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RESUME

Ce mémoire porte sur la tomographie par micro-ondes appliquée au cancer du
sein. Le systéeme proposé pour étude est composé de deux plaques de verre qui
viennent compresser le tissu, modélisé dans le cadre de ce projet par une plaque de
caractéristiques électriques appropriées. L’ensemble est éclairé d'un c6té par une
antenne, qui sera précisée dans le cadre de ce mémoire. Un ensemble de récepteurs
situés en aval de la deuxieme plaque de verre permet de mesurer le champ électrique
aux abords. Un ensemble d’inhomogénéités, modélisant les tumeurs, est incorporé
dans le tissu.

Ce systeme a été modélisé en 2D avec la méthode dite des courants multifilamen-
taires, ou MFCM. C’est une technique d’équivalence qui donne de bons résultats
a la fois en champs proches et en champs lointains et qui a déja été utilisée pour
modéliser des inhomogénéités dans des cylindres.

Cette méthode a permis la simulation des champs dans le systéme qui ont servi
pour les techniques de reconstruction 2D. On a essayé deux techniques de recons-
truction qui reposent sur la linéarité du systéeme. Le champ créé par une tumeur
est une perturbation du champ que 'on aurait avec un tissu sain. On suppose
que ces perturbations se comportent linéairement. Aprés mise en équations du
probleme inverse sous ces hypotheses, on applique une régularisation avec fonc-
tion de pénalisation LyL; sur un terme de différences finies. Un algorithme type
Geman& Yang permet le calcul de la solution. Les performances de reconstruction
sont comparées en fonction de la méthode de reconstruction et de différentes moda-
lités d’éclairage. Plus particulierement notre attention s’est portée sur les qualités
de résolution et détection du systeme en fonction des éclairages choisis. Ces der-
niers varient en fonction des fréquences utilisées, des positions des sources et de la
directivité du signal d’entrée.

Enfin dans une derniére étape, les hypothéses de reconstruction ont été validées
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dans un cadre 3D sur un systéme réel. Une plaque de céramique de propriétés
électriques adaptées remplace le tissu, les inhomogénéités sont formées a partir de
solution d’acétone et d’eau.

L’ensemble de ces expérimentations nous permet de conclure sur la faisabilité de

cette approche de tomographe par micro-ondes.
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ABSTRACT

This thesis deals with microwave tomography. It is directly applied to breast cancer.
The system studied here is composed of two glass plates which compress the breast
tissue. The tissue is modeled with a plate of carefully chosen dielectric properties.
The whole structure is illuminated on one side by an antenna, such as an open
waveguide or a horn. On the other side, the electric near field is collected by an
array of dipoles. Tumors are considered like inhomogenous areas inside the tissue.
This system has been modeled in 2D with the multi filament current method. This
technique is an equivalent sources method which has been used for computing the
field in inhomogenous cylinders. It gives good results in both near and far fields.
With this model, we compute the fields for the 2D reconstruction techniques. Here,
we proposed two methods for reconstructing an unknown permittivity distribution.
Both are based on a linearity assumption : if we consider a tumor in the tissue, it will
disturb the field which would have been created if the tissue were sound, we assume
that these disturbances behave in a linear way. After putting the inverse problem
in matrix form under this hypothesis, a regularisation term was used with a LoL,
penalisation function applied on a finite difference term. The final estimation was
computed with a Geman& Yang algorithm. We then compared the performances
of the reconstruction with different antennas. We mainly focused on the resolution
and the ability of detection of the system. The sources differ in frequency, position
and directivity of the input signal.

Last but not least, the hypothesis of reconstruction, linearity, has been confirmed on
a real 3D model. A sheet of ceramic with appropriate dielectric properties replaced
the breast tissue, the tumors were made of a solution of water and acetone.

All of these experimentations allow us to conclude on the feasibility of the proposed

microwave tomography approach.
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CHAPITRE 1

INTRODUCTION

1.1 Problématique Générale

1.1.1 Qu’est ce que le cancer du sein

Le corps humain est composé de plusieurs millions de cellules, chacune contient des
genes régissant son bon fonctionnement. De temps en temps un groupe anormal de
cellules apparait et se développe dans le corps, on le nomme tumeur. Il existe deux

types de tumeurs :

— bénigne : la tumeur reste locale, le plus souvent non mortelle.
— maligne : elle envahit les tissus avoisinants, le plus souvent en commencant par

la lymphe. On appelle métastases les tumeurs qui se sont propagées.

Dans le sein ces tumeurs peuvent se développer dans plusieurs régions. Le sein
est constitué de plusieurs glandes mammaires qui se regroupent en lobules. C’est
dans ces glandes que le lait est fabriqué. Les canaux galactophores transportent le
lait jusqu’au mamelon. Des couches de tissus adipeux servent & la protection des

canaux et des glandes. Une coupe d’un sein est représentée a la figure 1.1.



Muscle grand pectora!

Lobe glandulaire { r!'

aves conduit |actifére

Coupe d'un sein

Fi1G. 1.1 Coupe d’un sein, image tirée du site : www.doctissimo.fr

Généralement le cancer du sein nait dans les canaux galactophores. On parle alors
d’adénocarcinomes canalaires. S’il apparait dans les lobules, il s’agit d’adénocarcinomes
lobulaires. S’il est dépisté a ce stade initial, il est dit in situ, et le risque de propaga-
tion une fois les tumeurs enlevées est nul. Ce traitement est nommé tumorectomie
ou ablation des tumeurs. Si le cancer est devenu envahissant, d’autres traitements

peuvent étre envisagés entre autres :

— mastectomie : ablation du sein dans sa totalité.

— radiothérapie locorégionale : irradiation des tumeurs par des rayons X a haute
énergie.

— chimiothérapie : traitement par médicaments

— hormonothérapie : traitement hormonal dans le cas de tumeurs dont le statut de

récepteurs aux oestrogenes et progestérones est positif.



Plus le cancer sera détecté tot, et moins les traitements seront lourds pour la

patiente et plus les risques de rechute seront faibles.

1.1.2 Mise en contexte

Selon le dernier rapport publié conjointement par la Société canadienne du cancer
et 'Institut national du cancer du Canada, en collaboration avec ’Agence de santé
au Canada et Statistiques Canada (Canada, 2005), on dénombrera en 2005 72 800
nouveaux cas de cancer chez la femme et un peu moins de 33 000 déces. Les cancers
sont la cause principale de décés dans la population canadienne devant les maladies
cardiaques. Parmi tous les types et siéges possibles du cancer, le cancer du sein fait
partie des trois types de cancer les plus mortels chez la femme responsable de 5
300 déces par an; derriere le cancer du poumon avec 8 300 déces par an et devant
le cancer colorectal & un peu plus de 4 000 déces par an. C’est environ 4 fois
plus de déces que le quatrieme type de cancer le plus mortel. On estime d’ailleurs
qu’environ 1% des femmes ont survécu a un cancer du sein diagnostiqué au cours
des 15 dernieres années. Le cancer du sein se situe donc parmi les maladies les
plus mortelles de la population canadienne. Les conclusions de ce rapport sont
transposables aux autres pays développés. Il s'agit du cancer le plus décelé, en
partie grace au dépistage de plus en plus précoce : deux fois plus d’occurrences
détectées que le cancer du poumon, qui se situe au 2ieme rang des incidences. On
dénombre 21 200 dépistages par an pour le cancer du sein contre 10 200 pour celui
du poumon. Comme mentionné, le dépistage précoce est actuellement le moyen le
plus efficace pour lutter contre le cancer du sein, car il limite le taux de rechute et

la lourdeur des traitements.

Il existe actuellement plusieurs manieres de dépister un cancer du sein. On peut

citer la palpation qui peut étre effectuée par la patiente ou par un médecin; elle



consiste a rechercher la présence de tumeurs en pressant manuellement le sein. La
biopsie est une technique invasive qui permet d’établir un diagnostic exact des tis-
sus. Elle nécessite le prélevement de cellules afin de les examiner au microscope
pour déterminer leurs caractéristiques : cancéreuses ou pas, rapidité de propaga-
tion par exemple. Toutefois ces techniques se révelent inadaptées pour la détection
précoce que ce soit a cause des limites physiques de la palpation ou de la lourdeur du
protocole dans le cas d’une biopsie. Cette derniere est le plus souvent utilisée pour
confirmer et affiner les résultats d’un premier dépistage. En sus de ces pratiques,
les mammographies se sont affirmées comme les plus adaptées au dépistage précoce
par leur coté relativement non invasif et une bonne précision de détection. Selon
le site de la Fédération nationale des centres de lutte contre le cancer, une mam-
mographie est une projection sur une surface plane d’un volume et d’une structure

complexe en vue du diagnostic des tumeurs mammaires.

Certaines des modalités d’imagerie que 'on va énumérer ici sont basées sur le
concept de tomographie. Il s’agit d’'imager non pas une projection d’un corps irradié
comme en radiographie mais des coupes transversales de ce corps. Plusieurs mesures
autour du corps a étudier sont nécessaires pour la reconstruction du milieu. Suivant

les techniques, le parametre physiologique imagé varie.

Actuellement les modalités les plus employées sont :

— la plus courante : la mammographie a rayon X, bien que coiiteuse et encombrante,
elle permet une tres bonne résolution et donc une détection précoce des tumeurs,
la longueur d’onde usuelle étant de 'ordre du nanometre. Toutefois elle expose
les patientes a des rayonnements ionisants dangereux pour le corps, et requiert
donc des précautions constantes lors de son utilisation. Elle nécessite une certaine
compression des seins qui peut causer de I'inconfort lors de I'intervention. Il s’agit

d’une simple méthode d’une seule projection.



— I'imagerie par résonnance magnétique se développe aussi. Plus coliteuse et en-
combrante que l'imagerie par rayon X, elle permet des résolutions d’images sans
comparaison. Elle est souvent utilisée pour confirmer les résultats d’une premiere
détection en lieu et place d'une biopsie.

— les techniques d’échographie, scintimammographie, et de tomographie par émission
de positons sont, elles, en voie de développement et plutot réservées a la détection
d’autres maladies du sein que le cancer.

— la tomographie par micro-ondes. Il s’agit d’une modalité tres récente qui a émergé
il y a une dizaine d’années. Encore au stade de développement, elle a ’avan-
tage d’utiliser des rayonnements non-ionisants et d’étre caractérisée par un colt
relativement faible en comparaison des autres modalités. Malheureusement, la
gamme fréquentielle des micro-ondes limite sa capacité de résolution. De plus
c’est aussi une imagerie dite de diffraction. Les différents corps vont rayonner un
champ se dispersant dans tout le milieu lors de ’éclairage par un champ incident
(voir figure 1.2). Ceci rend la reconstruction plus problématique. Cependant la
recherche dans les outils mathématiques de reconstruction d’images permet de

compenser ces difficultés.



Fi1c. 1.2 Phénomene de dispersion : le systeme est éclairé par une antenne du
réseau. Quand 'onde incidente percute la tumeur plusieurs ondes sont émises dans

des directions différentes

1.2 Objectifs

Un des objectifs de ce projet est de synthétiser les différentes approches utilisées
en tomographie par micro-ondes. Cette synthese doit permettre de définir une ap-

proche nouvelle pour ce type de tomographie et d’en faire une étude de faisabilité.

Une fois ce systeme défini, il sera possible de le modéliser dans un cas bidimension-
nel. Différentes options du systeme pourront étre alors validées en fonction de la

qualité des images reconstruites.

Finalement, le comportement du systéme sera confirmé sur une maquette tridimen-

sionnelle qui permettra de vérifier le bien fondé de notre approche.



1.3 Structure du Mémoire

Le présent rapport est structuré en six chapitres. Le deuxieme chapitre est consacré
a la formulation des équations régissant le probleme de tomographie par micro-
ondes ainsi qu’a une recherche bibliographique sur I’état de I'art. Les relations et les
fondements théoriques menant aux équations y sont décrits. Elles sont suivies par
un exposé des questions méthodologiques et pratiques associées a la tomographie

par micro-ondes.

Au chapitre 3, nous présentons la solution retenue afin de répondre aux problématiques
soulevées. Le chapitre 4 expose la méthode de simulation des champs que 'on a
utilisée pour le modele direct. Partant d’une coupe du modele élaboré, on aborde
tout d’abord cette technique dans un cas simple mais néanmoins utile dans la
modélisation finale, puis on introduit la généralisation au modele dans son en-
semble. Le chapitre 5 traite lui de deux méthodes de reconstruction envisagées qui
reposent sur 'hypothese de linéarité du systeme. Dans le chapitre 6 les résultats
de simulations obtenus sont exposés et on répond aux questions soulevées dans le
cadre du projet. Finalement au chapitre 7, la validité des hypotheses effectuées est

vérifiée sur une maquette 3D.



CHAPITRE 2

TOMOGRAPHIE PAR MICRO-ONDES : PRINCIPES GENERAUX
ET REVUE DE LITTERATURE

Ce chapitre a pour but de présenter la tomographie par micro-ondes (TMO) ainsi
que de décrire de la facon la plus exhaustive possible les techniques et méthodes
qui s’y rattachent. Dans une premieére partie, le probleme de TMO sera défini
et mis en équations. Dans une seconde partie, les approximations possibles du
probleme de TMO seront exposées. Viendront ensuite les méthodes de modélisation
du probleme direct, juste avant les techniques de résolution du probleme inverse.
Enfin une derniere section présentera les différents appareils tomographiques ainsi

que quelques contributions isolées portant sur des aspects particuliers de la TMO.

2.1 Principes généraux

2.1.1 Définition

La tomographie par micro-ondes étudie les caractéristiques diélectriques, permitti-
vité et conductivité, d’un milieu. Ces propriétés diélectriques sont des caractéristiques
physiques intrinseques du milieu. En temps normal la connaissance de ces pa-
rametres permet de prédire les champs électromagnétiques. En tomographie on
s’'intéresse au processus inverse : on veut reconstruire la distribution de permitti-
vité-conductivité d’un milieu par des mesures du champ. Pour le réaliser, I’objet ou
milieu & imager, dénommé OST (objet sous test), est éclairé par une source micro-

ondes. Les micro-ondes sont des ondes électromagnétiques de fréquences comprises



entre 300MHz et 30GHz,c’est-a-dire pour des longueurs d’ondes entre 10mm et 1m.
Le champ diffusé par le milieu est recueilli par un ensemble d’antennes situées a
proximité. Le plus souvent lors des mesures, ce champ est superposé au champ

incident et parfois au champ réfléchi.

Dans le contexte biomédical, le systéeme de mesures (voir figure 2.1) impose le
plus souvent que I'OST soit plongé dans un liquide. Ce dernier se doit d’avoir
des caractéristiques diélectriques analogues a 'OST. En effet, comme toute onde
électromagnétique, a l'interface entre deux milieux les micro-ondes vont étre sou-
mises a un jeu de réflexion-transmission de ’onde. Une faible différence de permit-
tivité entre les milieux permet d’assurer qu'un maximum d’énergie péneétre dans
le milieu et donc l'illumine. Les réflexions a l'interface entre ’OST et le milieu
ambiant en seront diminuées. La résolution du probleme est facilitée par I'illumi-
nation de ’OST sous différentes incidences. Généralement, I’ensemble des antennes
est utilisé en réception et transmission : tour & tour une antenne émet alors que les

autres captent les champs diffusés.

Antennes Emettrices
Réceptrices
Solutien

saline

Fia. 2.1 Systeme classiquement utilisé en tomographie micro-ondes
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2.1.2 Avantages et inconvénients

Le systeme de mammographie le plus couramment utilisé étant la tomographie
par rayon X (TrX), les avantages et inconvénients de la TMO seront plus parti-

culierement comparés a cette modalité dominante.

L’ionisation est le principal défaut des systéemes de mammographie a rayon X. Elle
empéche de procéder a des dépistages fréquents car elle est néfaste aux tissus soumis
au rayonnement et donc a la santé des patientes. Contrairement a I'imagerie rayon
X, l'application de micro-ondes a un tissu ne l'ionise pas. De ce point de vue, il
apparait que la TMO semble plus sécuritaire que la tomographie a rayon X. Elle
permettrait un dépistage plus fréquent, donc un meilleur suivi des patientes sans
atteinte a leur santé. On rappelle qu’un dépistage précoce est la meilleure fagon de

lutter contre le cancer.

L’autre principale différence entre TMO et TrX est la caractéristique imagée : en
TMO ce sont les propriétés diélectriques des tissus, en TrX leur densité. Cette
derniere ne dépend pas de 'état physiologique du tissu (Semenov et al., 1996).
Au contraire les caractéristiques diélectriques d'un corps dépendent de nombreux
parametres physiologiques et pathologiques (Gabriel et al., 1996a; Gabriel et al.,
1996b; Gabriel et al., 1996¢; Joines et al., 1994). La température, la concentration
en sang ou en oxygene d’un tissu, affectent les caractéristiques diélectriques, et
peuvent donc étre imagées par la TMO, la ou la TrX en est incapable. Ce plus
large ensemble d’applications de la TMO ouvre la porte & de nombreux concepts
(Semenov et al., 1996; Karanasiou et al., 2004) comme !'utilisation des micro-ondes
pour imager la température d’un corps (Fang et al., 2004b) pour fournir une aide

a des opérations d’ablation par chauffage de tumeurs (Semenov et al., 1996).

Ce lien fondamental entre caractéristiques physiologiques et propriétés électriques
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apparait encore plus fortement dans les variations de permittivité entre tissu sain et
tissu cancéreux. En comparaison, en TrX, le contraste entre tissu sain et cancéreux
est faible. Selon (Semenov et al., 1996), le contraste de permittivité entre un myo-
carde sain et un myocarde gras est d’environ 10, alors qu’en TrX il plafonne a 2%.
Ce faible contraste explique la difficulté des appareils de TrX a détecter des tumeurs
a un stade précoce (Liu et al., 2002). Il entraine un haut niveau de faux positifs. Le
fort contraste, environ 2,6 pour les tissus mammaires, disponible en TMO pourrait
permettre a la fois de baisser ce taux de faux positifs et d’augmenter les détections
précoces. La TMO pourrait de plus, d’apres (Liu et al., 2002), s’avérer plus efficace

que la TrX pour détecter des tumeurs situées pres de 'aisselle ou de la poitrine.

En outre la TMO est une technique non-invasive contrairement aux biopsies. Qui
plus est, les montages proposés par la majorité des équipes de recherche ne com-
pressent pas le sein non plus, ce qui est bien évidemment un gain de confort pour la
patiente. Enfin la TMO est d’un coiit bien moindre que la TrX ou que les appareils
a résonnance magnétique, elle pourrait donc disposer d’une meilleure accessibilité

dans les cliniques et hopitaux.

La TMO comporte cependant deux désavantages majeurs. La résolution d’un ap-
pareil d’imagerie est fonction de sa longueur d’onde. En TMO les longueurs d’ondes
utilisées sont de ’ordre de quelques centimetres a quelques dizaines de centimetres.
Les longueurs d’ondes associées aux rayons X sont de l'ordre du nanometre. La
TMO ne pourra donc jamais rivaliser avec la résolution intrinseque des systémes a
rayons X (Bertero and Mol, 1981). Cependant, certains travaux (Liu et al., 2002;
Omrane, 2005) suggerent qu’il est possible de descendre la résolution en dessous de
la longueur d’onde, jusqu’a quelques millimeétres. La taille maximale des tumeurs

opérables étant de cet ordre de grandeur, cela serait suffisant pour nos applications.

Le deuxieme probleme de la tomographie micro-ondes vient de la diffusion des
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champs qui est non négligeable. Comme il a été abordé dans 'introduction, les
différents corps d’un milieu vont rayonner un champ qui se propage dans toutes
les directions (figure 2.2). Conséquemment, les équations & résoudre sont fortement

non linéaires. Ces équations seront développées dans la prochaine section.

Fic. 2.2 Phénomene de dispersion : le systeme est éclairé par une antenne du
réseau. Quand l'onde incidente percute la tumeur plusieurs ondes sont émises dans

des directions différentes

2.1.3 Mise en équations

Dans cette partie, on rappelle les équations électromagnétiques intégrales régissant
les problemes de TMO. 1l s’agit d’en obtenir une représentation matricielle pour
une utilisation numérique. A cette fin il est nécessaire d’utiliser le théoreme des
volumes équivalents, sa preuve est fournie ici en s’inspirant des démonstrations de

(Balanis, 1989) et (Stutzman and Thiele, 2004).
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2.1.3.1 Théoreme des volumes équivalents

Supposons un milieu homogene V' de permittivité complexe €y et de perméabilité
(o dans lequel des sources de courants électriques J et magnétiques M génerent
des champs électromagnétiques {Eg, Hy} (figure 2.3.a). Les lois de Maxwell s’ex-

priment par :

V x E() = —-M —jquHO (21)

V x Ho = J +ju)60E0 (22)

ol w est la pulsation. Les équations (2.1) et (2.2) sont appelées respectivement loi

de Faraday et loi d’Ampere généralisées.

Introduisons maintenant dans ce milieu V' un matériau différent pouvant étre inho-
mogene V5 (figure 2.3.b). Les propriétés électriques du domaine V' sont désormais :
permittivité complexe €(r) et perméabilité u(r), noté simplement par la suite : €, u.

Les nouveaux champs { E, H} dans le milieu V satisfont les équations de Maxwell :

VxE = —-M — jwuH (2.3)
VxH = J+ jweE (2.4)

Soustrayons ces deux ensembles d’équations (2.4-2.2) :

VX (E-E)) = —jw(uH — poH)y) (2.5)

V x (H — Ho) = jW(GE — GoE()) (26)
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Introduisons alors la notion de champs diffusés {E, H}, en les définissant par :

E = Ey+E,; (2.7)
H — Hy+H, (2.8)

Physiquement, ces champs {E;, Hs} s’interprétent comme étant l'influence de la
présence du nouveau matériau sur les champs originaux {Eq, Ho}. Ces perturba-
tions se superposent aux champs incidents produits par les sources de courant J

et M. Les équations se réécrivent :

Vx(E,) = —jwpH —po(H — Hy)) (2.9)
V x (H;) = jw(eE — eo(E — Ey)) (2.10)
V x (Es) = _jw((ﬂ - NO)H + MOHS) (211)
Vx(H;) = jw((e—e€)E + eFEs) (2.12)

Pour se ramener a une forme semblable aux équations de Maxwell de (2.1) et (2.2),

on définit les courants électriques et magnétiques équivalents {J.,, M.} par :

Jeg = jw(e—e€)E (2.13)

M., = jw(p—p)H (2.14)

Les équations (2.11) et (2.12) s’expriment alors :

V x(Es) = —M. — jwpoH, (2.15)

V x (H;) = Jeg+ jweoEs (2.16)
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Finalement, les champs diffusés peuvent s’écrire comme les champs produits par un
ensemble de sources équivalentes rayonnant dans le milieu homogene de propriétés
{€0, o} (voir figure 2.3.c). Les caractéristiques électriques des inhomogénéités n’in-
terviennent pas directement dans ces équations. Par contre l'influence des inho-
mogénéités apparait dans la définition des sources équivalentes. Dans le cadre
médical, il est important de noter que tous les milieux considérés sont non magnétiques,

c’est-a-dire que p = pp. Les courants magnétiques équivalents M, sont donc nuls.

Les courants électriques équivalents J ., sont formés du produit du contraste (e —¢o)

et du champ total E.
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F1G. 2.3 Théoreme du volume équivalent

Remarque importante : si dans expression de J.q, le contraste (e — €p) est nul
sur Vensemble du domaine V' privé du sous-domaine V3, noté V\Va, le support
du courant équivalent est réduit uniquement au domaine V5. Alors nous avons :

Jeq = jw(e — €9) E5 avec Eo champ total dans le domaine V5.

Le systeme équivalent au systéme composé des sources de courants (J, M) et des

inhomogénéités est désormais représentable par une région V homogene de pro-
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priétés diélectriques (eo, (o) et dans laquelle circulent des courants sources (J, M, J )

(voir figure 2.4.d et 2.4.e). Les courants équivalents sont restreints au domaine V5.
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F1a. 2.4 Théoreme du volume équivalent suite

2.1.3.2 Application au cas réel

Nous allons maintenant appliquer le théoreme du volume équivalent au probléeme
de TMO afin de développer les équations électromagétiques de la TMO. Dans un
systeme réel, seul le champ diffusé par I'OST (la structure V, du cas précédent)
nous intéresse (voir figure 2.5). Le probléme étudié est le suivant : 'OST, de volume
V4 de caractéristiques diélectriques {eq, 110}, est placé dans une enceinte de volume
V' de propriétés diélectriques {e, uo}. Il est éclairé par une antenne source, champ
incident F; et rayonne un champ diffusé. L’antenne réceptrice capte un champ FE;,
somme des champs diffusés par 'OST et du champ incident émis par 'antenne

source.



17

FiG. 2.5 Représentation du probleme de TMO

D’apres le théoréme du volume équivalent, 'OST peut étre remplacé par des sources
de courants équivalentes. Jusqu’a maintenant seul le comportement fondamental
de 'OST, équation (2.16), en présence d’une source équivalente a été décrit. Il reste
a établir les équations des champs sous forme intégrale. Pour cela le volume V; est
considéré comme une source de courant indépendante. Si I'on se réfere a (Balanis,

1989), la forme intégrale du champ diffusé est :

E, = —jwA— -1 V(VeA) (2.17)
W o€

Ko v e = '
A = — el Y, 2 ) ————— 2.18
47T///\/Jq(x vo2) Ir—r'| w (2.18)

A est le potentiel vecteur magnétique, r est le vecteur position du point d’observa-

: . —3Blr =] . , :
tion dans le domaine V. Gy (|r —7'|) = T st appelé communément fonction

de Green.

L’équation générale du champ diffusé par 'OST en un point de mesure donné s’écrit
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finalement :

B= 2 (- J vv.)///VJeq(x',y',z')Gv(v—r’;)dv' (2.19)

Wlo€

Pour mettre en valeur le contraste entre les caractéristiques de 'OST et celles du
milieu ambiant xy = 2= (contraste qui sera le plus souvent le parametre imagé),

elle peut se réécrire, avec [ = \/w?€pg le nombre d’ondes en propagation libre :

B == +vve) [ [ /V2xE2(r'>Gv(|r—r'1>dv' (2.20)

E, est le champ total dans I’OST. En un point donné de V,,le champ total E,
dépend du champ incident E; et des contributions des champs diffusés par ’en-
semble du domaine V5. Si les éléments infinitésimaux sont considérés comme des

entités distinctes alors en un point donné r de ’OST :

E,(r) = Ei(r) + (5% + VVe) /// XE2 () Gy, (Ir — r'|)do’ (2.21)
Vo
Gv,(|r — 7'|) étant les fonctions de Green associées a ’OST.

Dans la plupart des cas traités dans la littérature, pour arriver a une forme matri-

cielle ces équations sont discrétisées a partir de la méthode des moments.

2.1.3.3 La méthode des moments

C’est une méthode numérique fréquemment utilisée pour discrétiser et résoudre
des équations intégrales. Dans notre cas, elle vise uniquement a la discrétisation
du probléme et non a sa résolution qui sera abordée ultérieurement. Dans un cadre
général d’utilisation on résout un probleme du type Lf = g. Ou g est un vecteur

connu, L un opérateur connu, et f le vecteur a calculer. Un ensemble de fonctions
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de base {by,..,b,} est défini pour représenter f comme combinaison linéaire de
ces fonctions : f = >0 | fib;., ol les f; sont & déterminer. L'équation linéaire &

résoudre se rééerit :

Xn:fiLbi =g (2:22)

Cette relation est projetée sur une base de fonctions orthogonales, dites fonctions

de poids, {t1,..,tm}. La forme matricielle devient :

Lf=g (2.23)
avec .
@ = fi (2.25)

ou 'on a noté <, > le produit scalaire

En TMO, la matrice L est nommée matrice d’impédances mutuelles. Elle représente
l'interaction électromagnétique entre les fonctions de base et les fonctions de poids.

Lorsque ces deux ensembles de fonctions sont égaux, il s’agit de la variante de

Galerkin.

2.1.3.4 Discrétisation des équations intégrales

En utilisant la méthode des moments, MoM, la discrétisation de I’équation (2.19)
aboutit a la forme matricielle :

E,=GJ, (2.27)
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ol E est le vecteur évalué en certains points de discrétisation des valeurs complexes
des champs diffusés dans le domaine V, G est la matrice dite de Green et Jy
est le vecteur des coeflicients complexes des courants discrétisés. Cette équation

matricielle s’écrit en introduisant le contraste :
E,=GyE, (2.28)

E,; est le vecteur des valeurs complexes du champ discrétisé dans ’OST. L’équation
(2.28) est ’équation de base qui décrit I'existence d’un champ diffusé dans un milieu
inhomogene. Dans un probleme de tomographie E, est un vecteur de mesures
nommé pour la suite y, G est la matrice de Green dite d’observation, il y fait

usuellement référence sous la forme Gy.
y = GoxE> (2.29)

La discrétisation de ’équation (2.21) fournit la relation entre le champ dans 'OST
et les champs diffusés :

E2 = Ez + GCXEQ (230)

G, est la matrice de couplage qui relie le champ aux courants équivalents, E; est le
vecteur des valeurs du champ incident (le champ sans inhomogénéités) aux points
de discrétisation. G, vient directement de la méthode des moments : il s’agit de
la matrice d’'impédances mutuelles L. Les équations (2.29) et (2.30) sont appelées
respectivement équation d’observation et équation de couplage. Ce sont les deux

équations fondamentales de la TMO.

Dans certaines approches de résolution, elles peuvent étre regroupées en une seule

équation, ou I est la matrice identité :

y = Gox(I - G:x) ' E; (2.31)
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Le but de la TMO est de retrouver le contraste x a partir des mesures y, cette

derniere équation montre bien que ce probléeme est non linéaire.

2.2 Revue de littérature

2.2.1 Différentes simplifications possibles des équations

Le probleme de TMO étant non linéaire, une maniere intuitive de tenter de le
résoudre consiste a essayer dans un premier temps de se ramener a un cas linéaire.
Différentes simplifications ont été exposées dans la littérature pour résoudre les

problemes d’imagerie a ondes diffractées.

2.2.1.1 Approximation de Born du premier ordre

L’approximation de Born du premier ordre est I'une des techniques de linéarisation
les plus courantes, (Abubakar et al., 2004; Semenov et al., 1996; Semenov et al.,
1998). Les inhomogénéités sont supposées étre dans un milieu homogene connu.
Elle suppose que le champ dans une inhomogénéité a 'intérieur de 'objet a imager
est égal au champ incident. Cette approximation n’est valable que si le défaut est
suffisamment petit ou que son contraste est faible. L’équation d’observation (2.29)
devient :

y = GoxE; (2.32)

Dans un cas 2D, ou le milieu a imager serait un cylindre de hauteur infinie, le

domaine de validité de cette approximation est donné d’apres (Carfantan, 1996)

T+ k3 Ao
-1 - 2.33
a( kg ) ~ 3 (233

par la relation :
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avec kg et A\g constante de propagation et longueur d’onde dans le milieu ambiant,
x différence entre les carrés des constantes de propagation dans les milieux inho-

mogenes et ambiants, et a rayon du cylindre.

2.2.1.2 Approximation de Rytov

Cette approximation repose sur une linéarisation au premier ordre de la phase du
champ diffracté dans le domaine de 'objet (Semenov et al., 2000b). Les limites de
validité de cette approximation sont moins contraignantes que celles de Born car

elles reposent sur le contraste de I'inhomogénéité et non sur sa taille.

Ces deux approximations sont équivalentes dans le cas d’inhomogénéités de petites
tailles et de faibles contrastes. L’approximation de Born s’avere meilleure pour des
petites inhomogénéités de fort contraste alors que celle de Rytov est plus appropriée

pour des défauts de faible contraste et de taille quelconque, (Carfantan, 1996).

2.2.1.3 Approximation de Born distordue

Cette méthode est citée dans (Liu et al., 2002; Kechribaris et al., 2003). Elle peut
étre prise en compte lorsque I'inhomogénéité se trouve dans un milieu ambiant in-
homogene connu. Le champ se propageant dans le milieu inhomogene est considéré
comme le champ incident sur 'ensemble des inhomogénéités dans le cadre d’une
approximation de Born du premier ordre ou de celle de Rytov. Alors, d’apres les
travaux de (Carfantan, 1996) la relation entre le champ diffracté par les nouvelles

inhomogénéités et le champ du milieu inhomogene connu est linéaire.
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2.2.1.4 Formulation par les courants équivalents

Cette méthode n’est pas une linéarisation au sens strict car elle ne fait pas intervenir
d’approximation des équations. Elle consiste a réécrire les équations de TMO en
fonction des courants équivalents et non en fonction du contraste : y = GoJ,. Elle
a été mise en oeuvre par (Franchois and Pichot, 1997). La résolution par les courants
équivalents est linéaire, mais ces derniers dépendant du contraste et du champ de
I'objet ne caractérisent pas complétement le milieu (Carfantan, 1996), bien que
contrastes et courants équivalents aient des propriétés communes: x = 0= J, =0

mais la réciproque est fausse.

2.2.1.5 Approximation 2D-3D

Si 'on se place dans un cas 2D, les OST sont souvent assimilés a des cylindres
de hauteur infinie de caractéristiques constantes le long de leurs axes. Si le champ
incident est polarisé parallelement a 'axe des cylindres 'opérateur de divergence

des équations intégrales est nul. L’équation d’observation se simplifie :

E.(r) = —j / /S XEa(r)Gs(lr — ') d2r (2.34)

Dans le cas 2D, le nombre d’inconnues diminue de fagon drastique par rapport au
3D. Ceci conduit certaines équipes a développer des algorithmes uniquement pour
le cas 2D (Caorsi and Cevini, 2005; Semenov et al., 1996; Semenov et al., 1998; Abu-
bakar et al., 2002), ou uniquement pour le cas 3D (Semenov et al., 2004; Abubakar
et al., 2004; Semenov et al., 1999; Abubakar et al., 2002; Semenov et al., 2001).
Contrairement & la tomographie par rayons X ou le cas 3D peut étre approximé
par des tranches 2D, en TMO il est impossible de réaliser cette approximation car

les effets de diffusion entre tranches sont trop importants pour étre négligés.
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2.2.1.6 Synthese

Ces différentes approximations sont utilisées le plus souvent lors de premieres ap-
proches du probleme de TMO. Les approximations de Born, distordue ou pas,
et de Rytov sont indifféremment utilisées pour des problemes 2D ou 3D. Elles
peuvent étre utilisées pour des algorithmes par approximation linéaire que nous
développerons par la suite. La simplification par les courants équivalents est spécifique
a une équipe, nous y reviendrons lors de la mise en équations du probleme inverse.
Enfin le cadre 2D, comme les approximations de type Born, est majoritairement
mis en oeuvre pour une premiere modélisation du probleme de TMO. L’emploi
de ces différentes approximations sera rappelé lorsque nous étudierons la mise en

équation du probleme inverse et les algorithmes de résolution.

2.2.2 Résolution du probleme direct

Tout probleme de reconstruction peut se subdiviser en deux sous problemes. Le
probleme direct consiste, a partir des parametres choisis, a calculer les valeurs des
champs de sortie. Le probleme inverse vise a déterminer les parametres physiques
en utilisant les mesures des champs diffusés. Le calcul du probleme direct est bien
souvent nécessaire lors des étapes de la résolution du probleme inverse. En outre,
lors de simulations c’est en résolvant le probleme direct que 'on peut générer des

valeurs simulées de mesures.

Le probléme direct peut étre résolu directement a partir des équations de la TMO
(2.28) et (2.30), qui peuvent étre simplifiées par linéarisation ou passage au 2D (Se-
menov et al., 2000d; Semenov et al., 1996; Abubakar and van den Berg, 2001). Tou-
tefois cette stratégie impose I'inversion d’'une matrice de grande taille, ce qui peut

s’avérer cofiteux en calculs. La linéarisation des équations intégrales qui conduit
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aux équations de TMO est réalisée par la méthode des moments. C’est cependant

I’approche la plus couramment utilisée.

(Liu et al., 2002) proposent une technique basée sur l'algorithme du gradient
conjugué ou le gradient biconjugué combiné a une transformée de Fourier rapide,
FFT, dans le cas des équations de TMO simplifiées par 'approximation de Born
étendue. Elle permet un passage de O(NN?3) opérations pour la MoM a un passage
a O(K Nlogs(N)) opérations olt N est la dimension du probléme et K le nombre
d’opérations du gradient conjugué. Cette idée se retrouve dans (Zhang et al., 2003;
Caorsi et al., 1990) ol une discrétisation dite faible est couplée & un algorithme de

gradient conjugué et de FF'T.

La derniere méthode utilisée pour la résolution du probleme direct repose sur les
techniques d’éléments finis (Rekanos et al., 1999). Les équipes de (Semenov et al.,
2000a; Converse et al., 2004; Kosmas et al., 2004) ont beaucoup travaillé avec des
simulations obtenues a partir des méthodes de différences finies : Finite Domain
Time Difference, FDTD. Il s’agit de traiter non pas la forme intégrale des équations
de TMO mais la forme différentielle. L’équation de Helmoltz (équation d’onde) est
résolue directement. Le champ électrique est calculé de maniere itérative en tout
point du domaine a un instant donné, le champ magnétique étant calculé a I'instant
suivant. La procédure est répétée jusqu’a la fin de la réponse transitoire. Bien
que lourde en calculs, ces méthodes présentent l'avantage de calculer les champs
proches de fagon précise. Elles sont particulierement adaptées pour des résultats

de simulations

(Liet al., 2003a; Meaney et al., 1995b; Meaney et al., 2002) proposent une technique
alliant éléments finis et une méthode d’éléments frontieres (Boundary Element).
Il s’agit d’'une amélioration des méthodes par éléments finis qui permet tout en

calculant les champs de fagon précise d’en alléger les calculs. La zone homogene
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qui entoure ’OST n’est plus discrétisée par les éléments finis mais par les éléments
frontieres. La discrétisation du milieu par les éléments finis ne se fait plus alors que
sur une portion réduite. On évite une discrétisation inutile de la zone homogene

tout en évitant un calcul approximatif des conditions frontieres.

2.2.3 Résolution du probleme inverse

A partir de la connaissance des propriétés électromagnétiques d’un corps, il est
aisé de prédire son comportement dans un milieu éclairé grace, par exemple, aux
équations développées précédemment. En tomographie I'information n’est pas dis-
ponible directement, seuls les champs diffusés sont mesurables. Pour retrouver les
informations manquantes et reconstruire la carte des propriétés électromagnétiques
d’un objet, il est nécessaire d’entreprendre le chemin inverse. La résolution d’un
probleme inverse entraine d’'un point de vue algorithmique la résolution de deux
sous-problemes : choix du critere de régularisation, et choix de la technique d’opti-
misation. On se propose de recenser les méthodes employées en TMO. Nous rappe-
lerons pour cela, dans une premiere partie, quelques concepts de la régularisation.
Puis nous développerons les critéres employés en TMO. Une description des algo-

rithmes d’optimisation mis en oeuvre pour ces criteres suivra.

2.2.3.1 Rappel sur la régularisation

2.2.3.1.1 Position du probleme

Une image est généralement définie comme une fonction a valeurs réelles ou com-
plexes de deux variables d’espace qui sont le plus souvent échantillonnées sur
une grille rectangulaire. Cette fonction définit un ensemble de pixels, couramment

représenté par un vecteur * de N valeurs d’intensité de pixels. Dans les problémes
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de reconstruction, la difficulté majeure vient du fait que les caractérisitiques de
I’OST ne peuvent étre mesurées directement mais doivent étre évaluées a partir
d’un ensemble d’observations indirectes. Le lien entre les mesures et 'image a re-

construire peut étre mis sous la forme matricielle :

y=A(z)ebd (2.35)

A est le mécanisme physique liant y et a, b est un bruit. D’ordinaire, les mécanismes
en jeu permettent de se ramener a un probleme linéaire qui découle directement

des équations physiques ou par approximations de celles-ci :

y=Ax+b (2.36)

ou A est un opérateur linéaire sous forme matricielle de dimension M x N, les
vecteurs € RY, b € RM et y € RM représentent respectivement la distribution &
reconstruire, le bruit et les mesures. En tomographie les mesures disponibles sont
inférieures a la taille du vecteur image a reconstruire. Plusieurs séries de mesures
sont prises sous différentes incidences, puis concaténées dans un seul vecteur vy,
aboutissant a la méme représentation matricielle que I’équation 2.36. Dans la suite
de I'exposé, on considerera la résolution du probleme matriciel sans tenir compte

de la forme particuliere du vecteur y et de la matrice A.

2.2.3.1.2 Probléemes mal-posés et conditions d’Hadamard

Lors de la résolution du systeme précédent, si I’'on se place en dimension infinie,
il n'y pas toujours I'assurance de trouver la solution ! ou méme son existence.
Le probleme y = A(x) n’admet pas toujours de solution en particulier lorsque
A n’est pas inversible ou si y n’appartient pas a l’espace image de A ou alors

admet plusieurs solutions et non une solution unique. C’est le cas des problemes
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dits mal-posés. On est donc amené a définir la notion de solution acceptable. Pour

étre acceptable une solution doit vérifier les trois conditions suivantes :

— pour chaque y donné, il existe une solution xf, (existence mathématique)

— ' est unique, (unicité)

— ! est continue vis-a-vis de ¥ : si une erreur y sur y tend vers 0, alors I'erreur

Sz sur ' tend aussi vers 0.

Sous ces conditions, dites conditions d’Hadamard, le probleme est dit bien-posé.
Cependant un probleme direct peut étre bien-posé au sens d’Hadamard, alors que
le probléeme inverse ne l'est pas. Si 'on revient en dimension finie, la troncature
du probleme entraine une incertitude sur la solution obtenue. En pratique, cela se
manifeste de la méme fagon que le mauvais conditionnement de la matrice A di
entre autres a l'existence d’instabilités numériques venant de la discrétisation et de

la troncation des mesures.

2.2.3.1.3 Conditionnement d’une matrice

La stabilité numérique d’un opérateur A est mesurée par son conditionnement.
Cette propriété est liée a la continuité de 'opérateur. Dans un probleme mal-
conditionné, une faible variation de y peut entrainer une grande variation de x.
Bien-posé ou mal-posé, toute résolution numérique est soumise aux exigences du

conditionnement.
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Le nombre de conditions est défini par :
Cond(A) = || A[l]|A"]] (2.37)

ott A" est tel que Ay = ', il s’agit de 'inverse généralisé de A. ||.|| est une norme

matricielle induite par une norme, couramment la norme euclidienne. Il vient alors :

Cond(A) = imam >1 (2.38)

min
Amaz €6 Amin sont respectivement les valeurs singulieres maximale et minimale de
A. L’évaluation du conditionnement revét un caractere empirique. Pour certains
systemes, une matrice sera dite mal conditionnée si le nombre de conditions est
supérieur a 100 ; pour d’autres il faut dépasser 1000. En général, plus le nombre de

conditions est grand, plus la solution obtenue est bruitée et instable.

Ce genre d’approche permet d’introduire la notion de distance entre fonctions,
plus communément appelé résidu. C’est un moyen efficace d’évaluer la qualité de
I'approximation en mesurant ’éloignement entre la solution ' et . Une solu-
tion émerge trivialement : la solution des moindres carrés, si la matrice A’A est
réguliere, ou I'inverse généralisée si elle ne l'est pas. L’expression formelle de cette

solution se met sous la forme :
S ={x € RY : min||ly — Az||*} (2.39)

S est I’ensemble des solutions admissibles pour . En dimension finie S n’est jamais
vide. De plus on peut montrer que les éléments de S correspondent aux solutions
de I'équation :

Aly— A'Az =0 (2.40)

Si Ker(A) (Noyau de A) n’est pas trivial, A’A € RV*¥ n’est pas de rang plein
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et il n'y a pas unicité de la solution. On peut cependant montrer l’existence et

'unicité d’une solution dans S de norme minimale ' définie par :
f— - 2
' = argmin ||x 2.41
gmin| |z (2.41)

Cette solution est appelée I'inverse généralisé. En conclusion inverser au sens des
moindres carrés consiste & chercher ’ensemble des « qui minimisent ||y — Az||? et
a choisir celui qui a la plus petite norme. La solution est donc celle qui donne le

résultat le plus proche possible des données.

La recherche de l'inverse généralisé, bien que fondamentale dans la théorie et son
évolution, est soumise a ces problemes de conditionnement et d’unicité de la solu-
tion, il est donc rare qu’on utilise cette approche pour la résolution du probleme

inverse.

2.2.3.1.4 La régularisation

Le principe général pour traiter ce genre de probleme est la régularisation. Il
consiste principalement a préciser 'idée que l'on se fait d’une solution. Obtenir
la solution exacte d’un probleme donné a partir de mesures imparfaites est impos-
sible. En régularisation, ce fait est accepté et une classe de solutions admissibles
est définie. Une solution acceptable sera recherchée dans cet ensemble de solutions
admissibles. Pour résoudre ce probleme, il est nécessaire de connaitre des infor-
mations supplémentaires, dites informations a priori, sur la solution. On appelle
critere I’équation que 'on cherche a minimiser, en regard de la classe de solutions

acceptables définie. L’approche énoncée ici nécessite un cadre linéaire : y = Ax

De nombreuses méthodes ont été développées pour résoudre des problemes régularisés.

Elles se divisent en deux catégories principales :
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— réduction de ’espace des solutions mais le temps de calcul est trés important et
les hautes fréquences spatiales ne sont pas restituées.

— minimisation d’un objectif donné (régularisation de Tikhonov généralisée). On
ajoute directement dans le critére a minimiser 'information a priori. Le critere
devient :

Clz,y) = Ji(z,y) + Mao(z,y) (2.42)

A est un scalaire permettant de fixer 'importance relative dans la résolution entre
les mesures y et la connaissance a prior: sur . La premiere partie du critere
mesure la fidélité aux données. Cependant, dans les problemes mal-posés ou mal-
conditionnés la solution de ce membre est souvent trés bruitée ou multiple. Une
image réelle étant souvent homogene, le deuxieme membre de (2.42) introduit une
infidélité aux données afin ”d’encourager” une solution plus douce. Il s’agit par
exemple de la mesure de la distance entre la solution et une image homogene, mais
il peut s’agir de toute autre sorte d’informations basées sur les connaissances a

priort de 'objet reconstruit.

Les seules conditions imposées a C(x, y) sont d’étre convexes, donc d’avoir un seul

minimum global.

Bien qu’il n’y ait pas de limites sur les distances a utiliser pour J; et Js, elles se
limitent jusqu’a présent le plus souvent a un faible nombre de candidats. On en

cite ici quelques-unes.

— Le choix le plus couramment utilisé est bien évidemment la distance euclidienne
entre les deux éléments-images a comparer.

— Un autre choix possible est la distance de Kullback. Dans des images réelles, par
exemple, I'intensité des pixels est positive. Ceci peut étre généralisé a tout autre

parametre physique que 'on sait étre positif. On cherche donc a garder cette
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propriété dans 'objet reconstruit. Il existe plusieurs manieres de procéder. La
plus courante consiste a identifier 'objet reconstruit & une distribution de pro-
babilité puis a appliquer une mesure de distance de Kullback a ces distributions.

La distance de Kullback est définie par :

N
JK(3?1,1’2) = Z.Z'li 10g (.’L‘li/l'gi) (243)
i=1

ol x, et xy sont les valeurs de la distribution estimées a deux étapes consécutives.
— Une autre facon de procéder est d’appliquer a l'image des opérateurs de différences
finies et d’en prendre la norme euclidienne. Cette technique donne une mesure

de la rugosité de I'image et a ’avantage d’étre quadratique.

2.2.3.1.5 Choix de fonctions de pénalisation

Le choix de J; pourrait étre par exemple la distance euclidienne par rapport a une
image homogene. Dans ce cas la réduction du bruit se fait au prix d’un lissage de
la solution. Cependant I'image réelle que 'on désire obtenir est plus vraisembla-
blement constituée de régions uniformes séparées par des frontieres franches. Pour
respecter ce type d’a priori il a été introduit des fonctions d’énergie locale qui tra-
vaillent sur un ensemble de pixels voisins, telles que les valeurs entre pixels voisins

ne peuvent étre trop éloignées.

Cette approche revient a choisir une fonction, appelée ici ¢, qui va agir sur un
certain nombre de pixels voisins. Le choix des pixels voisins, qui doivent interagir,
peut se faire par un modele de différences finies. Il reste alors a choisir la forme
de la fonction ¢ utilisée. Si 'on choisit une fonction quadratique, la solution sera
formellement simple et rapide & mettre en oeuvre, mais la réduction du bruit se

fait au prix d'un lissage important des contours : une fonction quadratique pénalise
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fortement les grandes différences entre composantes voisines, c¢’est-a-dire les discon-
tinuités, et favorise les objets uniformes ou tres lisses. Pour éviter ce lissage, les
fonctions non quadratiques ont été introduites, elles nécessitent une mise en oeuvre

plus délicate.
Trois familles principales sont distinguées, comme représentées a la figure 2.6 :

— L,L, : fonctions non constantes, paires, C'! et C? en 0, convexes, continfiment
différentiables, de comportement quadratique a 'origine et asymptotiquement
linéaire.

— LyLy : fonctions non constantes, paires, C? en 0, croissantes sur R*, de compor-
tement quadratique a l'origine et tendant vers une constante a l'infini, et non
convexes.

- L, :R(u) = |ul? avec 1 < p < 2. Cette fonction n’est pas C* en 0 et est non

différentiable pour p = 1.

Ces différentes catégories de fonctions réalisent toutes un compromis entre temps de
calcul et frontieres franches. Les fonctions LyLq conservent des frontieres franches
mais étant non convexes, la minimisation du critére est plus complexe. De ce fait
le cotit de calcul pour éviter des minima locaux peut étre important. Les fonctions
L, et LyL; permettent d’obtenir des résultats relativement proches qualitative-
ment. Ce dernier ensemble de fonctions réalise un bon compromis entre coit de
calcul et préservation des discontinuités. Voici les fonctions les plus utilisées dans

la littérature :
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(c) Fonction Ly, p=1.6

F1G. 2.6 Allure de différentes fonctions de pénalisation courantes (en rouge) com-

parées a la fonction quadratique (en bleu)

1. branche d’hyperbole (Charbonnier et al.,1997) :

(2.44)

Ru)=vVE+u2—6,6>0
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2. fonction de Hubert (Hubert,1981) :

Ru) = v*0<ul<T (2.45)
R(u) = 2T|u|—T?u|>T (2.46)

En choisissant une fonction de pénalisation convexe, le critéere reste convexe. La
minimisation ne pose donc aucun probleme théorique : le critére J admet un unique
minimum qui est la solution recherchée. Mais dans le cas o1 ¢ n’est pas une fonction

quadratique il n’existe pas de solution explicite a la minimisation du critere J.

On utilisera par la suite la distance quadratique euclidienne pour J; qui donne une
mesure simple de la distance entre les observations et la solution estimée. C’est la

méthode de régularisation la plus répandue dans la littérature. Le critere se réécrit :

J(z,y) = ||y — Az||> + \M(x) (2.47)

2.2.3.2 Résolution du probléme inverse de TMO par régularisation de

Tikhonov

2.2.3.2.1 Résolution directe des équations de TMO

Suivant le choix de I'utilisation ou bien des équations d’observation 2.29 et de
couplage 2.30 ou bien de I'équation 2.31, deux formulations existent pour énoncer

le critére & minimiser.

min |y — GoxEa|* + AU (x, E,) (2.48)
X 2

S.C. EQ = Ez + GCXE2 (249)
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U est la fonction de régularisation, A module l'importance de la régularisation, s.c.
signifie "sous contrainte”. Cette forme impose de trouver le contraste et les valeurs
du champ (Isernia et al., 1997; Donelli et al., 2005b; Carfantan, 1996). Dans ’en-
semble des articles lus dans le cadre de ce projet, la minimisation avec contraintes
est prise en compte de maniere indirecte par une pénalisation quadratique de la

contrainte. Le critere se met sous la forme :

ml%l |y - G()XE2|2 + ]Eg — Ez — GCXEglz + )\\I/(X, Eg) (250)
2

X

avec a parametre de régularisation. La contrainte n’est pas imposée de facon stricte.

L’autre possibilité est :
min |y — Gox(I = Gex) ' Eif* + AT () (2.51)

Dans ce cas, seul le contraste est estimé (Carfantan, 1996; Pascazio and Ferraiuolo,

2003).

La régularisation de type Tikhonov est la plus employée dans la littérature (Idier,
2001a; Semenov et al., 2004; Semenov et al., 1999; Fang et al., 2004b; Franchois
and Pichot, 1997; Abubakar et al., 2004; Semenov et al., 2002b; Li et al., 2003a;
Ventouras et al., 2001) pour résoudre ces critéres. Elle implique I'utilisation d’un
critere quadratique, ce qui permet I'utilisation de nombreux algorithmes pour le
calcul de l'estimé. Elle peut s’appliquer sur la norme de la solution pour éviter des
valeurs numériques trop grandes ou sur les différences premieres et secondes. Le
carré de la norme du gradient pour chaque pixel est parfois pénalisé (Rekanos et al.,
1999; Rekanos et al., 2001; Rekanos and Tsiboukis, 2002; Pascazio and Ferraiuolo,
2003).

Toutefois pour appliquer les techniques linéaires, ’approche la plus intuitive consis-
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terait a essayer de calculer directement le contraste a partir des équations matri-

cielles en linéarisant ces derniéres.

2.2.3.2.2 Résolution sous contrainte linéaire

On présente dans cette partie un ensemble d’algorithmes qui reposent sur des ap-
proximations linéaires. Le fil directeur de ces algorithmes est de proposer un calcul
itératif du contraste, ou chaque étape consiste a résoudre un systeme linéaire. Le
probléeme inverse non linéaire étant mal-posé, il en est de méme pour ses approxi-

mations linéaires. La régularisation intervient pour stabiliser le probléme linéaire.

— Méthode Born Itérative

L’une des classes les plus répandues de ces algorithmes est la méthode de résolution
Born itérative. A chaque étape i, les équations d’observation et de couplage sont

résolues I'une apreés 'autre :

y = GouE; (2.52)

E. = E, +GxiEin (2.53)

Ce schéma est initialisé par 'approximation de Born du premier ordre pour
n=0: Ey= Ej. 1l demeure limité a des diffuseurs relativement petits ou de
faible contraste et ne posséde aucune garantie de convergence (Carfantan, 1996).
Cette méthode a donné des résultats intéressants méme au-dela des limites de
validité des conditions de Born. La résolution de chacune des équations de la
TMO se fait sous régularisation puisque le probleme est mal conditionné. Il est
possible d’utiliser n’importe quel type de régularisateurs. Elle est couramment

employée avec une régularisation de type Tikhonov (Abubakar et al., 2004).

— Méthode Born Itérative Distordue

Cette méthode repose sur les approximations de Born ou de Rytov, (Abuba-
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kar and van den Berg, 2002). Pour simplifier, cette méthode consiste a chaque
itération & calculer une inhomogénéité supplémentaire dans le milieu inhomogéne
ambiant sous approximation de Born. Puis le champ incident et le nouvel opérateur
de Green sont mis & jour pour le nouveau milieu inhomogene ambiant. La
régularisation est introduite a chaque étape lors du calcul de la nouvelle in-
homogénéité.

Méthode de Newton Kantorovitch (NK)

Alors que les méthodes de Born itérative et Born distordue sont typiques du
probleme de TMO, 'approche de NK est généralisable a tout probléeme non
linéaire. Elle a été mise en oeuvre en TMO chez (Bolomey et al., 1998; Joa-
chimovicz et al., 1991; Abubakar and van den Berg, 2002). En TMO elle est
équivalente a la méthode de Born itérative distordue. Cependant la méthode
Born itérative distordue n’est valable que pour des équations discrétisées a 'aide
de la méthode des moments, type Galerkin, avec des fonctions de base Dirac. NK
est valable pour tout type de fonctions de base. La régularisation est introduite

a chaque étape lors de la résolution du probleme inverse linéaire.

Dans ’ensemble ces trois algorithmes sont utilisées indifféremment. Ils permettent
d’approcher le probleme de facon linéaire par étape et donc d’utiliser les outils
de régularisation développés précédemment. Toutefois les temps de résolution du
probléme inverse sont particulierement importants car une régularisation de la so-

lution est nécessaire a chaque étape de 'algorithme.

2.2.3.3 Régularisation Multiplicative

Elle a été développée par (Abubakar and van den Berg, 2002; Abubakar et al., 2004;
Abubakar and van den Berg, 2001). C’est une approche originale ou le terme de

régularisation correspond a la variation totale de I'image. Si le terme de variation



39

de 'image est appelé Fry et le terme de pénalisation des données Fyu, est alors le
critere devient :

J = Fdata X FTV (254)

au lieu de la forme classique J = Fyuq + aFpy.

Selon les auteurs de cette technique, le facteur de variation totale est minimisé au
départ avec un fort poids car le terme de données est encore grand. Lorsque ce

facteur atteint une valeur constante, le terme de données est minimisé.

2.2.3.4 Méthode d’inversion des courants

Pour rappel, le terme de courants équivalents est le produit du contraste y et
du champ FE,. Une idée simple pour retrouver le contraste consiste a calculer
d’abord le terme de courants équivalents. En effet, cela nous ramene & une équation
linéaire : y = GoJ.,. L’équation de couplage permet alors de trouver le champ
E; = E; + G J .4 et la réutilisation de 'équation d’observation permet ’estima-
tion du contraste y = GoE5x. Cette démarche nécessite que la premiere équation
de TMO soit inversible par rapport au terme de courants équivalents. Selon (De-
vaney, 1982; Kastner, 1987) ce n’est pas le cas si 'on a aucune connaissance ou
hypotheése sur la distribution de courants. En particulier (Kastner, 1987) démontre
que les fonctions de Green dyadiques spectrales sont singulieres ce qui implique
qu’il est impossible de retrouver la distribution de courants équivalents a partir des
seules mesures de champ. (Devaney, 1982) démontre que possédant une source de
courants sphériques et connaissant la distribution du champ & 'extérieur de cette
spheére, un seul parametre de la source de courants est estimable. Il est donc im-
possible de caractériser une source de courants a partir de la seule connaissance de
son rayonnement extérieur. Il est mentionné que cette singularité proviendrait de

I'existence de courants non-rayonnants qui apporteraient des solutions non triviales
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a I’équation homogene.

Toutefois les articles (Bojarski, 1982; Ross, 1982) soutiennent que le probléme de
rayonnement est inversible. Dans (Bojarski, 1982) existence physique de sources
non rayonnantes est questionnée, 'inversibilité serait possible a condition d’incor-
porer des conditions physiques au probleme. D’apres (Ross, 1982), 'emphase est
mise sur les approximations réalisées dans (Devaney, 1982), une connaissance im-
parfaite des champs empéche alors I'inversion. (van den Berg and Kleinman, 1997)
semblent toutefois indiquer qu’aujourdhui ’existence de solutions non triviales pour

I’équation homogene est admise.

(Abubakar and van den Berg, 2002) ont développé une méthode d’inversion par
courants de source sous certaines conditions sur les courants équivalents : courants
de surface par exemple au lieu de courants volumiques. Elle semble possiblement ef-
ficace et a été utilisée par de nombreux groupes de recherche dont le nétre (Omrane,
2005). Elle est mentionnée dans les articles de (Abubakar et al., 2004; van den Berg
and Kleinman, 1997; Abubakar and van den Berg, 2001; Liu et al., 2002; Abubakar

et al., 2002; Omrane, 2005). Les deux équations de la tomographie sont réécrites :

y = GOJeq (255)
Jeg—xXGJey = XE; (2.56)

La forme du terme de pénalisation des données est la suivante :

|y_G0Jeq|2 |Jeq_XG"cJeq_X-Ei|2
1y [XE[?

J data —

(2.57)

Un algorithme de gradient conjugué complexe est utilisé pour minimiser ce terme

en faisant varier tour a tour le terme de courant J,, puis le contraste x.
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2.2.3.5 Cadre probabiliste

Les problemes de régularisation peuvent étre décrits sous forme probabiliste. Cette
approche permet de donner un sens a la forme du critére a minimiser : elle lie I'in-
formation a priori aux parametres de régularisation et a la forme de la pénalisation.

Le probleme de TMO s’écarte tres peu des cas classiques de I’approche probabiliste.

Le critere est écrit en terme de densité de probabilité a prior: dans le cas tres général
des estimateurs de type maximum de vraisemblance sous hypothese gaussienne. On
renvoie le lecteur a la these de (Carfantan, 1996) pour une description plus détaillée.
L’élément le plus marquant par rapport aux cas classiques est la présentation de
I'information a priori comme un champ de Markov aléatoire. Les champs de Markov
sont couramment utilisés en imagerie, ils permettent d’introduire des dépendances
probabilistes locales entre les pixels de 'image. La plupart des champs de Markov

visent a modéliser les images par des régions homogenes.

2.2.3.6 Syntheése sur la régularisation

La majorité des approches utilisent une régularisation de Tikhonov. En effet 1'utili-
sation d’un critere quadratique facilite la mise en oeuvre de la partie algorithmique.
Les méthodes par approches linéaires successives sont les plus utilisées dans une
premiere approche ou pour des problemes 2D mais elles atteignent leurs limites
pour des cas plus complexes car elles nécessitent des temps de calcul importants.
C’est pour cela que des approches directes du probléemes ont été développées. La
mise en oeuvre algorithmique est plus complexe mais s’adapte mieux pour les cas
3D. En particulier, 'utilisation de critéres non-quadratiques permet de favoriser des
solutions a frontieres franches, ensemble de solutions qui se trouve étre représentatif

du probleme de TMO. Enfin les deux types d’approches par inversions des courants
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ou par régularisation multiplicative sont tres peu développés. Il est donc difficile
de juger de la pertinence des ces approches bien que la méthode d’inversions des

courants semblent assez prometteuse pour améliorer les limites de résolution.

2.2.3.7 Algorithmes de résolution de probléme inverse

Il existe un grand nombre d’algorithmes existant pour effectuer la minimisation de
criteres quadratiques ou non. Ces techniques sont toutes itératives. On présente
ici les plus connues et les plus usitées en TMO, elles font le plus souvent partie
des techniques de descentes itératives. A moins que cela ne soit précisé, elles ne

s’appliquent que dans des cas quadratiques.

2.2.3.7.1 Newton

C’est I’algorithme le plus utilisé et le plus connu. Le but est de trouver itérativement
une valeur optimale du critére a partir d’une valeur initiale. A chaque étape, la
valeur estimée est corrigée par x,,1 = x, + p,. Le calcul du pas p, se fait de la

fagon suivante :

Soit une fonction & minimiser f(z), qui se trouve actuellement au point zq. Le

déplacement py qui ameéne au point x; est calculé par :

Hpo = —V fo (2.58)

H | est le Hessien de f, matrice des dérivées secondes de f, V f; est le gradient de
f au point zy. Cette technique est directement utilisée dans (Semenov et al., 1998;
Semenov et al., 2002b). Elle procure une convergence rapide et une mise en oeuvre

facile.
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2.2.3.7.2 Gauss-Newton

Il s’agit d’une variante de la méthode de Newton employée dans (Semenov et al.,
1998; Meaney et al., 2002; Fang et al., 2004a). Elle consiste, pour un probleme
2

quadratique f(z) = |r(z)|* & approximer le Hessien par le Jacobien J(z) de r(z) :

m

H(z) = J'@)J(z)+ ) ri()V(r;(x)) (2.59)

J=1

H(z) = JY(2)J(z) (2.60)

Le pas de Gauss s’écrit donc : J'Jp = -V .

La stabilité du pas trouvé est augmentée par la méthode de Levenberg Marquardt,
(Abubakar et al., 2004; Franchois and Pichot, 1997; Meaney et al., 1995a), qui
consiste a résoudre non pas J'Jp = —Vf mais (J'J + al)p = —Vf. a est un

facteur de régularisation, I la matrice identité.

2.2.3.7.3 Quasi-Newton

Il s’agit d’une autre variante de la méthode de Newton. Le Hessien est approximé
itérativement par une matrice B,, bien conditionnée. Elle nécessite I'introduction

d’un facteur supplémentaire pour corriger I'approximation du Hessien.

La technique la plus connue de construction de B, est celle de Broyden-Flechter-
Goldfarb-Shanno, BFGS. A chaque étape le Hessien H(x,) = —V2f(x,) est ap-

proximé de la manieére suivant :

Bn+1 = (E - ’Vnynsﬁz)Bn(E - Vnsnyfz) + ’yynyfz (2‘61)
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avec

Sn = Tpt1— Tn (2.62)
Yn = Vf(Znt1) — Vf(zn) (2.63)

_ 1 2.64
W= (2.64)

By est initialisée par la matrice identité. La courbure de f(x,) étant approximée,
il faut remplacer 1’équation de mise a jour de x,, : Tpi1 = Tp + apPn. v, est le
correcteur de 'approximation du Hessien. Il peut étre calculé par exemple par une

méthode recherche inexacte.

Ces deux étapes augmentent d’autant le temps de calcul et la complexité de 1'al-
gorithme mais permettent dans une certaine mesure de pallier les instabilités dues

a linversion d’un Hessien mal-conditionné.

2.2.3.7.4 Gradient Conjugué

Le principal désavantage des méthodes de type Newton est la nécessité d’utiliser
de l'information du deuxieme ordre. L’algorithme du gradient conjugué présente
Iintérét de n’utiliser que l'information au premier ordre. De plus le GC peut
étre utilisé pour calculer aussi bien des problémes linéaires que non-linéaires (GC
non-linéaire). Il forme des directions de descentes dans N dimensions spatiales

différentes orthogonales entre elles qui s’expriment par :

Dn = _vf(xn-—l) + ﬁpn—l (265)

(3 permet de générer les N vecteurs de descentes orthogonaux. Les deux techniques

les plus largement utilisées pour les former sont celles de Fletcher-Reeves et Polak-
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Ribieére.
FR “Vf(ﬂlfn—l)H2
T V)P (2:66)
PR _ (Vf(@n1), Vf(Tn1) = Vf(zn o))

En TMO, tout du moins dans les articles que nous avons lus, la forme Polack-Ribiere
est la plus développée (Nocedal and Wright, 1999; van den Berg and Kleinman,
1997; Rekanos et al., 1999; Rekanos et al., 2001; Rekanos and Tsiboukis, 2002;
Zhang et al., 2003; Abubakar et al., 2002; Abubakar et al., 2004; Semenov et al.,
2001) car elle offre de meilleurs résultats dans les cas non-linéaires et des résultats
équivalents a ceux de Fletcher-Reeves pour des fonctions quadratiques. Comme il a
été énoncé précédemment le GC est aussi utilisé pour le calcul du probleme direct

que ce soit dans la méthode des moments ou dans les méthodes d’éléments finis.

Les algorithmes a directions de descente peuvent s’arréter dans un minimum local
car leur critere d’arrét est un gradient nul. Il est impossible de déterminer si le
minimum atteint est local ou global. Dans les cas fortement non-linéaires, cela
peut s’avérer problématique car on peut supposer 'existence de plusieurs minima

locaux.

2.2.3.7.5 Résolution algorithmique d’un cas convexe

Dans I'immense majorité des cas les algorithmes utilisés en TMO se ramenent a des
criteres quadratiques. Cependant, si le critére est convexe mais pas quadratique,
un algorithme itératif de minimisation locale peut étre aussi employé. Il existe
deux familles d’algorithmes de minimisation semi-quadratiques qui ont connu un
fort développement ces dernieres années. Elles présentent un bon compromis entre

complexité numérique et vitesse de convergence. 1l s’agit des algorithmes de Ge-
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man& Yang (Geman and Yang, 1995) et de Geman&Reynolds (Geman and Rey-
nolds, 1992). Ces algorithmes nécessitent un grand espace mémoire. L’algorithme
GR présente un cotit numérique par opération nettement supérieur a celui de GY,
qui est compensé par une convergence légerement plus rapide de I'algorithme GR.
Le choix de 'algorithme est un compromis entre vitesse de convergence et volume
de calcul par itération. Selon la taille du probleme a résoudre et la nature de la

mise en oeuvre, I'un ou l'autre de ces algorithmes peut convenir.

Le principe général de ces algorithmes consiste a remplacer le critere J(x,y) par
un critere augmenté K (x,y,l) plus simple & minimiser grace a l'introduction d’un

ensemble de variables auxiliaires [. Le nouveau critére se met sous la forme :
K(z,y,l) = |ly — Hz||* + A\N(=z,1) (2.68)
ou N est construit partir de M par :
M(z) = mlin N(z,l) (2.69)
Les criteres J et K sont donc équivalents dans le sens ou :
T = arg rr}Ii:n J(x,y) = arg rgl? K(x,y,1) (2.70)

Pour faciliter la minimisation on choisit N de telle sorte que :

— pour I fixé, N(x,1) est une fonction quadratique de & minimisable explicitement
(ce qui justifie 'appellation semi-quadratique)
— pour z fixé, la valeur de I qui minimise la fonction N(x,l) admet une forme tres

explicite et tres simple a calculer.
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2.2.3.7.6 Réseaux de Neurones

Ils ont la particularité d’éviter les minima locaux. Ils réalisent une approxima-
tion du critére en connaissant son comportement pour un certains nombre de cas
écoles. Il est nécessaire que le réseau de neurones soit entrainé adéquatement si l'on
veut trouver la solution. Il est aussi impossible de retrouver une image complete.
Ils sont donc limités a la reconstruction de problemes ayant un faible nombre de
parametres : cas 2-D avec des objets uniquement cylindriques dans (Caorsi and

Cevini, 2005).

2.2.3.7.7 Algorithme Swarm

L’équipe de (Donelli, 2005; Donelli et al., 2005b) a développé tres récemment des al-
gorithmes dit de type Swarm qui permettent d’éviter ces pieges. A chaque itération,
de nouveaux candidats sont générés de fagcon pseudoaléatoire. Comme leur nom I'in-

dique, la génération se fait en s’inspirant des regles régissant les essaims d’insectes.

2.2.3.7.8 Synthese sur les algorithmes

Les algorithmes qui ont été développés permettent majoritairement de résoudre
des criteres quadratiques. En effet dans cette situation ’ensemble des outils de
régularisation est aisément utilisable. Cependant le probleme de TMO est non
linaire. Quelques algorithmes possedent une variante pour ces cas plus complexes :
gradient conjugué non linéaire. Toutefois pour des probléemes complexes comme
des problemes 3D, le gradient conjugué est quasi exclusivement utilisé car il évite
le calcul du Hessien qui est tres souvent fastidieux. Les approches par réseau de
neurones se limitent & des cas simples en raison de la complexité de I’entrainement

du réseau. Enfin les algorithmes swarm sont une branche en voie de développement,
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dont il est actuellement difficile d’apprécier Vefficacité.

2.2.4 Montages et mesures

Nous allons ici nous intéresser plus particulierement aux montages qui sont utilisés
dans la littérature. Dans 'ensemble, un fluide permet 'adaptation entre le milieu
interne et le milieu externe. (Semenov et al., 2004; Semenov et al., 1999; Semenov
et al., 1996) utilisent des guides d’ondes tronqués comme antennes d’émission et de
réception, (Abubakar et al., 2002) utilisent des cornets, (Meaney et al., 1998) envi-
sagent la possibilité d’antennes monopoles. Généralement, le nombre de récepteurs
se limite a quelques dizaines : 30 dans (Rekanos et al., 2001), 32 dans (Semenov
et al., 1996). Le temps d’acquisition pouvant poser probléme une technique basée

sur la division par code est proposée dans (Semenov et al., 1996).

Le choix de la fréquence peut s’avérer un choix critique. (Lin, 1985) arrive a la
conclusion que les fréquences entre 2 et 8GHz sont les plus adaptées pour 'étude
du corps humain. Il ne faut pas perdre de vue que plus la fréquence augmente, plus
lalongueur d’onde diminue, mais plus I’absorption dans le tissu devient importante.
Dans la pratique la plupart des appareils semblent fonctionner dans ces limites :
800MHz, (Zhang et al., 2003; Liu et al., 2002), 2,33GHz pour (Abubakar et al.,
2002), 2,36GHz chez (Semenov et al., 1999) et 2,45GHz chez (Semenov et al.,
1996). Les atténuations mesurées sont de l'ordre de 120dB , (Semenov et al., 1999),
pour un RSB de 30dB.

On distingue deux grandes équipes qui ont publié divers travaux sur la TMO ap-
pliquée au domaine biomédical. Elles refletent les caractéristiques typiques des mon-
tages de TMO. Les particularites techniques de leurs approches sont récapitulées

ci dessous.
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L’équipe des professeurs S. Semenov et collaborateurs a publié des résultats de-
puis 1996. Commencant par I'imagerie 2D puis 3D, elle s’est interessée a plusieurs
applications dont principalement 'imagerie du coeur (en particulier les modifica-
tions électriques dues a une ischémie), et du sein. Leurs derniers travaux se font
a une fréquence de 2,45GHz. Une technique de résolution a été développée avec
I’approximation de Born du premier ordre pour faciliter la résolution du systeme
d’équations de la TMO. Afin d’assurer la convergence de la solution, le critere du
probléme inverse est régularisé avec une pénalisation classique de type Tikhonov.
Un algorithme de Newton pour le cas 2D ou gradient dans le cas 3D permet la
résolution. Les simulations de champs sont obtenues par solution FDTD. Ils ont
réussi a imager des tumeurs allant jusqu’a 2mm de diametre et une pénétration du
tissu sur 3-4cm. Leur premier prototype (fin des années 90) nécessitait environ 8h

de mesures.

L’autre figure majeure est le professeur P.M. Meaney. 1l a collaboré avec de nom-
breux chercheurs dont, entre autres, K.D. Paulsen, Qiangian Fang, E.C. Fear, S.C.
Hagness, aboutissant au développement d’un prototype d’imagerie pour le cancer
du sein depuis 2000, (Fear et al., 2002), ses travaux les plus anciens remontant &
1995. Deux axes principaux d’utilisation ont été abordés dans leurs publications :
I'imagerie du cancer du sein, et son traitement par hyperthermie, c’est a dire la
destruction des tumeurs cancéreuses par échauffement. Les résultats de simulations
sont obtenus par la méthode FDTD. Le prototype clinique permet d’obtenir une
reconstruction de la permittivité et conductivité en environ 50 minutes, deux fois
15 minutes pour la prise de mesure et 20 minutes de reconstruction. La gamme
de fréquences utilisées se situe de 300 MHz jusqu’a 4 GHz. L’objet est éclairé
par des impulsions. Le probleme direct est modélisé par la méthode BEM. Une
régularisation de Tikhonov associée a un algorithme de type Newton ou Marquardt

assure la convergence du critere.
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2.2.5 Contributions ponctuelles

Il existe quelques contributions isolées qui apportent des éclairages complémentaires
sur des aspects ou des développements tres particuliers de la TMO. Ils seront

brievement cités ici, on préfere renvoyer le lecteur aux articles correspondants.

L’équipe du professeur Caorsi, (Caorsi et al., 2004b; Caorsi et al., 2001), par
exemple, a développé des techniques de résolution du probleme inverse par des

algorithmes génétiques et par de 'optimisation stochastique.

Une autre approche de régularisation a été proposé par (Estatico et al., 2005b)
dans le domaine géophysique. Il s’agit d’'une méthode de régularisation itérative
reposant sur la technique de Landweber combiné a une linéarisation par un algo-
rithme de Gauss-Newton. Une simplifcation de type Born est utilisée. Selon 'auteur
elle présente un plus large domaine de validité en particulier lors d’approche mul-

tifréquences.

(Miyakawa et al., 2002; Li et al., 2003b) travaillent sur un CT scan a impulsions
micro-ondes. Des approche multifréquences, afin d’augmenter la redondance d’in-
formations, sont aussi envisagées chez (Fang et al., 2004b; Isernia et al., 2004,
Converse et al., 2004). Le probléme consiste alors a prendre en compte la variation

des propriétés diélectriques avec les fréquences.

Toujours pour augmenter la redondance d’informations (Semenov et al., 2000a;
Donelli et al., 2005a) proposent 'utilisation de sources différentes : ondes planes,

puis lignes isotropiques pour aider la résolution du probleme.

L’article (Semenov et al., 2001) introduit la présence des antennes réceptrices dans
les équations de TMO. En effet, celles ci vont rayonner un champ qui sera capté

par les autres antennes : I’OST n’est pas le seul objet rayonnant. Dans I’ensemble
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des travaux, l'influence des antennes est négligée a cause de ’absorption du mi-
lieu. (Semenov et al., 2004) proposent de prendre en compte l'effet des antennes

réceptrices en se basant sur une technique de réciprocité.

Les propriétes diélectriques des inhomogénéités et du milieu ambiant étant connues
a l'avance, certains (Rekanos and Tsiboukis, 2002) proposent de déterminer pour
chacun des pixels d’une image son appartenance ou non au milieu ambiant. Un
pixel appartient exclusivement a 'un ou 'autre des milieux. Cette approche donne

de trés bons résultats.

La plupart des TMO sont cylindriques et les antennes se déplacent en hauteur. Il y
a existence d’un important phénomene de réflexion a l'interface air-milieu ambiant
située aux extrémités du cylindre. (Semenov et al., 1999) suggerent de le prendre

en compte en ajoutant une antenne miroir dans les régions occupées par 'air.

(Meaney et al., 2001b) ont développé une technique qui incorpore I'information de
phase du champ de maniere particuliere dans les équations de TMO pour améliorer

les reconstructions d’objets a tres fort contraste.

Dans le cadre d’'imagerie 2D ou 3D, (Fang et al., 2004a) ont élaboré une méthode
hybride. Les mesures de champs sont réalisées sur un systeme 3D et le modele
électromagnétique prend en compte la structure 3D. Par contre la reconstruc-
tion des parametres diélectriques se fait dans un cadre 2D : le milieu est recons-
truit tranche par tranche. Cette approche améliore les résultats par rapport aux

méthodes purement 2D.

Enfin trés récemment on peut citer les travaux de R. Chandra Gupta et S.P. Singh,
(Gupta and Singh, 2005), pour le traitement du cancer par hyperthermie, contri-
bution qui se distingue par la modélisation sous forme de structure multicouches

rectangulaires a des fréquences de travail de 2,45GHz et 433MHz.
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2.3 Conclusion

Au cours de ce chapitre, nous avons essayé de faire un tour exhaustif de la to-
mographie par micro-ondes. Le concept général a été défini, et les équations de
tomographies ont été développées. Une présentation aussi complete que possible
des techniques de résolution du probléeme inverse TMO a été faite. Finalement, les
montages utilisés dans la littérature ainsi que des contributions ponctuelles de cer-
taines équipes ont été présentés. Dans les prochains chapitres, nous allons définir

notre approche et développer les outils théoriques correspondants.
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CHAPITRE 3

SYSTEME ET METHODE PROPOSES

Face aux enjeux et aux recherches exposés dans le chapitre précédent on propose
de s’orienter vers une nouvelle configuration de systeme. Le but serait de concevoir
un appareil moins coliteux, moins encombrant et plus confortable pour la patiente
qu'un appareil tomographique a rayons X classique. Eu égard a la littérature exis-
tante, la tomographie par micro-ondes semble pouvoir répondre a ces objectifs.
Cependant il existe un certain nombre de limitations dans les tomographes a micro-
ondes actuels qu’il semblerait intéressant d’améliorer, plus particulierement, parmi
les performances de reconstruction que ce soit au niveau de la résolution atteinte,

des temps de calculs ou d’acquisition.

3.1 Choix de la structure du modéle

3.1.1 Concept général

Les appareils de TMO utilisés en recherche reposent, dans la grande majorité des
cas, sur une structure commune. Elle nécessite 1'utilisation d’une solution, dans
laquelle le sein est immergé, pour pallier les problemes de réflexion des ondes qui
apparaissent lorsque la différence de permittivité entre deux milieux est trop im-
portante. D’apreés les publications, (Gabriel et al., 1996a; Gabriel et al., 1996b;
Gabriel et al., 1996¢; Joines et al., 1994), la permittivité électrique relative d’un
tissu mammaire sain est de 'ordre de 15, celle de I'air est de 1. On observe donc le

méme phénomene qu’avec une onde lumineuse qui éclaire un plan liquide. Suivant
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lincidence et l'indice de réfraction du milieu une plus ou moins grande quantité
d’ondes lumineuses est transmise d’un milieu a l'autre. Si les deux milieux ont
des indices proches, on aura un maximum de transmission du signal. Ainsi si le
tissu est éclairé par des antennes situées dans une solution aqueuse de permit-
tivité 15, on n’aura quasiment aucun phénomene de réflexion. Le sein sera bien
éclairé. Cependant il semble intéressant de se concentrer sur une technologie qui
n’utiliserait aucune solution liquide. En effet le systeme devient ainsi plus pratique
d’utilisation dans des hopitaux ou des cliniques en facilitant, par exemple, I'en-
tretien liés aux problemes d’hygiéne dus a l'utilisation d’un milieu propice a une
prolifération bactérienne. Par ailleurs, I’encombrement du systéme peut étre réduit
puisqu’un récipient étanche volumineux devient inutile. Pour les mémes raisons,
cette approche est aussi plus pratique pour une premiere utilisation en laboratoire.
En outre, il est mentionné dans la littérature qu'’il serait nécessaire de prendre en
compte les jeux de réflexions des ondes qui apparaissent aux extrémités des tomo-
graphes micro-ondes. Un systéme qui n’utiliserait pas de liquide d’adaptation du

milieu prendrait directement ces effets en compte.

Toutefois il est impossible d’éclairer directement le tissu avec des sources car les
réflexions sont trop importantes. Pour y remédier sans employer de liquide, on
propose d’utiliser du verre, matériau de permittivité 5.5 (valeur provenant de la
base de données du logiciel HFSS), comme adaptateur entre les deux milieux sur

le méme principe que 'adaptation d’impédance dans les circuits électriques.
P P

En conséquence, on testera un systéme muni de plaques de compression comme dans
les appareils de mammographie par rayons X. Pour une meilleure visualisation du
systeme celui-ci est représenté a la figure 3.3. Le confort de la patiente sera moindre
que dans les solutions des autres équipes. Mais il est envisagé de compresser le sein
au minimum, donc de travailler avec une épaisseur de tissu plutot épaisse afin de

diminuer au maximum les désagréments.
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Cependant, plus le tissu sera fin et plus l'effet des ondes diffractées restera localisé.
Ceci est illustré par la figure 3.1. Si I'épaisseur de tissu est grande alors les ondes
diffractées par une tumeur seront tres dispersées en sortie et, si il y a existence de
plusieurs tumeurs, on obtiendra un plus grand mélange de I'information en sortie.
Par contre si 'épaisseur est suffisamment fine alors les ondes diffractées resteront
groupées autour de la tumeur. L’information sera moins dispersée car la réponse
est plus localisée : cela s’avérera avantageux pour la reconstruction du milieu. Il
est donc nécessaire de trouver un juste milieu entre ces deux exigences au cours de

ce projet.

n Direct:on des / \

ondes A /\
diffractées \[ \ i [ \
, J i

4/ //1/
/
_/

Tumeur

Tissu

FiG. 3.1 Effet de ’épaisseur traversée sur la diffraction

Le sein sera éclairé tout d’abord par une antenne placée loin des plaques; cela est
équivalent a un éclairage complet des plaques par une onde plane. On est alors
confronté a un cas défavorable pour la reconstruction car tout le tissu est éclairé
de maniere uniforme. Ensuite un éclairage par des sources ponctuelles éclairera
seulement une partie du tissu sous test. Ces sources permettraient d’éclairer le
tissu sous plusieurs incidences. Au cours du projet les avantages et inconvénients

de chacune de ces options sur la reconstruction seront analysés.
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3.1.2 Mesures en champs proches

En TMO, les tomographes utilisés effectuent des mesures de champ a une distance
de quelques longueurs d’ondes. Ces mesures peuvent étre quasiment considérées

comme étant en champs lointains.

Dans notre systéme, les champs seront mesurés en sortie par un réseau d’an-
tennes, par exemple des antennes dipoles. Ces dipdles seront placés tres pres de
la plaque de verre d’adaptation. Ils sont donc localisés dans la zone de champs
proches. Les mesures en champs proches permettent d’avoir acces a des informa-
tions supplémentaires : il existe une relation dans le contenu spectral des ondes dif-
fractées par un milieu. Dans un cas bidimensionnel cette relation s’écrit : k2 + k2 =
w?ue = B2, ot k; et k, sont les variables fréquentielles associées aux axes (voir figure
3.2). Cette décomposition fréquentielle s’effectue sur la base des fonctions d’ondes
planes, ondes du type e ?%*  S’il existe de l'information fréquentielle & k2 > (2,
alors k2 est négatif, k, est donc un imaginaire pur. L’information fréquentielle pro-
pagée suivant 1’axe des z, qui est celle mesurable dans ce cas de figure, est une onde
exponentiellement décroissante. Par conséquent, plus la mesure est éloignée de la
plaque et plus cette information est perdue. Pour pouvoir accéder au maximum
d’information, il est nécessaire de faire les mesures en champs tres proches. C’est
dans cette voie que 'on se propose de travailler. En contrepartie les mesures en
champs proches sont plus sensibles aux perturbations des antennes réceptrices. Ces
dernieres étant plus proches du systeme interféreront plus facilement avec lui. Le
champ diffusé par les tumeurs est donc perturbé par le réseau d’antennes. Méme si
le modele prend en compte ces perturbations, il faut encore que le systéme de me-
sures soit bien isolé. Si ce n’est pas le cas, des courants de fuite naissent le long des
cables et perturbent la prise de mesures. Dans une premiere étape de simulations,

ces subtilités ne seront pas prises en compte.
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Fic. 3.2 Illustration de I'information des champs proches
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F1a. 3.3 Représentation du modele 3D

3.2 Modélisation du systéeme

Afin d’obtenir des simulations et de valider notre concept, il est nécessaire de

modéliser le systeme. On désire laisser libre un certain nombre de parametres du
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systeme afin de pouvoir visualiser leur impact. De plus on aimerait s’intéresser a une
structure 3D plutot que 2D afin de rester le plus proche possible de la réalité. Par
conséquent le modele doit étre simple a modifier et relativement souple d’utilisation.
Ces conditions écartent de nos possibilités 1'utilisation directe de la méthode des
moments ou des techniques d’éléments finis pour discrétiser les équations intégrales
des champs, car, une fois mises en oeuvre, une modification de la structure est
impossible sans une modification complete des équations. La seule solution envisa-
geable dans ces conditions est de modéliser la structure 3D a l'aide d’un logiciel.
Dans un premier temps, la structure 3D a donc été modélisée avec un logiciel de
calculs de champs par éléments finis. Cependant ce logiciel n’était pas approprié a
ce probleme. En effet il est congu pour la modélisation d’antennes et de structures a
ondes guidées, la convergence de la solution se fait sur les parametres de transmis-
sion et de réflexion et non sur les valeurs du champ en tout point du modele. De ce
fait, on a obtenu des incohérences lors du calcul des champs, en particulier lors de
la répétition de certaines simulations. Face a I'impossibilité d’obtenir des résultats
stables en 3D, il a été décidé d’élaborer tout d’abord un modele 2D, consistant a

restreindre le systeme 3D a une coupe 2D.

Le passage en 2D réduit la complexité des équations intégrales et de plus il existe
des méthodes de modélisation relativement aisées a paramétrer pour permettre
le calcul des champs dans différentes configurations. Dans ces circonstances, la
méthode des courants multifilamentaires a été appliquée, car elle permet une mise
en oeuvre plus simple et plus rapide que les équations de TMO discrétisées par la
méthode des moments et, une plus grande flexibilité de modélisation du probléeme,
que ce soit au niveau de la configuration des sources ou des milieux. Pour l'appli-
quer le modele doit étre légerement modifié ; on se ramene au cas de trois plaques
infinies superposées, chacune d’une épaisseur propre, entourées par deux couches

d’air comme le montre la figure 3.4. Le thorax a donc été supprimé du modele. Les
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ondes, que I'on utilisera, auront pour direction principale de propagation I'axe Oy.
Enfin les tumeurs seront considérées comme des cylindres, infinis suivant 'axe Oz
orthogonal au plan de coupe. Dans le plan de coupe examiné, les tumeurs seront

donc représentées par des inhomogénéités circulaires de rayon donné.
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FiG. 3.4 Représentation du modele 2D

3.3 Caractéristiques techniques

Comme indiqué précédemment, les plaques de verre permettent 'adaptation entre
le milieu extérieur, I'air, et le milieu a imager, le sein. Il se figure que 1’épaisseur
du verre est la clef pour obtenir une adaptation optimale. En effet, si on nomme
Averre 1la longueur d’onde dans le verre de 'onde incidente, alors ’épaisseur idéale
d’une plaque pour disposer d’un maximum de transmission est de &Zw. En se
ramenant a la longueur d’onde Ay dans le vide, I’épaisseur de verre idéale pour

. . . AO . N . « e, . .
avoir adaptation est de : ;22— Teors 1 OU €verre est la permittivité relative du verre.

Il est important de remarquer que l’épaisseur des plaques de verre dépend de la

fréquence de travail. Il a été fixé comme fréquence de travail la fréquence médicale
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de 2,45GHz car elle offre un bon compromis entre atténuation des ondes dans le
tissu et résolution : une fréquence plus faible aura une moins bonne résolution mais
sera moins atténuée dans le tissu et inversement pour une fréquence plus élevée.
L’épaisseur sera donc adaptée pour cette fréquence. On envisage cependant la pos-
sibilité de faire du multifréquences, en particulier d’utiliser la fréquence médicale
de 900MHz ce qui permettrait d’ajouter de la redondance d’informations dans les
mesures, rendant la reconstruction plus aisée. Si ’épaisseur n’est pas adaptée on
pourrait craindre que les mesures a cette fréquence soient de moins bonne qualité.
On aurait pu proposer de prendre une épaisseur adaptée a une fréquence comprise
entre 900MHz et 2.45GHZ, par exemple 1,5GHz, afin que la dégradation de l'infor-
mation affecte les mesures de la méme fagon. Cependant le travail a la fréquence
de 2,45GHz a été favorisé car des travaux antérieurs ont montré que l'on pou-
vait obtenir une bonne résolution a cette fréquence. La fréquence 900MHz n’est
qu’un complément pour la reconstruction. Une autre solution aurait été de corriger
I’épaisseur des plaques en fonction de la fréquence utilisée, mais cela imposerait de

modifier le systeme entre chaque mesure, contrainte que 1'on préfere éviter.

Les données seront exploitées dans un mode différentiel : le champ utilisé dans
les équations de reconstruction est la différence entre le champ obtenu avec une
distribution quelconque de permittivité et le champ mesuré lorsque le tissu est
parfaitement sain, permittivité de 15 dans ce cas. Dans ce contexte, lors de la
reconstruction, le contraste de permittivité d’un tissu sain est de 0 : le champ en

sortie étant nul dans ce cas.

Le modele 2D se discrétise comme suit. Un maillage du tissu est élaboré avec
un pas d = 6mm. Cette valeur a été choisie pour deux raisons principales. Tout
d’abord le maillage fixe la taille minimale des tumeurs que 'on peut détecter. Des
tumeurs plus petites peuvent étre détectables mais elles apparaitront a la résolution

comme des tumeurs de taille 6mm mais de permittivité plus faible. Actuellement
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il est impossible de prédire si des inhomogénéités de rayon inférieur a 3mm seront
cancéreuses ou pas. Il n’est donc pas forcément nécessaire dans un premier temps
de pouvoir détecter des inhomogénéités trop petites. De plus, plus une tumeur est
petite, plus sa réponse est faible et la reconstruction difficile. Pour une premiere
approche, il fut décidé de ne pas aggraver les difficultés de reconstruction. L’agen-
cement du maillage est représenté a la figure 3.5. L’épaisseur du tissu a été fixée a
38 mm. Avec le pas de discrétisation susmentionné on obtient un nombre entier de
couches dans le tissu, six en 'occurrence, en imposant qu’'une tumeur ne puisse se
trouver dans le premier ou le dernier millimetre de tissu ; cette marge est nécessaire
pour que le modele 2D puisse fonctionner sans ’apparition de zones singulieres aux
interfaces. Le projet permettra de savoir si cette épaisseur est suffisante pour que

le modele se comporte bien de fagon linéaire.

Pour le modele de reconstruction, la méme orientation est conservée. La direction
normale aux plaques est ’axe Oy, c’est aussi la direction de propagation des ondes.
Les plaques sont infinies suivant les directions Oz et Oz. La zone de modélisation
est restreinte a une taille de 5\ selon Oz. On suppose 'acces a un réseau d’antennes

réceptrices pour mesurer le champ en sortie avec le méme pas que le maillage choisi.
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Fic. 3.5 Maillage du systeme

Ceci conclut la présentation des modeles utilisés aux diverses étapes de ce projet
ainsi que les choix techniques retenus. Dans les chapitres suivants on explicitera plus
en détails les techniques de modélisation électromagnétique et de reconstruction

utilisées.
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CHAPITRE 4

MODELISATION DU SYSTEME PAR LA METHODE DES
COURANTS MULTIFILAMENTAIRES

Afin de pouvoir expérimenter diverses configurations de matériel, un simulateur
des champs de notre systeme a été congu. Pour le construire une technique de
calcul numérique, destinée a modéliser des problemes de dispersion impliquant des
inhomogénéités dans des strutures cylindriques, a été mise en oeuvre. Plutot que
d’utiliser directement les équations de Maxwell discrétisées par la méthode des
moments, 'utilisation d’une méthode d’équivalence a été préférée. De nombreuses
solutions numériques en électromagnétisme reposent sur des techniques de ce type.
Elles permettent le plus souvent d’aboutir & des algorithmes plus simples & mettre
en oeuvre car elles substituent les équations intégrales des champs par un ensemble
d’équations algébriques linéaires. L’approche dite par courants multifilamentaires
(Multi Filament Current Method en anglais abrégé par MFCM par la suite) fut
introduite par (Leviatan et al., 1988) afin de donner des résultats précis a la fois en
champs proches et en champs lointains. Dans notre cas, elle facilite la mise en oeuvre
du modele et assure une plus grande flexibilité de simulations qu’une résolution
plus classique car elle autorise plus aisément des modifications fondamentales du

systeme.

Dans un premier temps, 'application théorique de la méthode susnommeée sera
abordée dans des structures cylindriques simples, (Boag and Mittra, 1994; Ouda
and Sebak, 1992; Renaud and Laurin, 1999; Wu and Michalski, 1995), elle sera
généralisée, par la suite, au cas de plaques infinies. A notre connaissance, 1'appli-

cation de la MFCM a des plaques paralleles n’a encore pas été traitée, nous serons
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donc amenés a vérifier les résultats obtenus. A cette fin, les champs simulés seront
comparés a ceux de la théorie des lignes de transmission, théorie que I’on rappellera

brievement. Enfin le tout sera mis en oeuvre dans notre modele.

4.1 Présentation et application de la MFCM sur diverses structures

4.1.1 Principe général

Le concept principal de cette méthode est d’exprimer les champs créés dans chaque
région non pas par une source de courant seul comme dans les solutions basées sur
les volumes équivalents mais par les champs rayohnés par un ensemble de sources
filamentaires. Elles sont attribuées a chacune des régions en fonction des frontieres
physiques de la région et situées a l'extérieur des limites physiques de la région
considérée. On considere alors que les sources rayonnent dans un milieu homogene
infini ayant les mémes propriétés électromagnétiques que la région d’origine. De
cette fagon les champs rayonnés par les sources peuvent étre calculés grace aux
fonctions de Green dans un espace infini. C’est un des attraits principaux de cette

technique.

Rappel : les fonctions de Green sont un ensemble de solutions des équations différentielles
de Pélectromagnétisme. Si 'on se ramene & un systeme simple des équations de

Helmhotlz, la fonction de Green 3-D correspondante est solution de :

VA + BPA = —ps(r—r') (4.1)

La solution analytique tridimensionelle a alors la forme suivante, (Demarest, 2004) :

Glr1') = g exb (=6l = ') (4.2)
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ou r et 7’ sont respectivement les vecteurs de position du point d’observation et de

la source.

Des lors le champ dans chacune des régions est calculé par ’ensemble des filaments
attribués a ces régions. Les conditions de continuité des champs aux frontieres

permettent le calcul du champ a l'intérieur de chacune des régions.

4.1.2 Principe et résultats généraux en géométrie cylindrique

Pour se familiariser avec la MFCM, on va étudier un cas simple composé d'un cy-
lindre infini de parametres diélectriques relatifs €5 et ps. En outre ce cas correspond
au modele d’une tumeur 2D. Ce type de probleme a été largement étudié dans la
littérature (Boag and Mittra, 1994; Ouda and Sebak, 1992; Renaud and Laurin,
1999; Wu and Michalski, 1995), par ailleurs il a été mis en évidence dans l’article de
(Renaud and Laurin, 1999) que cette méthode donne d’aussi bonnes prédictions en
champs lointains qu’en champs proches. Ala figure 4.1 une section de ce cylindre
suivant son axe, (z en l'occurrence) a été tracée. Il y aura deux régions a traiter :
le milieu entourant le cylindre et le cylindre lui-méme, appelées respectivement par
la suite régions I et I1. Dans ce probleme il n’y a qu’une seule interface, ce qui im-
pose de respecter deux conditions frontieres : une pour le champ F, 'autre pour le
champ H. La dépendance des champs en eU“? est supprimée de toutes les formules

afin d’alléger 1’écriture.

4.1.2.1 Forme analytique

Les filaments sont au nombre de N; pour le calcul des champs dans la région I et

de N; pour la région II, ils sont disposés comme présentés a la figure 4.2.
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Chaque région a donc été remplacée, pour les calculs de champs, par son équivalent

suivant (voir figure 4.3).
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Fi1G. 4.3 Equivalents de chacune des deux régions

Dans le cas d’une illumination TM, c’est a dire avec le champ E perpendiculaire
au plan de la figure, le champ créé par chaque source filamentaire ¢ au point de
coordonnées (z,y) peut étre directement écrit en utilisant des fonctions de Green

car l'on est dans un milieu infini dans la région m =1, 11.

HS, = L2 O () Y =02 L Tn)d (4.4)
4 *] Pmi

ol 7 et K sont respectivement 'impédance caractéristique et le nombre d’ondes de

la région m.
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H(g2) et Hél) sont les fonctions de Hankel de seconde espece définies par :

H® = J, —iY, (4.7)

n

HY = J, +1iY, (4.8)

ou J et Y sont respectivement des fonctions de Bessel de premiére et deuxieme
espece. Enfin la distance entre le point d’observation (z,y) et le filament ¢ est

notée par p .

Pmi = \/(-T - :L'mi)2 + (y - ymi)2 (49)

Les coefficients I,,; sont les courants électriques inconnus a déterminer. Le champ

total dans les régions I et II peut alors s’écrire :

N
E;, = FE; .+ Z Ey; (4.10)
i=1
Na
E; = Y Ei (4.11)
i=1
et bien sfir :
Ny
H; = Hinc+ZHIi (4.12)
=1
No
H; = Z H;p, (4.13)
i=1

Les champs incidents E;,. et H;,. sont de la forme suivante pour une onde plane

(OP) uniforme de direction de propagation Oy, selon le systeme d’axe {Z, 9, 2} :
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0
Eippe = 0 (4.14)

Emcz * exXp (——jfily)

H’incz Einc: exrl;)l(_jﬁly)
H;, = 0 = 0 (4.15)
0 0

L’excitation avec une OP sera utilisée dans un premier temps pour tous les modeles,

puis par la suite I'illumination sera modifiée pour obtenir d’autres éclairages.

Pour pouvoir calculer les champs E et H dans 'ensemble du systeme, il est
nécessaire de connaitre les intéractions qui existent entre les champs des différents
milieux. Ces intéractions sont formalisées par les conditions a la frontiere entre les

deux milieux donnés par :

Ty X E[ = Ny X EII (416)
anH[ = Ty XH][ (417)
(4.18)

ol ny, est le vecteur normal unitaire en chaque point ¢ de la frontiere, ici circulaire.

2wk
COS N,

n, = sin % (419)

0
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Le développement des conditions frontieres permet de poser les équations nécessaires
au calcul des champs. On cherche a y isoler les coefficients I,,,; des sources filamen-
taires qui sont les seules inconnues du probleme. Le champ dans le milieu I s’écrit
en un point (xp, yp)

N1
E;= Z aikdri + Einez €xXp (—iK1yp) (4.20)

=1

avec o, le terme de la somme lié au coefficient I;; au point frontiére k& correspon-

dant
K1 %1
4

X1 = — H(()2)(K/1pik) (421)

En reprenant les mémes notations le champ dans le milieu II en chaque point de

la frontiere s’en déduit :

K
E; = ZszIziH(()Q)(fizPik) (4.22)

= Z OZQZ‘IQZ' (423)

Le développement de ’équation de la condition frontiere du champ E permet d’ob-

tenir le premier jeu d’équations en chaque point s, y, de la frontiere :
p

Z Lionik + Eipes €xp (—ik1yp) = Z il (4.24)

Pour le calcul des champs H, les notations précédentes sont reprises, ou m est

I'indice du milieu et en se plagant & un point frontiere, on définit :

ke H® (kyp1;

i = ——————" (1 rie) (4.25)
4j Prik

ﬁmik = Ymi — Uk (426)

TYmik = Tk — Tmg (427)



71

(Tmi, Ymi) coordonnées du filament 7 associé au milieu m, (xy,yx) coordonnées du

point frontiere. On peut alors détailler la deuxieéme condition frontiere.

Pour le milieu I en chaque point frontiere &k on a :

ork ok ok ok
Hipey cos Tb — Hipeg sin Tb + ; O1ikY1ik COS Tb — 014 P1ik Sin Tbjli (4.28)
et dans le milieu 11 :
N3
2k . 2k
Z OoikYaik COS N 02ik Baik Sin TI 2 (4.29)
i=2 b b

L’égalité de ces deux termes fournit la derniere équation pour déterminer les coef-

ficients des sources filamentaires.

4.1.2.2 Forme matricielle

Dans la partie précédente, les équations des champs F et H ont été développées
afin de mettre en valeur les coefficients des sources filamentaires. Dans cette partie,
le systeme d’équations va étre mis sous une forme matricielle Y = AI afin d’en

faciliter la résolution, avec :

Einc(l)
y(1)
Y= = o) (4.30)
. H e (1) Sinfv—: —Hmcy(l)cos?\,—:
| y(Ny) | Hpep(1)sin % — Hpey(1) cos 2”(1]\\’[1;—1)



ol

Il,l
I = Il,Nl
I,
L 12’N2 =
a=aa]
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(4.31)

(4.32)



73

ﬁ

N

(1—-W)xz

TA7¢9 ,ﬂ 1 ,QZBH _ eZ HZZNZ“M .HZZNZT_”
urs ‘NN I INTIN T Ty SO0 L 0

N TATETS TATETS AT Tariqe TAreqe
3z WIS z:nz:mlﬂmmoo ZHFZZQ

INYIN‘ T —

IN'TTo—

N0 —

(1—-W)xg

IN NG NG w Qarrs T qarér . ]
uis | Zﬁmﬁ ZﬁwlngOﬁ ZQ\HZH%

&Z (3 [ &2 (o (e
ﬁﬁﬁmﬁﬁﬂﬁﬁﬁﬁw|k|meOHH£.\H-%

TN Tp—

12 lp—

'T‘Tpo—

R4



74

N

(1—9N)xg

urs NZ,&Z,N.QNZAZ,NQ + .l||:|e< S0 NZFQZ,NFN%@Z,N%I

IN
3z Uls

IN) ke

irt [ 'Y Q [ (1
IN'T'Tf N T2 qMVNN 800 N/ *N' T2

IN“IN'T

N

N 1'C0

N NG qart a7 TING N
uts T Zmﬁﬁ wavn_l%mooﬁ IN'T[ T N'Co—

(1—-W)xg

QZ [ (ye &Z Cré (33
c@ﬁﬁwﬁﬁmﬁaamwu_lklmmOoHHm\hhHN%|

I'N‘p

122

‘Ut

4



75

Ce systeme est alors résolu par les techniques classiques d’inversion. La matrice
A peut étre carrée ou pas suivant le nombre de points frontieres et le nombre de
filaments par frontiere. Dans le cas d’une géométrie cylindrique cette inversion ne

pose pas de probleme de résolution.

Pour vérifier le comportement du systeme, les champs E obtenus dans I’ensemble
du domaine pour un cylindre de permittivité relative 15 entouré d’air, de permit-
tivité relative 1, de rayon 0,61 longueur d’onde dans le vide ont été tracés, ainsi
que les champs F de chacun des deux milieux a la frontiére et la différence rela-
tive entre ces champs (voir figure 4.4). Le cylindre est éclairé par une onde plane
de direction de propagation Oy, direction verticale. Sur le vu de ces simulations,
il apparalt que les champs a la frontiere sont bien continus : la différence entre
les champs tangentiels ne dépasse pas 107!® d’erreur relative, le champ tangen-
tiel £ de chaque milieu est bien le méme. Conséquement les conditions frontieres
sont respectées. De plus, sur la figure 4.4.c un phénomene de réflexion-transmission
des ondes électromagnétiques est observable. L’onde incidente ne se propage pas
de fagon uniforme dans le cylindre : suivant son incidence relative a la frontiére,
le champ est plus ou moins transmis dans le cylindre, d’ou l'existence d'une onde
dans le cylindre de largeur finie mais inférieure au diametre du cylindre. Les ventres
et noeuds de ces ondes sont dus aux réflexions aux interfaces qui entrainent 1’ap-
parition d’interférences entre les ondes réfléchies et incidentes. Ces résultats nous
prouvent d’une part que la technique de résolution respecte bien les conditions
théoriques imposées, d’autre part la propagation de I'onde semble en accord avec

le sens physique.
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Champs E1 aux points frontieras Champs E2 aux points frontieres

(a) Module du Champ E dans le milieu 1 (b) Module du Champ E dans le milieu 2

a la frontiere a la frontiere

Module de E. cylindre homogéne x107% Champs E2-E1 aux points frontieres

qe . . L
-1 08 06 04 02 4 02 04 06 08 1 0 10 20 30 40 50 60 70 80
]

(¢) Module du Champ FE (d) Module de la différence des champs E

a la frontiere

F1G. 4.4 Champs obtenus par la méthode MFCM dans un cylindre homogene

4.1.2.3 Généralisation

Avant d’aborder notre structure plane, on va complexifier cette structure afin de

voir I'impact de différentes frontiéres sur la mise en équations du probleéme et le
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comportement des champs calculés. Le systéeme plus complexe considéré est com-
posé d’un emboitement de cylindres de différentes permittivités, comme le suggere
la figure 4.5. Dans ce systéme on considere deux cylindres plongés dans du vide. En
reprenant les mémes notations, le systeme d’équations peut étre facilement extra-
polé. Les sources équivalentes sont réparties autour des deux frontieres comme a la
figure 4.6. On aboutit au méme genre d’équations que précédemment. Les termes
faisant référence au milieu considéré vont étre modifiés ainsi qu’évidemment la
présence ou non d’'un champ incident dans les milieux. A la deuxieme frontiere il
n’y a pas de champ incident dans le milieu II ou III, ces termes n’apparaissent donc
pas dans nos équations. Le nombre de sources filamentaires va lui aussi augmenter
pour le milieu II car chaque frontiére nécessite 1'utilisation de sources spécifiques.
Le milieu II, situé au centre, présente donc deux lots de sources comme indiqué
a la figure 4.6. Pour la frontiere 1, on aura les mémes équations qu’auparavant a
Iexception de la deuxieme série de sources filamentaires, situées dans le milieu III,

qui modifient le champs du milieu II.
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Fi1G. 4.5 Plan de coupe d’un emboitement de deux cylindres
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Fic. 4.6 Répartition des sources filamentaires dans le cas d’un emboitement de

cylindres

En chaque point k£ de la frontiere 1 il vient :

anHII

et pour le champ FE :

Ni2

Z Liayi + Eipe, exp(—ik1ys)

1=1

Na1
2k 27k
Z 521zk’¥211k COS _N— - 5211k521zk sin N—blfm
e ok  onk

+ E 523ik723ik CcOos -N—— — 0935k o3k SIN —— I53;
i=2 b1 Nyt

’anH]

Nai Na3

E a21iI21i+E 093 193

(4.33)

(4.34)

(4.35)

(4.36)

ol on a repris les mémes notations que précédemment avec de plus No; le nombre

de filaments utilisés pour calculer le champ dans le milieu II et liés a la frontiere

1, Ny3 celui pour le calcul du champ du milieu II mais lié a la frontiere 2 (et donc

situé dans le milieu III), N;3 pour le champ du milieu I lié & la frontiere 1 (et donc
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situé dans le milieu II), et Ny, le nombre de points utilisés sur la condition frontiere

1.

A la frontiere 2 la condition de continuité du champ F s’écrit en chaque point de

la frontiére :

Ngl N23 N32

Z ooriklo1ik + Z aoziklosi = Z a30ik I39; (4~37)
i=1 i=1 i=1

tandis que celle du champ H devient :

N21

2k . 2k
Z 021ik Y21ik COS N 0214k Barik Sin N—Izu (4.38)
P b2 b2
Nag
27k 2k
+ ; 523zk723zk Ccos N_b2 - 5231k/623zk: sin N_bzl 233 (4~39)
N3z
2k . 27k
= Z 032ikY32ik COS ——— — 039ik Bs2ik SID —— T30 (4-40)
i=1 Nb N b2

cette fois-ci, N3z est le nombre de filaments utilisés pour calculer le champ dans le
milieu III, liés a la frontiere 2 et situés dans le milieu II, et Ny est le nombre de

points frontieres utilisés a la frontiere 2.

Les champs obtenus aux différentes frontieres d’un ensemble de deux cylindres im-
briqués, de permittivités relatives respectives 15 et 55, et de rayons respectifs 0,61
et 0,28 longueur d’onde dans le vide, éclairés par une onde plane unitaire de direc-
tion Oy (figure 4.8) confortent les conclusions du cas précédent. Les différences des
champs tangentiels obtenues non seulement en des points situés sur la frontiére mais
aussi entre deux des points sur lesquels on a imposé les conditions frontieres (voir
figure 4.7) prouvent que les conditions théoriques imposées (continuité des champs
tangentiels) sont bien respectées : I'erreur relative entre les champs ne dépasse pas

un ordre de 107 d’erreur relative quel que soit ’ensemble de points sur lequel



80

la vérification est faite. Cette méthode assure une bonne continuité des champs
et donc la validité des champs obtenus. Physiquement le champ propagé dans les
milieux ressemble au cas du cylindre homogene avec apparition du phénomeéne
d’interférences entre ondes incidentes et réfléchies, phénomene compliqué par la

coexistence de deux frontieres.
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(b) Module de la différence des champs E

tangentiels a la frontiere 2
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(d) Module de la différence des champs H

tangentiels a la frontiere 2

FiG. 4.7 Différences des champs aux conditions frontiéres, obtenues par la méthode

MFCM, dans un emboitement de cylindres homogenes
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4.1.3 Application a un systéeme de plaques de grande taille

4.1.3.1 Forme analytique et matricielle

On se propose d’appliquer la méthode MFCM au mammographe composé, comme
abordé au chapitre trois, d'un ensemble de plaques superposées. Dans cette partie
le modele est restreint a un cas sans tumeur, le cas avec tumeur sera abordé dans
la derniere partie. Le milieu III est donc constitué seulement d’une couche de
tissu sain. L’application des équations de 1’électromagnétisme a été vue dans les
sections précédentes sur des cas simples. On abordera brievement dans cette partie
la modification de ces équations due a la structure particuliere utilisée sans les
redévelopper intégralement. On s’attardera par contre sur le role des filaments, de

leurs place, et leur nombre dans le calcul des champs.

Tout comme en géométrie cylindrique, on pourrait tout d’abord se circonscrire
au cas d’une seule plaque infinie. Toutefois I’exercice plus général n’apportant pas
de grandes difficultés, les résultats obtenus sur ’ensemble de plaques seront directe-
ment présentés ici. L’orientation du systeme dans 1’espace est décrit schématiquement
a la figure 4.9. Le systeme étant considéré comme infini suivant l'axe z, seule une
coupe selon le plan perpendiculaire a cet axe a été représentée. Cette orientation

sera reprise par ailleurs dans 'ensemble des modeles développées par la suite.
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FiGc. 4.9 Géométrie du modele de mammographe, coupe transversale

Le traitement d’un systeme de plaques se heurte a la principale difficulté du po-
sitionnement adéquat des filaments afin de pouvoir résoudre le systéme matriciel
obtenu. Ce positionnement critique a été mis en valeur dans les travaux de (Vas-
concelos et al., 2000) qui a étudié des systeémes cylindriques carrés et a soulevé la

difficulté a résoudre de tels systemes.

Le placement des filaments est réalisé comme exposé a la figure 4.10. A chaque
frontiere est associée deux séries de filaments de part et d’autre de la frontiere et
paralleles a elle. Chacune des séries intervient dans le calcul du champ du milieu

situé de Pautre c6té de la frontiere par rapport a elle.
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Fi1G. 4.10 Placement des filaments dans le systéme de plaques

Di a la géométrie du probleme, le vecteur normal en chaque point des conditions
frontieres est invariant quelle que soit la frontiére ou quel que soit le point considéré.

Il s’exprime :

ny, — —1 (441)

Il est avantageux de remarquer que le champ créé dans un milieu m est la somme des
contributions d’un certain nombre de séries de sources filamentaires liées au nombre
de frontieres, deux au plus, du milieu considéré avec les autres milieux. Par exemple
le milieu I ne présente qu’une seule frontiere, avec le milieu II en 'occurrence, le
champ est donc créé dans ce milieu par une seule série de filaments paralleles a

la frontiere 1. D’'un filament a l'autre de cette série, seules leurs coordonnées en x



86

vont changer. De méme le milieu II ayant deux frontieres, le champ a l'intérieur de
ce milieu sera créé par deux séries de filaments placées de part et d’autre de ces

deux frontieres. Ceci est valable pour les milieux III, IV et V.

Si ’on consideére une série de N sources filamentaires situées a la méme ordonnée
y et créant un champ E dans un milieu m, en adoptant les notations précédentes,

la condition frontiere n, X E s’écrit en chaque point & :

N
X E = nyx Y omielmi2 (4.42)

i=1
- Zf\;l amikImk
= 0 (4.43)
0

Pour la condition frontiere sur H on obtiendra par contre :

N
n, X H = ny X Z(Smik(ﬁmikﬁ; + ’szk@)lmk' (444)
i=1
0
= 0 (4.45)
Zij\i1 5mikﬁmik

ou m est 'indice du milieu considéré, et k celui du point frontiere. Il suffit alors de
réaliser ’égalité des champs a chacune des frontieres. Par exemple a la frontiere 1

on a .

Eyyy, =FEy+FEy= FEy,=FEp; (4.46)

Hy,, =Hy+Hy= Hyuy=H (4.47)

ou (Eg1, Hgy), (Eq3, Hy3) et (E12, Hy3) sont respectivement les champs créés par



87

les filaments liés a la frontiere 1 et situés dans le milieu I, ceux créés par les filaments
liés a la frontiere 2 et situés dans le milieu III et ceux créés par les filaments liés a
la frontiere 1 et situés dans le milieu I. On peut voir que contrairement au cas du
cylindre homogene, les équations liées au champ H sont simplifiées : seul le terme

de la composante en x intervient.

Les termes sont ensuite regroupés sous forme matricielle comme précédemment.
Ala figure 4.11, le module de la matrice A a été tracé pour le cas d’une onde
plane incidente unitaire de direction de propagation Oy éclairant le systeme de
trois plaques, de permittivité relative respective {5.5, 15, 5.5}, entourées par deux
couches d’air. Le remplissage de cette matrice est caractéristique et reflete la struc-
ture du probleme. La partie supérieure de la matrice concerne les conditions aux
différentes frontieres pour le champ E| la partie inférieure traite les conditions
pour le champ H. Chaque partie est subdivisée en quatres lignes de bloc : une
par frontiere. Dans chacune de ces lignes apparait les blocs de filaments qui sont
impliqués. Chaque série de filaments correspond a un bloc, avec dans 'ordre de

gauche a droite : Nig, No1, Nog, Nag, N3g, Ny3, Ng5, Nsa.

Fic. 4.11 Logarithme du module de la matrice des fonctions de Green, cas sans

tumeur
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4.1.4 Influence des parametres principaux

Pour optimiser le calcul des champs, il est nécessaire d’étudier l'effet d’un certain
nombre de parametres du systéme : le nombre de filaments utilisés par frontiere,
le nombre de points pris sur chaque frontiere, et la distance des filaments aux

frontieres.

Pour simplifier cette étude, un systeme de deux milieux plans, nommeés I et II,
de permittivité relative respective 1 et 15, est considéré et éclairé par une onde
plane unitaire de direction de propagation Ox (axe horizontal). La différence de
permittivité induit une réflexion d’ondes a l'interface. La théorie des ondes planes
indique que le coefficient de réflexion d’un tel milieu est R = 22="L et celui de

na+ni
transmission T' = n%—iﬂ’ ou n; = ,/€;, avec ¢; permittivité relative du milieu 7. Dans
le cas présent, R et T valent respectivement 0,59 et 0,41. Il faut donc s’attendre a
obtenir dans le milieu II une onde plane de module 0,41, alors que dans le milieu
I deux ondes vont interférer : I’onde incidente de module 1 et 'onde réfléchie de
module 0,59. Dans le milieu I, il y aura donc apparition d’'un phénomene d’ondes

stationnaires de module maximal 1,59 et de module minimal 0,41. Les plaques sont

tronquées a une longueur de cinq longueurs d’onde dans le vide.

4.1.4.0.1 Nombre de filaments

On fait varier le nombre de filaments pour une longueur constante des plaques et
des frontieres. Conséquemment, c’est la densité de filaments qui varie. Le champ
en sortie est observable a la figure 4.12 en fonction du nombre de filaments par mi-
lieu. Ce parametre influence deux aspects de la construction de notre champ. Tout
d’abord plus le nombre de filaments augmente mieux les conditions frontieres sont

respectées. Pour N = 10 le champ dans le milieu est quasiment nul, la continuité du
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champ n’est donc pas respectée, cet effet disparait a partir de N = 50. Enfin plus le
nombre de filaments est important moins le champ est marqué par des oscillations
verticales mais I’amplitude de ces oscillations ne baisse pas linéairement avec I'aug-
mentation de la densité de filaments. Au dela de 100, un seuil est atteint. Les temps
de calculs s’allongent d’autant plus que le nombre de filaments est important, pour
toute la suite le nombre de filaments est fixé a 75, ce qui permet un bon compromis
entre temps de calculs et oscillations. Si 'on revient a la physique du systeme,
la théorie des ondes planes semble confirmée. Il y a apparition dans le milieu I
d’un phénomene d’ondes stationnaires dii a la superposition des ondes incidentes
et réfléchies. Son maximum est d’environ 1,6 et son minimum est de 0,4. Une ana-
lyse plus précise de la courbe fournit en fait les valeurs d’extréma suivantes : 1,59
et 0,41. C’est en parfaite concordance avec la théorie. En sortie ’onde transmise
est bien plane et de module 0,41. Pour |y| > 2,5), les ondes électromagétiques se
courbent. Cette singularité est expliquée trois paragraphes plus loin dans la section

intitulée ” Effets de bords”.
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(d) Module du champ F avec 100 fila-

ments par frontiere

Fi1G. 4.12 Comparaison de l'effet du nombre de filaments dans la méthode MFCM

4.1.4.0.2 Nombre de points frontiéres

On fait fluctuer maintenant le nombre de points pris a la frontiére pour calculer les

conditions de continuité. Les résultats sont présentés a la figure 4.13. Fort logique-
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ment on s’apergoit qu’en deca d’un certain nombre de points le modele n’est plus
capable de calculer correctement le champ, en dessous de 40 dans notre exemple. Si
le nombre de points est suffisant par contre la condition frontiere est bien calculée.
En revanche il faut signaler un effet d’oscillations selon la direction x qui s’atténue
lentement quand le nombre de points augmente. Au-dela d’un certain nombre de
points le nombre d’oscillations reste constant. De méme que précédemment, pour
un nombre de filaments suffisants il y a une adéquation parfaite entre les simula-
tions et la théorie. Pour des raisons analogues de compromis entre temps de calcul
et phénomenes perturbateurs, le nombre de points frontieres est arrété a 100 pour

toute la suite.
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4.1.4.0.3 Distance des filaments

On s’intéresse maintenant a la distance entre la frontiere et les filaments. Comme
on 'observe a la figure 4.14, plus les filaments sont loin de la frontiere moins les
champs sont bien calculés. Au-dela d’une longueur d’onde de distance, la solu-
tion trouvée devient aberrante. En deca de cette longueur, 'effet majeur est de
diminuer les oscillations du champ dues aux filaments. De plus, il a été constaté
expérimentalement qu’en dessous de 0,2) de distance, les conditions de continuité

a la frontiere n’étaient plus vérifiées.
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(d) Module du champ FE quand la distance

filaments frontiere est de 0,2\

Fi1c. 4.14 Comparaison de l'effet de la distance des filaments a la frontiere dans la

méthode MFCM

L’aspect du champ obtenu resulte donc d’'un compromis entre ces parameétres en

particulier pour les oscillations, I’adéquation aux champs et le temps de calculs.

En effet il faut garder a l'esprit que plus le nombre d’inconnues est élevé plus le



95

temps de calculs est long et ce, quel que soit le parametre concerné. Comme il
a déja été dit, les valeurs de ces coefficients sont fixées aux valeurs suivantes :
nombre de filaments par frontiere 75, nombre de points de calculs & une frontiere
100, distance des filaments a la frontiere 0, 2A. La région de modélisation est de cing
longueurs d’onde. Ces valeurs permettent d’obtenir les champs les plus adéquats

tout en limitant le temps de calcul.

4.1.4.0.4 Effets de bords

Sur tous les graphiques apparaissent des effets de bords provenant de la modélisation
de I’espace sur un ensemble de cing longueurs d’onde mais d’une représentation gra-
phique sur dix. De ce fait les conditions de continuité ne sont pas vérifiées sur les
bords d’ou I'aspect des champs en dehors de la zone z = [—2,5);2,5)]. De plus le
modele étant fini, rien ne compense l'effet des filaments externes. Ce sont eux qui
crééent les oscillations résiduelles du modele. Si on regarde attentivement le modele,
il existe une zone de non-oscillations qui se situe dans l'intervalle x = [—-2X;2)] &
proximité de 'interface, plus on s’écarte de la frontiere et plus cette zone se réduit ;
ay = 0,4\ la zone de non-oscillations se restreint a x = [—1,5;1, 5)]. Ces oscilla-
tions perturbent les mesures et peuvent masquer ’effet d’autres champs diffractés,
par exemple par une tumeur. Elles peuvent s’apparenter a la diffraction produite
par des plaques finies. En se rappellant les dimensions des plaques du modele de
mammographie proposée, épaisseur maximale de 0, 31\, on peut conclure que dans
lazone z = [—1,5); 1, 5]\ le modéle proposé ne crée pas d’oscillations. Cette largeur
maximale ol les oscillations dues aux effets de bords sont négligeables est appelé
zone de confiance. Elle sera particulierement importante lors de la reconstruction

car elle impose les zones utilisables pour les simulations.

Pour résumer, dans cette partie les équations électromagnétiques ont été développées
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dans le cadre de la MFCM pour plusieurs structures, la derniére étant le systeme
de plaques que l'on se propose de tester. L’influence de certains parametres a
été étudié, ce qui nous a permis de choisir leurs valeurs pour optimiser le cal-
cul des champs du systeme. La MFCM n’ayant pas été appliquée directement a des
systemes de plaques, on se propose de vérifier les résultats de simulations par une

autre approche

4.2 Vérification des modeles précédents a partir de la théorie des lignes

de transmission

Pour valider les champs obtenues par la MFCM, la solution analytique, que 'on
devrait obtenir si 'on modélisait notre systeme éclairé par une onde plane, a été
développée a Paide de la théorie des lignes de transmission. Cette théorie prend en
compte en particulier les jeux de réflexion/transmission des ondes qui apparaissent
lorsque 'on considéere un empilement de milieux différents. En effet, tout comme
en optique, la traversée d’une interface par une onde électromagnétique engendre
une onde transmise et une onde réfléchie de méme nature que ’onde incidente.
Dans I'éventualité de l'existence de plusieurs couches, il y a alors apparition de
réflexions-transmissions multiples. Ceci est illustré a la figure 4.15. Il est important
de noter que cette théorie n’est applicable qu’au cas d’une onde incidente plane se

propageant dans des milieux d’épaisseur finie.
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Milien T Milieu I MilieuTT  pMikiew IV Milieu V

Fic. 4.15 Illustrations des ondes réfléchies et transmises dans un milieu multi-

couches

Un systéme a deux milieux est éclairé par une onde plane. Il peut étre remplacé
par le systeme de la figure 4.16. Si le champ sur le plan y = d est supposé connu,
le jeu d’équations 4.48 permet de calculer le champ sur un plan quelconque, par

exemple au plan y = 0.

Plar. y=0
g Plan y=4d
M:lieul, n1.p1
E1H1 .
> Milieul, n1,p1 Mhilisu2, n2,p2
Milieu2, n2,k2 :
E2H2 U TSN
>

Fia. 4.16 Equivalent sous forme de lignes de transmission d’un systéme monoplaque
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E.(y) A B E.(y =d)
H_(y) C D H.(y = d)

I
—~

4.48)

ou dans le cas d’ondes planes se propageant dans les milieux :

Ez(y = d) = EQZ(y = d) = Ep exp _jﬁ2d (449)
E )
H, (y=d)= Hy(y=d) = 77_(;2 exp —jFd (4.50)

et E,(y) et H,(y) sont les champs dans le milieu 1 & Uinterface : E,(y) = E,(y =
0) et H,(y) = Hi,(y = 0). Les termes A, B,C, D de la matrice dépendent de la
distance entre les deux plans considérés (plan y = 0 et plan y = d). Pour deux

plans séparés d’une distance d, ils s’écrivent pour un milieu avec pertes :

A B _ cosh[yd] nsinh[yd] (4.51)
C D %sinh[’yd] cosh[vyd]

ol encore pour un milieu sans pertes, c’est a dire une conductivité o nulle, avec

B = wy/ue :

A B _ ons[ﬁd] Jnsin[3d] (4.52)
C D Lsin[Bd]  cos[Bd]

Cette modélisation permet donc, connaissant le champ de sortie ou d’entrée, de
calculer, dans le cas d’une onde incidente plane, le champ opposé : c’est-a-dire le
champ d’entrée ou de sortie respectivement. Une fois le systéme matriciel calculé
il est possible de vérifier sur plusieurs points situés sur ’axe central Oy les valeurs
du champ calculées par les filaments par rapport a celles données par la ligne de

transmission. Il ne faut pas oublier que si I'on désire calculer le champ dans le
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milieu 1, il faut prendre en compte le systeme matriciel représentant la traversée

de 'onde dans ce milieu.

Le systeme matriciel se généralise trivialement & une succession de plaques. La
solution générale va étre donnée par la multiplication des matrices de chaque milieu
traversé. La figure 4.17 présente le systeme complet modélisé sous forme de lignes

de transmission.

¥

Milieul Milien I MiliewIIT Milien IV Milieu V
|
i
b
V EA,
E1 HI

E2
: H4
>  E3H3

[ N

E5H5

Fia. 4.17 Equivalent sous forme de lignes de transmission du systeme a 3 plaques

Le champ a une distance d de la derniére plaque de verre est lié au champ a
linterface de la premieére plaque de verre par la succession de quatre milieux a

traverser. L’équation matricielle sera donc :

(4.53)

Ezl(y = O) ﬁ Am Bm EZ5(y =€yl € T et d)
H, (y=0) m=2 | Cm Dmn H,5(y = ey +e + ep+d)

oll e, €t e,o sont les épaisseurs des plaques de verre et e; celle du tissu. Les termes de
chaque matrice { A, Bm; Cimy Di } sont définis comme précédemment, les distances

entre les différentes interfaces étant dy = e,1,ds = €;,dy = €9, et ds = d.
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Ainsi, si une onde plane de module un est appliquée en entrée du systéeme. Le champ
de sortie selon le modele des lignes de transmission a un module de 0.8807. Le
module du champ en sortie obtenu avec des filaments (figure 4.18) est sensiblement
dans cette gamme. La vérification peut étre faite plus en détails le long de 'axe
Oy, les champs prédits selon les deux théories y sont égaux. La MFCM assure donc

une bonne modélisation de notre systeme de plaques.

Remargue : les graphiques et les résultats numériques ont tous été réalisés pour
des plaques de verre d’une épaisseur de 3cm soit un demi A pour des raisons de

visibilité graphique.

Remarque : si 'on désire connaitre le champ en amont de la premiere interface, il
suffit de multiplier par I’ensemble de matrices lié au milieu I. Toutefois dans ce cas
la distance entre un plan du milieu I & une abscisse y = h, avec h négatif, et le
plan de l'interface y = 0 doit étre prise négative et non plus positive, car les plans
de références et les plans ou le champ est inconnu ont des positions inversées dans

I'espace.
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FiG. 4.18 Module du champ E obtenu dans tout le domaine dans le cas d’un

éclairage par onde plane

4.3 Application a notre systéme

Il a été montré que la MFCM permettait d’obtenir les champs électromagnétiques
exacts dans des systémes de plaques de grandes tailles. Les parametres de la MFCM
ont aussi pu étre fixés afin d’optimiser le calculs des champs. Dans cette der-
niere section, la MFCM va donc étre appliquée a la structure de tomographe pro-
posé en prenant en compte la présence d’inhomogénéités dans le tissu. Dans une
premiere étape, les modifications des équations et du systéme matriciel diies aux
inhomogénéités seront étudiées. Puis, on abordera rapidement les modifications
a apporter au systéme pour pouvoir étudier les effets d’'une plus grande variété
de champs incidents, les champs incidents ayant été restreints a des ondes planes

jusqu’a présent.
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4.3.1 Modele de base

Toutes les dimensions et caractéristiques sont celles précisées dans le chapitre trois
de ce mémoire. Pour rappel, les plaques de verre sont d’épaisseur 4\/4;\,”—,% =1.5cm et
de permittivité relative 5,5 (base de données du logiciel HFSS), le tissu est épais de
38mm, de permittivité relative 15 (d’aprés (Gabriel et al., 1996a)), une tumeur est
de rayon 3mm et de permittivité relative 55 (d’apres (Gabriel et al., 1996a)). On
rappelle que les graphiques et les résultats numériques ont tous été réalisés pour

des plaques de verre d’une épaisseur de 3cm soit un demi A pour des raisons de

visibilité graphique.

Par soucis de simplification pour une premiere approche, la conductivité est considérée
comme nulle dans les tissus. Par conséquent, les pertes seront négligeables dans
notre modele par rapport au cas réel. La conductivité pourrait étre aussi recons-
truite car elle varie en fonction de I'état du tissu, le contraste de conductivité

atteignant six dans notre cas selon (Gabriel et al., 1996a).

En premier lieu, le milieu III n’est plus considéré comme homogene. Un certain
nombre de défauts, des tumeurs, y sont incorporés. Dans les hypotheses il est
considéré qu’il peut s’agir de cylindres homogenes. Cela va donc rajouter un certain
nombre de filaments modifiant les champs de ce milieu (voir figure 4.19). Toutefois
les deux séries de filaments dues aux frontieres communes avec les milieux II et IV

seront toujours présentes et leurs équations ne seront pas modifiées.

Par contre I'incorporation d’un défaut au milieu III revient & reprendre pour ce
milieu 'exemple du cylindre homogene de la premiere partie de ce chapitre. On se
retrouve avec les mémes équations que précédemment avec le champ dans le milieu
III qui remplace le champ incident que l'on avait alors. La figure 4.20 montre la

modification du remplissage de la matrice A lorsqu’une tumeur est ajoutée. Il y
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a apparition de deux nouveaux blocs de filaments qui interviennent dans le calcul
des champs du milieu VI (la tumeur) et dans le calcul des champs du milieu III.
De plus deux nouvelles lignes correspondant aux conditions frontiéres de 'interface
tissu/tumeur sont apparues. Si une tumeur supplémentaire est encore rajoutée, la
matrice A est modifiée en conséquence, voir la figure 4.21. Les filaments associés
aux tumeurs et modifiant le champ dans le milieu III interviennent bien siir dans

les calculs des champs aux frontieres avec les milieux II et IV.

MiliewnI  MiliewII Milieu II1 Milieu IV Milieu V

[L « Filamentsassociés
s B [ ] BE s
s B ™ T au milieu [
» | ] || LR . .,
s B = -m » Filaments associés
p B = L TN s ey:
o B ", . [T au milieu II
s B [ ™ » am i .,
» ® me 2% e me o Filamentsassociés
. Y ce-
Frontiére | —&—» s = e, s au milieu III
.s || | B |
Fmﬂf-f'?fﬁ L . = = ns Filaments associ és
antfn'e 3—% :—: . I " > am au milieu [V
Ffl'-'n'lfﬁf'-‘f"'l B : n ™ ’ ! :: e Filaments associés
Fmﬂ%ﬁl’zﬁ A m 4_.. . . \' m au milieu V
™ P ™ ] an
™ ™ n T 1 i 1€
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Fi1c. 4.19 Géométrie du systeme avec une tumeur
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FiG. 4.20 Logarithme du module de la matrice des coefficients de Green lors de la

présence d’'une tumeur

F1G. 4.21 Logarithme du module de la matrice des coefficients de Green lors de la

présence de deux tumeurs

Le champ obtenu avec ce modele est le méme que celui de la structure précédente
sans tumeur (figure 4.18). Cependant il a été constaté que des effets de bords
entrainaient I'apparition de faibles oscillations du champ. Pour améliorer les si-
mulations et éviter que le champ diffusé par les tumeurs ne soit perdu dans ces

oscillations, il a été essayé d’introduire des termes correcteurs dans les équations



105

matricielles Y = AI. Y est le vecteur des champs aux conditions frontieres non
engendrés par les sources filamentaires. Dans ce vecteur des champs, la solution
analytique du modele, calculée a partir des résultats obtenus sur les lignes de trans-
mission, a été ajoutée en guise de termes correcteurs. Le calcul de cette solution

analytique est brievement expliqué ci-dessous.

Toutefois cette amélioration ne s’est pas avérée concluante. Par contre, elle a permis
de s’apercevoir que le champ diffusé par les tumeurs n’était pas caché par les

oscillations du champ. La MFCM modélise de fagon efficace notre systeme.

Les réflexions multiples conservent la structure de ’onde incidente. Si une onde
plane est incidente, il y aura dans les différents milieux deux ondes planes se pro-
pageant suivant les directions +y et —y; a Pexception du milieu 5 ol il n’y a pas
d’onde réfléchie car ce milieu n’est pas borné. Ces deux ondes planes de directions

opposées engendrent les ondes stationnaires observables dans les différents milieux.

Dans le milieu I 'onde théorique s’y propageant est notée de la fagon suivante :

E..(y) = aiexp(—jBfiy)+biexp (+ity) (4.54)

b
H.(y) = %exp(—jﬁly)—n—iexp(ﬂmy) (4.55)

Pour ce milieu, 'onde de propagation suivant la direction +y correspond au champ

incident. Pour le milieu II on aura :

E.»(y) = agexp(—jfay) + byexp (+jbay) (4.56)

b
Hoo(y) = %exp(—jﬁzy)—n—zexp(ﬂﬁgy) (4.57)
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au milieu 111 :

E.s(y) = asexp(—ijfs(y — evl)) + bsexp (+jBy — evl)) (4.58)

Hu(y) = Zexp(—jfaly—evl)) — Zexp(+isly —evl))  (4.59)
73 N3

au milieu IV :

E.i(y) = asexp(—jBs(y —evl —et)) +byexp (+jBy — evl —et)) (4.60)

H_(y) = %exp (—7Bs(y — evl —et)) — %exp (+704(y — evl — et))4.61)

Pour le milieu V cela se résume a :

E s(y) = asexp(—j0s(y —evl — et — ev2)) (4.62)

H.s(y) = %exp (—jBs(y — evl — et — ev2)) (4.63)

En connaissant les valeurs du champ en plusieurs points d’'un méme milieu le
systeme d’équations obtenu est soluble et il permet d’obtenir les différents coef-

ficients des ondes stationnaires.

En incorporant la solution dans notre milieu, les filaments ne jouent plus alors que
le role de correcteur entre le champ théorique et le champ réel. Sans tumeur on
devrait obtenir une contribution quasiment nulle des filaments lors de la résolution.
La contribution des filaments au champ FE est tracée a la figure 4.22, I'échelle des
valeurs du champ créé par les filaments se situe dans un ordre de 10715, Le champ
E du systeme est usuellement compris entre 0.6 et 1.6. La contribution filamentaire
peut donc étre considérée comme nulle. L’incorporation de la solution analytique
modifie bien le role des filaments : ils ne servent plus qu’a calculer le champ diffusé

par les tumeurs dans le tissu.
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Si une tumeur est ajoutée au centre de la zone de modélisation, le champ est com-
paré avec le champ créé par une tumeur avec le modele précédent (pas de solution
analytique) (voir figure 4.23). On parvient a la conclusion que les ondulations du
champ ne sont pas atténuées malgré 'incorporation de la solution analytique. Le
champ en sortie du systéme, la couche d’air a droite de la figure, présente au-
tant d’ondulations de méme amplitude dans les deux cas. La différence principale
vient de 'amélioration légere de la zone de confiance. En effet dans le cas sans
solution analytique il y a présence aux bords des plaques modélisées, X = —2.5 et
X = 2.5, de pics de signaux qui lorsqu’on progresse le long de I’axe Oy s’élargissent
et viennent perturber le champ. La zone de confiance n’est pas constante le long
de 'axe Oy. Dans le cas avec solution analytique cette perturbation n’intervient
pas et la zone de confiance reste constante le long de I'axe Oy. Toutefois les valeurs
du champ sont prises proches de la derniére interface, cette perturbation n’affecte
donc pas énormément nos mesures. Ceci est confirmé par le champ diffusé par la
tumeur en sortie du systéme : les courbes obtenues avec les deux modeles étant

identiques.

La stabilité numérique de la solution n’est pas non plus améliorée par cette modifi-
cation. Si un bruit uniforme de RSB 10 est ajouté au vecteur Y, le champ en sortie
du systeme est plus détérioré dans le cas avec solution analytique, figure 4.24 que
dans le cas sans solution analytique, figure 4.25. Il y a apparition dans la forme
générale de la contribution au champ d’une tumeur, de deux pics qui n’étaient pas
présents avant. De plus ces pics atteignent une valeur maximale de 0,16 soit 133%
du maximum de la contribution au champ d’une tumeur lorsque le bruit est nul. Au
contraire, la courbe obtenue dans le cas sans solution analytique reste tres proche

de celle de la simulation sans bruit : seule une légere déformation est visible.

Bien que ’'ajout de la solution analytique améliore légerement la zone de confiance

du systeme, il n’y a aucune amélioration sur le phénomene d’oscillations. Ce dernier
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ne perturbant pas les champs diffusés par les tumeurs, I'utilisation de cette variante
n’est pas justifiée dans notre cas. D’autant plus que les valeurs du champ sont prises
proches des interfaces, 1a ou la zone de confiance est identique pour les deux cas. En
outre, 'utilisation d’une solution analytique implique de la recalculer pour toute
modification du systéme en particulier pour des sources différentes. Or il n’est pas
possible de le faire simplement pour des ondes non planes ce qui réduit la flexibilité

de modélisation. Le modele sans solution analytique sera finalement retenu.

Fia. 4.22 Contribution des filaments au champ E
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Fic. 4.24 Module du champ E créé par une tumeur en sortie dans le cas avec

solution analytique et du bruit
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Fic. 4.25 Module du champ FE créé par une tumeur en sortie dans le cas sans

solution analytique et du bruit

4.3.2 Elargissement du modele proposé a différents types de sources

Dans cette derniere partie, on regarde les modifications a apporter aux équations

st I'on veut améliorer la flexibilité de modélisation pour différentes sources et

fréquences.
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Afin de jouer avec un éclairage différent du tissu, il est primordial de pouvoir
essayer différentes sources ou longueurs d’ondes. Dans le cas d’une longueur d’onde
distincte, notre modele s’adapte trivialement. Si 'on désire changer 'éclairage, il
faut prendre en compte de nouveaux champs incidents. Il suffit dans les équations
présentées de changer la valeur des champs incidents a la frontiere par ceux, d’une
autre source, en faisant attention a l'apparition possible pour le vecteur H d’une

composante selon 'axe Oy, H n’est alors plus colinéaire a 'axe Ozx.

Cette modification a été accomplie pour une source filamentaire. Tout d’abord
placée tres loin de la frontiére (plusieurs dizaines de longueur d’onde) elle réalise
une approximation d’onde plane, le champ simulé est comparable avec les résultats
obtenus au cours de ce chapitre. La figure 4.26 montre l'onde obtenue dans ce
cas, le champ présente les mémes ventres et noeuds que précédemment, les valeurs
des maxima et minima dans les différents milieux sont d’amplitudes égales et aux
meémes positions. Il s’agit bien du méme champ que celui obtenu avec un éclairage
par une onde plane. La source est ensuite rapprochée progressivement jusqu’a une
distance de 0,1\ (figure 4.27). Le schéma d’interférences du champ dans les mi-
lieux est du méme type que celui obtenu avec une onde plane : présence d’ondes
stationnaires mais d’amplitude légerement plus faible. Comme attendu, ce schéma
d’interférences n’occupe plus la totalité du modele car la source est plus localisée

et n’éclaire qu'une partie des plaques.

Grace au principe de superposition il est désormais envisageable de construire un
éclairage a partir d’autant de sources filamentaires que désiré. Dans le modele final
cette représentation sera conservée car elle permet une plus grande flexibilité de

modélisation.
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FiGc. 4.26 Module du champ E obtenu dans tout le domaine dans le cas d’une

source filamentaire située loin des plans

YA

FiG. 4.27 Module du champ FE obtenu dans tout le domaine dans le cas d’une

source filamentaire située a % de la structure
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4.4 Conclusion

Au cours de ce chapitre, le modele qui utilisé pour les simulations a été étudié
en détails. Le modele qui sera finalement retenu est celui sans solution analytique
avec source filamentaire. Les différents parametres de cette méthode ont été fixés
au cours de ce chapitre. Dans le prochain chapitre sera exposée la théorie de la
reconstruction liée a ce projet. On résumera brievement les différents concepts
utilisés, et les choix et les techniques de reconstruction envisagés seront justifiés et

développés dans le cadre de notre structure.
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CHAPITRE 5

RECONSTRUCTION TOMOGRAPHIQUE

A partir de la connaissance des propriétés électromagnétiques d’un corps, il est
aisé de prédire son comportement dans un milieu éclairé grace, par exemple, aux
équations développées dans le chapitre précédent. Dans ce chapitre on s’intéresse
aux techniques de résolution du probléme inverse. Comme il a déja été énoncé,
les méthodes de reconstruction envisagées different des techniques classiques de la
TMO. En particulier, la géométrie du systeme permet de linéariser le probleme avec
une bonne approximation. Le critére est donc largement simplifié. Une simplifica-
tion supplémentaire peut étre mise en oeuvre si le systéme est supposé invariant.
Malgré ces simplifications la résolution du probleme inverse ne peut se faire sans
régularisation. Le terme de pénalisation envisagé se démarque des techniques clas-
siques et conduit a un critere uniquement convexe. Dans un premier temps les
modeles de formation des données utilisés dans le cadre de la reconstruction seront

exposés. Puis la pénalisation et 'algorithme mis en oeuvre seront développés.

5.1 Modeéle de construction des données

On explicite dans une premiere partie, le modele construit sous ’hypotheése de
linéarité, puis le modele élaboré sous hypothese de linéarité et d’invariance. On

rappelle que le systeme modélisé est bidimensionnel (voir figure 5.1).
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F1G. 5.1 Maillage du systeme

5.1.1 Modele de formation des mesures sous hypothése linéaire

On désire se ramener a une forme y = Hx. Le systéme étant linéaire, le champ de
sortie est la somme des perturbations de champ de chacune des tumeurs présentes
dans le tissu. La réponse impulsionnelle (RI) d’une tumeur est le champ diffusé
par celle-ci en sortie du systeme. Dans ce modele, les RI sont supposées connues
pour chaque emplacement possible de tumeurs et pour chacune des configurations
d’éclairage du systeme étudiée. Ceci impose d’avoir une étape de calibration de I'ap-
pareil plutdt longue. Une illustration de ce modele est visible a la figure 5.2. Les
équations seront exprimées par la suite pour une configuration d’éclairage donnée.
Si le vecteur de données résultent d’une série de mesures pour plusieurs configu-
rations d’éclairage, il suffit de concaténer les matrices obtenues pour chacune des

configurations avant de faire la régularisation.
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Formellement, si 'on pose N le nombre de tumeurs dans le milieu on a :

N
Etotal = ZEn (51)
n=1

ou E,, est la perturbation de champ créée par la tumeur n, F,y, est évidemment

le champ total en sortie.

&Z

F1G. 5.2 Modele de formation des mesures, méthode 1

La matrice H se forme alors aisément pour une configuration d’éclairage donnée,
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on a :

Ell E21 Ele
E12 E22 ENm2
E E E
H = 13 23 N3 (52)
R E].N]u EQNIM ENmNM B

N,, est le nombre de points de mesures, Vs est le nombre de points de discrétisation
du tissu : Nps = N, X N; ou N; le nombre de couches de discrétisation dans le tissu,
et N, est le nombre de points de discrétisation par couche. E;; est le champ en sortie
du systéeme au point £ pour une tumeur a la position ¢ dans le tissu. L’équation
matricielle est alors y = Ha, avec y vecteur des données, & vecteur a estimer,

c’est-a-dire le vecteur de permittivité du tissu.

5.1.2 Modele de formation des mesures sous hypotheéses linéaire et in-

variant par translation

Pour ce modele, le systeme est supposé linéaire et invariant par translation suivant
I’axe Ozx. Pour toute notation non spécifiée, il faut se référer a la premiere méthode.
Par invariance par translation suivant 'axe Ox, on entend que les RI des tumeurs
situées a une profondeur constante (axe QOy), c’est-a-dire sur une méme couche (une
couche est un ensemble de points paralleles a 'axe Ox), sont seulement translatées
les unes par rapport aux autres. Autrement dit chaque couche possede une RI

caractéristique.

Pour obtenir la reconstitution d’un milieu inconnu, on procéde en deux étapes : une

premiere pour estimer les RI en connaissant une distribution de permittivité et une
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autre pour la reconstruction a proprement parler d’une distribution quelconque de

permittivité.

On appelle y 'ensemble des mesures que ’on a en sortie. i est la variable d’espace
dirigeant la direction horizontale (c’est-a-dire colinéaire a Ozx), k est celle dirigeant
la profondeur. La sortie est la somme des réponses des différentes couches du milieu
étudié (voir figure 5.3).

y(@) = ) u(d) (5.3)

M=

N; est le nombre de couches du milieu, y,(¢) est la réponse au point ¢ de la couche

k.

Par hypothese, y, peut étre écrit comme un produit de convolution entre la dis-
tribution de permittivité de la couche k et la RI hj caractérisant la réponse du
milieu pour la couche k. N,, est le nombre de points de mesures, N, est le nombre

de points de discrétisation par couche du milieu a reconstruire.

yelio) = > ha(i)2(io —i.k) (5.4)
= th(io—i)w(z’,k) (5.5)

ou x(i, k) est la matrice représentant la distribution de permittivité du milieu. Des

deux équations précédentes il découle naturellement la relation entre y et x :

y(io) = hi(to — i)(i, k) (5.6)

=1

I
ERANE:
1J=101=

hi(9)@(io — i, k) (5.7)

x>
il
-
«
Il

1
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Fic. 5.3 Modele de formation des mesures, méthode 2

Le probléme inverse pour ce modele se faisant en deux étapes distinctes d’estima-
tion, nous auront besoins de deux équations matricielles : une pour I'estimation des

RI, l'autre pour 'estimation d’un milieu inconnu.

Pour le probleme d’estimation des RI, il suffit de réécrire directement 1’équation

(5.7) sous forme matricielle. Il vient :

avec

X = [ X X» . Xy, | (5.9)



Ce qui s’écrit en développant :

= [Xl Xo ... Xy,

i

On chaque X est défini comme suit :

CL'k(Nh)
a:k(Nh + 1)
X, =

zp (N — 1) x(1)
ﬂ'}k(Nh) :Bk(2)
zy(Nz — NR)

h,

(

(
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5.10)

5.11)

Il est intéressant pour des développements futurs de noter la structure particuliere

de la matrice X qui est une matrice de Toeplitz, et par conséquent la structure

bloc-Toeplitz de X . Cette forme particuliere se préte entre autres a certaines hy-

potheses de circularité permettant d’améliorer 'estimation ou le temps de calcul.

Par commutativité du produit de convolution, la forme matricielle pour la recons-

truction d’une distribution de permittivité est : y = Hx, avec y vecteur des

données, x vecteur de la distribution de permittivité, H = [H; Ho;...; Hy,] et

[ he(N2) Ri(Na— 1)
0 A
H, —
|0

he(1) 0
hi(2) hy(1)

hy(Ny)

h(1)

5.12)
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soit en généralisant a ’ensemble des couches :

y(Nm) IN;

Comme dans l'estimation des RI la structure de la matrice Hy est de Toeplitz et

H est bloc-Toeplitz.

Les équations matricielles viennent d’étre développées. Pour la mise en forme du
critere de régularisation et sa minimisation, nous aurons besoins de connaitre seule-
ment la forme générale de ces équations, c’est-a-dire y = X h pour ’estimation des
RI dans le deuxieme modele et y = Hx pour I'estimation de la permittivité, valable

pour les deux modeles.

5.2 Régularisation des problémes inverses

Dans cette partie, on développe les outils de régularisation utilisés. Cette section
est séparée en deux partie. La premiere explicite la régularisation effectuée sur le
probleme d’estimation des RI du deuxieme modele. Il est abordé en premier car il
s’agit du probleme le plus simple et le plus classique. Dans une deuxiéme partie,
I’estimation de la distribution de permittivité est étudiée. Ce probleme d’estimation
se traite de la méme facon pour les deux modeles car la seule différence entre les
deux approches est la forme explicite de la matrice H, ce qui, dans notre cas,
n’apporte aucun changement au critere de pénalisation étudié. Ce critére nécessite

un algorithme spécifique qui sera développé dans une troisieme partie.
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5.2.1 Estimation des RI

La pénalisation sera faite a partir d’'un modele de différences premieres pour favo-
riser une certaine continuité des RI sur les axes {Oz,i} et {Oy, k}, ou (i, k) sont
les indices associés a ces deux directions. Une approche des moindres carrés est

utilisée (régularisation de Tikonov). Le critére & minimiser est donc quadratique.

Les mémes notations que précédemment sont utilisées. Le critére a minimiser est :

J(hiy) = lly— Xh|]*+ A <th|2 +> Vm||D(m)h||2> (5.14)

m=1

2
= (y— Xh)(y—Xh)+ )\ (hth +) umht(D<m>)tD(m>h>(5.15)
m=1
ou le terme 1p]|h||?, dit terme de rappel a zéro, assure que le critere soit défini
positif. Les coefficients {v,,,mu € 1,2}, permettent de moduler la pénalisation ap-
pliquée suivant les différentes directions, ici les axes Ox et Oy. X est le parameétre
de régularisation qui gouverne I'importance relative entre le terme de données et

celui de I'information a priori.

D™ sont les opérateurs matriciels de différences premieres associés a chacune des
directions 7 et k. Si on note k l'indice de la couche considérée, h; le vecteur de la
RI de la k™™ couche, i I'indice de position dans cette RI, et R, et R, les supports
associés, ils sont définis de la fagon suivante pour une couche donnée :

= hi(i+1) — hali) (i, k) € Ry (5.16)

ik

oo

[D@)h] =Rl —ha(i) (k) € Ry (5.17)



123

ou encore matriciellement :

1 -1 0 0
DY =101 -10 ..0 (5.18)
-1 0 .. 0 10 0
@ 0 -1 0 .. 010 ..0
DY = (5.19)
0 0 -1 0 0

DY et D@ sont les concaténations des matrices de différences premieres de cha-
cune des couches. D) est de taille N;(Np—1) X N;Ny, et D®. (N; — 1) N, x N;Np.
Le critere utilisé pour les RI étant défini il reste maintenant a en calculer 'estimé

h. 1l est classiquement défini par la relation suivante :

h = arg m’iln(J(h; v)) (5.20)
soit en développant :
) 2
h=(X'X+A) vmD™ D) Xy (5.21)
m=0

Dans ce probléme, le nombre de points reste faible, I'inversion de la matrice du
critere ne pose aucun probleme de temps de calcul ou de mémoire. Le critére étant
quadratique, si le probléeme avait été plus gourmand en ressources, un algorithme

récursif classique, type Newton par exemple, aurait suffi pour I'estimation.
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5.2.2 Régularisation du probleme de reconstruction

Les images que l'on désire obtenir sont des images 2D présentant des zones ho-
mogenes larges : tissu sain et zones tumorales et dont les frontieres sont franches.
Le contraste de permittivité entre une zone tumorale et une zone saine est de ’ordre
de trois. Il a donc été choisi d’utiliser une reconstruction basée sur des fonctions
LyLy, qui présentent un bon compromis entre colt de calcul et préservation de
frontieres franches. Un modele de différences premieres permet de mesurer ’ho-
mogénéité de 'image. La régularisation est donc mise en oeuvre avec une approche
de fonctions d’énergie locale. Le critére est convexe mais non quadratique, 1'utili-
sation d’un algorithme itératif de minimisation locale s’impose. Il a été vu dans la
revue de littérature 'existence de deux algorithmes classiques qui présentent des
bons compromis entre vitesse de convergence et complexité numérique : algorithmes
de Geman& Yang (Geman and Yang, 1995), noté GY, et de Geman&Reynolds (Ge-
man and Reynolds, 1992), GR. Etant en 2D, l'algorithme GY présente le plus
souvent le meilleur compromis entre vitesse de convergence et volume de calcul,
ce fut donc notre choix. Il sera présenté dans la prochaine partie. La fidélité aux

données est mesurée simplement par la distance euclidienne.

L’image a reconstruire est 2D, le modele de différences premieres utilisé pour la
pénalisation s’applique donc sur les deux axes {Oz,i} et {Oy, k}. i, k sont les
indices associés a ces deux directions. G, est I’ensemble des paires de composantes
voisines de type m = avec : {m = 1 direction ¢, m = 2 direction k} et {g.,c € G}

la différence entre composantes de la paire d’indice c.

Le critére & minimiser se met sous la forme :

J(z,y) = |ly — Hel||* + A (yo@(m) +D vm ) ‘P(gg)) (5.22)

ceGm
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Les termes A, vy,, m € {0, 1,2} jouent les mémes roles que précédemment. La fonc-

tion @, représentée a la figure 5.4, est définie par.
S(u) = Vé2+u? (5.23)

et pour un vecteur :

O(x) = /2 +a2 (5.24)

0 est un parametre d’échelle qui régle la transition entre les comportements qua-

dratiques L, et linéaire L; de la fonction .

55

Fi1G. 5.4 Fonction ®

Pour simplifier la manipulation du critére J(x,y) on peut le réécrire sous forme

matricielle. Le critere se simplifie comme suivant :

J(z;y) ly — Ha||* + X [ vo®(@) + > vm > S(D™alix) | (5.25)

(i,k)ERm

= |ly— Hez|*+ ) <V0<I>(w) + Z l/mfI)(D(m):c)) (5.26)
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En notant Uopérateur identité D© tel que [D(O):c]i,k = x;; pour tout (i,k) on

peut écrire le critere sous la forme compacte :

J(x;y) = |ly— Hz|* + A (Z qu)(D(m)m)) (5.27)

m=0

ce qui peut encore s’écrire en exprimant les carrés des normes sous forme de produits

scalaires :

J(z;y) = (y—Hz)'(y— Hzx)+ )\ (Z l/mfb(D(m)m)> (5.28)

m=0
L’estimé & de la distribution de permittivité est définie par la relation suivante :

T = arg mai:n(J(:B;y)) (5.29)

Le critere est non quadratique mais convexe. Il n’y a donc pas de solution formelle
de l'estimé. Comme il a été dit, cela impose 'utilisation d’un algorithme spécifique

exposé ci-dessous. Avant d’aborder cet algorithme la notation va étre allégée :
J(xy) = |ly— He|® +AM(x) (5.30)
ou M(x) est le terme de pénalisation.

M(z) = ) vm®(D"™x)) (5.31)
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5.2.3 Algorithme de minimisation d’un critere L,

On considere un probleme de minimisation classique du type y = Hx. Le critere
envisagé est :

J(z,y) = |ly — Hz|]* + \M (=) (5.32)

En choisissant une fonction de pénalisation convexe, le critere reste convexe. La
minimisation ne pose donc aucun probleme théorique : le critere J(x,y) admet un
unique minimum qui est la solution recherchée. Mais dans le cas ot M (&) n’est pas
une fonction quadratique il n’existe pas de solution explicite a la minimisation du

critere J(z, y).

Le principe général des algorithmes de type GY ou GR consiste a remplacer le
critere J(x,y) par un critere augmenté K(z,y,l) = ||y — Hz||? + AN(z,1) plus
simple a minimiser grace a l'introduction d’un ensemble de variables auxiliaires .

Le nouveau critere se met sous la forme :
K(z,y,1) = ||y — Hz||* + AN(z,1) (5.33)
ol N(x;1) est construit partir de M(x) par :
M(z) = mlin N(z,1) (5.34)
Les criteres J(x,y) et K(x,y,l) sont donc équivalents dans le sens ot :

T = arg mai:n J(x,y) = arg mi;l K(z,y,1) (5.35)
Pour faciliter la minimisation on choisit N(x,1) de tel sorte que :
— pour I fixé, N(x,1) est une fonction quadratique de & minimisable explicitement

(ce qui explique 'appellation semi-quadratique)
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— pour z fixé, la valeur de I qui minimise la fonction N(x,1) admet une forme tres
explicite et tres simple a calculer.

L’élément clef de ces algorithmes repose sur la construction d'un N(«,1) qui res-

pecte 'ensemble des conditions énumérées. Les familles d’algorithmes GY et GR

sont basées sur les notions de conjugaison convexe et de transformée de Legendre.

Définition : si I'on considere une fonction f définie sur R, on appelle transformée

de Legendre de f la fonction f* définie par :

f(1) = sup(ul — f(u)) (5.36)

u€eR

f* est convexe et désignée sous le terme de conjuguée convexe de f. Si f est aussi

convexe alors (f*)* = f et le couple (f, f*) est appelé paire de Legendre.

Un critere augmenté de type GY ou GR définit une fonction auxiliaire f(x)
convexe a partir de M(x), puis introduit sa fonction convexe conjuguée f3,(l). Le
couple (far, fi;) forme une paire de Legendre. En jouant avec la définition de f;; et
avec 1'équation (fi;)* = fu, la forme exacte du critére augmenté est établie ainsi
que Uexpression analytique de la valeur de I qui minimise K(x,y,l) & « fixé. Une
fois cette fonction définie, comme énoncé précédemment, le critere est minimisé

itérativement ; les deux opérations suivantes sont itérées :

— mise a jour de la valeur de & par minimisation du critere par rapport a = a l
fixé.

— mise & jour de la valeur de I par minimisation du critére par rapport al a x fixé.

Cette procédure est répétée jusqu’a ce que l'on atteigne la validation d’un critere

d’arrét. Les algorithmes GY et GR different par le choix de la fonction fis(z).
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— Dans le cas GY, la fonction fjs est définie par :

Fru(w) = fou) = u?/2 — ¢(u) (5.37)

ou ¢(u) est la fonction de pénalisation choisie. fj; doit étre convexe pour qu’on
puisse utiliser les paires de Legendre.

— Dans le cas GR, f)s est définie par :

Vu<0,  fu(u) =400 (5.38)
Vu>0,  fu(u)=—-¢(Vu) (5.39)

la fonction ¢ doit vérifier les propriétés suivantes :

— ¢ est paire.

~ ¢(/-) est strictement concave sur R.

— ¢ est continue en 0 et continiment dérivable sur R \ {0}.

Sous ces conditions, fj; est convexe et on continue en introduisant la paire de

Legendre.

Dans notre cas on a préféré 'utilisation de GY car par expérience il donne de

meilleures résultats, une fonction f,(u) est définie comme :

fo(u) = u?/2 — ¢(u) (5.40)

avec ¢(u) = \/Zl +u?). f, est une fonction convexe et le couple ( fo f;hi) une paire

de Legendre. On pose alors () = f£(I) —1?/2. Par définition la relation (f*)* = f
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peut s’écrire :

folu) = Sllelﬂgul — fo () (5.41)
u?/2 — p(u) = sup ul — (1) —17/2 (5.42)
$(u) = inf(u—1)°/2+9(0) (5.43)

Attention on vient d’utiliser la fonction ¢(u) = V1 + u?, or le critere s’écrit avec
la fonction ®(u) = /62 + u?. 1l faut prendre ceci en compte dans les équations. Il

est évident que ®(u) = d¢(%). L'expression du critere devient :

2
. 1, D™ m m
J(@.y) = |ly—He|[*+A5inf { Y v D (§<[ ; m}i,k—lﬁ,x)uwa;k’))

m=0 (i,k)ESm

Ceci conduit a la forme du critére augmenté :

2
1, D™ m m
Koy(@,y,0) = |ly— Hz|P + A6 Y vm D (5([Tw]i,k — 17 + w(lz(',k))>

m=0 (i,k)ESm

Comme énoncé précédemment le critére est minimisé itérativement par rapport a
l, & x fixé, puis par rapport & x, a l fixé. Dans le premier cas on s’apercoit que le
probleme est séparable par rapport a chacune des variables élémentaires lg”z) s elles
apparaissent chacune dans un et un seul terme de la somme du second membre
du critere augmenté, équation 5.45. En dérivant et en revenant a la définition de
1,0n obtient une forme explicite des valeurs de lgj}:) qui minimisent Kgy (2, y,1) a
x fixé.

D™ ~ pm

le=0= lE,’Z) = [Tl"]z‘,k —¢ ([T

0Kay
6l

T)ik) (5.46)

Dans le deuxiéme cas on observe que le critere augmenté, Koy (x, y,1) est une forme

quadratique en @x. L’'annulation du gradient de cette derniere permet d’obtenir
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I’expression explicite de la valeur & de & qui minimise le critére pour I fixé.

—1
A & D™ pm™ pY) D)
A t t t ty(m)
&= (HH+—2 m§:0ym(——5 ) —— H'y + = E_:”'"(_—a )il

ol ™ est le vecteur formé des composantes des variables auxiliaires {lETZ); (i,k) €
Sm}. L’algorithme de Geman& Yang consiste donc sous sa forme la plus simple &
itérer les deux opérations suivantes :

— mise a jour de la valeur de x selon I’équation 5.47.

— mise a jour de la valeur de I selon I’équation 5.46.

Cette procédure est répétée jusqu'a ce que 'on atteigne un criteére d’arrét. Dans
notre cas, il a été décidé d’interrompre les itérations aprés un nombre fini N. Afin
d’alléger les calculs effectués a chaque itération on peut remarquer que les calculs
les plus lourds se produisent lors de l'inversion de matrice requise pour la mise a
jour de x. Cependant cette matrice est indépendante des valeurs de mise a jour
de z et . Le calcul et 'inversion de cette matrice peut étre réalisés une fois pour
toute et le résultat stocké afin de I'utiliser au cours des itérations. Cette approche

est aussi valable pour le calcul de H'y.

5.3 Conclusion

Dans ce chapitre les techniques que 1'on va utiliser pour imager la distribution de
permittivité ont été exposées et leurs choix justifiés. Toutes les deux reposent sur la
linéarité du systeme, 'invariance par translation est spécifique a la deuxieme. Dans
le chapitre suivant la validité de ces hypotheses sera étudiée ainsi que I'influence des
différents parametres de régularisation. Puis le coeur du sujet sera abordé plusieurs
configurations possibles du systeme seront testées afin de déterminer les meilleurs

manieres de reconstruire une distribution de permittivité.
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CHAPITRE 6

RESULTATS OBTENUS SUR PLUSIEURS CONFIGURATIONS ET
SOLUTION RETENUE

On rappelle que les objectifs de ce projet sont de déterminer les meilleurs protocoles
possibles pour la conception d’'un mammographe a micro-ondes. On espére trouver
un compromis entre confort lors de 'examen, le nombre de mesures a considérer, la
pénétration des ondes dans le tissu, et la précision de la détection et résolution du
systeme. Dans les chapitres précédents, on a présenté les moyens mathématiques
pour modéliser le systeme et pour reconstruire la distribution de permittivité du
tissu. Nous allons maintenant utiliser ces outils théoriques pour tester plusieurs
configurations, afin de déterminer la meilleure possible. Dans un premier temps,
les hypotheses des modeles de reconstruction seront validées par le simulateur mis
au point dans le chapitre quatre. Puis on procedera a une analyse des différents
choix d’éclairage possible, qui nous conduira a la sélection d’un ensemble de confi-
gurations possibles a utiliser pour la reconstruction d’une distribution de permit-
tivité électrique. Dans une troisieme partie, l'influence des hyperparametres de la
régularisation sera étudiée et leurs valeurs seront fixées. Finalement, des résultats
de reconstruction obtenus avec plusieurs configurations d’éclairage seront présentés.
Ils permettront de dégager une stratégie d’éclairage optimale pour reconstruire une

distribution de permittivité.

Remarque : rappelons les caractéristiques du systeme étudié. Deux plaques de verre

Ao

1o— = 1,5cm, ol Ag est la longueur d’onde dans le vide a 2,45GHz,

d’épaisseur
encadrent un tissu de 38mm d’épaisseur. Le verre est de permittivité relative 5,5,

celle du tissu de 15, les sources émettent dans ’air de permittivité relative 1. Les tu-



133

meurs sont de permittivité relative 55. Le pas de discrétisation du milieu modélisant
le sein est uniforme dans les deux directions et de 6mm. Le tissu discrétisé est com-
posé de six couches, auxquelles on fera référence par la suite en les numérotant
de un a six en partant de la couche la plus proche de la source produisant ’onde
incidente. Les coordonnées des frontieres entre les différentes plaques selon I'axe Oy

sont énumérées dans le tableau ci-dessous (6) pour les deux fréquences utilisées.

TAB. 6.1 Tableau des coordonnées des frontieres selon Oy

Frontiéres 2,45GHz | 900MHz
1 :Air-Verre 0 0
2 :Verre-Tissu 0.11 0.04
3 :Tissu-Verre 0.42 0.15
4 :Verre-Air 0.52 0.19

6.1 Validation des hypothéses de reconstruction

Les modeles de reconstruction reposent sur deux hypotheses : la linéarité des
champs diffusés par les tumeurs et 'invariance par translation des champs diffusés
par des tumeurs situées a une profondeur constante. Avant d’étudier les capacités
de reconstruction du systeéme, la validité de ces hypotheses va étre vérifiée sur le si-
mulateur mis au point dans le chapitre quatre. Cette vérification est indépendante
de la fréquence ainsi que de la source utilisée. On opérera a une fréquence de

2,45GHz et un éclairage par une onde plane.
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6.1.1 Linéarité du systeme

Dans cette sous-partie, on vérifie la linéairité du systéme vis & vis des réponses des
tumeurs. Le champ en sortie du systeme d’une combinaison linéaire quelconque de
tumeurs doit étre égal a la combinaison linéaire des champs des tumeurs. Les simu-
lations sont présentées a la figure 6.1. Pour chaque simulation, les champs obtenus
avec toutes les tumeurs impliquées ont été simulés puis comparés a la somme des
champs des tumeurs impliquées. Le cas critique réside lorsque des tumeurs sont
proches les unes des autres. L’erreur de linéarité est d’environ 30% pour deux tu-
meurs cote a cote, elle est alors maximale. Si les tumeurs sont déplacées de 6mm,
elle tombe & 15% puis devient négligeable au dela. Cette différence peut s’expliquer
par l'intéraction existante entre deux tumeurs proches. Cette intéraction modifie
leurs champs diffusés. Ces simulations prouvent que la linéarité du systéme est

partielle mais suffisante pour 'application de nos méthodes de reconstruction.
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(a) Sortie du systeéme, 2 tu-
meurs simulées en position 51
et 52 en rouge, 2 tumeurs

sommées en bleu bleu

{(c) Sortie du systéme, 2 tu-
meurs simulées en position 51

et 56. 2 tumeurs sommeées en

bleu

F1G. 6.1 Test de la linéarité du systeme

6.1.2 Invariance par translation
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(b) Sortie du systéme, 2 tu-
meurs simulées en position 51

et 54. 2 tumeurs sommeées en
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Il s’agit maintenant de valider la deuxiéme hypotheése des modeles de reconstruc-

tion : l'invariance par translation de la réponse impulsionnelle (RI) d’une couche
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donnée du tissu. Si les RI de chaque couche étaient parfaitement invariantes par
translation, alors lors de la translation d’une tumeur le long d'une des couches le
maximum de sa réponse devrait lui aussi se translater. Dans le modele qui nous
intéresse, une déformation de la réponse aux bords est tolérable a cause de la fini-

tude de la modélisation.

Le déplacement du maximum des RI de chacune des couches du systeme a été
tracé a la figure 6.2. On observe que, pour les couches {2,3,4,5}, le déplacement
du maximum des RI suit approximativement le déplacement de la tumeur : dans
un cas idéal on devrait obtenir une droite. Les erreurs peuvent étre attribuées a
la déformation graduelle des RI, qui sont composées de plusieurs lobes : le lobe
principal peut étre dominé par I'un des lobes secondaires. Pour les couches 1 et 6
les résultats sont peu convaincants : I’hypothese d’invariance par translation n’est
absolument pas vérifiée. Pour mieux comprendre ce qui se passe dans ces deux
couches, leurs RI ont été tracées en plusieurs points a la figure 6.3. En fonction de
la position, une déformation importante de la RI se manifeste, ce qui explique le

caractere aléatoire des courbes obtenues précédemment.
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Fic. 6.2 Test d’invariance par translation des Rl : position du maximum de la RI

selon la position de la tumeur dans la couche, les unités des abscisses et ordonnées

sont les indices de position selon x
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(a) Couche 1, -1 (b) Couche 6, -1 (c) Couche 1, 0
J ; iy 'yf‘ v
(d) Couche 6, 0 (e) Couche 1, +1 (f) Couche 6, +1

F1c. 6.3 RI des couches 1 et 6, 3 positions par couches —\,0,\

Sur le vu de ces graphiques, on peut affirmer que 'hypothese d’invariance par
translation n’est pas adaptée a notre systeme. Il fiit quand méme essayé de recons-
truire des distributions de permittivité avec le modele lié a cette hypothese, mais,
comme on pouvait s’y attendre, les résultats étaient inexploitables et complétement

erronés.

En conclusion, seule ’hypothese de linéarité est respectée par notre systéme. Par
conséquent, le modele de reconstruction lié a I’hypothese d’invariance par transla-

tion ne sera pas utilisé par la suite.
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6.2 Validation des sources d’éclairage utilisées

Dans la partie précédente, I'hypothese de linéarité a été validée. Nous allons donc
pouvoir procéder a des tests de reconstructions. Pour nous guider lors de la compré-
hension des défauts de tests de reconstruction, il est nécessaire de sélectionner un
ensemble de sources possibles pour I'éclairage du tissu, et d’observer leurs maniéres
d’éclairer le tissu. Les sources suivantes seront étudiées : onde plane a 2,45GHz,
onde plane a 900MHz, et sources filamentaires seules ou en groupe de deux. Elles

seront caractérisées par leurs fréquences, et leurs directivités.

6.2.1 Configuration avec onde plane a 2,45GHz

La premiere configuration proposée est un éclairage par une onde plane a 2,45GHz.
Cette situation peut étre assimilée au cas d’une source filamentaire située tres loin

de la structure étudiée.

A la figure 6.4, le module du champ E dans l'ensemble du systéme est représenté
pour plusieurs épaisseurs possibles de plaques de verre. Pour mieux localiser le tissu
dans les figures suivantes, le tableau 6.2.1 récapitule ses coordonnées selon 1'axe Oy

en fonction de I’épaisseur de verre :

TAB. 6.2 Tableau des coordonnées du tissu selon Oy en fonction de 1’épaisseur de

verre pour une fréquence de 2,45GHz

Epaisseur de verre | Ymin | Ymaz

2 0.006 | 0.316
20 0.0125 | 0.322
2 0.5 | 0.81

Ao 1 1.31
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De plus, sur chaque graphique, le tissu est repérable par la zone située entre les

deux barres verticales.

En premier lieu, il est important de remarquer que le taux d’ondes stationnaires
dans le tissu, est indépendant de l’épaisseur des plaques. On observe toujours la
présence de 3 ventres et 3 noeuds. Par contre, plus les plaques de verre sont épaisses,
plus la différence d’amplitude entre les noeuds et les ventres augmente. Ce qui veut
dire que le champ, créé par une tumeur située dans un des ventres du signal, sera
occulté par celui créé par une tumeur positionnée au niveau d’'un des noeuds. La
taille optimale des plaques se situe bien aux alentours d’un huitieme de Ag ce qui
correspond en fait & Ayerre/4 @ cas (b). L’écart créte a créte, dans ce cas, est de
I'ordre de 0,2, il grimpe a 0,6 voir 0,9 pour les autres valeurs de 1’épaisseur des
plaques. En outre, plus les plaques sont épaisses et plus la réflexion a 'interface
air-verre est importante (voir cas (d)). En résumé ’épaisseur des plaques peut
atténuer le phénomene d’ondes stationnaires, une épaisseur de Amﬁ“ﬂ étant opti-
male. De plus, la présence des ces maximas et minimas dans le tissu, quelque soit
I’épaisseur de verre, implique I'existence de zones d’ombre. Les tumeurs étant moins
bien visibles dans ces zones, elles seront moins bien reconstruites. Il s’agit donc de

trouver d’autres sources qui éclaireraient ces régions.

Enfin il faut noter que, dans ce type de configuration, le tissu est éclairé de facon

uniforme.



141

-1 -6,5 0 1 15 2

05
Yo

(a) Module du champ E, configuration 1, (b) Module du champ F, configuration 1,

épaisseur des plaques de verre :0.006. )¢ épaisseur des plaques de verre :0.0125.)g

Y{+)

(¢) Module du champ F, configuration 1, (d) Module du champ E, configuration 1,

épaisseur des plaques de verre :0.5. )¢ épaisseur des plaques de verre :1.)g

FiG. 6.4 Influence de I’épaisseur des plaques de verre sur la configuration 1

6.2.2 Configuration avec onde plane a 900MHz

Dans cette configuration, par rapport au cas précédent, seule la fréquence est mo-

difiée. Les épaisseurs optimales de verre, 1,5cm, sont conservées. Le module du
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champ FE dans le systeme est tracé a la figure 6.5. Une fréquence de 900MHz a été
choisie. On constate sur la simulation, qu’il n’y a plus qu'un seul ventre qui se situe
au milieu du tissu. Les régions éclairées et non éclairées ont donc été modifiées par
le changement de fréquence, c’est un résultat important. A 900MHz c’est la zone
centrale qui est dans 'ombre, alors qu’elle est éclairée a 2,45GHz. Par ailleurs il y
a existence de deux zones non éclairées a 2,45GHz qui regoivent un peu d’énergie a
900MHz. L’utilisation de ces deux fréquences est donc complémentaire. Ceci vient
du fait que la longueur d’onde utilisée est maintenant d’environ 30cm dans le vide,
comparé au 12cm de longueur d’onde dans le vide pour la fréquence de 2,45GHz.
Le taux d’ondes stationnaires diminue donc dans le tissu; ce qui correspond a la

présence d’un nombre plus faible de ventres et de lobes dans le tissu.

Yy

Fi1G. 6.5 Module du champ E obtenu & une fréquence de 900MHz

Comme précédemment l'influence de la taille des plaques de verre pourrait étre
observée, les conclusions seraient semblables au cas précédent : la taille optimale
pour obtenir une transmission maximale du signal se situe & Ayerre/4. Toutefois il a

été décidé d’optimiser le systéeme pour une fréquence de 2,45GHz. L’épaisseur des
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plaques de verre restera donc fixée a 1.5cm.

6.2.3 Configuration avec sources filamentaires a 2,45GHz

Les deux sources étudiées jusqu’a présent éclairent le tissu de fagcon uniforme. On
désire utiliser des sources d’éclairage plus localisé. Pour cela, la source d’onde plane
est remplacée par une source filamentaire placée proche des plaques de verre, en-
viron 0.1)¢ de distance. Le module du champ F dans le systéme est affiché a la
figure 6.6. Pour des raisons de visibilité de la figure, I’épaisseur des plaques de
verre a été choisie a 0.5)g plutdt qu’a la valeur optimale théorique. Il apparait que
cette source produit le méme motif d’éclairage qu’une onde plane : les ventres et
les noeuds sont situés aux meémes profondeurs que lors d’un éclairage par une onde
plane a 2/45GHz. Cependant ce motif est plus localisé : les interférences dans le

tissu n’apparaissent que sur une portion de la plaque.

-1 05 [} 05 1 15 2
Yo

F1G. 6.6 Module du champ E dans la configuration 3
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6.2.3.1 Variation de la position de la source

La figure 6.7 illustre la modification de 1’éclairage du tissu, lorsque la position de la
source varie le long de I'axe des z, en restant dans la zone de confiance [—1.5;1.5].
On constate que le schéma d’interférences du champ se translate avec la position
de la source. Ceci provient du fait que, dans le systeme modélisé, les plaques étant

supposées infinies suivant I'axe Oz, une translation de la source ne doit entrainer
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FiG. 6.7 Translation d’une source filamentaire le long de 'axe x
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En conclusion, contrairement a l'onde plane qui réalise un éclairage uniforme, les
sources filamentaires permettront d’obtenir un éclairage localisé. Il sera nécessaire
de réaliser plusieurs mesures pour différentes positions de la source filamentaire
pour obtenir un éclairage complet du tissu. A cette exception pres, le schéma d’in-
terférences d’une source filamentaire possede la méme localisation des ventres et

des noeuds que dans celui d’une onde plane.

6.2.3.2 Eclairage avec deux sources filamentaires

Dans les appareils usuels de tomographie, I’'OST est éclairé sous plusieurs angles
pour ajouter de la redondance d’informations lors de la reconstruction. Pour obtenir
un éclairage du tissu sous des angles différents, on va essayer de modifier 'orien-
tation du schéma d’interférences du tissu en l’éclairant avec deux sources filamen-
taires déphasées les unes par rapport aux autres (voir figure 6.8). Les deux sources
sont séparées d’une distance de 0,5\g. Comme précédemment, les graphiques sont
présentés pour des épaisseurs de verre de 0,5)g. Bien que le champ puisse étre
légerement modifié, le schéma d’interférences du tissu n’est pas réorienté ou mo-
difié de facon notable. Cette distribution d’énergie restant la méme, cette option

d’éclairage n’apporte donc aucune information supplémentaire.

Une variation de la différence d’amplitude entre les deux sources aboutit aux mémes
conclusions (voir figure 6.9). L’utilisation de plusieurs sources n’améliorant ni la
localisation de I’éclairage, ni son motif, cette solution ne sera pas retenue pour la

suite.
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b) Module du champ E, configuration 3,
0=3

Yy

(¢) Module du champ E, configuration 3, (d) Module du champ E, configuration 3,
o= o=

Fic. 6.8 Effets du déphasage relatif entre deux sources filamentaires
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Ye)
(a) Module du champ E, configuration 3, (b) Module du champ E, configuration 3,
rapport 2 entres les modules des sources rapport 4 entre les modules des sources

-1 €5 L

[ 1]
A{¢]

(c) Module du champ E, configuration 3,

rapport 8 entre les modules des sources

Fic. 6.9 Effets d’'une variation d’amplitude relative entre deux sources filamentaires

Remarque : les résultats sur les sources filamentaires n’ont été présentés que pour
la fréquence de 2,45GHz. L’utilisation de la fréquence 900MHz permet d’obtenir les
mémes conclusions, cependant les graphiques a cette fréquence étant moins lisibles,

il a été choisi de ne pas les présenter.
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6.2.4 Syntheése sur les sources d’éclairage

On a pu apprécier dans cette partie I'influence de plusieurs parametres sur le schéma
d’interférences qui apparait dans le tissu éclairé. Il faut retenir que I'apparition
d’ondes stationnaires empéche un éclairage uniforme du milieu. Ces ondes sont la
conséquence directe des jeux de réflexion et transmission aux différentes interfaces.
Deux parametres influent sur le taux d’ondes stationnaires : ’épaisseur des plaques
de verre et la longueur d’onde du signal incident. Suivant la fréquence utilisée le
schéma d’interférences modifie le taux d’ondes stationnaires. Cette variation en-
traine des modifications sur le nombre et la place des zones éclairées ou sombres.
Ainsi 'utilisation des deux fréquences 2,45GHz et 900MHz permet de couvrir I'en-
semble du tissu. Le choix de I'épaisseur des plaques est aussi critique. Si elle est
adaptée, le phénomene d’ondes stationnaires est relativement affaibli. Toutefois
I’épaisseur optimale dépend de la longueur d’onde utilisée. Deux solutions sont
envisageables : adapter les plaques pour la fréquence centrale lors d’un balayage
fréquentiel, ou, si on utilise un nombre limité de fréquences, adapter uniquement
pour la fréquence principale de travail. Le choix adéquat des fréquences secondaires,

non adaptées, permettra de mettre d’autant plus en valeur des zones mal éclairées.

L'’utilisation de sources filamentaires permet de gagner en localisation sur le si-
gnal incident et donc de n’éclairer qu'une zone spécifique du tissu. En modifiant
le positionnement des sources, 'information disponible pour la reconstruction est
augmentée. Par contre ['utilisation combinée de plusieurs sources n’apporte aucune

information utile supplémentaire.
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6.3 Influence et choix des parametres de régularisation

L’hypothese de linéarité a été validée, la méthode de reconstruction développée au
chapitre cinqg est applicable et ’on connait de plus les sources qui seront utilisées.
Les dernieres inconnues a fixer, avant de tester les modeles de reconstuction, sont

donc les parametres de régularisation.

On rappelle que les réponses impulsionnelles du systéme sont connues en tout
point, par exemple en les mesurant expérimentalement. Dans la présente étude,
elles sont obtenues par simulation sur le modele 2D élaboré. Une fonction de
pénalisation Ly,L; avec algorithme Gemand& Yang est utilisée pour favoriser des
frontieres franches. Il existe cinq parametres différents, A, d, vy, vy, 5. Ils vont étre
déterminés de maniere empirique a partir d’un cas concrét. Connaissant une distri-
bution de permittivité, plusieurs reconstructions sont réalisées pour un parametre
donné, et on compare le résultat de la reconstruction a la distribution réelle. Il
suffit de prendre la valeur du parametre qui minimise 1’écart entre ces deux distri-
butions. Une fois les parametres choisis, ils seront conservés pour les autres types
de sources, car le probléme n’est pas suffisamment modifié pour qu’il soit nécessaire

de les changer.

Dans tous les résultats de reconstruction, seul le milieu estimé est affiché. Celui-ci
a été tourné d’un angle de 90° par rapport aux figures précédentes. L’axe Oy est

donc vertical, Oz est horizontal.

Dans les trois prochains paragraphes, on cherche a imager le cas ou une tumeur
est située dans la couche 3, en position centrale selon ’axe Oz, ie x = 0 (rectangle

noir sur les images). L’éclairage est réalisé par une onde plane a 2,45GHz.
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6.3.1 Influence de )

Le parametre de régularisation A varie de 0.0001 a 100. 6, vg, 11, V5 sont fixés respec-
tivement & {0.1,1,0.01,0.01}. Les milieux reconstruits pour les différentes valeurs
de A sont présentés a la figure 6.10. Il suffit de quelques itérations (3-4) pour que
le critere atteigne une valeur constante. Bien que l'on soit dans un cas simple, ceci

augure d’une convergence rapide du systeme pour la suite des opérations.

Quelle que soit la valeur de A, il est impossible de retrouver la position exacte de la
tumeur. On est au mieux capable d’estimer une position grossiere selon 'axe des
x : au centre de la couche 3, on observe que la permittivité est plus importante a
la place ou la tumeur devrait étre. La position exacte de la tumeur est indiquée
par le rectangle noir sur les figures. Les artéfacts de reconstruction sont nombreux
sur les autres couches. La reconstruction sous OP a 2,45GHz risque donc d’étre
particulierement difficile. Plus A augmente, plus les artéfacts sont importants. Ce
comportement est normal car on favorise de moins en moins les données par rap-
port & l'information a priori (zone homogene avec frontiére franche). A contrario,
pour les deux valeurs A les plus petites, le gain, aussi bien sur I'image que sur le
critere, est négligeable. Quand A devient faible, le poids accordé aux données de-
vient prépondérant. Si ce terme était mal conditionné au départ, alors la solution
calculée ne conviendra pas. Si A est trop grand on déforme trop la solution par
rapport au cas réel, car on favorise des solutions ayant des zones homogenes larges
ce qui n’est plus représentatif. Il faut donc choisir un bon compromis entre ces
deux extrémes, ce qui nous amene a choisir la valeur de 0.001 pour . Il s’agit de la
valeur qui introduit le moins d’artefacts dans la reconstruction, en particulier pour

les artéfacts présents sur les couches 1 et 6.



151

(d) A=0.1 (e) A=1 (f) A=10

(g) A=100

FiG. 6.10 Influence de A sur la reconstruction, méthode 2. La position de I'inho-

mogénéité est indiquée par un rectangle noir
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6.3.2 Influence de §

A étant désormais fixé, on fait varier le parametre §. Il fixe le caractére semi-
quadratique de la fonction LyL; : c’est-a-dire la transition entre la partie qua-
dratique Lo et la partie linéaire L,. Les valeurs des v,, restent inchangées. Les
résultats sont visibles a la figure 6.11. Pour des valeurs trés basses de § on n’ob-
tient que des points isolées. Si § augmente, les zones homogenes deviennent de plus
en plus larges. Au dessus d’une certaine limite la différence entre chaque itération

devient négligeable. Pour la suite ¢ est fixé a 10.

Fia. 6.11 Influence de é sur la reconstruction, méthode 2. La position de I'inho-

mogénéité est indiquée par un rectangle noir
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6.3.3 Influence de vy, v, 15

Ces trois parametres influent sur le modele de différences premieres qui a été choisi
pour la reconstruction. Ils fixent le poids relatif de chacun des axes du modéle : v,
est 1ié au terme de rappel a zéro, v; aux différences premieres suivant I'axe des x,
et vy a celles selon l'axe des y. On a sélectionné un ensemble de valeurs pour ces
parametres, les reconstructions obtenues sont affichées a la figure 6.12. La premiére
figure de cette série tient lieu de référence : seul le terme de rappel a zéro est
comptabilisé. Les figures (b) et (c) montrent I'impact respectif des parametres v,
et vy : 11 favorise des zones homogenes selon 'axe Oz, cas (b) ; v, favorise des zones
homogenes selon 'axe Oy, cas (c). leur effet sur la reconstruction est clair sur ces
figures. Si on veut se rapprocher de 'image que I'on devrait obtenir, il est nécessaire
de baisser les valeurs de ces parametres pour qu’ils n’aient pas trop d’influence par
rapport au terme de rappel a zéro. Au dela de 0.01, l'effet de ces termes devient
négligeable sur la reconstruction : 'image obtenue étant la méme que celle de
référence. De plus le pas étant relativement grand dans la direction de 'axe Oy,
la pénalisation dans cette direction ne nécessite pas d’étre aussi importante. Au
contraire, on risque d’induire des erreurs en imposant une continuité inutile selon

cet axe. Tout ceci conduit au choix de vy égal a 1, v; a 0.01, et v, 0.001.
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(d) v = L
0.1, 05 = 0.1

(e) Vo = ]., 1%} = (f) 1 41} = 17 141 =

0.01, 5 = 0.01 0.001, v, = 0.001

(g) [40) = 171/1 -
0.01, vy = 0.001

Fic. 6.12 Comparaison des différents parametres du modele de différences

premieres. La position de I'inhomogénéité est indiquée par un rectangle noir

Les parametres de reconstruction ont tous été fixés. Les sources étant connues, nous
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allons pouvoir tester la reconstruction de permittivité pour plusieurs configurations

du systeme.

6.4 Résultats de reconstruction

On présente dans cette partie des résultats de reconstruction obtenue avec plusieurs
configurations de systéme. On part d’un systéme le plus simple possible : une onde
plane a 2,45GHz éclaire le tissu. Un ensemble de tests est réalisé sur le systeme
pour permettre de déterminer son efficacité de résolution. Au fur et & mesure, le
systeme est amélioré pour que 'ensemble des tests soit validé. L’objectif de cette
partie est de déterminer une stratégie d’éclairage du tissu qui permette d’obtenir
les meilleurs résultats possibles de reconstruction. On présentera tout d’abord les
différentes séries de tests que les systemes doivent valider avant de passer aux

résultats de reconstruction.

6.4.1 Breve présentation de la série de tests a faire valider

Pour valider a la fois les méthodes de reconstructions et les solutions d’éclairage

proposées, on a élaboré quatre séries de tests.

— série 1 : pour juger la localisation, on reconstruit un milieu ol une tumeur est
placée en position centrale selon x et on effectue une reconstruction pour chacune
des couches.

— série 2 : on évalue la robustesse de la reconstruction lorsque plusieurs tumeurs
s’occultent. Plusieurs tumeurs sont placées en position centrale horizontale, c¢’est-
a-dire en position z = 0. Cinq tests sont effectués dans 'ordre suivant : 2 tumeurs

sur les couches 2 et 4, 3 tumeurs sur les couches {2,3,4}, 4 tumeurs sur les



156

couches {1,2,3,4}, 3 tumeurs sur les couches {1,2,5}, 6 tumeurs sur les couches
{1,2,3,4,5,6}.

— série 3 : on cherche a déterminer un ordre de grandeur de la résolution du systeme.
Sur la couche 3, deux tumeurs sont positionnées, 1'une est en position centrale,
I’autre se déplace le long de la couche par incrément de 6mm jusqu’a ce que 'on
soit capable de les séparer a I’écran.

— série 4 : a chaque test cinq puis dix tumeurs de rayon 3 mm sont distribuées a

des abscisses et des profondeurs déterminées aléatoirement.

6.4.2 1° cas : onde plane 2,45GHz

Le systeme est éclairé par une onde plane a 2,45GHz. Les résultats que 'on a pu
observer dans la section précédente prouvent déja que cette configuration ne per-
mettra pas une bonne reconstruction a cause de la présence de nombreux artéfacts

de reconstruction.

6.4.2.1 Résultats de reconstruction de la série de tests 1

Le systeme est testé avec la série de tests 1, les résultats de reconstruction sont
présentés a la figure 6.13. On constate que l'on est incapable de déterminer la
couche ou la tumeur était présente. Dans le meilleur des cas, couche 5, les artéfacts
nous laissent avec au plus deux positions possibles de tumeurs (les taches rouges
sur les graphiques) et un certain nombre de tumeurs moins fortes sur les autres
couches. Le seul point positif vient de la localisation en = qui est elle & peu pres
bien résolue, dans le sens ol le maximum de réponses sur les couches apparait bien
aux alentours de la place réelle de la tumeur. Cette configuration est incapable de

résoudre un cas simple, il n’est donc pas nécessaire d’aller plus loin dans les séries
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de tests.

(c) tumeur sur la couche

1 2 3

(d) tumeur sur la couche (e} tumeur sur la couche (f) tumeur sur la couche

4 5 6

F1G. 6.13 Résultats de la série de tests 1, configuration d’éclairage 1

6.4.3 2™ cas : onde plane 900MHz

Nous allons essayer d’améliorer la localisation en profondeur. Pour cela, on cherche
a modifier les zones éclairées dans le tissu. L’éclairage sera maintenant effectué avec

une onde plane de fréquence 900MHz.
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6.4.3.1 Résultats de reconstruction de la série de testsl

La figure 6.14 montre les résultats de reconstruction obtenus avec la série de tests 1.
Pour la majorité des couches le maximum de permittivité est trouvé sur la couche
correspondante. Par contre la localisation horizontale est mauvaise. L’apparition
d’oscillations empéche de déterminer la place de la tumeur selon 'axe des z. Ces
résultats sont intéressants car, par rapport au cas précédent, la localisation en pro-
fondeur a été améliorée. Il est possible que la combinaison des fréquences d’éclairage
permette d’obtenir de meilleures reconstructions car elles apportent des informa-
tions complémentaires. La localisation précaire de la position horizontale nous fait

arréter la les tests pour cette configuration.

(a) tumeur sur la couche

(d) tumeur sur la couche (e) tumeur sur la couche (f) tumeur sur la couche

4 5 6

FiG. 6.14 Résultats de la série de tests 1, configuration d’éclairage 2
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6.4.4 3™ cas : ondes planes 2,45GHz et 900MHz

Les cas (1) et (2) ont montré qu'ils fournissaient une information complémentaire.
Les informations de ces deux fréquences de travail vont donc étre combinées pour
améliorer la localisation des tumeurs. Le systeme est éclairé successivement par une
onde plane a 2,45GHz, puis par une onde plane a 900MHz. Le vecteur de mesures
pour la reconstruction est formé de la concaténation de ces deux ensembles de

mesures.

6.4.4.1 Résultats de reconstruction de la série de tests 1

La figure 6.15 illustre les résultats obtenus avec cette configuration pour la série
de tests 1. On arrive pour toutes les couches a retrouver a la fois la position ho-
rizontale et la profondeur de la tumeur (trait rouge foncé). Cependant un fort
bruit de reconstruction est encore observable sur les autres couches. En particulier,
on observe des artéfacts de reconstruction d’amplitude assez forte sur les couches
immédiatement voisines : il existe des traits oranges et verts sur les graphiques,
leur amplitude est environ la moitié de celle des tumeurs. Ce peut étre génant pour
des cas plus complexes. Notre intuition a toutefois été confirmée : la combinaison

des fréquences a permis un gain de la localisation.
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(a) tumeur sur la couche (b) tumeur sur la couche (c) tumeur sur la couche
1 2 3
(d) tumeur sur la couche (e) tumeur sur la couche (f) tumeur sur la couche
4 5 6

Fia. 6.15 Résultats de la série de tests 1, configuration d’éclairage 3

6.4.4.2 Résultats de reconstruction de la série de tests 2

Cette configuration ayant passé la premiere étape, sa capacité a détecter plusieurs
tumeurs alignées est évaluée grace a la série de tests 2. Les résultats sont disponibles
a la figure 6.16. On constate que cette configuration est incapable de détecter les
tumeurs présentes sur les couches 2 et 4, on détecte a la place des tumeurs sur les
couches {2,3,4,5}. Pour des tumeurs présentes sur les couches 1, 2 et 5, la tumeur
sur la couche 1 disparait a la reconstruction. Cette série de tests montre les limites

de cette configuration qui est incapable de différencier correctement des tumeurs
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alignées. Il est a noter que les artefacts obtenus lors de la reconstruction de la série
de tests 1 sont trop importants. Il s’agit donc dans les prochaines étapes de les

diminuer.

(a) tumeur sur les (b) tumeur sur les (¢) tumeur sur les

couches 4 et 2 couches 4,2 et 3 couches 4,2,3 et 1

(d) tumeur sur les (e) tumeur sur les

couches 1,2 et couches 1,2,3,4,5,6

F1G. 6.16 Résultats de la série de tests 2, configuration d’éclairage 3

6.4.5 4™ cas : sources filamentaires 2,45GHz

Afin d’améliorer le systeme on a décidé de partir sur une base nouvelle. Plutét
que d’éclairer intégralement le tissu avec une OP, une source plus directive est
introduite pour cibler des portions du tissu. Cette source va étre déplacée suivant

I’axe horizontal afin d’éclairer I'ensemble du tissu. Pour chaque reconstruction,
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sept ensembles de mesures correspondant a sept positions différentes de la source,

{=1.5Xg, —1A¢, —0.5Xg,0,0.5Xg, Lo, 1.5X¢}, sont effectués.

6.4.5.1 Résultats de reconstruction de la série de tests 1

On teste cette nouvelle approche d’éclairage a l'aide de la série de tests 1. Les
résultats sont présentés a la figure 6.17. Bien qu’une seule fréquence soit utilisée,
toutes les tumeurs sont détectées a la bonne position selon z et a la bonne pro-
fondeur. De plus, les artéfacts de reconstruction sont quasiment éliminés : on ob-
serve dans chaque couche 'existence d’un unique vrai négatif dont 'amplitude est
inférieure a celle de la tumeur réelle (couleur bleue péle soit environ le tiers de la
valeur maximale de la permittivité des tumeurs). Ces résultats confirment I'idée
qui avait été émise lors de la présentation des sources : 'utilisation de plusieurs
positions, grace a une localisation plus précise de ’éclairage, permet d’ajouter de

I'information dans les mesures rendant la reconstruction plus précise.



163

Yo
Yoy
Yoy

(a) tumeur sur la couche {(b) tumeur sur la couche (¢} tumeur sur la couche

1 2 3

A (Y]

a0
X0

(d) tumeur sur la couche (e} tumeur sur la couche (f) tumeur sur la couche

4 5 6

Fia. 6.17 Résultats de la série de tests 1, configuration d’éclairage 4

6.4.5.2 Résultats de reconstruction de la série de tests 2

Les résultats de la premiere série de tests étant encourageants, on poursuit avec la
série de tests 2 (voir figure 6.18). Le résultat de reconstruction pour des tumeurs
sur les couches {2, 3,4} montre 'apparition d’un vrai négatif sur la couche 1. Le
méme effet est observé pour la reconstruction de tumeurs sur les couches 2 et 4,
avec apparition d’artéfacts sur les couches 1 et 5. La permittivité estimée de ces

artéfacts est du méme ordre de grandeur que pour les tumeurs réelles, elle pourrait
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donc amener a une interprétation erronée.

Sil’on compare par rapport au cas de I’éclairage par onde plane avec deux fréquences,
on constate que les résultats de reconstruction par sources filamentaires aboutissent
a une détection plus précise des tumeurs alignées. Cette série de tests confirme que
I’éclairage par sources filamentaires constitue une nette amélioration des systémes
précédents. Toutefois quelques artéfacts subsistent encore dans les cas simples qui

ont été testés, il est donc nécessaire de poursuivre les améliorations.

Yoy
Yoy

(a) tumeur sur les (b) tumeur sur les (¢) tumeur sur les

couches 4 et 2 couches 4,2 et 3 couches 4,23 et 1

(d) tumeur sur les (e) tumeur sur les

couches 1,2 et 5 couches 1,2,3,4,5,6

F1G. 6.18 Résultats de la série de tests 2, configuration d’éclairage 4
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6.4.6 5™ cas : sources filamentaires 4 2,45GHz et 3 900MHz

Le cas de sources filamentaires a 900MHz a été testé et ne présentait pas d’intérét
plus particulier que le cas des sources filamentaires a 2,45GHz. Mais si on se rap-
pelle les résultats du cas 3, une amélioration des résultats avait été obtenue grace
a la combinaison de fréquences différentes et ce bien que chacune des fréquences
prise séparément ait fourni des résultats médiocres. On se propose donc d’uti-
liser les mesures de plusieurs positions d’une source filamentaire pour les deux
fréquences 2,45GHz et 900MHz dans notre recherche d’une configuration optimale

de détection.

6.4.6.1 Résultats de reconstruction de la série de tests 1

A la figure 6.19, sont illustrés les résultats de reconstruction obtenues avec la série de
tests 1. On constate que les artéfacts ont complétement disparu ou sont d’amplitude
négligeables par rapport a celle des tumeurs, pour les couches 1 et 2, par exemple, on
a un rapport supérieur a 3 entre les amplitudes détectées pour les vraies tumeurs
et celles des artéfacts. La couche 5 est celle ol l'artéfact de reconstruction est
d’amplitude la plus importante avec un rapport de trois par rapport a celle de la
tumeur. Les tumeurs sont d’ailleurs détectées a la profondeur et a la localisation
exacte. Par rapport au cas des sources filamentaires monofréquences, nous avons
gagné sur le bruit de reconstruction. On peut conclure quant a l’excellence de ces

résultats.
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(a) tumeur sur la couche (b) tumeur sur la couche (c) tumeur sur la couche

1 2 3

(d) tumeur sur la couche (e) tumeur sur la couche (f} tumeur sur la couche

4 5 6

FiG. 6.19 Résultats de la série de tests 1, configuration d’éclairage 5

6.4.6.2 Résultats de reconstruction de la série de tests 2

Les résultats de reconstruction de la série de tests 2 sont présentés a la figure 6.20.
La position exacte de toutes les tumeurs dans tous les tests est quasi parfaite. Les
quelques rares artéfacts qui subsistent ont des amplitudes tres faibles par rapport
aux tumeurs : rapport des amplitudes de 2 au moins. Dans certains cas, les tumeurs
bien que de méme permittivité dans les simulations ne sont pas forcément détectées

de fagon identique : I'amplitude varie entre 0,22 et 0,35. Le fait qu’il existe des



167

couches pour lesquelles on a plus ou moins d’informations, car plus ou moins bien
éclairées, est stirement lié a ce type de probleme. L’utilisation d’un plus grand
nombre de fréquences devrait faire disparaitre ce défaut grace a un éclairage total

du tissu plus homogene.

(a) tumeur sur les (b) tumeur sur les (¢) tumeur sur les

couches 4 et 2 couches 4,2 et 3 couches 4,23 et 1

(d) tumeur sur les (e) tumeur sur les

couches 1,2 et 5 couches 1,2,3,4,5,6

FiG. 6.20 Résultats de la série de tests 2, configuration d’éclairage 5

6.4.6.3 Résultats de reconstruction de la série de tests 3

Cette configuration d’éclairage a pour l'instant obtenu de tres bon résultats de

reconstruction. On continue a évaluer ses capacités de détection a ’aide des séries
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3 et 4.

La série de tests 3 sert a évaluer la résolution. Les résultats obtenus sont présentés
a la figure 6.21. Si les tumeurs sont accolées, on détecte bien une tumeur plus
grosse. Par contre il faut attendre que les tumeurs soient séparées de plus de 3
unités, c’est-a-dire 1,8 cm, pour étre capable de les différencier. Ainsi dans le cas
(a) une seule tumeur est détectée, alors que dans le cas (d) les deux tumeurs
sont différenciées. Le cas (a) pourrait étre confondu avec le cas d’une tumeur plus
grosse mais située au milieu des deux tumeurs. A 1’échelle utilisée, la résolution de
détection est intéressante et donne de bons espoirs. Toutefois pour une application

pratique, il serait nécessaire de 'améliorer.

Yoy
Yo

(a) 255 251 (b) 255 253 (c) 255 256

Yoy
vt
0

(d) 255 258 (e) 255 260 (f) 255 262

FiG. 6.21 Résultats de la série de tests 3, configuration d’éclairage 5
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6.4.6.4 Résultats de reconstruction de la série de tests 4

Finalement la capacité de détection est évaluée grace a la série de tests 4 (voir figure
6.22 et 6.23). Plusieurs tumeurs sont placées de fagon arbitraire dans le tissu. Les
deux résultats de détection du cas cing tumeurs dans le tissu montrent quelques er-
reurs de détections. L’amplitude de certaines tumeurs est comparable a I’amplitude
des artéfacts, on peut le voir a la figure 6.22(a). Dans la figure 6.22(b), Ueffet inverse
se manifeste, c’est un artéfact qui peut étre interprété comme une tumeur si 'on
compte les estimées d’amplitude 0.1 ou plus. Dans le dernier cas, figure 6.23(b),
dix tumeurs apparaissent sur le graphique. Mais si les positions réelles, données
dans la légende, et les positions observées sont comparées, il apparait que 1'une
des tumeurs de la couche 6 est un vrai négatif alors que I'une des tumeurs de la
couche 3 n’a pas été détectée. Le systeme présente donc encore quelques erreurs de
reconstuction. Nous pensons que ces erreurs peuvent provenir du fait que certaines
régions du tissu ne sont pas aussi bien éclairées que d’autres. De ce fait, l'algo-
rithme a tendance lors de la reconstruction a favoriser les zones les plus visibles.
L’incorporation de fréquences supplémentaires pourrait permettre d’améliorer ces

performances.
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50 L
X(A)

(a) 5 tumeurs :40 C2, 93 C3, 66 C4, 35,71 (b) 5 tumeurs :10 C1, 68,81 C3, 49 C5, 60
C6 C6

02

0.1

50
x»

(¢) Positions réelles des tumeurs du cas (a) (d) Positions réelles des tumeurs du cas

(b)

Fic. 6.22 Résultats de la série de tests 4 : 5 tumeurs distribuées aléatoirement,

configuration d’éclairage 5
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S0 60
X

(a) 10 tumeurs :12 C1, 4 C2, 68,75 C3, 71 (b) 10 tumeurs :7,36,85 C1, 12,4447 C3,
C4, 44,58,76,94 C5, 54 C6 89 C5, 37,51,62 C6

& T L] 90 100

4“0

% s e 7 50
X X

(d) Positions réelles des tumeurs du cas

(b)

(c) Positions réelles des tumeurs du cas (a)

FiG. 6.23 Résultats de la série de tests 4 : 10 tumeurs distribuées aléatoirement,

configuration d’éclairage 5

Au final, cette derniere configuration a atteint les objectifs de reconstruction des
différents tests. Elle prouve qu'un tel systeme de plaques peut permettre d’obte-

nir des reconstructions efficaces de tissu présentant des inhomogénéités de forts
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contrastes.

6.4.7 6*™ cas : Combinaison des différents cas précédents

Afin d’ajouter une redondance d’informations dans les mesures, une reconstruction
combinant les mesures des sources filamentaires a deux fréquences avec les mesures
par OP, aux mémes fréquences, a été testée avec la série de tests 4 (voir figure
6.24). Les mémes défauts (détection erronée de tumeurs) sont observables avec
cette configuration qu’avec la configuration sans les OP. Cette option n’apporte
donc aucune amélioration. Cela peut venir du fait que la configuration des OP, qui
s’est avérée peu efficace, n’apporte aucune information supplémentaire par rapport

aux sources filamentaires.

(a) 5 tumeurs : 22 C2, 52 C3, 15 C4, 3 C5, (b) 5 tumeurs : 12 C1, 28 C3, 9 101 C5, 3
8 C6 C6

Fic. 6.24 Résultats de la série de tests 4, configuration d’éclairage 6
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6.5 Conclusion

Dans ce chapitre différentes configurations et méthodes de reconstruction furent
testées. Sur le vu des résultats, la technique de reconstruction sous hypothése
linéaire et invariante doit étre abandonnée. La reconstruction sous hypothese linéaire

donne, quant a elle, de bons résultats.

L'’utilisation d’onde plane a procuré des résultats plutot médiocres. L’éclairage
uniforme du systeme n’est pas assez redondant pour permettre une reconstruc-
tion efficace. Par contre I'utilisation de sources plus localisées révele de meilleurs
resultats, a fréquence donnée. L’utilisation de plusieurs fréquences s’est avérée la
solution pour étre capable de reconstruire efficacement. Le systéme retenu valide
donc en partie nos objectifs. Pour confirmer ces conclusions sur ’approche en 2D,
une vérification des hypotheses de travail sur un cas réel et en 3D est abordée au

prochain chapitre.
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CHAPITRE 7

VALIDATION SUR UN SYSTEME REEL 3D

L’ensemble des résultats de ce projet est issu de simulation 2D. Il est intéressant
d’étudier un cas réel 3D, afin de vérifier les hypotheses émises dans ce projet et
validées dans le cas 2D. Au cours de ce chapitre le systéme réel utilisé sera présenté
et étudié. Son comportement permettra de valider ou pas les hypothéses formulées

dans le cadre des simulations.

7.1 Présentation du systéme réel et du systéme de mesure

Dans cette partie, on présente 'OST et le systeme de mesures utiliées. Le systéme
réel est composé d’une plaque de céramique, compressée entre deux plaques de
verre. Cette plaque de céramique est de méme permittivité qu’'un tissu sain mais
de conductivité tres faible. On posseéde quatre plaques de céramique de 1,25cm
d’épaisseur. Ces plaques peuvent étre superposées pour donner une seule plaque

d’épaisseur maximum de 5cm.

Plusieurs trous de rayon 3mm et 6mm ont été percés dans les plaques (voir figure
7.1). Les hauteurs de ces cylindres varient entre 0,6cm et 1,25cm. Afin de pouvoir
combler ces trous et donc avoir un matériau homogene, des cylindres de rayon
et hauteur adéquat ont été usinés dans le méme matériau. Deux des plaques ont
la méme distribution de trous pour permettre une utilisation simultanée de ces
derniers sur différentes couches. Trois solutions & base d’acétone et d’eau, produits

de permittivité relative 21 et 78 sont préparées. Elles sont destinées a remplir les
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trous des plaques pour obtenir des inhomogénéités qui modélisent les tumeurs. Ces
solutions ont pour permittivité relative 40, 55 et 70, mesurée a ’aide d’un analyseur
de réseau. Pour I'étanchéité, du papier adhésif scelle les différentes tumeurs. On

travaille a 2,45 Ghz.

Plaque 1 Plaque 2 Plague 3

oo | oo o

O O e ==~

Fi1G. 7.1 Schéma des plaques de céramique

Le systeme de trous a un nombre limité de configurations (voir figure 7.1). Pour la
suite des tests, les tumeurs pourront étre placées aux positions suivantes : position
droite ou gauche pour les tumeurs de rayon 6 et 3mm, on y réferera sous les noms
de positions M1 et M2 respectivement ; les tumeurs de rayon 3mm peuvent étre

aussi placée en position centrale dite MO.

Le systeme de mesures utilisé est représenté a la figure 7.2. Une photo du montage
est disponible a la figure 7.3. La mousse bleue, qui entoure la sonde-dipdle et
I’OST, isole le systeme des perturbations extérieures. L’OST est éclairé par un
guide d’ondes placé contre la plaque de verre pour avoir un minimum de diffraction
sur le bord des plaques. Les mesures sont effectuées par un bras articulé au bout
duquel est installée une sonde-dipole, qui est placée lcm au dessus de la plaque de

verre supérieure pour étre dans le champ proche. Le dipdle est relié a un ”balun”
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afin que le signal soit bien équilibré et éviter tout phénomene de courant de fuite
qui nuirait a la qualité des mesures. Le signal est envoyé a un analyseur de réseau.
Ce dernier calcule le parametre de transmission entre la source et la sonde. Les
données sont visualisées sous Matlab. Il est important de bien isoler la sonde car
son cablage de cuivre peut influencer fortement les résultats. Enfin la qualité de la
sonde est elle aussi primordiale. Une sonde mal équilibrée fournira un signal bruité

inexploitable.

_Jr"’:‘J
é jj’/" Analyseur de

réseau

Antenne cornet

FiG. 7.2 Schéma du systéeme de mesure
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(a) Photo d’ensemble {(b) Zoom sur la plaque sous test

{(c) Zoom sur les tumeurs

Fia. 7.3 Photos du montage

7.2 Résultats obtenus avec le systeme réel

Nous allons maintenant étudier le comportement de ce systeme 3D dans l'objectif

de valider les hypothéses émises dans le cadre 2D.

Le passage au 3D modifie grandement les fonctions de Green. On s’attend donc a
avoir des champs de formes différentes des simulations. Par contre les propriétés
électromagnétiques devraient rester les mémes, en particulier la linéarité. Les me-

sures sont prises sur toute la longueur de la plaque. Les champs affichés pour une
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tumeur résultent de la différence entre les champs mesurés avec cette tumeur et les
champs mesurés pour une plaque homogene. Tous les champs sont mesurés suivant

la direction de variation de H.

7.2.1 Restrictions dues au systéme de mesure

Les plaques utilisées sont finies. Le phénomene de diffraction, qui apparait aux
bords des plaques, déforme le signal. Cette déformation risque d’étre d’autant plus
genante que l'épaisseur de tissu traversée est grande et donc que les réponses des
tumeurs sont faibles. A la figure 7.4, le champ en sortie a été tracé pour plusieurs
cas : a vide, c’est a dire le champ créé par le guide d’onde seul, puis celui mesuré
avec uhe, et deux plaques. Les champs sans tumeur présentent une forme en cloche
caractéristique d’un guide d’onde, 'atténuation du champ est négligeable et la
diffraction ne joue pas de role notoire. Mais si 'on mesure le champ créé par une
tumeur de taille 12mm, positionnée sur la couche la plus superficielle, pour les cas
a une et deux plaques de céramique (voir figure 7.5) le champ obtenu avec deux
plaques de céramique est plus bruité que celui avec une seule plaque : le nombre
de singularités sur la courbe est plus importants dans le cas deux plaques. De
plus on s’attendrait a une certaine continuité de la réponse. La forme générale des
deux courbes est relativement différente : ceci peut étre mis sur le compte de la
perturbation due a la diffraction qui devient plus importante que le champ diffusé.
L’amplitude du lobe central devient alors masquée par celle des lobes secondaires.
Au contraire le champ mesuré pour une tumeur avec une seule plaque permet de
distinguer plus nettement le lobe principal de la réponse de la tumeur (le lobe
principal). En outre le protocole expérimental ne permet pas une bonne précision
sur le positionnement des plaques : ’erreur de position sur les plaques est de 'ordre
de quelques millimétres entre deux mesures. Le champ mesuré peut alors étre tres

déformé par rapport a la mesure précédente a cause des interférences avec les lobes
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de diffraction. Pour cela, les mesures expérimentales seront limitées a une seule

plaque.

0018

/ \
\ . \
oon \ B / N
\ ./ \
1/ S/ \
AN

(a) Champ a vide (b) Champ avec 1 plaque

(¢) Champ avec 2 plaques

Fi1G. 7.4 Champs a vide, cas réel
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\\ 1
1 \ Vo \ /
/ Voo o
[ 10 20 30 X 40 50 60 70 vO 1'0 20 30 x 4‘0 80 &0 70
(a) Réponse d’une tumeur, cas 1 plaque (b) Réponse d’une tumeur, cas 2 plaques

Fic. 7.5 Champs diffusés par une tumeur avec 1 ou 2 plaques de céramique

7.2.2 Linéarité du systeme

Les méthodes de reconstruction proposées reposent sur la linéarité du systeme,
linéarité par rapport aux champs diffusés par les tumeurs. Il existe deux moyens de
vérifier la linéarité du systeme. Le premier consiste & comparer pour différentes po-
sitions possibles de tumeurs, dans notre cas il s’agit de couples de positions M1 et
M?2 avec des tumeurs de rayon 6mm et 3mm, le champ obtenu avec I’ensemble des
tumeurs considérées et la somme des champs mesurés pour chacune des tumeurs
(voir figure 7.6). Le deuxiéme repose sur la variation de la permittivité d’une tu-
meur. L’amplitude du champ diffusé par une tumeur varie linéairement avec sa
permittivité. On choisit par exemple trois permittivités différentes : 40, 55, 70. Les

modules des champs mesurés pour ces différentes permittivité sont présentés a la

figure 7.7.

Pour interpréter la figure 7.6, il faut savoir que le systéme n’est pas complétement
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symétrique. Il apparait que la linéarité est moins bien respectée pour certaines
positions des tumeurs ou la diffraction vient perturber la mesure. Cela est dii au
fait que les tumeurs ne sont pas positionnées symétriquement sur la plaque, la
position centrale étant 1égerement décalée vers I'un des bords, ce qui explique les
erreurs sur les bords du systeme pour la configuration : une tumeur de 3mm en A1
et une tumeur de 6mm en M2. Si 'on considere le cas (a), le champ mesuré pour
deux tumeurs et celui obtenu par somme sont de mémes formes et d’amplitude de
meéme ordre de grandeur. La comparaison est plus difficilement faisable pour le cas

(b) a cause de la diffraction.

Si on observe l'influence de la permittivité, on s’apercoit que les courbes des champs
des différentes permittivité ont une enveloppe semblable et on a bien une variation
de 'amplitude de la réponse. Cette variation est plus marquée pour la permittivité
de 70, rapport de deux par rapport a 55. Elle est beaucoup plus faible entre 55 et
40. Ces résultats semblent en accord avec le sens physique : plus la permittivité est
grande et plus la différence de champ sera marquée. De plus, plus la permittivité est
importante et plus il y a d’interactions entre 'inhomogénéité et le champ incident :
on quitte le domaine de validité des approximations de Born. Ainsi I’on peut penser
qu’en raison de la variation brutale du champ entre les cas de permittivité 70 et

55, on se trouve pres d’une zone frontiere de validité du criteére.

Ces quelques résultats montrent que dans le domaine de permittivité qui nous

intéresse, I’hypothese de linéarité est valide dans une large mesure.
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F1c. 7.6 Linéarité du systeme, cas réel

x10°

FiG. 7.7 Effet de la permittivité sur la
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7.2.3 Invariance par translation

L’invariance par translation n’était pas respectée dans le modele 2D. Cette hy-
pothese pouvant étre fondamentale quant a ’approche de reconstrution, on a décidé
de la tester sur un systeme réel. Le champs obtenu pour une tumeur en position
M1 ou M2 (voir figure 7.8) prouve la non validité de cette hypothese. Malgré les
erreurs dues a la diffraction combinée & la non symétrie du systéme réel, les deux

réponses au lieu d’étre simplement translatées sont I'image miroir l'une de l'autre.

ar/ \\
o \ 250 \
s J/\\ K /\ / \\ /\/\
Ez.s / = \”\/ | // \
| 150 // | \
2 \\ /NV\ \ L \\
1 { \
15 \J/ \ / ~
Vo
0.5 \/
1 /
o [ 10 20 ; 44; 50 &0 70 0 10 2'0 30 40 50 €0 70
X X
(a) Tumeur sur la droite du guide, position (b) Tumeur sur la gauche du guide, posi-
M2 tion M1

Fi1G. 7.8 Invariance par translation, cas réel

7.2.4 Influence de la profondeur

Dans le systeme 2D les réponses des tumeurs pouvaient grandement varier entre
deux couches adjacentes. On a donc mesuré le champ obtenu quand 1’on positionne
une tumeur de 0,25 pouce de profondeur sur la position M1 ou M2 d’un co6té puis

de l’autre de la plaque de céramique. Lorsque la tumeur est la plus proche possible
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du guide, la position est appelée c1, pour couche 1. Quand la tumeur en est la plus
éloignée (elle est alors au contact de la plaque de verre supérieure), on la nomme
c2. Les résultats sont présentés a la figure 7.9. Les champs obtenus en position
M2 sont toujours un peu plus déformés que ceux de M1 : les lobes principaux et

secondaires sont confondus dans la position M2.

On constate que les lobes de diffraction sont plus importants dans les couches
cl que dans les couches ¢2. Si on fait abstraction de la diffraction, la différence
de réponse entre les deux couches n’est pas aussi importante que dans le modele
2D. La couche la plus profonde ¢l fournit une réponse d’amplitude supérieure a
celle de la couche ¢2. Mais 'enveloppe générale de la courbe reste la méme. Dans
les simulations 2D, I'amplitude et I'enveloppe pouvaient varier brutalement d’une
couche a l'autre, c’était par exemple le cas entre les couches 1 et 2. Cependant le
systeme sous test n’est épais que de lcm environ alors que le modele reposait sur
une épaisseur de 3.8cm, le taux d’ondes stationnaires differe donc dans les deux cas,
ce qui peut expliquer cette ressemblance des réponses, par exemple, par 1'absence

de ventres dans la plaque de lcm.
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(b) Tumeur en position M1, ¢2

(d) Tumeur en position M2, ¢2

Fic. 7.9 Influence de la profondeur, cas réel

7.3 Conclusion

Les résultats de cette derniére section corroborent généralement ceux du cas réel.

L’hypothese de linéarité du systéeme est confortée et l'invariance par translation

est bien non adaptée. Le systeme réel ne permet pas, a cause du phénomene de
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diffraction, de pousser plus en avant les mesures que ce soit pour affiner ces premiers

résultats ou pour travailler sur des données réelles.
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CONCLUSION & RECOMMANDATIONS

L’objectif de ce projet était d’éclaircir les principaux axes de recherche pour la
conception d’'un tomographe par micro-ondes et de valider la structure de tomo-

graphe envisagée.

Un modele 2D, basé sur une méthode d’équivalence, a été construit. Il permet la
génération des champs en tout point pour une version simplifiée du systeme de
plaques. Bien que limité au seul cas 2D, il nous a permis de le valider. Pour le
futur s’il devait étre réutilisé il serait bon d’augmenter la zone de modélisation qui
était limité a b\ afin de diminuer les effets de bord qui apparaissent. A cette fin il
serait nécessaire d’implanter une régularisation car les tests effectués au cours de
ce projet ont montré que le probleme direct au dela de quelques longueurs d’onde
devenait mal posé. De plus il serait intéressant d’introduire dans le modele 2D la
finitude du tissu. D’une part, cela permettrait de prendre en compte l'influence
de la cage thoracique sur le modele. D’autre part, le sein étant de taille finie, il
existe une zone entre les plaques de verre ou 'on aura de l'air. Si le sein n’est
pas entouré d’une substance appropriée, il se pourrait que des ondes perturbatrices
soient transmises via la zone d’air et les plaques de verre, qui jouent alors le role
de guide d’ondes, le signal de sortie serait alors perturbé. L’existence pratique de

ce phénomene pourrait alors étre étudiée.

Les hypotheses émises pour le travail de reconstruction n’ont pas toutes été validées.
La linéarité du systéme vis a vis de la réponse des tumeurs a été justifiée et méme
confirmée dans le cas 3D par la partie expérimentale. Par contre l'invariance par
translation, clef de voiite, de la deuxieme technique de reconstruction proposée,
s’est avérée erronée. Il en résulte que seule une des techniques de reconstruction a

pu nous donner des résultats concluants.
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Une épaisseur de tissu de 4cm a été considérée, ce qui s’avere étre une compres-
sion assez forte. Une augmentation de 1’épaisseur du tissu jusqu’a six ou sept cen-
timétres serait donc envisageable afin d’obtenir une compression faible des seins,
plus comfortable pour la patiente. Il serait alors intéréssant d’observer jusqu’a

quelle épaisseur de tissu le systéme se comporte linéairement.

I1 est d’ailleurs apparu que sous hypothese linéaire et pénalisation Lo Ly, la recons-
truction du milieu donnait de bons résultats. Les meilleurs résultats ont été obtenus
avec un ensemble de sources localisées. L’ajout d’une deuxieme fréquence de tra-
vail a permis d’améliorer ces résultats. Il semble d’ailleurs que ce soit la piste la
plus favorable a un développement futur : les schémas d’interférences dans le tissu
obtenus avec des ondes planes ou des sources liées se sont avérés sans intérét pour
la reconstruction. Dans le cadre d’une recherche future, il nous semble donc impor-
tant d’insister sur les possibilités de développement soulevées par cette approche
multifréquences, en particulier dans le cadre de balayage en fréquences plus larges.
Cette approche obligerait & modéliser la permittivité des tissus en fonction de la
fréquence en particulier au dessus de quelques GHz. La conductivité pourrait étre
aussi modélisée et reconstruite. Elle a été négligée dans notre cas pour simplifier le
simulateur. Mais son incorporation dans le modele permettrait la prise en compte
des phénomenes de perte dans les milieux. De plus tout comme la permittivité, le

contraste de conductivité varie en fonction de 1’état physiologique du tissu.

Toujours dans le futur, il est primordial de passer a un simulateur 3D. Les mesures
expérimentales effectuées ont montré la difficulté de cette opération : la diffraction
et la précision des sondes sont les problemes clefs a résoudre pour étre capable de
détecter avec précision les perturbations de champ dues a de petites tumeurs dans
un tissu épais. Un simulateur 3D permettrait de tester de nouvelles solutions plus
facilememt. L’utilisation d’un logiciel basé sur la méthode FDTD semble le plus

appropriée, en particulier parce que les critéres de convergence sont basés sur les
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valeurs des différents champs. Enfin, on pourrait améliorer le pas de discrétisation

du systeme qui fixe aussi la résolution globale que 'on peut obtenir.

On a travaillé a la limite des conditions expérimentales possibles. Les problemes de
blindage et de couplage causés par le dipole nécessiteraient I'implémentation d’une
sonde optique ou d’'un réseau de sondes optiques. Enfin il serait nécessaire de pou-
voir pallier erreur de positionnement et la non symétrie du systéme qui perturbent
grandement les mesures. L’utilisation d’un matériau autre que de la céramique per-
mettrait une découpe plus facile des plaques et donc une meilleure symétrie. Enfin
un support rigide pour positionner les plaques permettrait d’améliorer la prise de

mesure.

Enfin il semble intéressant de mentionner une utilisation possible de ce systeme
conjointement aux techniques développées par (Omrane, 2005). La méthode déve-
loppée dans le cadre de sa maitrise semble étre prometteuse pour obtenir une bonne
résolution de reconstruction mais les temps de calculs sont trés longs. Un systéme
travaillant en deux temps, un premier pour une détection rapide mais grossiere des
tumeurs, avec les modeles proposés ici, et un deuxieéme pour préciser les résultats
du premier pourrait permettre d’obtenir une amélioration autant en performances

de calculs qu’au niveau qualité de la reconstruction.
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