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RESUME

Le domaine de l'imagerie médicale est dans uneeguéessante d'une modalité qui
permettrait de visualiser I'anatomie interne dypsdrumain et qui serait en méme temps
sensible a des marqueurs ciblant des processudbatigtees spécifiques. L'imagerie
photoacoustique tente de répondre a cette demangefitant des avantages respectifs
de l'imagerie optique, soit un excellent contrastale I'imagerie ultrasonore par une
résolution spatiale supérieure. Elle peut appartkr fois une information fonctionnelle
en étant réceptive a des agents de contrastesreegé une information structurelle
grace au recalage avec des images ultrasonores. daies cette optique qu’un systeme
d'imagerie photoacoustique pour le petit animatéad&veloppé. Ce projet de maitrise
s’est proposé de participer a la conception, laatérisation et I'optimisation d’un tel
montage. Les bases physiques des phénomenes eldarieréation de signal ont été
explorées afin d'en faire ressortir les équati@uissant la reconstruction d'images. Un
systeme d’'imagerie photoacoustique préexistarisaiit un transducteur mono-élément
focalisé a d’abord été amélioré. Un second montiéiisant un systeme d'acquisition de
données VeraSonics et des transducteurs médicagté alaboré. Des simulations
numériques modélisant les deux systémes ont étdénmaptées et testées. Ces
simulations ont témoigné de la justesse des éqmsatérivees mathématiquement. Des
acquisitions ont été effectuées sur des fantom@esentatifs de tissus biologiques. Les
algorithmes de reconstruction ont été utilisés pmager des cheveux humains a une
profondeur de plus d'un centimeéetre dans un milieasq opaque et ainsi valider
expérimentalement le systeme d'imagerie. Le problé® récupération de mesures
guantitatives a partir de mesures expérimentaledtéa exposé. Une méthode de
résolution a été proposée et des résultats onbl#eus. Des mesur@s vivo sur des
souris ont démontré la possibilité de visualises steuctures a des profondeurs de plus

de2 cm.



ABSTRACT

The biomedical imaging domain is still looking fan imaging modality which will be
able to visualize the human body’s anatomy as waellspecific metabolic markers.
Photoacoustic imaging attempts to respond to teisahd by capitalizing on the
advantages of both optical and ultrasound imagivigch are good spatial resolution
and excellent contrast. Photoacoustic brings foneli information through its
sensitivity to exogenous contrast agents and straict information through
coregistration with ultrasound images. Consequemtlphotoacoustic imaging system
was developed herein. This master’s project hapqgsed itself to contribute to the
conception, characterization and optimization athsa system. The physical bases of
the signal creation phenomenon were explored iaildeet retrieve the equations which
govern the image reconstructions. A preexisting tphooustic imaging system
consisting of a focalized single element transdweas improved. A second version
using a VeraSonics data acquisition system ardhiteand medical ultrasound probes
was elaborated. Numerical simulations modeling mytstems were implemented and
tested. These simulations testified the accuracythef pre-derived mathematical
equations. These reconstruction algorithms werbzedi to visualize human hairs
imbedded in an almost opaque biological phantomate than one centimeter of depth
and thus validating the imaging system.. The probtd the retrieval of quantitative
measures from experimental data was exposed. Aoahéthresolve this difficulty was
proposed and results were obtainkdyvivo measures on mice demonstrated the ability
to identify structures at depths of more tf2arm.
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INTRODUCTION

Au cours du dernier siecle, I'étude et le diagmodtun grand nombre de maladies ont
eté modifies grace a I'émergence de nouvelles tdobies d’imagerie. Ces
technologies ont permis aux cliniciens de visualtge maniere non-invasive I'anatomie
interne. Le tout a débuté en 1895, lorsque lesmay6 furent découverts par Wilhelm
Conrad Rontgen. Il exhiba des images des os desa:rétant plus denses que les tissus
mous, ceux-ci absorbérent davantage les rayonseui® cette découverte, le domaine
de I'imagerie médicale ne cessa de croitre et agitanant devenu un axe de recherche
majeur. Il y a une demande manifeste pour le d@pelment de modalités procurant une
grande rapidité et une haute résolution. En pratiinique, le temps d’intervention est
critique et une rétroaction rapide est nécessBites récemment, la possibilité de suivre
'évolution d’'une maladie au niveau cellulaire, eavers l'utilisation de sondes
moléculaires ciblées ou de rapporteurs génétiquezmettra de nouvelles avancées dans
le domaine [36] [54]. Ces nouvelles approchescontime objectifs la détection hative
de maladies, le suivi de traitements et le suivindelicaments [11] [77]. Un tel imageur
entre dans une nouvelle catégorie récemment défoumme étant I'imagerie

moléculaire.

L'appareil d'imagerie médical idéal devrait étre eresure d’apporter deux types

d’information, soit :

- Premierement, une information de nature struceirell anatomique, qui
renseigne sur I'emplacement et la géométrie desnesyinternes. Pour ce genre
d’indication, I'appareil doit fournir la meilleungsolution spatiale possible.

- Deuxiemement, une information de nature fonctidenejui éclaire sur le degré
d’activité d’'un processus métabolique. Dans ce leasgensibilité a des sondes

moléculaires est le critére déterminant.



Considérés séparément, les deux criteres mentigplnéshaut sont comblés par de
nombreuses modalités. La difficulté réside damgdgration des deux types de données.
Typiguement, un appareil d'imagerie médicale n&stmesure de fournir qu’un seul des
deux types d’information. Un exemple d’appareil gmant une excellente résolution
spatiale est I'imagerie par résonance magnétiged)l L'IRM a comme avantage
d’étre une méthode non-invasive et non-nocive. pdienet d'imager les tissus mous en
trois dimensions (3D) grace a l'application d'uraptp magnétique intense. Par contre,
ce type d’'imagerie n’est pas tres sensible aux esmaoléculaires jusqu’a maintenant.
L’obtention d’'un signal IRM dépend de l'altératides spins des noyaux d’atomes qui
sont présents dans le corps humain par un champétiage pour gu’ils deviennent
polarisés. Pour une population typique d’atomexdés de spins « up » par rapport a un
spin « down » est d’envirod sur 100 000. Les techniques conventionnelles d’'IRM
détectent donc des noyaux abondant tels les pradans I'eau. Pour linstant, la
guantité d’atomes disponibles dans les sondes milaiées est minime et la sensibilité

est tres faible.

Un exemple d'un imageur fournissant une informationctionnelle serait la
tomographie par émission de positrons (TEP). De lpapossibilité de jumeler des
sondes radioactives a des molécules biologiquesessibilité est excellente. Un bon
exemple serait la molécule 18-FDG utilisée pour détection de cancers. Le
fonctionnement exagéré de la glycolyse au sein agdlsles tumorales augmente la
guantité de 18-FDG absorbée. Ces molécules ne peugge complétement
métabolisées et elles s’accumulent préférentielidérdans les cellules cancéreuses. Par
la suite, comme le fluor radioactif a un exces darge positive dans son noyau, il se
désintégre en transformant un proton en neutrogg dgmission d’'un positron et d’'un
neutrino. Apres un parcours moyen=el mm au cours duquel il perd son énergie, le
positron s’annihile en entrant en contact avec lentn. Chaque annihilation produit
des photons dé11 keV qui sont captés pour former une image. Vu la eatlg la

détection et le parcours du positron avant I'adaiiwn, I'information récoltée reste



imprécise spatialement. En plus, les radiationss@ries sont nocives pour la santé et il

y a des problemes de colts et de complexité gsonepas négligeables.

Plus récemment, I'apparition de sondes moléculdlivesescentes a permis a I'imagerie
optique d’étre considérée comme une nouvelle ftatee d’études fonctionnelles. Les
avantages de l'imagerie optique sont une sengibilitmparable, voire supérieure aux
méthodes précédentes et des colts beaucoup mojBHr€=ci fait en sorte gu’elle est
de plus en plus répandue a travers le monde decheerche. Elle exploite la puissance
d’agents de contraste hautement spécifiques ebimpatibles pour le développement de
médicaments et la recherche sur les maladies. eRhgsiétudes récentes démontrent
l'utilisation de I'imagerie optique ciblant le casrcvia I'angiogenése [69]. Par contre,
elle est soit limitée a une profondeur@g a 0.7 mm dans le cas de la microscopie deux
photons [27] ou a une résolution de plusieurs mélres dans le cas de l'imagerie
optique diffuse [24]. Quoique treés peu atténuéeréames longueurs d’'onde, la lumiére
infrarouge et visible se propage de maniere tréfasdi dans les tissus et I'absorption
sanguine atténue lintensité disponible en profaindkee signal de retour provenant des
cibles étudiees se retrouve déformé et les méthddeseconstruction d’'images sont
limitées par la physique de ces processus diffuds surcroit, méme les sondes
moléculaires bioluminescentes et fluorescentes smmtcues pour identifier des
processus cellulaires spécifiqgues et non des osgengers. Cela fait en sorte qu'il est
impossible de clairement distinguer et identifess brganes internes ciblés. Ce handicap
a freiné I'adoption de ces types d'imagerie optiquenme modalités d'imagerie a

grande échelle.

Dans un autre ordre d’idée, en retournant un peuagiere, on Voit que le

développement des premiers systemes utilisant w@ssasonores et leur utilisation en
médecine diagnostique a débutée dans le débutnieées 50. En voulant imager des
tumeurs cérébrales, JJ. Wild et J. Reid ont dépélde premier modele de I'échographe.
Contrairement a leurs attentes, leur découvertetatg@té utilisée en obstétrique des le

début des années 70 [23]. L'imagerie ultrasonocsejrounément appelée échographie,



détecte les ondes ultrasonores réfléchies parniesfaces présentes dans le corps
humain. Elle permet d'imager différentes structunesrnes relativement rapidement, de
maniére peu codteuse, sans radiation ionisanteezt ane bonne résolution a haute

fréquence.

L’imagerie photoacoustique est une juxtapositiolidegerie ultrasonore et I'imagerie
optique. Elle a le potentiel de fournir a la foisieuinformation structurelle et
fonctionnelle. Pour la partie fonctionnelle, le rmipe de base est d’exciter un tissu
biologique a l'aide d’'une impulsion laser. Le miliest chauffé localement selon ses
propriétés d’absorption lumineuse qui peuvent déperde la présence de sondes
moléculaires déja développées pour les méthodesguegt Cela crée un excédent
d’énergie qui est libéré sous forme de vibrationsitbrasons. Ces ultrasons peuvent étre
captés a l'aide de transducteurs conventionnelssiAla photoacoustique jumelle les
deux méthodes pour profiter de leurs avantagesectfp : elle récolte l'information
fonctionnelle fournie par les propriétés d’absamptiumineuse des tissus en enregistrant
les ultrasons. De cette maniére, elle obtient uxeelknte résolution spatiale en
profondeur tout en gardant I'excellent contrasteppe a I'imagerie optique. Comme une
mesure purement ultrasonore est réalisable pamal&it, un recalage des deux images
complémentaires peut étre automatiquement assurdestréférence structurelle est
disponible. C’est en éclairant a plusieurs longsedionde que la photoacoustique
développée ici pourrait permettre de localiser wardifier des molécules d'intérét et
ouvrir la porte a des études ayant beaucoup piorpakt [14]. La photoacoustique est
sensible aux agents de contraste présents a ladtisellement et artificiellement dans
les tissus et elle pourrait permettre des les tEter haute résolution jusqu’a une
profondeur de8 a 10 mm. Les applications envisageables comprennent laatefogie

et 'imagerie des petits animaux, en particulisrdeuris et les rats.
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Figure 0.1 : Chromophores présents naturellemert s tissus biologiques [28]

Dans le visible, les deux principaux agents deresig optiques présents naturellement
dans les tissus biologiques sont l'oxyhémoglobinéHbO,) et la
désoxyhémoglobin€HbR). La Figure 0.1 illustre le spectre d’absorption des
chromophores. Pour cette raison, les principalesctsires étudiées a l'aide de la
photoacoustique sont les vaisseaux de la microwNassation sanguine. A plus grande
échelle, une discrimination des organes pourrestéffectuée sur la base d’une variation
de leur contenu plus riche ou plus pauvre en skregt également possible d'injecter
artificiellement d’autres chromophores dans lesuss Il peut s’agir de teintures, de
nanoparticules ou autres. L'intérét réside dansolssibilité de les lier & des molécules
ayant une fonction métabolique spécifique. Aingie wactivité métabolique pourrait a
son tour étre étudiée a travers les agents de aspatret fournir de nouvelles
informations. La technique peut également étreisédl pour détecter des cancers.
De par la nécessité d'un plus grand apport santaiplus grande vascularisation des
tumeurs peut étre observée.

Le mandat général de ce projet de maitrise estadéiper au développement et a la
caracterisation d’'un montage d’'imagerie photoadquet Il est a la fois axé sur une

recherche théorique pour permettre I'obtention d’teconstruction d'image optimale et



sur des applications expérimentales par I'imagdeidantdmes biologiques et de petits
animaux. Le but est de pouvoir appliquer les casaices développées ici dans

I'optique d’'une photoacoustique ciblée sur I'imagemoléculaire.

Plus spécifiquement, les objectifs du projet qui été fixés peuvent étre énuméres

comme suit ;

- Développer un systéme de mesure photoacoustiquérieental et valider le
fonctionnement de I'appareil avec des mesuresesifahtomes biologiques;

- Elaborer et appliquer des algorithmes de recorsrua’images a partir des
équations mathématiques régissant le phénomenérigien leur exactitude a
l'aide de simulations;

- Utiliser une modélisation de la propagation deumitre dans les tissus pour
arriver a une quantification du signal enregistré;

- Caractériser la résolution, la qualité des imagesries et estimer le temps
requis pour effectuer des acquisitions;

- Obtenir des imagds vivo sur des petits animaux;

Ce mémoire est organisé comme suit. || expose dmeprabord I'historique du
développement de I'imagerie photoacoustique auitthaph Le montage expérimental
est présenté et décrit en détails au chapitre Zhapitre3 suit une section théorique sur
les mathématiques et la physique des phénomengsestion. Le chapitre grésente
une application de [I'échantillonnage compressé a rdaonstruction d’images
photoacoustiques. La problématique de la quantificadu signal mesuré pour obtenir
une information fonctionnelle est abordée au chabt Les résultats expérimentaux
obtenus a I'aide de I'appareil sont illustrés eicdiés au chapitre 6 pour les mesures sur
fantdbmes et au chapitre 7 pour les mesuresvo. Le chapitre 8 discute des limitations
et s’attarde sur les améliorations possibles dutagen Finalement, la conclusion

résume le travail accompli et fait le bilan desealifs atteints.



CHAPITRE 1 DEVELOPPEMENT DE L'IMAGERIE
PHOTOACOUSTIQUE

Le premier individu a formellement décrire un ph@éoe de création d’ondes
acoustiques a partir d’'ondes lumineuses fut Alegar@aham Bell et ce, des 1880.
Mais ce n’est que vers la fin des années 1970 agydhdtoacoustique a pris son envol
avec une description plus explicite du phénoménes sle nom de théorie de
Rosencwaig—Gersho [65]. La photoacoustique a dthbété utilisée pour la
caractérisation de matiére condensée a l'aide a@eoptiones en phase gazeuse. Ces
microphones évaluaient les variations de tempéradiume couche gazeuse en contact
thermique avec un échantillon irradié par une souwomineuse. Cependant, cette
technique était trés limitée vue la trés faiblecaffité de la diffusion thermique dans le
gaz du microphone. Au début des années 1980, &afelm [60] ont été les premiers a

démontrer qu’une meilleure sensibilité était pdssiavec cette méthode a l'aide de

transducteurs piézo-électriques. Un schéma de tieunsducteur est présenté a la

Figure 1.1.
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Figure 1.1 : Transducteur proposé par Patel et [68in



Le couplage d'impédance acoustique entre le milég génération de I'onde,
typiguement un solide ou un liquide, et le transeluic était supérieur au couplage avec
une interface gazeuse. Cette avancée a mené btanédrie photoacoustique telle que
proposée par Rothbergt al. en 1983 [67]. A l'aide de cette méthode, I'enti@lp
d’abstraction de I'hnydrogéne a partir de I'anilipeur former des paires de radicaux de
benzhydrol ((GHs)2CHOH) a pu étre déterminée. Parallelement, la @umtostique,
aussi appelée optoacoustigue de méme que thernstigeeudans le cas ou les ondes
électromagnétiques d’excitation sont dans la plegkofréquence (RF), a connu un
essor important dans d’autres domaines tels laiguysla biologie, I'ingénierie et la

médecine.

Theodore Bowen de I'Université de I'Arizona a &étemier a proposer I'utilisation de
la thermoacoustique pour imager des tissus mousHB]effet, il suggére en 1981
d'utiliser des radiations non-ionisantes RF pouwtuire le phénoméne dans un milieu
biologique et observer des caractéristiques engonemesurées par d’autres modalités
d'imagerie médicale. Il a également tenté de faimelien entre le signal obtenu et la
composition de la structure interne des tissuscBaire, il s’est limité a des expériences
avec des signaux RF. Le premier signal thermoaicuestprovenant d'un fantdbme

représentatif d'un tissu biologique est présetacragure 1.2.

Figure 1.2 : Premier signal thermoacoustique mesaré&gowen en 1981 [8]

Robert A. Kruger de I'Université de I'ilndiana f(& Méritable pionnier de I'imagerie
photoacoustique. En 1994, il publie des résult@mahtrant une détection d’ondes
ultrasonores provenant d’une solution de lyposapmésentative d’un milieu biologique

[40]. La solution était irradiée par une lamp flah Xénon produisant des impulsions



lumineuses de lumiere blanche de I'ordre de la aseconde. L'onde acoustique créée
fOt détectée a I'aide d’'un transducteur avec ugagquence centrale de5 MHz. Le but
de ces expériences était de démontrer la faisahilitmagerin vivo le résultat de
l'interaction d’'une onde électromagnétique avec ftiksus, et ce, afin de pouvoir les
différencier selon leurs propriétés d’absorptiomilbeuse. La résolution spatiale qu’il a

obtenu laissait toutefois a désirer avec des valapproximatives dé mm.

Par la suite, il améliore le mode de fonctionnenetson montage en utilisant une
source lumineuse monochromatique infra-rouge 1@4 nm, de méme qu'un
transducteur possédant une fréquence nominal& Mélz. I propose la méthode
tomographique d’acquisition de données, similaice @ui est utilisé avec les rayons-X
pour ce qui est communément appelé CT-Scan. Cemuttaainsi que ceux d’OraevskKi
entre 1994 et 1999 pavent la voie a 'imagerie paobustique actuelle. Un groupe tres
actif présentement dans le domaine, mené par LiMsagg, publie son premier article
sur le sujet vers la fin des années 90. lIs étuddearactérisent I'apport d’'un systéme
d'imagerie thermoacoustique pour la caractérisatientissus biologiques [41]. lIs
obtiennent des images tomographiques en deux diomsn&D) a I'aide d’'un systeme
d’excitation & micro-ondes da GHz. Déja a cette époque, ils cernent le principal
avantage a retirer du jumelage des deux moda#ités ) obtention d’'un bon contraste
provenant des micro-ondes (et plus tard d'ondesineunses) et d'une meilleure
résolution spatiale provenant de l'acquisition d'signal ultrasonore. Leur montage

expériemental est présenté a la Figure 1.3.
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Figure 1.3 : Systeme d'imagerie thermoacoustiqueelise par Wang [41]

En 2003, le groupe de Wang publie un article sue améthode de reconstruction
d'image photoacoustique a l'aide d’'un algorithmerégoprojection dans un cadre de
probléme inverse [78]. A l'aide de cette maniérgpoéder, I'obtention d’une carte de
'énergie absorbée localement est maintenant pessd partir des mesures

expérimentales.

Au moment d’écrire ces lignes, beaucoup de groupesecherche travaillent sur
l'instrumentation dans le but d’augmenter la régotude I'appareil et de réduire les
durées d’acquisition. Parallelement, énormémerftaits sont déployés du coété logiciel
pour obtenir plus de rapidité et d'efficacité ddas reconstructions. Le but est de
permettre des applications chez I'humain et d’idttice de nouvelles opportunités telles

I'imagerie moléculaire ou une imagerie dynamiqueagprochant du temps réel.
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Un autre axe de recherche qui intéresse nouvellelesispécialistes est de trouver une
maniere adéquate de retracer les concentratioakefodes chromophores endogéenes ou
exogenes, sources du contraste photoacoustiqusgjuyaucette mesure a le potentiel de
fournir une information métabolique. Le problémsidé dans le fait que méme si les
spectres d’absorption de ces chromophores sonuspteprobleme inverse a partir des
mesures expérimentales est non-linéaire et mal. jesér lever I'indétermination, il
nécessite I'insertion d’informatiores priori afin d’étre soluble. Par exemple, Ceixal.
ont récemment proposeé en février 2009 [14] d'w@ilie dépendance en longueur d’'onde
de la diffusion de la lumiére pour enlever la noneité de la solution. Evidemment,
cette solution requiert des mesures et de I'eéqugmeénsupplémentaire. Dans les
dernieres décennies, I'imagerie photoacoustiquedest sortie de 'ombre grace a la
reconnaissance de son potentiel en tant que mé@dhiihagerie qui pourrait permettre

I'obtention d’informations a la fois anatomiquedatctionnelles a haute résolution.
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CHAPITRE 2 MONTAGE EXPERIMENTAL

Ce chapitre présente le montage expérimental géiéaconcu lors de ce projet de
maitrise ainsi que son mode d’opération. Globalgénagux systemes différents ont été
élaborés. Une partie du projet a été consacrée@amier montage fonctionnant avec
un transducteur haute fréquence focalisé compaseés#ul élément piézo-électrique. La
majorité des travaux dans le domaine de la photsicpe ont jusqu’a présent été
confinés a cette premiere approche [37],[52]. Ruikgst moins utilisé par la suite, il
est présenté a ’Annexe A pour alléger le texte. I®sultats font I'objet de ’Annexe B.
Le second montage réalisé utilise des transducte@dicaux possédan8 éléments
piézo-électriqgues. Plus récemment, des systemedogamp cette architecture ont
commenceé a étre élaborés [7],[31],[84].

2.1. Le transducteur ultrasonore comme instrument de mesure

Les transducteurs sont des instruments permet&ntohversion d’'une grandeur
physique en une autre; il en existe plusieurs typasis le cas présent, ils fonctionnent
par le principe de la piézo-électricité : ils sdgpigent électriguement lorsqu’on applique
une contrainte mécanique. Inversement, ils peuaessi se déforment mécaniquement
lorsqu’'un champ électrique est appliqué. L'amplgudu signal électrique ou de la
déformation créée sont proportionnelles aux exoitat En appliquant périodiquement
une tension, il est possible d'utiliser le trandduc comme émetteur d’'onde acoustique.
Réciproquement, lorsqu'une onde de pression arawetransducteur, celui-ci peut
générer un courant électrique et agir en tant geepteur. Typiqguement, un signal
enregistré a l'aide d’'un transducteur est ampliiigss envoyé a un systeme d’analyse

pour y subir un traitement de données. Il peutiemétre affiché en tant qu’image.

Pour fabriquer des transducteurs, les élément{gdiextriques les plus couramment

utilisés sont des cristaux de céramiques ferraédgets de titano-zirconate de plomb
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(PZT). Ceci est di au fait qu’ils ont de bonnesppi&iés piézo-électriques, mais aussi
gue leur forme et leurs axes de polarisation sacitefment usinables. Les deux faces du
cristal sont recouvertes de minces couches d’arggmt servent de connections

électriques pour appliquer la différence de pogtiiEigure 2.1).

Contact électrique

Etui de métal

(aluminium)

Isolateur acoustique

Amortisseur
Electrodes

Cristal

Couche de plastique de couplage

Figure 2.1 : Schéma interne d’un transducteur sdinare

Le transducteur est excité par I'application d'ugating » du champ électrique : un
déclenchement périodique d’une impulsion d’inténéievée mais de courte durée. A la
fin de chaque pulsation électrique, le transduotedtie en résonance selon des modes de
vibration interne et retourne par la suite a sai @ repos. Cette résonance, qui produit
des ondes sinusoidales, a lieu si 'onde réflédhie c6té du cristal arrive en méme
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temps que la prochaine onde sur l'autre face. Aladiréquence de résonance naturelle

du cristal peut étre décrite par :

_ Ceristal (1)

fr = .
2ecristal

avec Cqrista) 1@ vitesse du son dans le cristalegfisi, I'épaisseur du cristal. Afin de

minimiser les pertes par réflexion a I'interfaceTP@eau, un gel de couplage acoustique

est utilisé. L'impédance du cristal de PZZ)(est environ 15 fois celle de la peai)(

Selon les lois de Snell-Descartes :

3 (chosel- —Zlc059t>2 _ 47,7,c0s%6; )
~ \Zycos0; + Z,cosb, '™ (Zyc0s0; + Z1cos6,)?

plus de 75% de l'intensité de I'onde est réflécBians le méme but, en plus de protéger
le cristal, une couche de plastique, tel du polyhdifluoride (PVDF) recouvre la surface
externe du cristal. Son impédance se rapprochémpéldance optimaleZ() pour le

transfert d’énergie qui peut étre démontrée comtenat éonnée par [76] :

Zo= |ZcZp. )

Malgré ces précautions, une bonne partie de I'siténdes ondes est réflechie a
l'intérieur du transducteur méme. Pour éviter cisations inutiles et désagréables a
celui qui le manipule, un élément amortissant darést’époxy mélangé a de la poudre
de métal est utilisé. Ce matériel a une impédamssers au cristal mais possede un
coefficient d’absorption d’énergie beaucoup pluesvél Comme le temps de résonance
est plus long malgré I'amortissement et que I'oddpend des vibrations mécaniques du
cristal, la durée d’'une impulsion est actuellengas longue que le temps d’application
de la différence de potentiel électrique, soit queiment de trois a cinq cycles. La

propriété d’agrandissement de la transformée deri¢fodait en sorte que plus
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'impulsion est courte dans le domaine temporals@on spectre fréquentiel est large.
La bande passante (BP) du transducteur est hdbinezit définie a—3 dB, soit la

fréquence ou elle est réduite d’un facte@r



16

2.2. Montage multi-éléments

Le systeme utilisé se nomme VeraSonics, €laboré&pampagnie du méme nom basée
a Redmond, Washington. Il s’agit d’'un systeme digsitjon ultrasonore a haute vitesse
duquel il est possible de modifier la méthode diésition a notre guise. Le systeme
VeraSonics est un systéme d’'imagerie ultrasonorecooventionnel dans le sens ou
tout le traitement de signal, la reconstructiotadbrmation d'image s’exécutent sur des
logiciels fonctionnant avec un ordinateur commeércide par son architecture, le
systeme obtient, a moindre codt que les systemdiggjéun excellent contraste et une
bonne résolution spatiale [73]. Le matériel éleujae supplémentaire nécessaire a cet
ordinateur est celui utilisé pour communiquer ales transducteurs commerciaux et
assurer la transmission et la réception des ingndsilltrasonores. La vitesse du systéme
se retrouve limitée par la vitesse du processeulod#inateur et par le nouveau design

de I'architecture du traitement de données.

L'utilisation d’'un transducteur possédant une ncatril’éléments permet d’'imager des
régions en temps réel et avec un bon taux de chfsgsement. Le systeme possede 64
multiplexeurs de rapport 2 :1 en réception, ce mprimet de diminuer le nombre de
composantes nécessaires. Une détection parallélsigieaux photoacoustiques sur les
64 canaux du systeme VeraSonics est possible. &amrent aux systemes
commerciaux usuels, le systeme rend accessibideaux radiofréquences captés par
chacun des éléments [31]. Ceci permet une pluggréexibilité pour la reconstruction

d’'images.
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2.2.1. Architecture logicielle

L’appareil VeraSonics est opéré a laide du lodidvatlab. Le fonctionnement du
systeme est divisé en deux parties. Premierem&rgéduence qui contient toutes les
caracteristiques de I'acquisition a effectuer astvegardée dans un fichier « .mat ». Par
la suite, le fichier « VSX.m » (poweraSonics e&ecute) est appelé et il effectue les
tdches spécifiées par la séquence. Le traitemeniddenées est effectué a l'aide de
fichiers C/C++ pour plus de rapidité et compilés BHEX-Files (pour Matlab
EXecutable) pour étre compatibles avec Matlab. Und (&daphical User I nterface)
controle les parametres modifiables au cours dagjlisition. Le changement d’'une des
valeurs interrompt I'acquisition le temps de chanigeparametre (ce qui est presque
instantané) et elle I'acquisition reprend d’ou allétait arrétée.

Le fichier de la séquence contient entre autres réssources meémoire allouées,
linformation sur la région balayée, la géométrie transducteur, la forme de

'impulsion et 'endroit ou stocker I'informatione tout sous forme de structures. Par la
suite, une liste chronologique des événementsextair est spécifiée. Cette derniere

réfere aux structures préalablement définies poregestrer des signaux. Par exemple :

Event(n).info = "1st frame, 1st half of aperture.’ ;
Event(n).tx = 1; % use 1st TX structure.
Event(n).rcv = 1; % use 1st Rcv structure.
Event(n).recon = 0; % no reconstruction.
Event(n).process = 0; % no processing.
Event(n).seqControl = 0; % no seqCntrl.

n=n+l1;

L’événement « n » utilise la structure de transiois4 pour savoir quelle forme d’onde
envoyer sur quels éléments du transducteur. Eilesautégalement la structure de
réception 1 pour savoir ou garder en mémoire l@atigecu. D’autres événements

subséquents vont spécifier le sort réservé a ceséds, la modalité d'affichage a
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I'écran, etc.. Les événements sont appelés en dé®yakqu'a une interruption par
l'usager. Des modifications des scripts ont étéesgaires pour enregistrer le signal
photoacoustique en plus du signal ultrasonore. chiggcture de la séquence
d’acquisition peut étre visualisée a la Figure 2.2.

\Y ¥ . synchro. L
E —> Attente synchro.fe—x
R ) A
A A “l E
v Impulsion US nulle | ' R
. ‘Moyenner
» Impulsion US '
v ;
v Enregistrement PA |/
Enregistrement US -—

_________ Yo \ 4

: Déplacement Sauvegarde et affichag
i de I'échantillor |

11°]

\g DUt impulsion lase

Figure 2.2 : Architecture de la séquence d'acaduoinsit

1) Le systeme envoi une impulsion ultrasonore suhBédillon.

2) La mesure ultrasonore captée par le transductéenssyistrée.

3) Le systeme attend le signal de synchronisation rewepance du laser qui
signifie I'envoi d’une impulsion lumineuse sur Ik@ntillon.

4) Le systeme envoi une impulsion ultrasonore nulle.

5) La mesure photoacoustique est enregistrée.

6) Les étapes 3 a 5 sont répétées un nombre de fois pour effectuer un
moyennage du signal photoacoustique.
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7) Le systéme affiche les mesures a I'écran et gaededernieres en mémoire.
L’échantillon peut étre déplace.
8) La séquence recommence depuis le début jusqu'a iotegruption par

I'utilisateur.

2.2.2. Illumination laser

Deux lasers différents ont été employés avec l&Bys d’'acquisition dans le but de
générer un signal photoacoustique. Premieremetdasée DPSS décrit a I'Annexe A a
été utilisé avec I'appareil de mesure. Le laseit €@uplé dans une fibre optique et

celle-ci était amenée jusqu’a I'endroit a imager.

Les seconds lasers qui ont été utilisés étaientadess pulsés Nd :YA®uanta Ray
INDI seriesde Spectra PhysicsCes lasers sont plus puissants que le précédelst e
fournissent jusqu'@.4 W a 355nm : ils sont de classe IV. La durée d'une seule

impulsion est d’envirof? ns. lls sont présentés a la Figure 2.3.

Figure 2.3 : Lasers INDQuanta-Ray
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Ces lasers sont ajustables en longueur d’onde g&oni lumineuse grace a l'utilisation
d’'un « Optical Parametric Oscillator » (OPasiScan de GWU-Lasertechnik

(Figure 2.4). Cet OPO convertit I'impulsion las€erdrée, dit « pompe », en deux
signaux de longueur d’onde plus élevée dit « Signel « Idler » a I'aide d’un cristal
biréfringent de 8éta —BariumBorate » (BBO)S — BaB,0,.

Figure 2.4 : OPMasiScan GWU-Lasertechnik

La relation reliant les longueurs d’onde d’entrég) et de sortieA; et4;) est la suivante

1 1 1
e 4)
A A A

Un graphique illustrant cette relation est présantéFigure 2.5.
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Figure 2.5 : Relation entre les longueurs d'ond@&iet Idler

Par contre, le taux de conversion de I'énergietrpas optimal entre la pompe et la
sortie de 'OPO et seulemeid0 mW des2.4 W initiaux se retrouvent a étre séparé
entre les deux longueurs d’onde en total a laesofutefois, puisque les lasers opérent
a un taux de répétition de@0Hz I'énergie par impulsion se voit grandement
augmentée par rapport au laser précédent : elleepds50 uJ a 20 mJ. Pour une
puissance délivrée identique, il est avantagewprdeéder avec moins d’'impulsions
mais a plus grande énergie. Le rapport signal suit (§NR) est amélioré puisque dans
le cas précédent I'opération de moyenne de la s&gud’acquisition ne I'améliore que

par un facteur de racine carrée [62].

Malgré le fait que le couplage dans une fibre amidonctionne tres bien avec le
premier laser décrit a 'Annexe A, cette maniérepdaecéder n’est pas utilisée avec ces
nouveaux lasers. Une partie non-négligeable deeidga du faisceau serait perdue

puisque sa forme géométrique n’est pas optimalelidmétre est beaucoup plus large et
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non-uniforme et il est trés difficile de le collitea. Il est plutdt amené a I'’échantillon
par un systéme de miroirs. Pour maximiser lilluation, une lentille cylindrique est
utilisée pour créer une raie de lumiére vis-a-dsrégion d’intérét visible par le

transducteur (Figure 2.6).

Figure 2.6 : lllumination du VeraSonics

2.2.3. Acquisition de données

Le mode de fonctionnement pour I'acquisition ess tsemblable au systéme précédent.
La prise de mesure débute par la génération dmmpalsion lumineuse par le laser. Un
signal de synchronisation de la « Q-switch » TTtees/oyé a une entrée auxiliaire du
VeraSonics. Le systeme VeraSonics accepte uneadtfiffé de potentiel maximale de
2.5V en front d'onde montant ou descendant. Comme rigeste synchronisation du
laser est @8V, un régulateur de tension est nécessaire pournemia tension aux
alentours de V. La réception d’'un signal de synchronisation esluie dans la liste des

événements en tant qu'une structure de type « segfle. Ainsi, des sa réception,
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I'enregistrement de la mesure photoacoustique ééfutisque ce signal passe a travers
une étape logicielle, on peut s’attendre a ce quait un faible délai, mais quantifiable,
entre le temps d’émission de I'impulsion laser eetdébut de I'enregistrement de la
mesure. La mesure semblera donc provenir de moipgr®ndeur qu’elle ne I'est
réellement. L'avantage de ce mode d’opération astéteption d’'un choix de 128
éléments sur les 64 canaux disponibles simultangnpeacurant ainsi une mesure
beaucoup plus rapide. Une image complete peutétreise a l'intérieur d’'une seconde.
Il en va de méme pour I'image purement acoustigiimage recueillie par le systeme
est une tranche 2D verticale de I'échantillon. Pobtenir la troisieme dimension,
I'échantillon est balayé manuellement a l'aide @&ysatine micrométrique. Motoriser
I'ensemble complet des miroirs serait une tacheitmap plus complexe. Le montage en

action est présenté a la Figure 2.7.

Figure 2.7 : Montage photoacoustique en action
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CHAPITRE 3 MODELISATION DES PHENOMENES ACOUSTIQUES
ET PHOTOACOUSTIQUES

Ce chapitre traite de la modélisation mathématigies phénoménes physiques
sous-jacents a la création de signaux photoacaestiqu’on tente de mesurer. Le but de
cet exercice est de formuler adéquatement les gmd directs et inverses régissant la
formation d’images par l'appareil de mesure. Ensplde recueillir le signal

photoacoustique, le systeme acquiert une imagemigie en effectuant une mesure
purement ultrasonore. Comme les ultrasons sontinggiquement reliés a la

photoacoustique, la description du processus dérgton de signaux acoustiques est
préalablement présentée afin de comprendre formetie ce qui est visualisé. Par la
suite, des simulations numériques sont effectuéas yerifier la justesse des équations

établies.

3.1. Préliminaires

Cette section décrit certains concepts mathématique seront couramment utilisés

dans la suite des chapitres.
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3.1.1. Analyse de Fourier

La transformée de Fourier temporelle d'une fonctiqoelconque f(t) est sa

décomposition en exponentielles complexes :
F(F©) = F0) =f0) = [ e
Sa réciproque, la transformée de Fourier inverseette fonction, s’exprime comme :
1 (® .
FUFW) =f@) = %f F(v)et*™tdy.

On note que la variablereprésente le temps et que la variabteprésente la fréquence.

3.1.2. Ondes

Voici quelques notations qui seront utilisées pasuite :

» La périodicité spatiale d’'une onde se nomme longd&ande et est symbolisée

par 4, son unité dans le Systéme International (S.t.)eemétrem;
, . A s 2
* Le nombre d’onde noté est relié a la longueur d’onde par la relattos 7" ses
unités sont degad - m™1, de maniére plus générale le vecteur d’onde hatda

direction de propagation de I'onde et le modulendmbre d’onde;

» La vitesse de propagation ou célérité de 'ondeestec (enm/s);

* La périodicité temporell& est définie comme l'intervalle de temps= i—’z;

» La relation bien connug = cT est déduite des relations précédentes;

» La fréquence de l'onde est l'inverse de sa période temporelle= 1/T; elle

s'exprime ers~! = Hertz Hz);
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» La fréquence angulaire est définie comme: ck, ses unités sont desd - s™1;

elle est reliée a la fréquence par= 2mv.

Une maniére conviviale de représenter mathématigoehas ultrasons est de les décrire
en termes des changements de pression lgcadecasionnés dans le matériau. La
propagation d’un ultrason dans un milieu quelconcpEfere une vitesse aux particules
du milieu. Cette vitesse est notéeet elle dépend de la position et du temps. Le
changement de pression local occasionné par ceicybes en mouvement est
directement proportionnel a leur vitesse. Par ap@la un circuit électrique, on peut

écrire 'approximation d'impédance linéaire :

V=ZI — p=pycSv=7ZSv=zv. (5)

ouV est le voltage] est le courant est I'impédance§ est la surface a travers laquelle
'onde se propage et est I'impédance acoustique spécifique. L'impédaacaustique
est déterminée par la densitgdu milieu et par la vitesse caractéristigude I'onde

dans le milieu. On a la relation suivante :

(6)

ol k, est la compressibilité du matériau. Plus les valelax, et p, sont élevées, plus

les ondes sont lentes, car le matériau est majideret plus dense.
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3.2. Physique ultrasonore

Un ultrason est défini comme étant une onde sopassédant une fréquence plus élevée
gue le maximum audible par l'oreille humaine, |pproximativement d20 kHz. La
propagation de ces ondes acoustiques s’effectuéapaympression et I'expansion du
milieu dans lequel elles se situent. Dans le cgsi@uwon s’intéresse, ces ondes sont de
type longitudinal puisque le mouvement des pamrEwdomposant le milieu est dans le
méme sens que la direction de propagation de I'o@dei est en opposition aux ondes

lumineuses qui sont de type transversal.

Le principe de fonctionnement de I'imagerie ultrase est fort simple : une onde
ultrasonore est injectée dans I'objet d'intéréuetsignal est détecté lorsque des ondes
sont réfléchies ou diffusées par les discontinudésmilieu. A lintérieur du corps
humain, la vitesse de ces ondes est relativemetd, lenvirornl 500 m/s. Il est possible,
par discrimination temporelle des pics d’intensé@échis et mesurés, de distinguer la
profondeur de provenance de ces ondes. Ceci pdiimeatger les structures internes; ce

type d’'imagerie est dit anatomique.

3.2.1. Milieu homogene

En I'absence de diffuseurs, c’est-a-dire pour uhennidans lequel la propagation des
ondes acoustiques est homogéne, deux équationsvetdcta génération d’ondes

acoustiques. La premiére est la conservation detig@ae mouvement :

2

p o) = —Vp(r, D). Q)
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La seconde est I'équation de I'expansion thermique

p(r,t) (8)

V-u(rt)=— e? + B T(r,t).

avecf le coefficient d'expansion thermique isobar&(r,t) 'augmentation de
températurec la vitesse du sonmy(r,t) les déplacements des particulespét, t) la

pression acoustique générée par ces déplacements.

Comme il n'y a pas de source de chaleur dans lprésent, en combinant ces équations

on trouve que la pression suit une équation d’g@erale, de la forme [62] :

2
1 (©)
c? gt2

VZp
s . e a2 92 02 .
L'opérateur LaplacienV? est défini commeV2=a+a—y+£ en coordonnées

cartésiennes.

On peut prouver gque la solution générale s’écrit :

r

_ a1 (10)
p(r,t) = A, ~f (t - E)'
En se propageant, I'énergie de l'onde se dissipdedment dans toutes les directions.

Ceci est représenté par le terme ien 'énergie par surface est maintenue mais sa
surface totale augmente donc l'onde perd de I'aombdi au fur et a mesure qu’elle se

propage.

Lorsque I'onde arrive a une interface tels dewesyge tissus différents, une partie est
réfléchie comme le serait une onde lumineuse fmappam miroir. La loi de

Snell-Descartes régit ce phénomene. Elle permetéterminer les coefficients de

réflexionR; et de transmissiofy en intensité.
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Considérant un milieu 1 et un milieu 2, ils sonhkés par [62] :

3 (ZZCOSHi —Zlc059t>2 _ 47,7,c0s%6; (11)
~ \Z,cos0; + Z,cosb, I'™ (Z,cos6; + Z;cos6,)?

En utilisant des valeurs d’'impédances acousti@@gstrouvées dans la littérature [62],
on notera qu’aux frontieres des tissus mous, emseulemen0.1% a 1% de l'intensité

de I'onde est réfléchie.

L'onde de pression perd également une partie deaswmilitude a travers la conversion
d’énergie acoustique en énergie thermique. La éoBder-Lambert permet de décrire

empiriquement ce phénomeéne dans le milieu absorbant
AT‘ = Aoe_‘u'ar. (12)

Les variablesA,, A, et u, représentent respectivement I'amplitude initiadel'dnde,
'amplitude finale de I'onde et le coefficient d@buation en amplitude. En comparant
les intensités entrantes et sortantes d'un miliduest possible den déduire
empiriquement leu,. Puisqu’il peut étre utile de travailler en déd¢shda conversion

suivante est souvent effectuée pour retrouverddéficeent d’atténuation :
a = 20(logype)uq ~ 8.7u,. (13)

Aussi surprenant que cela puisse paraitre, ceiceeftf d’absorption a une dépendance

quasi linéaire avec la fréquen@de~ 1) [62] :

a=afPb. (14)
Donc, plus la fréequence est élevée, plus le sigtiasé est atténué. Par conséquent,
pour avoir le meilleur SNR possible, le transducteur doit opérer a basse frégnce
Ceci crée un probléme, puisqlee résolution spatiale axiale de I'échographe est

directement proportionnelle a la fréquence utilisée. L'échographe effectue une
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discrimination temporelle des pics d'ondes réfleécRius ceux-ci sont courts, meilleure
est la résolution.

Il faut donc faire un compromis entre la résolutspatiale et I'intensité du signal capté.
Conséquemment, en pratique, les fréquences counaimutibsées varient entrg et
15 MHz.

3.2.2. Milieu inhomogene

Dans un tissu biologique, ce sont les inhomogénéjié sont imagées et I'équation
d’'onde homogene (9) n'est pas valable. Pour parvaniécrire une équation de
propagation d’onde en milieu inhomogene, il fauhsidérer que la propagation de

I'onde crée des variations locale@) etu(r) des propriétés du milieu :

_p@) —po (15)

K(r) — K,
T MO =00

y(r) =
Elles représentent respectivement des fluctuatinéa compressibilité:(r) et de la
densité du miliew(r) autours des valeurs nominalgset p,.

L’équation s’écrit alors [55] :

10%p 109% (16)
2, _~9P_10D )
P~ 532 g y(@) + V- (u(r)vp).

Mettre le terme de droite de [I'équation (16) egal zéro revient a fixer
Ap(r) = Ay(r) = 0; cela représente le cas ou il n'y a pas de diffisset la solution

correspondante sera notée comme le champ de pressiastique incident; (r, t).
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Une solution indépendante du temps de I'équati@) pkut étre obtenue en effectuant
une décomposition fréquentielle de la solutigr(x, t) = p,, (r)e~*“t. On obtient alors

I'équation de Helmholtz suivante :

Vpy + k?py = —f(1) (17)

en notant :

() = k*y()p, (@) — V- (u(r)Vp, ). (18)

Une solution multi-fréquentielle peut étre obterguBaide d’une superposition linéaire
pondérée des solutions de I'équation (17). Unetisolude I'équation (17) peut étre
obtenue a l'aide d’'une approche utilisant la famctde Green. Le probleme se définit

comme :

V26, (r|r') + k26, (rlr") = =8(r — 7). (19)

La fonction de Greegs (r|r") décrit le champ acoustique de pression obsengdigtr
émis par une source ponctuelle située au pdinta solution de cette équation est la

fonction de Green dans I'espace-libre :

1 .
Gk(rllr) = —4n|r — rll elk|1‘—rl|. (20)

Selon le théoreme de Green, on peut écrire :

o) = pui®) + | dr' £(r)G " 11) (21)
%4

Po (1) = pei(r) + f dr' [k2y()pe, () = V- (u@)Vp, )6 Ir)  (22)
%4
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Comme I'équation de départ est linéaire, la sofutignérale peut s’écrire comme la
somme d’une solution correspondant au cas homogkre lequel le c6té droit de

I'équation est nul, avec une solution particuliguelconque.

Po (1) = pui (1) + f dr' [k2y(P)pei () = V- (u@)Vp, )]G @' ). (23)
174

En écrivant I'équation (22) et en substituait(r) pour p,;(r), on suppose que la
pression diffusée est faible par rapport a la poessincidente, c’est-a-dire

'approximation de Born :

Peo (1) = Pi () + Poa (1). (24)

On constate que la pression totale est la somntee glession incidente et de la pression

diffusée.

Selon [38], en considérant le champ acoustiquedémti provenant d’'une surface

guasi-planaire, on peut écrire :
Pwi(r,t) = poiwlU(w)e™tAr, w). (25)

On note quel(w) est la transformée de Fourier de I'amplitude devitasse de la
surface du transducteur lors de la transmissiosighal,A(r, w) est le potentiel vecteur

engendré par une excitation d’amplitude unitaire :

ik|lr-rr|

1
Ao =5 f ds f(r)h (26)
S

eté(r) est la fonction dénotant la surface du transducteu
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En jumelant les équations (25) et (26) on obtient

il iwt
% f ds £(r) G(r' 7). (27)

S

p(ui(rl t) =

Inversement, le transducteur évalue le signal diuesen effectuant une mesure de la
force exercé sur son ouverture (fenétre) par leasigétrodiffusé. Cette force est

l'intégrale de la pression sur toute sa surfacesitry :

fo® = [ Pualr0)ds. (28)
S
Comme I'équation (26) donne :

f dSG@r'|r) = %A(r, k), (29)

on peut écrire en jumelant Ies,'s équations (23)®t (2
furo,0) = | [ dr' 2y @Ipa@ = V- WP NG 1) ds (30)
14
S
1
=3 [ @ (k@A) = 7 (10D () A k)
%4

= %f dr’ (kZY(T)Pki(T)A(r, k) + u(r)Vp (r)VA(r, k)) *[56]
14

= %ipOwU(w)e"“’t f dr' (k?y(r)A2%(r, w) + p(rVA(r, w) - VA(r, o))
|4

1 . *
= Zipowl (w)e'et f dr' (k2y () A2 (r, ) — k2ur) A2 (r,w)) O
%4

1 )
=Eip0c0k3U(w)e“"tfdr’{(r)Az(r, w).
74
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Il est important de noter que ce qu’'on tente d’ieragst bel et bien (pour de petites
perturbations) la variation locale de 'impédancestique du milieu :

k() —Kky _p() —po  —20Z(r) (31)

p(r) Zy

() =y() —u@) =

En effet, des équations (5), (6) et (15) peut ttée la relatiorZ (r) = /p(r)/x(r).

Le signal total mesuré par le transducteur estsuperposition des forces a chacune des
fréquences, modulé par la réponse électromécadigtransducteul (w) plus un

certain bruit notéu(t) :

g(0) = f dwY (@) £, (O) + (o). (32)

L'imagerie ultrasonore peut donc étre considéréame un systeme linéaire obéissant

I'équation :

g(t) = f dr h(r,0){(r) + n(t) (33)

avec la réponse impulsionnelle :

h(r, t) = f doY (o) E ipocokU(w)] K2A2(r, o) €19, (34)
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Pour simplifier la compréhension de ce terme, r@fmemierement que, comme montré
a I'équation (26), la réponse impulsionnelle emgraission du transducteur est donnée

par le potentiel vecteur tel que :

St —|r—1'|/c)

T = P A ) (35)

1
hiCr, ) = - f dSE(r)
S

et que la diffusion filtre le signal avec le teremek? :

{'(rt) = FH{Imk*(w)}: (36)

L’équation (34) se réécrit :

R (rt) = hy(£) * hy(r,t) * %hi(r, £) * u(t). (37)

Finalement, on a la relation reliant I'entrée dwstéye, I'imagel’(r,t), au signal

mesurég (ry, t) :

gt) = fdr h'(r,t){'(r, t) + n(t) (38)
|4

g9 = f dr [{hy(t) * hy(r, t) *%hi(r, t) *u(t)}{’(r, t) ] +n(t) (39)

0
gt) = (hy(t) * h;(r,t) * a"i(“ t) * u(t) * {'(r, t)) + n(t)

g(0) = (hem(t) « by x O, t)) + (o). (40)
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La maniére d’écrire I'équation précédente permebida distinguer entre les effets des
caractéristiques électromécanigugs, (t) du transducteur et les effets de sa géométrie

hg sur le signal mesureé.

En résumé, le signal recueilli lors d’'une mesuteagsbnore pulse-écho est la variation
locale de l'impédance acoustiqgue du milieu modyée une réponse impulsionnelle
spatio-temporelle spécifique au transducteur etilises reconstructions ultrasonores

utilisées pour le VeraSonics par la suite sont oéementees.



37

3.3. Physique photoacoustique

Le principe de base de l'imagerie photoacoustiggted&xciter un tissu biologique a
l'aide d’'une impulsion laser. Dépendamment des qétgs optiques intrinseques du
tissu, I'impulsion laser peut étre diffusée ou abée par les différentes molécules

présentes qu’on nommera chromophores.

Réflexion spéculaire

Réflexion diffuse

e Diffusion
®
O o ©®

Absorption Absorption diffuse

Transmission Transmission diffuse

Figure 3.1 : Sort de la lumiere dans un tissu Igjiojoe

Plusieurs modalités d’imagerie utilisent la lumieréfléchie ou transmise pour
déterminer des propriétés du milieu. Dans le ca&sent, on S’intéresse au cas ou
limpulsion est absorbée par le tissu. Le milied akrs chauffé localement par
'absorption lumineuse et cela crée un excédenheatfie qu'on noteH(ry,t). Cet

excédent d’énergie sera libéré sous forme de wibraConsidérant que la vitesse de la
lumiére qui est beaucoup plus grande que la vitdasson, si le milieu est éclairé de

maniére homogeéne, des ondes de pression sont c#éesanément localement. A
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partir de ce moment, elles se propagent dans leuret elles arrivent au transducteur a
différents moments selon la profondeur de leurtm®aAinsi, une simple méthode de
« temps de vol » peut étre suffisante pour recomstune image. Par contre, il est plus

intéressant de s’y attarder rigoureusement.

L’équation générale de la conduction de la chadstidonnée par :

9
pCp 5. T(ro,t) = H(ro, t) + V(AT (ro, 1)) @

avec p la densité du milieuC, la chaleur spécifiqueT (o, t) laugmentation de

températureH (ry, t) qui définit la quantité d’énergie fournie par lausce eth la

conductivité thermique.

En faisant quelques hypothéses, a savoir que leurdst stationnaire et posséede des
propriétés acoustiques isotropes, on peut supjposele processus de génération d’onde
est thermoélastique et du méme coup que les affetgiscosité et de conductivité
thermique sont négligeables. L’équation de trahsfénergie peut s’'écrire :

d
PGy T(ro,t) = H(ro,0). (42)

Réitérons ici les équations régissant la générationdes acoustiques. La premiere est

la conservation de quantité de mouvement :

2

Pmﬁ(ro; t) = =Vp(ro, t). (43)
La seconde est I'équation de I'expansion thermique
Jt
Va0 = 2204 p 0.0 (44)



39

En combinant ces trois derniéres équations, orewbtine relation entre la source de

chaleurH (ry, t) et la pression acoustique :

2

c2 9t2

(45)

2 _ __k9
\Y P(To, t) p(ro,t) ot H(ro,t).

Cp

Comme simplification, on suppose que la fonctiorsderce de chaleui peut s’écrire
comme la multiplication d’'une fonction d’absorptiodépendante du temgset d’une

fonction illumination indépendante de la position

H(ro, t) = A(ro)I (D). (46)

La fonctionA décrit 'emplacement des chromophores qui absoil#rergie lumineuse
produite par la source lumineusePuisque l'impulsion laser utilisée est trés ceuan

peut faire 'approximation que l'illumination peétre modélisée par un delta de Dirac :

1(t) = 8(¢). 47)

En effet, la durée de I'impulsiar, est de I'ordre d&0 ns ce qui est largement inférieur
au temps de transpor, de I'énergie absorbée en conduction thermiquendeo

électromagnétique est absorbée sur une tres qoéritede de temps par le milieu. Ceci
est souvent référé comme étant une situation dégneoment thermique. La condition a

satisfaire peut étre exprimée comme :

T, K1, = 15/ a. (48)

La variablel,, est la taille de la structure absorbante: etst le coefficient de diffusion

thermique dont la valeur est d’envird® cm? - s~ pour la plupart des tissus mous.
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En choisissant,,~ 1 mm pour sous-estimer le temps de transport thermiguea

encore :

T, K 13 /a - 107° « 107, (49)

En substituant (46) et (47) dans I'équation priatgg45) et en effectuant sa transformée

de Fourier sur le variable= ct en notant que» = ck etn = g/C, on obtient :

(V2 + k2)p(r, k) = ikc?nA(r) (50)

qui encore une fois est une équation de Helmhatehromogene telle que rencontrée
précédemment a I'équation (17), seul le terme soarda droite de I'équation ayant
changeé. Cette équation peut se résoudre de la mé&nere a l'aide des fonctions de

Green. Le résultat est donc :

p(ro, k) = —ikc?n f f f d3rA(r) Gy (r,10) (51)
|4

en notant qué, (r,1,) est la fonction de Green dans I'espace de Fourier

exp(ik|r —rol) (52)

Gie(r,o) = 4r|r — 1y

Le vecteuny dénote la position d'un élément du détecteur.

Le tissu libére cette énergie sous forme de vitnagtice qui a pour effet de produire une
onde acoustique qui peut étre captée par un tratagduultrasonore haute fréquence et
large bande. Si le milieu est éclairé de faconaunig, I'onde acoustique sera créée
simultanément dans le milieu et arrivera au traosdu selon des temps différents

(considérant que l'onde acoustique voyage a viteesstante dans le milieu). Une
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hypothése essentielle est de considérer que Ifivdtion pertinente provenant des
structures absorbantes et contenue dans le sigoaktque se retrouve dans la partie
haute fréquence du spectre. Ceci est vrai poussttastures absorbantes de 'ordre du

millimetre et les frontiéres des plus grosses sitines [78].

On stipule maintenant que le détecteur est plamrgicgsr’il forme une surface notég.
L’objectif est maintenant de résoudre le problemesise, soit de retrouver la valeur de
la distribution de la fonction d’absorptiof(r) a partir des mesures @éry, k) sur la

surface du détectedy.

En se référant a [78], on s’attend a obtenir uhgtisn de la forme de :
A(r) = ff dSofdkﬁ(ro,k)kk(ro,r) (53)
So k

avec un noyau d'intégratiok (ro, ) & déterminer puisque I'équation (51) démontre

une linéarité entrd (r) etp(ry, k).
Selon [78], ce noyau d’intégration peut étre apppnéxcomme étant :

i2k z

— __Z G 54
T Gr(r,10) (54)

R'k (ro, 1") =

en autant que la conditiofk||r —ry| > 1 soit respectée, c'est-a-dire de faire
'hypothese que la distance de détection entre degsctures absorbantes et le
transducteur soit beaucoup plus grande que la &ngd’onde du signal acoustique

enregistre.

En substituant le résultat de (54) dans (53), dienbalors :

i2k z ~
A(T) = ff dSofdkﬁ(ro,k)anmG;(r,ro) (55)
So k
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L'opérateur[n - n,y] spécifie le cosinus de I'angle entre deux vectemitaires, soitn

pointant le long de I'axe desetn, pointant le long de la ligne joignant les pointst

To:
_z
T =
Ona:
1 _ . exp(ik|r — ro))
At = 7 | dipro o= FEE 0
k
1 T (—iklr = To)
- . g _exp(—lr|r — T
Alr) = ez [n-ny] f ik -p(ro, k) T dk

—00

Finalement, en traitant le facteik comme une dérivée temporelle et en effectuant la

transformée de Fourier inverse, on obtient la fdenale rétroprojection modifiée :

1 ap(ro, t)

. 56
at Ir—rol ( )
c

A(r) =

Cette méthode de reconstruction fait 'hypothese lguransducteur détecte des signaux
provenant de tous les angles possibles, ce qui pétaitement pas réaliste. Par contre,
'opérateur[n - ny] peut étre considéré comme un facteur de pondeér&timrisant les

signaux provenant axialement (Figure 3.2).
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Figure 3.2 : Pondération axiale

Le terme en guant a lui donne de l'importance sigraux plus superficiels comme
le démontre la Figure 3.3 a la page suivante. Liavék® par rapport au temps met

'emphase sur les variations présentes dans lalsi§imalement, la pression recueillie
est redistribuée spatialement selon le temps——, qui représente le temps nécessaire

pour un signal provenant du pointa arriver a I'élément du transducteur situé au tpoin
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Figure 3.3 : Terme en 1/t

En résumé, en mesurant la pression acoustiquesgepta endroits,, il est possible de
remonter a la distribution spatiale de I'énergisabée par le milied(r). Cette énergie
absorbée dépend des propriétés intrinseques dweumést permet d’obtenir une

information différente de celle recueillie a I'aide I'imagerie ultrasonore.
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3.4. Simulations de rétroprojections
3.4.1. Méthodologie

Afin de vérifier 'applicabilité des formules étadd théoriquement, des simulations ont
été effectuées sur différents fantdbmes numériques.€équations ont été implémentées
sous forme d’algorithmes de reconstruction en Nbafleout d’abord, une simulation du

probleme direct a été effectuée selon I'équatidr) (fui est répétée ici :

p(re, k) = —ikc?n ﬂ A3rA(m) G, (r, 7).
14

Par la suite, I'équation de rétroprojection modaif(&6) :

1 ap(ro, t)

Alr) = T

=lT=r0l
C

a été implémentée pour retrouver les valeurs algsdes distributions d’absorption
A(r) des différents fantdmes. Pour s’assurer d’'une boepeductibilité des résultats,
trois fantdmes possédant des caractéristiquesretitiégs ont été utilisés. lls sont

présentés a la Figure 3.4.

Figure 3.4 : Fantdbme 1 — Carré; Fantdbme 2 — Afbaetdme 3 — Shepp-Logan
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Le premier fantbme est tres simple, il s'agit d'carré. Il a comme caractéristique
d’avoir une distribution uniforme avec des variaiode propriétés d’absorption bien
définies spatialement a ses quatre frontieresétégréféré a un point ponctuel puisqu’il
permet de mieux apprécier les défauts de la recamtgtn. Le second fantbme

représente deux arborescences, son utilisation giteemde voir I'effet sur plusieurs

fréquences spatiales. Le dernier fantdme est @ de Shepp-Logan, il présente
plusieurs couches avec des valeurs d'absorptidéréiftes. Il permettra d’apprécier les
effets aux interfaces.

On note que deux termes du probleme direct (équgbd)) doivent étre spécifiés

implicitement, soit les, et les nombres d’onde:

p(ro. k) = —ikc?n ff A3rA(r)G, (r,1g).
14

Les ry indiquent les emplacements spatiaux des mesureprebsion. llsont été
déterminés pour concorder avec les mesures expédahas qui seront conduites par la
suite. Deux transducteurs différents ont été medsli leL7-4 et le CL15-7 de Philips
(Figure 3.5).

’/ :\‘ )--..,._ U:

Figure 3.5 : Transducteukd-4 (gauche) e€CL15-7(droite)

Le premier est leL7-4, il est constitué del28 éléments espacés linéairement
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(communément appelkerf) de 308 um. Le second est I€L15-7, il est également
constitué del28 éléments, mais espacés 227 um. Les différents pointsy sont

illustrés a la Figure 3.6 pour le transducted+4.

ro = {Ta, » o }

Figure 3.6 : Emplacement des mesures pour le L7-4

Les nombres d’ondk dépendent de deux choses :

- la fréquence d’échantillonnage temporglie), soit I'intervalle temporel entre
I'enregistrement de deux mesures consécutivesagpdreil;

- lataille axiale de la région d’intérét.

Pour leL7-4, la frequence d’échantillonnage est2deMHz, soit quatre fois sa fréquence
centrale. Les régions d’intérét choisies sont esret de la taille du transductel-4,
soit 127 - 308 um = 3.91 cm. Pour respecter cette contrainte, ceci crée uridomale
mesures de taillem x n = 508 x 128, soit pour508 fréquences a28 emplacements
de mesure, ce qui inféere une précision7degum et 308 um respectivement dans

chacune des dimensions.
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Le probléme direct est modélisé par I'équation roiglie :

solt :

,x . LT

F Yrmans 1 ¢ N v

e Kroskiriygy  Krogariy, Ko ierriy Krolkl'rii'jj Xy
yrmfnz K K K K Tizj1

: Togk2.Tiy jy Tok2.Tizjy ToK2Tiy jp Topk2Ti i

¥, _ : : - : - : Xry
min iJ1 |

Vi " Kropkiriy Koo kairiy o Ky ko, o K karg (%
(R M1y 2M1Tiajy 142 iz 2! Ti1ja

K K .. K .. K N

_yrmm,nn ] L o knTiy jiy TomknTizjy TomknTiy j; TomknTij | _xrii'l'j_

Le vecteury représente les mesures, il est un vecteur de 1aitlm - n soit de la taille
totale de la matrice des mesures, mais restruceméeD. La matricé est de taille
m-nXi-j. Chaque ligne représente la sensibilité spatidlen dlétecteur a une
fréquence (nombre d’'onde) précise. Les indide®t j quant a eux réferent a
I'échantillonnage spatial qui peut étre différeesdnesures conservées. Finalement, le
vecteurx est la distribution spatiale des coefficients d@iption A(r) restructurée en
1D. La multiplication de la matric& par le vecteur effectue l'intégrale sur tout le

volume.

3.4.2. Résultats

Les résultats des mesures simulées pour les faptéom présentés a la Figure 3.7.
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Figure 3.7 : Probléme direct pour les trois fantéme

L’algorithme de rétroprojection doit étre adaptéodre situation afin de pouvoir étre mis

en ceuvre, I'équation de base est réitérée ici :

ety ot |, _lr-rol
c

A(r) = — ffdso[n-no]%m (58)
So

L’intégration sur la surfacé, est en fait la somme des signaux recus sur chdesn
éléments du transducteur qui la compose. Le prositalaire [n-n,] représente la
sensibilité des détecteurs aux signaux provenamstdm 'axe. La dérivée temporelle est

effectuée dans le domaine de Fourier en multiplgart un facteui. La pression est

|r—79|

évaluée en indexant les cases de chaque colonttermgst = ——, soit le temps

nécessaire au signal afin d’arriver au détecteurcemé. Les rétroprojections sont

affichées a la Figure 3.8.

Figure 3.8 : Reconstruction par rétroprojection
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3.4.3. Discussion

L’effet de lobe provenant des éléments latéraukahsducteur est mis en évidence dans
le résultat de la simulation du probléme direcgeciglement dans le cas du premier
fantbme. lls captent un signal malgré le fait qolau objet ne soit dans leur ligne de
mire. Suite a la désexcitation par vibration dedécues stimulées par I'impulsion
lumineuse, des ultrasons sont émis dans toutedidestions et peuvent parvenir aux
éléments latéraux en suivant un trajet diagonalpélrcourent une plus grande distance
que s'ils étaient captés en ligne droite. Ainss, semblent provenir de plus profond.
Lorsqu’un objet plus complexe est imagé, ces efetsépéetent et se superposent pour
réduire la qualité de la mesure et de I'image. Bgrdeux autres fantdmes, il est
complétement impossible de deviner ce qui se tibawire 'image d’origine.

Dans le cas du fantdme carré, le résultat de lanstuction par rétroprojection permet
de distinguer I'objet qui était présent au dépBer contre, la reconstruction n’est pas
parfaite. L’algorithme semble avoir plus de diffi€ua reconstruire avec précision les
signaux provenant de plus en profondeur. Le catrdlas clairement visible proche de
la surface. La reconstruction laisse des artéfdatss les images finales étant donné
gu’elles sont reconstruites en additionnant et @mdprant les signaux provenant d’un
demi-cercle autour de chaque élément. Il peut stdysune certaine partie du signal a
des endroits d’ou il n’en provient pas réellemé&#ci ressemble a du bruit, mais il est

possible de percevoir une structure par rappatdisitribution géométrique.

Dans le cas du fantbme de larbre, le cbdté gauchel'arbre est reconstruit
adéquatement, mais le coté droit, dont lI'intenditécoefficient d’absorption lumineux
était plus faible, se perd dans le bruit. Pour wieegt du dernier fantdme, seulement la
partie représentant I'endroit ou I'absorption lusise est la plus grande, soit le contour,
est reconstruite de maniére satisfaisante. Poudeas derniers fantdbmes, on remarque

gue ce sont les interfaces qui ressortent le mi€uau terme de la dérivée de la pression
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dans I'équation (58). La profondeur joue égalementéle puisque dans le probleme
direct se retrouve un terme dépendant du tempisqerh diminue l'intensité les signaux

provenant de plus en profondeur. Bref, si la diffide de contraste entre I'objet et le
fond est trop faible, l'algorithme arrive difficheent a bien reconstruire l'image
originale car les signaux sont rendus non-sigrifegar les termes de pondération et

les erreur provenant de la discrétisation.

3.5. Conclusion

Dans cette section, les notions théoriques derladtion d’'un signal photoacoustique
ont été présentées. Ce dernier peut étre obsenglds tissus biologiques lorsqu’une
onde électromagnétique est absorbée et qu'une erapigdgmentation locale de
température entraine une expansion thermoélastiguse propage sous forme d’onde
de pression acoustique. Une description du proses$sel formation d’'images
ultrasonores a également été introduite. Il a pedaimettre en évidence exactement ce
qui est imagé : des variations locales d'impédammustique a I'aide des ultrasons et
des variations locales des coefficients d’absonpiionineux avec la photoacoustique. |l
a été montré que le signal recueilli dépend aiades variations locales des propriétés

du milieu imagé ainsi que des caractéristiquesisgques du systeme de mesure.
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CHAPITRE 4 ECHANTILLONNAGE COMPRESSE

Dans ce chapitre, une méthode alternative de r&cmtion d’image utilisant

I'échantillonnage compressé est appliqguée a lagaltoustique. La méthode suggére de
se servir des caractéristiques inhérentes des Bnageegistrées pour améliorer la
méthode d’acquisition de données (vitesse d’adiidiet la qualité des résultats. Elle
cherche a représenter de maniere optimale I'infaomacontenue dans chacune des

mesures.

L'idée générale de [I'échantillonnage compressé @se, en considérant une
représentation creuse, seulement une petite mtiecoefficients de la bagechoisie
est nécessaire afin de représenter adéquatemeagi photoacoustique mesurée. Pour
un montage tomographique, une premiére série daresgesle référence est effectuée a
plusieurs fréquences et sur plusieurs angles. 8sffiaients principaux sont retrouves
par la suite. Immédiatement suivant la premiéreumgsle processus dynamique a
imager est enregistré. Dans un premier temps, reeuleune petite fraction des angles
est choisie pour augmenter la vitesse d’acquisitém partant de I'hypothése de base
gue seulement quelques coefficients ont été madifes coefficients de I'image de
référence sont injectés comme premiere approximadians la reconstruction [17].
L’algorithme retrouve les coefficients ayant vadi@ maniére significative et il les inclut
dans la solution. Les reconstructions sont égaléples rapides vu la quantité moindre

de données dont on tient compte et le point dertiépd’algorithme plus avancé.

Pour un montage avec une sonde linéaire, il nastppssible de réduire le nombre de
mesures puisque le nombre d'élément est fixe. ddre; il est possible de se servir du
méme principe pour augmenter la vitesse des atiquisi L'idée est de sommer le
signal d'un bloc d’éléments consécutifs ensemblgr gomuler une augmentation de
surface de I'élément et ainsi augmenteSN&k. Ceci pourrait permettre de diminuer la
guantité de mesures nécessaires pour moyenneatugterée temps pour une acquisition.

En utilisant une approche comme dans le mode tcapbgiue, il est également possible



53

d'améliorer la détection de processus dynamiquegiksant une mesure de référence
qui est réinjectée dans l'algorithme. Les recomsibns se retrouvent également plus
rapides pour les mémes raisons que précédemmadnturs® quantité moindre de

données par leur somme entre elles et le poinédartide I'algorithme plus avancé.
4.1. Représentation creuse

Soit une image notéke L'information contenue dans cette image peut éxgrimée en
définissant une base de fonctior'sde méme que les coefficients propres a I'image.
Selon la définition du produit scalaire, en praptiimage sur chacune des fonctions de

la basep, a condition que cette base soit orthonormales reons:

I'= ZU' by) Py (59)
¥

Une représentation creuse d’une image est défaridepchoix d’une base dans laquelle
toute linformation essentielle d’'une image est teome dans le plus petit nombre
possible de coefficientd, ¢, ) non-nuls. Pour quantifier la performance d’'unéetbbse,
une erreur d’approximation peut étre définie encfam de la troncature aW-iéme

coefficient, soit :

M
€Em = 1 _ZU’ d)y)(f)y (60)
=1

1)

en notant que les coefficients ont été ordonnés tgle (I,¢,_1) > (I, ¢,)Vy.
Evidemment, plus la décroissance de l'erreyrest rapide par rapport ¥, plus la

représentation est dite creuse.
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La principale application des représentations @eest la compression de données. Par
exemple, la compression JPEG permet d'utiliserhase de cosinus, une représentation
plus creuse, pour diminuer la taille nécessairestauokage des données contenue dans

une image [63].

4.2. Théorie de I'échantillonnage compressé

On suppose qu’une distribution spatiale d’énergmoebéex a une représentation creuse
dans une certaine base de fonctions ndiéeSoit 6 les coefficients de chacune des
fonctions de la base & le nombre de pixels de I'image. On sait par dééini que
161l;,, < N, c’est-a-dire que le nombre de coefficients nols-rst largement inférieur

au nombre de pixels.

En imagerie photoacoustique I'image récoltée njgs$s directement et exactement
'image originale recherchéd(r) = x. Le probleme direct peut étre énoncé de la

maniere suivante :

y=Kx+eoy=KbO +e (61)

avecy la mesureK l'opérateur direct e¢ un bruit blanc. Par contre, il a été démontré
[10] gqu’une minimisation d¢i6||,, telle que I'égalité précédente est respectée queli
plus que trés probablement gfesoit la solution recherchée si la matricé® est une

matrice d’échantillonnage compressé (CS).
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En notant/ et/ les coordonnées cartésiennes de l'image, l'indipeur la fréquence et
lindice m pour la position du transducteur, I'opérateur clirelu probléme de
photoacoustique discrétisé est donné par :

eikn|rm—r0ij|

Kanmnya,yy = —ic?kan | (62)

Tm — rOijl '

La fonction d’étalement du point transformée, opoint spreadfunction transform »

(TPSF) en anglais est définie comme [48], soib&mus d’'un angle:

TPSF(n;m) = K pn, K fpm)

= —1 T 63
K onlTK bl (63)

Pour qu'une matric&(® soit une matrice CS, IAPSF et ® doivent respecter trois

conditions :

1) Pourm # n, laTPSF(n; m) ressemble a un bruit
2) Pourm # n, laTPSF(n;m) < 1
3) ey{®} décroit rapidement

La base des ondelettes (Daubechies) fait en sarge tqutes ces conditions sont

respectées et elle sera utilisée pour la suitetie section.
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4.3. Recherche des coefficients

La minimisation de la normé, est un probléme combinatoire et n'est donc pas
applicable si on considere des images haute résolptiisque celles-ci contiennent un
grand nombre de pixels. Heureusement, il a été dé#m{1] que la minimisation de la

normel; est équivalente si la solution est suffisammeetse :

min||6]|,,tel quey = K®6. (64)

En présence de bruit, une facon de procéder edtalsir, parmi les solutions possibles,
celle qui minimise I'erreur quadratique :

min|lx||,,tel quelly — Kxl|,, < e. (65)

Egalement, il existe une fonctionnelle équivaleate probléme précédent, soit de

minimiser :

IKx = ylly, + ulixll,- (66)

Le parametre: est simplement un facteur de normalisation.

Pour d’autres considérations [16][17][19], il s'a®élus avantageux de travailler sur la

minimisation de la fonctionnelle suivante, dansikdte la normd, est remplacée par la

normel; dans une représentation creuserde

IKPO — yll;, + ullo]l,,. (67)
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A l'aide de MatLab, I'algorithme StOMP (Stagewiseti@gonal Matching Pursuit) est
utilisé pour arriver a la solution finale, soit d&rouver les coefficients dominants de

'image dans la base des ondelettes [19].

4.4. Simulations de I'échantillonnage compressé

Afin de vérifier avec des simulations le bon foontiement de la méthode établie

théoriqguement. Les mémes fantdmes numériques gaégemment ont été utilisés :

Figure 4.1 : Fantdme 1 — Carré; Fantdme 2 — AfBaatdme 3 — Shepp-Logan

Pour pouvoir effectuer leur transformée en ondedettes fantdmes numeériques se

doivent de respecter les deux propriétés suivantes

- La matrice doit étre carrée;

- Lataillem de la matrice doit étre une puissancege

Le probléme direct est posé exactement de la méameéne soit par I'équation (51) et
de facon matricielle par I'équation (57), en plusin@ transformée en ondelettes.
Comme on doit travailler avec des matrices carpmg effectuer la transformée en
ondelettes, la taille de la région étudiée est denpar les propriétés du transducteur

utilisé, soit que la profondeur est la méme quelalgeur totale des éléments :
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127 -308 um = 3.91 cm. Les fréquences sont déterminées par I'échantidga

temporel et leur nombre est en fonction de lagal# la région étudiée.

Ainsi, on a(m, n) = (i, j) dans I'’équation suivante :

eikn|rm_r0ij|

N i | (68)

Tm — rOijl '

Puisque la matric& (I'opérateur direct) doit étre sauvegardée pore Btutilisée dans

les itérations de l'algorithme StOMP, ceci crée wmntrainte supplémentaire : la
résolution du fantéme est proportionnelle au nondagoints utilisés. Par contre, plus
ce nombre de points est grand, plus la matkiceccupera de la place en mémoire et
pour l'instant elle ne peut dépasdérGo. Ceci aura également un effet dans les mesures
expérimentales, puisque le résultat est obtenut@ations a l'aide de la matrice de
l'opérateurK. Les données expérimentales devront étre adafgéas-interpolées) en

fonction de I'opérateuk choisi.

4.4.1. Preuve de concept

L’échantillonnage compressé avait déja été appligu@ photoacoustigue dans une
géomeétrie tomographique [63]. Pour débuter, efieéaadaptée a la géométrie linéaire du
systeme de mesure actuel. Le nombre maximal deregesst pris en compte, soit a
chaque élément du transducteur et a chaque frégquetable. Le résultat pour chacun
des fantdmes est représenté pour une matrice ltke Gdi X 64 a la Figure 4.2. Pour

eviter de commettre un «inverse crime », les desndu probleme direct sont
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interpolées pour enlever les dépendances possilles. reconstructions par

rétroprojection sont placées cote a céte pour cosigm.

Figure 4.2 : Comparaison des reconstructions R&cfgg et CS (droite)

La robustesse au bruit est par la suite évaluésade Ides trois fantdmes numériques. La
Figure 4.3 représente le cas ol un bruit blancsjenisle variance? = 0.1 a été ajouté

aux mesures.



Figure 4.3 : Sans bruit (gauche); Avec brtAt= 0.1 (droite)

60
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4.4.2. Echantillonnage compressé dynamique

L'objectif derriére [l'utilisation de I'échantillorage compressé est d’augmenter la
vitesse des acquisitions en diminuant la quangtéhdsures nécessaires pour former une
image conforme a la réalité. Premiérement, onldoi€rifier en considérant des faibles
changements entre une image au temps et une imatgEMpPS . Le
faible nombre de coefficients changés entrainenthéorie la nécessité de seulement
quelques mesures supplémentaires pour étre détketéentdome de I'arbre est celui qui
est utilisé pour cette sous-section. Une simulati@equisition d’abord effectuée avec
chacune des fréquences et chacun des emplacementmabures. Cette acquisition
servira de premiéere approximation aux suivantes. daefficients en ondelettes seront
réinjectées comme point de départ pour l'algorittfBt@MP. Par la suite, le fantdme est

légérement modifié comme montré a la Figure 4.4.
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20 20
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3 30 3 30
c c
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20 40 60 20 40 60
Largeur Largeur

Figure 4.4 : Modification du fantdme de I'arbrenaige originale (gauche) et

modifiée (droite)
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Le résultat de la reconstruction est affiché aidmie 4.5. Seulement 16 mesures sur 128
ont été nécessaires pour recréer I'image. Cettecid|f||,, = 1042, c’est-a-dire que

1042 coefficients en ondelettes ont été utilisés.

10 10

20 20
5 5
3 30 8 30
C c
8 2 "
o []
g 40 5 40

50 50

60 60

20 40 60 20 40 60
Largeur Largeur

Figure 4.5 : Image originale (gauche) et recon&ridroite)

On peut comparer avec le résultat qui est obtersqle toutes les mesures possibles

sont considérées, a la Figure 4.6 :

20 40 60
Largeur
Figure 4.6 : CS 128 mesures
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4.4.3. Regroupement d’éléments

Pour augmenter I&SNR, les éléments ont été regroupés deux par deux kns

simulations. En théorie, en sommant les signauseesux, les variations aléatoires du

bruit vont s’atténuer. Le but est de diminuer lenboe de mesures au méme endroit
pour diminuer le temps d’acquisition.

Figure 4.7 : Fantbme Shepp-Logan avec hréit 0.1; reconstruction avec 64 mesures

(gauche), reconstruction sur 64 mesures en somewmh28 signaux (centre) et

reconstruction sur 128 mesures (droite)

i :l_lr.:q: -I'

q W -'::'"_" : .:" iF
=

Figure 4.8 : Fantbme Shepp-Logan avec hrait 0.3; reconstruction avec 64 mesures

(gauche), reconstruction sur 64 mesures en sompwh28 signaux (centre) et

reconstruction sur 128 mesures (droite)
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Figure 4.9 : Fantdme de I'arbre avec brtfit= 0.3; reconstruction avec 64 mesures
(gauche), reconstruction sur 64 mesures en sompwh28 signaux (centre) et

reconstruction sur 128 mesures (droite)
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4.4.4. Discussion

Pour le fantdme 1, c'est-a-dire le carré, dans de de l'utilisation de toutes les
fréquences et de tous les emplacements de mesigmmithles, la reconstruction est
obtenue avec seulement 1884 coefficients en ondelettes principaux sur 96
disponibles. Ceci s’explique par le fait que l'ineag’est pas trés complexe et présente
peu de discontinuités. Le résultat est impressionnaméme avec un opératelr
grossier de taille64 x 64, la reconstruction par échantillonnage compressg e
semblable au fantdéme original. Pour les deux aufeeddmes, le résultat des
reconstructions permet de mieux apprécier les I[détai profondeur et les détails des
endroits ou le coefficient d’absorption lumineux phis faible. En particulier pour le
fantbme Shepp-Logan ou les détails internes sadqoe invisibles dans le cas de la
reconstruction par rétroprojection. Malgré la plaible résolution, I'apparence globale
de I'image est supérieure aux résultats de la pétjection. L'ajout de bruit blanc ne
semble pas affecter la reconstruction. Le résasatplus bruité, mais il n’y a pas de

déformation ou d’artéfact qui apparaissent.

Pour ce qui est de l'utilisation de I'échantilloiggacompressé dynamique, on constate
son potentiel. On voit que malgré le faible nomtbeemesures considérées, les parties
changées dans le fantdme sont bel et bien modifikes la reconstruction. En
comparant au cas ou toutes les mesures sont codesgdén voit que le résultat est
moins précis, semble plus bruité, mais reste cowuaint. Suite aux simulations, il
semble possible d'utiliser cette méthode pour auntgnda vitesse des reconstructions
puisque les matrices en jeux sont beaucoup pluteegpePar exemple, pour le dernier
résultat, le premier calcul a nécessité enviroomirfutes alors que le second a pris plus

de deux heures sans la réinjection d’'information.

Pour ce qui est de la diminution du nombre de nesspour faire une moyenne, les
résultats des simulations démontrent que la méthedenctionne pas. Pour le fantéme

de Shepp-Logan, l'effet de la diminution du bruitr des mesures est légérement



66

bénéfique : les figures au centre sont plus visilgjee celles de gauche. Mais cet effet
bénéfiqgue est moins important que I'effet néfagtav@nant du moins grand nombre de
mesures disponibles. Méme lorsque le bruit estftnésil reste avantageux de récolter
toutes les mesures possibles. Les tests ont é&é&savec le fantbme de I'arbre, mais le

résultat et la conclusion restent les mémes.

La principale limitation de cette méthode est drerdogiciel, puisqu’elle demande
enormément de ressources mémoire et que le tenmpaitgenent des données est long :
l'algorithme StOMP est de nature itérative et feefue une opération de multiplication
matricielle a I'aide de I'opérateur diregt a chaque itération. La taille de I'opérateur
dépend des trois composantes différentes le deéfinissoit les coordonnées de calculs
et j, les emplacements des mesurest le nombre de fréquences considéngeRar
exemple, avec un quadrillage @28 x 128, 128 points de mesure &08 fréquences

différentes, chaque élément étant encodé sur 8lditsatrice requiert défGo.
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CHAPITRE S5 QUANTIFICATION DU SIGNAL

Ce chapitre s’attaque au probléme de la quaniificatu signal photoacoustique

enregistré par le systeme de mesure. Les donnggsnillles suite a la reconstruction
des images renseignent sur la distribution spatitdel’énergie absorbée. Elles ne
fournissent pas directement d’information fonctiele Ce qu’on veut ultimement

obtenir est une description des concentrationddecde chromophores absorbant cette
énergie. Une maniére de procéder est suggéréesesiarilations numériques sont

effectuées pour vérifier le bon fonctionnementaleéthode.

5.1. Problématique

Comme vu a I'équation (51), une fois retrouvée Hipde la mesure expérimentale,
'onde acoustiquep,(r) peut étre reliée a I'énergie absorbée localerHén). Par
contre, les quantités qui ont un intérét physialogi sont les concentrations locales
¢, (r) des molécules qui absorbent localement I'énerggpi®n nomme chromophores.
Par définition, on renotel(r) < u,(r, 1) le coefficient d’absorption du tissu qui
représente sa capacité totale a absorber de liénengfonction de la longueur d’onde
d’excitation. De méme, on note(r, 1) le coefficient de diffusion du tissu. Ainsi onaa |

relation [4] :

K

ko) = ) e (69)

k=1

avec a, (1) les spectres d’absorption des chromophores entidonde la longueur
d’'ondel. Pour la lumiere visible, les deux seuls chromeopiagprincipaux présents

naturellement dans les tissus biologiques sontyhéroglobine (Hbg et la
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désoxyhémoglobine (HbR). Toutefois, puisque cexeoinations varient spatialement,
les propriétés d'absorption et de diffusion deulmiére sont différentes en différents
endroits du milieu. En conséquence, l'intensitéalele électromagnétique d’excitation
ne sera pas uniforme dans le milieu. Ceci aura pffet de modifier les reconstructions

d’'images.

La simplification utilisée antérieurement, qui gkt de la séparabilité de la fonction
d’absorptiond(r) < p,(r, 1) et de lillumination lumineuse était erronée. Emité, on
peut alors écrire I'équation suivante qui relicnBégie absorbée a I'énergie fournie par

I'illumination laser® :

H(r, ) = pa(r, 2) - &(r; o (r, ), us(r, 2)). (70)

La difficulté provient du fait que la distributiapatiale de la fluence lumineuse dépend
de la quantité quon tente de détermingr de méme que dg, qui sonta priori
inconnus. Avoir acces a la distribution spatiales dmefficients de d’absorption
donnerait un contraste plus véridique et aiderdiinéerprétation des images fournies
par lI'appareil de mesure. En particulier, la baisBmtensité en fonction de la
profondeur reliée a la diminution de lilluminatidemineuse. Pour simuler la fluende

et retrouveru, a I'aide de l'inversion, on doit inclure une apgroation de ces valeurs

dans le modéle direct de transport lumineux.

5.2. Approche par méthode itérative

5.2.1. Méthodologie

Dans la plupart des problemes inverses dans lesgasl paramétres inconnus doivent

étre extraits de mesures qui leurs sont reliées, peggametres sont ajustés dans un
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modéle direct jusqu’a ce qu'il y ait correspondamagec la mesure elle-méme. C’est

cette méthode qui est appliquée ici.

La méthode se veut une méthode itérative pouruedrola distribution spatiale des
coefficients d’absorption a partir de la carte @¥gie absorbéél(r) telle que décrite
par [12]. La premiere étape simule la propagatiedadlumiére. Elle fournit une valeur
initiale pour la distribution spatiale de la fluenlumineuse, soi®* = ®°. Par la suite,

le probléme direct est calculé a l'aide de la refa{70) énoncée précédemment avec
une distribution deu, initiale nulle. Il génére une premiere valeur dalistribution de
I'énergie absorbée, saif* = HC. Cette valeur est comparée a la mediirén critére

d’'arréte est spécifié. Si I'erreur est inférieue gl’algorithme est interrompu :

H°—H % e (71)

Il apparait évident que ce ne sera pas lors dedmigre itération que cela se produira.
Ainsi, le probléme inverse est a son tour calculéaide de la relation inverse pour

parvenir a l'itératiork + 1 =1:

Ha = CDOL:FO,- (72)

On constate ici toute I'importance d’obtenir dessares de bonne qualité et d’effectuer
des reconstructions d’'images fidéles a la rédliéén de la source, la fluence lumineuse
®F peut étre trés faible. Si les valeurs se retroudmmsH ne sont pas fiables, les
erreurs seront grandement amplifiées dans le cdieuf*!. Il en va de méme pour le
bruit contenu dans les images. Un facteur de régatéono est inclus afin de tenter de
minimiser cet effet indésirable. Schématiquemeaigbrithme peut-étre représenté a la

Figure 5.1, 'image est tirée de [12].
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Initial absorption Measure absgrbed
distribution &= 0 energy map H

Y

Calculate fluence
distribution @

h 4

Calculate absorbed
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4= ‘;} ™
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Figure 5.1 : Schéma de I'algorithme [12]

Une estimation de la distributiquf est calculée a chaque itératibrselon I'équation
d’inversion et I'algorithme se réitére pour un nomfixe d'itérations ou jusqu’a ce que

le critere d’arrét soit atteint.

De nombreux modeles sont disponibles pour simalgrbpagation lumineuse dans un
milieu turbide. Une modélisation du transport lueur par éléments finis est choisie
découlant de la nécessité d'avoir un calcul rapgdehaque itération. Le logiciel
NIRFAST [18] implémentant I'équation de Boltzmanrand |'approximation de

diffusion est employé. L’équation de base est notée

(a = V- kV)® = qq (73)

avec k = 1/3(uq + u;) le coefficient de dispersionp la distribution spatiale de
l'llumination etq, le terme de la source lumineuse. Ceci permet difobtine valeur de
@ en supposant une certaine distribution de coeffisiu, etu, initiaux. Cette méthode

est rapide et précise. L’approximation de diffusest valide lorsque, < us et pour
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des distances de la source lumineuse plus granges q . En illuminant a
différentes longueurs d’ondes, on peut discrimliz@aport de chacun des chromophores

et retrouver les concentrations locales a l'aidsyhiteme d’équations défini par (69).

5.2.2. Simulations de la méthode itérative

Le fantdme numérique présenté a la Figure 5.2 aitdigeé pour la simulation de cette

sous-section, il consiste en divers « blobs » digiigon différentes variant entre et
, 'absorption du milieu est de . Ces valeurs septésentatives

de tissus biologiques. Cette méthode nécessiusion d’une connaissanegoriori de

la valeur de la distribution spatiale des coeffitsede diffusion (. Elle est supposée

uniforme et égale a

p‘a
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Figure 5.2 : Fantdme numérique représentant utebdison spatiale de coefficients

d'absorption
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Afin de recréer une mesure , la fluence lumineusea été calculée pour cette
distribution spatiale de coefficients d’absorptianl’aide du logiciel NIRFAST. La
source utilisée consiste en 128 sources ponctustieses sur la surface du fantbme et
représentant une illumination en ligne sur toutpdgie active du transducteur. La carte
de I'énergie absorbée (la mesure ) est ensuiteobta I'aide de la relation (70). Le

résultat est illustré a la Figure 5.3.
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Figure 5.3 : Carte de I'énergie absorbée

hY

Le but est maintenant d'arriver a retrouver la ribstion spatiale des coefficients
d’absorption de la Figure 5.2 a partir de la mesimaulée . La premiére itération se
fait en supposant une distribution de  nulle danprbbleme direct de I'équation du
transport lumineux. A chaque itération jugée naiiskaisante, une nouvelle distribution

de est calculée selon I'équation (72) et réinpaéns le probléme direct et ce,
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jusqu’a convergence de l'algorithme [15]. Le résufiuite a 5 itérations est illustré a la
Figure 5.4.
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Figure 5.4 : Reconstruction de la distribution des
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5.3. Discussion

La simulation de la fluence lumineuse est repredmet de ce qu’on pouvait s'attendre a
retrouver, c’est-a-dire une énergie absorbée phamdg prés de la source puisque
lillumination est moins atténuée a proximité deslaface. Il faut mentionner qu’ici la
valeur obtenue pour la mesufe est quantitative, c’est-a-dire qu’elle représelete
résultat direct de la multiplicatiod = u, - ®. Dans le cas expérimentd, est obtenu
par la rétroprojection des pressions obtenuesepaystéme de mesure. Ces valeurs ne
sont pas quantitatives puisqu’elles ne sont pasalsées. |l y aura un facteur d’échelle

entre les valeurs mesuréés,, et les valeurs a inclure dans l'algorithme :

(74)

)

Hpes = k

Comme on s’était placé dans le cas idéal ou lailligion de I'énergie était normalisée
et parfaitement connue, le résultat de I'algorithese trés satisfaisant. Par contre, dans
une situation plus proche de la réalité dans laglimesure d& se retrouve déformée

et non-normalisée, il faut s’attendre a obtenir ssiltats moins impressionnants.
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CHAPITRE 6 VALIDATION DU MONTAGE — RESULTATS
EXPERIMENTAUX SUR FANTOMES

Le montage expérimental a été présenté en détailshapitre 2. Les méthodes de
reconstruction par rétroprojection et par échamtilage compressé ont été testées avec
succes a l'aide de simulations aux chapitres 3 #aintenant, les buts de ce chapitre
sont de valider le fonctionnement général du systdermesure photoacoustique et de
vérifier la justesse des méthodes de reconstrigctmsqu’elles sont appliquées sur des

données expérimentales.

6.1. Corrections au signal de départ

Une premiere série d’expériences a éteé effectudedaf vérifier et d’assurer le bon
fonctionnement de la séquence dacquisition en gawvamustique. Le but était
d’apercevoir un signal photoacoustique a I'écram.pkemier objet imagé était une clé
hexagonale Allen noire qui absorbe trés bien laidoen Une fois le laser éteint, une
seconde acquisition a été effectuée. Il a été gotd y avait encore des éléments
présents dans le signal. Ce signal provient deexi@ihs ultrasonores d0 a des
imperfections du systéme d’acquisition de donndss. systtme VeraSonics est
initialement configuré pour 'imagerie ultrasonoR¥ealablement a chaque réception de
signal, une instruction d’impulsion ultrasonore tdhii étre fournie. Méme s'il est
commandé de ne transmettre aucune impulsion enifiapécdans le logiciel de
« fermer » manuellement chacun des éléments, acédn de I'intensité (environ 1%)
est tout de méme émise. Pour contrer cette impganfeadeux options sont possibles. La
premiére consiste a soustraire la contributionastinore. Deux acquisitions doivent
alors étre effectuées. La premiére est réalisémalement et la seconde enregistre le

signal sans étre synchronisée avec I'impulsiorr las@st comme si le laser était ferme.
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De cette maniére, on peut soustraire le seconalsifgnpremier. Ceci permet d’obtenir
uniquement le signal photoacoustique. La secongenfale régler le probleme est de
positionner le transducteur un peu plus loin dehantillon, de maniére a ce que le
premier écho ultrasonore arrive aprés le dernignasi photoacoustique. Pour ne pas

ralentir le processus d’acquisition, on opte pausdconde méthode.

En inspectant le premier signal contenant le sigitedsonore dont on veut se départir,
on peut noter une seconde imperfection : le sighatoacoustique n’apparait pas au bon
endroit. Théoriguement, il devrait se situer & mmin entre l'origine et le signal
ultrasonore puisqu’il ne parcourt que la moitiétdajet. Ceci montre qu'il y a un délai
électronique interne dans le systéme entre le mbmeénil recoit le signal de

synchronisation du laser et le moment ou I'acqoisitte donnée débute.

Ce délai doit étre pris en compte lors de la recan8on par rétroprojection, de méme
qgue pour déterminer la profondeur d’origine du alg€onnaissant les caracteristiques
de notre systeme, on peut évaluer empiriquemendgla en regardant le nombre de
pixels de décalage nécessaires pour que le signredanore soit a la méme profondeur

gue le signal photoacoustique :

Nyixels
> = Ppy + Npixels

Npixels * AZ _118-0.077 mm

At = =
c 1.54 mm/us

= 5.85 us.

Le délai obtenu peut étre inclus dans les recoctsns.
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6.2. Validation de la rétroprojection

Afin de vérifier I'exactitude du délai calculé, demines en caoutchouc de fils
électriques ont été imagées. Comme elles ont untefaliametre, elles devraient étre
reconstruites en seulement quelques points sui@ r@&troprojection si le délai est
correctement appliqué. Le signal brut est afficlet Bigure 6.1.
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Figure 6.1 : Signal brut d’'une acquisition de dgaxes

La reconstruction par rétroprojection corresponelantalculée a laide de la
formule (58), est affichée a la Figure 6.2.
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Figure 6.2 : Reconstruction par rétroprojection

Si le délai n'était pas bien ajusté, la reconstomche s’opérerait pas correctement tel

gue montré a la Figure 6.3 pour un délai trop ceuttop long.
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Figure 6.3 : Reconstruction par rétroprojectioncades délais d& us (gauche)
et9 us (droite)



79

Lorsque le délai est trop court, comme sur I'imdgegauche de la Figure 6.3, des lobes
convexes sont présents dans le résultat finaloppbsé, un délai trop long produit des
lobes concaves. La présence de ces artéfacts amstaection pourrait nuire a
l'interprétation des images et confirme que le idédculé précédemment est le bon.
Comme les cibles étudiées sont beaucoup plus petite I'inclusion carrée utilisée dans
les simulations, les artéfacts de reconstructiotyde « trainées » sont absents puisque

les défauts n’ont pas le temps de s’additionneeesux.

6.2.1. Caractérisation de la résolution pour la sonde L7-4

La prochaine étape est de caractériser la résoligpatiale obtenue a l'aide de ce
systeme photoacoustique. Pour cette raison, unechbumain a été utilisé a titre de
source ponctuelle. Le diamétre de ce cheveu eshést environ80 um. Il était
immobilisé dans une matrice de gélatine dans légdel dioxyde de titan€l'i0,) avait
été ajouté afin de simuler la dispersion de la &mmiet rendre le milieu presque opaque.
Une concentration dé mg/mL a été utilisée afin d’obtenir une valeur de ca#ffit de
diffusion u, égale .8 mm™1. Le fantdme est illustré a la Figure 6.4. Il étinstitué

de plusieurs cheveux et tubes d’encres.

Figure 6.4 : Matrice de gélatine quasi opaque
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Le fantdbme a été imagé a l'aide du systéeme d’aitgisavec la sondé.7-4. Une
tranche perpendiculaire a I'orientation d'un cheweeété enregistrée. Sa reconstruction

obtenue par rétroprojection est agrandie et afécnta Figure 6.5.
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Figure 6.5 : Coupe d'un cheveu

Premiérement, une ligne transversale de gaucheite die cette image est tracée pour
illustrer la variation d’intensité du signal et eéhiner la résolution spatiale latérale
(Figure 6.6).
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Figure 6.6 : Résolution latérale

Deux manieres de procéder sont possibles pourifidéentendroit ou s’exerce une
coupure permettant la distinction de I'élément méslLa premiere est le critere du

, qQui est celui communément utilisé en électronidqueeprésente I'endroit ou le

signal est égal & approximativement  fois son intensité maximale, soit environ
. Cette valeur est indiquée par la ligne rougelesgraphique de la Figure 6.6. La
résolution spatiale latérale obtenue a l'aide decrtre est . La deuxiéme
maniére de procéder est de considérer la largeniriaauteur (LMH) du pic du signal
obtenu. Cette valeur est montrée par la ligne \@ntde graphique de la Figure 6.6. Elle
représente I'endroit ou le signal enregistré a&lut de son intensité maximale. La
résolution spatiale obtenue a l'aide de ce criéstede . Ce qui est important de
noter ici est que l'espacement entre deux pointssécutifs est I'espacement des

éléments du transducteur, soit . Ainsi, comme laurade la résolution latérale
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se rapproche de cette valeur, il est possible desegvequ’elle est limitée par cette
contrainte mécanique. Ceci serait en accord av8t ¢8i a obtenu une résolution
spatiale axiale égale a lI'espacement inter-éléndentsa sonde. Pour vérifier cette
affirmation, il faudrait effectuer un balayage dalas direction de la largeur du
transducteur et ainsi simuler un espacement itéenent plus petit. La résolution

latérale pourrait étre améliorée.

La méme démarche est appliguée pour retrouverdalution axiale du systeme de
mesure. La Figure 6.7 représente la variation efisité du signal en fonction de la

profondeur.
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Figure 6.7 : Résolution axiale



83

Les résolutions spatiales obtenues son2tig um et 365 um. Encore une fois, ces
valeurs semblent étre limitées par une contraintesystéme de mesure. La fréquence
centrale de la sonde est B&Hz. La résolution maximale qu’il est possible d’obten
est ded/2 soit de154 um. De plus, avec une fréquence d’échantillonnagsysteme

de 20 MHz, I'espacement entre deux point axiaux est7deum et les résolutions
obtenues ne sont que de quelques points. En fieavtadvec une sonde possédant une
fréquence centrale plus élevée, I'échantillonnageria étre augmenté et la résolution

également tel que dans [83].

En résumé, ce test a plutdét montré la grande sétésidiu systeme a des éléments aussi

petit qu’un cheveu avec WNR de I'ordre del0.

6.2.2. Validation - Visualisation 3D

Le but de cette section est de valider la postihile faire des acquisitions volumiques
en 3D en balayant I'échantillon. Le méme fantdmeélatine quasi opaque a été utilisé
ici (Figure 6.4). L'échantillon a été positionnérsune platine de translation
micrométrique manuelle. Une acquisition a été ¢filee en le déplagant manuellement
avec un pas d200 um. A chaque position une mesure était effectuéeneatalume de
données a pu étre recréé. Pour la reconstructemaenées, la surface d’intégratigin

a été modifiée pour comprendre toutes les positittnsesure en trois dimensions. La

troisieme dimension a également été incluse danaltell des autres composantes, soit

le facteur[n-ny], le vecteurl/t et le temps de mesure des dérivés des pressions

dp(ro,t)
ot t=|""‘0| '
c

cheveux et des tubes de plastique Tygon® rempéisallé et acquis avec le transducteur

La Figure 6.8 illustre le volume reconstruit d’tantdme composé de

L7-4. 1l s’agit d’un volume dans lequel les pixels alyane intensité égale a un certain

seuil sont activés et colorés en noir. Les extr@&néont colorées en rouge pour faciliter



84

l'interprétation de I'image. Il est possible deuatiser dynamiquement le volume avec
Matlab (zoom, rotations, etc.). Le seuil est fixé lauitieme de la valeur maximale

présente dans le volume.
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Figure 6.8 : Volume 3D reconstruit par rétropraj@etd’un fantdme composé de

cheveux et de tube Tygon® rempli d’encre acquig d&éransducteur7-4

Une tranche de ce volume est montrée a la FigQre 6.
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Figure 6.9 : Coupe du volume d’un fantdme compaséhveux et de tube Tygon®

rempli d’encre acquis avec le transducteti4 et reconstruit par rétroprojection

Dans la visualisation du volume en trois dimensides quatre cheveux de méme que
les deux tubes sont clairement identifiables. M&ile paraissent rapprocheés, ils sont

en diagonale comme ils étaient positionnés dafentéme.

Pour ce qui est de la tranche du volume, les gimeéhts constituant le fantdme sont
clairement distincts tels qu'ils étaient représsrgé 3D. lIs n‘apparaissent pas comme
un point dans I'image puisque la coupe traverstaitexr des €léments en diagonale, ce

qui donne une perspective.

La méme procédure a été répétée pour le transduCtelb-7 Le résultat de la mesure

est affiché a la Figure 6.10 et la Figure 6.11.
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Figure 6.10 : Volume 3D reconstruit par rétroprapgtd’'un fantdme composé de

cheveux et de tube Tygon® rempli d’encre acquis ééransducteuCL15-7

Encore une fois, les 4 cheveux et le tube (celuisems inverse dans le fond) sont
facilement identifiables. lls paraissent moins ragpés les uns des autres. Ceci est d0 a
deux facteurs différents. Comme les éléments dsdiacteur sont plus €éloignés et que
la fréquence d’échantillonnage est plus élevég, al plus de pixels pour former les
mémes éléments. Aussi, le seuil utilisé, soit largde la valeur maximale, réduit le

diametre des objets imagés.
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Figure 6.11 : Volume 3D reconstruit par rétropraptd’un fantdme composé de
cheveux et de tube Tygon® rempli d’encre acquig d&éransducteu€L15-7(vue

différente)

La visualisation de volumes en 3D a permis de ealigue la géométrie globale des
objets imagés était reproduite fidelement. Le buhagpal était de vérifier que

I'algorithme de reconstruction d’'images fonctionrerrectement.
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6.2.3. Validation - Alignement avec les mesures ultrasonores

Le méme fantdme qu’a la section précédente egtautil est formé d’une gélatine quasi
opaque, uniforme et ayant un faible coefficientod@ption optique. Les inclusions sont
des cheveux et des tubes remplis d’encre noir@stdulent une impédance acoustique
différente de la gélatine. Dans ces conditions,staitend a ce que qu’'il y ait un
contraste acoustique colocalisé au contraste pbatstique, c’est-a-dire provenant des
inclusions. Pour une méme tranche de volume, il pessible d’afficher I'image
ultrasonore, I'image photoacoustique ainsi que U@egposition des deux images
(Figure 6.12).
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Figure 6.12 : Image ultrason (haut-gauche); Imdge#qacoustique (haut-droite) ;

Superposition des images (photoacoustique en ag\fleas)
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Tel gu'attendu, les images des cheveux et des tibesre se superposent. Comme les
images sont recalées, ceci permet davoir une iiser bimodale des données
expérimentales dans le cas ou le contraste obseraé différent. Il est possible d’avoir
une référence anatomique ultrasonore au signal tifomel provenant de la

photoacoustique.

6.3. Méthode quantitative FEM

Afin de valider le fonctionnement de la méthodeati&e, elle a été appliqguée a des
sections de tranches des volumes de données adde montage expérimental. La
méthode a été testée sur I'image de deux cheveoxstuite a I'aide de la méthode de
rétroprojection. Puisque les cheveux étaient dispadans une matrice de gélatine
n'absorbant pratiquement pas la lumiére, la difiéeeest subtile mais elle démontre le
principe. Les propriétés optiques de diffusion eétai préalablement connues et
uniformes selon la concentration B&), utilisée. Les pixels situés plus loin de la source
de lumiere ont absorbés moins d’énergie puisquensnde lumiére s’est rendue en

profondeur. L'image d’entrée et le résultat soiisirés a la Figure 6.13.
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Figure 6.13 : Carte de I'énergie absorbée (hautis&ibution spatiale des coefficients

d’absorption  (bas)

Les coefficients d’absorption lumineux des élémagits profonds sont augmentés par
I'algorithme. Conséquemment, l'image résultanterficel un contraste plus réaliste
puisque les deux points ont maintenant une inersaimblable. De nouveaux détails
préalablement trop faibles pour étre visibles spaintenant perceptibles a la droite de
'image. Par contre, aucune indication sur le temh@enormalisation a utiliser n’est
disponible et par conséquent aucune informatiomtipative ne peut en étre tirée. En
plus, malgré le terme de régularisation, des esratmccumulent lorsque la fluence

devient faible loin de la source.
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6.4. Validation de I'’échantillonnage compressé

Le but de cette section est de confirmer la justelesla méthode de reconstruction par
échantillonnage compressé. La méthode nécesgtedance de la matrice du probléme
direct (formule (62)). Cette matrice occupe beapcda mémoire di aux nombreuses
fréquences et emplacements de mesure qui doivenp@ses en compte. Le CS utilise
également une transformation en ondelettes. Pauraisons, la taille correspondant a
l'image doit étre limitée a une région carrée 8 pixels au maximum. Pour étre

compatible avec ces conditions, les mesures doéteatimitées en profondeur. Dans le
cas de l'utilisation d’'une région plus facile a npater de64 pixels, elles doivent étre

sous-interpolées.

Premiérement, le CS a été mis a I'épreuve aveménes données expérimentales que
la rétroprojection. Le résultat de la reconstrucist affiché et comparé a celui de la RP

ala Figure 6.14.
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Figure 6.14 : Signal brut (haut), reconstruction @& (gauche) et RP (droite)

Le résultat confirme le fonctionnement de la mé&hGS : I'échantillon est reconstruit
de maniére adéquate et les deux gaines sont wsPég contre, ce qui apparait suite a la
comparaison avec la RP est le manque de résoldddiimage. L'espacement grossier
des pixels nuit a la reconstruction CS. Ceci esasionné par |'utilisation d’'une matrice
64 X 64 pour couvrir la méme région que celle du graphideda RP. La qualité du
résultat est un peu inférieure a ce qui a été abterec la rétroprojection, mais on
distingue les deux éléments. Cela est bien dift&tarcas des simulations ou la méthode

CS avait donné des résultats beaucoup plus corargspour l'inclusion carrée.
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La partie intéressante de certaines des mesunedreave parfois a étre éloignée de la
surface du transducteur. Dans ces cas, elle peug@extérieur du champ de vue de la
méthode d’échantillonnage compressée qui se déttedcarrée et qui est limitée en
taille (Figure 6.15). Une modification de la magrigrobléme direct permet de décaler
le champ de vue tout en gardant sa taille identifjuee s’agit que de conserver les
données brutes correspondantes. Cette contraiétaitnpas présente dans le cas de la
RP.
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Figure 6.15 : Décalage du champ de vue

Mathématiqguement, I'équation matricielle est maifde la maniére suivante, elle passe
de:
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Suite a I'application de cette modification, lesukéats de I'’échantillonnage compressé
sont comparés a ceux de la rétroprojection suantdme davantage complexe composé
de tubes d’encre et de cheveux. Le signal brutnobésst affiché a la Figure 6.15 alors

gue les reconstructions sont comparées a la F&jlfe
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Figure 6.16 : Reconstruction par RP (gauche) etdtdte)

La reconstruction par RP est sous-échantillonnéer ppe la taille des pixels

corresponde a celle de la reconstruction par CS.rdanstruction optimale par

échantillonnage compressé est similaire au résdiata rétroprojection. En plus de
nécessiter un plus long temps de calcul, le CSnfbdes images ayant une résolution
moindre que la RP.

Ensuite, limage d'un doigt humain a été utliséoup mettre a ['épreuve
I'échantillonnage compressé sur un signal plus dexepque les précédents : plusieurs
tissus différents non clairement distincts absarleediffusent la lumiére et les ultrasons
dans le tissu. Le signal RF est affiché a la Figut&.
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Figure 6.17 : Signal RF brut d'un doigt
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Figure 6.18 : Signal original (haut), reconstructpgar CS (gauche) et RP (droite)

La reconstruction par échantillonnage compresséests bruitée que la reconstruction
par rétroprojection (Figure 6.18). Elle semble eesure d’éliminer certains artéfacts
apparaissant lors de la rétroprojection sur leéscde la provenance du signal. Malgré
cette constatation, elle reste moins résolue dpatent par la taille des pixels et
'amélioration de la qualité de la reconstructioesh pas suffisante pour justifier son

utilisation.
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En résumé, ce chapitre a permis de démontrer lefdrmetionnement de la séquence
d’acquisition en photoacoustique et I'efficacités dieux méthodes de reconstruction
d'images établies théoriquement. Le systéme esmesure d’acquérir des données
photoacoustiques et les deux méthodes reconsttuasen succes I'échantillon qui est
sondé par le systtme. En particulier, il a été nqte la reconstruction par

rétroprojection est beaucoup plus rapide que lanstcuction par échantillonnage

compressé. Dans les simulations, le CS semblaiupeo de meilleurs résultats en étant
moins bruité et en atteignant une plus grande pd#ar. Toutefois, les premieres

mesures expérimentales ont permis de montrer quéskaution spatiale était moins

performante due aux contraintes logicielles, saitmiémoire vive et la vitesse de

traitement de données disponible. Ceci limitaitalile des matrices utilisables pour les
calculs et affectait le résultat final. Pour ceisans, la méthode de reconstruction par
rétroprojection est celle adoptée pour les mesoreso.
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CHAPITRE 7 MESURESIN VIVO SUR DES SOURIS

Ce chapitre explique I'acquisition de mesures phobostiquesn vivo sur des souris.
Dans un premier temps, des méthodes de post-texitepour des donnés vivo sont
présentées. Par la suite, la méthodologie emplpgée les expériences est discutée en
détails. Les résultats des reconstructions d'images exposés et la méthode itérative

est appliquée pour obtenir des images d’organesnies de la souris.

7.1. Préliminaires

Afin de rendre les imagem vivo plus agréables a I'eeil, deux méthodes ont été
implémentées pour lisser et rehausser le contdestedonnées. L'image avec laquelle

les exemples vont étre mis en ceuvre est une traticheloigt humain (Figure 7.1).

~N W
o O
o O
3

1050 h
1400
1750
2100

Profondeur ( pm)

20 40 60 80 100 120
Largeur (Eléments)

Figure 7.1 : Tranche d'un doigt humain

Pour lisser les données et rendre I'image plusoumié, un filtrage par un filtre gaussien

est implémenté [68]. La taille du noyau est chommepiriquement en fonction de la
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valeur approximative de la varianeé. Le noyau symétrique est calculé a l'aide de la

formule :
_(i%4)2
olig) = e (2)
. gli,jl
hli,j] = =—=—.
/ Y, 2n, g

Un exemple du lissage des données est illustré-gylae 7.2.
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Figure 7.2 : Image filtrée par le filtre gaussien

Pour rehausser le contraste, l'algorithme suivanété& implémenté [68], il ajuste
l'intensité des pixels en fonction de la plage @irsité de I'image totale et d'un facteur
de gain défini empiriguement. Soit I'image d’entréd’intensité de chacun des pixéls

est modifiée pour donner I'image de sogtigelle que :

1

(x[i]- Min)
(1 + e<G' (C “Max - Min))))

yli] =

avecMax et Min les valeurs maximales et minimales de I'imagegdm G et la valeur

de coupurel. La valeur du gair reflete I'ampleur du rehaussement du contrastioiet
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étre une valeur positive supérieurela(une valeur inférieure d diminuerait le
contraste). La valeur de coupureloit &tre comprise enti®et 1 et elle spécifie un seuil

pour I'application de l'algorithme. Le résultat gsésenté a la Figure 7.3.
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Figure 7.3 : Rehaussement du contraste

7.2. Méthodologie

Pour tester la performanae vivo de I'appareil, des mesures ont été effectuéeslesir
souris C57BL/6 males, agées de 8 semaines et p@dant(Charles River). Ces
expériences ont été réalisées en accord avec upebapion éthique. Lors des
procédures, les souris étaient anesthésiées filbdsane a raison d’'une concentration de
2.5mL/L dans un débit d’oxygene égalld./min. Une fois endormies, leur région
thoracique et leur abdomen étaient épilés avedation épilatoireNeetpeau sensible.
Leurs yeux étaient recouvert d’'un ongu&etirsNaturalafin d’éviter une irritation due
au gaz. Le débit d’oxygéne était alors diminué€0.a4 L/min et la concentration
d’isofluorane a2 mL/L pour le reste de la procédure qui durait typiquan®heures.
Elles étaient alors positionnées sur une bouillattauffante SnuggleSafe pour

maintenir leur température ZV°C et du gel de couplage ultrasonore était appliqué e
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bonne quantité sur la région épilée. Un contendetid avec une pellicule de
polyéthyléne $aran Wrap était ensuite abaissé pour former linterfacecalieau.
L'eau était maintenue tiede pour le confort deitizad.

Figure 7.4 : Souris anesthésiée sous le conterean d

Le transducteur était soutenu dans le bac d'8au4 cm directement au-dessus de la
souris. Des impulsions laser étaient acheminéegijada région d’intérét a l'aide d’'un
systéme de miroirs. Ainsi, la région épilée dedaris était illuminée pa2.5 mj/cm? de
lumiére a532 nm & raisons d’'impulsions d&m] & un taux de répétition de Hz. A
cette longueur d'onde, les organes les plus vassé&a devraient étre visibles en
photoacoustique.

7.3. Résultats

La figure suivante présente une tranche sagitelatbdomen d’'une souris en ultrasons,
photoacoustique et la superposition des deux ima@asremarque que le contraste
obtenu sur les deux images est différent, bref tpe sources de provenance
d’information ne sont pas les mémes.
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Figure 7.5 : Tranche sagittale de I'abdomen d'ones image ultrasonore (haut-
gauche); photoacoustique (haut-droite) et supeiipogphotoacoustique en couleur
(bas)
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7.4. Application de la méthode itérative FEM

A sa publication, la méthode itérative employéeniaivait pas encore été utilisée avec
des données expérimental@s vivo. Avec les mesuresn vivo, une difficulté
supplémentaire apparait. La lumiere est absorbé® tdat le tissu, et non pas seulement
en quelques points ponctuels comme dans les fastGraecarte de I'énergie absorbée
n'est plus une matrice presque vide avec quelqaésuss ici et la. Pour réduire la
complexité du probleme, la valeur du coefficientdiiéusion g est considéré comme
constante et égalet@ mm™1 tel qu'il était le cas avec le fantdme biologiqle cette
maniére, la distribution spatiale de lilluminatidr(r) ne dépend que de la distribution

spatiale des coefficients d’absorptigp(r) .

Suite a la premiére itération de la méthode, umecqimation de la distribution spatiale
des coefficients d’absorption est obtenue par éisionu’ = #. Cette distribution

est réinjectée dans le probleme direct et c’egjuei le probléme peut étre constaté. Les
valeurs deu, utilisées dans la simulation du probléeme directt Sguantitatives. La
matrice H obtenue des pressions suite & la reconstructiomépr@projection n’est pas
normalisée, c’est-a-dire que la valeur maximaleagsitraire et dépend du systéme de
mesure. Dans ces conditions, de trop grandes gatRidépart dand auront comme
conséquence de fournir des valeurs élevégs, dians la simulation FEM. A leur tour,
ces valeurs élevées distribuées spatialement podeela source influenceront la
simulation en atténuant trop rapidement la fluehoaineuse et I'empéchant de se
rendre en profondeur. En faisant varier la normagibs (valeur maximale) de la matrice,

il est possible de trouver une valeur qui permetidealiser la région d’'intérét en entier.

Cette contrainte a parallélement été répertoriédisstutée réecemment par Jetzfellner
dans [34]. Il conclut que expérimentalement, laonstruction optimale n’est pas
possible puisqu’elle nécessite la connaissanpegori des propriétés optiques de I'objet

imagé. Par contre, il affirme que la qualité vigaiele I'image obtenue est grandement
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affectée par linversion en considérant seulemestgropriétés optigues moyennes de
fond du milieu. Comme la fluence est elle-méme radigée, la normalisation de la carte
d’énergie absorbée proposée plus t6t revient jueté choisir une valeur d’absorption

de fond pour le milieu.

Afin de valider ces observations, on tente d’apmigla méthode itérative FEM aux
données expérimental@s vivo. La matrice de départ est présentée a la Figérell7.
s’agit d'une coupe sagittale de I'abdomen d’unerisol’image a été reconstruite a
l'aide de la méthode de rétroprojection. Puisquexéehode FEM nécessite beaucoup de
mémoire vive, la matricH a di étre sous-échantillonnée. La matrice utilestele taille
128 x 128 ce qui résulte en des pixels de taille3d® um. Comme la fluence varie
lentement spatialement, la résolution de départrrpduétre conservée avec une
alternance de sous-échantillonnage et interpolaitre les étapes de l'algorithme. La
valeur du paramétre de régularisation a été clmisimeos = 0.001 pour concorder
avec [34].
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Figure 7.6 : Image de départ

La Figure 7.6 représente les distributions spatidies coefficient d’absorption aprés 5
itérations avec différentes valeurs de normalisatite la matriceH. Seulement 5

itérations sont utilisées, puisque ce méme Jetefiela démontré que le bruit, les
incertitudes dans les mesures et les artéfacteamstruction peuvent amener des sur

ou sous-corrections des données en fonction desrercumulées des itérations.
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Figure 7.7 : Sélection de la normalisation

En observant ces résultats, le choix de la norat#is devrait se situer aux alentours de
0.08 — 0.09. C’est avec ces valeurs que I'image entiere s#blei. Une valeur maximale

trop faible favorise les coefficients en profondalors qu’'une valeur trop élevée
favorise les coefficients en surface. Il est maiateé possible de comparer le signal

photoacoustique au signal ultrasonore obtenu.
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Figure 7.8 : Image ultrasonore (haut-gauche), @umostique (haut-droite) et
superposition (bas)

Les images démontrent encore une fois un contdistiect. Suite a I'inversion, I'image
photoacoustique représente plus fidelement I'édik@mt Il est méme possible
d’identifier certaines structures internes de larso Par exemple, le foie apparait sur les
deux images de maniére différente. Plus en profamd#es vaisseaux de la colonne
vertébrale et/ou des cbétes sont visibles en photsicue. La région plus sombre
semble étre un poumon. La méthode itérative pediwditenir des images avec une

profondeur appréciable, les vaisseaux étant adgdus  de profondeur.
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Evidemment, la méthode serait plus efficace aviesdition d’'une approximation ou
d'une informationa priori sur sa géométrie et d’'une estimation plus exacteede

propriétés optiques de fond. Ce probléme est cérsia la section suivante.
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CHAPITRE 8 DISCUSSION GENERALE

Ce chapitre discute des méthodes employées et rdéBoeations possibles tant au

niveau des méthodes de reconstruction d’'image quiaau du montage expérimental.

8.1. Recalage d’'images

Pour pallier au probleme du manque d’informatiom ks propriétés optiqgues de
I'échantillon, la solution qu'on propose est d'isllr un recalage d’'images. L'idée de
base est de superposer les images ultrasonoresesgimultanément lors des mesures
photoacoustiques a des images IRM anatomiques.fdimd’alignement effectue, une
segmentation des tissus est exécutée. Comme oraitdes propriétés optiques des
différents tissus présents, on peut inclure cegewal dans le modeéle direct de
propagation lumineuse.

L’approche utilisée se base sur la notion statistig d’'information mutuelle » qui
effectue une mesure de dépendance statistiquenetidio de I'intensité des pixels des
images respectives. Cette méthode est dite deaggcak iconique ». Les avantages
d’utiliser cette méthode de recalage sont multipfeemierement, elle n’inclue aucune
supposition sur la nature de la dépendance ergrentensités des pixels. Il n'est pas
certain que les pixels qui apparaissent les pltenges sur une image d’'une modalité
sont les mémes qui apparaissent les plus inte@sesuwhe seconde image d’'une seconde
modalité. Egalement, cette méthode ne nécessitenausegmentation ni définition de

points de reperes pour étre opérée.
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La mesure utilisée est la mesure de Kullback-Leibteelle est maximisée lorsque les

images sont parfaitement alignées [49][46] :

pAB(atb)
A B) = E p LA a— [4s)
I( ’ ) a,b AB(a’ b) logpA(a) : pB(b) ( )

Les variablesa et b représentent l'intensité des pixels des deux images autres
éléments sont des variables statistiques bien esnnw,z(a,b) est la distribution
conjointe etp,(a) de méme queg(b) sont les distributions marginales. Typiquement,
une mise a l'échelle des intensités des pixels 2k valeurs est effectuée. La
distribution conjointe est une matrice de taille62% 256 contenant les paires
d’occurrence des valeurs d’intensité de pixels dassdeux images. Incidemment, les
distributions marginales sont des vecteurs contdearoccurrences de chacune des 256

valeurs d’intensité de pixels dans leur image retbpe=

On définit une image de référence et une imagéafitd. Les images sont représentées
en coordonnées homogenes et différentes transfiomagéométriques sont appliquées
a l'image flottante. Par exemple, une matrice d&atmn autour de la premiére

dimension en coordonnées homogéne est notée :

1 0 0 0
0 cos(6) cos(8) o
0 sin (6) —sin (0) 0|
0 o 0 1

R, =

Plusieurs transformations peuvent étre considésiagitanément, soit des translations,
rotations, homothéties, etc.. Ainsi, la transfoiioratotale dépend d’'un grand nombre de
paramétres a modifier et optimiser simultanémentjuinelant différentes matrices de

transformation, une transformation résultante @shée :

a = f(ty ty, t, Ry Ry, Ry, ...).
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Le processus est alors de trouver la transformagéométriquea qui une fois

appliguée a 'image flottante maximise I'informatimutuelle :
a* = argmax I (a). (76)
a

La méthode de Powell est employée pour optimisdralasformation. La méthode de

Brent est utilisée pour trouver les zéros puisdg’ekt a la fois robuste et converge
rapidement [49]. Une GUI a cet effet a été élahodémsqu’a présent, seulement des
volumes IRM de cerveaux de rats ont été recalés aueces, puisque des données

ultrasonores n’étaient pas acquises a ce moment.

8.2. Approche Monte-Carlo

Une des limitations de la méthode itérative eseligi’'se base sur I'approximation de

diffusion et elle n’est applicable que pour degatises plus grandes qu’une longueur de
diffusion définie pan /(u, + us). Par contre, dans le cas de I'imagerie photoaimpuest

la région d’intérét se retrouve justement prochéadsurce et cette approximation n’est
plus nécessairement valide. Suite au recalagegthade itérative n’est plus nécessaire

et une méthode Monte-Carlo pourrait étre envisagée régler ce probleme.

La propagation lumineuse dans les tissus biologigest décrite par I'équation de
transport de Boltzmann ou équation du transporatddRTE) qui tient compte a la fois

de la dispersion et de I'absorption des photons tamilieu :

10 Q
(E& +5-V+ ,Ut(r)> (p(r, 50

(77)
= us(r) 08" -8) p(r,s,t)ds" + q(r,58,t).

sn-1
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Notons quet désigne le temps; la vitesse de la lumierd, une direction etr une
position spatiale. La variablg; désigne le coefficient de transport (ou d’inte@act
totale) et est égale @, + g, respectivement les coefficients d’absorption et d
dispersion. Typiquement, dans un tissu biologique aou, ~ 0.01 mm™! et u, =
10 mm™1, qui représentent les probabilités d’absorptiomletdispersion d’'un photon
par unité de longueur. La quantité de photons dram) est notée et ses unités sont
[W /m? - sr]. La fonction® est la fonction de phase et elle représente laghitité de
dispersion d’'un photon dans la directi®rma partir de la directios’. Pour terminer,

notons quey désigne la source lumineuse.

Le théoreme de Green et I'approximation de Bornme¢tent alors d’écrire la solution

en introduisant une source ponctuellargn

Oy (1) = fg G(r — 1) At (P Do (', 75) . 8

Son implémentation numérique avec une méthode MOat est alors possible.

8.3. Montage expérimentaux

Cette sous-section discute des avantages et incemie des deux montages utilisés.

8.3.1. Montage avec le transducteur possédant un élément focalisé

Premiérement, considérons le cas de du montageuaveansducteur a un seul élément
focalisé. Théoriguement, la fréequence élevée dusthacteur(15 MHz) lui permet de

fournir une bonne résolution spatiale axiale en enpgrement ultrasonore. La précision
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de la profondeur dépend de la capacité du systewdliscaminer temporellement les
signaux regus. Plus les impulsions ultrasonores$ courtes, plus elles sont facilement
distinguables. Aussi, la fréquence d’échantillormadevée du systeme (0 MHz)
permet d’avoir un grand nombre de pixels pour lenméntervalle de temps. Ainsi, la
résolution axiale en mode photoacoustique est égaile favorisée puisque toute la
plage de sensibilité fréquentielle du transducesircouverte. En tenant compte de la
vitesse du son dans les tissus biologiques, cei@asspose en le fait qu'on effectue une
mesure a chaquks um de profondeur. Pour ce qui est de la résolutiogrdde, elle est
déterminée par les moteurs micrométriques qui &afdie transducteur dans le plan
parallele a la surface de I'échantillon. Ces mateant une précision délum, ce qui

est bien inférieur & la résolution spatiale optarde I'imageur.

Le premier laser utilisé avec ce montage était tmau moins puissant que le second
acheté plus récemment. A la sortie de la fibre qoti I'intensité lumineuse totale
mesurée a laide dun puissance-métre est 3bey. Considérant une surface
d’illumination de1 cm?, la fluence incidente obtenue est3$eu]/cm?. Cette valeur est
relativement basse et cela constitue une des pales faiblesses du montage.
L'intensité des signaux recueillis était faible wte fluence plus élevée permettrait
d’avoir plus de signal photoacoustique. Il senatiéiessant d’incorporer le nouveau laser
a ce montage pour comparer I'impact de la fluerser sur 'amélioration du signal
photoacoustique.

Les premieres acquisitions ont aussi mis en évaldrautres limitations. Premiérement,
la haute résolution combinée a une grande régiantédét occasionne certains
problémes puisque le nhombre d’endroits a scrutetrés grand. En utilisant des pas
latéraux de haute résolution, said pm, une région de dé cm X 1 cm contiendrait

108 points. Ceci se répercute sur le temps requis effectuer un balayage mécanique
de toute la région d’intérét. Présentement, un saosducteur doit effectuer une mesure
a chacun des un million de points. Par exempleyalome de seulement 200 points

moyennés 1000 fois nécessite entre quatre et cimgt@s a réaliser. En extrapolant, ceci
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représenterait un temps extravagant de 17 jourslpaarré au total. Il apparait évident
gu’'avec le montage actuel on doit sacrifier soitdaolution spatiale (plus grand pas
latéraux), soit la qualité du signal (moins d’asifibns au méme endroit) ou encore la
taille de la région a imager. De plus, lors de mesin vivo, la condition du milieu peut
changer avec le temps et introduire des erreurgléfnent, les hautes fréequences sont
plus atténuées dans les tissus biologiques quieakeses fréquences. Comme l'intensité
du signal photoacoustique recueilli est déja faiblserait préférable de travailler avec
un transducteur possédant une fréequence centraeopkse pour récolter plus de signal

au détriment d’une résolution spatiale amoindrie.

8.3.2. Montage multi-éléments

Pour améliorer la vitesse d'acquisition de donnaes approche completement
différente était nécessaire. Un nouvel apparebbasant sur le systeme d'acquisition de
données VeraSonics a été élaboré. Contrairemesdsadu premier montage avec lequel
une seule mesure a un seul endroit peut étre effecad la fois, le second montage
permet des acquisitions beaucoup plus rapides yeii4g8 endroits sont sondeés

simultanément. En effet, l'utilisation de sondesasbnores biomédicales comportant
128 éléments piézo-électriques et la réception Gurcanaux simultanés permet de

réduire le temps des enregistrements.

En opposition, ce second montage est d’abord liraitérésolution axiale par une
distance fixe entre les éléments du transductewt €Spacement de l'ordre de
200 — 300 um est supérieur par plus d'un ordre de grandeurggvort a ce qui était

accessible avec l'autre systeme. Une maniére dowarer cet inconvénient pourrait
étre d’'effectuer un balayage dans le sens de ldes@our accumuler des mesures

inter-éléments.
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Egalement, les fréquences centrales des transdsictomédicaux commerciaux
compatibles avec Il'appareil VeraSonics sont intées 6 — 10MHz) a celles
disponibles pour les transducteurs commerciaux aseul élément. Ceci limite la
résolution spatiale axiale de ce systeme. La frécgi@l’échantillonnage est également
inférieure aux100 MHz de l'autre version, variant entr20 et 45 MHz pour des

espacements inter-pixels 8é — 77 pum.

L'illumination laser a été adaptée a la géométiie nibbntage a l'aide de lentilles
cylindriques produisant une raie de lumiere. Partrep cette méthode de fonctionner
pourrait encore étre améliorée. La taille des @én#iques utilisées est trop petite pour
la taille du faisceau laser. Ce dernier est ausauboup moins uniforme que pour le

laser DPSS. Environ le tiers de I'énergie a laisalé 'OPO est perdue.

12.6
90 ™ 30% eff p
D

OPC mCmmmmmm |

Figure 8.1 : Pertes optiques

Afin de s’assurer de la sécurité du montage, éetergie déposée doit étre quantifiable
et controlable. Notée, la fluence d’'un laser est définie comme étanmdigie émise
traversant une surface. Dans le but de protéggrofaulation, '’American National

Standards Institut (ANSI) a établi des normes qigtedt des valeurs maximales
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permissibles d’exposition. Premiérement, pour leecge de la lumiere visible
(400 — 700 nm), l'exposition directe sur la peau est limitée aeufluence de

20 mJ/cm?. Egalement, si un méme endroit de la surface gmdai doit étre exposé
plus de10s, lirradiance maximale est établie 200 mW/cm?. Ces deux valeurs
doivent étre respectées par le systeme de meswmes @ cas présent, sur les

200 mW/cm? d’irradiance permise, moins @ mW/cm? sont utilisés.

Table 1 : Comparaison des montages

Caractéristique . Systéme #1 Systéme #2
Fréquence centrale des transducteurs utilisés 15 MHz 5 MHz
11.25 MHz
Fréquence d'échantillonnage 100 MHz 20 MHz
45 MHz
- Reésolution axiale maximale 15 um 75 pm
35 um
Résolution axiale typique - 215 um
Résolution latérale maximale 0.1 um 308 um
227 um
Résolution latérale typique 150 um 365 pm
Frégquence d'opération du laser 1 kHz 20 Hz
Fluence estimée 35 pJ/cm? 1.25 mJ/cm?
Irradiance estimée 35 mW/cm? 25 mW/cm?
Temps typique d’acquisition pour une tranche 30s 1s
Largeur d’'une image 5 mm 4 cm

8.3.3. Montage idéalisé

Comme il a été constaté, chaque composante du geetd importante. Pour avoir un
appareil idéal, on doit étre en mesure de regrolgeeavantages de chacun des deux
montages présentés dans ce mémoire. Premierenaest)edbut d’optimiser a la fois le
temps des acquisitions, la résolution axiale etrdsolution latérale, I'idéal serait

concevoir un bloc acoustique doté d’une sonde sdtrare en trois dimensions, haute
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fréquence et possédant un espacement inter-éléenglois faible possible. Par exemple,
une matrice del00 x 100 éléments sur une région de5cm X 0.5cm et une
fréquence de30 — 50 MHz. Ces transducteurs nécessiteraient des technidees
microfabrication relativement complexes dues adi#lé taille et 'espacement des
éléments ainsi que leurs connections électriguepeut y avoir des problemes de
« crosstalk », de bruit, etc.. Deuxiemement, pauvpir utiliser les hautes-fréquences,
il devient nécessaire d’optimiser le bloc optiguerdontage pour que la fluence laser
soit au maximum permis par 'ANSI soit @0 mW/cm? et de20 m]/cm? et ainsi
obtenir une bonne profondeur de réception de signaaigré leur atténuation dans les
tissus biologiques. Pour la déposition de I'énergagemaniére la plus optimale serait
d’intégrer des fibres optigues sur les contours méme entre les éléments du
transducteur. Avec cette maniére de procéder, iblefaombre d’enregistrements serait
nécessaire pour couvrir toute la région d'intéite éviterait la nécessité d'utiliser
l'interface de I'eau puisque la sonde serait desent positionnée sur I'échantillon et
couplée acoustiquement avec une interface de gati k& laser idéal opérerait1d Hz

et serait assez puissant pour fournir de I'énedgien « bundle » de fibres optiques de

maniére a ce qu’'elles fourniss@®0 mW/cm? a leur sortie.

Egalement, le bloc d’électronique du systéme d’ition de données doit fonctionner
a la fréequence d'échantillonnage la plus élevéesipless Mais, a ces vitesses
d’opérations, le design des circuits devient aoctimme la faible réactance des capacités
[84]. Finalement, le bloc logiciel doit étre en mes de bien reconstruire les données
recueillies par le systeme de mesure. Les algoeghsont déja disponibles. Dans le
meilleur des mondes, ce traitement se ferait epsa@el et serait affiché a I'écran. Ceci
nécessiterait des ressources informatiques aatusmtie hors de portée, mais

envisageables dans le futur.
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CONCLUSION

Cette section est le bilan du cheminement suidest réalisations accomplies au cours
de ce projet de maitrise. Les objectifs des trav@taxent multiples, ils sont discutés

point par point dans le but de récapituler I'ateegénérale du mandat.

(1) Développer un systeme de mesure photoacoustique expérimental et
valider le fonctionnement de l'appareil avec des mesures sur des

fantomes biologiques

Le point de départ ici était le montage dimag@hetoacoustique réalisé par Nicolas
Pradier et Aurélie Brugalle. Le montage a été amnélientres autres la partie optique du
montage été modifiée. Des tests sur fantbmes hepleg ont été effectués. lls ont mis
en évidence les forces et les faiblesses d'undtectire basée sur un transducteur
mono-elément focalisé. Suite a ces essais, un desgsteme utilisant un systéme
d'acquisition de données VeraSonics a été élabomdrairement au premier montage, il
utilise des transducteurs médicaux possédant detcesad'éléments. Des mesures sur
des fantdmes biologiques ont également validé metionnement de l'appareil : il est
fonctionnel et la reproductibilité de ces mesurssescellente. Suite a ces constatations,

le premier objectif a été pleinement atteint.

(2) Elaborer et appliquer des algorithmes de reconstruction d’image et

vérifier leur exactitude a l'aide de simulations

Cette portion nécessitait de prime abord la comgrgion des processus physiques et

mathématiques derriére la création et la réceptlem signaux enregistrés par les
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systemes de mesure. Cela était essentiel pour eondner la formation des images et
optimiser la méthode de reconstruction. Des algor@s de reconstruction et diverses
corrections, telles la déconvolution et le SAFT} é@té implantés pour le premier
systeme. Pour le second, les algorithmes de reootish d'images ont été transposés a
cette nouvelle méthode de mesure. Premieremerdtirtgrojection a été validée a l'aide
de simulations du probleme direct et de reconsomstsur divers fantdmes numeériques.
Une approche alternative utilisant I'échantillormagmpressé a été explorée. Elle a été
adaptée a la géométrie planaire d’une acquisiade fivec le VeraSonics. Les résultats
des simulations concordent avec la théorie : da@sraprésentation creuse, seule une
faible portion des coefficients dicte I'apparendéebgle de lI'image. En conclusion, le

second objectif a également été rencontre.

(3) Utiliser une modélisation de la propagation de la lumiere dans les

tissus pour arriver a une quantification du signal enregistré;

Ici, I'approche utilisée était basée sur une méhivérative et fonctionnait a I'aide du
logiciel NIRFAST qui implémentait une équation deansport lumineux dans
'approximation de diffusion, dans un cadre d'élémsefinis. Le logiciel permettait le
calcul du probleme direct, soit celui de la disitibn spatiale de la I'llumination dans le
milieu imagé. Ensuite, la méthode itérative peraiettie remonter a la distribution
spatiale des coefficients d’absorption lumineuxppes au milieu a partir de la carte de
'énergie absorbée. Il a été exposé qu'il est tl@@ment possible de remonter aux
concentrations locales des chromophores ayant ladsdenergie lumineuse lorsque la
distribution spatiale des coefficients d’absorptiest connue a plusieurs longueurs
d'onde. Dans les simulations les résultats obteétzent prometteurs, mais une
informationa priori inconnue sur les propriétés optiques de diffusiormilieu devait

étre spécifiee. De plus, les mesures simulées éeergie absorbée étaient déja
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normalisées. Les mesures expérimentales sur fast@mieconfirmé les résultats des
simulations. Encore une fois ici les propriétésddtision lumineuse du milieu étaient
contrélées. L’algorithme a permis d’obtenir une gmaavec un contraste plus réaliste
puisque seulement des points ponctuels absorbdiénergie. Les valeurs se
retrouvaient a étre proportionnelles a la réalitéhdacteur pres. Les résultatsvivo ont
déemontré une difficulté supplémentaire étant dogué la distribution spatiale de la
fluence lumineuse était affectée par I'échelle dernmalisation des coefficients
d’absorption. Une fagon de corriger cet inconvéngerté proposée. Elle se base sur le
recalage d’image ultrasonore avec des images IRM @d retrouver les propriétés
optiques nécessaires a la modélisation de la patipaglumineuse dans les tissus dans
I'équation directe. Le recalage est fonctionnel, gantre la méthode n’a pas encore été
testée expérimentalement. Bref, I'objectif a étéiat partiellement, mais une maniere

de le compléter a été suggeéree.

(4) Caractériser la résolution, la qualité des images fournies et estimer le

temps requis pour effectuer des acquisitions;

La résolution des deux appareils a été caractélisemontage mono-élément permet de
fournir des images ayant une meilleure résolutioih environ 150 pm. Ceci est di a
I'utilisation d’un transducteur ayant une fréquemesntrale plus élevée dé& MHz, de
moteurs micrométriques pour le balayage et d'umguence d’échantillonnage de
100 MHz. Le montage VeraSonics a une résolution plusdaibiis qui reste excellente
aux alentours d800 um. Elle est limitée par I'espacement inter-élémees dondes
utilisées, par la fréequence centrale de ces sofidesl1.15 MHz) et par la fréequence
d’échantillonnage du systéme d’acquisiti@® < 45 MHz). Les deux systémes sont en
mesure de fournir des images de qualité et reptides. Le temps d’acquisition d’'une

image avec le premier systeme est typiquement de@ndes pour une largeur de zone
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étudiée de 1mm. Le second systéme fournit minimattrane image par seconde et ce
taux peut augmenter théoriguement jusqu’a la frégeaiele répétition du laser dé Hz
selon le nombre d’'impulsions moyennées. La largeua zone étudiée est la largeur de

la sonde soit entr2 et4 cm. L’objectif a ainsi été accompli.

(5) Obtenir des images in vivo sur des petits animaux;

Des souris ont été imagémsvivo. Des vaisseaux sanguins et des organes ont pu étre
mis en évidence. Suites aux reconstructions, lagés ont démontré la réception d’'un
signal appréciable jusqu’a une profondeur de plas2dm. En contrepartie d’'une
résolution limitée, l'utilisation d’'une fréquencentrale de5 MHz permet d’atteindre

une plus grande profondeur. Cette profondeur gsirgaure d’un ordre de grandeur aux
autres résultats publiés jusqu’a maintenant pouappareil de ce type. Bref, le but a été
atteint.

Apres avoir passé en revue les objectifs qui avatnfixés au début du projet, on peut
conclure que le mandat a été rempli. L'ensemble tceegaux réalisés a permis de
concevoir un appareil d’imagerie photoacoustiqueurpte petit animal qui est
fonctionnel, de méme que des méthodes de recotistruet d’analyse d’images qui
fournissent des résultats véridiques. Le coté mavadu systeme revient a I'intégration
d'images ultrasonores pour fournir une référenceat@nique aux signaux
photoacoustiques détectés. Les travaux ont égaterpermis de corroborer les
difficultés relevées par plusieurs autres groupesedherche quant a la problématique
de la quantification du signal et de ses conceatratde chromophores sources : la prise
en compte d priori structurel dans I'estimation des propriétés om#des tissus fait
partie intégrante du processus. Dans le futur,cuhate que ces travaux soient utiles
dans 'optique ou les points forts et les pointblés des systemes qui ont été élaborés se

doivent de servir de modeles pour la conception véesions ultérieures plus
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performantes. De méme, les algorithmes de recangtnudéveloppés pourront leur étre
adaptés. L'intégration de nouvelles capacités conde® sources thermoacoustiques

micro-ondes est également envisageable.
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ANNEXE A MONTAGE MONO-ELEMENT

Cette annexe discute du premier systeme photoagoesttilisé au cours de ce
mémoire. Ce montage était déja existant et sa ptinoea fait 'objet de deux projets de
maitrise cours par Aurélie Brugalle [9] et NicoRsadier [61]. Un schéma du systeme
photoacoustique tel qu'il était au départ est laffia la Figure A.1. Dans ce montage, la

mesure s’effectue en un point ponctuel : I'emplagendu transducteur.

Transducteur Moteurs

Fibre optique

Source du laser

Laser + collimateur

Support
a fibre

Signal trig

Carte FPGA +
amplificateurs + filtres

Signal photo-

Echantillon acoustique

Commandes aux
moteurs

Données
numériques

Figure A.1 : Schéma du montage photoacoustique [5]

Le montage peut étre subdivisé en quatre blocsndist : optique, acoustique,
électronique et logiciel. Un faisceau laser passesdin collimateur et est couplé dans
une fibre optique. Celle-ci est amenée jusqu'a wppart de maniere a ce qu'elle
illumine I'échantillon et qu'elle puisse étre dégka par les moteurs. Un transducteur
capte les signaux photoacoustiques générés pamililation laser. Il est lui-aussi

déplacé par les moteurs. Une carte FPGA gere lptacments des moteurs, la



133

synchronisation avec le laser et l'acquisition dernges. Le systeme est controlé et les

données sont transférées et sauvegardées parteriade Matlab.

Bloc optique : illumination laser

Le laser utilisé est un laser a cristal Nd :YAGdagme dopé au grenat d’ytterbium-
aluminium) doublé en fréquence, de mardDeystaLaser Ces lasers sont souvent
dénotés DPSS pour « Diode-Pumped Solid State fatesont compacts comme en fait
foi la Figure A.2. C’est un laser dont la puissantximale est égale 200 mW, donc

de classe llib.

Figure A.2 : Laser DPSS

La longueur d’onde de sortie est §&2 nm dans le vert. Il s’agit d’'un laser déclenché
« Q-switched » : un atténuateur variable positiodaés la cavité optique permet de
modifier le facteur de qualité et ainsi fonctioneermode pulsé plutot que continu. Il est
opéré a un taux de répétition ti&kHz, fréquence a laquelle la puissance émise est la
plus élevée [5]. La lumiere émise par le laser @siplée dans une fibre optique
multimode del mm de coeur Thorlabs BFH37-1000 Cela permet d’avoir une bonne

flexibilité pour amener lillumination a I'endroitoulu.
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FigureA.3 : Spectre de la lumiére visible avec

La présencelu transducteur empécle systemed’avoir une illumination axial directe
du faisceau laser en provenance de la fibre of. Dans les premiers designs

montage la fibre optique était fix¢ sur le transducteur a I'aide d’'un support en pliast
(Figure A.9. Une vis était utilisée pour dévier la fibre ettier d'illuminer au point foce
du transducteurCeci engendrait des difficultés au niveau de liadigientet une
illumination nonhomogene de I'échantillon. Par conséquence, ldutdo spatiale étal
dégradée et la reproductibilité des mesLétait détérioréepuisque le transducte

focalisé est dzantage sensible aux signaux provenant pres dpannfocal[5].

Focus

FigureA.4 : Transducteur et fibre optiqyadapté d({5])
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Ce probleme a été résolu par le design d’'un montagigue intégrant une lentille
axicon. Une lentille axicon est une lentille poss@dune face plate et une face conique.
Son role est de transformer un faisceau de lumiggiglent parallele en faisceau de

lumiére annulaire. Il peut étre visualisé a I'aittela loi de Snell-Descartes :
ny sin(6,) = n,sin (6,)

ou on note les indices de réfraction des milieyet les angles d’incidenek.

Vue de coté Vue de dessus

Figure A.5 : Schéma optique pour la lentille axicon

L’angle de divergenc®, peut étre déterminé a partir de I'angle de I'aplex cone
8,. L'anneau de lumiére passe autour du transdu@keg@onverge au point focal du
transducteur a I'aide d'un diffuseur d’acryliquenébionnant en réflexion totale interne
(Figure A.6). Le diffuseur sert en méme temps g®ett au transducteur.

La fibre optique utilisée est multimode, donc leséeau sortant de la fibre diverge a
plusieurs angles différents selon son mode de pgaipmn a l'intérieur de celle-ci. Pour
obtenir un faisceau suffisamment paralléle a léiesae la fibre, deux lentilles ont été

utilisées pour limiter la perte d’énergie. En faashant de cette maniére, I'alignement
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du faisceau laser est automatique et l'illuminatest homogene au point focal du

transducteur.
| Lentille axicon
~— /
| Faisceau laser en anneau
:
|
|
Diffuseur d’acrylique
| /
T ¢
L_l_l

+— Transducteur

Point focal—»"

Figure A.6 : Coupe transversale du montage avimntdle axicon et photo du montage

expérimental correspondant
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Bloc acoustique

Le bloc acoustique est relativement simple, il e@ststitué d’'un transducteur piézo-
électrique avec un élément focali®afiametrics — NDT — V319 — 15 MiHZomme son
nom l'indique, sa fréquence centrale #5tMHz. Son point focal se situe .05 mm

de profondeur. Il est relié par un cable BNC addecd’acquisition de données.

Un probleme supplémentaire doit étre considérenp&dance acoustique de l'air est
trés différente de celle des tissus biologiqueorientait de prendre une mesure dans
cette configuration, on ne capterait rien : unéexédn de la quasi-totalité de I'énergie
aurait lieu a linterface air — échantillon. Dans tdomaine médical, la solution
privilégiée est d'utiliser un gel de couplage. Rantre, pour le montage actuel cette
solution n’est pas viable. Le transducteur utibisén point focal se situant a plus ou
moins 2 cm de sa surface alors que les structures a imagetraeivent en superficie.
Le transducteur ne peut étre collé sur I'échamtilloa solution alors envisagée est de le
submerger dans I'eau pour maximiser le couplagemgidance acoustique a l'interface
entre son milieu et I'échantillon biologique. Cecée le probleme supplémentaire : une
souris ne peut evidemment pas étre positionnée ltkms Pour régler le probleme, un
récipient possédant un fond flexible épousant les glarfaitement possible la région
d’intérét & imager est utilisé. Une pellicule ddygthylene est choisie pour former le
fond flexible pour sa transparence, sa résistariceor impédance acoustique se
rapprochant de celle de I'eau. Du gel de couplaget @lors étre appliqué entre la
pellicule et la souris pour avoir un bon contacta Isolution est représentée
schématiquement a la Figure A.7.
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Figure A.7 : Montage pour le couplage d'impédance

Bloc électronique : acquisition de données

A chaque impulsion laser, le contrdleur laser eewni signal de synchronisation & une
carte FPGA (« Field-Programmable Gate Array »).eA iostant, la carte commence a
enregistrer le signal parvenant au transducteucouvertit I'onde acoustique en signal
électrique. Ce signal est filtré et amplifié parckte d’acquisition, puis sauvegardé sur

un ordinateur a travers une interface Matlab.

Puisque la fluence laser est faible, le signahesgenné pour éliminer la partie blanche
du bruit. Il en va de méme pour la mesure ultrasonall aux contraintes de la carte
d’acquisition, le transducteur est excité a l'aitlene différence de potentiel deV au

lieu de100 V usuel. LeSNR reste satisfaisant.

Ce fonctionnement est possible puisque les prosephysiques impliqués sont trés
rapides. Le laser opere a un taux de répétitiohkiéz, a chaque impulsion laser, aucun

effet de la précédente ne doit subsister. Le tetepsansport thermique est de I'ordre de
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107° s et la vitesse du son dans les tissus e$46d6 m/s, les ondes ultrasonores créées
par I'impulsion précédente ont voyagé plus d'unmmetvant qu’un deuxieme groupe ne
soit crée.

La carte FPGA contréle également une platine palofet motorisée : suite a chacune
des mesures, celle-ci déplace le montage jusqu@hpin endroit ou le signal doit étre

enregistré. Les données recueillies sont une deitlonnes temporelles correspondant
au déplacement du transducteur a l'aide des motdams le plan horizontal comme

illustré a la Figure A.8.

Figure A.8 : Parcours du balayage

Bloc logiciel : controéle par interface Matlab

Un programme Matlab permet de controler les actins sur un ordinateur. Il permet
de modifier les parametres tels le parcours, lebwerd’acquisitions en un méme point
pour faire la moyenne et les profondeurs de débdé én du balayage. L'interface était

déja fonctionnelle et pour plus d’explicationsldeteur est référé a [5].
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ANNEXE B RESULTATS EXPERIMENTAUX — MONTAGE
MONO-ELEMENT

Cette annexe rassemble les résultats expérimentaarus a I'aide du premier montage
expérimental, soit celui composé du transducteurav@ément focalisé. Il fait part des
différentes étapes du post-traitement du signal bruegistré par le systeme. Avant
d'arriver a afficher une image significative, paugis corrections doivent étre apportées
au signal provenant de I'appareil de mesure. Laatigst déformé tant par le milieu
biologique que par I'appareil de mesure. Les ctaes sont appliquées dans but de
retrouver le signal d’origine représentant réellent@chantillon sondé.

Moyenne et filtrage

Le signal est moyenné par le systeme de mesuraafilgmenter [&SNR. Cette étape

est nécessaire pour contrer les fluctuations vimsabCes fluctuations peuvent étre
intrinséques au systeme, c'est-a-dire dues a léepamission (laser) ou réception
(transducteur, électronique, etc.). Elles peuvessiaprovenir de I'échantillon en tant

gue mouvements de la cible ou variations localepteelles de ses propriétés.

Egalement, un filtrage passe-haut & l'aide d'urefButterworth du 4™ ordre (Figure
B.1) est appliqué pour contrer une dérive basspifBce présente dans le signal (Figure
B.2). Cette derniére est due a des imperfectiona gartie électronique du systeme de
mesure. En appliquant un filtrage de cette manirejaleur nulle est représentative
d’'une absence de signal de retour percu par ledrarteur (Figure B.3).
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Figure B.1 : Réponse fréquentielle du filtre Buiterth
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Figure B.2 : Signal brut du montage microscope alé&ive lente
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Figure B.3 : Signal filtré du montage microscope

De la théorie a I'application

Le signal mesuré peut étre modélisé comme une daivo entre I'image de la pression
réellep(t) et une certaine fonction d’étalement du point € 2(x, z), communément
nommé PSF pour « Point Spread Function », progteaaun des processus d’'imagerie.
Notons ici I'équivalence entre la notatipiit) < p(z) puisqu’on connait la vitesse de
propagation de I'onde sonore dans les tissus Ligpeg. En considérant une coupe du
volume total, c’est-a-dire une superposition ld&des colonnes de mesures, on peut

noter I'images(x, z) comme a la Figure B.4.
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Figure B.4 : Superposition des mesures pour foumerimage
Formellement, la relation suivante exprime le cphcke dégradation ou distorsion de la

pression réelle(x, z) par la PSFi(x,z) en présence d'un brult(x, z) pour donner

l'image mesuréa(x, z) :
s(x,z) = p(x,z) * h(x,z) + b(x, z).
Numeériquement, il n’est pas agréable de traitecdavolution puisqu’elle s’exprime
sous la forme d’'une intégrale, soit :
s(x,2) = f p(x,2) - h(x — &y — ) dédn, (79)

Pour cette raison, on effectue la transformée dei€iode part et d'autre de I'égalité.
Par propriété de la transformée de Fourier, unevalation s’exprime comme une

simple multiplication dans le domaine fréquent&2][
S(u,v) = P(u,v) - H(u,v) + B(u,v). (80)

Notons qu'’il existe une relation de proportionrealéntre la fréquence spatiateet la
fréquence temporelle du méme type que pour= z/c. La PSF qui dégrade I'image

peut étre séparée en plusieurs composantes dié&ren

H(u,v) = R;(u,v) - Hi;(V) - Rp-(u, V) - Hy (V) - A(V). (81)
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Les termes ont la signification suivante :

R;(u,v) représente le patron de diffraction du transduaiéua sa géométrie et a

sa focalisation

* H;;(v) représente la fonction de transfert électroacqustiqui exprime la forme
de I'impulsion émise par le transducteur suite @ excitation électrique

* R,(uv) représente la réponse impulsionnelle spatiale rdostlucteur a la
réception, qui dépend également de sa géométtie g4 focalisation

* H,.(v) représente la fonction de transfert acoustoétpetriqui exprime le signal

électrique enregistré par le transducteur suiteraé acoustique captée

» A(v) représente I'atténuation sélective des fréqueplessélevées dans le tissu.

En général, cette PSHF(u, v) n'est pas séparable dans la direction axialetétdie et
elle dépend du tissu imagé au travers du terméediaationA(v). Plusieurs groupes de
recherche tentent d’optimiser cette PSF pour ameglia qualité des images affichées a
I'écran [35],[57][58],[72],[74].

Approximation de séparabilité et d’atténuation

Pour modéliser cette dégradation de la manierelua gimple possible, on va faire
'approximation queH(u,v) peut étre séparée en ses deux composantes aztales
latérales. De plus, on va supposer que l'atténnatés hautes fréquencéév) de méme
qgue la composante latérale H&u,v), H(u), sont négligeables et que le transducteur

agit comme une source ponctuelle d’émission eédeption d’'onde acoustique.

Bref, les termes restants ddiiu, v) sont :



145

H(u,v) = Hy(v) - Hepr (V) = H(V) = Hy (V) - Her (V). (82)

Ainsi, le signal enregistré ne dépend maintenaptdpila réponse électromécanique du
transducteur qui peut étre relativement bien remi&e par sa réponse impulsionnelle.
Une autre facon équivalente de voir ce phénomeneegonsidérer que le contenu

fréquentiel a été déformé puisque le transducteesume plus efficacement les

fréquences autour de sa fréquence centrale quirestde ses propriétés intrinseques
(équation (1)). La réponse impulsionnelle du traicseur est fournie par son fabricant.

Dans le cas de la photoacoustique, le premier tezsteexclu puisque I'onde est

seulement modifiée par le transducteur lors dédaption.

Il est aisé, avec une certaine précaution, d'irerefgquation (80) et de retrouver une
estimation P(v) de P(v) pour parvenir a la fonctiog(t) qui est recherchée. En
présence d’un bruli, on écrit I'estimation de la pressigi(t) :

(83)

O = <S(v) - B(u))

H)

Comme il se peut quH (v) prenne des valeurs nulles, un facteur de régatais est
introduit pour éviter que le bruit ne soit ampliféxagérément. En effet, lorsqu’on

s’éloigne de la fréquence centrale, la valeuHde) peut étre faible et I'erreur commise

lors de la division% peut étre trés grande puisque le brBitv) est aléatoire.

L’expression a implémenter devient :

(84)

P ((sw ~B() H(v)*)

(IHMI? + )
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avec un facteur de régularisatipn qui empéchera le comportement instable. Pour
trouver le facteun optimal, on considere gu’on veut minimiser I'emrequadratique

moyenne de I'estimation, c’est-a-dire :
~ 2
e(v) =E[P(v) - P(W)]". (85)
Dans ce cas, en substitu®fy) < G(v)S(v) :

e(w) =EP() -GW)SW)|?
= E|P(v) - GM(HW) - Pv) + BW)|”

=E|[1-GWMHMIPW) = GMBW)I*. (86)

En faisant 'expansion de la forme quadratiquenet@nsidérant le bruit indépendant du

signal, on a que :
E|P(v)B*(v)| = E|P*(v)B(v)| = 0.
Ainsi :

e(v) =[1-GWMHW]-[1-GMHW] -EIPW)|?

8
+G(V)G*(V)EIB(W)|2. (87)

Pour minimiser I'erreur, on dérivdv) par rapport & (v) et égalisons le résultat a zéro.

On a alors :

G*WEIBMI> —HW) - [1 - GWHMW]" - EIP(W)|* = 0. (88)

La derniére équation peut étre réarrangée pouratann
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H®w)*

E[B(v)|?’ (89)
E[P(v)[?

En faisant la correspondance avec I'équation (@4 )etrouve que le coefficiept peut

2
étre associé % qui est le rapport entre la densité spectrale rdit bt du signal.

Glv) =
|HW)[? +

Ceci est par définition I'inverse du rapport sigsal bruit(SNR). Cette opération de
déconvolution est dite déconvolution de type WieBeef, connaissarfi (v) la réponse
en fréquence du transducteur, une estimatian de la pression réellg(t) peut étre

obtenue a I'aide de I'équation (84).
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Réponse impulsionnelle et fréquentielle

La réponse impulsionnellde méme que de ldensité spectrale de puissa
du transducteusont fournes sous forme de graphigpar le fabricar. Pour effectuer la
déconvolution, il est préférable de partir de jaorése impulsionnelle, puisque la den

spectrale de puissance a perdiformation pravenant de la partie imagina :
(90)

La partie imaginaire renforce le principe de causalitpuisque la phase encc les
décalages temporeld3]. La réponse impulsionnelle esprésenté@ la Figure B.5. On

remarque qu’elle comyrte plus d’un pic di a la résance du cristal piézoélectriq

y

Figure B.5 :Réponse impulsionnelle du transduc selon le fichier de spécification

fabriquant

La réponse en fréequence du transducteur est obtmuedfctuant la transformée (

Fourie de la réponse impulsionne (Figure B.6).
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Réponse en fréquence du transducteur
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Figure B.6 : Réponse en fréquence du transducteur

Il est important de mentionner que pour étre ukdlegéponse en fréquent&v) doit étre
calculée a partir de la réponse impulsionnglle) échantillonnée a la méme fréquence
v, que le signal temporel(x,z — t) qui est mesuré. De cette maniéere, les fréquences

maximalesv,,,, définies par le théoreme de Nyquist sont les mé&uoies

Vimax = Ve/2.

L’autre contrainte est qué (v) doit contenir le méme nombre de poidfsque la
transformée de Fouriegh(v). Par contreh(t) est beaucoup plus courte gu@). Pour y
parvenir la réponse impulsionnelle est « remplieé&l®s », c’est-a-dire qu’on ajoute des
zéros a la fin déw(t), sans changer la véracité de I'expression. Sultebéention de

H(v), la déconvolution peut étre appliquée selon lati@h définie en (84).
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Résultats du filtrage et de la déconvolution

Les mesures suivantes ont été effectuées a l'aideadsducteuPanametrics — NDT —
V319 — 15 MHz Afin de déterminer la résolution spatiale maxiendé notre systeme,
un fil de carbone dé um de diameétre a été imagé en balayant une coupsviaeale.
De cette maniére, le résultat est associable @planse impulsionnelle du systéme. Les
résultats en photoacoustique (PA) et en ultraso®y sont démontrés respectivement a

la Figure B.7. Le filtrage et la déconvolution sapipliqués tour a tour. Le résultat est

montré a la Figure B.8.
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Figure B.7 : Mesure RF du fil de carbone en PA ¢ha) et US (droite)
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Figure B.8 : Fil de carbone suite a la déconvotuga PA (gauche) et US (droite)

Les signaux sont maintenant plus clairement diinica partie encadrée est grossie
pour mieux apprécier la contribution du filtragedetla déconvolution.

Profondeur (mm)
Profondeur (mm)

Largeur (mm) Largeur (mm)

Figure B.9 : Fil de carbone (image grossie)
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Algorithme SAFT

Afin d’obtenir une image de meilleure qualité, atithme SAFT (Synthetic Aperture
Focusing Technique) est implémenté pour réglercdesidérations géométriques de la
mesure [46]. Il s'applique dans le cas de transdudbcalisé dans le but de modéliser la
divergence de I'impulsion ultrasonore avant et apeéson point focal dd a sa grande
ouverture numeérigue (NA). Cet algorithme permetater compte du fait qu'une partie
de l'intensité du signal temporel enregistré dane golonne de scan peut provenir

d’éléments réellement situés dans des colonneseaadgs (Figure B.10).

Figure B.10 : Mesure par le transducteur

Dans le schéma précédent, le signal provenant @euohdes points noirs contribue au
signal enregistré dans la case illuminée en rougepoint focal du transducteur est
considéré comme une source ponctuelle qui émetilttesons. En appliquant le délai
temporel approprié, ce processus peut étre invetskecho des colonnes de scan
adjacentes peut étre additionné constructivemeatcdse rouge se retrouve dans la

colonne adjacente mais son signal semblera prodemius en profondeur.
Les variables de la Figure B.11 sont définies dedaiere suivante :

-z est la profondeur de la case considérée

-z estla profondeur focale du transducteur
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- r = abs(z — z7) est la distance entre la case et le point focatahsducteur

- r'; est la distance entre la case et le point focalralisducteur lorsqu’il s’est
déplacé a la colonne

- At; est la difféerence de temps que prend le signal pauvenir au pointf;

comparativement au point focal situé a la distance

On note que l'axe horizontal est la direction duapage alors que l'axe vertical
représente la profondeur.

Colonne
A

(r—r'"y)

| Aty =2 - sign(z — z) - -

direction du balayage

z
profondeur

Figure B.11 : Géométrie de I'algorithme SAFT

Chacune des variables dans le schéma précédatitezsement connue, mise a pelit

qui s’exprime facilement comme; = /x;% + y;% + r2.
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L'implémentation de cet algorithme est donc :

N
Ssarr(t) = ) SGit+At). (1)
i=—N

pour un nombre de colonmé de part et d’autre de la colonne corrigée. Ce membut
étre choisi empiriquement ou encore en combinamésalution axiale des mesures et

I'ouverture numérique du transducteur.

Puisque l'algorithme a été congu spécialement fjonagerie ultrasonore, il doit étre
légerement modifié pour la photoacoustique. Il deitir compte du fait que I'excitation
est due a une impulsion laser et non une onde @igoesncidente. Ceci modifie les
termesAt; puisque les délais sont maintenant divisés en dant donné qu’il ne s’agit

pas d'un aller-retour entre la source et le déteateis simplement d’un retour.

Pour limiter des effets néfastes provenant de itamid aléatoire de signaux, le
« Generalized Coherence Factor » (GCF) est inttdddi. || se base sur le spectre

spatial des signaux retardeés, soit :

N-1
.. ik
p(k,t) = Z S(i, t + At)e *™n (92)
i=0
k=-N/2,-N/2+1,..,N/2 —1.

Il a été démontré que la qualité de refocalisatierfalgorithme SAFT était directement

reliée au rapport de I'énergie présente aux bdsSggences a I'énergie totale, soit :

ke, |k, D)2

Ve, )]

ER(t) =

(93)

La valeur de la frequence de coupwMg est définie pour inclure des incohérences

intrinséques au processus de génération de signal.
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Ce dernier terme se dérive du facteur de cohéiéige

|ZNGES Gt + Ati)|2

O WEEsG o aET

(94)

D0 a la sommation constructive des signaux retaslésle point de provenance

principal, le CF(t) se rapproche de 1. Les signaux provenant dessaatéenents
non-reliés sont autodétruits par la méme sommation.

La sortie de l'algorithme est alors :

Ssortie = Ssapr(t) - CF (). (95)

Résultats de I'algorithme SAFT

L’algorithme SAFT est appliqué aux données. Leltésest illustré a la Figure B.12.

Profondeur (mm)
Profondeur (mm)

Largeur (mm) Largeur (mm)
Figure B.12 : Fil de carbone aprés SAFT

La résolution spatiale est calculée empiriquemeommoe 0.15mm pour la
photoacoustique, comparativemert. 80 mm pour I'ultrason en considérant la LMH. I

est possible d’augmenter cette résolution en ogitant un transducteur possédant une
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fréquence plus élevée en échange d’'une perte dtahpldu signal. Pour I'algorithme
SAFT, un paramétre important a régler est la prddom focale du transducteur puisque
cette valeur se retrouve dans chacun des calcutgldé Pour cette raison un cheveu
estimé a de diametre a été imagé a différentemteurs (Figure B.13). Le
focus du transducteur est I'endroit ou le chevepaggit le moins large et il est estimé a
ce qui est différent de la valeur de fournie leafabricant.

Chacune des décimales est importante puisque tidlge est trés sensible a cette

valeur.
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Figure B.13 : Localisation du point focal du transigur : PA (droite) et US (gauche)

Une fois la correction SAFT effectuée, les lobeatsgrandement diminués (Figure
B.14).
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Figure B.14 : Application du SAFT : PA (droite) @6 (gauche)
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Cette annexe a permis de mettre en évidence cgigrial brut provenant de la sortie de
'appareil de mesure n’était pas apte a fournir imfi@mation de qualité suffisante pour
l'affichage d'une image représentative et que desrections s'imposaient. Une
moyenne, un filtrage, une déconvolution et I'apgtiicn de I'algorithme SAFT sont
successivement appliqués au signal récolté. Ladtaés expérimentaux découlant de
cette méthode ont été présentés. En regardantetitent les mesures brutes recueillies
par le systeme, la dérive a basse fréquence estvaliide a droite sur I'image US de la
Figure B.7 et elle dissimule presque completeméghb provenant du fil de carbone.
De l'autre c6té sur 'image PA, l'effet de lobe giible et dégrade la résolution spatiale
en élargissant virtuellement la source du signaiteSau filtrage et a la déconvolution
des images, la dérive a basse fréquence est dispamme elle se devait et les PSF sont
maintenant beaucoup plus restreintes. Les varmtidnes aux signaux ressortent
davantage puisque I'emphase est mise sur la caotibib de la plage des hautes
fréquences, plage dans laquelle I'information dessumes se retrouve. L’algorithme
SAFT s’opere correctement. Il vérifie la concordanles signaux avec son anticipation
de l'effet de lobe et corrige selon le facteur dEhérence. L’avantage d'utiliser
I'algorithme SAFT ressort particulierement avecdesix dernieres images. Il permet de
conserver une meilleure résolution latérale loinpdint focal du transducteur puisque
I'effet de lobe est de plus en plus prononceé. lingge de base du fonctionnement du
montage microscope a été démontré. Les méthodesedmnstruction proposées
fonctionnent et permettent d'imager adéquatement aljet ponctuel en deux

dimensions.
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Ah'! La chasse au savoir est tellement lyrique guarpensée est si empirique!

-M. Raie



