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Résumé 

Les appareils échographiques sont de plus en plus utilisés dans les milieux cliniques et de 

recherche. On les retrouve en tant qu'outils de diagnostic ou de traitement des maladies 

les plus courantes de notre société, notamment les maladies cardiaques et coronariennes. 

les cancers du sein et de la prostate. Cette popularité s'explique par les avantages 

qu'offrent ces appareils (non invasifs, peu coûteux. transportables. faciles à manipuler) 

par rapport à ceux d'autres modalités d'imagerie. telles que les rayons X, la résonance 

magnétique et la médecine nucléaire. Toutefois, ils n'ont pas une très bonne résolution: 

cette dégradation de la qualité des images est principalement due aux interactions 

complexes (interférences, rétrodiffbsion multiple) entre les ondes acoustiques et les 

inhomogénéités des tissus biologiques. Pour cette raison, plusieurs années de recherche 

ont été consacrées au développement de modèles analytiques (équations d'ondes 

homogènes et d'ondes inhomogènes) afin de mieux comprendre les principes de  

propagation. de réflexion spéculaire et de  rétrodifision des ondes acoustiques. Cela. 

bien sûr. dans le but de mieux comprendre et interpréter les images échographiques afin 

de poser de meilleurs diagnostics. Par ailleurs. avec I'a\rènement des processeurs 

numériques. de nombreuses recherches ont été axées sur le dé\.eloppement de  modèles 

numériques soit pour simuler des images échographiques ou encore pour caractériser les 

tissus biologiques. 

En effet. depuis les deux dernières décennies. la plupart des approches de caractérisation 

des tissus biologiques sont basées sur la modélisation des images échographiques. Ainsi. 

l'un des modéles de formation d'images est basé sur la convolution d'un terme tissulaire 

avec la réponse impulsionnelle (PSF, point spreadjirnctiort) des sondes échographiques. 

Cctte réponse impulsionnelle est également utiliscie cn tant que connaissance a priori dans 

plusieurs domaines de recherche, tels que l'étude de la dynamique des tissus mous. la 

déconvolution 2D9 la compression des images échographiques et plusieurs autres 

riusqucllcs nous ferons référence dans la retue de littérature. 



Malgré les nombreux efforts de modélisation. les modèles actuels de PSF sont assujettis à 

certaines limites o u  problématiques. Ainsi. certains modèles sont basés sur des 

hypothèses de séparabilité ou d'invariance spatiale qui ne sont pas valides dans certaines 

conditions d'acquisition, alors que d'autres ne tiennent pas compte des effets de 

focalisation, d'apodisation et d'atténuation des ondes acoustiques. Ainsi. afin de repousser 

certaines limites des modèles actuels de PSF, l'objectif de ce projet \-ise à développer un 

modèle de PSF qui considère la focaiisation singulière du faisceau ultrasonore en 

émission et en réception. Les effets de l'atténuation et de I'apodisation seront également 

étudiés de façon qualitative. 

Nous décrirons. de façon détailiée, certaines limites du modèle de formation d'images qui 

a été proposé par Bamber et Dickinson [20] .  Nous présenterons le logiciel Field II 

(Uni~~ersité Technologique du Danemark) qui permet de simuler des images 

échographiques. EssentielIement, Field I I  est un ensemble de programmes basés sur la 

théorie acoustique linéaire. qui permet de calculer le champ acoustique en émission et en 

réception après avoir excité un milieu homogène ou inhomogène à l'aide de plusieurs 

types de transducteurs. Pour analyser les PSF. on aura besoin de certains algorithmes 

pcrrnettant d'estimer leurs caractéristiques géométriques- Ces algorithmes sont basés sur 

le calcul des coefficients des polynômes. le calcul des gradients et le calcul des 

coefficients d'autocorrélation. Nous décrirons Ies caractéristiques géométriques (largeurs. 

courbures) des PSF obtenues en utilisant le logiciel Field II .  Pour comprendre la 

t'ariation de leur comportement, nous espliquerons les origines de la variation de ces 

caractéristiques en fonction de la position du rétrodiffuseur par rapport au point focal. 

Ces csplications sont basées sur les équations des délais de propagation et d e  focalisation 

des ondes acoustiques en émission et en réception, sur les équations de la variation de 

l'intensité acoustique lors de la propagation des ondes et sur certaines analyses d'erreurs 

commises par les systèmes échographiques lors de l'estimation de la position des 

rétrodiffuseurs. Cela nous amenera à la formulation dc la courbure des PSF avant et après 

Ic traitcmcnt des images échographiques. Puis. nous expliquerons les causes de la 



formation des ondes de contours (edge wmes) qui sont présentes sur les images 

tichographiques des PSF. Ensuite, nous proposerons un nouveau modèle hyperbolique cie 

PSF qui tient compte de la focdisation singulière du faisceau ultrasonore en émission et 

cn réception. Finalement, nous discuterons des applications prometteuses des PSF dans 

les études d'acoustique non linéaire, dans les approches de mesure des propriétés 

acoustiques. dans le développement des procédures de contrôle de qualité et dans les 

études de décorrélation et d'erreur d'estimation de mouvement d'un diffuseur singulier. 



Abstract 

Currcntly. ultrasound systems are one of the state-of-the-art modalities to diagnose or to 

treat important diseases such as coronary. heart diseases as well as breast and prostate 

cancers. The non invasiveness, low cost. transportability and easy manipulation are 

among the adv'mtages o f  the ultrasound systems when compared to other irnaging 

modalities. such as X-rays, magnetic resonance and nuclear medicine. However. most of 

the cchographic systems do not have a good resohtion which is an important factor to 

identify small pathologie regions in biologic tissues. This is principally due to the 

cornpiex interactions (interférence. multiples scattering) existing between the acoustic 

naves and the inhomogeneities o f  the tissue under diagnosis. For these reasons. certain 

researchers have developed through several years. analytical equations or  modeIs to 

bcttcr understand the principles of wave propagation and their diffuse scatterings or 

spccular reflections. O f  course. these efforts helped the researchers. the industries ruid 

thc clinicians to overcome certain problems related to the interpretation of the echograms 

obtained from the patients. However with the advent o f  digital processors. research 

mostly progressed by developing digital approaches or  rnodels in order to simulate 

cchographic images o r  to characterize biological tissues. 

In fact. since the last two decades. most of the tissue cliaracterization approaches have 

becn based on the modelization of echographic images. One image formation model 

(IFM) reIies on the convoiution of  a tissue echogenicity term with the Point Spread 

Function (PSF) of the echographic system. This last term is also used as a priori 

information in several domains OF research. such as dynamic tissue studies. 2D 

dccon\.olution, image compressions and other applications wliich will be mentioned in 

chapter two. 

Despitc the numerous efforts of modelization. the actual model of  the PSF is still lirnited 

by sonie factors or some problematics. For example. the hypotheses of separribility and 



spatial invariance of the PSF are not valid in al1 conditions of  image acquisition. 

Moreover, most of  these models d o  not take into consideration the effects of focalization. 

apodization and attenuation of  the acoustic bearn. Hence in order to progress and to over 

push some of  the Iimits of the PSF rnodels. the aim of this thesis is to develop a new 

mode1 of the PSF which allows to consider the single focalization o f  the acoustic beam in 

cmission and reception. The effects o f  apodization and attenuation u-il1 be qualitatively 

studied. 

Therefore. in our thesis. some of  the current limits of  the IFM developed by the earty 

works of Bamber. Dickinson and several other researchers are first presented. To achieve 

our goals. we will present the characteristics o f  the PSF obtained by using the Field II 

program (Technical University o f  Denmark) to simulate echographic images and also 

iiitroduce several algorithms to estimate their geometric characteristics. The Field II is a 

set of programs which rely on the linear propagation theory in order to calculate the 

acoustic fields both in emission and reception. The programs are capable of simulating 

cchographic images with several types of transducers and acoustic conditions 

(attenuation. apodization, dynamic focalization. etc.). The principal algorithms used to 

estirnate the geometric characteristics of the PSF are hased on the calculation of the 

pol~momial coefficients. the potential gradients and the autocorrelation coefficients. 

then explain the ongins of the variation of the PSF characteristics (width. curvriture) 

as a function of the relative position of  the scattcrer to the focal point. These 

csplanations are based on the delay, focalization and intensity equations of the 

propagating wavelets both in emission and reception. The analyses of the error 

committed by the echographic systems by estimating the scrittcrer's position will also be 

liclpful to dcfine the exact formulation of the PSF's cuwature for images before and after 

the proccss of  the bemforming in reception. At the same occasion. we will explain the 

causes of the edge waves formation which are present in the echographic images of  the 

PSF. To synthesize our study. Lve propose a new hyperbolic mode1 of the PSF. w-hich 

considers the focalization of the ultrasonic bearn. At the end. wc ciiscuss about the 



promising applications of the PSF in several domains such as  nonlinear studies. 

chriractcrization o f  the acoustics proprieties of the medium. quality control, decorrelation 

and single scatterer artifact motion studies. 
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Chapitre I : Introduction 

1.1 Concept gknéral de la théorie acoustique 

Lcs ultrasons sont des ondes mécaniques ayant des fréquences généraiement comprises 

entre 2 et 100 MHz pour le domaine d'application médical- Les uitrasons se propagent 

par l'intermédiaire de la vibration des molécules ou des atomes présents dans le milieu. 

Les vibrations peuvent être Iongi tudindes (dans le sens) ou transverses (perpendiculaires) 

à la direction de propagation. En médecine. les vibrations transverses sont négligées. car 

eIIcs sont rapidement atténuées. 

Lorsque Ia perturbation des particules du milieu par une source quelconque est faible. la 

propagation des ondes est régie par une équation d'ondes du type [ I l :  

OU P cst la pression exercée sur les particules en vibration dans la direction de l'axe z et 

p,. fi,, sont respectivement la densité massique et la constante de compressibilité 

adiabatique du  milieu. Cette équation est unidimensionnelle. car l'onde ne sc propage quc 

dans une seule direction (z)- Une équation similaire pourrait être obtenue c n  fonction de 

la vitesse (u) des particules en vibration. Une solution de l'équation d'ondes est: 



où P- est une amplitude constante. o est la fréquence anguIaire de vibration des 

particules: k est la constante de propagation et la phase initiale de l'onde. Cette solution 

est \.alide seulement lorsque I'équation de dispersion ou équation de Brillouin est 

respectée: 

En d'autres mots. le milieu supporte une onde de pression de la forme de l'équation (1.2) 

lorsque la fréquence angulaire (a) et la constante de propagation de I'onde sont reliées 

par l'équation (1.3). L'équation (1.2) est couramment utilisée pour comprendre les 

phénomènes acoustiques lors de l'application des ultrasons. Le choix d'une telle équation 

n'est pas restrictive. car la plupart des sources émettent des ondes ultrasonores ayant 

approsimati1-ement une forme sinusoïdale: i l  en est ainsi des transducteurs a largeur de 

bande Iimitée ou continue; des ondes de formes arbitraires peuvent aussi être 

décomposées sous forme d'une série de Fourier ayant pour composantes des fonctions 

sinusoïdales. 

;\ partir des équations (1.2) et (1.3). nous pouvons dériver les caractéristiques de 

propagation de l'onde. telles que la longueur d'onde (A) et Ia vitesse de propagation (C): 

11 est à noter que h représente la distance entre les fronts d'ondes. Lorsque ceux-ci sont 

constants dans le plan (KY) et qu'iIs varient seulement en fonction de z nous parlons 

d'ondes planes. De plus. pour des ondes planes longitudinales, lc rapport (ok) est 

constant: ainsi la vitesse de propagation C est indépendante de la fréquence angulaire. 

De teIs systèmes sont appelés: tiispersior7ekess sysrcrns. Par contre. pour des ondes non 



planes. la vitesse de propagation n'est pas constante en fonction de la fréquence: par 

consequent ces systèmes démontrent certaines dispersions. Toutefois. dans la plupart des 

tm-aux  de modélisation. on considère que la vitesse de propagation est constante. Dans 

l'eau a 3 5  OC (po = l o 3  ~g / rn j ,  Po = 1.48 x IO-'' m?N) la vitesse de propagation 

Cc,. = 1.5 x 1 o3 &S. Dans les tissus biologiques, C = 1.54 x 10) m/s [ 2 ] .  

Un autre paramètre caractérisant le milieu est I'impédance acoustique qui est définie par 

lc rapport entre la pression acoustique (P) et la vélocité des particules (u): 

Cctte équation ressemble à l'équation de I'impédance électrique: 

Temion (Volt) 
ZCltTi = 

Corrr-ant ( .4 rnpère) 

En général. la valeur de I'impédance acoustique peut être complexe lorsqu'il y a une 

clifference de phase entre la pression (P) et la vélocité (u): toutefois. pour des ondes 

planes ct sans atténuation Z est réelle. Ainsi. à partir des équations d'ondes définies en 

fonction de la pression et de la vélocité, on peut démontrer que I'impédance acoustique 

dépend seulement des propriétés mécaniques du milieu: 



Par exemple. pour l'eau, à 35 OC: 

Lorsqu'une onde incidente traverse des régions ayant des propriétés acoustiques 

différentes, i l  se produit des phénomènes de réflexion et de réfraction. ActueIIement. on 

connaît deux types de réflexions : spéculaire ou diffuse. La réflexion spéculaire se 

produit lorsque la taille des inhomogénéités (objets réflecteurs) est beaucoup plus grande 

que la longueur d'onde (taille réflecteur >> h). Par exemple, en échocardiographie. ce 

phénomène s'observe au niveau des parois ventriculaires. L'équation permettant de 

calculer le coefficient de réflexion (R) est définie par le rapport entre la pression réfléchie 

(Pr) ct Ia pression incidente (Pi): 

où  zi. 27 rcprésentent les impédances acoustiques de deux régions différcntcs et Oi. et 
représentent les angles d'incidence et de transmission de l'onde acoustique 

rcspectivemcnt. 

La réflexion diffuse ou rétrodiffusion se produit lorsque le signal ultrasonore rencontre 

une structure composée d'éléments distribués le long du faisceau dont les dimensions sont 

comparables ou inférieures à la longueur d'onde. ii titre d'exemple. en biorhéolopie 

(titudc de la déformation et des propriétés de l'écoulement de systèmes ou de matériaux 

biologiques). ce phénomène se produit lorsque le faisceau rencontre les globulcs rouges 

présents dans le sang. Afin de quantifier les phénomènes de rétrodiffusion. on dcfinit la 

scction de rCtrodifîÙsion différentielle (cd). qui représente la puissance rétrodiffusée par 



un seul diffuseur par angle solide par unité d'intensité d'onde incidente [j]. 11 esiste deus 

méthodes pour déterminer ad a partir de l'équation de I'onde acoustique. La première est 

basée sur les séries de Bessel et considère l'hypothèse que ies obstacles rencontrés sont 

sphériques de rayon «a». Dans les conditions où kr 1 et ka << 1. r étant la distance 

cntre le point d'observation et la sphère. nd peut s'écrire: 

où  O est l'angle entre I'onde incidente et I'onde réfléchie. V, =(4/3) na3 est le volume du 

diffuseur. h est la longueur d'onde, p, et p, représentent respectivement la densité du 

milieu environnant et celle des particules, et f3, et P, leurs compressibilités respectives. 

La seconde méthode est l'approche de Green qui est applicable à des obstacles de formes 

arbitraires: 

- -  &-P.' ( P , - P . ' ) ~ ~ ~ ~  a,(Q) = - 
' ' [ P.. 

- 
ÂJ P.. 

Lû figure 1 . 1  scliérnatise et compare les deus types de réflexions. On peut voir 

( c g .  1.1 a) que la rdflesion diffùse (rétrodifusion) est normalement indépendante de 

l'angle incident et comprend des réflexions de faibles amplitudes: ainsi. une faible 

quantité dc  l'énergie incidente est rétrodiffusce. Par contre. la réflexion spéculaire 

(178. 1 . 1  b)  est très dépendante de l'angle d'incidence. ct lorsque l'angle d'incidence Oi = 0. 

une grande partie de l'énergie est retournée au transducteur. 



Figure 1.1 : Comparaison entre réflexions spéculaire et diffuse, tirée de 13). 

1.2 Principe de formation d'images échographiques 

Lorsqu'une onde ultrasonore se propage. une partie de celle-ci est réfléchie par les 

inhomogénéités du milieu (diffuseurs). En calculant le temps de réflesion. on peut 

cstimer la position spatiale des difiseurs. On affiche les positions estimées sous forme 

de signaux RF sur les moniteurs des systèmes échographiques. La plupart des techniques 

d'estimation de positions spatiales considèrent les hypothèses de linéarité acoustique. 

Ainsi. en supposant que la vitesse de propagation est constante. la position des réflecteurs 

cst calculée par I'Squation S = C.t/2. où t est le temps calculé entre I'cmission et la 

rCception de L'onde. et C est la vitesse de propagation. 

La iigure 1.2 présente les principales composantes d'un système échographique. En bref. 

Ic générateur d'impulsions permet d'exciter une sonde échographique (transducteur) 

placCe géncralement à la surface des tissus biologiques (sein. abdomen. rectum. etc.). 

Après I'cscitation. le transducteur émet une onde acoustique qui se propage dans le 

milieu. De façon réciproque. lorsque Ies ondes réflzchies frappent le transducteur. cc 

dernier émet un signal électrique radio fréquence (RF) qui sera amplifié. démodulé et 

affiché a I'kcran par d'autres composantes du système. La position des réflecteurs sera 

estimée par la relation introduite précédemment. 



Figure 1.2 : Principales composantes d'un système échographique, tirée de (241. 

Étant donné que l'objectif de notre projet est In modélisation de la réponse irnpulsionnelle 

d'une sonde échographique, dans la prochaine section. nous donnerons plus de dktails sur 

la construction des transducteurs. 



1.2.1 Transducteur 

L'une des composantes fondamentales de  tous les instruments ultrasonores est le 

transducteur qui permet de  générer et  de détecter des ondes acoustiques. Étant donné que 

la plupart des générateurs de signaux sont de  nature électrique et  que les méthodes les 

plus commodes pour conditionner, amplifier et af icher  les signaux sont conçues avec des 

composantes électroniques. les instruments les plus utilisés sont ceux qui permettent de  

transformer adéquatement l'énergie électrique en énergie acoustique. et  vice iwsa. Les 

aimants à induction (échoparleurs) et les instruments magnétostrictifs sont parmi les 

différentes possibilités. Cependant, les cristaux piézo-électriques et les céramiques sont 

de loin les transducteurs les plus convenables pour les fréquences ultrasonores 

usuellement utilisées en clinique (1 -20 MHz) [ I l .  

En 1880. Pierre et  Jacques Curie découvrirent qu'un échantillon de quartz 

convenablement choisi. soumis à une pression mécanique. était le siège d'une polarisation 

électrique [cl]. C'était l'effet piézo-électrique (piézo = pression) direct. En 1881. 

Lippmann établit l'existence du phénomène in\-erse. c'est-à-dire qu'un cristal de quartz se  

comprime ou se dilate lorsqu'il est soumis à un champ électrique. En 1916. Chilon-sky et 

~~angevin [ 5 ]  montrèrent. pour la première fois. comment utiliser ce principe pour 

générer des ultrasons. Vers les années 20. la recherche dans ce domaine s'orienta 

cssc~~tiellemcnt vers la détection sous-marine pour des applications militaires et déboucha 

sur les premiers systèmes sonores. Sur le plan médical. Freundlich 161 fut l'un des 

premiers à suggérer le chauffage des tissus par ultrasons. Pour le diagnostic des tissus 

biologiques, Satomura et Nimira [7] ainsi que WiId et Reids [8] furent parmi les premiers 

à a\-oir démontré que les tissus pathologiques peuvent être caractérisés par les échos 

reflechis ou rétrodimisés par des structures internes des tissus insonifiés. 

ActuelIement. les matériaux les plus utilisés pour la fabrication des transducteurs sont le 

quartz. le titanrite d e  baryum. le titanate de  zirconium de plomb (PZT ) et Ic polyfluorure 



dc \inylidène (PVDF). L'un des paramètres permettant de caractériser les transducteurs 

est Ic facteur de  qualité. Q. q u i  est exprimé généralement par le rapport entre la fréquence 

dc rtisonance ( f i )  du transducteur et la largeur de bande à la moitié de la puissance 

maximale irradiée (figure 1.3). Pour un Q élevé. la courbe d e  résonance est étroite. alors 

que c'est le contraire lorsque Q est faible. Nous verrons plus loin que la quantitication de 

la résolution asiale de  l'image dépend de ce paramètre. 

Figure 1.3 : Densité de puissance irradiée par  un transductcur cn fonction de 1s friqucnce (courbe de 
résonance). Lorsque le facteur dc qualité. Q, augmente, la courbe de résonance dcvicnt plus étroite. 
tirée de [ I  1. 

Les modes d'excitation des transducteurs peuvent être continus ou impulsionnels. Si 

I'escitation est continue et sinusoïdale. V,,, = V ,  cos o~t: la pression de l'onde se 

propageant dans le milieu est également continue et sinusoïdale. et la moyenne de densité 

de puissance irradiée par le transducteur est: 

ou ci; . I et  Z ,  sont les coefficients d e  contrainte piézo-électrique du matéricl. l'épaisseur 

du transductcur et l'impédance acoustique du milieu insoni tié respcctivcmcnt [ l  1. V, et 

( 1 )  sont I'rinipli tude et la fréquence angulaire du signal d'csci tation rcspecti\-cment. Par 



contre. si le signal d'excitation est impulsionnel. la pression irradiée par te transducteur 

prend une forme sinusoïdale à décroissance exponentielle. P = Po e' 'wQQ' ' (figure 1.4)- 

En fait. la fonction de la pression irradiée ressemble ji une ondelette. 

Figure 1.1 : Pression i r radiée p a r  un  transducteur excité p a r  une impulsion de Dirac. Selon une règle 
approximative. le facteur de qual i td est égal a u  double d u  nombre de cycles contenu dans la courbe 
de la pression lorsque cette dernière atteint e-d = 0.208 de sa valeur originale. Ici. le facteur de 
qualiti. est égal à 4.5, t i rée de (1  1. 

Sur Ie plan de la configuration géométrique. les transducteurs peuvent a\-oir plusieurs 

formats (sphérique. circulaire plane. barrette linéaire 1 D. 1.5D. 2D. eic.) en fonction du 

type d'application (figure 1.5). 

Figure 1.5 : Excrnples de differentes configurations p o u r  les transducteurs utilisés dans les milieun 
cliniqiies au de recherche; transducteur sphérique (gauche), barrette l incairc 2D (droitc). 
t irce dc 1171. 



t i  titre d'exemple. les transducteurs sphériques. excités par un signal continu. sont 

couramment utilisés pour estimer le flux sanguin à l'aide du principe Doppler [ 1 1. Pour 

l'imagerie anatomique et fonctionnelle (sonographie. échocardiographie. ctc.) et du 

traitement par HIFU (High Intensity Foctlsed Ul~rasozrnd) [ 1 3.16.1 73. les barrettes 

linéaires ( 1  D. 1.5 D. 2D) sont utilisées de façon dominante dans les milieux hospitaliers 

ct de recherche. Dans le cadre d e  notre projet. c'est le type de transducteur ID que  nous 

utilisons pour modéliser la réponse impulsionnelle. La figure 1.6 présente de façon 

simplilike les différents éléments géométriques de ce type de transducteur. L représente 

la largeur totale du transducteur; b et h représentent la largeur et la hauteur de chacun des 

déments du transducteur respectivement; s (kerfl est la distance qui sépare chacun des 

i.léments. Les valeurs de  ces paramètres affectent la qualité des images produites par les 

systt-mes échographiques: nous discuterons de cet aspect dans la prochaine section. 

Figure 1.6 : Barrette linéaire ID  avec ses cléments g~omctriques, tirée de 11 1. 



1.3 Limites de l'imagerie ultrasonore 

Comme toute autre modalité d'imagerie (rayon-XI IRM. tomographie. etc.). la qualité des 

khogrammes. images obtenues par les systèmes échographiques. est quantifiée entre 

autres par les paramètres de résolutions axiale. latérale. transverse et le rapport signal sur 

bruit (S/B). En échographie. plusieurs facteurs. comme l'atténuation. la divergence du 

faisceau. Ies interfërences destructives et constructives. peuvent affecter la qualité des 

images. Toutefois, il existe des approches pour contourner ces problèmes : amplification 

(TGC, rime gain compensation), focalisation. apodisation. etc. Dans cette section. nous 

donnerons une brève explication de certains facteurs pouvant détériorer la qualité des 

images (réponses impulsionnelles) ainsi que des approches permettant de contourner ou 

de minimiser leurs effets. 

1.3.1 Atténuation et compensation 

L'atténuation est un terme qui représente la perte d'énergie dc I'onde acoustique qui 

trai-erse une certaine distance dans le tissu. Cette perte d'énergie est due à plusieurs 

plihomènes : la réflexion spéculaire. la réflexion diffuse. l'absorption et la di~wgence de 

l'onde. Parmi ces phénomènes. I'absorption est Ia principale cause de I'atttinuation. Elle 

représente la quantité d'énergie acoustique transformée sous forme de chalcur dans les 

molCcules des tissus biologiques. La cause exacte de l'absorption est encore mal connue. 

mais on suppose qu'elle est due a une variété d'interactions complexes. Un modele simple 

pcrrncttant de prédire mathématiquement la quanti té d'énergie perdue par absorption est 

basé sur la viscosité du fluide insonifié. Qualitativement. la viscosité représente Ie terme 

de résistance entre le transfert de l'énergie potentielle à l'énergie cinétique des molécules 

dans le tissu. Selon le modèle [IO], dans l'équation de propagation d'onde ( 1  2). l'effet de 

l'absorption de I'énergie est décrit par un terme exponentiel décroissant: 



o ù  u est le coefficient d'atténuation qui est fonction de  la fréquence du transducteur. Les 

\-alcurs de q et q représentent les coefficients dynamiques de viscosité d e  cisaillement 

(shecw) ct de compression respectivement. Cette équation est valide pour de faibles 

auinuations. où  CL' k. ce qui est le cas pour un tissu normal. Cette hypothesc permet 

egalement de négliger l'effet de la viscosité sur la vitesse de propagation d'onde 

acoustique (C .i: odk) (qui augmente un peu à cause de la viscosité). De ce  fait. il se 

produit une différence d e  phase entre la vélocité des particules et la pression d e  I'onde qui 

résulte en l'obtention d'une impédance acoustique légèrement complexe. Or. en 

considérant de nouveau I'hypothèse de  faible atténuation. u' << k. o n  peut toujours 

decrire llSquation de  Ilimpédance acoustique en termes de la densité et de la 

compressibilité du  milieu. Z - [ p ~ ~ , ] l " .  Ainsi. cette équation sera toujours réelle. 

Pour compenser les pertes dues à l'atténuation. la plupart des appareils utilisent une 

icclinique de compensation temporelle (TGC). Étant donné que l'atténuation est fonction 

dc  la ficquence e t  d e  la distance. Ia compensation est également fonction de  ces 

pararnètrcs. À titre d'exemple. dans les tissus mous. l'atténuation est de 1 dB/crn/MHz [ l  1. 
.-\insi. la compensation devrait augmenter pour chaque centimt'tre de distance traversée 

par l'onde acoustique. En supposant une vitesse d e  propagation C=l.54 s 1 o3 m/s. le 

taux de compensation pour chaque MHz d e  fréquence transmise en fonction du temps est 

approsimé par la formule suivante: 

TGC = 154 dB/ms 



Toutelois. i l  faut être conscient que I'ondelette transmise a plusieurs composantes 

fiéquentielles centrées autour de la fréquence fondamentale (fréquence du transducteur). 

Par conséquent. étant donné que le coefficient d'atténuation est fonction de la fréquence. 

Ics composantes frequentielles les plus élevées seront atténuées davantage que les 

composantes à bases fréquences. 

Après I'amplification, les signaux sont souvent démodulés et compressés de façon 

Iogarithmique avant d'être affichés à l'écran. La démodulation permet de détecter 

I1en\:eloppe des signaux reçus. Cette technique détruit I'information concernant Ia phase 

des signaux. cependant elle réduit la quantité de mémoire nécessaire pour sauvegarder et 

afficher les images à l'écran. La compression logarithmique permet de surmonter la 

difficulté de présenter des signaux ayant une large variation d'amplitude (maidmin>>l), 

I.'incon\.énient de cette technique est l'effet d'amplification non proportionnelle de faibles 

signaux qui peuvent être également du  bruit (électronique. thermique. ...). Pour 

contourner ce problème. la plupart des systèmes affichent les signaux au delà d'un certain 

scuiI. 

1 .Xi RC.solution, divergence et focalisation 

Dans toutes les modalités d'imagerie. la résolution est un paramètre fondamental pour 

quantifier la qualité des images. En échographie. de façon générale. la résolution se 

définit par la plus petite distance entre deux particules (réflecteurs) pouvant être détectée 

par le s>.stéme. On parle de  résolutions aiale. latérale et transx-erse lorsque la distance 

consideréc (entre les particules) est dans les directions aside. latérale et transverse 

respcctivcment. La résolution axiale dépend du tàcteur de qualité (Q) et de la Iiéquencc 

du transducteur [ I l :  

Qz, 
Résolut ion axiale = - 

4 



I I  est i noter que les fabricants des systèmes échographiques définissent souvent cette 

valeur en  termes de largeur à mi-hauteur ( F d  FVid~h ro HalfXfmimitrn. FWHM) de la 

dcnsitk de puissance d e  l'ondelette. On peut également calculer cette distance en termes 

de  tension. mais le signal doit être atténué de 6 dB à cause de la relation quadratique 

existant entre la puissance et la tension d'un signal quelconque. Les résolutions latérale et 

trans\.erse dépendront du profil de propagation du faisceau et du type de focalisation que  

nous allons discuter dans ce qui suit. 

Le caIcul de la pression irradiée par le transducteur est basé sur le principe d'Huygen [ I l  
qui stipule que le profil de radiation d'une source étendue peut être construit en 

considérant la source comme une collection de sources ponctuelles (adéquatement 

pondérées) qui irradient des ondes sphériques. Le profil complet de radiation est calculé 

par ln sommation (en amplitude et en pliase) des contributions de toutes les sources 

ponctuelles situées sur la surface du transducteur au point d'obsenation. 11 est a noter 

que le principe de sommation est vaIidc seulement pour des ondes linéaires. Ainsi. la 

sommation nous oblige à calculer une intégrale de sudace (transducteur). Le calcul de 

cette intégrale nous amène à définir (souvent) certaines approximations. Fresnel et 

Fraudlaufèr. qui permettent d'estimer la pression dans la zone proche (rzcnr-jkkù) et la 

zone lointaine Vfir-field) respectivement. La distance de transition de ces deus zones est 

donnCe par le calcul de la distance de zone proche: 

D? 
ZR =-  

I I ,  

où D est le diamètre du transducteur. En raison des phénomènes d'interférences 

constructives et destructives. la nature du profil du faisceau est oscillatoire dans la zone 

proche comparativement a celle de la zone lointaine (figure 1 -7). 





* I  
I tni .  lobe 

Figure 1.8 : Représentation des lobes de difiraction (side lobes) ct des lobes de réseau &rathg lobes). 
La majorité de la puissance irradiée se concentre dans le lobe principal (main lobe). les lobes de 
diffraction et les lobes de réseau, tirée de [II. 

Les équations qui permettent de calculer les angles de diffraction latérale (&d) e t  

trans\wse ($yd) d'un élément rectangulaire (positions des premiers zéros de la fonction d e  

dcnsité de puissance) sont: 

A 
= sin -' (-) 

12 

ou b ct h sont la largeur et la hauteur d e  l'élément rectangulaire rcspcctivement. Pour une 

barrette 1 D. 1.5D ou 2D. b et h représentent la largeur (L)  et  la hauteur totales de la 

barrette (formée par plusieurs éléments rectangulaires) rcspecti\.cment. 11 est important 

dc  mentionner que $,d ct 4 y d  indiquent Ia quantité de diffraction du lobc principal Iorsqu'il 

sc propage le long d e  la source. La figure 1.9 représente qualitativement le diagramme 

d c  la diffraction du faisceau. Dans la zone proche. Ic faisceau est collimaté jusqu'à la 

distance d e  transition ZR. Au dela de cette distance. le faisceau commcncc divcrger 



graduellement. Étant donné que certaines régions d'intérêt (ex : fcetus) se trouvent dans 

la zone lointaine du transducteur et que la divergence du faisceau affecte la qualité des 

images (résolution latérale). pour les objets situes dans cette région. on doit recourir aus 

techniques de focalisation pour diminuer la divergence du faisceau. 

Figure 1.9 : Représentation qualitative de la divergence du faisceau ultrasonore. Le faisceau diverge 
graduellement à partir de la zone de transition, tirée de [ I l .  

La focalisation permet de converger le faisceau ultrasonore vers un point focal désiré. II  

csistc trois techniques de focalisation : la focalisation électronique. la focalisation 

mécanique et la focalisation à l'aide des lentilles convergentes. Ces trois méthodes 

peu\-cnt être combinées pour obtenir une meilleure performance. La focalisation 

S.lrctronique combinée avec la focalisation mécanique sont actuellement [ 16.1 71 les 

meilleures techniques pour modifier aisément la longueur et la directil-itti du point focal. 

La focalisation mécanique consiste à fabriquer des transducteurs ayant un certain rayon 

de courbure. alors que la focalisation avec des lentilles convergentes consiste à placer des 

Ientillcs devant les transducteurs. La convergence du faisceau s'explique par les 

différences d'indice de réfraction entre le transducteur. la lentiIle et le tissu biologique. La 

focalisation électronique consiste de façon générale à exciter les éléments d'un 

transducteur (ID. 1.5 D. 2D) avec certains délais de phase pour que toutes les ondes 

émises arrivent en même temps au point focal désiré (figure 1-10). Les délais sont 



calculés à partir des positions géométriques des éléments actifs en émission. du centre 

local et du point focal désiré. 

Figure 1.10 : Principe de focalisation électronique. En imposant des délais d'cncitstion sphériques, 
on parvient P converger le faisceau vers un point focal désiré, tirée de 11 1. 

Les dimensions du faisceau au point focal (Wfi,*. Wft,,) et la profondeur de focalisation 

(tkprh offi~czrs) permettent de quantifier la performance de focalisation d'un transducteur. 

Elles sont données par: 

CYf,, - 3(Y-)A profondezrr focale latérale =r - - 
2R L 

oii If. k. L. II sont la longueur focale désirée, la longueur d'onde- la largeur (latérale) et la 

hauteur dcs transducteurs respectivement. Actuellement. les résolutions latérale (Rra[) et 

transverse (R,,,,) des transducteurs sont approximativement égales aux dimensions du 

f'riisceau au point focal: 



II R , ,  = It/f;, = 2(-)Â 
L 

1-a focalisation dynamique (dynamic focztshg) est une technique permettant de focaliser 

les signaux en réception. pour différentes profondeurs (longueurs focales). II est 

important dc mentionner que ce terme s'applique seulement à la focalisation en réception. 

1.3.3 Apodisation 

Nous a\-ons vu que la présence des irrégularités dans la zone proche et des lobes de 

diffraction dans la zone lointaine sont parfois indésirables lorsqu'on veut obtenir une 

bonne qualité d'image ou une focalisation ponctuelle- L'apodisation est une technique qui 

permet de lisser les irrégularités et de minimiser les lobes de diffraction. Cette technique 

repose sur Ir principe que si le protil d'excitation du transducteur est gaussien à partir du 

centre jusqu'aux extrémités (plutôt que d'être uniforme sur toute la surface du 

transducteur). alors le profil du faisceau irradié aura une forme gaussienne lisse partout. 

dans le champ proche comme dans le champ lointain [ I l .  Ainsi. si le profil d'excitation 

du transducteur est approxirné par une gaussienne qu i  décroit a partir du centre du 

transducteur. le comportement du profil du faisceau sera plus uniforme. 

Plusieurs techniques permettent d'obtenir ce genre de profil : l 'utilisation d'absorbants à la 

surfàce du transducteur. l'utilisation des anneaux concentriques. etc. Pour les 

transducteurs à barrettes linéaires* on apodise en modifiant les signaux d'excitation de 

cliacun des éléments (ex : multiplication par une fenêtre Hanning). L'un des 

incon\.énicnts de I'apodisation est la diminution de la puissance irradiée dans le tissu. 

Egalemcnt. le coût de fabrication des systèmes échographiques dépend de la technique 

iitil isée pour apodiser. 



.Actuellement. les applications médicales des ultrasons sont surtout au niveau de 

l'imagerie anatomique et fonctionnelle et au niveau thérapeutique des tissus biolo,-q 01 ues 

(figure 1.1 1 ). Sur le plan fonctionnel. les ultrasons sont utilisés pour le diagnostic des 

tissus pathologiques. Ils permettent d'estimer le flux sanguin et d'étudier la dynamique 

des tissus mous (sein. prostate). Au niveau thérapeutique. ils servent à détruire certains 

tissus cancéreux. surtout au niveau de la prostate. car le cancer de la prostate est l'un des 

plus diagnostiqués chez l'homme. En ce qui concerne l'imagerie anatomique. les ultrasons 

sont couramment utilisés, notamment en sonographie, en échocardiographie et en 

èc hoencéphalographie. 

Les techniques classiques permettant de détecter les tissus pathologiques sont basées sur 

des mesures des propriétés acoustiques [91-931 ou sur des études statistiques des images 

échographiques [94-961. Les nouvelles méthodes sont plutôt basées sur les mesures des 

propri6tés mécaniques. Par exemple. I'élastographie [37.97.98] est une technique très 

prometteuse qui consiste à estimer la distribution d'élasticité des tissus mous. 

Prciscntement, clle est surtout utiIiske pour la détection du cancer du sein qui constitue 

l'une des quatre causes de décès les plus fréquentes chez la femme. Ics autres causes étant 

tes maladies coronariennes. les accidents c6rébrovasculaires et le cancer du poumon. 

En cc qui concerne les techniques d'estimation de mouvement. l'effet Doppler et ses 

déri\.& [1.3.99) sont couramment utilisés pour estimer le flux sanguin. Le  flux optique 

[ I 03.103 1, les méthodes de corrélation [ 104.1051) et l'approche lagrangienne [ 5  8.59) 

permettent quant à elles d'estimer le mouvement des tissus mous. il notre connaissance. 

l'approche lagrangienne semble être actuellement la technique la plus optimale pour 

Ctridier la dynamique des tissus. Cette méthode permet également d'obtenir des 

élastogrammcs (distribution de l'élasticité du milieu). ce qui permettrait de détecter des 

tissus pathologiques. 
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Corrélation, 
etc. 

~choence~hrilo~raphie. 
Échocardiographie, 

(Fius sanguin) 
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Color dopplcr. 
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Imagerie 2D. 
Imagerie 3D. 
etc. 

Figurc f -1  1 : Diagramme illustrant les applications mcdicales des ultrasons. MF1 signifie le modèle 
dc formation d'image. 



En cc qui concerne le traitement des tissus cancéreux (prostate). la méthode HIFU, Hi*gh 

it~roisify Foczrsed Utrasound [ 13,163. est présentement l'une des techniques les plus 

prometteuses. Elle peut être considérée comme une approche chirurgicale quasi non 

invasive qui consiste à surchauffer les tissus cancéreux. lesquels sont plus sensibles à la 

chaleur que les tissus sains. En focalisant le faisceau ultrasonore sur une région d'intérêt 

(pathologique). te surchauffement permet la destruction des tissus. 

Enfin. pour cc qui est de l'imagerie anatomique ZD et 3D. plusieurs techniques ou 

algorithmes d'acquisition d'images et de reconstruction de volumes tridimensionnels 

existants ont Çté développés. soit par les industries (Alpha space. ATL. 3D Echotech. 

Lifc. etc.) ou par les groupes de recherche [ ï l .  106-1083. Ces techniques permettent 

principalement d'améliorer la qualité des images et de reconstruire des images 

tridimensionnelles des organes biologiques (rein. foie. prostate. etc.). 

Parmi les techniques mentionnées. I'approche lagrangienne [58.59]. l'imagerie 2D et 3D 

[71]. certaines approches statistiques [96]. l'estimation du llus sanguin i63.641 et 

certaines méthodes en élastognphie [37.98] nécessitent ou utilisent la réponse 

impulsionnelle (PSF) des sondes échognphiques en tant que connaissance a priori afin 

d'obtenir des résultats plus performants. La réponse impulsionnelle cst également de plus 

e n  pltis utilisée dans d'autres domaines de recherche. Elle sert notamment à la 

conipression des images échographiques [77]. à l'imagerie adaptative et aux abérrateun 

de phases [65,66], à la déconvolution des images [70-721. à l'étude de décorrélation [78]. 

aus artefacts intravascuhires [79-8 1 3  et à plusieurs autres applications que nous 

mentionnerons dans la revue de la littérature. Selon nous. les techniques de HIFU 

poiirraicnt éventuellement utiliser la réponse irnpulsionnelle en tant que connaissance a 

priori afin de mieux focaliser le faisceau ultrasonore (surchauffer Ics tissus) et de 

de\.cloppcr des techniques permettant de réduire les lobes de réseaux. 



1.5 Problématiques et limites des modèles de PSF 

La réponse impu l s io~e l l e  est l'une des composantes du modèle de formation d'images 

(MF[) qui a été développé ou modifié par plusieurs chercheurs au cours des deux 

dernières décennies. Au début des années 80. une première version du MF1 a été 

proposée par Bamber et Dickinson [18]- Ce modèle est basé sur la convolution de la 

rbponse impulsionnelle d'un système échographique avec un  terme tissulaire qui 

représente le milieu insonifré. Ce terme tissulaire est calcuIS e n  fonction des propriétés 

acoustiques. de la densité et de  la compressibilité du milieu. 11 est important de 

mentionner que l'opération de  convolution considère un modèle linéaire de formation 

d'images et que la réponse impulsionnelle est spatialement invariante, au moins dans la 

région d'intérêt. 

Plus tard. Seggie et al. [ X I  ont modifié le MF1 en convoluant la réponse irnpulsionnelle 

avec un terme tissulaire qui représente l'impédance acoustique du milieu insonifié. Par la 

suite. Meunier et al. [ X I .  afin d'étudier la dynamique des  testures des images 

échocardingraphiques, ont utilisé un modèle gaussien pour représenter la réponse 

impulsionnelle. et un modèle aléatoire (bruit blanc) pour représenter le terme Jc 

I'impi-dance acoustique du milieu. Outre les hypothèses de linéarité et dVin\.ariance 

spatiale. leur modèle [26] implique que la réponse impulsionnelle est séparable dans 

toutes les directions. latérale. axiale et transverse. Selon leurs travaux. la transformation 

du modéle d'images 3D en un modèle 2D ne nécessite que l'hypothèse de  séprirabilité en 

dk\-ation. 

L c  modele gaussien de  PSF (plane) a été également utilisé par Maurice et al. [ 5 8 ]  pour 

étudier la dynamique des tissus mous. En effet. ils ont proposé une approche 

(Ingranpienne) qui nécessite les caractéristiques des PSF en tant que connaissance a priori 

pour estimer le mouvement tissulaire. 



La géométrie de la PSF n'est pas tout a fait gaussienne et plane en pratiq~ie. De plus. 

dans certaines conditions. les PSF ont des irrégularités et des courbures qui sont à 

l'origine de certains artefacts de mouvement. Ces artefacts représentent en quelque sorte 

Ia dil'férence entre la dynamique du tissu estimée à partir des images échographiques 

(testures échographiques) et le vrai mouvement du tissu sous-jacent. À notre 

connaissance, ces artefacts ont été observés pour la première fois par Morrison et al. [30] 

alors qu'un mouvement de rotation était imposé à un fantôme. 

Pour expliquer ces artefacts de mouvement, Kallel et al. 1321 ont introduit une courbure 

au modèle gaussien de la réponse iinputsioruielle. La courbure a été définie en fonction 

de la distance séparant le rétrodiffuseur et les éléments d'une barrette linéaire recevant les 

signaus réfléchis. Sous certaines simplifications géométriques. la courbure peut être 

dffinie par une fonction parabolique. ayant un coefficient de  (d/2). oii d represente la 

profbndeur du rétrodiffiseur. Cela signifie que la courbure tend vers zero. lorsque le 

rCtrodiffuseur tend vers i'infini. ainsi la PSF devient plane. Ils ont démontré que l'artefact 

pouvait être exprimé en fonction des paramtitres géométriques des PSF gaussiennes 

(Ccarts types) et des paramètres instrumentaux. II  est important de rappeler que ce 

modde  a 6té développé pour des objets situés dans le champ lointain du transducteur et 

cn supposant que la réponse impulsionnelle est séparable en élévation. 

Pour valider ce modèle de l'artefact de mouvement. Dupont et al. [Ml ont estimé 

certaines caractéristiques géométriques des réponses impulsionnelles en fonction de la 

profondeur des r~trodiffuseurs. en supposmt que le modèle de la repense impulsionnelle 

cst toujours gaussien. 

La courbure a également été observée expérimentalement par Arthur et al. [38] pour des 

PSF focalisées. Selon leurs résultats, la courbure des PSF est dans la direction du 

transducteur lorsqu'il y a une surestimation de la vitesse de propagation par rapport a la 

\%esse prkvuc. alors que c'est le contraire lorsqu'il y a une sous-estimation. 11 faut 



mentionner que cette courbure en fonction du point focal n'a pas été modélisée dans leurs 

t rmms .  

Les modèles de PSF ont égaiement été développés en coordonnées polaires afin d'être 

utilisés dans certaines applications qui nécessitent des sondes cylindriques pour acquérir 

des images échographiques. A titre d'exemple. pour proposer les problèmes direct et 

in\.crse en Clastographie endovasculaire. Soualmi et al. 1373 ont introduit un modèle de 

PSF gaussien en coordonnées polaires. Ce modèle suppose que la PSF est séparable et 

in\-ariante spatialement; cette dernière hypothèse signifie que le profil angulaire de 

I'ondelette ne change pas en fonction de la profondeur. 

D'autres modèles de PSF ont été développés à partir des approches numériques qui 

permettent dc déterminer le champ acoustique rétrodiffusé par un seul difhseur. Par 

exemple. Rao et al. [39]. pour contourner le compromis existant entre l'atténuation des 

ondes et les problèmes de la Iiausse de l'intensité acoustique (ex : effets non linéaire). ont 

di.\-eloppé un modéle quasi analytique pour les PSF lorsque les signaus sont modulés en 

fféquence plutôt qu'en amplitude. 

11 est kgalement possible d'obtenir un modèle quasi analytique des PSF à partir du modele 

convolutionnel de Jensen et al. [46]. qui permet de cakuler numériquement les tracés de 

tensions obtenus par un système échographique après avoir insonifié un milieu ayant un 

seul objet ponctuel. Ce modèle utilise les hypothèses de linéarité acoustique pour calculer 

les champs émis et rétrodiffusé. 

Les modèles mentionnés ci-dessus. ont certaines limites et problématiques lesquelles sont 

toujours reliées au modèle de  formation d'images. D'abord. les hypothèses de 

skparûbililité ct d'invarïancc spatiale des réponses impulsionnelles ne sont val ides que 

sous certaines conditions d'acquisition d'images échographiques. Par exemple. lorsqu'il y 

a une certaine courbure en élévation (tout comme dans la direction axiale). les PST= ne 



sont pas séparables et invariantes spatialement. Ensuite. les modèles actuels des PSF sont 

rclati\.ement simples. car la plupart ne tiennent pas compte de la focalisation. de 

I'apodisation et de l'atténuation du faisceau ultrasonore (d'autres facteurs tel que le signal 

d'esci tation. le facteur de  qualité du transducteur. la diffraction. . . . peuvent aussi affecter 

les caractéristiques des PSF). Aussi. la plupart des modèles de formation d'images sont 

dé\-eloppés pour le champ lointain. afin de simplifier les équations et de  négliger l'effet 

dcs interférences destructives en émission et en réception. Toutefois. la plupart des 

régions d'intérêt en élastographie (cancer du sein. de la prostate. caractéristiques de la 

paroi vasculaire etc.) sont localisées dans le champ proche du transducteur lorsque ce 

dernier est en contact direct avec les tissus insonifrés. Avec la focalisation du faisceau 

ultrasonore. il n'y a aucun intérêt à travailler dans le champ lointain. étant donné que la 

résolution latérale d'une barrette linéaire devient plus grande que la largeur individuelle 

des Cléments. De plus. étant donné que dans le champ proche. le gradient de pression 

\*aric dans toutes les directions. nous croyons que les dérivées partielles du modèle de 

formation d'images devraient étre considérées autant dans les directions latérale et 

trans\.erse que dans la direction axiale. En dernier lieu. tel qu'indiqué par Dupont et al- 

[34]. l'estimation des conctéristiques géométriques des PSF nécessite des techniques 

robustes permettant de faire du moyeruiage à partir des résultats d'une série d'images 

c.spcrirncntales ou simulées. 

1.6 Objectifs 

Afin de rendre plus performant le modèle de  formation d'images dans les applications 

mentionnees et dans d'autres applications (études non linéaires. contrôle de qualité. etc.). 

i l  est important de développer un nouveau modèle qui permette de repousser ces limites. 

Ainsi. l'objectif de ce projet vise à développer un modèle améliore de PSF qui considère 

la focalisation du faisceau ultrasonore cn émission et en réception. Les effets 

d'ripodisation ct d'atténuation seront également étudiés de façon qualitative. 



Au chapitre deux. nous présenterons les principales caractéristiques des différents 

modèles de PSF et de MF1 développés au cours des deux dernières décennies: et nous 

mettrons en évidence les limites de ces modèles. Au chapitre trois. nous présenterons la 

méthodologie ut i l  isée pour atteindre nos objectifs. particulièrement en décrivant le 

logiciel Field II et les algorithmes utilisés pour acquérir des images échographiques et 

pour estimer les caractéristiques géométriques (Iargeurs asiale. latérale. transverse. 

courbure) des PSF. Au chapitre quatre (résultats), nous présenterons les variations des 

caractéristiques (courbure. largeurs) des PSF en fonction la profondeur du rétrodiffuseur 

et du point focal. Nous expliquerons aussi en détail l'origine de ces variations en fonction 

des techniques d'acquisition des images échographiques: et nous présenterons le nouveau 

modèle de PSF qui tient compte de  la focalisation du faisceau ultrasonore. Finalement. 

les effets de l'apodisation et de l'atténuation seront discutés. et d'autres applications 

prometteuses de  PSF seront suggérées. 



Chapitre II : Revue de la littérature 

2.1 Modèle de formation d'images 

Le modèle de formation d'images (pour un milieu homogène continu) considéré dans ce 

projet est celui qui a été proposé par Barnber et Dickinson [18-211. Ce modèle a été 

dtheloppé à partir de I'équation d'onde inhomogène décrite par Morse et Ingard [IO]: 

ou po(r.t). pl(r,t) représentent I'onde incidente et I'onde rétrodiffusée respectivement: pi et 

(3, représentent les petites fluctuations de densité et de compressibilité à partir de  leur 

valeur moyenne po. Po, La vitesse moyenne de la propagation des ondes acoustiques est 

représentée par C,. En utilisant l'approximation de Born (qui néglige les rétrodiffusions 

multiples). l'approximation de champ lointain (onde plane et simplification géométrique) 

et le rhi-orème de Green. ils ont solutionné l'équation et ont finalement obtenu un modèle 

con\-olutionel 3D de formation d'images pour le champ lointain (la propagation de I'onde 

cst dans la direction de l'axe z): 



où 13d(s.y.z) est l'image échographique 3D. &~(x-y.z) est la réponse impulsionnelle ou 

fonction point d'étalement (PSF) des systèmes échographiques et T(.u.y.z) représente le 

terme tissulaire qui est en fonction de la variation de densité (rétrodifision dipolaire) et 

de compressibilité (rétrodifision monopolaire [3]) du milieu insonifié. Toutefois. dans 

Ieurs simulations [2l]. Bamber et Dickinson ont négligé l'effet de la variation de densité 

et ont utilisé un terme tissulaire seulement en fonction de la variation de compressibilité: 

Pour leur part. Leeman et Gore [22]. en supposant que la longueur d'onde est plus petite 

que les dimensions du faisceau ultrasonore. ont plutôt négligé I'effet du laplacien de la 

compressibilité ct ont défini le terme tissuIaire T(x,y.z) seulement en fonction de la 

dérivée axiale de densité et de compressibilité: 

h la lumière de ce qui précède. on pourrait croire que  si l'équation d'onde inhomogène 

était résolue pour le champ proche. on obtiendrait un terme tissulaire avec des dérivées 

secondes du terme entre crochets de l'équation 2.5 autant dans lcs directions latérale et 

transr.crse que dans la direction axiale. Notre intuition est basée sur le fait que  le gradient 

dc pression acoustique varie autant dans les directions latérale et tram\-erse que dans la 

direction axiale étant donné que. dans la zone proche. les ondes sont sphériques plutôt 

que planes. 

En consid6nnt les travaux de Gore et Leeman. Seggie et al. [23] ont reformulé le même 

terme tissulaire. mais cette fois en fonction de la distribution de l'impédance acoustique. 

Z j d ( ~ . > r . ~ ) :  



ou: 

[ 1 p,(x,y.z) 1 P,(X.)I.Z) 
Z,',(.r. y.z) = z,, 1 +- -- 

2 Pt, 2 P,, 1 

:\insi. le modèle de formation d'images tridimensionnelles peut s'écrire par la convolution 

du  terme tissulaire (éq. 2.6) avec la PSF (3D): 

Plus tard. Meunier et al. [24-261. pour étudier la dynamique des textures échographiques. 

ont utilisé un modele de formation d'images 2D en supposant que la PSF est séparable 

dans le plan d'élévation: 

où IZd(x.z) est l'image échographique RF obtenue par les systèmcs échographiques: 

Zzd (x.z) est le terme tissulaire 2D qui peut être interprété comme la projection de 

l'impédance acoustique Z3d(x.y.~) pondérée par H(y). Ainsi. en supposant la séparabilité 

dcs PSI: dans le champ lointain. ils ont formulé le terme ZZd(x-z: par une convolution 

cntrc deux termes: 



1 1 1 .r2 
C(X. z )  = - exp --(,+-) 

0 L, 03 2 O L ,  03 = 1 

où C(.u,z) représente l'échogénicité d'un diffiiseur et N(x.z) le nombre de cellules centrées 

sur chaque pixel; G,, et o, représentent les écarts types latéral et mial du terme tissulaire. 

L e  paramètre a, est une variable aléatoire. Dans ses simuiations. Meunier a défini le 

terme N(s.z) par un bruit blanc çaussien de moyenne nulle. 

R~ccmment. Fontaine [27], pour étudier I'intluence du volume des rétrodiffuseurs 

(globulss rouges) sur la puissance rétrodiffusée, a incorporé un paramètre géométrique 

dans le terme tissutaire en supposant que les rétrodiffuseurs sont sphériques: 

OU C(z) est la projection de C(.u.y.z) sur 1'a.e auial et ((a>> correspond au rayon des 

rétrodiffuscurs. Pour ce faire. eIle a supposé que la PSF est séparable dans toutes les 

directions. 

2.1.1 Fonction point d'étalement (PSF) 

La modblisation de la PSF peut se faire expérimentalement en milieu contrôlé en 

insonifiant une cible ((ponctuelle» (petit rétrodiffuseur. ex : bille de verre). figure 2.1. ou 

être déduite a partir d'études théoriques [28.29]. La figure 2.1 illustre le processus 

csptrimental pour obtenir des images de PSF. On y voit que la PSF est l'image 



tkhographique obtenue après avoir insonifié un milieu ayant un seul diffùseur dont la 

taille est plus petite ou égale a la longueur de l'onde ultrasonore. 

I 
rctrud t ffuscur 

Figure 2.1 : Illustration du processus pour obtenir des images de PSF expérimentales. La PSF est 
l'image échographique (RF) obtenue après avoir insonifié un milieu ayant un seul rctrodifluseur. 
L'axe d'insonification est dans la direction axiale (2). 

Dans ses travaux. Meunier [24-261 a utilisé un modiile théorique de PSF. qui serait une 

giissiennc plane. pour le champ lointain : 

2 f  f, =- 
c ' O  

1 o. G. représentent les écarts types latéral. transvcrsc et axial de la PSF 

rcspecti~ernent. Le paramètre f, représente la fréquence spatiale qui est reliée à la 

frkqucnce du transducteur, f. et à la vitesse de propagation de l'onde ultrasonore. Co. L e  

ticteut- 2 tient compte du trajet aller/retoiir d e  l'onde acoustique. II est à noter que ce 

modèlc est séparable dans toutes les directions: (hypothèse réaliste)) que Bamber et 

Dickinson [19] ont également considérée dans le champ lointain. 



Pour étudier I'artefact de mouvement des textures échographiques obsen-é par Morrison 

1301. KaIlel [3 1-32] a introduit une courbure au modèle de PSF gaussienne en considérant 

que la PSF est séparable seulement en élévation: 

où Ar représente le paramètre de  la courbure: d est la profondeur du rétrodiffuseur à partir 

de  la surface du transducteur. Cette courbure est définie par la différence de la distance 

parcourue par l'onde réfléchie pour atteindre chacun des éléments d'une barrette linéaire- 

Afin d'alléger certaines manipulations mathématiques de la réponse impulsionnelle. i l  a 

approximé cette courbure par une parabole en supposant que x << d: 

Ainsi. Iorsque ia distance du rétrodiffuseur tend vers l'infini ( d - m ) .  la courbure de\-ient 

nulle (Ar+O). et on obtient une PSF gaussienne plane comme celle utilisée par hkunier  

ct al. [26]. Des exemples de PSF gaussiennes plane et courbe sont présentés à la figure 

2.2. 11 est important de mentionner que !a présence d e  la courbure rend invalide 

I'h~.pothèsc de  séparabilité d e  PSF dans les directions latérale et axiale (s.z). Étant donné 

que la PSF est courbe dans ce plan. on peut supposer qu'il y a également une courbure 

dans le pian d'élévation. ce qui rendrait les hypothèses d e  séparabilité et d'invariance 

invalides. à moins que la PSF soit considérée seulement pour une petite région d'intérêt 

(ROI). Alors. i l  faut définir Ia taille de cette région d'intérêt. laquelle pourrait être en 

fonction des dimensions géométriques de la réponse impulsionnelle au point focal. 



Figure 2.2 : Exemple de PSF gaussiennes plane (gauche) et courbe (droite). Le sens de 
I'insonification est dans la direction axiale (2). 

Dans Ieurs travaux, Kallel et al. [3 1-32] ainsi que Maurice et al. [59] ont démontré que la 

courbure de la réponse impulsionelle, associée au type de mouvement. est a l'origine de 

l'artefact de mouvement: ils ont quantifié ce dernier en fonction des paramètres 

géométriques de  la PSF (o,). de la fréquence spatiale du transducteur (f,) et du rayon de 

courbure (d). Pour une petite rotation ou un petit cisaillement d'angle 0. ces mesures 

d'nrtefàcts sont données par: 

o ù  t,, ct t, représentent les artefacts de mouvement latéral e t  axial des textures 

cchographiques subissant un faible mouvement de  rotation ou de cisaillement d'angle 0. 

Dupont ct al. [33.34]. pour valider les artefacts dc mouvement prédits par Kallel. ont 

cstimé Ies paramètres géométriques des PSF en  utilisant un fantôme (fabrique par Hull ct 

al. [3 51) pour représenter les inhomogénéités du tissu (rétrodi ffuseurs) et un appareii de 



Siemens pour acquérir des images échographiques. En utilisant les images RF et la 

méthode d'autocorrélation, il ont estimé les paramètres de PSF pour cinq différentes 

positions à partir de la surface du transducteur. Selon eux, l'utilisation de I'riutocorrélation 

est \.alide lorsque la PSF est gaussieme et plane (sans courbure). Dans le cas où il y a 

une courbure. on introduit un biais qui sous-estime légèrement les vraies valeurs des 

écarts types à estimer, et l'erreur due à la sous-estimation croît a\-ec la courbure de la 

réponse impulsionnelle. Selon leurs résultats. la valeur moyenne des largueurs latérales 

en  fonction de la profondeur semble augmenter, dors  que les largeurs axiales semblent 

demeurer constantes. En ce qui concerne l'estimation de la courbure des PSF. ils n'ont pu 

obtenir des mesures précises à cause des techniques d'acquisition des images 

expérimentales. 

11 est à noter. toutefois, qu'Arthur et al. 1381 ont expérimentalement obsen.6 la présence 

dc la courbure lorsqu'il y a sous-estimation ou surestimation de la vitesse de propagation 

des ondes acoustiques. Selon leurs résultats. la courbure est dans la direction du 

transducteur lorsque la vitesse est surestimée (C >1540). alors qu'elle est dans la direction 

i n ~ w s c  lorsque la vitesse est sous-estimée (C (1540). 11 est important de mentionner 

qii1iIs ont obtenu ces résultats en focalisant le faisceau ultrasonore. Ils ont également 

&h.eloppé une méthode (basée sur le calcul de  variance des intensités de l'image 

Ccliographique reçue) pour estimer la vitesse de propagation dans le milieu. Toutefois. ils 

n'ont développé aucun modèIe paramétrique pour les PSF. avec ou sans courbure. 

Lcs PSE: ont été également définies en coordonnées polaires. Cela permet de les utiliser 

cn tant que connaissance a priori dans les applications ou les images échographiques sont 

obtenues a l'aide de transducteurs cylindriques. Par exemple. Soualmi et al. [36.37]. en 

d&.eloppant le problème direct en élastographie endovasculaire. ont reformulé le modèle 

de  I'SF pussienne en coordonnées polaires: 



où a, et oo sont les écarts types radial et anguiaire respectivement. Ce modèle suppose 

que la PSF est sépanble et invariante spatialement. L'invariance signifie que le profil 

angulaire de I'ondelette gaussieme ne change pas en fonction de la profondeur. 

D'autres modèles de PSF ont été développés à partir des approches numériques qui 

permettent de déterminer le champ acoustique rétrodiffusé par un seul diffuseur. Par 

exemple, Rao et al. 1391, pour contourner le compromis existant entre la hausse de 

I'intensité des ondes transmises (conséquence: effet de cavitation et effet de distorsions 

non linéaires) et l'atténuation de l'onde acoustique. ont suggéré de moduler les ondes 

transmises (Cmission) en fréquence (fkqrrency morlrrlation. lm) plutôt qu'en am pli tude 

(cm~piirltcle rnodttlation. AM. short pulse). tel qu'utilisé conventionnellement. Ainsi, ils 

ont défini un modèle de PSF (après détection d'enveloppe et traitement de compression) 

pour Ic champ lointain en supposant que l'effet de la dispersion est négligeable [-&O] et 

que lc coefficient d'atténuation est linéaire en fonction de la fréquence: 

oii Pi., cst le signal transmis et modulé en fréquence. L'opérateur (a) désigne la 

corrélation entre les signaux: p(x. ~ t )  est Ie signal reçu par un objet ponctucl situe a une 

distancc axiale z, du transducteur. Leur approche pour dériver p(x. ~ . t )  est brisée sur la 

repense impulsionnclle qui a été utilisée par d'autres chercheurs (Hunt et al. [41]. Jcnsen 

[-QI) : 



où g,(t) et g,(t) correspondent aux réponses impulsionnelles temporelles en transmission 

ct en reception: hXX,&.t) et h , (X.~, t )  sont les réponses impulsionnelles de  l'ouverture d u  

transducteur (r.i. spatiale) en émission et en réception: X représente la position latérale 

du centre du transducteur. Dans leurs travaux. pour ces paramètres (h,(X.z,.t). h,(X,z,.t)). 

Rao et al. [39] ont choisi d'utiliser les solutions analytiques développées par Stepanishen 

1-13] ct Gu>.omar [43]. C(t) est la réponse impulsionnelle du rétrodiffuseur et p la densité 

du miIicu: h , ( ~ . t . h )  est la réponse impulsionelle qui tient compte de  l'atténuation d e  

l'onde acoustique (aller-retour). Ce terme a été calculé par Kak et  al. [LI51 pour un milieu 

ayant une dispersion négligeable et un coefficient d'atténuation linéaire en fonction de l a  

fréquence: 

La formulation de la PSF peut également être définie a partir de la formulation des  

signaux Clectriques reçus par un transducteur lorsqu'on insonifie un milieu sans 

atténuation [46]: 

o ù  V,,(t) est la fonction dc transfert électromécanique du transducteur; f, est la 

distribrition spatiale des rétrodiffiseurs: h est la réponse impulsionnelle spatiale d'un 

transducteur en particulier ayant une géométrie particulière. Les opérateur Bt et C3, 

designent la convolution temporelle et spatiale respectivement. Lcs vecteurs r, et r, 

correspondent aux coordonnées spatiales d u  transducteur et d u  rétrodiffuseur 

rcspccti\.cment. Le terme d'atténuation peut être considéré. dans l'équation (2.26). en  

modi tiant VJt) par V,,(t - 1 r,-r, 1) [47 1. Alors. pour un milieu ayant un seul diffuseur 

(k = delta dc Dirac), le signal reçu est égal a la fonction du point d'étalement ou PSF: 



PSF = V r ( t ) 8 h ( < . < . r ) O h ( < . F , . r )  
1 1 

Dans d'autres travaux. Jensen et Leeman [48] ont développe des algorithmes basés sur la 

technique de filtrage homomorphique afin d'estimer V, de façon non paramétrique. V, 

représente en quelque sorte Ia ligne centrale d'une PSF. En se  basant sur ces travaux 

[-tg]. ils ont pararnétrisé V, en estimant un ensemble de  paramètres ARMA 

( tzttrorcgr~cssii.~ rnoving average object) [49]. Toutefois. il faut mentionner qu'i 1s ont 

utilisé un réflecteur plan pour atteindre les objectifs [48,39]. ce qui pourrait affecter les 

résultats si l'objet réflecteur était seulement un objet ponctuel. 11 faut aussi ajouter que V, 

est également utilisé en tant que connaissance a ptiori dans d'autres domaines de 

rechcrclie. notamment dans la déconvolution des images échographiques [50-521. 

l'impédiogrriphie [53] et l'estimation des paramètres d'atténuation acoustique [53-56). 

2.1 .Z Exemples d'application des PSF 

La PSF est utilisée en tant que connaissance a priori pour l'estimation du mouvement par 

Ic modde  de speckle lagrangien (LSM. Lngrangian speckle ntodel) [57-601. Ce modèle 

optimal permet d'estimer la dynamique des tissus mous soumis à des transformations 

affincs (transformations linéaires + translation) tout en minimisant les effets des bruits de 

di.corrcIation, voir figure ( 2.3). 

Brithrcmcnt. cc modèle permet d'estimer les paramktres d'une transformation affine (\y,). 

I,c principe consiste d'abord à déterminer l'image lagrangienne IiaZ (référentiel lagrangien. 

mat6ricl) i partir de l'image du tissu après le mouvement (Il): 

Eiisiiite. II,, est filtrée afin de  diminuer différentes sources de bruits (morphologiques. 

Clcctroniqucs. quantification. etc.). Finalement. l'image restaurée Î est comparke a 



l'image du tissu avant mouvement (dans le référentiel eulérien. obsen-ateur) afin de 

quantifier un critère de convergence pour des algorithmes itératifs (Levenberg-Marquard. 

[6 1-63]) qui permettent d'obtenir les meilleurs estimés des vecteurs de transformations du 

tissu. 

Figure 2.3 : Diagramme btoc de l'implantation d u  modèle lagrangien pour estimer Ic mouvement d u  
tissu. tirée de 1571. 

Lcs PSF sont également utilisées dans plusieurs autres domaines de recherche. 

particulicrement dans l'estimation du flux sanguin [63,64]. les aberrateurs de phases et 

l'imagerie adaptative [65.66]. la modulation des signaux [67.68]. la tomographie 

diffractionnelle 1691. la déconvolution des images échographiques [70-721, la synthèse 

dcs ouvertures pour l'imagerie cohérente et non cohérente [73]. l'holographie ultrasonore 

[74]. la réduction des textures échographiques 175-763, la compression des images [77]. 

1'i.tudc de  la décorrélation [78] et des artefacts intravasculaires [79-8 1 1 .  



2.2 Discussion 

Nous a\.ons vu que le modèle de formation d'images a Cté développé ou modifié par 

plusieurs chercheurs afin de caractériser les tissus biologiques. Actuellement. ce modèle 

est assujetti à certaines limites. D'abord. i l  a été développé en considérant les hypothèses 

de champ lointain. alors que la plupart des régions d'intérêts se situent dans la zone 

proche du transducteur. D'ailleurs. nous croyons que si le modèle avait été développé 

Cgalcmcnt pour le champ proche. le terme tissulaire aurait des dérivées secondes 

partielles autant dans les directions latérale et transverse que dans la direction axiale. 

Notre intuition est basée sur le fait que dans le champ proche. le gradient du champ 

acoustique varie dans les trois directions (ondelette sphérique). alors que dans le champ 

lointain. la \variation du gradient est considérable seulement dans la direction axiale du 

transducteur. 11 faut Cgalement mentionner qu'avec la focalisation du hisceau ultrasonore. 

la résolution latérale et transverse devient plus grande que la largeur géométrique des 

déments (d'une barrette linéaire) lorsque la longueur focale dépasse la zone proche 

(longueur focale > ZR). Pour cette raison. on n'a aucun intérêt à tra\.aiIler dans la zone 

lointaine. car cela dkgrade la qualité (résolution latérale) des images échographiqucs. 

Ensuite. les modtiles des réponses impulsionnelles (PSF) sont relati\.ement simples. En 

effet. ils nc tiennent pas compte de la focalisation- de I'apodisation. de l'atténuation et 

d'autrcs facteurs (TGC, filtrage. traitcment des signaux en réception. ..) pouvant affecter 

la réponse impulsionnelle. Étant donné qu'actuellement. ces techniques sont couramment 

utilisccs dans la plupart des applications médicales, il s'avère nécessaire de modéliser la 

réponse impulsionnelle en considérant ces facteurs. Ceci permettrait de continuer à 

utiliser la PSI= en tant que connaissance a priori dans des applications sans se limiter aux 

11'-potlièscs et techniques d'imagerie conventionnelle (champ lointain. sans focalisation. 

sans apodisation. etc). Par ailleurs. cela permettrait de comprendre d'autres phénomènes 

ricoiistiqucs. notamment la tknnation des lobes de diffraction et dc réscaus (avec la 

focalisation. I'apodisation. l'atténuation. etc.). la formation des ondes de  contour. que 



nous expliquerons plus tard. et l'effet de  focalisation sur les artefacts de mouvement. 

Pour repousser I'une des limites de la modélisation de formation d'images 

échographiques. nous modéliserons la réponse impulsionnelle d'une sonde échographique 

en tenant compte de la focalisation du faisceau ultrasonore en émission et en réception- 



Chapitre III : Méthodologie 

Pour moddiser la réponse impulsionnelle. PSF. nous avons besoin d'images 

échographiques de PSF et d'algorithmes permettant d'estimer leurs caractéristiques 

géométriques. Ainsi. nous allons d'abord décrire le programme Field I I  que nous avons 

utilisé pour acquérir des images de PSF et expliquer pourquoi nous avons choisi cette 

rncthode. Nous présentons ensuite les algorithmes développés pour caractériser Les PSF. 

Finaiernent. nous présentons les conditions et les paramètres utilisés dans le programme 

Field I I  pour acquérir des images RF. 

De façon générale. i l  existe deux méthodes pour obtenir des images échographiques. soit 

l'utilisation d'un montage expérimental ou l'utilisation d'un logiciel de simulation. Le 

montage espérimental nécessite un fantôme pour représenter le milieu et un appareil 

échographique pour acquérir des images RF. Le logiciel de simulation comprend un 

cnsemblr de programmes permettant de simuler l'acquisition des images échogrsphiques. 

3.1 Simulation d'images khographiques 

Lc logiciel de simulation Field II présente plusieurs avantages. D'abord. nous pouvons 

modifier facilement certains paramètres importants, tels que la vitesse de propagation. le 

coefficient d'atténuation. les types de focalisation et d'apodisation et les dimensions de 

l'ouverture. afin d'étudier leurs effets sur la variation du modèle de formation d'images ou 

des PSF. Ensuite. nous pouvons contrôler adéquatement la position des rétrodiffuseurs 

par rapport au transducteur. ce qui est très difficile à effectuer lors de la construction des 

fantômes pour représenter le milieu. Le contrôle des dimensions des rétrodiffuseurs est 

égalcrncnt une autre difficulté, étant donné que les objets réflecteurs (billes de verre. 

impuretés. etc.) doivent être. en théorie. infiniment petits (impulsion de Dirac). De plus. 

avec cc logiciel de simulation, i l  est possible d'acquérir des images 3D. soit e n  utilisant la 



tcclinique de construction de volume 3D à partir d'une série d'images 2D ou bien en 

utilisant une barrette linéaire 2D (rnzdti row) avec ou sans focalisation dans le plan 

d'i-lc'iration. L'avantage le plus important de ce logiciel de simulation réside sunout dans 

la possibilité de reproduire l'acquisition des images. ce qui est très difticilr à obtenir dans 

dcs conditions expérimentales. 

Field I I  est basé sur des hypothèses de linéarité acoustique qui ne sont pas toujours 

\dides dans Ics situations réelles. Toutefois. la simulation n'est qu'une première étape 

dans la modélisation de la PSF et plusieurs critères d'acquisition sont considérés. En effet. 

Ics résultats obtenus lors des simulations vont permettre de mieux comprendre. interpréter 

et analyser les caractéristiques des PSF étant donné que les conditions d'acquisition 

d'images sont bien contrôlées. 

3.1.1 Programmcs Field II 

Field I I  consiste en un ensemble de programmes [82]. développés par le Dr Jorgen Arendt 

Jcnsen de l'Université Technologique du Danemark. qui permet de simuler des 

transducteurs et de l'imagerie ultrasonore. Les programmes sont capables de calculer Ie 

champ acoustique en  cmission et en réception (sous excitations continues ou pulsées) 

pour un grand nombre de transducteurs. 

Ces programmes utilisent le concept de la réponse impulsionnelle spatiale développée par 

Tiipholmc [83] et Stepanishen [84-851. L'approche est basée sur la théorie des systèmes 

1inSaircs pour déterminer le champ acoustique pour des ondes continues et pulsé es. Cela 

cst réalisé à l'aide de  la réponse impulsionnelle spatiale. Cette réponse donne le champ 

Cmis cn un point spécifique dans l'espace en fonction du temps lorsque le transducteur est 

escite par une impulsion de Dirac. Le champ. pour toute autre sorte d'excitation. peut 

alors i-tre déterminé cn convoluant la réponse impulsionneile avec la fonction 

d'cscitation. La réponse impulsionnelle spatiale varie en fonction de la position rclative 



par rapport au transducteur et c'est la raison pour laquelle on l'appelle la réponse 

imptilsionnelle spariale (à ne pas confondre avec la PSF). 

Le signal reçu d'une petite sphère en oscillation peut être calculé par le principe de la 

rCciprocité acoustique. La réponse impulsionnelle spatiale devient égale à la réponse 

reçue d'une onde sphérique émise par un point dans l'espace. Ainsi. la réponse totale 

rcçue peut être calculée en convoluant la fonction de transfert du transducteur (V,, ptrlse- 

c c h  itm*elef) avec la réponse i m p u l s i o ~ e l l e  spatiale de l'ouverture du transducteur en 

Cniission et en réception (HF) et avec le terme tissulaire f,: 

Lcs symbolcs 63, et 8, représentent les convolutions temporelle et spatiale 

respectivement. Les vecteurs rt et r, représentent les positions spatiales du transducteur et 

du rétrodiffuseur respectivement. La fonction V,(t) tient compte de l'excitation. V(t). et 

dc la réponse impulsionnelle électromécanique. E,(t). du  transducteur: 

Le terrnc Ii,,(t) comprend la convolution temporelle entre la réponse impulsiomelle 

spatialc du transducteur en émission h&rt.t) et en réception h,(rt.rs.t): 



où Co est la valeur moyenne de la vitesse de propagation. Le terme tissulaire est défini en 

fonction des fluctuations d e  la vitesse de propagation AC et de la densité massique du 

milieu Jp: p, représente la valeur moyenne de la densité. 

Etmt donné que la théoric des systèmes linéaires est utilisée. toute excitation peut être 

simulée. Les résultats pour des ondes continues sont obtenus en calculant la transformée 

de Fourier de la réponse i m p u l s i o ~ e l l e  spatiale pour une fréquence donnée. Avec Field 

II. on peut simuler la plupart des transducteurs sous les hypothèses de propagation 

linéaire. Le logiciel permet aussi de calculer la pression du champ acoustique pour 

n'importe quelle géométrie. apodisation et excitation du transducteur [Mi]. On peut 

2salement - tenir compte de  l'effet de  l'atténuation du milieu [47]. 

En comparant les modèles con~~olutionels obtenus par Jensen [42] et Bamber et 

Dickinson [ZO]. nous pouvons relever certaines différences. D'abord le modèle de 

formation d'images (Bamber et Dickinson) est analytique. alors que l'équation (3.1) de 

Jensen est quasi analytique. En effet. dans le modèle de formation d'images. on calcule la 

pression acoustique (incidente) dans le charnp lointain en supposant que l'onde est plane. 

Dans Ic dcveioppement de  Jensen [42]. le champ est calculé par la méthode de 

Stcpanishen [84-851 qui permet d'obtenir des résultats (numériques) autant dans le champ 

proche que dans le champ lointain. sans faire aucune approximation (champ proche. 

champ lointain) ou calcul d'intégrale (principe dVHuygen). Toutefois. pour déterminer 

I'cxprcssion de la réponsc impulsionnelIe spatiale. l'auteur utilise certains 

développements (acrobaties) géométriques [84]. ce qui reviendrait aussi long que de 

cdculcr des intégrales en  supposant certaines approximations. Néanmoins. il réussit à 

obtenir dcs valeurs numériques (champ acoustique) qui sont \-alidées par les résultats 

expérimentaux I l  faut rappeler que le calcul de la réponsc impulsionnelle spatiale 



depend de la géométrie de l'ouverture que plusieurs chercheurs ont obtenue pour 

différents types de transducteurs [86.87]. Étant donné que le calcul des résultats est 

numérique. Field II est en mesure de tenir compte de l'effet de l'atténuation. de 

I'apodisation. de la focalisation. etc. II faut égalemerit mentionner que le terme tissulaire 

dans les équations (éq.3.1 éq.3.5) est défini en fonction de la fluctuation de la densité et 

de la vitesse de propagation. alors que dans le modèle de formation d'images. i l  est défini 

en fonction de la fluctuation de la compressibilité adiabatique et de la densité (éq. 2.22) 

du  milieu. Pour plus de détails sur le développement de la formulation de l'équation 

convolutionelle de Jensen (éq.3.1). le lecteur peut se référer à l'annexe A. 

Le programme se déroule en trois étapes : initialisation. définition et affichage. figure 

(3.1 ). L'initialisation permet de modifier certains paramètres ou propriétés acoustiques 

(1-itcsse de propagation. coefficient d'atténuation. dcnsitk. ...). La définition permet de 

choisir le type du transducteur (avec valeur géométrique) et le type d'acquisition 

(focalisation. apodisation. etc.). L'affichage permet de présenter les résultats a l'écran. 

Figure 3.1 : L e  fonctionnement des programmes dc Ficld II. 



3.2 Techniques de caractérisation des PSF 

Comme Dupont et al. [33] I'ont mentionné. i l  est important de  déirelopper des techniques 

robustes pour estimer les caractéristiques géométriques des PSF à partir d'une série 

d'images (résultats) quasi reproductibles. ce qui permet dc faire du moyennage et ainsi de 

diminuer les sources d'erreurs. À cette fin. nous avons principalement utilisé trois 

techniques: calcul des coefficients des polynômes. calcul du gradient et méthode 

d';iutocorrélation. 

Le  calcul des coefficients des polynômes est une méthode permettant d'estimer un 

polynôme qui ressemble le plus possible aux PSF simulées ou expérimentales. Nous 

avons utilisé les fonctions PoIyJit et Poiyvnl du logiciel Matlab pour estimer les 

coefficients ct  évaluer les polynômes respectivement. Cette approche permet de vérifier 

si Ics formes latérale. axiale et transverse des PSF ressemblent à des polynômes 

(p,uabolique. exponentiel. etc.). Il  faut mentionner que I'initialisation de l'ordre des 

polynômes joue un rôle primordial lors de l'estimation des coefficients avec la fonction 

PoI~jir. Cette méthode permet également de déterminer cn quelque sorte la courbure des 

PSI;. En effet. l'ordre des polynômes peut nous indiquer si la courbure est linéaire. 

quadratique, gaussienne. etc. 

La mCthode du gradient a été particulièrement utilisée pour étudier (qualitativement et 

quantitativement) le taux de variation de la courbure des PSF. Les opérateurs laplaciens 

j89.901 ont également été utilisés pour rendre les résultats plus lisses. ce qui facilite leur 

interprétation. 

La mcthode d'autocorrélation combinée avec les mesures directes de largeur à mi-hauteur 

(FIIi/-I:\Ï) est une méthode pour estimer les écarts types géométriques (o,. O,.. oz) des PSF 

pussicnncs planes- La relation permettant de relier la largeur i mi-hauteur dc  

I'autocorrélation d'une PSF gaussienne a ses écarts types est: 



Lc facteur 2-35 au dénominateur correspond au rapport entre l'écart type d'une gaussienne 

et sa largeur à mi-hauteur. Toutefois. i l  faut se rappeler que cette méthode induit 

certaines erreurs lorsque les PSF sont courbes [33]. 

3.3 Conditions de simulations 

Pour modéliser la réponse impulsionnelle. nous avons décidé de restreindre les conditions 

de simulations. L e  tableau 3.1 présente une liste des conditions et des paramètres 

n&xssaires pour acquérir des images échographiqiies. Dans le tableau. nous indiquons si 

les conditions ont Cté considérées ou non lors de nos simulations. À titre d'exemple. nous 

n'a-ons pas tenu compte des facteurs d'atténuation et d'apodisation. Cependant Ieurs 

effets qualitatifs seront discutés après la présentation des résultats. Nous indiquons 

6galcrnent si ces conditions et ces paramètres peuvent affecter les caractéristiques des 

I'SF et s'ils sont réalisables dans une situation réelle (ou au niveau de la fabrication). 



Tableau 3.1 : Liste des conditions et des paramètres de simulations des images par le programme 
Field II .  

Conditions de 
simulation : génénl 

Valeur 

1 
Oui 
Oui (axialement ) 

Oui 

1 

Friquence indépendante 
Attenuation 
Frtiqucnce dépendante 
Attf nuation 

Vitessc de propagation 
Frequcnce 
d'cchantillonnage 
Atténuation 

Fr6quence centrale 
Apodisation 
Focalisation : 

simulation : 
rransductcur 

Réafisable dans une 
situation réelle ? 

0-0 dB/m 

0.0 dB;m 

SinguIit're en émission 
Singuiière en réception 
Utilisation de rectangle 
pour In description de 
l'ouverture 
Condition de buffle 

Tipe : 
Frcqi~cnce 
Nombre d12lémcnts 
Largeurs des éltiments 

Effets sur les PSF ? 

1540 mls 
50 kfHz 

0.0 dB/m 

.4ucune 
50 mm 

1-lauteur des éicments 
Kcrf (cspace entre les 

approximativement 
Oui 

Oui 

Oui 

Oui 

Oui 

Rigide 

ClGmcnts) 
f~ocalisation en clévation 
Nombre d'cl£rnents 

Oui 

Oui 

Oui 
Oui 

d'ou\w-turc actif 
Konibrc de subdivision 
dcs tA6mrnts dans la 
direction IatCrzile (x) 
Nornbrc de subdivision 

Oui 
t 

Oui 1 

N!A 

Oui 

1 des Glkments dans la 

N / A  

I 
? 

Valeur 

Barrettc linéaire 1 D 
5 MHz 
98 
.3 mm 

Réalisable dans une 
situation réelle ? 

8 mm 
1 mm 

Effets sur les 
PSF ? 

Oui 
Oui 
Oui 
Oui 

Aucune 
48 

1 direction transverse (y) 

Oui 
Oui 

I 
Oui 
Oui 

1 

- - 

Oui 
Oui 

Oui 
Oui 

Non N: A 



Les valeurs géométriques du transducteur (largeur. hauteur. kerf. ...) représentent les 

t.alcurs réelles de  l'appareil Diusonics utilisé par un groupe de  chercheurs a l'université 

du Tcsas, à Houston. Tel que mentionné plus haut' certains facteurs (largeurs d'ouverture 

cn émission et en réception. type de  focalisation. balayage sectoriel. ...) ne sont pas 

modifiés afin d'obtenir un premier modèle qualitatif de PSF. 

Le tablcau 3.2 présente d'autres paramètres qui ont été calcules a partir des paramètres du 

tablcau 3.1 et dcs équations décrites dans les sections 1 .1  à 1.3. Certaines de ces valeurs 

sont tris significatives en ce qui concerne les conditions et les limites du système 

d'acquisition. Par exemple. avec le type de transducteur utilisé. la distance de  la zone 

proche est approximativement égale à 1.3 m. Comme nous l'avons déjà mentionné. en 

considérant cette valeur nous pouvons bien comprendre que la plupart des régions 

d'inter& se trouvent dans le champ proche. Toutefois, la plupart des travaus de 

caractérisation des tissus et de  modélisation des PSF ont été effectués pour le champ 

lointain. 

Tableau 3.2 : Liste des paramètres acoustiques calculés à partir  des valeurs du tableau 3.1. 

[ PriramCtres f Valeurs 
I 

1 f 
Ctizirnp proche d'un élément individuel. Z&,, 
Champ proche de  toute la barrette. ZR,,, 
Champ proche de  l'ouverture active. ZR.,, 

I . . --- 
Angle d e  diffraction d'un élément. &d-clc 

, t lncle d e  diffraction de toute la barette. 4xd-iol 

0.08 19 mm 
1.3 rn 
324.7 mm 

J 

75.8" 
0.44 1 2" 

' Angle dc diffraction de I'ouverture active, 4Xd.PEI 
Angle du premier lobe de réseau. $,t 
Rchofution latérale d'un éliment, WC,, 

Dans la section des résultats. nous présenterons des images des PSF qui ont été simulées 

0.8824" 
47" 
96.9 mm . .- 

a\.cc Ics programmes de Field II sous les conditions et les paramètres d'acquisition décnrs 

RCsolution latérale de  toute la barrette. W,,, 
Rcsolution latérale de  I'ouvenure active, W,, 

au  tableau 3.1. Les techniques de caractérisation décrites à la section 3.2 ont également 

0.77 mm 
1.5 mm 

616 utilisées pour estimer les caractéristiques géométriques des PSF. 



3.4 Équations de délais et d'intensités 

Dans cette section, nous décrivons les équations de délais et d'intensités des ondes 

acoustiques lors de  leur propagation dans un milieu homogène et isotrope. Ces équations 

sont utilisées pour proposer certains explications quant à la variation des caractéristiques 

des PSF qui seront décrites au chapitre des résultats. Pour bien comprendre ces 

kquations. i l  est important de rappeler les points suivants. Premièrement, lors du 

balayage d'une région d'intérêt (ROI), une barrette linéaire insonifie le milieu avec tous 

ses cléments actifs en émission (NAE. ntrmher of active elernents in ernission). Cela 

revient à émettre NAE ondelettes dans le milieu. Deuxièmement. tous les signaux 

rétrodiffusés par les objets sont reçus par tous les éléments actifs en réception (NAR. 

nionhcr of active eleivenfs in r-ecepfion). Après la focalisation des signaux en réception. le 

s>?stème calcule la moyenne (temporelle et spatiale) de toutes les ondelettes (NAE*NAR) 

reçues afin de former une ligne RF résultante (RFres) qui  permet d'estimer la position des 

réflecteurs. Troisièmement. après certains traitements (TGC. compression). cette ligne 

est affichée à l'écran sous la ligne focale (focline) du transducteur cn cours de balayage. 

En riflichant toutes les lignes RF les unes à coté des autres. on obtient des images RF ZD 

qui pcuvent être également affichées sous forme d'images mode B (2D) après la détection 

des en\.eloppes. figure ( 3 . 2 ) .  I l  est important de rappeler que. dans nos travaux de 

niodeIisation. nous ne considérons pas les étapes de compensation (TGC) ct de 

comprcssion logarithmique des signaux. 



NAE x NAR 

Reccption 
(?JAR) 

Figure 3.2 : Principe de balayage et de formation d'images mode B ( 2 0 ) .  

3.4.1 Équations des délais 

Focalisation en 
Reccption 

Dans cctte section. nous décri\.ons les équations fondamentales des délais qui permettent 

d e  determiner : le moment d'excitation des éléments actifs cn émission (Aesi ) .  Ie moment 

d'incidence de chacune des ondelettes transmises avec lé rétrodiffuseur (Ainc). le moment 

de  réception de chacune des ondelettes rétrodiffusées par les déments actifs en réception 

(Arec) ct le délai final (Afin) après avoir comgé les détais (corrfocrec. correcrinn of 

j;,calix[ior? irt recep!ion) lors de focalisation en réception. figure 3.3. I I  est important dc 

rappeler que ces équations sont fondamentales pour la compréhension de la variation des 

caractéristiques des l i p e s  RFres. 

. ,C - Traitcmcnts. 
TGC. Compression log. 



Figure 3.3 : Représentation schématique des délais. Aexc : délai d'excitation des éléments p o u r  
focaliser le  faisceau en émission: At rvem : délai  de parcours entre l'émetteur et le rétrodi f ïuseur:  
Atmcm : d d a i  de  parcours en t re  le  rétrodi f fuseur et le récepteur; corr focrec : correct ion de 
focalisation en  réception; Ainc : déla i  d'incidence des ondelettes avec le rétrodiffuseur; Arec : délai  de 
réception des signaux; Afin : délai  final. 

Emetteur 

Pour une barrette linéaire ayant N éléments actif> en émission (NAE). l'équation 

permettant de calculer les délais d'excitation de chacun des éléments actifs. afin de 

focaliser 1c faisceau vers un point (fp) désiré. est: 

3exi Atrvem Atrvrec corrfocrec 
A r objet Récepteur b 

4 Jinc JO 
4 Arec b 

4 Afin b 

oii scm. yem et zem représentent les positions latérale. trans~eerse et axiale de cllacun des 

CIC-n~ents actifs cn émission respecti\-ement: mm est la plus longue distance cntre un 

di.ment actif et les coordonnées du point focal (fpx. fpy. fpz ). ce qui est normalement le 



cris pour les éléments situés à I'extrême gauche ou à l'extrême droite (xemd, . yem+ . 
zcmd,) de la ligne focale. figure 3.4. Notez que dans nos équations et nos simulations. le 

point focal se trouve toujours au centre latéral et transverse de l'ouverture acti~ve du 

transducteur. Ici. le temps zéro (Aexi = O) correspond au temps d'excitation des 

premiers éIéments du transducteur. Il faut mentionner que cette équation est valide 

sculemcnt sous les hypothèses de propagation linéaire (C=cte) et d'isotropie du mifieu. 

Figure 3.4 : Position spatiale du point focal, du rétrodiffuseur e l  du transducteur: le point focal se 
trouve au centre Iatkral et transverse dc l'ouverture active du transducteur. 

Notcz que dans ce qui suit. à moins d'indication contraire. afin d'alléger l'expression des 

Cquations et de mieux cerner leurs effets spatiaux. nous les définirons en unité 

spatiale (m)  plutôt qu'en unité temporeIle (s). Distance = Vitcssc * Temps. 

Lx moment d'incidence de chacune des ondelettes transmises qui perturbent le 

rCtrodiffuscur est la somme des délais d'excitation (Aexi) dc cliacun des éléments actifs 

cn 6rnission et du délai de voyage (Atwem. delny of rrmvling in emission) pour arriver en 

incidence a\-cc le retrodiffuseur: 



Ainc = Aexi + Arrvern 

Atrvern = [(.rem - sx) ' + (yern - sy)' + (zem - sz) ' ]li2 (3.8) 

où ss. sy, et sz  représentent les positions latérale, transverse et axiale du rétrodiffuseur 

respectivement dans le milieu. Ce délai nous indique quelles ondelettes transmises 

arriveront les premières en incidence avec le rétrodiffûseur. En effet. nous pouvons 

connaître cette réponse en trouvant les zéros de la premiere dérivée partielle de  cette 

iqurition par rapport à l'me des x (latéral). Toutefois. de  façon intuitive. ce sont les 

ondclettes des éléments actifs les plus proches du rétrodiffuseur qui perturberont ce 

dernier en premier. 

Après incidence avec le rétrodiffuseur. chaque ondelette transmise (N'en. n=I. 2 ..NAE) 

cst rétrodiffusée dans la direction des éléments actifs en réception. Le principe de  

rétrodiffusion sera: premier arrivé. premier rétrodiffusé. Ainsi. le délai d'incidence (Ainc) 

nous permet de  connaître l'ordre de  rétrodiffusion des ondelettes transmises. 

En supposant que tous les éléments actifs en réception recevront toutes les ondelettes 

rctrodiffusécs. le délai de réception de chaque ondelette rétrodiffusée (Wsn) est: 

&CC = Ainc,,, + Armrec 
(3 -9) 

Arwrec = [(.vrac - sx)-' + ( y c  - sy)' + (zrer - sz)' 1 '' 

oii. Atnercc ( d e l q  of rrmeling in rcceprion) représente le délai de  voyage pris par 

chacune des ondelettes réfléchies afin d'arriver en incidence avec chacun des Cléments 

actifs en réception. Les paramètres mec. yrec and n e c  représentent les positions latérale. 

trans\.crse et axiale de chacun des éléments actifs en  réception. La variable Ainc,,, 

rcprescnte le délai d'incidence d'une ondclctte transmise par un élément actif en 

particulier. 



Aprts la réception de toutes les ondelettes. le système échographique. atin de focaliser les 

signaux en réception. ajuste leur délai en fonction de la position focale (fp) et de la 

position des éléments actifs en réception (xrec, yrec. nec): 

-! 1 2  
c o n j ô c r e ~  [(xrec- fP)' + (yec- fpy))' + (rrec- - /pz (3.1 O )  

oii corrfocrcc (coï-recrion of focalization in receprion) est la correction apportée par le 

système pour la focalisation en réception. 

ilinsi. le délai final (Afin) des lignes RF est la sommation de tous les délais et de toutes 

Ics corrections: 

Finalement. tous les signaux (délais. estimation de la position du rétrodiffuseur) reçus par 

les f ltknents actifs en réception sont additionnés et moyennés (temporel et spatial) afin de 

fb rn~er  u n e  ligne RFres qui sera affichée sous la ligne focale de la barrette Linéaire au 

cours du balayage d'une région d'intérêt (ROI) du milieu. 

L'equation suivante calcule l'erreur d'estimation (Eest) de la position du rétrodiffuseur 

conimisc par chacun des éléments actifs en réception: 

Eest = Ajirt - 2sz 

o ù  sz est la profondeur axiale du rétrodiffuçeur par rapport à la surfice du transducteur. 



3.4.2 Équations d'intensités 

Pour modéliser I'intensité des PSF. nous supposons que les ondes acoustiques sont 

at tenuées principalement par des phénomènes de divergence, d'absorption et de  

rétrodiffusion élastique. La divergence tient compte du fait que I'intensité de la pression 

acoustique est inversement proportionnelle (I/r) à la distance parcourue (r) par les ondes. 

Ce principe suppose que la propagation des ondes est sphérique. Selon le modèle de  la 

viscosité élastique, la diminution de I'intensité due a l'absorption est définie selon une 

fonction exponentielle. eu'. où u représente le coefficient d'atténuation qui est fonction 

de la fréquence. Ainsi, en se référant à l'équation 1.12. on peut comprendre que les plus 

hautes composantes fréquentielles sont atténuées davantage que les plus bases 

composantes. On verra plus loin que cela pourrait affecter la forme (d'une fonction 

pussienne à une fonction de  Rayleigh) et la largeur miale de  l'enveloppe des PSF. La 

rétrodiffusion élastique (backsca~ter coef/icienr) tient compte de la quantité de puissance 

réfléchie par les rétrodiffuseurs. L'intensité (1) des signaux (RF) en  réception dépend 

également de l'angle solide intercepté par les ondes réfléchies lors de  leur incidence avec 

chacun des EAR. Or. pour un milieu sans atténuation. l'intensité des signaus (RF) à la 

sortie de  chacun des EAR est proportionnelle à : 

au K représente toutes Ies constantes (fonction de transfert électromécanique des EAE et 

des EAR. coefficient de rétrodifhsion): rem et r,,, sont les distances parcourues par les 

ondelettes en émission et en  réception respectivement: et R représente l'angle solide. 

S u i ~ m t  la position des EAE. des EAR et du rétrodiffuseur. I'intensité sera 

proportionnelle à: 



où A est l'aire des éléments. Nous pouvons approxirner cette intensité normalisée par une 

fonction gaussienne ( exp(-x2/2o?) ) dans le cas où : 

Ici. sFWHM représente la position latérale lorsque l'intensité normalisée atteint sa demi- 

hauteur. Cctte position correspond également a l'intersection de  la fonction gaussienne 

a\-ec la fonction d'intensité. figure 3 -5:  

position Iriténlc (mm) 

Figure 3.5 : Approximation de la fonction d'intensité (-) par une fonction gaussiennc (+). 



Chapitre IV : Résultats 

4.1 Caractéristiques géométriques des PSF 

Nous allons d'abord décrire les caractéristiques géométriques des PSF focalisées en 

fonction de la profondeur. Ensuite. nous présenterons les résultats obtenus lorsque la 

longueur focale est fixe en émission et en réception. 

4.1.1 PSF focalisées en fonction de la profondeur 

La figure 4.1 représente des images de PSF focalisées a différentes profondeurs. telles 

qu'obtenues avec Field II. Nous pouvons constater qu'elles sont planes. c'est-à-dire sans 

courbure. 11 est également possible d'obsewer que leurs amplitudes (niveaux de gris) 

diminuent en fonction de la profondeur. même pour un milieu sans atténuation. I I  faut 

rappeler que cette diminution est principalement due au phénomène de dispersion de 

l'onde acoustique pour un milieu homogène et sans atténuation. 

Les largeurs latérale e t  axiale estimées sont présentées i la figure 4.2. D'après les 

courbes. la largeur latérale croît dc façon linéaire en fonction de la profondeur. Quant a 

Ia largeur axiale. elle est constante en fonction de la profondeur. 



position latérale (mm) 

Figure 4.1 : PSF focalisées en fonction de la profondeur. 

profondeu axiale (mm) 

Figure 4.2 : Caractéristiques géométriques des PSF, a} largeur latérale b) largeur axiale. 



4.12 PSF avec foyer fixe en émission et en réception 

La figure 4.3 représente différentes PSF obtenues lorsque le foyer est fixe en émission et 

cn réception Vireci foczrsed). La longueur focale se trouve à 50 mm de la surface du 

transducteur. Notez d'abord que les amplitudes des PSF ont été normalisées afin de  mieux 

étudier leurs caractéristiques géométriques (courbure. largeurs). Par conséquent, i l  n'est 

pas possible d'observer la diminution de  l'intensité des PSF (due à la dispersion de  l'onde 

acoustique) en  fonction de Ia profondeur. Toutefois- on peut constater que les PSF sont 

courbes avant e t  après le point focal. Le sens de  cette courbure est dans la direction du 

transducteur lorsque les rétrodiffüseurs se trouvent avant le point focal et dans la 

direction opposée lorsque les rétrodiffuseurs sont placés après le point focal. 

- ----. -. - a-. - A - -- - - -  
-8 -6 -4 -2 O 2 4 6 8 

posrtion latérale (mm) 

Figurc 4.3 : PSF en fonction de la profondeur, avec un foyer fixe (50 mm) en émission et en réception. 



Ce changement de courbure corrobore bien les résultats expérimentaux obtenus par 

Arthur et al. f38J. Comme nous l'avons déjà mentionné, la courbure de  leurs PSF 

s'orientait dans la direction du transducteur lorsque la vitesse d e  propagation était 

surestimée (C > 1540). La surestimation de la vitesse de propagation équivaut à focaliser 

le faisceau ultrasonore au delà du point focal désiré. Dans notre situation. les 

rétrodiffuseurs se trouvent avant Ie point focal. En revanche. la sous-estimation de la 

\.itesse de propagation (C<1540) revient à focaliser le faisceau au-dessous du point focal 

dGsiré. c'est-à-dire que dans notre situation. tes rétrodiffuseurs se trouvent après le point 

focal. 

11 faut également ajouter que cette courbure est très prononcée lorsque le rétrodiffuseur se 

trouve au voisinage du point focal et qu'elle diminue graduellement lorsque le 

retrodi ffuseur s'éloigne du point focal. 

En ce qui concerne les largeurs latérale et transverse. les PSF sont étroites au point focal 

ct s'élargissent à mesure qu'elles s'éloignent du point focal. Ceci est illustré a la figure 

4.4a qui représente la largeur latérale estimée en fonction de la profondeur. D'après le 

graphique. i l  est évident que cette largeur pourrait être approsimee par une fonction 

quadratique. La largeur a.~iale (figure 4.4b), quant à elle. semble être constante ( - 3 5  * .O2 

m m  ). Les petites fluctuations sont probablement dues à la fréquence d'échantillonnage et 

aux erreurs de quantification lors du calcul des largeurs à mi-hauteur des PSF. 



profondeur axiale (mm) 

Figure 4.4 : Caractéristiques géométriques des PSF avec un foyer fixe (50 mm). 
a) largeur latérale, b) largeur axiale. 

En obscnmt le comportement des PSF. nous pouvons nous poser les questions suivantes: 

Pourquoi Ia direction de la courbure des PSF change-t-elle au point focal? Quel serait le 

degré de la variation de cette courbure en fonction de la profondeur? Pourquoi les 

Iargueurs latérale et transverse des PSF varient en fonction de leur distance relative au 

point focal? Comment quantifier cette variation? Dans les prochaines sections. nous 

tenterons de répondre à ces questions. En effet. en connaissant ces réponses. nous serons 

en mesure de mieux comprendre et modéiiser les PSF tout en considérant la focalisation 

du  faisccau ultrasonore en émission et en réception. 



4.2 Origine de la variation des caractéristiques géométriques des PSF 

Voici certaines explications (basées sur les équations de délais de propazation et 

d'intensité des ondes acoustiques décrites à la section 3.4) quant à !a variation des 

caractéristiques géométriques des PSF. La figure 4.5 représente Ie délai d'incidence. 

Ainc. (a, c. e. colonne de gauche) et le délai de réception. Arec. (b. d. f. colonne de 

droite). La figure 4.6 représente le délai final. Afin. (a. c. d. colonne de gauche) et l'erreur 

d'estimation. Eest. (b, d, f. colonne de droite). Dans les deus figures. les délais et les 

erreurs sont calculés pour différentes positions du rétrodiffuseur par rapport au point 

focal. [voir figure 4.7. 

Pour ces deux figures. les courbes (ab).  (c.d) et (e.0 représentent les cas où le 

rc2trodiffuscur se trouve avant le point focal (sz < fpz). au point focal (sz = pfz) et après le 

point focal (sz >f pz) respectivement. Dans tous les graphiques. les symboles (o. -. +) 

représentent les situations ou le rétrodiffuseur se trouve a gauche de focline (sx < pfs). 

sous focline (ss = fpy) et à droite de focline (sx>fpy). Les abscisses des graphiques de Ia 

figure 3.5 a. c. e représentent les positions des EAE. alors que les abscisses des autres 

graphiques (4.5 b. d. f & 4.6 a ..f) représentent les positions latérales des EAR. I l  faut 

mentionner que. dans nos calculs. les EAE et les EAR ont les mêmes positions spatiales 

dans toutes les directions, et que la position (s = O) correspond à la position latérale de 

foclinc ainsi qu'a la position latérale du point focal (fpx=O). Les ordonnées de tous les 

graphiques représentent les délais calculés en unité spatiale (mm). car Ics systèmes 

echographiques cherchent souvent à estimer les postions spatiales des rétrodiffuseurs. 



Transducteur ex 
c". f" r'.f c'.f 

0 0 0 

psition des €-XE (mm) posiuon des &IR (mm) 

Figure 4.5 : a, c, e : délai d'incidence (Ainc); 
b. d, f : délai de réception (Arec). 

Figure 1.7 : Position du rétrodiffuseur 
par rapport au point focal lors du 
calcul des délais et de l'erreur 
d'estimation des figures 1.6 ct 4.7. 
L'étoile représente la position du point 
foca 1. 

position des EAR (mm) postuon dcs G I R  (mm) 

Figure 4.6 : a, c. e : délai final (Afin); 
b, d, f : erreur d'estimation (Eest) 



Pour les deux figures. les courbes (ah), ( cd )  et (e.0 représentent les cas où le 

r6trodifiseur se trouve avant le point focal (sz < fpz). au point focal (sz = pfz) et après le 

point focal (sz >f pz) respectivement. Dans tous les graphiques. les symboles (o. -. +-) 

représentent les situations ou le rétrodiffiiseur se trouve a gauche de focline (sx < ph). 

sous focline (sx = fpy) et à droite de focline (sx>fpy). Les abscisses des graphiques de la 

figure 4-5 a. C, e représentent les positions des EAE. alors que les abscisses des autres 

graphiques (4.5 b. d, f & 4.6 a ..f) représentent les positions latérales des EAR- I l  faut 

mentionner que. dans nos calculs. les EAE et les EAR ont les mêmes positions spatiales 

dans toutes les directions, et que la position (x = O) correspond à la position latérale de 

focline ainsi qu'a ta position latérale du point focal (fpx=O). Les ordonnées de tous les 

graphiques représentent les délais calculés en unité spatiale (mm). car les systèmes 

kchographiques cherchent souvent ii estimer les positions spatiales des rétrodiffuseurs. 

I I  cst important de mentionner que les valeurs des graphiques (4.5 b. d, f Rr 4.6 a..t) ont 

t3é calculées en tenant seulement compte de Ainc de la première ondelette transmise qui a 

fiappé le rétrodiffuseur. Pour les autres ondelettes. les risultats (courbes) seront 

similaires, sauf qu'ils seront translatés vers le bas (dans la direction positive risirile). De 

cctte manière. les courbes de toutes les ondelettes rétrodiffusées. formeront une frimiIle 

de fonctions. 

Les graphiques des figures 4.5 c-, d- et 4.6 c-. d- reflètent bien la situation lorsque le 

rétrodiffuseur est situé exactement au point focal. Dans ce cas. toutes les ondclettes 

transmises (émission) arrivent en même temps en incidence (4.5 c-) avec le r6rodiffuseur 

puis elles sont réfléchies dans la direction des EAR. Cependant. leur moment de 

réception par chacun des éléments (4.5 d? sera différent et ce, à cause de la différence de 

distance e.uist,mt entre le rétrodiffiseur et chacun des EAR. Ce déphasage (entre les 

signaux reçus) est corrigé adéquatement par la technique de focalisation en réception. 



Ni.anmoins. i l  y aura toujours une erreur absolue (Eabs) lors de l'estimation de la position 

axiale du rétrodifiseur. Cette erreur est inherente à la focalisation du faisceau 

ultrasonore. C'est pourquoi la valeur de cette erreur est égale à la moitié du délai entre le 

premier et Ie dernier élément excité en émission (max (Aesi)): 

ma(4exi)  r mm- fpz 
Eabs = - - 

7 - 2 

L e  facteur 1 /2 tient compte du principe de l'aller-retour de l'onde acoustique. Ainsi. seule 

la moitié de I'erreur sera affichée sur les moniteurs des systèmes échographiques. 

Les autres graphiques représentent la situation lorsque le rétrodiffuseur sc tr0uL.e en 

dchors du point focal. Outre I'erreur d'estimation due au phénomcne de focalisation en 

cmission. le système commet aussi une erreur d'estimation due au phénomène de 

focalisation en réception. En effet. lorsque le rétrodiffuseur se trou\-e avant le point focai 

(SZ < pfz). Ics délais (signaux) ne sont pas assez focalisés (4.6 a) et. in\.ersement. lorsque 

le rétrodiffuseur se trouve après le point focal (sz > pfz). les délais (signaus) sont trop 

focalisés (4.6 e). De plus. cette focalisation n'est pas symétrique lorsque le rétrodiffuscur 

se trou\.e à gauche (4.6 a". cO. eo) ou à droite (4-6 ût. cr. e') de la ligne focalc. 

En comparant les erreurs relatives commises dans les différentes situations (avant le point 

focal. au point focal et après le point focal). nous sommes en mesure de comprendre Ia 

\parirition de la direction et du degré de courbure des PSF dans les images 

Cchogrrtphiques. En effet. lorsque le rétrodiffuseur est placé avant le point focal, l'erreur 

moyenne re la t i~~e (plutôt le centre de masse des courbes) commise par les lignes RF 

résui tantes adjacentes (RFresadj) par rapport j. la 1 igne centrale ( RFres,,.) est ne&ati\-e. 

Ainsi. les lignes RFresadj seront affichées en haut dc la ligne centrale des PSF. Donc. la 

coiirburc dcs PSF sera orientée vers le haut (vers le transducteur). Dans le cas contraire. 

lorsque le rétrodiffueur est placé après le point focal. l'erreur relativc sera positi1.e ct la 

courbure des PSF sera orientée vers le bas (direction axiale). Dans la procliaine section. 



nous ferons une analyse détaillée des erreurs d'estimation. ce qui nous permettra 

d'espiiquer davantage la variation de la courbure des PSF. 

4.2.1 Analyse d'erreurs 

Pour analyser l'erreur d'estimation de la position du rétrodiffuseur commise par tous les 

EAR. nous allons décomposer cette erreur en plusieurs parties qui ont été cumuiees lors 

des différentes étapes parcourues par les ondelettes acoustiques. 

i Erreur d'incidence 

Cette erreur est la différence entre le délai qui ii été pris par les ondelettes pour arriver en 

incidence. Ainc. avec le rétrodiffuseur et le délai nécessaire (sz): 

Cettc erreur est due au phénomène de déphasage des ondes pour focaliser le hisceau 

iiltrasonorc. À notre connaissance. i l  n'y a actuellement aucun moyen de corriger cctte 

erreur, car. pour le faire. il faudrait connaître la \.raie position du ri.trodiffiiscur. et c'est 

prkisément cctte position que nous cherchons à estimer. Toutefois avec des algori thmcs 

itératifs (imagerie adaptative). nous pouvons réussir à minimiser cette erreur. 

Si le rétrodiffuseur est localisé au point focal. cette erreur devient constante pour toutes 

les ondclettes transmises en émission. 

si (sx, sy. sz) = (fpx. fpy. fpz) E i ~ c  = cle 



Sinon. cette errcur deviendra quadratique et nous pouvons la solutiomer pour déterminer 

I'élement qui commet l'erreur minimale. Le principe consiste a trouver les zéros de la 

premitke dérivée partielle de  l'erreur par rapport à s: 

8 
Einc = O 

Toutefois. cette équation nécessite encore certaines comaissances a priori sur la position 

du rétrodi ffuseur. 

Nous pouvons également décomposer l'erreur d'incidence en deux parties distinctes : 

Einc = Aexi + [Al n v m  - sz] 

Einc = Aexi + Eln:em 

o ù  Etn-çm ( e tmr  of lraw/ing in ernissiorz) est l'erreur de parcours en émission. Cette 

erreur représente la différence entre la distance parcourue par les ondelettes et la distance 

nécessaire (minimale) pour atteindre le rétrodiffuseur. Soit bl une distance beaucoup 

plus grande que la largeur maximale de l'ouverture active du transducteur (kI >> L). 

Lorsque le point focal tend vers M. le délai d'excitation tend vers une constante qui est 

approxirnati~~ement égale à zero. De plus. lorsque le rétrodiffuseur tend vers M. l'erreur 

dc parcours en kmission tend aussi vers une constante qui est approximativement égale à 

zéro : 



Par ailleurs. lorsque la distance séparant le rétrodiffuseur et le point focal 1 rsfp 1 croît- 

l'erreur d'incidence croît aussi: sa variation en fonction de 1 r,@ 1 est reprisentée par une 

famille de fonctions hyperboliques. figure 4.8 a. Tel qu'il sera espliqué. cette variation 

est l'une des origines de la variation totale de la courbure des PSF dans les images 

Cchographiques. 

i i )  Erreur de parcours en réception 

Cette erreur. Etnirec (crror of traveling in reception). représente la distance additionnelle 

qu'une ondelette devrait parcourir pour atteindre les EAR. comparativement à la distance 

minimale (sz): 

Cette erreur représente Ia courbure (cunrrec) des PSF que Krtllel [32]  a utilisée afin 

d'etudier l'artefact des testures échographiques. De façon équivalente à l'équation 4.6. 

Kallel a indiqué que lorsque la position du rétrodiffuseur (sz) tend \.ers l'infini, 1'Etnrrec 

(courbure) devient nulle: 

iii) Erreur de focalisation en riiception 

La focalisation en réception permet de  comger adéquatement la courbure des lignes RF 

( E tnprec) lorsque le rétrodiffuseur se trouve esactement au point focal. Toutefois. lorsque 

cc dernier sc trouve avant le point focal (sz cfpz). le système n'effectue pas assez de 

corrcction. et lorsque le rétrodiffuseur se trouve après (sz > fpz). Ir système effectue trop 

de  corrcction. 



En combinant la courbure des lignes RF reçues (cunrrec) avec la correction apportée. 

nous pouvons calculer l'erreur commise lors de la focalisation des signaux en réception 

( E focrec. crror of focalisa lion in receplion) : 

Efocrec = cttrvrec - corrfocrec (4-9) 

Dc plus. lorsque le rétrodiffuseur se trouve à droite (sx > fpx) ou a gauche (ss < fpx) de 

la ligne focale, Efocrec ne sera pas symétrique. La variation de cette erreur en fonction 

de  la distance séparant le rétrodiffuseur et le point focal 1 nfp  1 est représentée par une 

fàrnille de fonctions hyperboliques, figure 4.8 b. Comme nous pouvons constater. cette 

erreur augmente lorsque le rétrodiffuseur s'éloigne du point focal et devient constante 

(plane) lorsque le rétrodiffuseur s'en approche. Les valeurs positives de l'erreur signi tient 

qu'il n'y a pas assez de correction (rétrodiffuseur avant le point focal). alors que les 

\.rileurs négatives signifient qu'il y trop de correction (retrodiffuseur après le point focal). 

Nous pouvons kgalement remarquer que l'erreur commise est moins symétrique par 

rapport au plan (xz) qui contient le point focal. Cela s'explique par le fait que lorsque la 

position du rétrodiffuseur tend vers I'infini. la courburc diminue cn tendant 1-ers zéro. 

Aussi. nous pouvons constater que l'erreur commise par Ics éléments les plus proches du 

retrodiffuseur est plus petite que celle commise par les éléments les plus éloignes du 

rétrodiffuseur lorsque ce dernier se trouve avant le point focal. alors que c'est le contraire 

lorsque le rétrodiffuseur se trouve après le point focal. C'est pourquoi le sens de la 

courbure change avant et après le point focal. 

Comme l'erreur d'incidence. la variation de l'erreur de focalisation en réception est à 

l'origine de la courbure des PSF. 



i )  Erreur totale 

Finalement. en  additionnant I'Einc et 1'Efocrec. nous pouvons calculer l'erreur totale 

(Etot). Étant donné que les deux erreurs représentent une famille de fonctions 

h--pcrboliques. leur sommation forme également une famille hyperbolique. figure 4.8 c.  

-10 O 1 O -10 O 10 -10 O 1 O 
position IrilcnIc (mm i ps ir ion  lauinle (mm) position laicnlc ( mm) 

Figure 4.8 : a) Erreur d'incidence (Einc), b) Erreur de focalisation en rcception (Efocrec). 
c) Erreur totale (Etot). Les courbes représentent les erreurs calculées pour d iffércntes positions 
anialcs (sz) du rétrodiffuseur (25,30,3S, ... 75 mm). Le foyer est 5 50 mm. 

11 faut mentionner que I'Etot affichée est tek qui a étC calculée i partir de 1'Einc de 

I'CIén~ent central de l'ouverture actikre du transducteur. 



4.2.2 Courbure des PSF 

Pour les images prétraiternent (sommation. moyennage. compression logarithmique. etc.). 

à la lumière de ce que nous venons d'expliquer. la courbure des PSF (Cpsf,,) est 

exactement définie par 1'Efocrec: 

C a ,  = Efocrec 

En analysant l'erreur (figure 4.8 b), nous pouvons voir que la courbure sera dans la 

direction du transducteur lorsque le rétrodiffiiseur se trouve après le point focal. et dans la 

direction opposée lorsque le rétrodiffuseur se trouve avant le point focal. La m u r e  4.12 

(qui est également utilisée pour expliquer d'autres détails) présente des images de PSF 

avant les processus de traitement. pour différentes positions du retrodiffuseur par rapport 

au point focal. II est important de mentionner que l'erreur est translatée dans la direction 

axiale pour chacune des ondelettes transmises, tout en gardant le même degré (forme) de 

courbure. En d'autres mots. dans les images de PSFprc. nous observons une famille de 

ligncs RF qui garde toujours le même degré de courbure. La quantité de translation de 

chacune des rangées de lignes RF est gouvernée par Einc. Qualitativement, une rangée 

de ligncs RF représente l'effet d'une ondelette rétrodiffusée. 

Pour Ics images postraitement (finales), la courbure des PSF est définie par la différence 

dc la position estimée par les lignes RFresadj et la ligne RFres,,.: 

C ,  = PRFres,  - PRFres,, (4.1 1 )  

i\ partir des analyses d'erreur. nous pouvons définir cette courbure en termes de l'erreur 

d'estimation de la position du rétrodiffiseur: 



C ,  = ERFres,, - ERFres, 

ÊRF = MC E I O ~  j 

où ERF est Ie centre de masse (en quelque sorte la moyenne) de toutes les erreurs 

commises par tous les EAR. afin de former une ligne RF résultante. La notation. CM, 

d6signc Ic calcul du centre de masse. 

Nous pouvons approximer cette courbure, en mesurant les minimums ou les rna.imurns 

dc I'Efocrec ou de 1'Etot. Nous pouvons observer à la figure 4.6 b. que le minimum de 

I'erreur de Ia ligne adjacente est plus petite que celle de la ligne centrale lorsque le 

rétrodiffuseur est placé avant te point focal. C'est pourquoi. la courbure est dans la 

direction du transducteur. Toutefois. lorsque le rétrodiffuseur se trouve après le point 

rocal. le maximum de la ligne adjacente est plus grand que celui de la ligne centrale. 

figure 4.6 f. La courbure des PSF est alors dans la direction opposée (aside). 

La principale raison de la variation du CM (ou minimum. mmimum) des lignes Miesadj 

est la focalisation non symétrique des signaux (lignes RF) en réception. Ce phénomène 

cst purcment géométrique et dépend des processus de traitement des signaux en 

réception. Etant donné que la variation de I'Etot en fonction de la position relative du 

rétrodiffuseur au point focal IrSfpl est représentée par une famille de  fonctions 

Ii>.pcrboliques. la variation de l'erreur des lignes RFiesadj par rapport à la ligne Rfies,,, est 

rcpréscntéc également par une fonction hyperbolique. Cela signifie que la courbure des 

PSF di minuc (augmente) de manière hyperbolique lorsque le rétrodi ffuseur s'éloigne 

(s'approche) du point focal. 



4.2.3 Effets d'excitation de multiples éléments (EME) 

L'un des effets d'excitation de  multiples éléments (EME) est la formation des ondes de  

contours (cdge 1%-mes) qui sont présentes sur les images des PSF. (figure 4.9). Un autre 

cffet d'EME est la variation des largeurs Iritérale et transverse des PSF en fonction de la 

distance qui sépare le rétrodiffuseur du point focal. Ce dernier sera expliqué plus loin. 

PSF au point focal (mm) 

-2 -1.5 - 1 -0.5 O 0.5 1 1.5 2 

positions latérale (mm) 

Figure 4.9 : PSF avec des ondes de contours. 

Lorsque plusieurs éléments sont excités. leurs ondelettes frappent le rétrodiffuseur a 

différents instants. Comme nous l'avons déjà expliqué. le moment d'incidence (Ainc) 

depend de la position du rétrodiffuseur par rapport au point focal. Ainsi. la première 

ondclctte retrodiffusée provoquera la formation de la première rangée de  lignes RF 



rcçiics: ce principe continue jusqu'à la dernière ondelette réflechie par le rétrodiffuseur. 

La figure 4.10 représente schématiquement la formation des lignes RF reçues. 

Transducteur u 

Figure 4.iO : Représentation schématique de la formation des lignes RF. 

1 4 4 4 4  1 

Effecti\-ement. lorsque le rétrodiffuseur se trouve au point focal. toutes les ondelettes 

seront rétrodiffusées et reçues en même temps par les EAR (si bien focalisées en 

réception). Ainsi. i l  n'y aura pas de déphasage entre les ondelettes des lignes RF. 

D'ailleurs, c'est le seul cas où la ligne RF n'aura pas d'ondelettes secondaires. 

Comme I'EME. la courbure (Efocrec) des lignes RF est aussi à l'origine de la formation 

des ondes de contours sur les lignes RFres. La  Figure 4.1 1 représente schématiquement 

comment les lignes RF sont combinées lors de leurs sommations. À cause de leurs 

di ffércnces de délai en réception. elles forment une ligne RFres ayant plusieurs ondelettes 

sccondaircs. Ainsi, I'enscmble des ondelettes secondaires forme Ies ondes de contours 

présentes sur les images échographiques des PSF. 

Effet de la dernière ondelene réfléchie 



Transducteur Transducteur 

Figure 4.1 1 : Effet de la courbure sur la formation des ondes de contours. 

La conséquence directe de  formation des ondes de contours est l'augmentation de  largeur 

risiale des PSF sur les images échographiques. La variation de cette augmentation est 

fonction dc la position latérale et transverse des PSF. Pour cette raison. la plus petite 

largeur asiale pouvant être estimée est celle de la ligne centrale des PSF. 

La figiire 4.12 représente les différentes images échographiques obtenues avant qu'elles 

soient additionnées et moyennées pour former une seule ligne Wres .  La figure 4.13 

indique la position spatiale du rétrodiffuseur par rapport au point focal. pour chacun des 

sous-graphiques de la figure 4.12. 



Figure 4-13 : Position 
relative du rétrodiffuseur 
par rapport au point focal 
(étoile) pour chacun des 
sous-graphiques de la 
figure 4.12. 

position la tén le  (mm) 

Figure 4.12 : Images échographiques (prétraitement) obtenues avant 
Ics processus dc sommation et de moyennage. 

I-cs lignes RFres obtenues dans chacune de ces situations sont présentées i la figure 4.14. 

Dans cette figure, les abscisses et les ordonnées des graphiques représentent la position 

nsialc ct l'amplitude normalisée des lignes résultantes respectivement. Comme nous 

pou\.ons constater. lorsque le rétrodiffuseur se trouve au point focal (1.14 e). la largeur 

nsialc est minimale (estimée à partir de l'enveloppe). Par contre. lorsque le rétrodiffuseur 

sc trouve ailleurs. i l  y a présence d'ondes de contours. Ainsi. Io largeur axiale devient 

plus grande. 



profondeur axiale (mm) 

Figure 4.1 4 : Lignes RF résultantes obtcnucs i partir des images de la figure 4.12. 

42.4 Variation des intensités latérale et transverse des PSF 

La \.ririation relative de l'intensité des  lignes RF adjacentes (IRFJd,) par rapport à 

I'intcnsité de la ligne centrale (IRFCcnt) peut également êtrc espliquée par le phénomène 

d'EME ct d e  1'Efocrec. Lorsque Ia profondeur du rétrodiffuseur est égale à la longueur 

focalc (sz=fpz), I1IWadj est très faible par rapport a I'IRFccnt: 



Cc phénomène est dû au fait que tous les instants d'incidences sont différents les uns par 

rappori aux autres (voir, figure 4.5 CO, c'). De plus. la focalisation en réception est non 

symétrique. Donc, l'effet de  sommation et de moyennage sera moins constructif. Par 

conséquent. en affichant les images sur les moniteurs des systèmes échographiques avec 

les mêmes niveaux de  gris (colormap). la luminosité des lignes adjacentes sera moins 

intense q u e  celle de la ligne centrale. Ce phénomène donne l'apparence que les PSF sont 

trés étroites au point focal. 

Dans les situations où le rétrodiffiseur est placé avant ou après le point focal (sz < fpz ou 

sz > fpz). IIIRFadj est approximativement égaie à I1IRFCcnt: 

Nous pou\fons observer ce phénomène à la figure 4.14. En comparant l'amplitude des 

graphiques 4.14 d.f- à 4.13 e (sz = fpz = 5Omm). nous pouvons constater que [RFadj << 

IRF,,,, ct en comparant I'amplitude des graphiques 4- 14 a.c à 4.14 b (sz = 25) ou 4.14 g.i 

?î 4.14 11 ( S Z  = 75nim ), nous constatons que [RFadj * Afin de moddiser cette 

\.ariation, on devrait considérer la relation quantitative entre l'intensité des lignes 

adjaccntcs et la ligne centrale des PSF. 

4.3 kloditle de PSF hyperbolique 

t i  la lumière de ce qui a été expliqué. nous comprenons que la modClisation des PSF 

focalisées dépend de plusieurs paramètres et des conditions d'acquisition des images. La 

modification de paramètres pour obtenir des PSF spécifiques peut être reiativement 

fastidicusc. Ainsi. afin d'utiliser les PSF en tant que connaissance a priori dans différentes 

applications (caractérisation des tissus, étude de mouvement. imagerie 5D. etc.) sans se 

limiter aus  modèles conventionnels (ex: PSF gaussienne plane) nous proposons un 



nouveau modèle hyperbolique de PSF qui tient compte de la focalisation du faisceau 

ultrasonore en émission et en réception. Ce modèle permettrait de se servir des PSF d e  

manière adaptative et en temps réel, sans être obligé d'exécuter un ensemble de 

programmes (ex: Field II). À titre d'exemple. dans le modèle de speckle lagrangien 

(estimation de  la dynamique des tissus mous). i l  permettrait de fournir des informations 

sur les PSF en fonction de leur profondeur même pour une région en dehors du point 

focal. Ainsi. les estimateurs de mouvement pourraient couvrir une plus grande region tout 

en respectant les caractéristiques réelles des PSF dans les images échogrriphiques. Ce 

modèle hyperbolique est une version modifiée d u  modéle gaussien proposé par Meunier 

et al. [24]: 

( z  - - 
H(x .y . z )=K,exp  cos (2.& ( z  - Y - A=)) 

0: 



Figure 1.15 : Paramètres géométriques du modèle hyperbolique des PSF. 

Tableau 4.1 : Liste des paramètres du modèle hyperbolique de PSF. 

Parnrnetrcs 1 Définitions 1 
1 

1 G- I Écart m e  latéral 1 

H(x.y.z) Fonction de point d'étalement (PSF) 3D 
K, Constante d'intensités des PSF 1 

0, 

o7 

Ecart type transverse 
Ecart type latéral 

/ Lf 
S 
Az 
L 

f, 1 Fréauence s~at iale  de PSF 
Longueur focale 
Profondeur axiale du rétrodiffuseur 
Courbure tridimensionnelle des PSF 

I-l 
ah-.,. bh,~. Ch\n 

mx7 
l l h  , 
KmX, 
Kmr7 

Hauteur du transducteur 
Constante d'une fonction hyperbolique (latérale. transverse. axiale) 
Pente de l'asymptote hyperbolique dans le plan xz (axial, latéral) 
Pente de l'asymptote hyperbolique dans le plan yz (axial. transverse) 
Constante de la pente des asymptotes dans le plan xz 
Constante dc la pente des as>mptotcs dans le plan yz 



O ù  H(x.y.z) est la réponse impulsionelle (PSF) tridimensionnelle (3D): a,. a,_ a, et v, 

représentent les écarts types latéral. transverse. axial et la fréquence spatiale de la PSF 

respectivement: Ki est une constante permettant de modifier l'intensité des PSF: cette 

intensité devrait varier en fonction de la profondeur et dépend de plusieurs facteurs 

notamment la dispersion. I'atténuation et l'apodisation de l'onde acoustique. Az  définit la 

courbure tridimensionnelle des PSF. La variation de cette courbure en fonction de la 

profondeur du rétrodiffuseur est définie par les caractéristiques géométriques d'une 

hypcrbolc (asp. bhypr chypi asymptotes: m,, m, Km,, Km,,) qui sont elles-mêmes 

définies en fonction des caractéristiques géométriques de l'ouverture active d'une barrette 

linéaire (L. h) et de  la longueur focale (If). voir figure 4.15. Notez que le centre des 

coordonnées se trouve au centre du transducteur. 11 est également important de 

mentionner que nous utilisons la même longueur focale pour la focalisation latérale et 

transverse (If = If,, = If,.,). Ce type de  focalisation est relativement facile a réaliser avec 

une barrette linéaire 1.5 D ou 2D. Toutefois, lorsqu'on utilise la technique de focalisation 

mécanique pour converger le faisceau dans le plan d'élévation. If,, ne sera pas toujours 

égale a If,., (If,, # Ify,). Dans ces conditions. i l  y a toujours une région pour laquelle la 

focalisation est optimale: la longueur focale optimale (If,,,) devrait se situer entre If,, et 

lfyz If& < If$ KZ). 

De façon générale, le modèle hyperbolique est simple et très flexible. i l  permet de 

modifier facilement les paramètres géométriques, telles les largeurs latérale. axiaIe et 

transverse qui peuvent être affectées par les différents facteurs (atténuation. apodisation. 

etc.) qui n'ont pas été considérés dans notre modèle. Par exemple. la forme asiale et les 

largeurs des PST= peuvent être modifiées afin de tenir compte de l'atténuation des 

composantes de hautes fréquences des ondelettes acoustiques. Également. en changeant 

Ics caractéristiques de l'hyperbole. nous pouvons facilement considérer l'activation 

dynamique de l'ouverture lors de balayage d'une région d'intérêt, 



4.4 Comparaison des modèles 

Dans cette dernière section. nous comparons les images de PSF obtenues avec les 

programmes de Field II, le modèle hyperbolique et les équations de délais et d'intensités 

decrites aux sections 3.1.1 et 3.4.2 respectivement. 

La figure 4.16a représente les PSF obtenues avec les équations de délais et d'intensités. 

En b on représente les PSF obtenues avec les programmes de Field I I  ct en c. les PSF 

obtenues avec le modèle hyperbolique. 

position latérale (mm) 

Figure 1.16 : Images de PSF obtenues avec les équations de délais et d'intensités (a), avec les 
programmes de Field II (b) et avec le modèle hyperbolique (c). 



Nous avons normalisé les amplitudes des PSF afin d e  mieux étudier leurs 

caractéristiques géométriques (courbure, largeurs). Par conséquent. la diminution 

d'intensité des PSF (due à la dispersion de l'onde acoustique) en fonction d e  la profondeur 

n'cst pas observable. En comparant les figures. on peut observer que le modèle 

l i ~ p r b o l i q u e  (fig, 4.16 c) permet d'obtenir des P S F  similaires aux PSF obtenues avec les 

programmes de Field II. On peut voir également que le modèle reflète bien la courbure 

des PSF avant et après le point focal. On peut changer le degré d e  cette courbure tout en 

modifiant les pentes des asymptotes de  l'hyperbole. ce qui permet également de tenir 

compte de l'ouverture active des transducteurs. À propos des largeurs (latérale et 

transverse). i l  est à noter que. dans le modèle. nous les avons limitées aux asymptotes du 

modèle hyperbolique. Pour ce faire. nous avons fait varier les écarts types en fonction de 

la profondeur en  supposant que les FWHM des PSF sont proportionnelles à la distance 

séparant les asymptotes à ta profondeur du rétrodiffùseur: 

o ù  al,!, et bh!, représentent les constantes des asymptotes du modèle hyperbolique et Kh?p 

cst une constante qui permet d'approsimer les valeurs des largeurs à mi-hauteur. Lors de  

nos simulations. nous avons considéré un Khyp = 2.  11 faut toutefois rappeler que lorsqu'il 

y 3 une certaine atténuation ou apodisation de l'onde acoustique. les largeurs des PSF 

devraient diminuer. Ainsi. en étudiant les effets quantitatifs d e  l'atténuation et de  

I'ûpodisntion. nous serons en mesure de  déterminer les valeurs pour Kh?., qui 

permettraient de refléter adéquatement les situations réelles. 

En comparant Ics PSF de  la figure 4.16 a aux P S F  de la figure 4.16 b. on peut remarquer 

qiic la simulation avec les équations de délais et d'intensités permet d'obtenir des PSF très 

similaires aux P S F  obtenues avec les programmes de Field II.  11 en est d e  même pour la 



simulation des ondes de contours. La figure 4-17 permet de mieux comparer les PSF 

obtenues avec les trois méthodes. 

-1 O O 10 

des rétrodiffuseurs situés a des 

-1 O O 10 
position latérale, mm 

Figure 4.17 : Agrandissement dcs PSF de la figure 4.16 pour 
profondeurs de 35 mm (a,b.c), de 50 mm (d,e,f) et de 65 mm (g,h,i). Les graphiques ont été obtenus 
cn simulant les PSF avcc les equations de délais et d'intensitk (a.d,g, colonne de gauche), les 
programmes de Field I l  (h,e,h, colonne du centre) et Ic modèle hyperbolique (c,f.i. colonnc dc droite). 

Cctte figure représente un agrandissement des PSF (de la figure 4.16) situées avant le 

point focal (35  mm. frg. 4.17 a, b.c), au point focal (50 mm. fig. 4.17 ci. es f) et après le 

point focal ( 65 mm, fig. 4.17 g. h, i). En comparant les PSF obtenues ri l'aide du modèle 

hyperbolique avcc celles obtenues par les autres méthodes (position axiale des PSF). on 

peut de nouveau constater l'erreur de l'estimation de la position du rétrodiffuseur qui est 

duc probablement a la focalisation des signaux en émission (section 4.2.1 i). En résumé. 



on peut affirmer que le modèle hyperbolique permet de simuler des PSF focalisées 

similaires aux PSF obtenues par le Field II lorsqu'il n'y a pas d'atténuation ou 

d'apodisation du faisceau acoustique. Par conséquent. on peut encore repousser les 

limites de ce modèle en considérant ces deux facteurs. La méthode de simulation avec 

1cs équations de délais et d'intensités est excellente pour simuler des PSF même avec ses 

irrégularités (ondes de  contours). Cette méthode serait idéale si on pouvait reformuler les 

équations sous un format plus compact. Cette formulation permettrait à la méthode de 

fournir des informations sur les PSF. de façon adaptative (temps réel). tout comme le 

modèle hyperbolique. II faut rappeler que  le modèle hyperbolique représente une 

formul;ition paramétrique de PSF. Cette formulation permet de connaître (prédire) la 

variation spatiale des PSF, sans être obligée d'exécuter un ensemble de  programmes (ex : 

Field I I )  ou de calculer un ensemble d'équations- II faut aussi ajouter qu'un logiciel de 

simulation nécessite certaines séances de formation ou un bon manuel d'utilisation afin 

q u e  les usagers puissent maîtriser les fonctions du logiciel pour simuler des PSF sous 

différentes conditions désirées. 



Discussion 

Cette étude nous a permis de  développer un nouveau modèle hyperbolique qui tient 

compte de la focalisation du faisceau ultrasonore en émission et en réception. Ce modèle 

hyperbolique est relativement simple et trés flexible en ce qui concerne la modification 

des paramètres quantitatifs afin d'approcher une situation réelle. Par exemple. nous 

pouvons facilement modifier les paramètres de ce modèle pour considérer l'activation 

dynamique de l'ouverture en émission et en réception. Nous pouvons également varier 

les largeurs des PSF (a,, a-. CJ,) afin de tenir compte des effets de  l'atténuation et de 

I'apodisation. 

La \didation du modèle hyperbolique a été effectuée de façon qualitative. Cette 

comparaison nc permet pas de  déterminer quantitativement la similitude ou la différence 

cntre les PSF obtenues par le modèle et celles obtenues par le Field II. Toutefois. les 

comparaisons qualitatives sont primordiales afin d'entamer des études quantitatives. Ces 

études pourraient être réalisées en utilisant des méthodes ou algorithmes déjà existants : 

rapport S/B, fonctions d'optimisation de Matlab. etc. Ces méthodes pourraient permettre 

d c  j iist i fier quantitativement 1' amélioration qu'on devrait apporter aux futurs modèles de 

PSF. Par ailleurs. elles pourraient aussi permettre d'estimer les paramètres optimaux 

pcmettant de  minimiser l'erreur (norme) entre les images expérimentales et les images 

obtcnucs par Ic modele hyperbolique. 

En noiis senrant du logiciel Field II. nous avons tu que les caractéristiques des PSF 

(courbure. largeur) varient en fonction de la position relative du rétrodiffuseur par rapport 

nu point focal. Nous avons estimé les caractéristiques par diverses techniques. 

notamment le calcul des coefficients des poiynômes. le calcul du gradient et le calcul des 

cocfficicnts d'autocorrélation. atin de dériver une formulation générale pour les PSF 

foca1isi.e~. Ces techniques nécessitent encore l'analyse humaine. car Ies données (nombre 

dc piscls dans les directions latérale et axiale) sont relativement limitées par le nombre 



d1él6ments actifs en réception (situation réelle) à moins d'utiliser des techniques 

d'interpolation pour augmenter le nombre de domées en réception. 

Lorsque nous avons focalisé les PSF à différentes profondeurs (PSF pianes). nous avons 

observé que leurs caractéristiques semblaient constantes particulièrement pour une zone 

qui pourrait être la zone de focalisation optimale. Cependant. comme nous I 'a~~ons déjà 

mentionne. la largeur axiale des PSF devrait être estimée seulement 3 partir de la ligne 

ccntralc des PSF. étant donné que la formation des ondes de contour affecte directement 

les caractéristiques géométriques des PSF. 

Par ailleurs. cn dérivant les équations de délais et d'intensités. nous avons su espliquer 

que l'origine de la variation de la largeur et de Ia courbure des PSF était due à la méthode 

d'acquisition d'image (balayage linéaire). Nous avons w que les techniques du 

moyennage (traitement des signaux en réception) affectent énormément les 

caractéristiques des lignes RF résultantes selon la position du point focal. Compte tenu 

de cette méthode d'acquisition d'images (balayage linéaire). la courbure des PSF devrait 

Ctre estin1i.e cn considérant le centre de masse de chacune des lignes RF. Pour cette 

raison. Iri formulation exacte de la courbure est relati\,ement complese. étant donné 

qu'clle implique le calcul du centre de masse de chacune des lignes RF résultantes. ce qui 

signitic la sommation (temporelle et spatiale) de NAR par NAE ondelettes. Toutefois. 

u n e  approximation de cette courbure pourrait être obtenue en calculant le minimum ou le 

maximum de l'erreur totale commise par chacun des déments actifs cn réception avant 

Ics processus de traitement des signaux. Par ailleurs. nous avons démontre que la 

courburc des PSF avant traitement est définie exactement par l'erreur de focalisation en 

r6ccption. 

En espliquant l'origine de la variation des caractéristiques des PSF. nous aLvons aussi mis 

cn evidcncc l'effet de la courbure et de l'excitation de multiples éléments (MEE) sur la 

formation des ondes de contours. Ces ondes peuvent être négligées pour des PSF au 



point focal. étant donné que leurs amplitudes sont très faibles par rapport à l'amplitude 

des lignes centrales des PSF. Par contre. pour les PSF situées en dehors du point focal. 

elles ne peuvent être négligées. De ce fait. dans les futurs travaux de modélisation. la 

préscnce des ondes de contours devraient être considérées et pourraient être utilisées en 

tant que connaissance a priori. Par exemple. nous pouvons facilement confirmer la 

position relative des rétrodiffuseurs par rapport au point focal (avant ou après) juste en 

observant le sens et l'amplitude de ces ondes de contours. 

En analysant l'erreur dans l'estimation de la position des rétrodifhiseurs. nous avons 

expliqué qu'il n'est pas possible pour les systèmes échographiques de l'éliminer, étant 

donné qu'ils ont besoin en tant que connaissance a priori de la position exacte des 

réflecteurs; et c'est précisément cette position que nous cherchons à estimer. Cependant. 

en utilisant des algorithmes itératifs et des techniques de traitement des signaus. nous 

pou\.ons réussir à minimiser cette erreur afin d'obtenir une meilleure estimation de la 

position des rétrodiffuseurs. Cela permettrait de développer (ou de renforcer) les 

techniques d'imagerie adaptative existantes. 

Lors dc  nos simulations. nous n'avons pas quantifié les phénomènes d'atténuation et 

d'apodisation. Qualitativement. toutefois. l'atténuation devrait affecter directement la 

forme (gaussienne à une fonction de Rayleigh. intuitivement) des ondelettes reçues. étant 

donné que les plus hautes composantes fréquentielles sont atténuées davantage que les 

plus basses composantes. De cette manière. la largeur axiale des PSF devrait diminuer 

dans un milieu avec atténuation. L'atténuation devrait également diminuer les largeurs 

latérale et transverse des PSF. Leur diminution sera symétrique par rapport 5 la ligne 

ccntrale des PSF si l'atténuation est homogène et isotrope. Dans le cas contraire. les PSF 

auront une configuration non symétrique. L'apodisation affecte aussi les largeurs (axiale. 

Iatéraic et transverse) des PSF. étant domé  que l'amplitude de l'excitation sera différente 

( habi tue1 lcment gaussienne) pour chacun des éléments. Pour modéliser I'eftèt quantitatif 

d e  I'atténuation et de I'apodisation sur les PSF. d'autres trwaus devraient être rthlisés. 



Ces travaux pourraient permettre aussi de connaître les seuils de sensibilité de  la variation 

des caractéristiques des PSF en fonction des coefficients d'atténuation et des techniques 

d'apodisation. 

r i  partir de la variation de la courbure des PSF (avant et après le point focal). nous 

pou\*ons comprendre que les hypothèses de séparabilité et d'invariance spatiale devaient 

être considérées seulement dans la région focale. Ainsi. l'hypothèse de séparabilité cst 

\,al ide seulement au point focal à cause de la présence de la courbure dans les directions 

latérale et transverse. De même, l'hypothèse d'invariance spatiale est valide seulement 

dans les directions latérale et transverse. 

Étant donné que. dans la zone proche. le gradient de la pression acoustique varie dans 

toutes les directions. nous croyons que les dérivées partielles du terme tissulaire devraient 

Ctrc considérées autant dans les directions latérale et transverse que dans la direction 

axiale. Toutefois pour confirmer notre intuition. i l  serait nécessaire de développer le 

modde  autant pour la zone proche que pour la zone lointaine. 

partir dc la variation des caractéristiques des lignes RF résultantes qui se produit lors 

des processus de traitement des signaux en réception. i l  est évident que nous perdons 

beaucoup d'information concernant les caractéristiques primaires des PSI= (positions. 

largeurs. courbure. etc.). Étant donné qu'il serait probablement nécessaire de développer 

un problème inverse. afin de restaurer les images prétraitements a partir des images 

postraitements. nous conseillons d'utiliser des images prétraitements pour certaines 

applications (sensibles aux caractéristiques des images échographiques). telles que 

1'~lnstographie. l'étude de  la dynamique des tissus et de la déconvolution SD. 

Lc modèle hyperbolique de PSF pourrait être particulierement utilisé dans des 

applications qui auraient besoin de connaître la \mirition spatiale des PSF en tant que 

connaissance a priori. ;\ titre d'exemple. dans le modèle de speckle lagrangien. ie modde 



hyperbolique pourrait fournir des informations sur les PSF en temps réel et de façon 

adaptative. Cela permettrait d'estimer la dynamique des tissus sans se limiter aux 

modèles conventionnels (ex: PSF gaussiemes planes) qui ne tiennent pas compte de la 

focalisation du faisceau ultrasonore en émission et réception. 

La caractérisation des PSF peut également être utile dans plusieurs domaines de 

recherche. Par exemple, pour les études de non linéarités acoustiques. les mesures des 

largeurs axiales peuvent nous servir a quantifier l'étalement (spreudiny) des ondes 

acoustiques lors de leur propagation dans le milieu. Nous pouvons également estimer la 

vitcsse de la propagation des ondes et l'isotropie du milieu en mesurant la courbure des 

PSF. De Ia même manière, nous pouvons étudier davantage les aberrateurs de phase. 

Pour les études d'atténuation. nous pouvons estimer le coefficient d'atténuation et sa 

tpariation en fonction de la fréquence en mesurant la varîation dc ['intensité des 

composantes spectrales des PSF. La configuration symétrique des PSF peut nous servir 

aussi en tant que connaissance a priori sur l'homogénéité de l'atténuation des ondes 

acoustiques. 

Pour les contrôles de qualité. une nouvelle procédure pourrait être dé\.eloppi.e afin de 

\.tirifier le bon fonctionnement de chacun des éléments d'un transducteur. Une telle 

\.crification est très difficife (presque impossible) pour les cliniciens. étant donni- que 

tous les déments du transducteur sont assemblés par les fabricants des appareils 

Cchographiques. 

Une autre application prometteuse de la caractérisation des PSF serait dans le domaine de 

l'étude de la décorréiation et d e  l'erreur d'estimation de mouvement d'un diffuseur 

singulier cn compression ou en rotation. En effet. comme nous l'avons déjà expliqué. 

I'crrcur commise par tous les éléments actifs en réception. lors de l'estimation de la 

position du rétrodiffuseur, varie en fonction de la position de ce dernier par rapport au 

point Ibcal. Étant donné que cette position (et l'intensité) rclati\.e change au cours de la 



compression ou de la rotation. l'erreur de l'estimation de la position (et de l'intensité) 

\.arie également (figure 4.9c), ce qui introduit un artefact de mouvement et des bruits de 

d6corrtiIation (changements d'intensités) lors de l'estimation de la dynamique du 

retrodi f-fuseur. 



Conclusion 

Dans de ce projet. nous avons d'abord décrit certaines limites ou problématiques des 

modeles de formation d'images utilisés actuellement. notamment la focalisation et 

I'apodisation d u  faisceau acoustique, ainsi que les hypothèses de sépanbilité et 

d'invariance spatiale. Nous avons simulé des PSF au moyen du logiciel Field II  afin 

d'étudier leurs variations (largeurs. courbure) en fonction de la position relative du 

rétrodiffuseur par rapport au point focal. Nous avons ensuite expliqué les origines de ces 

~ x i a t i o n s  en analysant les équations de délais et d'intensités des ondes acoustiques 

\ .o>qcant dans le milieu. Puis. nous avons démontré l'effet de  la courbure et de 

l'excitation de multiples éléments sur la formation des ondes de contours présentes sur les 

images khographiques des PSF. Nous avons finalement proposé un modèle 

hyperbolique de PSF qui tient compte de la focalisation singulière du faisceau ultrasonore 

en  6missian et en réception. 

I\ la lumière de ce qui a été expliqué. lors des futurs travaux en modélisation des PSF. les 

cSfkts quantitatifs de l'atténuation et de l'apodisation de\-raient être étudiés. Cela 

permettrait de bien quantifier les largeurs axiale. latérale et trans\.erse des PSF. Dans 

ccttc ktude. nous avons considéré la méthode de bah!-age linéaire avec une barrette 

linçairc. Étant donné que plusicun types d'appareils aifichent des images sectorielles. 

I'Ctudc devrait être adaptée en considérant la méthode de balayage sectoriel. Le modèle 

de formation d'images devrait également être développé pour la zone proche. étant donné 

que la plupart des régions d'intérêt se trouvent dans cette zone. Au ni\-eau expérimental. 

Ic nouveau modèle hyperbolique des PSF et les variations de ses caractéristiques 

dcvrnicnt etre validés en utilisant un fantôme pour représenter le milieu et un appareil 

pour acquérir des images échographiques. Cela permettrait également de déterminer 

jiisqu'à quel point les hypothèses de linéarités acoustiques sont valides dans des 

conditions expérimentales 



AU niveau des applications. le nouveau modèle hyperbolique devrait être utilisé par les 

approches existantes, telles que le modèle de speckle lagragien, la déconvolution 2D et la 

compression des images. ou dans de nouvelles applications prometteuses des PSF. telles 

que le contrôle de  qualité des systèmes échographiques. les études des non-linéarités 

acoustiques. les mesures des coefficients d'atténuation et de la vitesse de  propagation, ies 

aberrateurs de phases et les études de la décorrélation et de l'erreur d'estimation de 

rnou\.ement d'un diffuseur singulier. 
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Annexe A 

D'ms cette annexe, se trouve le développement du modèle convoiutionnel d e  Jensen pour 

déterminer les signaux reçus (équation 3.1) par un transducteur après avoir insonifié un 

milieu acoustique inhomob' lene. 

Le modèle convolutionnel de  Jensen [42] a été développé en solutionnant 

(numériquement) l'équation d'onde inhomogène dérivée par les travaux de  Chemov [9]: 

oii pl est la variation dc  la pression dans le milieu. Cette variation est due à la 

propagation de  l'onde acoustique e t  elle est supposée faible. C, et p, représentent les 

mol-ennes de  la vitesse de propagation et de la densité du  milieu respectivement: C et p 

représentent leur fluctuation dans le milieu. 

Cctte équation a également été considérée par d'autres chercheurs (Gore & Leeman [22]. 

Morse & Ingrird [IO].  Bamber & Dickinson [20])  sous un format un peu différent. où  les 

termes de  rétrodiffusion (termes à droite de  I'équation) sont plutôt définis en fonction de 

la compressibilité et de la densité du milieu acoustique. Ces termes devraient disparaître 

pour un milieu homogène. 

En utilisant l'approximation de Born (qui néglige la rétrodiffusion multiple. rnirlriple 

smrret-ing) et la fonction de  Green, Jensen [42] obtient une espression (approximative) 

pour calculer la pression rétrodiffusée p,(rt. t): 



ou G est la fonction de Green; r, et r, représentent les positions du transducteur et du 

rétrodiffuseur respectivement: pi est la pression incidente induite dans le milieu par le 

transducteur. 

Pour calculer cette pression. Jensen utilise l'approche convolu t io~e l le  développée par 

I'upholme [82] et Stepanishen [84.85]. Dans leurs travaux. la pression incidente est 

déterminée en solutionnant l'équation d'onde pour un milieu homogène: 

En se servant du principe d'Huygen. de la fonction de Green et en supposant que la 

~ i t e s se  des particules (V(t)) est uniforme à la surface du transducteur. Stepanishen 

[8-C.85]. obtient une Corme convolutionnel te pour calculer la pression incidente: 

OU h() est la réponse impulsionnelle spatiale qui relie la géométrie du transducteur au 

champ acoustique. Cette réponse impulsionnelle a été définie anal>-tiquement par 

pliisicurs chercheurs (Penttinen et Luukkala. [86.87]) pour diffkrents types de  

tnnsducteurs. I l  est important de noter I'hypothese de séparabilité entre le terme 

d'excitation et celui de  la réponse impulsionneile. 



En se servant de cette formulation. l'expression du signal reçu (reccived signal) par le 

transducteur peut être déterminée en convoluant la réponse impulsionnelle 

ékctromécanique du transducteur (E,(t)) arec la pression rétrodiffusée. intégrée à fa 

surface du transducteur: 

En solutionnant cette équation. Jensen [42] aboutit à une forme convolutionnells déjà 

décrite par l'équation 3.1 : 




