centaines de plans pour balayer un large volume. Ce procédé demanderait donc plusieurs heures
d’acquisition. Ceci poserait des probléemes d’injection de bulles dont les quantités sont limitées, une
complexité clinique et une accessibilité limitée.

La sensibilité de I'imagerie ULM transcranienne est encore limitée malgré la forte échogénicité
des microbulles. Il reste obligatoire d'imager a travers les fenétres acoustiques. Ces fenétres
acoustiques de quelques cm? limitent les champs de vue de I'imagerie ultrasonore et imposent
l'utilisation de sondes de petites ouvertures, limitant également la sensibilité et la résolution dans la
profondeur de I'image. Par ailleurs, 'opacité des fenétres acoustiques aux ultrasons dépend d'un
patiental’'autre, si bien que pour certains patients la sensibilité de 'imagerie ULM n’est pas suffisante.

On comprend alors que I'implémentation de l'imagerie 3D est obligatoire pour que I'ULM
transcranien soit pleinement acceptée dans une pratique clinique. Par ailleurs, un besoin accru de
sensibilité est nécessaire. Ces deux conditions permettraient alors a 'ULM transcranien d’étre utilisé
comme un outil de dépistage et de diagnostic d’anomalies du réseau vasculaire cérébral au méme titre
que les modalités d’imagerie CT-scan/IRM, mais avec une information supplémentaire sur
I’'hémodynamique et avec une résolution micrométrique.

Dans la partie suivante, nous nous intéresserons aux problématiques de I'imagerie 3D et nous
étudierons les différentes solutions existantes pour faire de 'ULM 3D. Nous verrons si ces solutions
peuvent étre appliquées a I'imagerie transcranienne clinique de dépistage et de diagnostic.

4 Versl'imagerie ULM 3D

4.1 Besoins et challenge du 3D

L’'imagerie 3D ultrarapide s’est développée dans les années 2010 grace aux avancées
technologiques des scanners ultrarapides programmables [46-49]. Des avancés remarquables ont
été rendues possible grace a l'utilisation de prés d'un millier de voies en émission/réception
[48,50,51].

Alors qu’en imagerie 2D le nombre de transducteurs augmente proportionnellement avec
I'ouverture spatiale des sondes, leur nombre varie a la puissance 2 dans le cas des sondes matricielles
2D (pour une ouverture équivalente dans les 2 directions du plan latérale de la sonde). Le nombre de
voies entre le scanner et la sonde matricielle explose tres vite avec I'laugmentation de la surface de la
matrice 2D. En plus du développement technique que cela requiert (miniaturisation des connexions
et des composants électroniques), une gestion d’'un flux trés important de données est nécessaire. Ce
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flux de données limite le temps d’acquisition ; soit a cause d'un espace de stockage limité, soit a cause
d’un débit limité (notamment au niveau du débit de calcul au cours de la reconstruction d’'image :
étape préliminaire au stockage).

La réduction du nombre de voies constitue un axe de recherche important dans la communauté
scientifique, différentes technologies ont été explorées comme la technologie RCA [52-55], les
solutions sparse [56,57], les circuits intégrés et le micro-beamforming [15], ou encore les sondes
multiplexées [58], pour réduire le nombre de voies.

Par ailleurs, plus un systeme d’'imagerie comporte un nombre important de voies, et plus ce
dernier est volumineux, réduisant le caractere portatif de I'imagerie ultrasonore.

La sensibilité est un challenge important en imagerie 3D (et d’autant plus en imagerie
transcranienne). Car, contrairement a I'imagerie 2D, les surfaces actives des éléments impliqués en
imagerie 3D sont plus petites. De plus, les matrices 2D ne bénéficient pas de la focalisation de I'énergie
en élévation, comme les sondes linéaires en imagerie 2D. La plus faible sensibilité des solutions 3D
par rapport aux solutions 2D, réduisent généralement la profondeur d’imagerie.

Nous allons dans la prochaine partie balayer I'état de I'art des différentes solutions d’'imagerie
3D ULM, afin de voir si une de ces solutions conviendrait pour une application transcranienne
clinique. Nous nous baserons sur deux critéres : la sensibilité et le volume d’imagerie accessible.

4.2 Solutions proposées et limitations

4.2.1 Sondes linéaires multiples

By

Une premiére solution proposée par Christensen-Jeffries et al. consiste a utiliser 2 sondes
linéaires perpendiculairement, Figure 27a). Il est alors possible de reconstruire une image ULM 3D
dans l'intersection des deux champs de vue des sondes linéaires [59].

Ce systéme est tres limité pour une application transcranienne : le positionnement des sondes a
travers les fenétres acoustiques (obligatoire, cf. 3.4.2), semble compliqué et le volume d’imagerie
serait beaucoup trop restreint pour étre utilisé dans une application de dépistage.

4.2.2 Matrices 2D denses

Les matrices denses 2D (multiplexée ou non), sont des solutions conventionnelles pour faire de
I'imagerie 3D. De remarquables résultats d’'ULM 3D ont été démontrés in vitro [60], puis sur le petit
animal [61,33,33].

L’utilisation de petits éléments de 'ordre de A x A et la limitation du nombre de transducteurs
(pouvant néanmoins atteindre les 1024 éléments) imposent aux matrices denses des petites
ouvertures spatiales. Par ailleurs, ces matrices 2D sont connues pour étre moins sensibles que les
sondes linéaires, car ces dernieres bénéficient d’'une plus grande surface active par élément
(dimension en élévation >>A) et d’une focalisation de I'énergie acoustique dans le plan d'imagerie,
contrairement au matrice 2D (petit élément divergent).

Pour une application transcranienne, la sensibilité des matrices 2D denses semble faire défaut.
Par ailleurs, le champ de vue serait au mieux conique (avec l'utilisation d’ondes divergentes, la
dissipation d’énergie a I’émission est plus importante), au pire dans l'axe de la sonde
parallélépipédique (utilisation d’onde planes), et contraint par le positionnement des fenétres
acoustiques.
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En plus de la sensibilité et du champ de vue limité, la petite ouverture de la sonde réduit la
résolution de I'imagerie.

4.2.3 Matrices 2D « Sparse »

Une autre solution pour augmenter le champ de vue et la résolution par rapport aux matrices
denses est d’utiliser des matrices 2D sparse. La technique consiste a sous-échantillonner I'ouverture,
en distribuant de maniere éparse un nombre limité de petits transducteurs sur la surface de la sonde
[56]. Un exemple de distribution d’éléments estillustré Figure 27b). Cette technique permet d’obtenir
une imagerie 3D large champ avec des performances trés intéressantes [49,57,62].

Néanmoins, l'utilisation de petits éléments limite la sensibilité de I'imagerie. Et pour se distinguer
des matrices denses, les solutions sparses ne permettraient pas l'utilisation des fenétres acoustiques
(surface des fenétres < surface matrice sparse), réduisant d’autant plus la sensibilité. La solution
sparse ne disposerait donc pas d’assez de sensibilité pour pouvoir faire de 'ULM 3D sur un large
champ de vue.

4.2.4 Matrices avec adressage lignes colonnes (RCA)

Une autre maniere d’augmenter la surface de la sonde tout en limitant le nombre de voies est
d’utiliser la technologie RCA (row-column addressed). Une illustration de cette technologie est
présentée Figure 27d). Jensen et al. ont montré 'application des matrice RCA a I'imagerie ULM 3D
[63].

Les matrices RCA ont une architecture électronique « en sandwich » particuliere, ce qui induit
une sensibilité diminuée par rapport aux matrices 2D dense [55].

Par ailleurs, la longueur de cohérence du crane (qui diminue avec l'augmentation de la
fréquence) est de 'ordre de 1cm a 1MHz [64,65]. La sommation brute des signaux rétrodiffusés le
long d’'une « barrette RCA » sur une distance supérieure a cette longueur de cohérence sera dite
incohérente. Au-dela de cette longueur, les signaux seront aberrés, 'image sera alors floutée et
compliquée a corriger. Cette caractéristique limite donc I'ouverture des matrices RCA a la longueur
de cohérence du crane.

Les solutions RCA présentent une sensibilité limitée et ne permettent pas d’étre utilisées sur une
grande ouverture en application transcranienne. Cette solution n’est donc pas adaptée a notre but
clinique.

4.2.5 Sonde Hémisphérique

L’idée de l'utilisation d’'une sonde hémisphérique découle du constat que les petits éléments ne
permettent pas d’émettre ou de recevoir suffisamment d’énergie pour pouvoir franchir la barriere du
crane. Inspiré des applications de thérapie transcranienne [66], O'Reilly et al. ont introduit
l'utilisation de larges éléments (>A) pour augmenter la sensibilité de leur imagerie d’'ULM 3D [44].
L’inconvénient des larges éléments est qu'ils sont trés directifs : le champ de vue d’'un élément unique
est collimaté autour de son axe axial. La qualité de focalisation est donc réduite si la sonde est plane.
La solution pour pallier ce probléme est de reconstruire une focalisation géométriquement, en
placant les larges éléments sur une demi-sphere, Figure 27b). La focalisation est alors optimale au
centre de la sphére : que I'on appelle aussi centre de focalisation géométrique.
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Figure 27 : Différentes solutions de sondes ultrasonores pour I'imagerie ULM 3D. a) Schéma de solution multi-
sondes linéaires proposée par Christensen-jeffries et. al 2017, IEEE Trans. Ultrason [figure tirée de leur
publication]. b) Disposition de petits éléments pour une solution de matrice 2D sparse [Ramalli et al. 2015 Density-
tapered spiral arrays for ultrasound 3-D imaging, IEEE Trans. Ultrason., Ferroelect, Freq. Contr.] c¢) Schéma
expérimental de la sonde hémisphérique proposée par O’Reilly et al. 2013, Medical Physics [figure tirée de leur
publication]. d) Illustration du principe des matrices RCA et du réduction de nombre de voies, a ouverture
constante, par rapport a une matrice 2D dense (a gauche) [adaptée de Flesch et al. 2017 4D invivo ultrafast
ultrasound imaging using a row-column addressed matrix and coherentlycompounded orthogonal plane waves,
Phys. Med. Biol.].

Le principal inconvénient de cette technique est que le volume d’imagerie reste limité autour du
centre de focalisation géométrique. Malgré I'excellente sensibilité de cette technique, la limitation du
volume d’imagerie rend cette solution inadaptée pour une utilisation clinique.

4.3 Une nouvelle idée : les larges éléments avec lentilles acoustiques
divergentes

4.3.1 Une solution venant de 'imagerie opto-acoustique : état de I'art

L'imagerie photoacoustique ou opto-acoustique est une modalité d'imagerie médicale qui utilise
l'excitation optique et la détection acoustique pour générer des images de structures tissulaires
basées sur l'absorption optique dans les tissus imagés [67]. Les ondes ultrasonores générées sont de
faibles intensités et la sensibilité de détection est un enjeu important en imagerie photoacoustique.

Le concept d’utilisation de lentilles divergentes a été introduit par Li C. etal. en 2008, le nommant
« negative lens concept », en opposition aux lentilles convergentes (positive lens) classiquement
utilisées pour focaliser le champ de pression en photoacoustique de microscopie (PAM).
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Figure 29 : Champ de vision (FOV) de l'imagerie photoacoustique par tomographie, contraint par la directivité 6 des
larges transducteurs. [Li C. et al. 2008, Negative lens concept for photoacoustic tomography, Physical Review E]

Tout comme O'Reilly et al,, 'idée d’utiliser des larges éléments pour augmenter la sensibilité de
I'imagerie (cf. partie précédente 4.2.5) a aussi été employée dans le domaine de la photoacoustique
par tomographie (PAT). La reconstruction d’'image est différente en PAT qu’en imagerie par ultrason,
mais le principe est le méme : 'image est reconstruite a 'intersection des champs de vue des
transducteurs. Ainsi, la grande directivité des larges éléments réduit le champ de vue (méme
probléme que la sonde hémisphérique partie 4.2.5), cf. Figure 29.

Epoxy Compound

ik
QW
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Figure 28 : Utilisation de différents designs de lentilles divergentes devant un large transducteur acoustique pour
I'imagerie photoacoustique par tomographie. Champs de pressions simulés (haut) et mesurés expérimentalement
(bas) d’un large élément sans lentille a), avec lentille convexe en époxy b), et avec lentille compoung epoxy/PDMS
¢). d) Photo du fantéme imagé, 'image correspondante sans lentille e), et avec lentille compound f). [Adaptée de
Yang S. et al. 2017, Design and evaluation of a compound acoustic lens for photoacoustic computed tomography,
Biomedical Optics Express]
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Pour pallier le probléme de directivité des éléments qui limite le champ de vue, plusieurs groupes
ont proposé d’apposer des lentilles acoustiques divergentes sur les larges transducteurs ultrasonores
[68-71].

Yang et al. ont notamment réalisé une vaste étude sur différents designs de lentille pour
I'imagerie PAT. Les principaux résultats sont présentés Figure 28. Ils introduisent notamment une
lentille dite compound, et la comparent a une lentille convexe en époxy permettant d’augmenter
I'angle d’'ouverture a -6dB (diminuer la directivité) d'un large transducteur de 6mm de diametre (91),
de 14° sans lentille, 36° avec lentille en époxy et 55° avec lentille compound. Nous détaillerons les
différents designs de lentilles divergentes dans la prochaine partie 4.3.3.

Ces concepts n'ont jamais été utilisés en imagerie ultrasonore en émission/réception.
Néanmoins, nous verrons dans la prochaine partie d’'intéressants résultats sur l'utilisation d'une
lentille divergente unique pour augmenter le champ de vue des sondes échographique RCA.

4.3.2 Lentille divergente : un autre registre d’utilisation pour augmenter le champ
de vue des sondes RCA

Les matrices RCA, introduites précédemment partie 4.2.4, présentent des limitations de champ
de vue. En effet, la dimension des éléments impose un champ de vue rectiligne en face de la sonde.
Une premiere solution introduite par Joyce et al. a été de rendre la surface de la sonde convexe pour
augmenter le champ de vue [52]. La fabrication des sondes RCA convexes est néanmoins compliquée.
Joyce et Lockwood ont alors proposé d’utiliser une lentille acoustique concave divergente, faite de
RTV11 (vitesse du son <1540m/s) [72], pour augmenter le champ de vue, Figure 30. La concavité de
lalentille n’est en réalité pas pratique pour I'imagerie, car elle peut introduire des réflexions parasites
avec emprisonnement de bulles d’air dans sa concavité. Engholm et Bouzari ont alors proposé
l'utilisation de lentille convexe ou compound pour rendre la surface de la sonde convexe ou plane
[73,74].

Dans un autre registre d’utilisation, 'utilisation d’'une lentille divergente pour augmenter le
champ de vue des sondes RCA a aussi été investiguée pour I'imagerie par ultrason. Néanmoins, leur
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Figure 30 : Utilisation d’une lentille acoustique divergente pour augmenter le champ de vue d’'une matrice RCA
plane. a) Photo de la sonde RCA de Joyce et al,, avec une lentille divergente concave [adaptée de leur publication] .
Mesure du champ de pression acoustique transmis avec une sonde RCA plane sans lentille (gauche) et avec lentille
divergente (droite). [Bouzari, H et al. 2018 Curvilinear 3-D Imaging Using Row-Column-Addressed 2-D Arrays With
a Diverging Lens: Phantom Study, IEEE Transactions on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency Control]
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utilisation est adressée a l'ensemble de la sonde, et non aux éléments individuels comme vu
précédemment.

Dans la prochaine partie, nous allons expliquer le principe physique des lentilles acoustiques et
présenter les différents designs convex/concave/compound possibles pour faire diverger le champ
acoustique d'un transducteur.

4.3.3 Principe physique

ATlinterface de deux milieux 1 vers 2, de vitesse du son c; et ¢z, un phénomene de réfraction est
observé. De la méme maniere qu’en optique, les directions de propagation de I'onde plane incidente
et réfractée a l'interface, suivent les lois de Snell-Descartes [eq. 10].

On définit 'angle ay entre la direction de propagation de I'onde incidente et la normale a
I'interface. De méme, on définit 'angle a; entre la direction de propagation de 'onde réfractée et la
normale a 'interface, Figure 31.

Dans le cas ou ¢1 > ¢z, 'onde réfractée s’écarte de la normale par rapport a 'onde incidente :
o2 > 1. C'est le cas dans le schéma Figure 31.

Dans le cas ou c¢1 < ¢z, 'onde réfractée se rapproche de la normale par rapport a 'onde
incidente: a2 > a;.

Le phénoméne de réfraction peut alors étre utilisé pour créer une lentille qui fera diverger
I'onde acoustique émise d'un transducteur. Plusieurs designs, de concavités différentes sont possibles
selon les matériaux utilisés dans la composition de la lentille, Figure 32.

Nous avons représenté le rayon acoustique émis par un transducteur (en rouge). Le mode de
déformation du transducteur va induire une onde plane perpendiculairement a sa surface.
Localement, le front d’onde va alors suivre le tracé de rayon schématisé Figure 32. Il en résulte une
divergence de la direction de propagation de 'onde par rapport a la direction d’émission.

Le sens de propagation réversible : dans les deux sens le « chemin acoustique » est le méme.
Ainsi, « le chemin en réception » est le méme sur la Figure 32, pour une onde plane dont la direction
de propagation est alignée avec le tracé rouge.

SjeuLoU

Onde incidente\ 1

Milieu1: c1

sin(a;) _ sin(ay)

[10]

Milieu2: c2 €1 Cz

Figure 31 : Schéma d’illustration de la loi de Snell-Descartes
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Figure 32 : Différents designs de lentilles acoustiques divergentes. Un rayon acoustique représenté en rouge est
émis d’un transducteur, et est réfracté a l'interface des milieux rencontré.

4.3.4 Une utilisation des lentilles divergentes pour 'ULM 3D transcranien ?

L’utilisation de larges éléments munis de multi-lentilles divergentes est une piste intéressante
pour pouvoir faire de 'imagerie ULM 3D transcranienne. Les larges éléments permettraient d’obtenir
une bonne sensibilité pour pouvoir surmonter I'atténuation du crane, et les lentilles divergentes nous
autoriseraient a ne pas utiliser de focalisation géométrique (cf. 4.2.5) pour reconstruire une image. Il
serait alors possible d'imager de larges volumes avec un nombre restreint d’éléments...

Les travaux de cette thése tenteront d’éclaircir les hypotheses établies dans cette partie.
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5 Objectifs de la these

L’objectif principal de cette these consiste a développer un nouveau concept de sonde a larges
éléments pour 'ULM 3D transcranien afin que ce dernier réponde aux besoins cliniques. L’acceptation
clinique de ce nouveau concept se base sur la résolution d'imagerie, la sensibilité et le large volume
3D d’imagerie.

Notre objectif sera de pouvoir imager le systeme vasculaire cérébral en entier a des résolutions
d’environ 100pum pour pouvoir imager les plus petits vaisseaux.

Le manuscrit se construit autour de cet objectif, et s’organise en trois parties :

5.1 Proposer une nouvelle solution pour la microscopie de localisation
transcraniale ultrasonore 3D large champ

Le premier objectif de cette these sera d’établir les parameétres acoustiques d’'une nouvelle sonde
pour imager en transcranien un large volume 3D. Nous reviendrons en partie sur les limitations
physiques vues dans ce premier chapitre pour définir la fréquence de travail. Nous choisirons
également une taille de transducteur et étudierons, via des simulations numériques, les champs
acoustiques individuels et collectifs des éléments de la sonde larges éléments multi-lentilles. Nous
comparerons les résultats avec des sondes équivalentes, mais composées de petits et larges éléments
sans lentille.

Enfin, nous simulerons l'imagerie de diffuseurs isolés dans un contexte d’atténuation
transcranienne, pour étudier la capacité d’'imagerie des différentes sondes petits et larges éléments
sans ou avec multi-lentilles divergentes

5.2 Développer un outil de simulation pour 'ULM 3D

Suite aux résultats de la premiére partie, nous simulerons une imagerie d'ULM 3D
transcranienne. Plus largement, nous proposerons un pipeline de simulation d’'ULM permettant le
test de nouvelles idées en ULM. Nous utiliserons ce pipeline pour le test de notre nouvelle de sonde.
Nous comparerons les images ULM des 3 sondes précédemment étudiées, d’'un fantome de flux
provenant d’une architecture de réseau vasculaire réel. Enfin, nous quantifierons les capacités
d’imagerie de la sonde multi-lentilles a larges éléments sur un fantome synthétique de flux de bulles.

5.3 Valider expérimentalement le concept de sonde a large éléments
multi-lentilles

En derniéere partie, nous tenterons de valider les résultats vus en simulation. Pour ceci, nous
verrons la construction d’'un prototype de sonde. Ce prototype permettra I'étude des champs
acoustiques individuels et collectifs des petits éléments et larges éléments sans et avec lentilles
divergentes. Nous étudierons les propriétés acoustiques d'une lentille divergente convexe et
compound.

L’'imagerie du prototype multi-lentilles a larges éléments sera étudiée, en champ libre dans une
cuve d’eau et en transcranien a travers un crane humain. Enfin, des expériences d’'ULM 3D in vitro
seront menées pour prouver les capacités d’'imagerie transcranienne de notre nouveau concept.
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1 Introduction du chapitre

La capture de grands volumes 3D, a haute cadence d'imagerie, a travers des os tels que le crane
reste un défi en microscopie de localisation ultrasonore (ULM), et plus généralement dans le domaine
de I'imagerie médicale par ultrasons.

La sensibilité est la premiere problématique technologique de I'imagerie transcranienne. La
perte d'énergie acoustique due a la réflexion et a I'atténuation des ondes ultrasonores a l'interface
osseuse réduit considérablement la sensibilité de 'image.

L’acceptation clinique de I'ULM 3D transcranien se basera le critére de qualité d’image,
notamment la résolution d’imagerie. L'objectif de pouvoir atteindre des résolutions proches de
100um permettrait d'imager des petits vaisseaux cérébraux tels que les artérioles et veinules. Cette
résolution jusqu’alors inégalé avec les modalités d'imageries cliniques existantes, permettrait entre
autres I'établissement de diagnostic précoce.

Le champ de vue est également une problématique technologique clé. La capacité a imager de
larges volumes permettrait a I'ULM 3D de rentrer dans une nouvelle dimension clinique : celle du
dépistage. L’'ULM 3D s’émanciperait des modalités d’imagerie telle que I'IRM et le CT-scan pour
détecter des anomalies sans information a priori. Notre objectif est donc d'imager le cerveau en entier.

Des stratégies impliquant des sondes a petite ouverture ont été développées pour imager le
cerveau ou le coeur a travers des fenétres acoustiques favorables telles que I'os temporal (ol le crane
est plus fin) [1] ou l'espace intercostal (sans os). Cependant, les petites ouvertures limitent a la fois le
champ de vision et la résolution spatiale. Pour augmenter la résolution spatiale et le champ de vue les
grandes ouvertures sont plus appropriées. En revanche, les grandes ouvertures ne permettent pas
l'utilisation des fenétres acoustiques de quelques centimetres carrées. Une augmentation significative
de la sensibilité serait alors nécessaire face a une atténuation du crane, hors fenétres acoustiques,
plus importante.

D'autre part, les sondes matricielles a grande ouverture avec des milliers d'éléments acoustiques
impliquent des développements technologiques lourds et un cofit de fabrication extrémement élevé,
limitant leur démocratisation pour une utilisation clinique. Pour toutes ces raisons, les chercheurs du
domaine ont proposé différentes approches pour diminuer le nombre d'éléments tout en conservant
une grande ouverture.

Les techniques de réseaux sparse [2] consistent a sous échantillonner I'ouverture en distribuant
un nombre limité de petits éléments sur la surface de la sonde. Ce nouveau concept a permis de
réaliser de I'imagerie volumétrique avec des performances prometteuses [3,4]. Cependant, les petits
éléments (<1x1A) limitent I'énergie acoustique émise et présentent en réception une faible sensibilité.
IIs ne sont donc pas adaptés a l'imagerie a travers les os ou 'on a besoin d’'un maximum d’énergie
transmise et de sensibilité en réception.

Pour maintenir une grande surface active ainsi que pour réduire le nombre d'éléments, des
réseaux lignes-colonnes adressées (RCA) ont été développés récemment [5-9]. Le champ de vision
est classiquement limité a la surface de la sonde dans la dimension latérale mais peut étre augmenté
en un champ de vue conique en utilisant une forme convexe ou une lentille divergente [10,11].
Néanmoins, pour une application a large champ de vue, une grande surface de sonde (supérieure a
5x5cm?) est nécessaire. Ainsi, la dimension des transducteurs dans une dimension serait
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nécessairement beaucoup plus grande que la longueur de cohérence du crane (1cm a 1MHz) [12], ce
qui induirait des aberrations difficilement corrigeable avec les méthodes classiques de correction
d’aberration.

Une autre approche intuitive consiste a utiliser de grands éléments pour augmenter I'énergie des
signaux émis et regus, mais cette approche souffre de la grande directivité angulaire des larges
éléments, dégradant le champ de vision et la qualité de I'image.

Les lentilles acoustiques divergentes placées devant des larges éléments ont été introduites dans
le domaine de l'imagerie photoacoustique, ou il est nécessaire de détecter des signaux acoustiques
extrémement faibles en réception tout en préservant un grand champ de vision [13]. Un autre groupe
a récemment développé une matrice multi-lentilles a larges éléments pour augmenter le signal
acoustique et a reconstruit une image 3D en réception avec succes pour des applications
photoacoustiques [14].

Ce concept de matrice multi-lentilles a larges éléments, étendu a l'imagerie ultrasonore
émission/réception, pourrait donc nous permettre d’utiliser des sondes ultrasonores de grande
ouverture en maintenant un nombre réduit d’élément, tout en bénéficiant d'une haute sensibilité pour
des applications larges champs 3D d’'ULM transcranien. Nous allons donc étudier dans ce chapitre un
nouveau concept de sonde multi-lentilles a large éléments, a travers la simulation numérique.

La simulation numérique apporte une trés grande versatilité a réaliser des tests pour la
conception de nouveau systeme d’imagerie. Elle permet aussi bien de tester de nouveaux concepts
hardware (par exemple : sur la forme des transducteurs, leurs dispositions...) que software (par
exemple : nouvelles séquences échographiques, reconstruction d’image...). L’avantage de la
simulation numérique par rapport a'expérimentation est qu’elle est relativement rapide et peu chere
a mettre en place. Dans ce chapitre nous utiliserons 2 types de simulations : la simulation analytique
et la simulation numérique de propagation sur grilles discréetes.

La simulation analytique consiste a calculer la propagation de l'onde a l'aide de solutions
analytiques. Cette derniere est une expression mathématique, d’ensemble de variable et constante
qui exprime la solution du probléme de propagation. Cette méthode de simulation est robuste, simple
d’utilisation et généralement son exécution est rapide. Néanmoins, pour certain probleme, les
solutions analytiques n’existent pas, ne sont pas solvables, ou sont formulées sous hypothéses
simplificatrices du probleme. Les simulations analytiques sont donc souvent restreintes a des
problémes bien spécifiques. Field II [15,16], que nous utiliserons dans ce chapitre, est une toolbox de
Matlab basée sur une simulation analytique. La simulation se base sur les équations de I"acoustique
linéaire et la fonction de Green spatio-temporelle associée, avec '’hypothéese d’'une propagation dans
un milieu isotopique, homogéne et non dissipatif.

La simulation numérique de propagation sur grilles discrétes consiste a calculer la propagation
de l'onde ultrasonore, par discrétisation de I'espace spatio-temporelle et de 'équation de propagation
de I'onde. Ces méthodes offrent de tres grandes capacités de simulation, de problémes parfois trés
complexes (propagation non linéaire, milieu dissipatif...). La puissance de ce type de simulation vient
néanmoins avec un inconvénient important : le temps de calcul. Egalement, la numérique de
propagation sur grilles discrétes nécessite une expertise importante et une mise en place complexe,
selon le probléme abordé. Le calcul itératif peut générer des erreurs importantes si les parameétres de
discrétisation ou les méthodes de calcul sont mal adaptés. Dans ce chapitre nous utiliserons la toolbox
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K-wave de Matlab [17], qui est une simulation numérique de propagation sur grilles discretes, pour
les simulations de propagation de I'onde dans différents milieux comme les lentilles acoustiques.

Le concept de sonde multi-lentilles a larges éléments sera étudié a travers ces deux types de
simulation. Tout d'abord, nous allons étudier les champs de pression de différents éléments
individuels, avec ou sans lentille, via la simulation numérique de propagation sur grilles discrétes (K-
wave). En vue de notre objectif d'imagerie transcranienne 3D a large champs nous choisirons, et
fixerons pour la suite de I'étude, les parametres de I'élément avec lentille a utiliser pour la nouvelle
sonde multi-lentilles. La simulation numérique de propagation sur grilles discretes étant trop
couteuse en temps de calcul, nous changerons de type de simulation pour poursuivre I'étude sous
FieldIl (simulation analytique). Fieldll ne peut pas simuler la propagation des ondes acoustiques a
travers différents milieux de propriétés acoustiques différentes, ainsi, le transducteur avec lentille
choisit préalablement sera modélisé par un transducteur courbe. Par la suite, les performances
d’imagerie de trois réseaux matricielles sparse: composé respectivement d’éléments petits, de grands
et de grands éléments courbés, seront comparés. Enfin, I'imagerie ultrarapide sera appliquée a un
fantdbme de microbulles statique, dans un contexte transcranien, pour déterminer les capacités
d'imagerie 3D des trois différentes configurations.

2 Caractérisation d’'un élément individuel

Dans cette partie nous étudierons le champ de pression acoustique de différents éléments
individuels. Ces études nous aideront par la suite a choisir les parametres a utiliser pour la conception
de notre nouvelle sonde d'imagerie transcranienne.

Nous définirons la fréquence de travail de la nouvelle sonde en accord avec nos objectifs
d’applications. Ensuite, nous étudierons I'influence de la taille de ’élément sur le champ de pression,
ainsi que 'influence des différents parameétres de la lentille divergente.

2.1 Critere pourl'imagerie transcranienne & approche de la simulation

La fréquence du transducteur a été choisie a 1 MHz pour limiter le coefficient d'atténuation de
I'onde au passage de I'onde dans I'os du crane (10 dB.cm-1.MHzalrha), qui varie avec la fréquence en
puissance de 2,1 autour de 1 MHz [18]. Le choix de ne pas descendre en dessous de 1 MHz a été fait
pour des raisons de résolution, et sureté quant a la possibilité d’apparition d’onde stationnaires liée
a une trop faible absorption de I'onde dans les tissus et aux réflexions dans la boite cranienne.

Ala fréquence de 1 MHz, la longueur d'onde A correspond a 1,5 mm en considérant une vitesse
du son de 1500 m.s! dans le milieu d’'imagerie. La longueur cohérente du crane humain est
typiquement d'environ 1 cm (6.7A) a 1 MHz [12,19]. Ainsi, pour limiter les interférences sur la surface
du transducteur, nous avons considéré des tailles de transducteur inférieur a 6A pour I'étude de
I'élément unique.

Nous allons dans un premier temps étudier I'influence de la taille du transducteur sur le champ
de pression délivré. Nous comparerons le transducteur sans lentille et avec une lentille type (de
courbure relative et vitesse du son fixées). Dans un second temps nous étudierons les variations de
courbure et de vitesse du son, sur le champ acoustique d’un large transducteur (diameétre de 4A fixé).
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2.2 Modele de simulation

La simulation numérique sous K-wave, a été utilisée pour étudier les champs de pression
acoustique de différents éléments individuels de différentes tailles avec ou sans lentille divergente.
Des transducteurs circulaires ont été modélisés comme source de pression. Une excitation de 1IMHz
avec une bande passante de 66%, et d’'amplitude fixée (unité arbitraire) est émise a la surface du
transducteur. La simulation se déroule sur une échelle de temps allant de 0 a 42us, avec un pas
temporel de 17.6ns (fréquence d’échantillonnage = 57MHz), pour limiter les erreurs d’approximation
de la simulation. La grille spatiale couvre un pavé droit de dimension 5.8x5.8x1.4cm3 dont un grand
axe correspond a la profondeur du champ d’imagerie (axe axial). Le pas spatial est de 150um (A/10)
dans les trois directions de I'espace. Une couche absorbante (perfectly matched layer PML) est
modélisée sur les bords de l'espace de simulation pour prévenir des réflexions (artefact de
simulation). Le milieu de propagation est modélisé comme de l'eau, avec une vitesse du son (Ceau) de
1500m.s! et d’'une densité de 1000kg.m-3. Le transducteur circulaire est centré sur le plan latéral du
volume d’imagerie, et placé a 4.5mm du bord sur I'axe axial.

Les lentilles divergentes sont modélisées comme des hémisphéres dont le centre est placé sur
I'axe du transducteur. L’hémisphere est tronqué a la base du transducteur cf. La largeur de la lentille
alabase du transducteur dépasse le diametre du transducteur de 750um de chaque c6té, pour limiter
les effets de bord de simulation, ainsi le rayon de la lentille a toujours été modélisé plus grand que le
rayon du transducteur. En fonction du rayon de la lentille, différentes courbures peuvent étre
modélisées. Nous définissons la courbure relative k comme le rapport du rayon du transducteur (Rerq)
sur le rayon de la lentille (Rientine), €ql. La vitesse du son dans la lentille (Cientitie) a été paramétrée
librement de 1800m.s-1 a 2800m.s-1. La densité p de la lentille a été paramétrée de maniére a ce que
I'impédance acoustique (Z, définie selon I'équation 2) de la lentille soit adaptée a celle de I'eau (=1.5
MRayls).

Rerd
— _ftrd 1
K Rientille (1]
Z=p.c [2]

La simulation 3D est calculée via k-wave avec la fonction kspaceFirstOrder3D. Le temps de
simulation est d’environ 1h sur processeur CPU (AMD Ryzen5 3600X 6-core processor, 3.79 GHz). La
pression maximale est obtenue en chaque point de la grille de simulation. Les champs de pression
sont alors affichés dans le plan axial du transducteur.

Ceau
dmtille i 1 / Lentille
Rua ; / Rentie \Transducteur

Figure 33: Schéma de modélisation de la lentille divergente
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2.3 Caractérisation du champ de pression

2.3.1  Outil de quantification

Pour comparer les différents champs de pression, trois mesures sont effectuées : la directivité, la
pression dans I'axe et hors axe du transducteur.

La directivité (ou ouverture angulaire) est calculée a partir de 'amplitude de pression le long
d’un arc de cercle de rayon 4cm et de centre confondu avec le centre du transducteur. La directivité
est alors mesurée comme l'angle pour lequel la pression est supérieure a -6dB (0dB correspond au
maximum de pression le long de I'axe curviligne).

Les quantifications de pression sont rapportées a celles obtenues avec le transducteur de
diameétre A/2. Ainsi, nous définissons le gain de pression G par rapport au petit transducteur dans les
coordonnées polaires (r,0) du plan axial, centré par rapport au centre du transducteur d’étude de
diametre d, selon I'équation (3). Le gain des différents éléments d’étude sont quantifiés pour r=4cm
et 6=0° et 30°.

max[Amplitude g(d)]
max[Amplitude, g(d=21/2)]

Gr,@ (d) = [3]

2.3.2 Variation de la surface du transducteur

L'objectif de cette partie est de déterminer les performances acoustiques d’élément de
différentes tailles avec ou sans lentille. Ainsi, les champs de pression de transducteurs de diameétre
de A/2 jusqu'a 6A avec un pas de A/2, ont été simulés via k-wave. Pour le cas du transducteur avec
lentille acoustique, nous avons fixé une courbure relative de 86% et un matériau dont la célérité du
son est de 2550m/s. Le choix de cette lentille est motivé par I'introduction d’'un matériau époxy par
Xia et al. [20], appelé Stycast, initialement utilisé pour la fabrication de leur lentille divergente
destinée a des applications d’'imagerie photoacoustique. Ce matériau a la particularité d’avoir la méme
impédance acoustique que I’eau tout en ayant une vitesse du son significativement plus importante
que cette derniére (2550m.s-1). A partir des simulations de champs de pression, les quantifications de
gain et de directivité ont été calculées en fonction du diametre du transducteur, pour les
transducteurs avec ou sans lentille. Les gains dans I'axe de I'élément (r=4cm, 6=0°) et hors axe de
I'élément (r=4cm, 6=30°), ont été évalués.

Pour illustrer les quantifications, trois champs de pression normalisés sont présentés Figure 34a-
c), en compression log. On peut observer que le champ de pression correspondant au petit élément
Figure 34a) est quasi omnidirectionnelle contrairement au champ de pression correspondant au
transducteur de 4A de diametre sans lentille, Figure 34b), qui lui est collimaté autour de son 'axe
axial. Lorsque 'on ajoute la lentille devant le transducteur large, I'énergie s’étale et la directivité
semble diminuer par rapport au cas sans lentille. Par ailleurs les pressions maximales dans I'espace
semblent faibles Figure 34a), comparées aux larges transducteurs avec ou sans lentille Figure 34b-c.

Ces observations sont confirmées par la quantification des variations des propriétés acoustiques
du champ de pression en fonction de la taille du transducteur Figure 34d-f).
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Figure 34: Variations des propriétés acoustiques du champ de pression en fonction de la taille du transducteur.
Comparaison de champs de pression dans le plan axial correspondant a trois types d’élément : a) petit élément
(diamétre A/2), b) grand élément (diamétre 4A) sans lentille, et c) grand élément (diamétre 41) avec lentille
divergente. d) Variation de la directivité du champ de pression en fonction du diamétre du transducteur simulé.
Gain dans l'axe (e) et hors axe (f) du transducteur en fonction du diameétre du transducteur simulé.

Plus le diametre du transducteur augmente et plus son ouverture angulaire diminue (directivité
augmente) Figure 34a-c). Ainsi pour un transducteur de diametre A/2 on peut mesurer une ouverture
angulaire de plus de 90°, contre 20° pour le transducteur de diamétre 4A sans lentille. Néanmoins,
lorsque la lentille est ajoutée devant le transducteur de diametre 4A son ouverture angulaire double
et passe de 20° a 42°.

Le gain de pression dans I'axe du transducteur sans lentille augmente de maniere quadratique
avec le diametre du transducteur. Le gain dans 'axe du transducteur est de 64 pour le transducteur
pour le transducteur sans lentille de diameétre 44, il est de 30 avec la lentille. En revanche, le gain hors
axe est plus important pour les transducteurs avec lentille. Avec la lentille, le gain hors axe augmente
de maniere quasi-linéaire avec la taille du transducteur, il passe de 3 a 11 pour une augmentation de
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diametre de 1A a 4A. Sans lentille le gain hors axe augmente peu, il passe de 3 a 4.5 pour une
augmentation de diameétre de 1A a 4A.

2.3.3 Caractéristiques des lentilles divergentes

2.3.3.1 Méthodes et principe de divergence du champ avec les lentilles acoustique

Apres avoir étudié les variations du champ de pression en fonction de taille du transducteur avec
ou sans, nous allons étudier, a diametre constant (41), 'influence des parametres de la lentille
(courbure et vitesse du son) sur le champ de pression.

La transmission des ondes acoustiques a l'interface entre deux milieux de vitesse de son
différentes (milieu 1 : Cientile, vers milieu 2 : Ceau), est régie par la loi de Snell-Descartes (eq4, Figure
35). Pour lentille convexe, en considérant un rayon sortant perpendiculairement au transducteur
(direction de propagation préférentielle de 'onde de compression sortant du transducteur), I'angle
entre le rayon et la normal a l'interface a; et plus grand que I'angle entre le rayon réfracté et la
normale a 'interface o2 Si Cientinle €t SUpérieur a Ceau. En se rapprochant de la normale a la surface le
rayon réfracté fait diverger le champ de pression. Nous pouvons définir la divergence du rayon
incident comme la différence entre les deux angles a la normale : Aaj.2. Cette derniére mise en
équation en fonction de o1, Cientille €t Ceau, €N considérant 'approximation des petits angles, équation
5. Ainsi plus la différence entre les vitesses du son dans la lentille et 'eau est grande est plus la
divergence est grande. De méme plus la courbure est forte (pour le méme rayon incident oy
augmente) et plus la divergence est grande également.

sin(ay) _ sin (ay) [4]
Clentille Ceau

A, ~ 1 — —Ceau 5
%1-2 al( Clentille) [ ]

Pour confirmer la théorie, nous allons simuler via k-wave les variations du champ de pression en
fonction de la vitesse du son dans la lentille et de sa courbure. Pour ceci, nous fixons le diameétre du
transducteur a 4A. Les vitesses du son dans la lentille simulées vont de 1800m.s-! a 2800m.s-, avec

Figure 35: Schéma de divergence d’un rayon acoustique d’un transducteur avec lentille divergente.
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un pas de 250 m.s-l. Ces valeurs couvrent des valeurs correspondant a des matériaux réels qui
pourraient étre utilisés dans la fabrication des lentilles divergentes. Les courbures relatives de la
lentille simulée vont de 46% a 86% avec un pas de 10%.

Pour chaque couple de parameétres, les champs de pression dans le plan axial de I'élément sont
simulés. Les quantifications de directivité, de gain dans I'axe et hors axes sont effectuées selon les
méthodes décrites partie 2.3.1.
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Figure 36 : Variation du champ de pression d’un large transducteur (diamétre=41) avec lentille, en fonction de la
vitesse du son dans la lentille et de sa courbure relative. a) 9 Champs de pression dans le plan axial pour différents
couples de parametres ; la courbure relative augmente de gauche (46%) a droite (86%), la vitesse du son augmente
de haut (1800m/s) en bas (2800m/s). b) Directivité du champ de pression en fonction de la courbure relative de la
lentille pour différentes vitesses du son dans la lentille. Gain dans I'axe c) et hors axe e) du transducteur (r=4cm,
0=0 et 30°) pour différents couple de valeur de vitesse du son dans la lentille et de courbure relative.
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2.3.3.2 Variation de la vitesse du son dans les lentilles

Les champs de pression normalisés, correspondant a différents couples de valeurs de courbure
relative et de vitesses du son dans la lentille, sont présentés en compression log Figure 36a). On
remarque que plus la vitesse du son dans la lentille est grande (augmentation de haut en bas sur la
figure) et moins le champ semble directif. De méme plus la courbure relative est importante
(augmentation de gauche a droite sur la figure) et moins le champ semble directif. Ces observations
sont confirmées par la quantification de la directivité Figure 36b). A courbure relative constant
k=86%, on mesure une directivité de 29°a 1800m/s contre 52°a 2800m/s. A vitesse constante Cientille
=2800m/s la directivité augmente de 26° a courbure relative k=46% contre 52° a courbure relative
k=86%.

Les gains d’amplitude de pression dans I'axe du transducteur et hors axe (r=4cm, 6=0° et 30°)
ont été mesurés Figure 36¢-d). Le constat est le méme qu’en partie 2.3.2,, plus la directivité est
importante (coin supérieur gauche : k=46%, Cientine =1800m/s) et plus le gain dans I'axe est important
(gain maximal dans I'axe = 59), en revanche plus le gain hors axe est faible (gain minimal hors axe =
5.7). Lorsque les courbures relative sont grandes et les vitesses du son dans la lentille sont
importantes (coin inférieur droit : k=86%, Cieniine =2800m/s), 'ouverture angulaire est plus
importante (directivité faible) et le gain dans I'axe diminue au profit du gain hors axe (gain dans 'axe
minimal = 25, gain hors axe maximal = 11).

3 Etude multi-éléments

3.1 Objectifs

Dans cette partie nous voulons évaluer les performances acoustiques de notre nouveau concept
de sonde larges éléments multi-lentilles. Pour évaluer ses performances acoustiques nous
comparerons le réseau a larges éléments multi-lentilles a deux autres réseaux matriciels, de mémes
parametres mais composés d’élément différents. Les parameétres du réseau : la distance inter-
élément, 'ouverture spatiale du réseau et nombre d’élément ont été définis pour atteindre nos
objectifs d'imagerie transcranienne 3D a large champs.

Les trois types de matrice que nous avons comparés sont : une matrice de petits éléments que
I'on retrouve classiquement en imagerie, une matrice de larges éléments sans lentille et une matrice
de larges éléments avec lentilles acoustique divergentes. Pour comparer ses différents réseaux nous
avons étudié leur focalisation a I'’émission. La taille de la tache focale et la pression maximale au point
focal ont été quantifiées pour juger la qualité de focalisation des différentes matrices.

Les champs de pression ont été simulés sur des larges volumes 3D. La puissance de calculs
requise par simulation de propagation sur grilles discretes via k-wave et 'espace mémoire nécessaire,
ne nous ont pas permis de continuer la simulation sous K-wave. Nous sommes passés sur une
simulation analytique via Fieldll, beaucoup plus rapide. Avant de nous pencher sur I'étude multi-
éléments nous avons donc validé ce changement de simulation.
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3.2 Modele de simulation

3.2.1 Changement de type de simulation : simulation analytique FieldIl

Apres avoir étudié les champs de pression de différents éléments individuels via k_wave, nous
poursuivons I'étude multi-éléments via la simulation fieldll. Ce changement de simulation vient du
fait que les volumes étudiés (espace 3D de simulation) sont a présent trop important pour qu'’ils
puissent étre simulés via K-wave en un temps raisonnable. La simulation analytique étant plus rapide
nous avons décidé de basculer sur FieldIl.

Dans I'étude multi-éléments, trois réseaux matriciels composées respectivement de petits
éléments circulaires de diametre A/2 de larges éléments circulaires de diameétre 4A sans lentille et de
larges éléments circulaires de diametre 42 avec lentille acoustiques divergentes ont été simulées (ces
choix seront justifiés ultérieurement partie 3.3). Nous avons choisi de simuler une lentille divergente
de vitesse du son c=1550m/s «et de courbure relative k de 86% (ce choix sera également justifié
ultérieurement partie 3.3).

L’inconvénient de la simulation analytique sous fieldll est que le milieu de propagation doit étre
homogene, il n’est donc pas possible de simuler des lentilles divergentes comme dans K-wave. Nous
avons néanmoins modélisé les larges transducteurs avec lentilles par des éléments convexes.

Les parameétres du large I'’élément convexe, que nous appellerons aussi large élément divergent
ou large élément courbe, ont été définis pour que son champ acoustique simulé via fieldll corresponde
au champ acoustique du large élément avec lentille acoustique simulé via K-wave.

La courbure relative des éléments convexes est définie de la méme maniére que pour les lentilles
convexes partie 2.2. Les éléments convexes sont modélisés avec une courbure relative k de 64.5%.
Une apodisation sur la surface des différents éléments a été ajoutée tant en mode émission qu'en
mode réception. La fonction d'apodisation est une fenétre de Tukey avec une fraction de cosinus r de
1/3. Un coefficient global de 0.82 est ajouté a I'apodisation (a I'émission et a la réception) pour que le
gain dans 'axe de I’élément corresponde a celui établi par la simulation du large transducteur avec
lentille sur K-wave. Les éléments sont simulés comme des céramiques piézoélectriques
classiquement utilisés en imagerie par ultrasons, avec une largeur de bande de 66% pour une
fréquence centrale de 1MHz. Les parameétres utilisés dans les simulations fieldIl sont présentés dans
le tableau 2.

TABLEAU 2
PARAMETRE Valeur
Fréquence centrale 1 (MHz)
Bande passante 66%
Nombre de cycle 2
Vitesse du son du milieu d’imagerie (c) 1480 (m.s™")
Longueur d’onde()) 1.5 (mm)
Diameétre petit élément (A/2) 0.75 (mm)
Diamétre large ¢lément (41) 6 (mm)
Diamétre large élément convexe (41) 6 (mm)
Courbure relative de I’¢1ément convexe (k) 40°
Apodisation Tukey, r=1/3
Taille de I’échantillonnage spatiale des éléments 75 (um)
Fréquence d’échantillonnage 20 (MHz)

Tableau2: Paramétres de simulation FieldIl
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3.2.2 Validations

Afin de vérifier la validité des simulations analytiques, nous avons comparé notre modele
d’élément convexe ainsi que le petit et large élément dans fieldll, a la simulation correspondante dans
K-wave.

Les champs de pression des éléments individuels de diameétre A/2 et de diametre 4A sans et avec
lentille (k=86%, Cientiie =2550m/s) obtenus via k-wave ainsi que les quantifications de directivité et
de gain dans I'axe et hors axe ont été réutilisées dans cette partie (cf. 2.3).

Les champs de pressions du petit élément, large élément et large élément convexe sont simulés
sur Fieldll dans un volume de 10x10x10cm3 subdivisé en voxels de 750x750x750um3 (A/2 x A/2 x
A/2). Les champs de pression tronqués sur un plan axial sont normalisés et présentés en compression
logarithmique via le logiciel Amira (Thermo Fisher Scientific, US), Figure 37a-c). Dans le plan axial,
nous quantifions avec les mémes méthodes décrites partie 2.3.1, la directivité, le gain dans I'axe et
hors axe du transducteur. Pour illustrer la comparaison entre le large élément convexe sous Fieldll et

- /-/_30‘&,
~—"10em Amplitude (dB)

+lentille

“50 40 30 20 10 0 10 20 30 40 50
Theta (°)

Figure 37: Champs de pression des 3 types d’élément retenu pour I'étude multi-éléments, et comparaison des
méthodes de simulation K-wave et Fieldll. Champs de pression correspondant au petit élément de diamétre A/2 a),
au large élément de diamétre 4A et au large élément convexe de diamétre 4A c). d) Comparaison des quantifications
des champs de pression obtenues via k-wave et Fieldll, sous forme de tableau. e) Comparaison des amplitudes de
pression sur l'abscisse curviligne (centré sur I’élément et de rayon 4cm), obtenues via K-wave par la simulation du
large transducteur avec lentille divergente (courbe blanche) et via Fieldll par la simulation du large élément
convexe (courbe bleue).
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le large transducteur avec lentille sous K-wave, nous avons évalué I'amplitude de pression normalisée
sur I'abscisse curviligne centré sur I'élément et de rayon r=4cm des deux simulations.

Les quantifications des champs des différents éléments simulés via K-wave et Fieldll sont
regroupées dans le tableau Figure 37d). Les quantifications du transducteur de diametre 4A calculés
via K-wave et Fieldll sont tres similaires, on note néanmoins une légere augmentation de la directivité
de 20° sous K-wave a 25° sous Fieldll (+20%), et logiquement du gain hors axe : respectivement de
4.5 2 5.6 (+24%). La modélisation du large transducteur avec lentille sous Fieldll présente un champ
de pression trés similaire a celui simulé sous K-wave, on peut observer leur similarité Figure 37e).
Les quantifications du champ de pression du large élément avec lentille sous K-wave et du large
élément convexe sous Fieldll sont a 10% prés identiques : respectivement, la directivité est de 42° et
45°, le gain dans 'axe est de 30 pour les deux simulations et le gain hors axe estde 11 et 12.

Cette comparaison des simulations nous a permis de vérifier la simulation analytique Fieldll
etnotre modélisation du large élément avec lentille. Nous poursuivons doncI’étude de la comparaison
multi-éléments en modélisant les larges éléments avec lentille par des larges éléments convexes.

3.3 Critere pour l'imagerie transcranienne 3D a large champ

Le critére clinique d’imagerie 3D large champ est de pouvoir imager des organes entiers. Ici,
notre objectif est d'imager le réseau vasculaire cérébral en entier, ce qui correspond a un volume
d’environ 10x10x10 cm3. Nous fixons donc la surface de la nouvelle sonde a 10x10cm?. Nous décidons
également que le nombre d’éléments peuplant cette surface sera limité a 256 éléments pour que ceux-
ci puissent étre directement connectés a des échographes existants et présents au laboratoire. Nous
avons donc subdivisé la surface de la nouvelle sonde en un réseau rectiligne de transducteur dont la
distance centre a centre de deux éléments est de 6.25mm soit environ 44, Figure 38.

En vue des résultats provenant de la comparaison des champs acoustique de différents éléments
individuels partie 2.3.2, nous avons décidé de maximiser la surface du transducteur afin d’avoir le
plus grand gain de pression dans l'axe et hors axe de I'élément. La taille des larges transducteurs
peuplant le réseau est donc choisit a 4A de diameétre (6mm).

Nous avons choisi d’utiliser les larges éléments avec des lentilles acoustiques divergentes pour
privilégier le gain hors axe et la faible directivité de 'élément individuel afin de bénéficier d'un plus
fort gain de réseau. Nous avons fixé la vitesse du son de la lentille a 2550m/s car cette vitesse
correspond a un matériau existant : I'époxy Stycast, introduit dans le domaine de la photoacoustique
par Xia et al [20]. Ce matériau a la particularité d’avoir la méme impédance acoustique que I'eau
(Z=1.5 MRayls). Ainsi, il limiterait les réflexions a I'interface lentille/eau, et donc maximiserait la
transmission des ondes. Nous avons également fixé la courbure relative a 86%. Cette courbure
relative correspond a un diameétre de lentille de 7mm pour un diameétre du transducteur a 6mm.

Pour évaluer les performances acoustiques multi-éléments de notre nouveau concept de sonde,
l'objectif est de comparer les performances acoustiques multi-éléments, de trois sondes de surface
10x10cm? composée de 256 éléments. Des sondes composées de petits transducteurs de diamétre
A/2, de larges transducteurs de diametre 4A sans lentille et de larges transducteurs de diameétre 4A
avec lentille divergente sont modélisés en simulation, et leur qualité de focalisation ont été comparés,
Figure 38.

62



Chapitre 2 : Etude numérique

Réseau de 256 éléments

Position d’'un
élément
6mm
(4A)
10cm

+ 4+ +++++
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+ 4+ ++++
+4++++++

Transducteurs, f=1MHz, Pmax= 1MPa

Q Lentille
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(\/2) (4n) (47)

Figure 38 : Paramétre du réseau matriciel, composé de différents éléments : petit, large avec et sans lentille
acoustique divergente, pour I'imagerie 3D large champs, organe entier.

Pour comparer les différentes configurations, nous imposons que l'amplitude de pression en
émission a la surface des transducteurs soit la méme pour toutes les configurations. La pression
d’émission est fixée a 1MPa pour respecter la norme sur l'indice mécanique (MI) , qui dépend
uniquement de la pression maximale et de la fréquence d’émission [21].

3.4 Etude de focalisation

3.4.1 Loide délais

Pour le premier et deuxiéme réseau (petits et grands éléments plans), une loi classique de retard
de focalisation a été appliquée en calculant les différences de retard correspondant a la distance
euclidienne entre le centre du transducteur C et le point focal P (équation 6).

Pour les éléments courbes, cependant, une autre loi de délai doit étre implémentée pour corriger
|'effet de courbure. La correction du retard pour la matrice composée d’éléments courbes a été
appliquée selon la formule (équation 7). Le retard est déterminé a partir de la distance entre le point
focal F de 1'élément et du point d'intérét P. Pour un élément convexe, F est le centre de 1'arc de cercle
défini par la courbure du transducteur de rayon de courbure Reourbure (Figure 39).

Nous étudierons brievement la précision de la loi de délai corrigé pour les éléments convexes
dans la prochaine partie 3.4.2. Enfin, nous simulerons une émission focalisée en appliquant les lois de
délai précédemment définies, pour les trois réseaux : composées de petits éléments, larges éléments
et larges éléments courbés.

dist(C,P)
c

T(P) = (6)

dist(F,P)—Rcourbure (7)
c

Tconvexe (P ) =
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===+ Retard non corrigé
— Retard corrigé

Figure 39 : Schéma de calcul de la loi de délai corrigée pour I'élément convexe

3.4.2 Correction de délais pour les éléments divergents

Afin d’évaluer la loi de délai corrigée pour les éléments courbes, nous avons étudié la précision
du rephasage des signaux ultrasonores recus apres réflexions de I'onde ultrasonore sur un point
échogene parfait située a 5cm, centré sur une ligne de 16 larges éléments divergents. Les signaux
radio fréquence (RF) rétrodiffusés sont enregistrés par ces 16 éléments, deux rephasages sont
utilisés, un avec la loi de délai non corrigée et 'autre avec la correction. Les écarts-types des temps
correspondant aux maxima des signaux RF rephasés sont calculés pour les deux cas.
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Figure 40: Lois de retard non corrigées et corrigées appliquées aux RF rétrodiffusés par une source ponctuelle a
5cm de profondeur et acquis par une ligne de larges transducteurs convexe espacés de 4A.. (a) Amplitudes RF,
retardées par la loi de focalisation calculée a partir de I'apex du transducteur courbe. (b) Amplitudes RF,
retardées par la loi de focalisation corrigée, calculée a partir du point focal de I'élément divergent.
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Les signaux RF rephasés en utilisant la loi de retard classique peuvent étre observés sur la Figure
40a). Les maxima des signaux RF ne sont pas alignés, ce qui signifie que la loi de retard classique n'est
pas appropriée pour les transducteurs convexes. En revanche, lorsque la loi de délai corrigée est
appliquée (selon la formule eq7) les maxima semblent davantage en phase Figure 40b). Pour la loi de
délai non corrigée, on mesure un écart type de 0.22pus correspondant a 22% de la période. Pour la loi
de délai corrigée, on mesure un écart type de 0.076us correspondant a 8% de la période.

3.4.3 Comparaison de la focalisation a 'émission pour les trois types de réseau

Les champs de maxima de pression pour une émission focalisée a 5cm de profondeur centrée par
rapport a la sonde matricielle simulée, sont évalués pour les trois différents réseaux composés de
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Figure 41: Etude de focalisation a 5cm de profondeur et comparaison des différents réseaux matriciels. (a) champ
de pression maximal 3D et (b) 2D émis par le réseau 256 petits éléments de diamétre A/2. (c) Champ de pression
maximal 3D et (d) 2D émis par le réseau 256 larges éléments plat de diamétre 4. (e) Champ de pression maximal
3D et (f) 2D émis par le réseau 256 larges éléments divergents de diamétre 4A avec la loi de focalisation corrigée.
(g) Profils de pression maximale le long de l'axe latéral passant par le point focal.
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petits éléments, larges éléments et larges éléments divergents. Nous rappelons que ces réseaux ont
une surface de 10x10cm? et qu’ils sont peuplés de 256 éléments avec un pas de 6mm (4A) dans les
deux directions orthogonales de la surface (x et y). En plus de ces trois réseaux de 256 éléments, un
réseau dense (pas= A/2) de méme surface (10x10cm?), composé de 16900 petits éléments de
diameétre A/2 est simulé et servira de référence pour note étude focalisée. Les champs de pression
sont simulés sur un volume de 10 x 10 x 10 cm subdivisé en voxels de 0.75x0.75x0.75mm3. Les
champs de pression sont normalisés par le maximum dans le champ d’imagerie et une compression
logarithmique est appliquée. Les profils d’amplitude de pression sur I'axe latéral x, a la profondeur du
foyer sont comparés et normalisé par la pression maximale au foyer obtenue avec le réseau composé
de 256 petits éléments.

Les champs de pression induit par I'émission focalisée a partir des réseaux matriciels 256
éléments composé de petits éléments, larges éléments et larges éléments divergents sont présentés
en 3D respectivement Figure 41a),c) et e), et en 2D dans le plan xz passant par le point focal Figure
41b),d) et f). La largeur latérale de la tache focale a -6dB est de 1.2mm, 4.2mm et 1.8mm
respectivement pour les réseaux de petits éléments, larges éléments et larges éléments divergents.
Le niveau de lobes de réseau est de -17dB, -7dB et -15dB respectivement pour les réseaux de petits
éléments, larges élément et larges élément divergents.

La pression maximale au foyer obtenue avec les différents réseaux matriciels est comparée sur
la Figure 41g). Lavaleur de pression absolue au foyer utilisant le réseau matriciel /2 de 256 éléments
a été prise comme référence (0dB). Les lignes bleues, rouges et noires correspondent respectivement
au profil d'amplitude latérale obtenu avec les réseaux de 256 éléments, composé de larges éléments
courbes de 4A de diametre, de larges éléments plat de 4A de diametre, et de petit élément plat de A/2
de diametre. La ligne grise en pointillés correspond au réseau matriciel dense de référence rempli de
16900 éléments de diametre A/2. La pression maximale au foyer est 20dB, 27dB et 45dB plus élevée
pour respectivement le réseau de 256 larges éléments plats, 256 larges éléments courbés et 16900
petits éléments que la pression maximale au foyer pour le réseau de 256 petits éléments.

4 Comparaison des capacités d’'imagerie

4.1 Méthodes d’'imagerie ultrarapide

4.1.1 Etude de cas de différentes type d’émission

4.1.1.1 Méthode et séquence d’émission

L’'imagerie ultrarapide est un point important pour la microscopie de localisation par ultrasons.
Elle permet un filtrage SVD efficace et le tracking de bulles. Nous allons étudier différents types
d’émission classiquement utilisés pour pouvoir faire de I'imagerie 3D ultra-rapide [22] : 'émission
par onde plane, I'’émission par onde divergente et une émission par ouverture synthétique partielle,
Figure 42. Pour chaque cas nous considérons 9 émissions, ce qui correspond a une cadence d’'imagerie
d’environ 600Hz pour imager a 10 cm de profondeur (PRF ~ 5,4kHz).

Le réseau matriciel utilisé pour cette étude de cas est le réseau composé de 256 larges éléments
divergents de diametre 4A défini précédemment. Nous avons simulé les réponses temporelles dans le
plan xz (plan perpendiculaire a la surface de la sonde, passant par le centre de la surface (y=0)) apres
une séquence de 9 ondes planes, apres une séquence de 9 ondes divergentes et aprés une séquence
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Figure 42: Différentes méthodes d’émission pour l'imagerie ultrarapide. Schéma des méthodes d’émissions
comparées: émission en ondes planes (a) & (d), en ondes divergentes (b) & (e) et par ouverture synthétique partielle
(c) & (f). Les éléments entourés en rouge sont les éléments actifs lors des émissions. a-c) Représentent la sonde a
larges éléments divergents de face, d-f) de profil. Les lignes bleues représentent les fronts d’onde et les croix rouges
sur le schéma e) représentent les sources virtuelles des ondes divergentes.

« d’ouverture synthétique partielle » a 9 tirs. Les réponses temporelles seront simulées de 5mm a
10cm de profondeur et de -5cm a 5¢cm sur I'axe x, avec un pas de 0.75mm (A/2).

Les ondes planes 3D sont définies par un couple d’angles (ry, ry), rxest'angle de rotation sur I'axe
latéral x, et ry 'angle de rotation sur l'axe latéral y. La séquence d’émission en ondes planes est
composée de 9 ondes dont (ry, 1y) sont les 9 arrangements avec répétition ; des valeurs [-10°,0°,10°].

Les ondes divergentes 3D sont définies par leur source virtuelle de coordonnée (X, y, z). La
séquence d’émission en ondes divergentes est composée de 9 ondes dont les sources virtuelles sont
placées a -5cm de la sonde matricielle et dont les couples (x,y) sontles 9 arrangements avec répétition
des valeurs [-2.5cm ; Ocm ; 2.5cm)].

La séquence dite « d’'ouverture synthétique partielle » consiste a émettre successivement avec 9
éléments différents. Un tir est réalisé avec un seul élément de la sonde matricielle. Le premier élément
émetteur est situé au centre de la matrice. Les autres sont situés a une distance de +/- 24mm autour
du centre Figure 42c) & f).

Nous avons comparé les maxima de pression dans le plan Oxz aprés une émission de chaque
séquence (onde plan d’angle (0°,0°), onde divergente de source virtuelle [0 ; 0 ;-4cm], et émission
avec le transducteur situé au milieu de la sonde). Les réponses temporelles en [0 ; 0 ; 5cm] sont
comparées pour les différents cas.

Egalement, nous avons regardé dans le plan Oxz la focalisation synthétique des différentes
séquences d’émission. Pour chaque point du plan d’imagerie, les 9 réponses temporelles d'une
séquence sont retardées et sommées de maniere cohérente. Les sommations cohérentes de 9
réponses temporelles en [0 ; 0 ; 5cm] sont comparées pour les différents cas. Les lois de délai
classiquement utilisées en émission par ondes planes et ondes divergentes seront utilisées [22]. Pour
la séquence « d’ouverture synthétique partielle » nous utiliserons la loi de délai corrigée définie partie
34.1,eq7.
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4.1.1.2 Comparaison des séquences d’émission

La comparaison des différentes méthodes d’émission est illustrée Figure 43. On peut observer
que I’émission d’'une onde plane Figure 43a) ou d'une onde divergente Figure 43b) permet d’émettre
plus d’énergie dans l'espace (a amplitude égale d’émission) comparée au cas de la méthode
d’émission par ouverture synthétique partielle ou un seul élément est I'émetteur Figure 43c), ou peu
d’énergie est émise sur les bords de I'espace d'imagerie. On remarque néanmoins des alternances de
maxima et de minima locaux pour les émissions d’ondes planes et d’ondes divergentes Figure 43a-b),
qui sont probablement liées a des interférences constructives et destructives du front d’onde. Le
champ de pression parait alors trés hétérogene. Cette derniere caractéristique est toujours présente
sur les figures de focalisation synthétique des 9 émissions d’ondes planes Figure 43d) et ondes
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Figure 43 : Comparaison des séquences d’émissions pour I'imagerie ultrarapide. a-c) Maximum de pression aprés
une émission, respectivement apres I'émission de 'onde plane (0°,0°), de I'onde divergente de source virtuelle
localisée en [0, 0, -5cm]yxy,, et l'onde émise par I'élément central lors de la premiére émission en ouverture
synthétique partielle. d-f) Maximum de pression apreés la focalisation synthétique en chaque point de I'espace
(compounding cohérent des émissions) respectivement pour les émissions en onde plane (OP), en onde divergente
(0OD) et en ouverture synthétique partielle (SA partielle). g-f) Comparaison des réponses temporelles
respectivement en OP, OD et SA partielle, en [0, 0, 5cm]xy,,, aprés une émission courbe noire en pointillée, et de la
somation cohérente (compounding) des réponses temporelles correspondantes aux 9 émissions, courbe bleue.
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divergentes Figure 43e). Contrairement a la séquence d’émission en ondes planes et divergentes, la
méthode d’émission par ouverture synthétique partielle permet une répartition de 1'énergie de
maniére plus homogene Figure 43f).

Les réponses temporelles simulées au point situé en [0, 0, 5cm]yy,, apres 1 émission d’'onde plane
ou d'onde divergente Figure 43g-h) (courbe noire en pointillé), sont trés allongées dans le temps
(>20ps) contrairement a la réponse temporelle issue de I'émission d’un transducteur par la méthode
d’émission par ouverture synthétique partielle (<5us), Figure 43i). La sommation cohérente des 9
réponses temporelles au point situé en [0, 0, 5cm]yy. (courbes bleues), ne permet pas de déterminer
de front d’'onde localisé dans le temps, pour les cas des émissions en ondes planes et divergentes
Figure 43g-h) contrairement a la méthode d’émission par ouverture synthétique partielle Figure 43i).

4.1.2 Imagerie ultrarapide par Sub-synthétique aperture

Pour la suite, les images ultrarapides sont réalisées via par une séquence d’émission par
ouverture synthétique partielle précédemment définie partie 4.1.1.1 (appelée également sub-
synthetic aperture). Ainsi, pour réaliser une imagerie ultrarapide par composition cohérente
(coherent compounding), N=9 émissions par frame sont utilisées.

En réception, une focalisation dynamique est effectuée dans chaque voxel avec une valeur F/D
constante de 1 (ou F est la profondeur du pixel et D est la taille de I'ouverture) en utilisant tous les
éléments.

Apreés chaque transmission, les signaux rétrodiffusés simulés (RF) sont acquis par les 256
éléments de la sonde. Les signaux de chaque élément sont traités a l'aide d'un algorithme de delay
and sum 3D avec correction du retard pour les éléments courbes. Le coherent compounding est réalisé
en additionnant de maniére cohérente les 9 images.

4.2 Etude de la point spread function

4.2.1 Méthode de comparaison

La réponse impulsionnelle spatiale ou point spread function (PSF) 3D pour un point réflecteur
située a [0, 0, 5 cm], en coordonnées cartésiennes, est comparée pour les trois matrices (petits
éléments, larges éléments et larges éléments divergents).

L'imagerie ultrarapide par sub-synthetic aperture et la formation d'image décrite précédemment
partie 4.1.1.1, sont utilisés pour obtenir les PSF 3D correspondantes aux trois différentes matrices.
Les PSF sont normalisées par leur maximum et une compression logarithmique est appliquée. La
projection de la valeur maximale sur le plan latérale Oxy est analysée ainsi que la projection
orthogonale des valeurs maximales sur l'axe latérale x.

La largeur a mi-hauteur (-6dB), ainsi que le niveau des lobes de réseau sont mesurées et
comparées pour les différentes PSF.
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Figure 44: Point spread function (PSF) des différents réseaux matriciels. a) PSF 3D obtenue avec la sonde composée
de petits éléments de diamétre A/2, et d) sa projection du maximum sur le plan latéral. b) PSF 3D obtenue avec la
sonde composée de larges éléments plats de diamétre 44, et e) sa projection du maximum sur le plan latéral. c) PSF
3D obtenu avec la sonde composée de larges éléments courbés de diametre 44, et f) et sa projection du maximum
sur le plan latéral. g) Projection orthogonales sur l'axe latérale x des valeurs maximales des différentes PSF.

4.2.2 Comparaison des PSF

Les point spread functions (PSF) au point localisé par les coordonnées [0 ; 0 ; 5cm] sont
comparées Figure 44. Les PSF correspondant aux réseaux matriciels utilisant les petits éléments de
diametre A/2, les larges éléments de diametre 4A et les larges éléments divergents de diametre 4\
sont affichées en 3D respectivement Figure 44a), b) et c), leurs projections sur le plan latérale Oxy
sont affichées respectivement Figure 44d), e), et (f), et enfin leurs projections orthogonales sur l'axe
latéral x sont affichées respectivement Figure 44 (g), ligne noire, ligne rouge, et ligne bleue.

Les taches focales des PSF correspondant au réseau petits éléments et au réseau matriciel larges
éléments divergents 4\ sont bien localisées contrairement a la tache focale de la PSF correspondant
au réseau matriciel a larges éléments plats. Les mesures de la largeur de la tache focale a -6dB sont :
1.2mm, 4.2mm et 1.8mm respectivement pour le PSF correspondant au réseau matriciel A/2, 4A plat
et 4A courbé. De méme les niveaux de lobes de réseau sont mesurés respectivement a -28dB, -7 et -
17dB.

4.3 Imagerie transcranienne d’'un fantome de bulle statique

4.3.1 Modeéle de simulation transcranienne

Les microbulles ont été modélisées comme des diffuseurs ponctuels distribués de maniére
aléatoire dans les simulations, avec un coefficient de réflexion fixé a 1. Un fantome de bulles statiques
est créé pour évaluer la qualité d'imagerie en utilisant les trois matrices différentes. N=200 positions
de bulles sont choisies au hasard et uniformément dans un volume de dimensions 4 x 4 x 9cm3 (x,y,z),
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centré sur la sonde. Les images obtenues avec les trois matrices sont comparées et affichées en
compression logarithmique. Le plan Oxz et le profil x d'une bulle située a [0; 0 ; 5.4cm] sont évalués
pour les trois cas.

Pour modéliser la perte d'énergie transcranienne, les signaux d'amplitude RF ont été atténués de
20 dB, ce qui correspond a environ deux fois la traversée d’l cm d'os de crane [18]. La pression
transmise a été fixée a 1MPa et un bruit aléatoire avec une pression de bruit équivalente a 100Pa a
été ajouté aux signaux RF [23]. En premiére approche, nous n’avons pas modélisé les aberrations du
front d'onde dues au crane.

Le rapport signal a bruit a été calculé comme étant la puissance maximale du signal de la bulle
situéea[0; 0; 5,4 cm] par rapport a la puissance moyenne des pixels situés dans une zone ou aucune
microbulle ne se trouve (x=8 mm a 1,8 mm ; y=0, z=5 cm a 6 cm).

4.3.2 Performance d’'imagerie B mode

L'image 3D, B mode, du fantome statique obtenue avec le réseau matriciel de petits éléments de
diameétre A/2 est présentée Figure 45a). Les bulles ne sont pas discernables en raison d'un faible
rapport signal a bruit, qui se détériore avec la profondeur. Sur le plan Oxz représenté Figure 45b),
quelques points correspondant a des bulles peuvent étre observés a faibles profondeurs de 1cm et
4cm. La ligne noire Figure 45i) montre le profil d'intensité d'une bulle située a [0, 0, 5.4cm] et indiquée
par une fleche blanche dans la Figure 45b). Sur la Figure 45b), I'image est trés bruitée pres de
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Figure 45: Imagerie 3D, B mode, d’'un fantéme de bulles statique avec différents réseaux matriciels de 256
éléments. Image 3D obtenue avec le résaux matriciel composé de petit transducteurs de diamétre A/2 (a), de larges
tranducteur plat de diaétre 41 c), de large élément divergents de diametre 4 e), et leur le plan Oxz respectif b), d),
et f. i) Profils amplitude sur I'axe x, de la bulle, située a [0,0,5.4cm] indiquée par la fleche blanche figure b,d et f). Le
coin gauche des triangles blancs sur b), d) et f), indique les positions des microbulles dans le plan Oxz.
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I'emplacement de la fleche blanche et la microbulle est a peine visible. Il en est de méme sur le profil
d'amplitude correspondant Figure 45i). Un maximum est visible a x = 0,2cm qui correspondrait a
I'emplacement de la bulle. Le rapport signal /bruit (SNR) est mesuré : 10dB.

L'image 3D, B mode, obtenue avec le réseau matriciel d'éléments plats de 4A de diameétre est
affichée sur la Figure 45c). Des taches distordues correspondant a des bulles sont visibles en
profondeur, malgré un SNR médiocre. Le plan Oxz est représenté sur la Figure 45d) confirme les
observations précédentes. La ligne rouge de la Figure 45i) montre le profil d'intensité d'une bulle
située a [0, 0, 5.4cm], indiquée par une fleche blanche sur la Figure 45d). On peut voir un maximum a
x = 0cm qui correspondrait a I'emplacement de la bulle. La largeur du maximum a -6dB est mesurée :
5mm, ainsi que le SNR : 12dB.

L'image 3D B mode obtenu avec le réseau matriciel d'éléments courbes de 4A de diametre avec
des lois de retard corrigées est affiché sur la Figure 45e). Des taches de forte intensité correspondant
a des bulles sont bien visibles. Le plan Oxz est représenté sur la Figure 45f) confirme les observations
précédentes. La ligne bleue de la Figure 45i) montre le profil d'intensité d'une bulle située a [0, O,
5.4cm], indiquée par une fleche blanche sur la Figure 45f). On peut voir un maximum a x = Ocm qui
correspond a I'emplacement de la bulle. La largeur du pic maximum a -6dB est mesurée : 2mm, ainsi
que le SNR: 25dB.

5 Discussion

5.1 Un nouveau concept de sonde multi-lentilles a larges éléments

Nous avons étudié, via simulations, une nouvelle approche pour l'imagerie de localisation
ultrasonore (ULM) 3D basée sur le concept d'une sonde multi-lentilles a larges éléments plus sensible.
Cette sonde, pilotée a basse fréquence et comportant un nombre réduit d’élément (256), a pour but
d’imager en transcranien le réseau vasculaire cérébral dans sa globalité grace a un large champ
d’imagerie 3D.

Nous avons défini les caractéristiques principales de la sonde: une fréquence centrale de
fonctionnement a 1MHz pour limiter les aberrations, 'atténuation au passage du crane et les
réflexions [18], une surface de sonde de 10x10cm2afin d’'imager le cerveau entier (~10x10x10cm3)
et un nombre réduit d’éléments, fixé a 256 pour que la sonde puisse étre utilisée sur les échographes
a 256 voies déja existant et présent au laboratoire.

L'influence de la surface du transducteur ainsi que les effets de lentille divergente sur le champ
de pression d’éléments individuels ont dans un premier temps été étudiés par simulation via K-wave.
Les simulations montrent que les larges transducteurs avec ou sans lentilles divergentes permettent
d’émettre, ou de recevoir par réciprocité, plus d’énergie que les petits éléments. Ainsi le gain de
pression dans 'axe de I’élément par rapport au petit transducteur de diametre A/2 est de 64 pour un
large transducteur de diametre 42, et de 30 lorsqu’on lui ajoute une lentille divergente. L’inconvénient
d’augmenter la surface des transducteurs est 'augmentation de la directivité du champ de pression
émis (ou recu). La directivit¢é du champ de pression d’'un petit transducteur de diametre est
supérieure a 90° tandis qu'un transducteur de diameétre 4A présente une directivité de 20°. Les
lentilles divergentes permettent de maintenir une faible directivité sur des larges transducteurs et
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ainsi mieux répartir I'énergie dans I'espace. L’ouverture angulaire est alors plus que doublée (20° a
42°) lorsqu’une lentille divergente est placée devant le large transducteur de diametre 4A.

Pour maximiser la sensibilité de la sonde a 256 éléments nous avons alors choisit de maximiser
la surface des transducteurs. Nous avons alors par la suite comparé trois types de sonde différents :
la sonde 256 petits éléments de diametre A/2 (classiquement utilisés en imagerie ultrasonore) : la
sonde 256 larges éléments de diametre 42, et la sonde 256 multi-lentilles larges éléments de diametre
41

Les performances acoustiques multi-éléments et la capacité d'imagerie des différentes sondes
ont été étudiées par simulation analytique via Fieldll. La bonne qualité d'imagerie de la sonde multi-
lentilles a grands éléments (modélisés par des transducteurs convexes) a été rendue possible par
l'utilisation de lois de correction de retard, obligatoires pour une focalisation optimale. Nous avons
démontré que le réseau composé de 256 larges éléments divergents était capable de fournir a la fois
une amplitude de pression élevée, de faibles lobes de réseau et une bonne résolution par rapport aux
autres réseaux composés d'un transducteur A/2 et de transducteurs plats 4A.

La capacité des trois réseaux matriciels a imager des diffuseurs uniques dans un volume a été
testée en présence de bruit et d'une atténuation de I'amplitude de pression induite par 1'os du crane.
Parmi toutes les configurations testées, la seule configuration qui pouvait discerner avec succes les
diffuseurs avec un SNR élevé, dans le volume entier du fantéme, a été trouvée pour la sonde composée
de transducteurs de 4\ de diamétre avec courbure.

Dans cette étude multi-éléments, la sonde multi-lentilles a larges éléments présente de
nombreux avantages. Elle permet de transmettre et de recevoir une amplitude acoustique élevée
grace a la grande surface de ses éléments. Elle permet de maintenir une faible directivité qui
augmente la qualité de l'image du volume en termes de champ de vision, de résolution et de
sensibilité. La sonde multi-lentilles a grands éléments a été introduite dans le domaine de la
photoacoustique [13] pour ces avantages. Utilisé uniquement en mode réception, nous avons étendu
ce concept a I'imagerie ultrasonore en émission/réception.

5.2 Simulations et modélisations

Les caractéristiques et propriétés acoustiques de différents éléments individuels avec ou sans
lentille acoustique ont été simulés via la toolbox K-wave partie 2.3. Nous avons modélisé différents
parameétres de lentille acoustique convexe pour faire diverger les rayons acoustiques. Nous avons vu
que plus la célérité du son des matériaux est importante et plus la divergence du champ est forte
(diminution de la directivité). De méme plus la courbure de la lentille est forte et plus le champ
diverge. Nous avons fait I'hypothése dans cette modélisation que les matériaux de la lentille avaient
la méme impédance que I'eau, quel que soit la vitesse du son modélisée. Si 'impédance du matériau
de la lentille n’est pas égale a celle de I'eau, alors il y aura une rupture d'impédance a I'interface
eau/lentille qui induira des réflexions et une plus faible transmission. Nous avons supposé qu'une
optimisation des matériaux est possible. Par ailleurs I'existence d'un époxy (Stycast1090S], Locite,
Henkel Allemagne), ayant une vitesse du son de 2550m/s et une impédance acoustique de 1,5MRayls
[20], nous conforte dans le choix de cette modélisation. Par la suite, nous avons utilisé la vitesse du
son de cet époxy pour la simulation de la matrice multi-lentilles a larges éléments.
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La simulation K-wave nous a permis d’étudier la propagation d’'une onde ultrasonore dans un
volume de 5.8x5.8x1.4cm3 sur une grille de plus de 14 millions de points. Une heure est nécessaire
pour calculer la propagation de 'onde sur 6.3cm (42us). Pour simuler, avec les mémes parameétres,
la propagation aller-retour d’'une onde dans un volume de 10x10x10cm (grille de prés de 300 millions
de points) est estimée a plus de 9 ans de calcul. Avec les mémes moyens de calculs, la méme
propagation d’onde est calculée en moins de 1 seconde par simulation analytique via Fieldll. Bien
entendu une optimisation des simulations sous k-wave (ex : grille a répartition non-uniforme,
parallélisations et calcul sur carte graphique (GPU)), permettrait de diminuer le temps de calcul,
néanmoins il serait nettement supérieur au temps de calcul sous FieldIl. Pour cette raison, nous avons
poursuivi I’étude de simulation par simulation analytique via FieldII.

Dans le logiciel de simulation Field 1], les transducteurs avec lentilles ont été modélisés par des
transducteurs convexes, ce qui constitue une limitation malgré la similitude des champs de pressions
entre la modélisation sur Fieldll et la simulation du large transducteur avec lentille divergente sur K-
wave, Figure 37. Des réflexions complexes a l'interface lentille/composant piézoélectrique et a
I'interface lentille/eau pourraient se produire et augmenter le niveau de bruit, notamment en champ
proche (pendant un temps court apres I'émission). Cependant, ce type de bruit est déterministe, et
des méthodes de déconvolution [24] peuvent étre utilisées pour I'éliminer.

Pour évaluer la sensibilité des différents réseaux matriciels et leur capacité a imager dans un
contexte transcranien, une atténuation de 20dB a été implémentée pour modéliser I'atténuation au
passage du crane. On pourrait s'attendre a des aberrations du front d'onde dues a la propagation de
I'onde ultrasonique a travers les os, néanmoins elles n’ont pas été modélisées dans les simulations.
Nous considérons qu’a basse fréquence, l'aberration est limitée et peut étre modélisée comme un
écran de phase en champ proche. Ainsi, des délais supplémentaires peuvent alors étre mis en ceuvre
sur chaque élément du réseau matriciel pour surmonter ce probléme [25,26], comme cela a été fait
dans 1'étude clinique réalisée par C. Demene, ]. Robin et al [27].

5.3 Réduction du nombre d’éléments

L'utilisation de grands éléments permet d'obtenir une grande surface active de transducteur tout
en réduisant considérablement le nombre d'éléments. Dans cette étude, seulement 256 éléments ont
été utilisés pour une ouverture de 10x10cm? permettant d'imager un volume de 10x10x10 cm3 qui
pourrait correspondre a I'image du cerveau humain entier. Un réseau équivalent entierement peuplé
de petits éléments de diametre A/2 nécessiterait 16900 éléments piézoélectriques. Un nombre si
important d’éléments impliquerait le développement d'une technologie lourde et extrémement
coliteuse, ce qui limiterait I'utilisation de ces sondes dans le domaine clinique.

La réduction du nombre d’éléments constitue un axe de recherche important en imagerie
ultrasonore pour développer pleinement I'imagerie 3D. En plus du cout de fabrication des sondes a
plusieurs milliers d’éléments, les données enregistrées (notamment pour imager des grands
volumes), sont tres volumineuses et leurs transferts et traitements constituent un véritable défi
technologique. Plusieurs groupes proposent des solutions pour réduire le nombre d’élément des
sondes 3D. Les réseaux RCA [5-9] et sparse [3,4,28] sont des solutions d’architecture de sonde
efficaces, néanmoins inadaptées a une application d'imagerie transcranienne large champ.
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L'utilisation de grands éléments impose un grand pas entre les éléments du réseau matriciel et
induit des lobes de réseau importants. Un niveau élevé de lobes de réseau a été mesuré (-17dB) avec
le réseau matriciel multi-lentille de 4A de diameétre. Ce niveau de lobes pourrait étre problématique
dans la détection des bulles avec les techniques d’'ULM. Le SNR peut également étre détérioré par la
présence des lobes de réseau lorsque la densité de bulle est importante.

Diminuer le pas de 4A a 3A permettrait de réduire le niveau de lobes de réseau, mais au prix d'un
plus grand nombre d'éléments (deux fois plus). En diminuant encore le pas spatial jusqu'a 22, le
nombre d'éléments serait multiplié par 4 tout en réduisant l'intérét de I'approche multi-lentilles par
rapport aux éléments plats dont la directivité (40°) est suffisante pour notre application.

5.4 Imagerie ultrarapide

L'imagerie ultrarapide est un atout important dans les futures applications in vivo : pour le
tracking des microbulles (notamment de vitesses élevées), mais aussi pour améliorer le SNR des
microbulles en post-traitement. Comme les microbulles en mouvement et les signaux de
rétrodiffusion des tissus ont des signatures de cohérence spatiale différentes, les signaux des tissus
peuvent étre supprimés a lI'aide d'un filtrage par décomposition singuliére (SVD) [29], ce qui permet
d'améliorer le rapport signal/bruit des signaux des microbulles. Le filtrage SVD nécessite des
centaines d'images pour fonctionner efficacement et une fréquence d’'imagerie élevée est obligatoire.

En transmission, les émissions par ondes planes ou divergentes ne peuvent pas étre utilisées. En
effet, I'utilisation des larges éléments induit un sous échantillonnage spatial de la surface de la sonde,
créant des interférences et des inhomogénéités dans le champ de pression émis pour les ondes planes
et divergentes Figure 43. L'imagerie ultrarapide est donc réalisée en émettant des ondes ultrasonores
par un élément a la fois, comme dans les techniques d'imagerie a ouverture synthétique [30]. Cette
émission par ouverture synthétique partielle limite 1'énergie d'émission, car un seul élément est
utilisé au lieu de I'ouverture entiere. De méme, le champ de pression émis ne couvre pas entierement
le champ d’'imagerie. Ces limitations sont partiellement compensées par la surface importante d'un
seul élément qui permet une transmission d’énergie relativement élevée, et la faible directivité du
champ émis par celui-ci. Toutefois, si nécessaire, des émissions codées avec plusieurs transducteurs
par transmission pourraient étre mises en ceuvre pour augmenter le rapport signal/bruit [31,32].

5.5 Perspectives

La perte d'énergie acoustique due a la réflexion, a la diffusion multiple et a 'absorption des ondes
ultrasonores dans les os du crane réduit fortement la sensibilité et limite actuellement l'imagerie a
des fenétres tres particulieres telles que les os temporaux pour l'imagerie du cerveau ou entre les
coOtes pour l'imagerie du coeur ou du foie. La configuration proposée promet de pallier les difficultés
actuelles dans le domaine de l'imagerie ultrasonore lors de I'imagerie derriere les os. Ces fenétres de
quelques cm? limitent la taille de 1'ouverture et donc la résolution et la sensibilité. L'utilisation de
lentilles acoustiques ou de transducteurs courbes pourrait étre la clé pour élargir la taille de
I'ouverture afin d'imager les organes en grand volume a travers les os tout en gardant une haute
sensibilité.

A notre connaissance, il n'existe aucune solution capable d'imager le cerveau entier a haute
cadence d’imagerie en utilisant un nombre limité de transducteurs et capable de surmonter les
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problémes de sensibilité associés a I'imagerie transcranienne. Notre systeme d'imagerie a été congu
pour répondre a ces exigences, et nous avons prouvé par simulation ses capacités d'imagerie B-mode
sur un fantdme de bulle. Dans le prochain chapitre, nous simulerons un fantéme de bulle dynamique
a travers une modélisation de réseau vasculaire. Nous utiliserons alors les techniques d’'ULM
(localisation et tracking) afin de prouver les capacités de microscopie de notre concept de sonde
multi-lentilles a larges éléments.

6 Conclusion du chapitre

Nous avons établi les caractéristiques acoustiques d’'une nouvelle sonde ultrasensible destinée a
I'imagerie de localisation ultrasonore transcranienne du cerveau entier. Pilotée a basse fréquence, la
sonde de surface 10x10cm? est peuplée de seulement 256 larges éléments et munis de lentilles
divergentes. Nous avons prouvé les capacités d'imagerie B-mode de cette sonde, pour une application
de microscopie de localisation ultrarapide transcranienne. L'idée de cette sonde ultrasensible
composée d'un nombre limité de transducteurs est d'augmenter la sensibilité en augmentant la
surface du transducteur unique et de surmonter 1'augmentation consécutive de la directivité en
ajoutant une lentille divergente. Une loi de retard corrigée, essentielle a la formation d'images, a été
appliquée avec succes a I'imagerie d'un fantome statique en 3D.

La solution des multi-lentilles divergentes devant des larges transducteurs a un fort potentiel
pour permettre 'ULM 3D d’organes entiers a travers les os.
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1 Introduction

1.1 Objectifs

Un nouveau concept de sonde a été développé dans le chapitre précédent. La capacité d'imagerie
de la sonde multi-lentilles a larges éléments a été démontrée par simulation, en imageant une
distribution de bulles aléatoirement distribuées dans un large volume 3D. Dans ce chapitre, nous
proposons de valider notre nouveau concept de sonde sur un fantome de bulles dynamique réaliste,
toujours en simulation, afin d’établir les capacités de la sonde a réaliser une imagerie de microscopie
par localisation ultrasonore (ULM). Cet objectif sera plus globalement inséré dans une démarche
méthodologique, en proposant un pipeline simple et facile a prendre en main pour la conception et le
test de nouveaux systemes d'imagerie ultrasonore pour une application ULM.

Grace au logiciel Houdini (SideFX, CA), nous verrons comment simuler un flux de bulles réaliste
dans un réseau vasculaire synthétique ou réel. Ensuite, nous reprendrons la méthode de simulation
analytique via Fieldll pour simuler les signaux radiofréquence (RF) rétrodiffusés par les microbulles
et enregistrés par les transducteurs de 3 types de sonde : composées de petits éléments, larges
éléments et larges éléments divergents (modélisant les larges éléments avec lentilles divergentes cf.
chapitre 2, partie 3.2). Les signaux RF simulés pour différentes images seront utilisés pour
reconstruire une succession d'image B-mode. Enfin, nous nous intéresserons aux algorithmes de
localisation et de suivi (tracking) de bulles pour construire des cartes de densité et de vitesse super-
résolues. Nous déterminerons la capacité d'imagerie ULM des 3 différentes sondes et nous évaluerons
la précision et les performances de notre systéme d’imagerie avec notre nouveau concept de sonde
multi-lentilles a larges éléments.

1.2 Intérét des simulations numériques

La simulation numérique est trés importante lorsque I'on développe une nouvelle sonde ou pour
tester de nouveaux concepts d'imagerie. Généralement, la simulation numérique est relativement peu
coliteuse et rapide a mettre en place comparée aux expériences dans une étape de conception. Par
ailleurs, les parameétres du systeme sont mieux maitrisés : il n’y pas d’incertitude sur la position des
éléments, due par exemple a de possibles cross-talk électroniques ou autres problemes
expérimentaux pouvant brouiller la conclusion d’un test, et/ou ralentir son obtention.

Les simulations numériques sont d’autant plus indispensables dans une phase de conception que
les tests expérimentaux sont difficiles a mettre en ceuvre. Par exemple, il est trés compliqué de
réaliser des tests ULM in vitro de réseaux vasculaires réalistes. Généralement, les tests s’arrétent a
I'imagerie de quelques flux simples : de tubes dans une cuve d’eau [1-5] ou de « tubes » moulés dans
une matrice de PDMS ou cellulose par exemple [6,7]. D’autres ont méme recours a l'imagerie de
fantomes statiques qu'ils translatent pour simuler un flux de particules [8]. Dans ces méthodes, la
morphologie des flux est tres contrainte et limitée a quelques canaux de diamétre d’environ 100pm.
Néanmoins, on peut noter des avancées encourageantes d'impression 3D [9,10] qui permettraient
I’élaboration de fantomes de flux plus complexes.

Pour pouvoir éprouver les différentes caractéristiques de I'imagerie ULM, des expériences ex
vivo ou in vivo s'imposent, avec toutes les contraintes et difficultés qui leur sont propres. Ces
expériences sont bien entendu indispensables a la validation complete d’'un nouveau systeme
d’imagerie, mais doivent étre réduites au maximum et remplacer si possible (régle des « 3R » de la
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démarche éthique appliquée a 'expérimentation animale). Pour des tests de conception, on préférera
la simulation numérique.

1.3 Versatilité numérique : test complet du systeme d’'imagerie

Nous voulons proposer une méthode de simulation permettant le test de tout le systeme
d’'imagerie, que ¢a soit pour la conception d'une nouvelle sonde, de nouvelles séquences d’émission,
de nouveaux algorithmes de reconstruction d'images ou de localisation/tracking pour I'ULM.

1.4 Pipeline numérique

Plusieurs groupes de recherche [11,12] ont proposé un cadre d’étude numérique pour pouvoir
tester de nouvelles idées d'imagerie. Helies, Chavignon et al. [12] proposent un espace de test
intéressant pour 'ULM 2D avec un effort important de simplification et d’unification de différentes
métriques d’évaluation des performances des algorithmes d’'ULM. Les auteurs présentent entre autre
un fantdme dynamique de bulles trés simple comprenant 6 vaisseaux distincts dont les flux respectent
une distribution de vitesse de Poiseuille. Belgharbi et al. [11] proposent un cadre de simulation 3D
réaliste, basé sur des données morphologiques (imagerie optique bi-photon [13] d’une structure
corticale de cerveau de souris) et hémodynamiques réelles provenant d’expériences d’'ULM [14]. Ce
cadre de simulation repose sur un algorithme de segmentation et de modélisation de graphes
automatique relativement compliqué a prendre en main, et peu flexible pour pouvoir étre transposé
et utilisé par d’autres équipes de recherche. Par ailleurs, les réseaux vasculaires simulés représentent
un faible volume d’imagerie, inférieur a 0.2 mm3. Bien qu'’ils aient proposé de répliquer les réseaux
vasculaires dans un plus large volume (1000 répliques dans un volume de 125mm3), ce méta-réseau
n’est pas réaliste et introduit des bais de simulation.

Dans ce chapitre, nous voulons proposer un pipeline de simulation pour I'imagerie ULM 3D, facile
a prendre en main et adaptable a tout type d'imagerie (haute/basse fréquence, différents volumes
d’imagerie, différents types de sonde, imagerie 3D/2D...) pour qu'il puisse étre utilisé par le plus
grand nombre d’utilisateurs.

Le pipeline se divise en 3 parties, illustrées en Figure 46. Une premiére partie consiste a générer
un flux de bulles réaliste a partir d'une structure de réseau vasculaire réelle provenant de données
importées (structure acquise en imagerie optique, CT ou autre), ou d'une structure purement
synthétique. A la fin de cette partie, une distribution dynamique de positions de bulles qui se
déplacent au cours du temps est générée. La deuxiéme partie du pipeline consiste a simuler 'imagerie
ultrasonore de ces bulles. Des images B-mode issues de 'imagerie de la distribution de bulles au cours
du temps sont générées a partir des signaux RF simulés. Au cours de cette étape, on peut modéliser
n'importe quelle sonde échographique et choisir une séquence d’émission/réception via Fieldll. La
partie finale du pipeline regroupe les algorithmes d’'ULM : localisation et suivi de bulles, permettant
d’obtenir les images de carte de densité et de vitesse de bulles a haute résolution.

Une fois le pipeline exécuté, des quantifications peuvent étre réalisées pour déterminer la
précision du systeme d’imagerie (en comparant les positions obtenues vs les positions de bulles
simulées avec le logiciel Houdini), la résolution du systeme d’imagerie, la concentration de bulle
optimale, etc...
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Figure 46: Schéma du pipeline de simulation pour l'imagerie ULM 3D

L’intérét de ce pipeline est qu’il est modulable, et que chaque sous partie est indépendante et
peut étre adaptée.

2 Modélisation de fantomes de flux

Cette partie est dédiée au développement du premier bloc du pipeline de simulation, illustrée
Figure 46, sur la génération du fantdme dynamique de bulles. Cette simulation est entierement
générée via le logiciel Houdini.

Dans un premier temps, le logiciel Houdini sera présenté puis nous nous pencherons sur la
génération d’'un fantéme de flux de bulles simple a partir d’'une architecture de réseau vasculaire
réelle. Ce fantome de flux de bulles sera destiné a comparer les qualités de localisation ULM de 3
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sondes différentes composées respectivement de petits éléments, larges éléments et larges éléments
avec lentilles.

Par la suite, nous verrons la génération purement synthétique d'un fantéme de flux de bulles
réaliste avec I'intégration de la conservation du flux et de la distribution des vitesses selon un flux de
Poiseuille. Ce fantdme sera destiné a I'évaluation des performances d’'imagerie ULM (localisation et
tracking) du nouveau concept de sonde multi-lentilles a larges éléments.

2.1 Présentation du logiciel Houdini

Houdini est un logiciel développé par la société canadienne SideFX, pour I'animation 3D et la
création d’effets spéciaux. Crée en 1987, ce logiciel comprend une trés grande communauté
d’utilisateurs et est tres utilisé dans le monde du cinéma et des jeux vidéo. Le logiciel est gratuit pour
un usage non-commercial. Bien que ce ne soit pas un logiciel dédié a la recherche scientifique, il
permet une modélisation des lois physiques et une visualisation 3D intuitive et trés puissante en
termes de possibilités.

Une des principales forces du logiciel Houdini est qu'il repose sur une algorithmique procédurale
(similaire a de la programmation orientée objet). Une série de fonctions est réalisée selon un
« graphique de nceuds ». Chaque nceud est cablé de fagon a établir une « recette » modulable,
aboutissant a un résultat répétable. Chaque nceud comprend un input et un output qui est sauvegardé
automatiquement par le logiciel. L'information est donc transmise de maniére plus rapide lorsque des
changements sont effectués sur les nceuds (I'exécution du code ne repart pas du début). Ceci permet
une visualisation rapide du résultat et une programmation plus fluide.

Un exemple de programmation sur Houdini est présenté en Figure 47. Le réseau de nceuds est
illustré Figure 47a). Lsystem_2D et Lsystem_3D sont deux inputs traités indépendamment. Ils sont
représentés Figure 47b) et c) dans le carré blanc en bas a droite, ce sont deux structures fractales (L-
systéme) différentes. Le réseau peut s’appliquer aux deux inputs et aboutir a deux résultats différents
mais ayant subi la méme série de fonctions/transformations. Dans cet exemple, le réseau de nceuds
permet de créer un volume particulier a partir d'un ensemble de segments (input). Chaque rectangle
gris Figure 47a) représente un nceud. Il exécute une opération préétablie par le logiciel et
paramétrable, ou purement programmable par l'utilisateur a travers le langage de programmation
VEX.

Par exemple, le nceud « Randomizel » permet de modifier la position des embranchements de
I'arbre fractal (ou L-systeme) de maniére pseudo-aléatoire. L’effet de cet opérateur est
particulierement visible sur la Figure 47a) en comparant I'input qui est régulier et le résultat qui est
« randomisé ». Un autre exemple : le nceud « set Width_Vo » est un opérateur programmé par
l'utilisateur, il permet de définir un diametre pour chaque branche de I'arbre fractal en fonction de sa
génération. L'épaisseur du volume est représentée par la couleur, ainsi sur la Figure 47a), la branche
du bas (rouge) a un diametre plus important que les branches du haut (bleu).

Un autre aspect intéressant d’'Houdini est qu’il permet la manipulation d’objets géométriques
dans un environnement 3D intuitif. Cette manipulation est traduite automatiquement sous forme de
neceud. Le neeud « Edit » Figure 47a) est un exemple de cette fonctionnalité. Le nceud est « cablé »
uniquement sur l'input « L-system_3D » et permet une rotation de I'arbre fractale, ainsi qu'une
translation 3D des premiers points de I'arbre vasculaire (« tronc » coudé). Son effet est visible sur la
Figure 47c) en comparant le résultat a celui de la Figure 47b) ou I'opérateur n’est pas appliqué.
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Figure 47: Exemple de programmation sous Houdini. a) Algorithme procédural présenté comme un réseau de
neeuds sous Houdini. Visualisation du résultat de l'algorithme avec l'input Lsystem_2D b) et Lsystem_3D c), affichés
respectivement en bas a droite dans les rectangles blancs.

Houdini peut également étre utilisé comme un outil de visualisation des données. Cette
fonctionnalité ne sera pas exploitée dans ce chapitre, mais nous pouvons citer des exemples de
visualisation remarquables permettant une appréciation des résultats de flux de microbulles dans les
travaux de Démené, Robin et al. [15], Demeulenaere et al. [16], et Renaudin et al. [17].

2.2 Génération d’'un fantome de flux de particules a partir d’'un réseau
vasculaire réel

Une maniere simple de générer un fantome de flux de bulle sur Houdini est d'importer des
données d’une architecture de réseau vasculaire. Cette méthode consistant a générer un flux de bulles
a partir de données morphologiques a déja été éprouvée par Belgharbi et al. [11] dans leur étude de
simulation. Ces données peuvent provenir de n'importe quel type d’'imagerie (CT, optique, ULM...).
Dans notre cas, nous avons choisi un réseau coronaire partiel d'un cceur de rat, imagé par ULM dans
notre laboratoire par Demeulenaere et al. [18].
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Figure 48: Génération du fantéme de flux de bulles a partir d’'une architecture de réseau vasculaire réel sous
Houdini. a) Volume du réseau vasculaire importé de données réelles d’un réseau vasculaire cardiaque partiel de
rat. b) Champs de vitesse du réseau vasculaire basé sur le diamétre de la section du vaisseau. c) Distribution de
positions de bulles (points bleus) dans le réseau vasculaire, a la frame n°1. d) Zoom sur le réseau vasculaire
représenté par le rectangle en pointillé blanc en c), a différents temps/frames, les trajectoires des bulles sont
représentées par les courbes blanches.

Les données sont importées sous forme d'un nuage de points de coordonnées 3D. Le nuage de
points est alors transformé en volume sous Houdini et ajusté au volume d’imagerie choisi
10x10x10cm, Figure 48a). Le réseau vasculaire est ensuite lissé avec un noyau gaussien, puis
squelettisé pour déterminer la ligne médiane et la distance orthogonale moyenne a celle-ci qui
détermine le diametre moyen du vaisseau. Le champ de vitesse est défini en fonction du diametre du
vaisseau. Dans une section orthogonale a la ligne médiane du vaisseau, le champ de vitesse est
uniforme et proportionnel au diametre moyen de la section. L’amplitude du champ de vitesse est
illustrée Figure 48b).

La simulation de flux de bulles est ensuite générée a partir du champ de vitesse. 100 positions de
bulles sont générées de maniere aléatoire dans le volume du réseau vasculaire. Ces bulles suivent
alors le champ de vitesse sur 10 frames puis sont renouvelées. 2000 frames ont été simulées pour la
suite du pipeline. Un exemple de fantdme de flux de bulles est visible Figure 48c-d).
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2.3 Génération d’'un fantome de flux de particules réaliste d’'un réseau
vasculaire synthétique

2.3.1 L-systeme comme base de I'architecture du réseau vasculaire

La génération du fantome de flux réaliste est basée sur un réseau vasculaire synthétique dont
I'architecture repose sur un algorithme de L-systéme qui se présente sous la forme d’'un opérateur
paramétrable dans Houdini. Une « bifurcation en Y » se répéte de proche en proche avec une rotation
de 45° autour de I'axe de répétition. L’angle entre les deux branches du Y est de 40°. Un arbre fractal
de 7 générations (8 segments entre le « tronc » et les « feuilles ») est alors généré en 3D. Une
randomisation de la position des embranchements, autour de leur position initiale, est effectuée pour
casser les symétries et rendre la morphologie du réseau vasculaire plus réaliste. La base de I'arbre
est coudée grace a une transformation 3D « a la main » (cf. partie 2.1) pour que le réseau vasculaire
soit plus compact. L’architecture 3D alors générée constitue le squelette du réseau vasculaire Figure
49a).

Afin de donner de I'épaisseur au squelette, nous définissons le diametre d des vaisseaux selon le
niveau de génération de la branche conformément a la loi de Murray [19] : qui stipule que le cube du
rayon du vaisseau « parent » (génération n) et égal a la somme des cubes des rayons des vaisseaux
« enfants » (génération n+1). Dans notre cas un segment parent se divise en 2 segments enfants (de
méme diametre). La loi de diameétre s’écrit alors selon I’équation [1]. Le volume du réseau vasculaire
est alors créé et peut étre apprécié Figure 49b). Le diametre du vaisseau de génération 0 est fixé a
3mm.
= 2_n/3 *

dgénération:n génération=0 [1]

Le champ de vitesse est basé sur la loi de conservation du flux et sur la distribution des vitesses
de Poiseuille. Le débit D dans un vaisseau cylindrique, ou la distribution des vitesses suit une
distribution de Poiseuille, est défini en fonction de sa vitesse maximale au centre du vaisseau v, et de
son diametre d, eq [2]. La loi de conservation du flux/débit nous permet d’établir I'expression de la
vitesse au centre v, d'un vaisseau de génération n en fonction de la vitesse au centre du vaisseau de
génération 0, eq [3]. La vitesse au centre du vaisseau de génération 0 est fixée a 415mm/s, ce qui
correspond a une vitesse moyenne (au cours du cycle cardiaque) dans les plus grosses arteres du
cerveau (artére cérébrale moyenne/antérieure) [20]. Le champ de vitesse sans et avec le raffinement
de la distribution des vitesses de Poiseuille est présenté Figure 49c).

nd?

D= ?*UC [2]

_n
vc|génération:n =2 /3 * 17c‘|génération:0 [3]

A partir du champ de vitesses, le flux de bulles est ensuite simulé via Houdini avec 'opérateur
dynamique « «DOP Network ». 200 bulles sont générées de maniere aléatoire et uniformément dans
le volume du réseau vasculaire. Les bulles suivent ensuite les lignes de courant définies par le champ
de vitesse. Une loi de probabilité normale est ajoutée sur la durée de vie des bulles, d’espérance 24
frames et de variance 12 frames. A chaque fin de vie de bulle, une autre bulle est générée
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Figure 49: Génération du fantéme de flux de bulles réaliste synthétique. a) Squelette du réseau vasculaire généré
synthétiquement via un L-systéme. b) Volume du réseau vasculaire synthétique. c) Champ de vitesse du réseau
vasculaire basé sur le diamétre de la section du vaisseau, et un zoom en coupe sur le champ de vitesse lorsque la
distribution des vitesses de Poiseuille est implémentée. c) Distribution de positions de bulles (points bleus) dans le
réseau vasculaire pour la frame n°1. d) Zoom sur le réseau vasculaire représenté par le rectangle en pointillé blanc
en c), a différents temps/frames. Les trajectoires des bulles sont représentées par les courbes blanches.

aléatoirement dans le volume du réseau vasculaire, pour garder un nombre constant de bulles par
frame. 5000 frames ont été simulées pour ce fantéme de flux de bulles. Un exemple de fantdme de
flux de bulles est visible Figure 49d-e).
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2.4 Exportation des données

Une fois le fantdme de flux de bulles simulé via Houdini, la position des bulles pour chaque frame
est exportée sous forme de matrice 3D. Cette matrice a pour taille le nombre de bulles par frame, le
nombre de frames simulées et 6 parameétres caractérisant une bulle, cf. Figure 50. Ces 6 attributs sont
les trois coordonnées de I'espace de la position, les trois amplitudes de la vitesse instantanée de la
bulle projetée sur les vecteurs unitaires du repere cartésien, et I'indice de la bulle. Pour chaque bulle
générée via Houdini un indice de bulle unique est créé. Une bulle garde son indice toute la durée de
savie. Ce parametre est trés intéressant pour la suite du pipeline afin d’évaluer par exemple la qualité
des algorithmes de tracking par exemple. Les unités des attributs exportés sont le millimetre pour les
positions des bulles et le millimétre par frame pour les vitesses.

Indice de la bulle

Positions
. = S

Vitesses

N° bulle

Figure 50: Schéma des données du fantome de flux de bulles exportées en sortie du logiciel Houdini

3 Simulations de I'acquisition des images au cours du temps

Nous allons maintenant aborder la seconde partie du pipeline de simulation, qui concerne la
simulation des images ultrasonores d’'un fantéme de flux de bulles. Nous expliciterons les méthodes
de simulations des RF et de beamforming en partie déja vues dans le précédent chapitre 2. Puis nous
comparerons les 3 Doppler de puissance issus de I'imagerie du fantdme de flux de bulles du réseau
vasculaire réel (cf. partie 2.2), en contexte transcranien, de 3 types de sonde composées de petits
éléments, larges éléments sans et avec lentilles.

3.1 Modélisation de sondes échographiques et séquences d’émissions

Avant de simuler les signaux RF, la modélisation des sondes échographiques ainsi que leur
séquence d’émission sont effectuées via la toolbox Field II [21,22] sur Matlab. Les 3 sondes
échographiques modélisées sont les mémes qu’au chapitre 2. Ainsi les trois matrices composées
respectivement de 256 petits éléments de diametre A/2, de 256 larges éléments de diametre 4A sans
lentille et avec lentilles sont modélisées avec les mémes méthodes décrites au Chapitre 2 partie 3.2.
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TABLEAU 3
PARAMETRE Valeur
Fréquence centrale 1 (MHz)
Bande passante 66%
Nombre de cycle 2
Vitesse du son du milieu d’imagerie (c) 1480 (m.s™")
Longueur d’onde(}) 1.5 (mm)
Diamétre petit élément (1/2) 0.75 (mm)
Diametre large élément (41) 6 (mm)
Diametre large ¢lément convexe (41) 6 (mm)
Courbure relative de 1’élément convexe (k) 64.5%
Apodisation Tukey, r=1/3
Taille de I’échantillonnage spatial des éléments 150 (um)
Fréquence d’échantillonnage 4 (MHz)

Tableau 3: Paramétres de simulation FieldIl

Pour rappel, les larges éléments avec lentilles divergentes sont modélisés par des larges éléments
courbés sur Fieldll. Le tableau 3 rappelle les différents parameétres de simulation des signaux RF et
de la modélisation des différentes sondes utilisées.

La séquence d’émission programmée pour les 3 sondes est la séquence ultrarapide d’émission
par ouverture synthétique ou 9 éléments distincts de la sonde émettent successivement (9 tirs) et
dont la méthode est détaillée au chapitre 2 partie 4.1.

3.2 Une Imagerie numérique frame par frame

Les données du fantome de flux de bulles sont importées sur Matlab dans le format décrit partie
3.2. Pour chaque frame, les positions des bulles définissent la position des diffuseurs ponctuels a
imager via Fieldll. Ainsi, pour une frame donnée, 200 bulles sont imagées par les 9 différentes
émissions de la séquence utilisée. Ainsi 9 x 256 RFs sont simulés (9 tirs pour 256 éléments en
réception) pour une frame. Comme dans le chapitre précédent, nous modélisons la perte d’énergie
par le double passage du crane par une atténuation de -20dB des amplitudes des signaux RF. La
pression transmise est également fixée a 1MPa et un bruit blanc de pression équivalente a 100Pa est
ajouté aux signaux RF, cf. chapitre 2 partie 4.3.1.

Pour chaque émission, les signaux RF sont utilisés pour reconstruire une image 3D sur un volume
de 10x10x10cm3 subdivisé en voxels de 750x750x750ums3, a I'aide d'un algorithme de delay and sum
3D avec correction du retard pour les éléments courbés (cf. chapitre 2, partie 3.4.1). Le coherent
compounding est finalement réalisé en additionnant de maniere cohérente les 9 images pour obtenir
I'image finale, cf. Figure 51. Pour chaque frame composant les données du fantome de flux de bulles,
la méthode précédemment décrite est réitérée.

Le nombre d’émissions dans la séquence d’émission ainsi que la profondeur d’imagerie
définissent la cadence d’imagerie. Pour 9 émissions imageant a 10cm de profondeur, notre cadence
d’imagerie est fixée a 500Hz.
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N° élément
___>

Q@
=)
Kol
=
Image 3D
finale
Données du :
fantome de ilng'a“%ses?;(l))npar y
flux de bulles Signaux RF Y
simulés avec Fieldll Beamforming

Figure 51: Schéma de méthode de la simulation d’'une image B-mode pour X frames du fantome de flux de bulles

3.3 Doppler de puissance de bulles et comparaison des matrices

Le fantome de flux de bulles du réseau vasculaire réel est imagé avec les trois différentes sondes
composées de petits éléments, larges éléments et larges éléments divergents. Pour chaque sonde, le
Doppler de puissance est calculé sur les 2000 frames du fantéme.

Le Doppler de puissance obtenu pour la matrice composée de petits éléments est affiché Figure
52a). On peut observer un niveau de bruit élevé et diffus dans le volume d’imagerie supérieur a -10dB.
Grace a l'accumulation des frames, on peut néanmoins distinguer quelques vaisseaux du réseau
vasculaire.

Le Doppler de puissance obtenu pour la matrice composée de larges éléments est affiché Figure
52b). Comme vu précédemment dans le chapitre 2, la qualité d'imagerie n’est pas optimale : les
vaisseaux apparaissent flous et des taches d'imagerie d’amplitude supérieure a -5dB correspondant
aux lobes de réseau occupent une trés grande partie du volume, occultant les vaisseaux du réseau
vasculaire.

Le Doppler de puissance obtenu pour la matrice composée de larges éléments divergents est
affiché Figure 52c). L’image fait apparaitre distinctement les vaisseaux du réseau vasculaire. Quelques
lobes d’'imagerie d’amplitude supérieur al0dB persistent.
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A5 0

Amplitude (dB)

Figure 52: Comparaison des Doppler de puissance d’un fantéme de flux de bulles, de 3 différentes sondes composées
respectivement de petits éléments a), de larges éléments plats b), et de larges éléments divergents c).

4 Validation du systeme d’'imagerie avec intégration du traitement de
post-processing de super-résolution.

Cette nouvelle partie s’intéresse au dernier bloc du pipeline qui traite des techniques de
microscopie par localisation. Cette partie reprend les images B-mode simulées en contexte
transcranien obtenues via le bloc du pipeline précédent (partie 3).

Nous rappellerons dans un premier temps les techniques de localisation pour I'ULM et
expliciterons la méthode. Dans un deuxiéme temps, les cartes de densité ULM du fantome de flux de
bulles du réseau vasculaire réel, obtenues avec les 3 sondes différentes précédemment étudiées,
seront comparées. Cette comparaison nous permettra de déterminer la capacité d’'imagerie ULM des
3 différentes sondes en contexte transcranien. Finalement, nous nous concentrerons sur la sonde a
larges éléments divergents. Le fantdme synthétique de flux de bulles réaliste sera utilisé, les
techniques de localisation et de tracking seront employées pour déterminer les performances ULM
du nouveau concept de sonde.

4.1 Localisation de bulles

4.1.1 Méthode de localisation 3D

A partir des images B-mode obtenues précédemment (cf. partie 3), la détection des bulles est
effectuée a I'aide d'un algorithme standard de microscopie par localisation ultrasonore (ULM) [7,16].
Une interpolation 3D utilisant un ré-échantillonnage de Lanczos est réalisée pour doubler
I'échantillonnage spatial. Les maxima locaux sont détectés dans l'image en utilisant la fonction Matlab
imregionalmax avec 26 comme parametre de connectivité. Seuls les maxima locaux supérieurs a -
17dB sont conservés. Ensuite, pour chaque maximum local, une corrélation gaussienne est réalisée.
La fonction gaussienne 3D est adaptée a la taille de PSF (propre a la sonde étudiée), pour une
profondeur de 5cm. Seules les positions pour lesquelles le coefficient de corrélation est supérieur a
0,5 sont considérées comme des microbulles. Enfin, une interpolation paraboloide 3D du centre de la
bulle a été calculée. Apres la localisation, les positions des bulles déterminées sur 'ensemble des
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frames sont accumulées et 3 cartes de densité sont établies pour les différentes sondes. Le volume de
reconstruction pour I'accumulation est de 10x10x10cm3, subdivisé en voxels de 150x150x150puma3.

4.1.2 Evaluation des capacités d'imagerie ULM des différentes sondes

La capacité d'imagerie ULM des 3 différentes sondes est évaluée sur leur capacité a localiser les
positions des bulles du fantéme de flux de bulles du réseau vasculaire réel. Pour chaque image, la
position évaluée par l'algorithme de localisation est comparée a la distribution des « bulles réelles »
définie dans la simulation Houdini (a la sortie du premier bloc du pipeline, cf partie2.4). Pour chaque
frame, si la position trouvée ne correspond pas a une position de « bulle réelle » avec une précision
de A/2, la position trouvée est considérée comme un faux positif. Le pourcentage de bulles
correctement détecté par frame ainsi que le pourcentage de faux positif (parmi les positions trouvées)
par frame sont déterminés. L'écart-type des microbulles correctement localisées au cours des
différentes frames est également calculé.

4.2 Comparaison d’'imagerie ULM de différentes sondes

Le fantome de flux de bulles du réseau vasculaire réel, simulé avec le logiciel Houdini (cf. partie
2.2), a été utilisé pour générer les images B-mode en contexte transcranien avec les 3 différentes
sondes; composées respectivement de petits éléments, larges éléments et larges éléments courbés
(cf. partie 3). Un algorithme d’'ULM 3D a été utilisé pour localiser la position des bulles comme
expliqué dans la section 4.1.1. En cumulant la position des bulles sur les 2000 frames simulées, une
carte de densité du fantéme vasculaire est générée pour les trois sondes Figure 53.

La Figure 53a) présente la carte de densité de référence obtenue en accumulant les positions de
bulles du fantdme de flux. Les cartes de densité des sondes matricielles composées de petits éléments,
de large éléments et larges éléments divergents sont présentés respectivement Figure 53b), c) et d).

Les performances de détection des bulles sont évaluées pour les différents réseaux matriciels et
sont rassemblées dans le tableau 4.

Pour le réseau matriciel a A/2 éléments, seulement 7% des microbulles sont correctement
localisées. Les bulles détectées sont principalement localisées pres de la sonde entre 2.5cm et 4cm de
profondeur en raison d'un SNR faible.

Concernant le réseau matriciel a larges éléments, 10% des microbulles sont détectées avec
précision. Les bulles sont principalement situées en dessous de 6 cm de profondeur. La partie du
réseau vasculaire proche de la sonde n’est pas visible en raison d’'une absence de détection de bulles.
Les larges éléments sont trés directifs et les angles relatifs a de faibles profondeurs sont trop larges
pour permettre une bonne qualité de focalisation nécessaire pour pouvoir imager les bulles. Cet effet

TABLEAU 4
S U Microbulles Ecart-type Fai ositif
- X
ONDE UTILISEE correctement détectées P wxp
Petits éléments (A/2) 7% 2.0% 3%
Larges ¢éléments (41) 10 % 2.2% 74%
Larges ¢éléments divergents (41) 93% 2.7% 0%

Tableau 4: Quantification de la précision de localisation.
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peut étre observé dans les 6 premiers centimetres de la Figure 45d) en fin de chapitre 2. Enfin, un
grand nombre de bulles détectées se sont avérées étre des faux positifs (74%).

Pour le réseau matriciel a larges éléments divergents, pres de 93% des bulles sont correctement
détectées avec moins de 1% de faux positif. La carte de densité Figure 53d), en la comparant avec la
référence Figure 53a), révele I'ensemble du réseau vasculaire avec ses vaisseaux de diameétre allant
de 1,4 mm a 200 pm.

ndeur
N

\ T~_Profol

\

" Density (voxel-1)
0 N 300

Figure 53: Carte de densité 3D de microscopie par localisation ultrasonore (ULM) de 2000 images du fantéme de
flux de bulles d’un réseau vasculaire réel, utilisant différentes sondes matricielles 2D composées de 256 éléments.
(a) Carte de densité de référence issue du fantéme de flux de bulles simulé. Carte de densité ULM obtenue avec les
réseaux matriciels composés de petits éléments de diametre A/2 éléments (b), de larges éléments plats de diametre
4A (c) et de larges éléments divergents de diamétre 4A (d).
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4.3 Quantification des performances ULM du systeme d’imagerie

Nous utilisons dans cette sous-partie le fantdme synthétique de flux de bulles réaliste pour
déterminer les performances ULM de la sonde multi-lentilles a larges éléments. Les différentes étapes
du pipeline sont effectuées : les 5000 frames simulées du fantéme, comprenant chacune 200 positions
de bulles, sont utilisées pour générer les 5000 images B-mode au cours du second bloc du pipeline
(cf. partie 1.4, Figure 46).

4.3.1 Méthode de tracking

L'algorithme de tracking est implémenté a la suite de la localisation dans le pipeline. Il fait
correspondre les positions des bulles entre les images successives avec une vitesse maximale de bulle
de 410mmy/s. Seules les positions suivies sur au moins 3 images sont conservées. Apreés la localisation
et le suivi des bulles, les positions de bulles sont accumulées et les vitesses moyennées, sur toutes les
frames, dans un volume de 10x10x6cm3 (2cm a 8cm de profondeur), subdivisé en voxel de
150x150x150um?>. La carte de densité et de vitesse du fantdme synthétique de flux de bulles réaliste,
imagé avec la sonde a larges éléments divergents sont ainsi obtenues.

4.3.2 Méthodes de quantification

Pour quantifier la précision de localisation des bulles, nous comparons la position réelle des
bulles avec les positions trouvées avec la méme méthode que celle décrite dans la section 4.1.2. Les
quantifications de bulles correctement détectées et le pourcentage de faux positif parmi les bulles
détectées sont évaluées avant et apres avoir effectué 'algorithme de tracking. Nous avons également
évalué la moyenne et I'écart-type de 'erreur de localisation apres tracking.

Les diametres de deux vaisseaux de génération 4 et génération 8 sont mesurés. Ces vaisseaux ont
un diameétre réel de 1.5mm et 595um sur Houdini. Les mesures ont été faites sur deux projections
moyennées, orthogonales aux axes des vaisseaux. Une épaisseur de 3.75mm (25 voxels) est
moyennée pour le vaisseau de génération 4 et 6.75mm (45 voxels) pour le vaisseau de génération 8.
La mesure du diamétre des vaisseaux est faite a 20% de la hauteur du maximum de densité sur la
projection. De méme, deux projections moyennées de la carte de vitesse sont calculées pour ces deux
mémes vaisseaux. Le profil des vitesses est évalué sur ces deux projections. La vitesse moyenne et
I'écart-type au centre des deux vaisseaux sont calculés. Les vitesses moyennes au centre sont
compareées avec celles simulées sur Houdini.

4.3.3 Evaluations des performances du systeme d’imagerie du concept de sonde
multi-lentilles a larges éléments

Apres avoir simulé les images B-mode en contexte transcranien du fantome synthétique de flux
de bulles réaliste, avec la sonde a larges éléments divergents, les algorithmes d’'ULM précédemment
décrits nous ont permis d’obtenir les cartes de densité et de vitesse Figure 54 a) et b). On peut
observer le fantdme dans son entiéreté. On peut remarquer que le plus gros vaisseau proche de la
sonde (~2cm de profondeur) est plus « clairsemé » que le reste du fantéme.
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TABLEAU 5
Microbulles correctement détectées Faux positif
QUANTIFICATION DE LOCALISATION
Moyenne Ecart type Moyenne Ecart type
Avant I’algorithme de tracking 78 % 3% 8 % 4%
Apres I’algorithme de tracking 74 % 3% 1% 1%

Tableau 5: Quantification de la capacité de localisation.

Le Doppler de puissance des 5000 frames est présenté Figure 54 c). On peut observer une grande
partie du réseau vasculaire synthétique. Cependant, les plus petits vaisseaux aux extrémités du
fantome sont de faibles amplitudes (~-15dB) et des artéfacts d’'imagerie, d’amplitudes < -10 dB,
demeurent au centre du volume d’'imagerie. Ces artefacts sont liés aux lobes de réseau. Ces derniers
disparaissent complétement lorsque les techniques d’'ULM sont appliquées, Figure 54 a) et b). Par
ailleurs, on peut voir distinctement les plus gros vaisseaux proches de la sonde. Ainsi, le caractére
épars des gros vaisseaux sur les cartes de densité et de vitesses Figure 54 a) et b) serait d’avantage
lié a un défaut des algorithmes de localisation et de tracking qu’'un probléme d’imagerie pur.

Les quantifications globales sur la localisation des bulles ont montré que 78% des bulles ont
correctement été localisées avant tracking et 74% apres tracking. Par ailleurs 8% de faux positif sont
comptabilisés parmi les positions trouvées par I'algorithme de localisation avant tracking, contre 1%
apres tracking. Les différentes valeurs sont regroupées dans le tableau 5. Malgré un léger filtrage de
4% sur les bulles correctement détectées, I'algorithme de tracking permet ici de réduire de 8% a 1%
le nombre de faux positifs.

L’écart de position entre les bulles correctement détectées et leur position réelle est de 115um
en distance absolue. Les différents écarts de position en distance 3D et selon les trois coordonnées de
I'espace sont regroupés tableau 6.

La Figure 54 d) montre une projection de la valeur maximum de la carte des vitesses sur le plan
latéral. On peut apprécier qualitativement les profils de distribution de vitesse de Poiseuille, ainsi que
la décroissance attendue des vitesses moyennes des gros vaisseaux aux petits vaisseaux.

Nous avons procédé a la quantification des diameétres et des vitesses centrales de deux vaisseaux
notés « 1 » et « 2 » sur la Figure 54 d). La projection de la moyenne des vitesses sur la section de ces
deux vaisseaux ainsi que leur profil de vitesse sont présentés Figure 54 e). On retrouve bien la
distribution des vitesses paraboliques de Poiseuille. Nous avons mesuré un diametre de 1.4mm pour
le vaisseau 1 et 600pum pour le vaisseau 2, soit un écart relatif de 7% et 4% respectivement avec les
diametres modélisés sur Houdini (1.5mm et 595 um). La vitesse au centre du vaisseau est mesurée a
180mm/s (écart-type de 12mm/s) et 71mm/s (écart-type de 7mm/s) respectivement pour le
vaisseau 1 et 2. L’écart relatif de la vitesse centrale mesurée par rapport a celle simulée sur Houdini
estde 13 et 14% respectivement pour le vaisseau 1 et 2.

TABLEAU 6
. Erreur sur 1’axe Erreur sur 1’axe Erreur sur 1’axe
Distance 3D , , .
latéral x latéral y vertical z
Moyenne 115 pm 0 pm 0 pm 0 pm
Ecart-type 90 pm 80 pm 70 pm 100 pm

Tableau 6: Ouantification de la nrécision de localisation.
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Figure 54: Evaluation de performance d'imagerie ULM du concept de sonde multi-lentilles a larges éléments. Carte
de densité a), carte des vitesses b) et Doppler de puissance c), du fantéme synthétique de flux de bulles réaliste. d)
Projection du maximum sur le plan latéral de la carte de vitesse, avec agrandissement matérialisé par le rectangle
en pointillé blanc sur la figure b). e) Projection moyennée orthogonalement de deux vaisseaux 1) et 2) représentés
sur la figure d), avec leur profil de vitesse correspondant.
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5 Discussion

Dans ce chapitre, nous avons validé les capacités et les performances d’imagerie ULM
transcranienne de notre nouveau concept de sonde multi-lentilles a larges éléments via un pipeline
de simulation. Nous avons comparé les capacités ULM transcranienne de 3 sondes composées de
différents éléments (petits, larges avec et sans lentille). Cette comparaison a été établie a I'aide d'un
fantome de bulles généré a partir d’'une image réel de réseaux vasculaire 3D sur Houdini. Il s’est avéré
que seule la sonde multi-lentilles permettait d'imager le réseau vasculaire dont le diametre des
vaisseaux est compris entre 200pum et 1.4mm. Plus de 93% des bulles ont été correctement détectées
(contre 7 et 10% pour les autres sondes).

Afin d’éprouver les performances d’imagerie ULM de notre nouveau concept de sonde, un
fantome synthétique de flux de bulles réaliste a été simulé sur Houdini. Un intervalle important de
vitesse a été simulé (entre 0 et 415mm/s) dans un réseau vasculaire dont les diamétres de vaisseau
varient de 595 pm a 3mm. L’'imagerie ULM de ce fantdme est remarquable : les cartes de vitesse
retranscrivent les distributions de vitesse de Poiseuille ainsi que la diminution attendue des vitesses
des gros aux petits vaisseaux. La précision de localisation ULM de notre systéme d’imagerie est
mesurée en moyenne a 115um soit 1/13 longueur d’onde.

Pour réaliser cette étude, nous avons développé un pipeline de simulation pour le
développement de nouveaux concepts sur les systémes imagerie ULM, transposable a d’autres
projets. Nous allons revenir sur les différents blocs de ce pipeline lors des discussions qui suivent,
avec comme fil conducteur la validation de notre nouveau concept de sonde multi-lentilles a larges
éléments.

5.1 Simulation de flux de bulles sur Houdini : 1¢r bloc du pipeline de
simulation

La simulation de flux de bulles s’avere tres puissante en termes de possibilités et de relative
simplicité de mise en en ceuvre grace au logiciel gratuit Houdini.

Les fantémes dynamiques modélisés avec le logiciel Houdini promettent de fournir des
informations importantes pour les applications ULM. Les parametres tels que le nombre de particules,
la longueur du tube, le diameétre du tube, la vitesse des particules et les lois hydrodynamiques sont
entiérement réglables. Le logiciel donne accés aux positions des particules ainsi qu'aux vitesses
instantanées a chaque image définie par l'utilisateur. Ces données sont particulierement utiles lors
des évaluations de performance ULM des différents systémes d'imagerie utilisés.

Dans ce chapitre, deux types de fantome ont été générés. Le premier fantdme repose sur une
image 3D de réseau vasculaire réel. Cette méthode, de génération de fantome de bulles a déja été
réalisée par Belgharbi et al. [11]. Néanmoins, nous proposons avec Houdini une maniere plus simple
et intuitive pour générer un fantome de flux de bulles : grace a aux fonctions paramétrables, a la
programmation procédurale et a la visualisation 3D disponibles du logiciel d’'Houdini. Nous n’avons
pas implémenté la distribution des vitesses de Poiseuille ni la loi de conservation de débit sur ce
fantébme, car nous n’avions pas besoin d'un flux de bulles réalistes pour valider la capacité de
localisation ULM des 3 différentes sondes. Néanmoins, il aurait été possible d'implémenter trés
simplement le profil de vitesse de Poiseuille comme cela a été réalisé sur la génération du deuxiéme
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fantome. En revanche, 'implémentation rigoureuse de la conservation de flux est beaucoup plus
compliquée a mettre en place dans ce type de fantdme. Une modélisation graphique (graph model)
sur la hiérarchie des embranchements des différents vaisseaux de réseau vasculaire réel serait alors
nécessaire. Ces modélisations ont été faites dans les travaux de Belgharbi et al. [11] notamment a
I'aide des travaux de Damseh et al. [23,24], mais restent néanmoins tres complexes a adapter a notre
projet.

La génération de fantdmes synthétiques nous permet de nous affranchir des complexités
précédemment mentionnées. La génération du fantome par L-systeme nous donne déja acces au
graphique hiérarchisé du réseau vasculaire. Nous avons alors pu simuler un fantdéme 3D de flux de
bulles réaliste avec conservation du flux et incorporation des distributions de vitesse de Poiseuille.
Le caractére fractal de I'architecture et pseudo-aléatoire du réseau vasculaire synthétique rappelle
les réseaux vasculaires réels. La génération de ce type de fantdbme pourrait étre étendue a une
modélisation de réseaux vasculaires complets artere/veine plus complexe. Nous pouvons notamment
citer les récents travaux remarquables du groupe d’ Andreas Alinninger [25,26] qui génerent des
réseaux vasculaires complexes tres réalistes d’organe entier. Ces travaux pourraient trés bien étre
transposés sur Houdini pour générer des fantdmes de flux de bulles plus complexes.

Une possibilité intéressante qui pourrait étre implémentée sur Houdini serait 'ajout d’artefacts
de mouvement dus a la pulsatilité ou a la respiration, souvent présents dans les expériences in vivo
d’ULM. On pourrait alors valider les algorithmes qui permettent de les corriger. Différentes stratégies
telles que la corrélation croisée de phase [27] ou le speckle tracking en 3D [28] peuvent étre
envisagées pour résoudre les mouvements complexes a plusieurs échelles qui peuvent se produire
pendant I'acquisition des images.

Les bulles ont été générées de maniere aléatoire dans le réseau vasculaire avec une durée de vie
relativement courte afin d’'imager plus de bulles en un nombre restreint de frames pour accélérer la
simulation d’imagerie. Cette fonctionnalité peut néanmoins étre désactivée et les bulles peuvent étre
générées sur une ou plusieurs « sections sources » pour simuler un écoulement plus proche de la
réalité. L'utilisateur pourrait alors simuler le temps nécessaire d’imagerie en fonction de la
concentration de bulles injectées pour pouvoir imager avec suffisamment de résolution un réseau
vasculaire de référence par exemple[14].

Nous implémenterons dans de futurs travaux de nouvelles fonctionnalités sur Houdini, pour
pouvoir proposer différentes simulations de problemes rencontrés en imagerie ULM : comme les
artefacts de mouvement [29,30] par exemple.

5.2 Simulation des images B-modes : 2¢me bloc du pipeline de
simulation

L’'importation des positions de bulle pour différentes frames, nous a permis de simuler les images
B-mode de fantome de flux de bulles, avec différentes sondes échographiques. Les signaux RF
rétrodiffusés par les bulles et enregistrés par les transducteurs de la sonde ont été simulés sur Matlab
via la toolbox Field Il [21,22]. Fieldll est un outil tres reconnu dans la communauté scientifique en
imagerie médicale par ultrason. Une grande diversité de sondes 1D/2D, convexe, biconcave, RCA,
sparse, etc. peuvent étre modélisées via Field 1. De nombreux exemples de code sont disponibles sur
le manuel d’utilisation de Fieldll. De méme, il est possible de simuler tout type d’émission, nous avons

99



Chapitre 3 : Fantomes numériques dynamiques & ULM 3D

déja vu au cours de ce chapitre et du précédent 3 types de séquence d’émission : par onde plane, par
onde divergente et par ouverture synthétique partielle. Les émissions codées [31,32] peuvent
également étre modélisées.

L’acces aux signaux RF nous a permis d'implémenter I'atténuation de I'énergie au double passage
du crane ainsi qu'un bruit blanc de pression équivalent a 100Pa caractéristique des éléments en
céramique piézoélectrique [33]. Ces caractéristiques sont ajoutées pour chaque élément de la matrice
2D simulée. De méme, il nous est possible d’ajouter des retards de phase pour chaque élément. On
pourrait alors simuler une aberration réaliste de 'onde ultrasonore au passage du crane avec des
variations d’amplitude et des variations de retard de phase directement modélisées sur différents
éléments de la matrice 2D. Il pourrait alors étre intéressant d’évaluer différents algorithmes de
correction d’aberration. Ces aberrations, dites en écran de phase sont rencontrées a basse fréquence
(<2-3MHz). Pour des fréquences plus élevées, des diffusions multiples au sein de I'os du crane
peuvent avoir lieu, et leur modélisation ne pourra pas étre modélisée via Field II. On pourra alors
remplacer ce bloc de « simulation Fieldll » dans le pipeline par d’autres toolbox comme K-wave [34]
ou autre logiciel de simulation. Dans notre étude, les aberrations n’ont pas été modélisées, car elles
sont limitées a basse fréquence (1MHz) et peuvent étre corrigées par des algorithmes relativement
simples d'implémentation, comme cela a été réalisé dans I'étude clinique de Déméné, Robin et al.
[15,35-37].

Le probleme d’aberration et l'implémentation d’'une correction sera néanmoins traité dans le
prochain chapitre.

Nous avons par la suite implémenté notre algorithme de reconstruction d’image B-mode. Nous
avons notamment adapté les lois de délai afin d’ajouter une correction pour le cas des larges éléments
divergents, indispensable pour une focalisation optimale.

Par la suite, nous avons vu la comparaison des Doppler de puissance des 3 différentes sondes
composées de petits éléments de diametre A/2, de larges éléments de diameétre 42, et de larges
éléments courbés de diametre 4\ modélisant les larges éléments avec lentilles. Une observation
intéressante est a relever pour le cas de la sonde petits éléments. Le fantome de flux commence a étre
discernable malgré le tres faible SNR de 'imagerie B-mode vu dans le précédent chapitre 2 partie
4.3.2. L’intégration des images dans le temps (propre au Doppler de puissance) a fait ressortir le
signal utile du bruit. On peut conjecturer qu’en intégrant sur d’avantage de frames, le fantome de flux
serait alors complétement visible. Néanmoins, en réalité, ce phénomene ne serait pas possible. La
digitalisation des signaux efface les signaux utiles de faible amplitude « noyés » dans le bruit. Et méme
avec l'ajout d'un amplificateur en sortie de sonde (techniquement compliqué, avant digitalisation
pour pallier ce probleme), le faible SNR de la sonde a petits éléments ne nous permettrait pas de
corriger les aberrations liées au passage du crane, ou les artefacts de mouvement nécessaires a la
sommation cohérente des images b-mode en imagerie Doppler de puissance.

L’'imagerie Doppler de puissance avec la sonde a larges éléments n’est pas exploitable car la
cohérence des lobes de réseau continue d’occulter les lobes principaux. Ainsi, des taches d'imagerie
d’amplitude >-5dB occultent les fantdmes de bulle. Les quelques vaisseaux discernables apparaissent
floutés a cause de la mauvaise qualité de focalisation de la sonde a larges éléments (liée a leur
directivité importante).

Pour le cas de la sonde multi-lentilles a larges éléments, le Doppler de puissance révele
I'ensemble du fantome de flux. Ce résultat est encourageant et démontre pour les futures applications
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in vivo qu'il sera alors possible d’utiliser le mode Doppler de puissance avec agent de contraste, pour
placer la sonde dans I'espace par exemple avant d’effectuer les acquisitions ULM.

5.3 Post traitement ULM : 3eme bloc du pipeline de simulation

A la suite des images B-mode simulées, nous avons implémenté des algorithmes d’'ULM
classiquement utilisés par la communauté scientifique [7,16]. La comparaison des positions réelles
des bulles données par le logiciel Houdini et la localisation des positions de bulles sur les images B-
mode obtenues avec les trois différentes matrices (composées de petits éléments, larges éléments
plats et larges éléments divergents) nous ont permis de déterminer leur capacité d’imagerie ULM.

En accord avec les résultats d'imagerie du chapitre 2, partie 4.3, la sonde composée de petits
éléments n’est pas assez sensible pour pouvoir localiser les bulles du fantome de flux dans un contexte
transcranien ou une atténuation importante des ondes ultrasonores par le crane a lieu. Ainsi,
seulement 7% des bulles simulées sont détectées avec la sonde composée de petits éléments. Cette
valeur augmente trés légérement a 10% avec la sonde composée de larges éléments plats. La
mauvaise qualité de sa focalisation, liée a 'importante directivité des larges éléments (cf. chapitre2),
est la cause de la faible détection de bulles et du grand nombre de faux positifs parmi les bulles
détectées (74%). Ces faux positifs sont dus a une mauvaise détection de la position des bulles
(distance absolue entre la position réelle et trouvée > A/2) et a la confusion de 'algorithme entre les
lobes principaux et les lobes de réseau (d’amplitude comparable sur I'image). Notre concept de sonde
multi-lentilles a larges éléments permet de diminuer la directivité des larges éléments et d’'améliorer
la qualité de focalisation de la sonde. Grace a la large surface active des éléments qui augmente leur
sensibilité (par rapport aux petits éléments cf. chapitre2), et grace a 'abaissement de leur directivité
par les lentilles divergentes, nous sommes parvenus a détecter correctement 93% des bulles du
fantome de flux en contexte transcranien, avec quasiment aucun faux positif (<1%).

Au cours cette comparaison de matrice, aucune considération des vitesses du flux n’a été prise
en compte, nous nous sommes arrétés a la simple localisation des bulles. Nous aurions pu générer de
maniere aléatoire les bulles dans le réseau vasculaire et obtenir des résultats similaires. Néanmoins,
le caractére statique du fantome pourrait induire un biais de simulation. Ainsi, nous n’avons pas fait
ce choix, car nous voulions que notre fantdbme de bulle présente un caractere dynamique
d’écoulement, qui est une caractéristique forte de la réalité expérimentale.

Le fantome synthétique de flux de bulles réaliste a ensuite été utilisé pour déterminer les
performances d’'imagerie ULM du nouveau concept de sonde multi-lentilles a larges éléments. Nous
avons alors implémenté un algorithme de suivi de bulles. Pour ce nouveau fantéme, 74% des bulles
du fantdme ont été correctement détectées. Une part importante des bulles non détectées se trouvent
dans les gros vaisseaux, ou le nombre de bulles présentes est plus important que dans les petits
vaisseaux, de méme que l'intervalle d’amplitude des vitesses (0 a 415mm/s dans les gros vaisseaux
contre 0 a 83mm/s dans les plus petits). Le recouvrement des bulles dans I'imagerie B-mode est alors
plus probable dans les gros vaisseaux. Ce recouvrement de bulles fausse la détection. Néanmoins avec
un nombre accru de frames imagées, les gros vaisseaux pourraient apparaitre plus distinctement.

L’algorithme de tracking s’est avéré trés efficace pour filtrer les faux positifs, avec une réduction
de 8% a 1% du nombre de faux positifs détectés a la suite de 'algorithme de localisation. Le filtrage
de l'algorithme de tracking vient du fait que seules les bulles suivies sur au moins 3 frames sont
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gardées. Ce filtrage conduit néanmoins a une diminution du pourcentage de bulles correctement
détecté (diminution de 4%). Si nécessaire, ce filtrage peut trés bien étre supprimé en passant le
parameétre de track minimum a 0.

Les erreurs de localisation sur la position des bulles trouvées comparées aux positions de bulles
réelles nous a permis de quantifier la précision de localisation de notre systeme d’'imagerie. La
moyenne de l'erreur en distance est de 115um soit 1/13 de longueur d’onde. La précision a pu
également étre appréciée sur les quantifications des vitesses centrales et le diametre de deux
vaisseaux. Des écarts de 100um et 24pum (écart relatif de 7% et 4%) ont pu étre mesurés entre les
diametres réels et les diamétres mesurés. Ces résultats sont encourageants, néanmoins les méthodes
de quantification sont fastidieuses et relativement longues a mettre en place. Des outils de
quantification plus automatisés sont souhaitables pour évaluer les performances du systéme
d’imagerie sous étude, sur un plus grand nombre d’échantillons de vaisseaux.

5.4 Perspectives

Nous avons démontré a 'aide de simulations, les capacités et les performances d’'imagerie ULM
3D large champ en contexte transcranien de la sonde multi-lentilles a larges éléments. Ce nouveau
concept de sonde est tres prometteur et pourrait combler un besoin clinique important. Une
validation expérimentale de ce concept de sonde sera étudiée dans le prochain chapitre.

Pour étoffer le pipeline de simulation, nous apporterons dans de futurs travaux des
fonctionnalités supplémentaires pour générer un fantoéme de flux de bulles plus proche de la réalité
notamment avec une densité des vaisseaux plus importantes et une méthode pour générer un réseau
vasculaire complet d’artere/veine.

Le pipeline de simulation proposé dans ce chapitre peut étre étendu a d’autres problématiques
d’imagerie ULM pour tester de nouveaux concepts aussi bien hardware que software. Les algorithmes
basés sur du machine learning ou de grands jeux de données sont nécessaires, pourraient notamment
bénéficier grandement du pipeline de simulation. La comparaison directe entre les positions de bulles
réelles fournies par le logiciel Houdini et les positions de bulles trouvées constitue une fonction de
cotit idéal pour ce type d’algorithme.

6 Conclusion du chapitre

Il a été proposé dans ce chapitre, un pipeline de simulation d’imagerie de microscopie par
localisation ultrasonore. Plusieurs modélisations de fantdme de flux de bulles ont été générées. Nous
avons pu comparer les capacités d'imagerie ULM 3D transcranienne de 3 sondes de méme ouverture
10x10cm? et composés d'un nombre réduit de transducteur : 256. Dans un large volume d’imagerie
de 10x10x10cm3 nous avons prouvé que l'utilisation de larges éléments avec lentilles divergentes
permettait d'imager avec succes plus de 70% des bulles simulées dans les différents fantomes de flux
de bulles simulés. Lors de la comparaison des différentes sondes cela représente environ 10 fois plus
de bulles détectées correctement, avec les larges éléments avec lentilles qu’avec les petits éléments
ou larges éléments sans lentille. Les performances du systeme d’'imagerie avec la sonde multi-lentilles
alarges éléments ont été quantifiées. La précision de localisation est en moyenne de 115um soit 1/13
de longueur d’onde.
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Le fort potentiel pour permettre I'ULM 3D d’organes entiers a travers un milieu fortement
atténuant comme les os a été prouvé par la simulation. A travers cette étude, nous avons proposé un
pipeline facile a prendre en main et d’'une grande diversité pour le test de nouveaux concepts en
imagerie ULM.
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1 Introduction du chapitre

Dans les précédents chapitres nous avons défini les caractéristiques d’'un nouveau concept de
sonde échographique composé de 256 larges éléments de diametre 6mm (4A), muni de multi-lentilles
divergentes. Cette nouvelle sonde pilotée a 1MHz, permettrait d’'imager en transcranien la
morphologie et la dynamique du réseau vasculaire cérébrale en entier, a une résolution d’environ
100um grace aux techniques d’'imagerie de microscopie par localisation ultrasonore (ULM).

Dans ce chapitre, nous proposons de valider les résultats obtenus par simulation dans les
précédents chapitres et plus particulierement a prouver expérimentalement les capacités d'imagerie
de la sonde larges éléments multi-lentilles pour la microscopie de localisation ultrasonore, large
champ et transcranienne. Pour y parvenir, nous avons construit et étudier un prototype de sonde
matricielle 2D a 16 éléments. Nous avons comparé les performances acoustiques de petits et larges
éléments avec et sans lentille acoustique. Une étude a d’abord été réalisée sur un élément
piezoélectrique unique dit « élément individuel» puis les performances des matrices 2D utilisant les
différents types d’éléments ont été comparées. Leurs performances ont été appréciées a travers une
étude de champs de pression focalisée et en comparant leur point spread function (PSF).

Nous nous sommes ensuite concentrés sur la matrice multi-lentilles a larges éléments. Des
expériences d'imagerie ULM in vitro ont été effectuées dans un premier temps. Nous avons imagé en
espace libre puis derriere un crane humain des tubes contenant des microbulles. Finalement, une
expérience ex vivo sur un cceur de cochon perfusé a été réalisée pour tenter d'imager avec les
techniques d’'ULM le réseau vasculaire coronarien.

2 Fabrication du prototype de sonde multi-lentilles a larges éléments
2.1 Construction d’'une matrice 2D

2.1.1 Approche expérimentale

Dans cette étude expérimentale, notre approche a été similaire a celle suivie dans le chapitre 2.
Afin de limiter 'absorption dans les tissus et de limiter I'atténuation a travers les os, nous avons choisi
des transducteurs de fréquence centrale fc=950kHz (bande passante de 50% a -6db en amplitude)
déja présents au laboratoire. A l'origine, ces transducteurs avaient été fabriqués par I'entreprise

(a) (b) (c) (d) =
Fe=1MHz 4 ‘ ‘ ‘ ‘ /m

a7mm
=47\

Figure 55: Transducteur et schéma d’utilisation. a) Photo d’un élément piézoélectrique utilisé dans la conception
du prototype de sonde 2D. b) Schéma d’un transducteur large (rectangle bleu) qui émet une onde treés directive . c)
Schéma de la modélisation du petit élément avec le diaphragme (rectangle violet) apposé sur le large transducteur
permettant a l'onde de diverger. d) Schéma d’un large élément avec une lentille acoustique (orange).
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Imasonic et avaient été congus pour étre assemblés dans une sonde hémisphérique pour des
chirurgies non-invasives de focalisation ultrasonore de haute intensité (HIFU), a travers la boite
cranienne [1]. Ces transducteurs sont circulaires et ont une grande surface active de 38.5mm? pour
un diametre de 7mm (4.7A). Une photo de ce transducteur est affichée Figure 55a). Dans les chapitres
de simulation précédents nous avions défini le diameétre du transducteur a 44, ici, le diametre est
légérement supérieur, mais répond au critere d’élément de large surface active et de champ
acoustique directif pour cette validation expérimentale.

Les mémes transducteurs ont été utilisés pour comparer les différents cas : petits et larges
éléments avec et sans lentille. Une couche additionnelle multi-diaphragmes amovible est déposée
devantles larges transducteurs pour modéliser les petits éléments, Figure 55c). De méme, une couche
multi-lentilles amovible peut étre déposée devant les larges transducteurs pour modéliser les larges
éléments avec lentilles divergentes, Figure 55d).

2.1.2 Caractéristiques de la matrice et adaptation d'impédance électrique

Le prototype de sonde matricielle 2D a été réalisé en assemblant 16 transducteurs de large
surface (Imasonic, fc=950kHz, diamétre = 7mm) vus précédemment partie 2.1.1. Ces 16
transducteurs ont été assemblés selon un motif hexagonal pour maximiser la compacité, Figure 56a-
b). A cause de la structure métallique entourant les éléments la distance inter-élément (centre a

S
&
a\

B
B

L

\
-r g

———
/

9,2mm pitch

Figure 56: Design et construction de la matrice 2D a 16 éléments. a) Photo de la sonde 2D a 16 éléments (4x4). b)
Plan de I'assemblage des éléments selon un motif hexagonal. c) Photo de I'adaptation d’impédance reliée a la sonde
et directement branchée sur le scanner ultrasonore.
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centre) est de 9.2mm soit 6.1A. Cette distance est 50% plus élevée que celle définie dans les chapitres
de simulation précédents (41). Cette différence est relativement importante et devra étre prise en
compte dans l'interprétation des résultats de ce chapitre.

L’assemblage est fait avec 'aide de piéces imprimées en 3D, et I'étanchéité de la sonde est
réalisée en coulant du silicone a I'intérieur du boiter de la sonde. Les transducteurs sont connectés a
un circuit électrique permettant de faire une adaptation d'impédance électrique de la sonde, Figure
56c¢), et le branchement sur un scanner échographique Vantage (Verasonics).

L’adaptation d'impédance permet de maximiser la puissance électrique transférée du scanner
vers la sonde (émission), mais aussi de la sonde vers le scanner (réception). L'impédance est dite
adaptée parfaitement lorsque I'impédance de la charge est le complexe conjugué de I'impédance de
la source. L'impédance du scanner Vantage est de 8 Ohm en émission (convention source), et de 115
Ohm en réception (convention charge). L’adaptation ne peut donc étre satisfaite pour les deux cas, et
nous avons donc fait un compromis entre I'émission et la réception. Une inductance en série de 47uH
et une capacité de 330pF en paralléle ont été ajoutées (circuit LC), pour chaque élément de la sonde
afin de ramener leur impédance de 200 - j500 Ohm (£20Q) a 80 +j30 Ohm (+5Q selon le transducteur)
ala fréquence d’1MHz. Les impédances ont été mesurées dans la bande passante des transducteurs,
de 500kHz a 1,5MHz, a I'aide d’un analyseur de réseau, Figure 57.
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Figure 57: Adaptation d'impédance de la sonde matricielle a 16 éléments. Impédance (réelle en haut,
imaginaire en bas) d’un seul transducteur sans adaptation (courbe bleue), et avec adaptation
d’impédance (courbe rouge).
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2.2 Couches additionnelles amovibles devant la matrice : Diaphragmes

Comme évoqué quand la partie 2.1.1 nous avons modélisé les petits éléments en apposant une
matrice de diaphragmes sur les larges transducteurs. Ceux-ci sont réalisés a partir d'une plaque de
métal en acier d’ 1mm d’épaisseur suivie d’'une couche absorbante (patte a fixe, UHU GmbH & Co.KG)
de 3,5mm d’épaisseur. Des trous d’1mm de diametre (0.67A) ont ensuite été percées en face du centre
des transducteurs pour réaliser les diaphragmes. La plaque de diaphragme est alors apposée coté
couche absorbante sur les larges transducteurs de la matrice 2D pour modéliser des petits éléments
circulaires d’Imm (0.67A) de diametre, Figure 58b).

Figure 58: Photo des différentes configurations de sondes étudiées. a) Photo de la sonde composée de 16 larges
éléments. b) Photo de la sonde petits éléments ; la couche de diaphragme est apposée sur les larges transducteurs.
c¢) Photo de la sonde larges éléments multi-lentilles ; la couche multi-lentilles est apposée sur les larges éléments.

2.3 Couches additionnelles amovibles devant la matrice : lentilles
acoustiques

2.3.1 Lentille convexe et divergence du champ acoustique

Avant de s’intéresser aux caractéristiques des lentilles divergentes nous allons rappeler dans
cette partie la loi de Snell-Descartes eq.1 et le principe de la lentille convexe. Le but est de déterminer
les parametres des matériaux recherchés pour fabriquer les lentilles divergentes. La Figure 59 illustre
la divergence d’'un rayon acoustique (représenté par des fleches rouges) émis par un transducteur et
réfracté a I'interface de la lentille convexe. Le rayon diverge si la vitesse du son Clentille est supérieure
a la vitesse du son dans le milieu imagé : Ceau. Plus la différence des deux vitesses du son est grande
et plus le champ va étre divergent. En revanche, plus cette différence est grande et plus il est
généralement difficile de limiter la rupture d'impédance entre les deux matériaux. On rappelle que
pour avoir le moins de réflexion a 'interface lentille/eau il faut respecter I'adaptation d'impédance
des deux matériaux, décrite par ’équation 2, ou p est la masse volumique du matériau considéré (cf.
chapitre 1 partie 2.1.1).
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sin(a;) _ sin(ay) [1]
Clentille Ceau
PientilleClentille = PeauCeau [2]

Figure 59 : Principe physique de la lentille convexe divergente

2.3.2 Lentille compound et divergence du champ acoustique

Nous allons également étudier le design de lentille compound introduit par Yang et al. [2],
dans le domaine de la photoacoustique et repris par Engholm et al. [3] pour augmenter le champ de
vue de leur matrice avec adressage lignes colonnes (RCA).

Pour créer la lentille compound un matériau dit «filler », de vitesse du son Cfiller, est mis
directement sur la lentille convexe, cf. Figure 60. La divergence du rayon acoustique (représenté par

les fleches rouges) est d’autant plus forte que Clentille €st supérieure a criller €t que Cfiller €st
inférieure a ceau. La lentille compound permet de réfracter deux fois le rayon acoustique. Le
« pouvoir divergent » de la lentille compound est alors plus important qu’'une lentille convexe
simple [2]. De méme que pour la lentille convexe, on tentera de trouver des matériaux d'impédance
acoustique proche (eq. 5-6), afin de limiter les réflexions aux interfaces.
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PientitteClentille = PrillerCriller [5]

PrilterCritlter = PeauCeau [6]
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g Lentille convexe

Transducteur

Figure 60 : Principe physique de la lentille compound divergente
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2.3.3 Réflexion totale

Pour une application transcranienne on veillera également a la réflexion totale a l'interface du
crane. Si la divergence du champ acoustique est trop importante une partie du champ émis sera
réfléchi. Une partie de I'énergie émise ne sera donc pas transmise a travers le crane.

Ce phénomeéne de réflexion totale est encore une fois prédit par la loi de Snell-Descartes, cf.
Figure 61. L’angle critique Ocritique de réflexion totale est exprimer eq. 7. Cette angle critique dépend
de la vitesse du son dans le crane Cerane €t dans I’eau Ceaw, €st vaut environ 30°.

_ . Ceau
acritique - arCSIH(CcrAne) [7]
a
3 3
3 Onde incidente g Onde réflechie
Ondeincidente\ 91 & >

Eau: Ceau

Interface

Crane: Ccrane Crane: Ccrane

o

a2
Onde réfractée

Figure 61 : Schéma illustrant le phénoméne de réflexion totale d’une onde acoustique a
I'interface entre l'eau et le crdne. Dans le cas de gauche a1 est inférieur a I'angle critique de
réflexion totale, dans le cas de droite a1 est supérieur a I'angle critique de réflexion totale.

2.3.4 Fabrication des couches multi-lentilles

De la méme maniere, le diaphragme des plaques multi-lentilles peuvent étre apposées sur la
matrice 2D a larges éléments, Figure 58c). La plaque constituée de 16 hémispheres, est congue sur un
logiciel de conception assistée par ordinateur (CAO), puis imprimée en 3D avec I'imprimeur Original
Prusa i3 MK3S, en qualité maximale (résolution 50um). L'impression est réalisée en acide
polylactique (PLA) avec une compacité de 100%. Pour obtenir des plaques multi-lentilles de
matériaux différents, un moule est réalisé en silicone pour couler le matériau désiré. Deux époxy
différents ont été utilisés : le Stycast résine 1090SI + le réticulant Catalyst24V (Henkel Locite), et les
deux composants EPO-TEK 301-2 (Epoxy technology). La résine part A et le réticulant part B sont
mélangés avec la proportion en poids de 100:23 (A:B) pour le Stycast et 100:35 (A:B) pour I'Epo-tek,
pendant 3 a 5 minutes. Le liquide est alors placé dans une cloche a vide a 3mbar pour 30 minutes, afin
d’enlever les bulles formées lors du mélange. Le liquide est alors coulé dans le moule en silicone puis
placé al’étuve a 40° pendant 4h puis a température ambiante pendant 24h. Une fois ce délai écoulé la
polymérisation est terminée et les plaques produites sont démoulées facilement grace aux propriétés
d’élasticité et de non-adhésivité du moule en silicone. Trois plaques de multi-lentilles hémisphériques
de 8mm de diametre ont été fabriquées en PLA, époxy Epo-tek et époxy Stycast, cf. Figure 62.
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Figure 62: Photo de différentes couches multi-lentilles. a)Photo de lentilles en PLA. b) Photo de lentilles en epoxy Epo-
tek. c) Photo de lentilles en époxy Stycast, avec une bague en PLA (jaune) pour l'insertion sur la sonde. d) Photo de
lentilles compound (Stycast + silicone), avec une bague en PLA (jaune) pour l'insertion sur la sonde.

Pour la fabrication de la lentille compound, une couche filler en silicone (Elite Double 8, Zermack)
est coulée directement sur une plaque multi-lentilles, décrite précédemment. Initialement liquide, les
deux composants pour former le silicone sont mélangés, avec un ratio 1:1 en poids, dégazés pendant
5 minutes sous cloche a vide a 20mbar, puis directement coulés sur la couche de lentilles en époxy
Stycast. La polymérisation du silicone est tres rapide (10-15min) a température ambiante.

2.3.5 Caractérisation acoustique des matériaux constituant les lentilles acoustiques

Les propriétés acoustiques des matériaux utilisés pour la fabrication des lentilles sont
importantes comme nous I'avons vu partie 2.3.1 et 2.3.2, en particulier la vitesse du son qui détermine
la divergence des rayons acoustiques. La vitesse du son ainsi que I'atténuation des ondes acoustiques
a 1MHz dans les différents matériaux : PLA, époxy Epo-tek, époxy Stycast et silicone Elite double ont
été mesurées en suivant une méthode décrite par Xia et al. [4].

Dans une cuve d’eau, les signaux ultrasonores provenant d’'un transducteur de la matrice 2D ont
été enregistrés a l'aide d'un hydrophone large bande a aiguille (HNC0400, Onda). Entre le
transducteur et 'hydrophone, distant de 30mm, ont été placées successivement 2 plaques d’'un méme
matériau de 6mm et 9mm d’épaisseur. Pour le méme matériau, le signal acoustique ayant traversé
I'épaisseur 6mm est comparé au signal acoustique ayant traversé I'épaisseur 9mm. La différence de
temps de vol At ainsi que la différence d’amplitude A4 liée a la différence d’épaisseur Ad des deux
plaques, sont utilisées pour déterminer le coefficient d’absorption « et la vitesse du son ¢ de chaque
matériau suivant les équations Eq1-2). Les impédances acoustiques des matériaux sont également
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déduites de I’équation Eq3), de la vitesse du son c ainsi que de la masse volumique p donnée dans les
notices techniques respectives des matériaux. Les propriétés acoustiques mesurées sont rassemblées
dans la tableau 7. Les résultats obtenus pour I'époxy Stycast sont proche de ceux trouvés obtenue par
par Xia et al. [4].

cmaterial = M [8]
Ad —c,,,..-At
AA
Qi = 20l0g 10(=2) + a,, [9]
material 2 (Ad) water
Zmateriul: p‘c [10]
TABLEAU 7
, Speed of sound Coefficient d’absorption Impédance acoustique
MATERIAU
(m/s) (dB/cm) (MRayls)
Acide polyamide (PLA) 2250 0.8 2.8
Epoxy (Epo-tek 301-2) 2650 1.5 2.9
Epoxy (Stycast1090SI) 2510 1.3 1.5
Silicone (Elite Double 8) 1000 1-2 1.0

Tableau7: Propriétés acoustiques des matériaux utilisés dans la fabrication des lentilles divergentes.

3 Caractérisation du champ de pression des mono-éléments

3.1 Propriétés acoustiques

Les expériences d’acquisition des champs de pression se font a I'intérieur d’'une cuve d’eau, la
sonde est immergée ainsi qu'un hydrophone large bande a aiguille (HNC0400, Onda) permettant
d’enregistrer la pression au cours du temps. L'’hydrophone est connecté a un oscilloscope
(Handyscope HSS5, TiePie) et la pression est enregistrée avec une fréquence d’échantillonnage de
200MHz. Un transducteur individuel de la sonde est sélectionné pour émettre I'onde ultrasonore. La
sonde est commandée par un scanner Verasonic. 1 cycle de rapport cyclique 0.67 et de fréquence
centrale 1MHz est émis pour chaque configuration (petit élément, large élément avec et sans lentille).
Le contrdleur de puissance en émission (TPC) est réglé au voltage maximal autorisé : 70V. Pour
chaque émission le scanner Verasonic envoie un signal « trigger » a I'oscilloscope pour déclencher
I'enregistrement de pression en méme temps que I'’émission.

L’hydrophone est fixé a une position. La sonde est quant a elle, attachée a des actionneurs et
pilotée par un controleur 3 axes pour pouvoir enregistrer le champ de pression a différents points de
I'espace. Pour chaque position, 10 enregistrements sont réalisés et moyennés. Grace a la symétrie
axiale des éléments, un scan 2D comprenant’axe de I'élément (plan axial) est suffisant pour connaitre
le champ de pression dans I'espace 3D. Ainsi, le champ de pression est enregistré sur un plan axial de
I’élément, avec un pas spatial de 1,5mm. Pour chaque position, le maximum de pression est enregistré.
La carte 2D du maximal de pression est alors interpolée 10 fois pour augmenter la résolution spatiale
de I'image.
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Des champs de maxima de pression sont alors enregistrés pour les différentes configurations :
petit élément, large élément sans lentille, large élément avec lentille PLA, Stycast, Epo-tek et
compound Stycast-silicone. Pour chaque cas, nous avons comparé le maximum de pression a 4 cm de
profondeur sur I'axe de I'élément et hors axe, a 30° par rapport a celui-ci. Les profils de maximum de
pression le long d’'un arc de cercle de 3cm de rayon ont été calculés en utilisant une interpolation 2D,
et la directivité des différents éléments a été quantifiée comme I'angle pour lequel le maximum de
pression est a la moitié du maximum du profil (-6dB).

3.2 Champ de pression des mono-éléments

3.2.1 Différents types d’élément : petit, large élément avec ou sans lentille

Les propriétés acoustiques de 4 éléments différents ont dans un premier temps été étudiées : le
petit élément, le large élément sans lentille, le large élément avec lentille Stycast, et enfin le large
élément avec la lentille compound (Stycast + silicone). Comme chaque élément présente une symétrie
axiale, le champ de pression 3D est invariant par rotation autour de 'axe de I'élément, ainsi nous
comparons les champs de pression dans le plan axial, Figure 63. Le champ de pression émis par le
petit élément de 0.67A de diameétre est tres divergent, quasi-omnidirectionnel, Figure 63a), comparé
au champ de pression émis par le large élément de 4.7A de diamétre, qui lui est collimaté autour de
I'axe de I'élément, Figure 63b). Lorsqu’on ajoute la lentille Stycast devant le large élément, Figure
63c), la directivité du champ acoustique diminue. Cette diminution de la directivité est encore plus
importante lorsque que la lentille compound est utilisée, Figure 63d).

Ces observations qualitatives sur les différents champs de pression sont confirmées par la
quantification de leur ouverture angulaire a -6dB, Figure 63e). Ainsi I'ouverture angulaire du petit
élément est de 75° contre 12° pour le large élément. Avec la lentille stycast apposée sur le large
élement, 'ouverture angulaire passe de 12° a 30° et a 40° lorsque on utilise la lentille compound.

Les pressions absolues ont été mesurées pour les 4 différents types d’élément, sur leur I'axe
(r=4cm, 6=0°) et hors axe (r=4cm, 6=30°). La pression émise dans 'axe par le large transducteur est
170 fois supérieure a celle émise par le petit élément (170kPa vs 1kPa). Lorsqu’on ajoute les lentilles
devant le large élément, la directivité est moindre, I'énergie se répartit plus uniformément dans
I'espace, ainsi la pression dans 'axe est plus faible avec les lentilles (49kPa pour la lentille Stycast et
29kPa pour la lentille compound). En revanche, lorsqu’on regarde hors de 'axe la pression est de
14kPa pour la lentille Stycast et 10kPa pour la lentille compound, contre 5.9kPa pour le large élément
sans lentille, soit environ 2 fois plus avec les lentilles. Les résultats quantitatifs sont regroupés
Tableau 8.

TABLEAU 8
, Pression dans I’axe Pression hors axe ) e
TYPE D’ELEMENT (r=4cm, 6=0°) (r=4cm, 0=30°) Directivité (°)
Petit 1.0 0.61 75
Large 170 5.9 12
Large + lentille Stycast 49 14 31
Large + lentille compound 29 10 40

Tableau8: Comparaison des mesures de maximum de pression, et de I’ouverture angulaire a -6dB de différents éléments.
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Nous avons également enregistré les réponses temporelles des 4 éléments a 4cm de profondeur
etdésaxées de 1cm de I'axe axial des éléments. Ces dernieres sont tracées Figure 63f). Le petit élément
(1), ainsi que le large élément avec la lentille Stycast (3), présente des réponses temporelles
similaires. Les réponses temporelles associées au large élément sans lentille et avec lentille
compound sont plus allongées par rapport aux réponses temporelles précédemment citées,
respectivement a cause d’'ondes de bord, et a des réflexions liées a des désadaptations d’'impédance
de la lentille compound.
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Figure 63: Comparaison de champs de pression de différents types d’élément. Maximum de pression dans le plan
axial d’un élément circulaire de 1mm de diamétre (a), 7mm de diamétre (b), sans lentille, et d’'un élément circulaire
de 7mm de diamétre avec une lentille en Stycast (c), et avec une lentille compound Stycast/silicone (d). (e) Profile
d’amplitude dans le repére polaire centré sur I'élément, de rayon r=3cm. (f) Réponse temporelle, mesurée a 4cm de
profondeur et a 1cm sur l'axe latéral, du petit élément (1), large élément (2), large élément avec lentille Stycast (3)
et large élément avec lentille compound (4).

3.2.2 Variations de matériaux constituant les lentilles acoustiques

Nous avons vu dans la partie précédente I'influence des lentilles sur le champ de pression des
larges éléments. Ici, nous nous concentrons sur la lentille simple (non-compound), pour voir
I'influence du matériau sur le champ de pression, en vue d'une possible optimisation. La Figure 64a-
c) montre les maxima de pression dans le plan axial, correspondant au large élément muni d'une
lentille en PLA (c=2250m/s), Stycast (c=2550m/s) et Epo-tek (c=2650m/s). On peut observer une
tendance, la directivité du champ de pression décroit quand la célérité de 'onde dans la lentille
augmente, ce qui est en accord avec les lois de Snell-Descartes, cf. partie 2.3.1. Les données
quantitatives, Tableau 9, confirment cette tendance; les directivités mesurées sont 29° 31° et 32°

119



Chapitre 4 : Validation expérimentale

(a) (b) (c)
-20 -20 0
1-4
-10 -10 _
E g
E_ -8 E
® 0 0 8
£ =
3] 12
e <
é 10 10
-16
20 20
25 35 45 55 25 35 45 55 25 35 45 55 20
Profondeur (mm) Profondeur (mm) Profondeur (mm)
(d) (e) 4 (f)
1
® © ©
3 2 =
© ) ©
2o Zo 2
= 3 =
£ £
E < <
| -1 -1
0 2 4 6 8 0 2 4 6 8 0 2 4 6 8
Temps (us) Temps (us) Temps (ps)

Figure 64: Champs de pression de différentes lentilles, de compositions différentes. Maximum de pression de la
lentille en PLA (a), Stycast (b) et Epo-tek (c). c) Réponses temporelles a 3cm de profondeur dans I'axe de I'élément,
correspondant a la lentille en PLA (d), en Stycast (e) et Epo-tek (f).

respectivement pour la lentille en PLA, Stycast et Epo-tek. Les mesures de pressions dans I'axe de
I'élément a 4cm de profondeur, montrent que la pression est environ de 15% plus élevée pour la
lentille en PLA que pour la lentille en Stycast, et de 20% plus élevée pour la lentille en PLA que pour
la lentille en Epo-tek. Lorsqu’on regarde les réponses temporelles issues des différentes lentilles, on
remarque que la durée du pulse recu varie Figure 64d-f). Lorsqu’on mesure la bande passante du
pulse recu, on obtient 240kHz pour la lentille en PLA, 490kHz pour la lentille en Stycast et 235kHz
pour la lentille en Epo-tek. Ces différences peuvent étre expliquées par la rupture d'impédance entre
I'eau et le PLA/ Epo-tek (contrairement au Stycast qui est adapté), qui crée des réflexions lors de
I’émission et allonge la réponse temporelle, cf. impédance acoustique Tableau?7.

TABLEAU 9
MATERIAU Directivité (°) Pression (kPa) Bande passante (kHz)
(c=2250n1751,-§=1.1 ke/L) 29 57 240
(c=2550riZ,c;:).6 ke/L) 3 49 490
(c=2650rlfll/)s(j-;il;.3 ke/L) 32 46 235

Tableau9: Influence du matériau de la lentille sur le champ de pression.
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Nous décidons de poursuivre les études avec la lentille Stycast qui présente une impédance
acoustique tres proche de 'eau contrairement aux autres matériaux étudiés. La lentille compound est
également abandonnée car la couche en silicone crée également des ruptures d'impédance acoustique
(Stycast/Silicon et Silicone/eau). De plus, compte tenu de notre objectif d'imager en transcranien
nous ne voulons pas émettre d’angles trop importants a cause de 'angle critique de réflexion totale
cf. partie 2.3.3.

4 Comparaison des matrices

4.1 Focalisation

4.1.1 Evaluation de la qualité de focalisation

Les caractérisations acoustiques des mono-éléments nous ont donné des indices sur le
comportement collectif des différents éléments. Pour aller plus loin nous avons comparé les
performances de focalisation des 3 matrices : la matrice petits éléments, la matrice larges éléments
et la matrice larges éléments avec des multi-lentilles en époxy Stycast. Les champs de pressions
focalisés sont enregistrés de la méme maniere que les champs de pressions des mono-éléments partie
3.1.

Pour ne pas étre sujet a d’éventuelles imprécisions liées aux lois de délais ou au placement de la
sonde par rapport a 'hydrophone, nous avons procédé a une « focalisation de conjugaison de phase ».
L’hydrophone est centré dans le plan latéral de la sonde et placé a 4cm de profondeur. Les réponses
temporelles des 16 éléments sont enregistrées pour chaque configuration. Ensuite pour une
configuration donnée (petits éléments, larges éléments avec ou sans lentille), le temps de vol
correspondant a l'arrivée du maximum de pression est enregistré. De cette maniere, nous
déterminons expérimentalement les délais a implémenter sur le scanner Verasonic pour focaliser a
4cm de profondeur sur I'axe de la sonde. Un plan dans I'axe de la sonde est acquis ainsi qu'un plan
latéral a 4 cm de profondeur, perpendiculaire a I'axe de la sonde. Le champ de pression est mesuré
avec un pas spatial de 0.75mm (A/2).

Le maximum de pression au point focal et la largeur a mi-hauteur de la tache focale sont
déterminés pour les trois matrices et comparés.

4.1.2 Etude focalisée

Apres cette étude sur le mono-élément nous allons comparer les performances acoustiques de
différentes matrices composées de petits éléments et larges éléments avec et sans lentille divergente.
Le maximum de pression dans le plan axial et latéral centré sur le point focal, des champs focalisés a
4cm de profondeur sont affichésFigure 65. La sonde composée de petits éléments présente la
meilleure capacité de focalisation en comparaison avec les sondes composées de larges éléments avec
et sans lentille : la largeur a mi-hauteur est respectivement de 1,7mm, 3.9mm et 2.5mm. Néanmoins,
le maximum de pression au point focal est 35 et 36 fois supérieur (194kPa et 200kPa) en utilisant la
sonde a large élément sans et avec lentilles, comparé a la sonde petits éléments (5.6kPa). La sensibilité
de la sonde a petits éléments est donc trés faible. On remarque également sur le champ de pression
focalisée correspondant a la sonde a large élément Figure 65b), qu'il présente d'importants lobes
secondaires qui attestent d'une mauvaise capacité a focaliser. Nous pouvons alors présager que la
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Figure 65: Comparaison de champs de pression focalisée a 4cm de profondeur de différentes sondes. Maximum de
pression dans le plan axial et dans le plan latéral a 4cm de profondeur d'un champ de pression focalisée émis par
la sonde de 16 éléments, composée de petits éléments (a), larges éléments sans lentille (b) et larges éléments avec
multi-lentilles Stycast (c).

qualité d’'imagerie sera tres impactée comparée aux autres matrices. Regardons maintenant
I’émission et la réception en focalisation synthétique, par I'étude de la point spread function.

4.2 Imagerie

4.2.1 Imagerie ultrarapide et formation d’image

Comme cela a été évoqué en introduction chapitre 1, la haute cadence d’imagerie est un point
essentiel en imagerie ULM : d’une part pour I'algorithme de tracking et la détermination des vitesses
de bulles, et d’autre part pour l'efficacité des filtres SVD. Pour les expériences avec la matrice a 16
éléments, nous avons utilisé un mode d’imagerie de « synthetic aperture » [5]. Cette technique
d’'imagerie consiste a émettre successivement avec chaque transducteur de la matrice. Autrement dit,
nous émettons successivement 16 ondes divergentes pour lesquelles la source virtuelle est placée sur
la position de I'élément en émission [6]. Les émissions se font avec une PRF (pulse repetition
frequency) de 6.7kHz, soit une fréquence d’'imagerie de 417 images par seconde. En réception, une
focalisation dynamique est effectuée pour chaque voxel du volume d’imagerie avec un F sur D
constantde 1 (F représente la profondeur du pixel par rapport a la sonde et D 'ouverture de la sonde,
centrée par rapport au voxel considéré).

Les signaux radiofréquence (RF) rétrodiffusés sont enregistrés a une fréquence
d’échantillonnage de 4MHz, et sont sauvegardés en mémoire. La formation d'images est réalisée en
utilisant les signaux RF de chaque élément, en leur appliquant un algorithme de delay and sum 3D [7].
Pour chaque tir une image est formée, soit 16 images. Ces 16 images sont additionnées de maniere
cohérente (coherent compounding) pour former une image « compléte » appelée frame.

Pour la matrice de larges éléments sans lentille, des lois de retard « classiques » sont utilisées
pour la focalisation en réception. Le délai temporel (t), calculé entre un élément de centre C et un
voxel de centre F, correspond a la distance euclidienne [CF] divisée par la vitesse du son dans I'eau
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Ceau- LOrsqu’on ajoute la couche multi-lentilles a la matrice, une correction de la loi de délai est
nécessaire. Cette correction prend en compte la propagation de 'onde dans la lentille de rayon R dont
la vitesse du son ciendle €st différente de celle de I'eau. La vitesse du son dans la lentille est celle
mesurée partie 2.3.5. Le calcul de la loi de délai entre le transducteur de centre C et le centre du voxel
F est donné Eq (11). La Figure 66 illustre le modele géométrique sous-jacent a cette équation.

_ dist(C,F)-R R

Tcorrection lentille = Ceau + Clentille [11]
L

Ce modele a été étudié afin d’évaluer dans l'algorithme de formation d’image si les signaux RF
apreés rephasage était bien en phase. Une étude est disponible en Annexe (cf. partie 10). La précision
du rephasage est importante, si elle est inexacte elle peut entrainer une perte de sensibilité. Nous
avons montré en annexe que cette loi de délai, était une bonne approximation du comportement
acoustique des ondes a travers les lentilles.

4F

Ceau

i = 7‘3 el "
R/ < Lentlle
/Clentile ‘
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Transducteur
-

Figure 66: Schéma explicatif du modéle géométrique retenu pour la formulation de la loi de délai.
4.2.2 Point spread function (PSF)

La point spread function (PSF) est 'image d'un diffuseur ponctuel réalisée par de notre systeme
d’imagerie. Cette PSF nous informe sur la qualité d'imagerie de notre systéme d’imagerie. Nous avons
donc comparé les PSF de la matrice a larges éléments avec et sans lentille a une profondeur de 4cm.

Une pointe métallique de dimension inférieure a la longueur d’onde est centrée par rapport a la
sonde, et placée a 4 cm de profondeur. La pointe est alors imagée avec et sans la plaque multi-lentilles.
Les deux PSF 3D sont alors normalisées par leur maximum et affichées, via Amira (Thermo Fisher
Scientific), en compression log. Une projection du maximum des PSF sur le plan latéral, ainsi qu'une
projection orthogonale du maximum des PSF sur un axe latéral sont alors réalisées.

4.2.3 Point spread functions

Les point spread functions (PSF) des différentes matrices, sont des indicateurs forts sur la
capacité et qualité d'imagerie d'un systéme d’imagerie. Nous obtenons la PSF en imageant, avec les
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techniques d’imagerie ultra-rapide décrites partie 4.2.1, une pointe métallique localisée a 4cm de
profondeur, centrée par rapport a la sonde.

Par manque de sensibilité, nous n’avons pas réussi a former la PSF correspondant a la sonde
composée de petits éléments. Si la sonde a petits éléments n’est pas capable d'imager une pointe
métallique, elle ne sera pas non plus capable d'imager des microbulles en transcranien. La sonde a
petits éléments est alors écartée de la suite de I'étude.

Nous comparons donc les performances d'imagerie des deux sondes a larges éléments, I'une
sans lentille I'autre avec les lentilles. Les PSF a 4cm de profondeur correspondant a la sonde a larges
éléments sans lentille et avec lentille sont respectivement affichées en 3D, Figure 67a) et d), la
projection du maximum sur le plan latéral Figure 67b) et e) et la projection orthogonale du maximum
sur le 1er axe Figure 67c) et f).

Les trois figures a,b,c correspondant a la sonde sans lentille. La Figure 67a-c) présente une PSF
de mauvaise qualité : le maximum de I'image n’est pas localisé a la position de la pointe métallique en
[0, 0, 4cm] £2mm, et le niveau des lobes de réseau est supérieur a -2dB. Lorsqu’on ajoute les multi-
lentilles, la qualité de la PSF s’améliore : le niveau des lobes de réseau est a -5dB et le lobe principal
correspond a la position de la pointe métallique, avec une largeur a mi-hauteur de 2.5mm a -6dB.

Nous comprenons alors qu’il sera trés difficile de distinguer un lobe de réseau d’'un lobe principal
lorsque I'on image avec la matrice sans les multi-lentilles. La sonde a larges éléments sans lentille
n’est donc pas retenue, malgré une bonne sensibilité apparente, pour faire de la microscopie de
localisation ultrasonore en contexte transcranien. Nous avons donc poursuivi I'étude uniquement
avec la sonde a large élément avec les multi-lentilles dans les prochaines parties.
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Figure 67: Comparaison de point spread functions (PSF) a 4cm de profondeur. PSF 3D obtenue avec la matrice
composée de larges éléments de diamétre 4.7) sans lentille (a), et avec lentilles divergentes (d). Projection du
maximum de la PSF sur le plan latéral b) & e) et la projection orthogonale du maximum de la PSF sur le 1¢" axe
latéral c) & f) correspondant respectivement a la matrice sans lentille et avec lentilles.
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5 Sonde multi-lentilles a larges éléments : ULM en espace

5.1 Fantome de tube et méthode d’'imagerie

Apres les comparaisons des différentes matrices, nous nous sommes concentrés sur la matrice a
larges éléments avec les lentilles acoustiques divergentes, afin de la tester dans des expériences in
vitro de microscopie de localisation. L'expérience consiste a imager des microbulles dans un tube de
silicone (VWR 228-1450) de 1,5mm de diameétre interne. Les microbulles utilisées proviennent du
produit commercial clinique Sonovue. La solution Sonovue est préparée comme indiqué par le
constructeur, puis est diluée dans de I'’eau avec pour ratio 1/500 en volume. Cette solution est alors
injectée dans le tube de silicone a I'aide d'un pousse-seringue (KDS Legato 100) . Le pousse-seringue
permet également de maintenir un débit volumique constant dans le tube de 6.7ml par minute.

Le tube est entortillé sur lui-méme, de maniére a former une double hélice a flux opposés. Le tube
est positionné en biais de 3cm a 6¢cm de profondeur par rapport a la sonde,Figure 68.

L’'imagerie ultrarapide 3D du tube a été réalisée a une cadence de frame de 417Hz selon la
méthode décrite partie 4.2.1. L’acquisition des RF est faite par bloc de 1024 frames, ce qui correspond
a 2,5 secondes d’acquisition. Le bloc de 1024 frames est ensuite sauvegardé dans un disque SSD (Solid
State Drive), cette étape dure 7s environ. 14 blocs sont acquis et sauvegardés pour cette expérience,
soit 29s d’acquisition sans compter les pauses de sauvegarde qui auraient pu étre parallélisées. Les
signaux RF sont utilisés pour la formation d’'images a la fin de I'étape d’acquisition. Les images 3D
sont donc générées sur un volume de 3 a 7cm de profondeur et de -2cm a 2cm sur les axes latéraux.

'V e
Y\ e

Tube torsade

Figure 68: Photo de l'expérience de microscopie de localisation ultrasonore avec la sonde multi-lentilles a
larges éléments. La sonde et le tube torsadé sont placés dans une cuve d’eau, une solution de microbulles circule
a l'intérieur du tube, a débit constant.
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Le volume est divisé en voxel de 0.75x0.75x0.75mm soit (A/2)3. La formation d’images est réalisée
sur Matlab, sur carte graphique (graphic processing unit, GPU, Nvidia RTX A6000). Le calcul pour la
formation de 1024 images (un bloc) dure 5,1 secondes.

Une fois que les images sont formées, nous procédons a un filtrage en décomposition de valeur
singuliére (SVD) [8]. Le filtrage SVD est réalisé sur 512 frames, les trois premiéres valeurs singuliéres
de plus haute énergie sont enlevées, pour filtrer les signaux provenant des réflexions du tube. Les
14336 images générées sont utilisées pour créer une image de Doppler de puissance, ainsi qu'une
carte de densité et de vitesse grace aux algorithmes d’'ULM (cf. 5.2).

Pour déterminer si I’écoulement est bien en régime laminaire et si la distribution des vitesses
suit un écoulement de Poiseuille, nous calculerons le nombre de Reynolds Eq12. Avec V la vitesse du
flux, Lc 1a longueur caractéristique de I'écoulement (qui dans notre cas est le diamétre du tube, égale
a 1.5mm), et v la viscosité cinématique de la solution de bulles circulantes, que nous approximerons
par la viscosité cinématique de 'eau = 106 m?/s. L’écoulement est laminaire et la distribution des
vitesses correspond a un flux de Poiseuille pour Re<103[9].

Re =""Lc/, [12]

5.2 Algorithme de localisation et tracking

Apres le filtrage SVD, la détection de bulles est faite avec un algorithme de microscopie de
localisation ultrasonore (ULM) « classique »[10,11], précédemment utilisé dans le chapitre3. Pour
rappel, les maxima locaux sont dans un premier temps détectés. Parmi ces maxima locaux, seuls ceux
dont I'amplitude est au-dessus de -6dB (0dB correspond au maximum de toutes les images), sont
retenus. Pour chaque maximum retenu une corrélation gaussienne 3D est réalisée. Seules les
positions dont le coefficient de corrélation est au-dessus de 0.6 sont gardées. Ensuite une
interpolation paraboloide 3D est effectuée pour trouver les positions des centres des bulles
potentielles. A la fin de cette étape, la localisation des bulles est faite, un dernier algorithme de
tracking est utilisé sur les positions de bulles pour filtrer d’éventuels faux positifs mais également
pour avoir acces aux vitesses des bulles. L’algorithme de tracking fait correspondre les positions de
bulles entre frames successives, avec pour vitesse maximale 200mm/s. Cette vitesse maximale est
choisie de sorte a étre au-dessus de la vitesse maximale attendue : 126mm/s (pour un débit de
6.7ml/min et un diamétre de tube de 1.5mm). Seules les positions dont on a trouvé une
correspondance sur au moins 3 frames sont gardées. Une fois la localisation et le tracking terminés,
les positions de bulles sont accumulées dans un volume d’imagerie divisé en voxel de taille
150x150x150pum? (A/103), pour créer une carte de densité de bulles. De la méme maniére une carte
de vitesse est créée en moyennant les vitesses dans chaque voxel.

La moyenne des vitesses ainsi que leur écart-type (std) sont évalués. Le diametre interne du tube
est mesuré sur 10 sections orthogonales de tube, moyennées chacune sur une épaisseur de 1.5mm.
La mesure est faite sur la carte de densité et le diameétre est assimilé a la largeur a 1/5 du maximum
de densité de la section orthogonale. La moyenne et la std sont évaluées.

Une coupe orthogonale de la carte des vitesses, moyennée sur 1.5mm d’épaisseur, est évaluée,
ainsi qu'un profil de vitesse, pour observer la distribution des vitesses le long du diametre du tube.
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5.3 Résultats d’'imagerie

Une expérience de microscopie de localisation ultrasonore a été réalisée dans une cuve d’eau.
Pour ceci, des microbulles circulant dans un tube en double hélice a flux opposés, de diameétre interne
de 1.5mm, ont été imagées. La sonde multi-lentilles a larges éléments a été positionnée en face du
tube. Quatre images espacées successivement de 24ms les unes des autres sont affichées Figure 69a).
Nous pouvons voir deux bulles se déplacant en sens opposés, chacune se trouvant dans deux branches
différentes de la double hélice a flux opposés. La projection du maximum sur le plan latéral montre
deux motifs hexagonaux correspondant a deux PSF, semblables a celle vue dans la partie précédente
Figure 67d-e).

Le Doppler de puissance du tube est affiché en 3D Figure 69b). Nous pouvons voir une structure
qui semble étre en double hélice, correspondant au tube. Des réplicas de cette structure,
correspondant aux lobes de réseau, sont visibles de part et d’autre de la structure principale. Aprés
localisation et tracking des microbulles, les lobes de réseau sont filtrés et la véritable double hélice
du tube est révélée sur la carte de densité Figure 69c), ainsi que sur la carte des vitesses Figure 69d).
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Figure 69: Microscopie de localisation ultrasonore (ULM) d’'un tube en double hélice, en utilisant une sonde a 16
larges éléments de 7mm de diamétre (4.71) avec des multi-lentilles divergentes. a) Projection du maximum dans
le plan axial et latéral de 4 frames espacées de 24ms, montrant deux bulles circulant dans deux différents tubes
de flux opposés. Le Doppler de puissance (b), la carte de densité (c), et la carte des vitesses (d), de I'expérience
ULM correspondante. Une coupe de la carte de vitesse, perpendiculaire au grand axe de la double hélice du tube
est affichée (d) en haut a droite, et le profil de vitesse le long du segment en pointillé, d) en bas a droite.
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26870 positions de bulles potentielles sont localisées, et 18 871 parmi celles-ci sont retenues apres
tracking, soit environ 70%.

La carte des vitesses, Figure 69d), montre clairement les deux flux opposés des tubes. De plus,
les vitesses sont affichées en transparence, et nous pouvons observer que les vitesses proches des
bords sont plus faibles que les vitesses au centre du tube. Cette observation est confirmée par la coupe
2D des vitesses affichées Figure 69d) en haut a droite, ainsi que sur le profil des vitesses Figure 69d)
en bas a droite. Nous pouvons observer un profil parabolique, rappelant un profil de vitesse de
Poiseuille. Le calcul du nombre de Reynolds (Re) dans notre expérience est de 115, ce qui correspond
effectivement a un flux laminaire et une distribution des vitesses de Poiseuille (Re<10 3).

Le diametre interne du tube ainsi que la moyenne absolue des vitesses ont été mesurés : 1.49mm
(std=0.21mm) et 82mm/s (std=34mm/s). Le débit correspondant en utilisant ces deux valeurs est de
8.6ml/min. Cette valeur correspond a I'ordre de grandeur du débit imposé par le pousse-seringue de
6.7ml/min.

La microscopie de localisation ultrasonore semble donc bien fonctionner sur cette expérience in
vitro en « espace libre » avec notre sonde multi-lentilles a larges éléments. Voyons maintenant si notre
sonde est capable d’imager en transcranien.

6 Imagerie transcranienne

6.1 Aberrations d'imagerie induites par le crane

6.1.1 Quantification de I'atténuation et des aberrations d’'un crane humain

Pour évaluer I'impact du passage du crane sur nos futures images transcraniennes, nous avons
quantifié I'atténuation et les aberrations d'un crane adulte humain, dans la région occipitale et
temporale. Ces deux régions présentent des courbures et épaisseurs différentes : la région occipitale
est plus épaisse et la courbure plus forte qu’en région temporale.

Un crane adulte coupé transversalement est dégazé dans de I'’eau pendant 48 heures pour
enlever tout air emprisonné dans les cavités du crane. Le crane est ensuite précieusement maintenu
dans I'eau pendant toute la durée des expériences.

L’hydrophone est placé a I'intérieur du crane et la sonde multi-lentilles a larges éléments est
placée a I'extérieur, posée directement contre 'os. La distance séparant la sonde et 'hydrophone et
de 4cm a 5¢cm. L'enregistrement des signaux se fait avec la méme méthode décrite partie 3.1. Le signal
temporel de chaque élément est enregistré avec puis sans crane. Une attention particuliére a été faite
pour ne pas bouger I'hydrophone et la sonde lorsque le crane est enlevé. Nous avons pu comparer les
amplitudes maximales et les temps de vols des signaux avec le crane et sans.

Ainsi pour chaque élément la différence des temps de vols avec et sans criane constitue
I'aberration d’avance de phase et le rapport des maxima de pression avec et sans crane, le coefficient
de transmission. La moyenne et I'écart-type des aberrations de phases et des coefficients de
transmission de la sonde sont quantifiés pour les deux régions du crane étudiées.
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6.1.2 Influence du crane

Avant de faire toute image transcranienne, nous caractérisons les aberrations liées a un crane
que nous utiliserons pour toutes les expériences transcraniennes. Une photo du montage
expérimental est visible Figure 70a), lorsque la sonde multi-lentilles a larges éléments est placée sur
la région occipitale du crane. Les réponses temporelles de I'élément avec et sans crane de 'élément
n°6 (en région occipitale) peuvent étre comparées Figure 70b). La période du pulse est la méme pour
les deux réponses temporelles (1ps, a 40ns pres). La seule différence qualitative est visible apres le
pulse : on remarque des oscillations dans la réponse temporelle avec crane (qui ne sont pas présentes
sur la réponse temporelle sans crane), liées probablement a des réflexions multiples lors du passage
du crane. On peut également observer que la réponse temporelle est plus bruitée sans le crane qu’avec
le crane. Cette observation est uniquement liée a la méthode de mesures (le préamplificateur x10
n’est pas utilisé pour 'acquisition du signal sans crane pour ne pas le saturer).

L’évaluation des différences de temps de vols avec et sans crane peuvent étre évaluées dans la
région occipitale et temporale Figure 70c-d). L’échelle de couleur est identique pour les deux figures,
nous remarquons que mise a part quelques éléments, les teintes de couleur sont assez uniformes pour
chaque figure, indiquant une avance de phase relativement homogéne sur tous les éléments. La
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Figure 70: Quantification des aberrations dans la région occipitale et temporale. a) Photo du montage
expérimental, otl les aberrations sont évaluées dans la région occipitale. b) Réponse temporelle avec et sans crdne
mesurée a ’hydrophone pour I'émission a 1MHz de I'élément n°6 de la sonde. Ecarts temporels des éléments de la
sonde, avec et sans crdne, dans la région occipitale c), et temporale d). Coefficients de transmission des éléments,
dans la région occipitale e), et temporale f).
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quantification des écarts confirme cette observation. La moyenne des écarts temporels (M) avec et
sans crane et leur écart-type (std) sont respectivement de M=0.46ps et std=0.088us pour la région
occipitale et M=0.39ps et std=0.12 pour la région temporale. Les déviations standard montrent donc
que la variation de 'aberration est de I'ordre d'un dixiéme de période (T/10).

Les différents coefficients de transmission en région occipitale et temporale sont affichés Figure
70e-f). La moyenne en région occipitale est de 0.27 (std=0.058) et 0.21 (std=0.067) en région
temporale.

6.2 PSF transcranienne

6.2.1 PSF transcranienne et correction d’aberration

Avant d’effectuer une expérience de microscopie de localisation ultrasonore transcranienne avec
notre sonde multi-lentilles a larges éléments, nous avons évalué la PSF transcranienne du systéme
d'imagerie. A cette occasion, nous avons pu évaluer I'impact des aberrations liées au crane sur
I'imagerie. Nous avons vu précédemment que les variations aberration de phase sont de 'ordre d'un
dixieme de période (T/10). Bien que les aberrations soient limitées, la correction d’aberration nous
permettrait de limiter la dégradation de sensibilité engendrée par les déphasages induits par le
passage du crane.

Le méme crane adulte utilisé partie 6.1 est dégazé dans de 'eau pendant 48h. Nous avons
positionné la sonde multi-lentilles a larges éléments prés de la zone temporale du crane. Une pointe
métallique est placée a l'intérieur du crane et est imagée selon les méthodes d’imagerie ultrarapide
décrites partie 4.2.1. Comme notre étude est statique, nous ne pouvons pas procéder a un filtrage
temporel (SVD, passe-haut, par exemple), pour filtrer les réflexions importantes liées a la rupture
d'impédance de l'interface eau/crane. Nous soustrayons alors aux RF acquis avec la pointe métallique,
une autre acquisition de RF mais cette fois sans la pointe métallique. Alors par le principe de
superposition des ondes acoustiques, nous filtrons les réflexions du crane. Les RFs filtrés sont alors
utilisés pour générer les images 3D (PSF transcraniennes) avec et sans correction d’aberration.

L’algorithme de correction d’aberration est adapté de celui décrit par Demené, Robin et al.
[12,13]. La premiere étape consiste a déterminer, via une interpolation paraboloide 3D, le centre de
la tache focale correspondant a la position de la pointe métallique. Cette position est utilisée pour
calculer la loi de délai théorique de référence (selon’Eq 11) pour la correction d’aberration.

Pour déterminer la nouvelle loi de délai aberrée, nous employons une méthode de cross-
corrélation de RFs avec une réponse temporelle synthétique. Cette derniére est générée selon les
caractéristiques acoustiques d'un transducteur : pulse de fréquence centrale 1IMHz et de bande
passante a -6dB a 50%. Les retards correspondant aux maxima de la cross-corrélation constituent la
loi de délai aberrée. Cette loi aberrée est soustraite a la loi de délai de référence pour déterminer la
correction d’aberration a appliquer pour chaque élément de la sonde. Cette correction d’aberration
est spécifique a la position de la pointe métallique. Néanmoins, nous faisons I'hypothése de
I'approximation d’isoplanétisme dans tout le volume d’imagerie, qui consiste a dire que la correction
d’aberration reste valable quel que soit le point considéré dans le volume d’imagerie. Une image 3D
est donc générée avec cette correction d’aberration, nous 'appellerons la PSF transcranienne avec
correction d’aberration.
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Les deux PSF transcraniennes sont alors comparées et affichées, via Amira, en compression
logarithmique. Le niveau des lobes de réseau et le signal a bruit (mesuré comme le rapport du
maximum avec la moyenne de 25 voxels situés dans le coin supérieur du volume d’imagerie) sont
évalués et comparés.

6.2.2 Evaluation de la correction d’aberration sur la PSF transcranienne

La comparaison des point spread function transcraniennes (PSFt) sans correction d’aberration
et avec correction d’aberration est présentée Figure 71. La PSFt sans correction d’aberration Figure
71a) apparait plus bruitée que la PSF avec correction d’aberration Figure 71b). Le signal a bruit est
abaissé de -28dB a -30dB grace a la correction d’aberration. De méme la qualité de la PSFt est
améliorée en corrigeant les aberrations, notamment le niveau des lobes de réseau passe de-3dB a -
4.6dB.

3,5cm 2cm 3,5cm

Axe latéral Profondeur Axe latéral o ©
Amplitude (dB)

Figure 71: Point spread functions transcrdniennes, sans a), et avec correction d’aberration b).

6.3 ULM transcranien

6.3.1 ULM transcranien méthode

Nous concluons cette étude d’'imagerie transcranienne par une expérience de microscopie de
localisation ultrasonore. La sonde multi-lentilles a larges éléments est placée pres de la zone
temporale du crane. Cette fois-ci, nous plagons a l'intérieur du crane un tube en polyéthyléne (A-M
Systems, Catalog No. 801300) dont le diameétre interne est inférieur a une demi-longueur d’onde :
580um (* 80pum). Le tube est raccordé au pousse-seringue est le débit imposé est de 1ml/min. La
solution de microbulles perfusée est une solution de Sonovue diluée a 1/100 en volume dans de I'eau.

L’'imagerie ultrasonore ultrarapide est effectuée (417Hz de frame rate), 32 blocs de 1024 frames
sont acquis, selon la méthode décrite partie 4.2.1 et 5.1. L’acquisition correspond a 1 minute et 19
secondes. Les signaux RF sont utilisés pour former les images, qui sont ensuite filtrées par SVD comme
expliqué partie 5.1. Les 5 premieres valeurs singulieres de plus haute énergie sont enlevées. Les
algorithmes de localisation et de tracking (cf. 5.2) sont utilisés pour générer les cartes de densité et
de vitesse transcranienne du tube. Les images 3D sont divisées en voxel de 150x150x150um?> (A/10%).
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Le diametre du tube est évalué sur 100 coupes orthogonales de la carte de densité comme la
largeur a 1/5 du maximum de densité. La moyenne et I’écart-type sont calculés. La moyenne des
vitesses et la déviation stadard sont evaluées sur 'ensemble des données.

6.3.2 ULM transcranien résultats

Pour cette expérience transcranienne, nous avons choisi d’'imager un tube de diametre interne
de 580um (A/3), plus petit que celui imagé en espace libre partie 5, pour se rapprocher d’avantage de
I'imagerie des plus petits vaisseaux cérébraux. Nous placons le crane, préalablement dégazé pendant
48h, entre la sonde multi-lentilles et le tube. La sonde est placée sur la région temporale du crane.
Une photo du montage expérimental est présentée Figure 72a).

Le doppler de puissance transcranien du tube est présenté en 3D Figure 72b), le tube peut étre
observé au milieu du volume d’imagerie, entouré de 6 lignes diffuses d’amplitude pouvant aller
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Figure 72: Microscopie de localisation ultrasonore transcrdanienne d’un tube avec une sonde multi-lentilles a 16
larges éléments. a) Photo de l'expérience, montrant le tube de 580um de diamétre interne, derriére un crdne
humain d’dge adulte et de la sonde multi-lentilles a larges éléments. b) Doppler puissance en 3D, et c) la carte de
densité de bulle de l'expérience d’'ULM transcrdnienne.
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jusqu’a -3dB, correspondant a des lobes de réseau. Le maximum du signal doppler puissance (0dB)
se trouve au centre du volume d'imagerie ou se trouve le tube.

Les cartes de densité issues de la microscopie de localisation ultrasonore sont affichées en 3D
respectivement Figure 72c). 254 813 positions de potentielles bulles ont été localisées et 88 292
positions ont été retenues apres tracking, soit 35% des positions localisées. Le tube apparait
clairement au centre du volume, Figure 72c), avec un maximum de densité de 69 microbulles
détectées dans un voxel (150 um?). Le diamétre interne du tube est mesuré a 571 pm (std=76 um),
ce qui correspond trés fidelement aux données du constructeur (580 um + 80um). La vitesse moyenne
est également mesurée, elle estde 77mm/s (std=36mm/s). Le débit est calculé sous I'hypothése d'une
distribution de vitesse de Poiseuille. Cette hypothese est validée par le calcul du nombre de Reynolds
=45<103. Le débit mesuré est de 1.2ml/min ce qui correspond au débit imposé par le pousse seringue
de 1ml/min.

7 Imagerie ex-vivo : cceur de cochon

7.1 Méthode expérimentale

Jusqu’a présent, des expériences d'imagerie in vitro de tube ont été entreprises. Ces modeles sont
intéressants, mais reste tres éloignés d'un modeéle in vivo ou la densité du réseau vasculaire est plus
importante et ou l'on peut trouver des vaisseaux de trés petits diameétres (@<100um). Pour se
rapprocher d'un modele clinique nous avons entrepris une expérience ex vivo sur un ceeur de cochon
perfusé. Les coronaires du cceur de cochon sont imagés avec notre sonde multi-lentilles a larges
éléments en utilisant les techniques de microscopie de localisation précédemment employées.

Le coeur de cochon, apres extraction, est plongé dans une boite transparente aux ultrasons
(matériau en TPX), dans une solution Krebs-Henseleit, maintenue a 4°C. Le cceur est canulé au niveau
del'aorte de maniere a perfuser le coeur dans le sens rétrograde de son fonctionnement habituel, ainsi
par la fermeture de la valve aortique les coronaires sont perfusées. Le liquide perfusé est une solution

Krebs—Henseleit
+ microbulles
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Figure 73: Microscopie de localisation ultrasonore 3D d'un cceur de cochon ex vivo. a) Schéma
expérimental (adaptée du manuscrit de thése d’Olivier Pedreira), b) photo de I'expérience.
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de Krebs-Henseleit et une solution de microbulles Sonovue. Nous imageons donc le réseau
coronarien avec notre sonde multi-lentilles a larges éléments, Figure 73.

Comme dans les études in vitro, des acquisitions ultrasonores ultrarapides (417 volume/s) sont
faites. 20 blocs de 1024 frames sont acquis, soit 49s d’acquisition. Le contréleur de puissance en
émission (TPC) est réglé a voltage réduit de 40V (limitation spécifique a la machine utilisée pour cette
expérience). Un filtrage SVD est effectué, les 5 premieres valeurs singulieres de plus haute énergie
sont enlevées. La localisation des bulles et le tracking sont effectués avec la méme méthode décrite
partie 5.2. Le parameétre sur le seuil de I'amplitude des maxima locaux a considérer dans 'algorithme
de localisation a été abaissé a -10dB. La carte de densité et la carte de vitesse sont reconstruites sur
une grille de voxel de 150x150x150um3. Un filtre morphologique est appliqué pour réduire les
positions isolées ne faisant pas partie d’'une « structure ». La carte de densité est binarisée, puis nous
réalisons une dilatation avec un élément structurant cubique de 64voxels pour boucher d’éventuels
trous dans les structures s’apparentant a des vaisseaux. Ensuite, nous réalisons une ouverture
(érosion puis dilatation) avec un élément structurant cubique de 125 voxels. Le masque binaire
obtenu est multiplié a la carte des vitesses. La carte des vitesses est polarisée selon le signe de la
vitesse sur un axe latéral, puis affichée en 3D.

7.2 ULM ex vivo

Les résultats de I'expérience ex vivo de microscopie de localisation ultrasonore concluent notre
étude avec la sonde multi-lentille a 16 larges éléments. Un cceur de cochon a été imagé avec les
techniques d’'ULM et notre sonde multi-lentilles. Des microbulles ont été injectées dans un flux
rétrograde, irrigant le réseau coronarien du cceur de cochon.

— 20 I 20
Velocity (cm/s)

Figure 74: Microscopie de localisation ultrasonore d’un cceur de cochon ex vivo. Carte des vitesses
de coronaires de cceur de cochon. Les fleches blanches montrent les 4 vaisseaux principaux.
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Une seule expérience a été réalisée et les résultats sont préliminaires. La carte des vitesses est
visible Figure 74. On peut observer 4 vaisseaux, indiqués par les fleches blanches : de gauche a droite,
un vaisseau de petit rayon <1mm dont les vitesses sont négatives, un plus gros vaisseau rectiligne de
rayon ~1mm dont les vitesses sont positives, un autre gros vaisseau (rayon ~1mm) en Y dont les
vitesses sont négatives et un vaisseau coudé dont les vitesses sont positives. Autour de ces vaisseaux
sont visibles 6 réplicas (« vaisseaux fantdomes ») engendrés par les lobes de réseau. Par ces réplicas,
nous retrouvons le motif hexagonal de la distribution des éléments de la sonde.

8 Discussion

Dans cette étude, nous avons développé un prototype de sonde ultrasonore composé de grands
éléments munis de lentilles acoustiques divergentes pour la microscopie de localisation ultrasonore
3D a large champ. Initialement introduit dans le domaine de la photoacoustique [14], ce concept a
pour but d’augmenter le signal acoustique regu par les transducteurs. La sensibilité étant
proportionnelle a la surface du transducteur, des matrices de grands transducteurs ont été
développées pour recevoir des signaux photoacoustiques particuliérement faibles. Pour augmenter
I'ouverture angulaire des grands transducteurs, des lentilles acoustiques individuelles ont été placées
devant les transducteurs. Une grande ouverture angulaire est nécessaire dans le champ d'imagerie
pour effectuer la focalisation en réception et permettre une bonne qualité d'images. Dans le domaine
de la photoacoustique, ces matrices multi-lentilles n'ont été utilisées qu'en réception car la lumiére
est la source d'excitation. Dans cette étude, nous avons étendu pour la premiére fois le concept a
I'imagerie ultrasonore en émission/réception pour réaliser une imagerie ULM 3D large champ dans
un contexte transcranien.

Un prototype de sonde de 4x4 éléments (32x37cm), piloté a basse fréquence acoustique (1MHz)
a été développé. Nous avons comparé la sonde multi-lentilles a larges éléments a la sonde petits
éléments et larges éléments sans lentille. Le méme prototype de sonde a larges éléments a été utilisé
pour la comparaison. Des couches additionnelles (diaphragme et multi-lentilles) ont été ajoutées
devant les larges éléments. Les mémes séquences et le méme voltage ont été utilisés pour la
comparaison des sondes. Nous faisons I'hypothése que la comparaison est faite a pression d’émission
égale entre les différents types d’éléments. Cette hypothése est raisonnable car les mémes
transducteurs piézoélectriques et le méme hardware ont été utilisés dans les trois cas. Ce choix de
comparaison a pression égale, comme dans le chapitre 2, repose sur le fait que pour des durées
d'impulsion équivalentes, les limites de sécurité sont principalement liées a 1I'émission d'amplitude
de pression qui comprend l'indice mécanique (MI), le spatial-peak temporal-average intensity 'lSPTA
et I'échauffement des os [15].

Le prototype a 16 éléments a été capable d’'imager par ULM un tube de diametre sub-longueur
d’onde a travers un os du crane humain, ainsi que des coronaires de cceur de cochon ex-vivo. La sonde
multi-lentilles a larges éléments développée dans ce chapitre est une fabrication au laboratoire et
pourrait étre optimisée par un fabricant de sondes pour améliorer la sensibilité et la qualité de
focalisation.
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8.1 Choix de la lentille acoustique

Nous avons montré que l'utilisation de lentilles divergentes devant de larges transducteurs
(7mm de diametre, 4.6A) permettait a la fois de bénéficier d’une large surface active pour augmenter
I'énergie transmise et recue en comparaison aux petits éléments utilisés dans cette étude (29 a 49 fois
plus de pression a 4cm de profondeur dans I'axe de I'élément, respectivement avec lentille compound
et lentille convexe en Stycast), mais aussi a maintenir une bonne ouverture angulaire en comparaison
aux larges éléments sans lentille (jusqu’'a 40° avec lentille compound contre 12° sans lentille).

Les valeurs de pression mesurée pour le cas du petit élément de 1mm de diamétre sont
néanmoins anormalement faibles. Au chapitre 2, partie 2.3.2, nous avons vu que la pression dans I'axe
varie au carré du diametre du transducteur (c’est-a-dire proportionnelle a la surface). Ici on
s’attendrait alors a trouver un rapport de pression entre le petit élément (de diametre 1mm) et le
large élément (de diametre 7mm) de 1/49. Or dans notre cas nous trouvons un rapport de 1/170, le
diametre apparent du petit élément serait alors de 0.54 mm (et non 1mm), soit A/2,8. La couche de
diaphragmes utilisée modéliserait donc des éléments plus petits que ceux prévus par l'usinage des
trous dans la plaque de métal (cf. partie 2.2).

Deux types de lentilles ont été étudiés : la lentille convexe (rapport des célérités du milieu 2 sur
le milieu 1 ot I'onde passe du milieu 1 vers le milieu 2) simple etla lentille compound (lentille convexe
négative + lentille concave positive) introduit par Yang et al. [2]. La lentille compound permet de
diminuer la directivité de I'élément en comparaison a la lentille simple. Néanmoins en diminuant la
directivité, I'énergie transmise est répartie dans un plus grand volume, son amplitude est donc
moindre. En effet, quand on passe de la lentille simple a la lentille compound I'ouverture angulaire
passe de 31° a 40° et la pression dans I'axe passe de 49kPa a 29kPa.

Différents matériaux (PLA, époxy Stycast, époxy Epo-tek) dont la vitesse de 'onde acoustique est
différente ont également été testés. Nous avons vérifié la loi de Snell-Descartes qui énonce que plus
la célérité de 'onde dans la lentille est grande par rapport au milieu d’'imagerie (eau/tissue), plus la
lentille est divergente. Néanmoins les variations sont faibles : nous avons mesuré une augmentation
de 3° d’ouverture angulaire lorsque nous avons augmenté la célérité de 'onde dans la lentille de
400m/s. Nous suggérons d’avantage de jouer sur les courbures de la lentille pour moduler la
directivité de I'élément (cf. chapitre 2), car les matériaux de propriétés acoustiques adéquates sont
difficiles a trouver.

Les mesures de directivité faites avec I’hydrophone sont sous évaluées par notre méthode de
mesure. En effet, 'hydrophone possede sa propre directivité (de 60° a -6dB pour une fréquence a
5MHz). Or I'axe de I'élément et celui de ’hydrophone sont toujours paralleles. Ainsi les pressions
mesurées avec un fort angle par rapport a I'axe de I'élément sont sous-évaluées par rapport aux
pressions mesurées dans 'axe de I'élément. Néanmoins, les comparaisons entre les différentes
lentilles restent valables car ce sont des comparaisons relatives.

Le choix du matériau de la lentille est également tres important concernant la bande passante de
I'élément qui diminue lorsque I'impédance acoustique du matériau de la lentille n’est pas adaptée a
celle du milieu d'imagerie (eau tissue, 1.5MRayls). Pour la lentille Stycast d'impédance 1.5MRayl une
bande passante de 450kHz a été mesurée contre 240kHz et 235kHz lorsque que nous utilisons
respectivement la lentille en PLA et Epo-tek dont I'impédance acoustique est de 2.4 et 2.5 MRayls.
Lorsque qu’il y a une mauvaise adaptation d'impédance, des réflexions multiples se créent dans la
lentille qui a pour conséquence d’allonger la réponse temporelle de I'élément. La méme conclusion
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peut étre tirée lorsque nous utilisons la lentille compound par rapport a la lentille Stycast simple, ou
I'on observe un allongement de la réponse temporelle : I'ajout du matériau silicone Elite 8 (1MRayl)
crée la désadaptation d'impédance Stycast/silicone, plus une désadaptation d'impédance
silicone/eau, source de réflexion multiple.

L’absorption dans la lentille a été mesurée dans différents matériaux, a la fréquence de 1MHz.
Cette caractéristique a néanmoins peu d’influence sur la sensibilité de I'élément. En effet, I'absorption
varie entre 0.8 et 1.5dB/cm a 1MHz selon les matériaux utilisés, ainsi pour une lentille de 8mm de
diametre, la différence du signal de pression sera seulement de 0.56dB.

Le matériau Stycast introduit par Xia et al. [4] dans le milieu de la photoacoustique, estidéal pour
la fabrication des lentilles divergentes, sa vitesse de l'onde est importante : 2500 m/s et son
impédance acoustique estidentique a celle de I'’eau. C’est le matériau que nous avons retenu pour nos
expériences d’'ULM. En revanche, nous mettons en garde les futurs utilisateurs de ce matériau pour la
fabrication de lentille : le mélange Stycast non polymérisé est trés visqueux, sa manipulation est
délicate et une attention particuliere doit étre apportée afin d’éviter I'emprisonnement de bulles d’air
a l'intérieur de la lentille. Nous pouvons également noter que malgré les propriétés acoustiques
moins intéressantes du PLA par rapport au Stycast pour la fabrication des lentilles divergentes : les
lentilles en PLA peuvent étre tres pratiques d’utilisation. Ces derniéres présentent I'avantage d’étre
extrémement peu chéres et faciles a fabriquer (car directement imprimable en 3D).

Nous avons également opté pour la lentille convexe simple par rapport a la lentille compound.
Car pour une application transcranienne, une trop grande ouverture angulaire n’est pas souhaitée. En
effet, la célérité des ondes acoustiques longitudinales dans 'os est de 3000m/s environ [16]. L’angle
critique de réflexion totale selon la formule de Snell-Descartes est donc d’environ 30°, cf. partie 2.3.3.
Les grands angles produits par la lentille compound seraient alors réfléchie et donc une part de
I'énergie émise ne serait pas transmise a travers le crane. Cette perte en émission induirait alors une
perte de sensibilité du systéme d’imagerie.

Le choix de la lentille divergente devant un large transducteur est a choisir en fonction de
I'application. Une breve optimisation a été réalisée dans ce chapitre pour I'application transcranienne
de la sonde. Selon l'application il est possible de jouer sur le matériau de la lentille et 1a courbure de
la lentille [3]. Par exemple des particules d’oxyde métallique peuvent étre ajoutées pour faire varier
de maniére relativement indépendante la célérité de l'onde dans le matériau et I'impédance
acoustique du matériau dopé [17].

Le choix de I'ouverture angulaire de I'élément est également un point important qui intervient
dans le « gain de réseau » et la sensibilité de la sonde. Cette notion sera discutée dans la prochaine
partie.

8.2 Comparaison des matrices a petits éléments, et larges éléments
avec et sans lentille

Les qualités de focalisation des sondes a petits éléments, larges éléments sans lentille et larges

éléments avec lentilles ont été comparées dans I'étude de leur champ de pression pour une émission

focalisée a 4 cm de profondeur. Lors de cette étude, nous comparons également la sensibilité des
sondes par réciprocité.
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La sonde a petits éléments présente la meilleure qualité de focalisation (plus petite largeur de la
tache focale a mi-hauteur, LMH=1.7mm), ensuite vient la sonde multi-lentilles a larges éléments
(LMH=2.5mm), puis la sonde a larges éléments sans lentille (LMH=3.9mm). On constate que plus les
éléments de la sonde ont une ouverture angulaire importante, plus la focalisation de la sonde sera
bonne. Il en est de méme pour le « gain de réseau ». Le gain de réseau que nous définissons comme le
gain de pression apporté par émission focalisée au point focal P, par rapport a la pression délivrée au
point P pour un seul élément aligné avec ce dernier. La pression au point focal a 4cm de profondeur
est de 5.6kPa pour la sonde a petits éléments soit un « gain de réseaux » de 5.6 par rapport a la
pression du mono-élément délivrée dans I'axe a 4cm de profondeur (1kPa). Le gain de réseau est de
4.1 pour la sonde multi-lentilles a larges éléments et de 1.2 pour la sonde a larges éléments. On voit
donc que plus l'ouverture angulaire du mono-élément est importante plus le gain de réseau
augmente. Par ailleurs, plus le gain de réseau est important et plus la sommation cohérente dans le
beamforming sera efficace pour augmenter le rapport signal a bruit. Le gain de réseau est donc un
point important dans la sensibilité du systeme d’imagerie.

Les équations 13-16 illustrent le lien entre le signal a bruit (SNR) et le gain de réseau. A
représente I'amplitude de pression recue au niveau du transducteur d’indice rec. b représente le bruit
acoustique équivalent au niveau du transducteur et b le niveau de bruit moyen. Nous considérons
dans ces équations une focalisation synthétique en réception ou les amplitudes de pression recues au
niveau du transducteur sont en phase (réciproque de I'expérience de focalisation en émission). Nous
considérons également que chaque élément a le méme niveau de bruit b. La sommation du bruit est
incohérente et est égale au niveau de bruit moyen b multiplié par la racine carrée du nombre
d’éléments impliqués dans la sommation (/focalisation synthétique).
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Néanmoins, on peut voir que la pression au point focal est tres faible pour la sonde a petits
éléments (5.6kPa) par rapport a la matrice larges éléments (196kPa) et la matrice multi-lentilles a
larges éléments (200kPa). Ainsi, la sonde a petits éléments n’est pas capable d’émettre ou de recevoir
(par réciprocité) beaucoup d’énergie par rapport aux autres sondes a larges éléments (pres de 1300
fois moins (I'énergie varie au carré de 'amplitude de pression)). Lorsque I'on procéde a I'imagerie
d’une pointe métallique pour I'étude de la PSF, le signal recu par les petits éléments est beaucoup trop
faible pour pouvoir reconstruire une image. Or si nous n’arrivons pas a imager une pointe métallique
a 4cm de profondeur avec cette sonde a petits éléments il nous sera impossible d’'imager des
microbulles dans un contexte transcranien.

On peut néanmoins mesurer la remarque précédant : les petits éléments modélisés par la plaque
de diaphragme seraient de diametre apparent de A/2,8 (selon I'analyse partie 8.1). La comparaison
des sondes ne joue donc pas en faveur des petits éléments, qui ne peuvent pas émettre beaucoup
d’énergie car leur surface active est particulierement faible.
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Seules les matrices a larges éléments avec et sans lentille sont suffisamment sensibles pour
pouvoir reconstruire la PSF. En revanche, la qualité de focalisation de la sonde a larges éléments sans
lentille est médiocre a cause de faible ouverture angulaire des larges éléments, et la reconstruction
de I'image ne permet pas de distinguer la position de la pointe métallique et les lobes de réseau sont
trop importants (le niveau des lobes de réseau est supérieur a -2dB) pour pouvoir réaliser une
imagerie de microscopie de localisation ultrasonore.

La sonde multi-lentilles a larges éléments présente une meilleure qualité d’'imagerie que la sonde
a larges éléments sans lentille. Le niveau de lobes de réseau est néanmoins tres élevé (-5dB). Ce
niveau de lobe est une des limitations de ce prototype, néanmoins nous avons vu qu'il pouvait étre
filtré avec les techniques d’'ULM. Nous en discuterons dans les prochaines parties.

8.3 La reconstruction d'images pour la sonde multi-lentilles a larges
éléments

Le niveau de lobe de la PSF a 4cm de profondeur de la sonde multi-lentilles a larges éléments est
un peu surprenant lorsque I'on regarde I'étude focalisée a 4cm de la partie 4.1.2, Figure 65. En effet,
on peut mesurer un niveau de lobe autour de -4dB pour une émission focalisée (avec la méthode de
conjugaison de phase). Ainsi, en émission/réception on devrait s’attendre a un niveau de lobe a
environ -8dB. Ce n’est pas le cas car des imprécisions demeurent dans la reconstruction de I'image.

Ces imprécisions sont mises en lumiere dans I'étude de la loi de délai en annexe, partiel0. Le
modele géométrique et la loi de délai choisis sont une approximation de la propagation de 'onde. La
comparaison de la loi de délai et les mesures de temps de vol dans le plan axial du large élément avec
lentille montrent des différences de temps de vols pouvant aller jusqu’a 1/10 de période. Si nous
considérons un trajet aller-retour nous pourrions donc avoir des écarts entre le temps d’arrivée de

P P P

"/ Lentlle

A 8
Transducteur

\ J \ 7

1 1

Modéle geométrique de
la loi de délai retenue

Autres modéles géometriques

Figure 75: Schéma de différents modeéles géométriques de « ray tracing » modélisant la propagation de I'onde du
transducteur au point d’intérét P.
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I'onde et sa prédiction par la loi de délai, pouvant aller jusqu’a 1/5 de période. Cette différence
maximale reste toutefois acceptable pour la reconstruction de I'image. D’autres modéles de « ray
tracing », cf. Figure 75, ont été testés pour la loi de délai, notamment en prenant en compte la
réfraction, ou en remplagant le centre du transducteur par le foyer de la lentille divergente (sous
hypothese ou non de lentille mince). Le modele donnant le moins de différence entre le temps de vols
mesuré et le temps de vols prédit est le modéle ou le rayon a pour origine le centre du transducteur
(« modéle retenu » a gauche de la Figure 75). L’avantage de la loi de retard retenue est qu’elle est
simple facilement transposable a différents systemes d’'imagerie utilisant des multi-lentilles.

Nous avons également mis en évidence une corrélation intéressante entre d'une part les
différences de temps de vols prédits par notre loi de délai et ceux mesurés, et d’autre part de la
variation fréquentielle dans 'espace. La variation fréquentielle probablement liée a des interférences
entre les différents trajets de 'onde acoustique nous indique qu'une approche intégrale serait plus
judicieuse pour déterminer avec précision le temps de vols de 'onde acoustique du transducteur a un
point P de 'espace d’'imagerie. L’'inconvénient de cette méthode est qu’elle nécessite un temps de
calcul plus important.

Il est également possible d’apporter une correction simple a notre loi de délai. En effet, sur la
Figure 76 on voit que les variations des différences de temps de vols mesurés et prédits dépendent
principalement de I'angle entre I'axe du transducteur et le point d’intérét. Selon la lentille utilisée
(matériaux/courbure), cette correction pourrait étre déduite d’'une expérience sur les réponses
temporelles le long d’un arc de cercle ou I'élément serait le centre de celui-ci.

Les erreurs commises par notre loi de délai semblent étre un peu plus importantes dans
I'évaluation de la reconstruction d’images, partie 10.2. Aprés rephasage des signaux, on constate que
la phase des contributions IQ impliquées dans la sommation cohérente du pixel ou se situe le point
échogene, varie dans le pire des cas de 2/5 de période (1/5 en focalisation synthétique en émission
et 1/5 en focalisation synthétique a la réception). Ce cas extréme peut étre expliqué d’une part par les
erreurs commises par la loi de délai, mais également par une mauvaise détermination de la position
exacte des transducteurs. Rappelons qu'l/5 de période correspond a une différence de 300um de
temps de vols de 'onde acoustique dans I'’eau. Une fabrication par un constructeur industriel de la
sonde et une calibration de la position des éléments permettraient de réduire ces erreurs. Néanmoins,
ces erreurs sont modérées et sont acceptables dans notre démarche de preuve de concept.

8.4 Sonde multi-lentilles et imagerie par microscopie de localisation
ultrasonore

8.4.1 Imagerie in-vivo en champ libre

L’'imagerie en espace libre d'un tube torsadé en double hélice a flux opposés et trés convaincante
sur la capacité de la sonde multi-lentilles a réaliser une imagerie ULM. Le niveau des lobes de réseau
ne pose pas de probleme pour cette expérience d'ULM en champ libre. Comparé au Doppler de
puissance ou les lobes de réseau sont trés présents, les cartes de densité et de vitesse obtenues par
ULM ne présentent presque aucune trace provenant des lobes de réseau. Suite a la localisation de
bulles, 70% des positions de bulles présumées sont retenues apres tracking. Les lobes de réseau sont
donc principalement filtrés lors de I'étape de localisation.
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Bien qu’étroitement lié a la qualité d’'imagerie du systeme, ce chapitre n’a pas pour but d’estimer
les performances des algorithmes de localisation et de tracking. Nous n’avons donc pas quantifié la
résolution du systéme d’imagerie. Néanmoins, la quantification du diameétre du tube ainsi que le débit
du flux dans le tube nous ont permis de vérifier les données ULM.

8.4.2 Imagerie transcranienne

Les ultrasons sont particulierement sensibles aux différences de célérité et d'impédance
acoustique au passage du crane. Cependant, la faible fréquence d'émission (1 MHz) limite
I'atténuation et les aberrations [16]. Néanmoins, le rapport signal/bruit sur les images
transcraniennes a été amélioré de 2 dB (cf. Figure 71), en appliquant une correction des aberrations
en post-traitement. Les aberrations ont été modélisées comme un « écran de phase » en champ proche
et ont été corrigées en ajoutant des retards sur chaque élément du réseau matriciel [18,19] comme
cela est fait par Demené et al. [12], dans leur étude d’'ULM transcranienne 2D.

Apres quantification des différences de phases avec et sans crane dans la région temporale et
occipitale, on a pu constater que les différences de phases restent faibles sur la surface de la sonde
(1/10 de période). Ainsi, la correction d’aberration est assez limitée dans notre cas, méme s'il elle
nous permet tout de méme d’abaisser le niveau des lobes de réseau de -3dB a -5dB. Cependant, si une
plus grande surface de sonde est envisagée, la correction d’aberration peut s’avérer plus
déterminante.

L'atténuation du crane a été mesurée dans la région temporale et occipitale. Pour les deux
régions un coefficient d’atténuation de 0.27 (std=0.058) et de 0.21 (std=0.067) ont été mesurés. La
double traversée du crane en émission-réception réduirait donc I'amplitude de 'onde d’un facteur
0.07 pour la région occipitale et 0.04 pour la région temporale. Malgré cette forte atténuation, nous
sommes parvenus a imager un tube de diametre sub-longueur d’onde (580um), a travers le crane
dans la région temporale. La vérification du débit du tube ainsi que le diameétre du tube par imagerie
ULM prouve la capacité d'imagerie ULM transcranienne 3D de la sonde multi-lentilles a larges
éléments.

Néanmoins, I'atténuation peut varier d'un patient a l'autre en raison de variations d'épaisseur
et/ou de porosité de I'os du crane [16,20]. Le rapport signal/bruit peut encore étre augmenté pour
les cas de cranes plus atténuateurs, en utilisant des émissions codées avec plusieurs transducteurs
par transmission [21,22].

8.4.3 Imagerie d'un réseau vasculaire ex-vivo

Une expérience préliminaire a été entreprise pour imager un réseau vasculaire ex-vivo, et se
rapprocher d’un environnement d’imagerie clinique. Nous avons imagé des coronaire d’un cceur de
cochon ex-vivo. Le réseau vasculaire plus dense et la présence du tissu cardiaque rendent I'imagerie
ULM plus compliquée. La présence de faux-positifs liée a un lobe de réseau semble élevée sur la Figure
74, néanmoins la densité de bulles dans ces « vaisseaux fantomes » est moindre par rapport aux
« véritables » vaisseaux. Une acquisition plus longue permettrait de mieux les discriminer. Des
solutions software et hardware peuvent étre envisagées pour réduire les lobes de réseau.

Premierement, dans l'algorithme de localisation, il serait intéressant d'établir une corrélation
avec une PSF réaliste incluant les lobes de réseau. La corrélation avec la PSF réel serait alors plus
discriminante que la PSF synthétique gaussienne. L'imagerie par ouverture synthétique [5] couplée a
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des stratégies de formation de faisceaux telles que la formation de faisceaux adaptative par cohérence
de phase [23] ou la cohérence a court terme des échos rétrodiffusés [24] pourrait également étre mise
en ceuvre.

D’un point de vue hardware, la réduction des lobes de réseau peut étre réalisée en réduisant le
pas inter-élément, soit en diminuant le diametre de 1'élément, soit la largeur de la structure inter-
élément (kerf). Dans notre cas, le kerf représente 24% du pas inter-éléments (2,2mm) a cause des
structures métalliques inter-éléments. Cette structure inter-éléments peut étre abaissée jusqu'a
100um par un fabricant de sonde [25]. La rupture de la périodicité des emplacements des éléments
et l'optimisation de I'élément de distribution spatiale peuvent également étre envisagées pour
réduire les lobes de réseau [26,27].

8.5 Perspectives

Les grands transducteurs offrent une grande surface active avec un nombre réduit de
transducteurs. Dans cette étude, avec seulement 16 transducteurs, la surface couverte est de
32x37cm?. Pour couvrir la méme surface de sonde avec des transducteurs a demi-longueur d'onde, il
aurait fallu plus de 1000 éléments. Avec notre approche, la complexité en termes de cablage de la
sonde, de canaux électroniques de transmission/réception et de coiit associé a été réduite de deux
ordres de grandeur. Le champ de vision latéral dans nos expériences est aussi grand que la surface
de la sonde. Pour obtenir des images de 1'ensemble du cerveau, un champ de vision plus large (~100
cm?) sera nécessaire. En utilisant de grands éléments, nous pensons que quelques centaines de
transducteurs pourraient couvrir l'ensemble du cerveau. En revanche, l'utilisation de petits
transducteurs nécessiterait des centaines de milliers de transducteurs qui ne seraient peut-étre pas
assez sensibles pour réaliser une imagerie transcranienne. En outre, cela nécessiterait de lourds
développements technologiques et impliquerait des colits énormes qui limiteraient les applications
cliniques.

Le crane réduit la sensibilité lors de 1'imagerie par ultrasons en raison de l'absorption, de la
diffusion multiple et de la réflexion des ondes. Ces caractéristiques limitent l'imagerie a travers de
petites fenétres acoustiques telles que I'os temporal. Ces fenétres de quelques centimeétres carrés
limitent la taille de I'ouverture des sondes actuelles, ce qui limite la résolution et la sensibilité. Les
réseaux de grands éléments avec des lentilles divergentes ont le fort potentiel de résoudre les
problémes actuels dans le domaine de l'imagerie ultrasonore lors de l'imagerie a travers les os en
proposant une nouvelle solution pour imager des organes entiers a des fréquences d'images élevées
tout en maintenant une haute sensibilité.

L'évaluation de I'architecture et de la dynamique des flux de la microvascularisation cérébrale
au chevet des patients constituerait une amélioration majeure dans les soins apportés, car elle
répondrait a un besoin clinique important non satisfait. Les appareils a ultrasons sont portables, peu
coliteux et non ionisants, et peuvent cartographier 'hémodynamique a des résolutions beaucoup plus
élevées que l'angiographie cérébrale par résonance magnétique et tomodensitométrie par rayon X
actuellement a la pointe de la technologie. L'imagerie microangiographique pourrait présenter un
intérét majeur pour le diagnostic des accidents vasculaires cérébraux et des anévrismes, ainsi que
pour le suivi de la récupération post-AVC et la surveillance des anévrismes. Pour le cancer, la
cartographie 3D haute résolution des gliomes pourrait aider a mieux définir les marges de résection
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et améliorer la planification chirurgicale. Elle pourrait également offrir de nouvelles perspectives
dans la compréhension fondamentale des 1ésions complexes telles que le glioblastome multiforme et
aider a surveiller la revascularisation des tumeurs pour améliorer les résultats des thérapies anti-
angiogéniques [28].

9 Conclusion du chapitre

Un nouveau concept de sonde, composée de grands éléments munis de lentilles divergentes, pour
une application de microscopie de localisation ultrasonore 3D a grand champ a été étudiée
expérimentalement dans ce chapitre. Un prototype de sonde a 16 éléments a la fréquence de 1MHz a
été fabriqué et des expériences in vitro et ex vivo ont été réalisées.

L'utilisation de grands éléments permet d'augmenter la sensibilité et I'ouverture de la sonde tout
en maintenant un nombre réduit d'éléments. Les lentilles divergentes ont permis de diminuer la
directivité du grand élément, ce qui était essentiel pour la focalisation et la reconstruction de l'image.

Les capacités d'imagerie de ce type de sonde multi-lentilles ont été prouvées par l'imagerie d'un
tube de diameétre interne sub-longueur d'onde (580um) derriere un crane humain. La couche
divergente multi-lentilles proposée présente un fort potentiel pour la cartographie de la
microcirculation sanguine de 1'organe entier a travers les os.

143



Chapitre 4 : Validation expérimentale

10 Annexe : Beamforming & Evaluation de la loi de délai associée a la
matrice multi-lentilles a larges éléments

10.1 Etude des réponses impulsionnelles

10.1.1 Mesure des réponses temporelles

Les réponses temporelles des larges éléments avec les multi-lentilles en Stycast ont été acquises
en plusieurs points de l'espace (dans un plan axial) au cours de I'étude de leurs propriétés
acoustiques, partie 3. Nous avons utilisé ces réponses temporelles pré-enregistrées pour étudier les
temps de vols de I'onde acoustique; de son émission au niveau du transducteur, a son arrivée a un
point du plan axial. Les temps de vols sont calculés comme le temps d’arrivée du maximum de
pression du pulse. Ces temps de vols nous permettront de déterminer la précision de la loi de délais
géométrique choisie pour la formation d’image. Les différences entre les lois de délais géométriques
et les lois de délais mesurées sont affichées en 2D. Le calcul de la loi de délai est définie partie 4.2.1,
eq11.

Les variations de la différence entre les lois de délais géométriques et les lois de délais mesurées
sont comparées aux variations fréquentielles des réponses temporelles. Pour chaque réponse
temporelle, une transformée de Fourrier discrete est calculée. Nous réalisons un fit gaussien, pour
chacune d’entre elles, afin de calculer la fréquence centrale des réponses temporelles. Les variations
de fréquence centrale sont affichées dans le plan axial 2D.

10.1.2 Réponses temporelles & temps de vols

Pour cette étude nous restons sur I’étude du champ de pression du mono élément. Le scan du
champ de pression dans le plan axial du large élément avec lentille Stycast est utilisé pour mesurer
les temps de vol. Les différences entre les temps de vols mesurés et les délais déduits par le calcul
sont affichés Figure 76a). Les écarts de temps de vols sont affichés en retard de phase (rad), on
observe un motif a frange ou le retard de phase change de signe. L’amplitude des variations des
différences de temps de vol est de 'ordre 1/10 de période.

Lorsque nous regardons les variations de fréquence centrale dans le plan axial Figure 76b), nous
pouvons observer le méme motif a frange observé Figure 76a). Une corrélation existe donc entre les
variations de fréquence et la différence de temps de vols entre notre modéle et l'expérience.
L’amplitude des variations de fréquence centrale est de 100kHz, soit des différences relatives
d’environ 10%.

On peut voir ici les limites de notre modéle géométrique et notre loi de délai, qui est une
approximation de la réalité. Notre modele ne prend pas en compte d’éventuelles interférences
provenant des multiples chemins de la surface du large transducteur jusqu'au point de I'espace
d'imagerie considéré. Ces interférences pourraient étre a l'origine des variations de fréquence
observées Figure 76b).
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Figure 76: Etude des réponses temporelles dans le plan axial d’un large élément avec lentille Stycast. a) Différences
des temps de vols prédits par la loi de délai géométrique et les temps de vols mesurés. b) Variation de la fréquence
centrale dans le plan axial.

10.2 Etude de la qualité du beamforming a travers la PSF
10.2.1 Méthodes

Les lois de délai ont un réle majeur dans la formation de I'image. Ici, nous regardons la justesse
de la loi de délai choisie a travers la formation d’image. Nous reprenons l'acquisition de la PSF a 4cm
de profondeur, cf 4.2.2. Le maximum de I'image est utilisé pour déterminer la position du pixel
correspondant a la pointe métallique. Nous appellerons ce pixel F.

L’équation [13] rappelle le calcul du delay and sum pour former le pixel F dans I'image. tir
représente l'indice de I'élément d’émission, rec représente l'indice de I'élément de réception,
T(tir|F|rec) Teprésente le retard calculé a partir de la loi de délai développée eq 14. Cette équation est
issue de la loi de délai géométrique eq 11 définie partie 4.2.1, avec C le centre de I'élément, R le rayon
de la lentille divergente, C.qq, €t Clentine l€s vitesses de 'onde acoustique dans I'eau et la lentille.

Du pixel P, nous avons extrait dans les RF, les contributions I et Q des 16 éléments apres un tir
(issue de I'’élément n°7 situé au centre de la sonde). Pour évaluer si la sommation de ces contributions
était cohérente, nous avons calculé et comparé leur phase. En se référant a I'’équation 5, nous étudions
la premiéere somme sur les indices rec.

De la méme maniere nous avons regardé la sommation « cohérente » des images issues des 16
émissions. Ainsi les phases de chaque pixel P des différentes images issues des 16 émissions sont
comparées. En se référant a I'équation [13], nous étudions la deuxiéme somme sur les indices tir.

1Qr = Z%i6r=1 11'2c=1[RFtir,rec(t = T(tirIFlrec)) +J. RFtir,rec(t = T(tir|F|rec) T T/4)] [13]

T(tir|F|rec) = (

dist(Cyir,F)—R n R ) +(dist(F,Crec)—R n R )

Ceau Clentille

[14]

Ceau Clentille
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10.2.2 Qualité de la formation d'images

Apres avoir vu les limites de notre loi de délai et son modele géométrique de la propagation de
I'onde, nous avons voulu déterminer les conséquences que pouvaient avoir les imprécisions de notre
modele sur la formation d’'images.

La formation de la PSF a 4cm de profondeur a été étudiée. L’algorithme utilisé dans la formation
d’images est le delay and sum. Nous avons donc extrait les contributions 1Q, calculées a partir de la loi
de délai, permettant de construire le pixel correspondant a la localisation de la pointe métallique.
Théoriquement, ces contributions devraient étre en phase et se sommer de maniére cohérente. Les
contributions des 16 éléments en réception apres une émission sont affichées Figure 77a) et
représentées sous forme de vecteur. Les phases de chaque contribution sont extraites Figure 77b).
Bien que les vecteurs pointent tous dans la méme direction nous pouvons remarquer que, ils ne sont
pas parfaitement alignés. Cette observation relate des différences de phases entre les contributions
IQ, qui de facto ne sont pas parfaitement en phase. Les différences de phase entre les contributions
sont de 'ordre d’1/5 de période.
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Figure 77 : Evaluation de la loi de délai et de son emploi dans I'algorithme de « delay and sum » pour la
construction d'image de la PSF. a) Contributions IQ, des 16 éléments de réception pour la formation du pixel
ou se trouve le diffuseur, aprés une émission, et b) les phases correspondantes. c¢) Sommation des
contributions 1Q, du pixel ou se trouve le diffuseur, des différentes images provenant des 16 émissions, et d)
les phases correspondantes.
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Les résultats précédents sont logiquement retrouvés lorsque nous regardons la sommation
cohérente des différentes images issue des différentes émissions Figure 77c). Ainsi, les contributions
IQ du pixel d’intérét issues des différentes émissions sont représentées sous forme de somme de
vecteur Figure 77c). Nous remarquons qualitativement que la somme des vecteurs est relativement
rectiligne attestant d’'une sommation relativement cohérente. La phase des contributions 1Q « des
différentes émissions » sont affichées Figure 77d). Des différences de phases de 'ordre d’1/5 de
période peuvent également étre mesurées.
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Cette thése avait pour but de proposer une nouvelle solution pour répondre a un besoin clinique
important concernant I'imagerie du réseau vasculaire cérébral. Pour pouvoir proposer un nouvel
outil de dépistage et de diagnostic précoce, la capacité a imager en 3D sur de larges champs de
vue, la morphologie et la dynamique du réseau vasculaire a une résolution spatiale d’environ
100um est essentielle.

Le travail de cette these s’appuie avant tout sur l'utilisation des techniques de microscopie par
localisation ultrasonore (ULM) basée sur l'injection de microbulles dans le réseau vasculaire. Cette
technique a démontré sa capacité a imager les flux de la microcirculation cérébrale elle reste
aujourd’hui limitée a une approche 2D. A ce jour, aucun systéme d’imagerie ultrasonore ne permet de
faire une imagerie transcranienne de I'ensemble du cerveau. Plusieurs barriéres technologiques
restent a lever dont la sensibilité des transducteurs ultrasonores, leur capacité a imager des
volumes suffisamment large et la complexité des systémes d’imagerie ultrarapide 3D.

Au cours de cette thése, nous avons proposé un nouveau concept de sonde de haute sensibilité,
inspiré du domaine de la photoacoustique, pour faire de 'ULM transcranien sur de larges volumes
3D. Cette nouvelle sonde consiste a utiliser de larges éléments munis de lentilles acoustiques
divergentes.

Nous avons vu dans le chapitre 2 les différents paramétres de la nouvelle sonde multi-lentilles a
larges éléments. L’utilisation d'une fréquence centrale de 1MHz permet de limiter a la fois
I'atténuation du crane et les aberrations des ondes ultrasonores a son passage. Nous avons choisi une
large surface de sonde de 10 x 10 cm? pour bénéficier d’'une grande ouverture spatiale pour pouvoir
imager le réseau vasculaire cérébral en entier. Dans une étude comparative, nous avons étudié trois
types de sondes, composées respectivement de petits éléments, de larges éléments sans lentille et
avec lentilles acoustiques divergentes. Par simulation, nous avons vu que l'utilisation des larges
éléments de 6mm de diametre (4A) avec lentilles divergentes permet d’augmenter la sensibilité de la
sonde griace aux larges surfaces actives des éléments individuels. L’'utilisation des lentilles
divergentes permet de réduire significativement la forte directivité des larges éléments. Les lentilles
divergentes se sont avérées indispensables pour maintenir une faible directivité afin de bénéficier
d’'une bonne focalisation d'imagerie. Nous avons alors prouvé, par simulation, la capacité d'imagerie
transcranienne 3D large champ de la sonde multi-lentilles a larges éléments.

Dans le chapitre 3 nous nous sommes intéressés a la simulation d’'imagerie ULM. Notre objectif
était de démontrer, par simulation, la capacité d'imagerie ULM en milieu fortement atténuant de notre
sonde multi-lentilles a larges éléments, et d’évaluer ses performances sur un fantéme de flux de bulles
réaliste. Nous avons alors décrit un pipeline de simulation pour pouvoir simuler un flux de bulles
réaliste a partir d’'une architecture de réseau vasculaire réel ou purement synthétique. Ce cadre de
simulation s’est avéré trés utile et trés performant pour le test de nouveaux concepts de sonde ou
plus largement de nouvelles idées pour l'imagerie ULM. Dans un large volume d’imagerie de
10x10x10cm3 nous avons prouvé que l'utilisation de larges éléments avec lentilles divergentes
permettait d'imager avec succes plus de 70 % des bulles simulées dans les deux fantomes de flux de
bulles simulés. Nous avons également établi la précision de localisation de notre systeme d'imagerie
qui est en moyenne de 115 pm soit 1/13 de longueur d’onde.

Enfin, dans le dernier chapitre, nous avons apporté une validation expérimentale du concept de
sonde multi-lentilles a larges éléments. Pour ceci, nous avons construit un prototype de sonde a 16
larges éléments de 7mm de diametre (4.71), de fréquence centrale 1MHz. Des lentilles divergentes
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ont été fabriquées. Nous avons validé les concepts physiques vus précédemment en simulation. Nous
avons ensuite réalisé des expériences in vitro en champ libre et derriére un crane humain. Par
imagerie ULM 3D, nous avons prouvé expérimentalement les capacités d’'imagerie transcranienne de
notre nouveau concept de sonde multi-lentilles a larges éléments.

De futurs travaux expérimentaux avec une sonde multi-lentilles a larges éléments, proche de
celle définie en simulation, aura pour but d’apporter une validation plus large de ce nouveau concept
de sonde. Des expériences précliniques seront alors entreprises.

Les perspectives de ce travail sont trés larges. Du point de vue technologique, il s’agira
d’optimiser ce concept de sondes multi-lentilles pour I'application a divers organes. La solution des
multi-lentilles divergentes a en effet un fort potentiel pour cartographier de la microcirculation
sanguine d’organes entiers non seulement le cerveau mais aussi le cceur ou le rein et le foie, avec un
nombre réduit d’éléments. Du point de vue clinique, cette nouvelle approche pourrait ouvrir des
nouveaux outils cliniques de dépistage, de diagnostic précoce ou de suivi des pathologies vasculaire
grace a sa bonne résolution spatiale et a son large champ de vue, son caractére non-ionisant et son
cout réduit.
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RESUME

Le réseau vasculaire humain est un systéme complexe multi-échelles, allant de plusieurs millimetres pour les plus grosses artéres a quelques
micrometres pour les plus petits vaisseaux. Ce réseau fournit les nutriments et le dioxygéne aux organes. Il est donc fortement lié aux fonctions des organes
etaleur état de santé. Dans le cas du cerveau, les pathologies neuro-vasculaires sont généralement diagnostiquées a des stades ultérieurs a des évenements
cérébraux et a l'apparition de symptomes aigus. Ces limitations cliniques sont principalement imputées aux systémes d’imagerie de la vascularisation
cérébrale, majoritairement réalisée par tomodensitométrie et par imagerie par résonance magnétique. Ces techniques d'imagerie sont difficiles d’acces a
cause de leurs colits importants et elles sont limitées a une résolution millimétrique qui ne permet pas d’accéder a la microcirculation.

Pour permettre un diagnostic précoce, la capacité a imager en 3D sur de larges champs de vue, la morphologie et la dynamique du réseau
vasculaire a une résolution spatiale micrométrique est essentielle. L'imagerie par ultrason permettrait de répondre a un besoin clinique important pour
I'imagerie du réseau vasculaire cérébrale. Son accessibilité et sa capacité a imager le flux sanguin (grace a sa trés bonne résolution temporelle) en font un
excellent candidat. Néanmoins, a ce jour, aucun systeme d’imagerie ultrasonore ne permet de faire une imagerie transcranienne de 'ensemble du cerveau.
Plusieurs barriéres technologiques restent a lever dont la sensibilité des transducteurs ultrasonores, la capacité a imager des volumes suffisamment larges
et la complexité des systemes d’imagerie ultrarapide 3D.

L’objectif de cette these est de concevoir un nouveau concept de sonde échographique de haute sensibilité pour I'imagerie super-résolue
transcranienne 3D a large champ de vue. Cette thése s’appuie sur I'utilisation des techniques de microscopie par localisation ultrasonore (ULM) basée sur
I'injection de microbulles dans le réseau vasculaire pour reconstruire des images super-résolues. Nous avons proposé un nouveau concept de sonde multi-
lentilles a larges éléments. L'utilisation de larges éléments multi-lentilles nous permet de bénéficier d’une large surface de sonde (10x10cm2) a nombre
réduit d’éléments (256), et de pouvoir imager de larges volumes 3D (10x10x10cm3). Les larges éléments permettent également I'augmentation de la
sensibilité grace aux larges surfaces actives des éléments individuels. L'utilisation de multi-lentilles divergentes permet de diminuer la forte directivité des
larges éléments pour maintenir une bonne capacité de focalisation, nécessaire a la reconstruction d’'image.

Par simulation, nous avons étudié et déterminé les différents parametres d’'une sonde multi-lentilles a larges éléments pilotée a basse fréquence
(1MHz). Un cadre de simulation a été proposé pour simuler un fantdbme dynamique pour I'imagerie ULM 3D. Nous avons démontré les capacités et les
performances d’'imagerie ULM 3D de notre nouveau concept de sonde dans un milieu fortement atténuant. Un prototype de sonde multi-lentilles a larges
éléments a été construit et tester pour valider les résultats de simulation. Des expériences in vitro et ex vivo ont été entreprises. Un tube sub-longueur
d’onde a été imagé a travers d’un crane humain avec succes.

Les résultats de cette thése ont montré le fort potentiel du concept de sonde multi-lentilles a larges éléments pour cartographier la
microcirculation d’organe entier tel que le cerveau, a des résolutions micrométriques. Cette nouvelle approche pourrait ouvrir de nouvelles perspectives
cliniques pour le dépistage et le diagnostic précoces, ou pour le suivi des pathologies vasculaires grace a son cout réduit et son caractére non-ionisant, a
son large champ de vue et a sa bonne résolution spatiale.
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ABSTRACT

The human vascular network is a complex multi-scale system, ranging from several millimeters for the largest arteries to a few micrometers
for the smallest vessels. This network provides nutrients and oxygen to the organs. It is therefore strongly linked to the functions of the organs and their
health condition. In the case of the brain, neurovascular pathologies are usually diagnosed at later stages after the onset of acute symptoms. These clinical
limitations are mainly attributed to the imaging systems of the cerebral vasculature, mostly performed by CT and MRI. These imaging techniques are poorly
accessible (because of their high cost and heavy infrastructure), limited to a millimeter resolution and poorly sensitive to hemodynamics.

To be able to propose a new screening and diagnostic for early stages, the ability to image in 3D over large fields of view, the morphology and
dynamics of the vascular network at a spatial resolution of approximately 100pum is essential. Ultrasound imaging could address an important clinical need
for imaging the cerebral vascular network. Its accessibility and ability to image blood flow (thanks to its very good temporal resolution) make it an excellent
candidate. However, to date, no ultrasound imaging system allows transcranial imaging of the entire brain. Several technological barriers remain, including
the sensitivity of ultrasound transducers, the ability to image sufficiently large volumes and the complexity of 3D ultrafast imaging systems.

The objective of this thesis is to design a new concept of high sensitivity ultrasound probe for 3D super-resolved wide field of view imaging.
This thesis is based on the use of ultrasound localization microscopy (ULM) techniques and the injection of microbubbles into the vascular network to
reconstruct super-resolved images. We proposed a new concept of multi-lenses probe with large elements. The large elements allow the increase of the
sensitivity thanks to the large active surfaces of the individual elements. The use of divergent multi-lenses allows to decrease the strong directivity of the
large elements to maintain a good focusing ability, necessary for image reconstruction. Besides, the use of large multi-lenses elements allows to benefit
from a large probe area (10x10cm?) with a reduced number of elements (256), capable of imaging large 3D volumes (10x10x10cm3).

The different parameters of a large element multi-lens probe were studied and determined. A simulation framework was introduced to simulate
a dynamic phantom for 3D ULM imaging. We have demonstrated by simulation the capabilities and performances of our large elements multi-lenses probe
for 3D ULM imaging in a highly attenuating environment. A prototype probe was made and tested to validate the simulation results. In vitro and ex vivo
experiments were carried out. A sub-wavelength tube was successfully imaged through a human skull.

The results of this thesis showed the strong potential of the large element multi-lens probe concept to map the whole organ microcirculation,
such as the brain, at micrometer scale. This new approach is non-ionizing, relatively cheap, and able to image large field of view at excellent spatial
resolutions. Therefore, this new concept of probes could open new clinical perspectives for early detection, diagnosis, and for monitoring vascular
pathologies.

KEYWORDS

Medical ultrasound imaging - Ultrasound localization microscopy - Super-resolution - 3D transcranial imaging - Microcirculation
- Ultrasound probe - Multi-lenses




