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INTRODUCTION

Depuis de nombreuses années, les applications de l'imagerie ultrasonore au diagnostic
médical ont connu un weés grand développement. L'échographie, qui domine une part
importante du marché de l'imagerie actuel, représente un outil de diagnostic et de contréle
opératoire fort utilisé et peu onéreux par rapport aux imageries X ou par résonance magnétique.
Aprés avoir, dans un premier temps, cherché i transférer avec peu de succés les rechniques du
"scanner X" dans le domaine ultrasonore, les chercheurs ont développé des techniques
d'imagerie de type échographique. La possibilité de former de bonnes images de structures
biologiques en utilisant les ultrasons comme source d'information est liée 3 un certain nombre
de conditions favorables qui se trouvent réunies dans les tissus biologiques. En effet, la plupart
des tissus autres que 'os ont des propriétés acoustiques voisines de celle de I'eau. Cetre relative
uniformité des propriétés acoustiques des tissus explique la possibilité d'une exploration précise

en profondeur.

La recherche en imagerie ultrasonore s'est donc portée sur la réalisation d'images 2D
obtenues par des techniques d'échographie séquentielle ol la réflectiviré du milieu est obtenue
point par point. La réalisation d'une image nécessite alors le balayage d'un faisceau ultrasonore
focalisé dés 1'4mission. De méme, des dispositifs de focalisation sont alors mis en oeuvre
pendant la réception des échos, et l'image est formée séquentiellement au cours du temps en
déplagant la ligne de tir et en changeant la profondeur de focalisation. Ces techniques donnent

actuellement les meilleurs résultats sous forme de coupes échographiques en mode B.

La qualité des images échographiques passe donc nécessairement par le contrdle de la
focalisation en émission comme en réception. Toutefois, la présence de couches de graisses, de
muscles, de tissus glandulaires, d'interfaces entre organes voire d'os, peut dégrader fortement la

focalisation du faisceau ultrasonore. Les vitesses du son différentes de certains tissus engendrent



I'llumination d'une zone beaucoup plus large que la tache focale prévue lors du tir du faisceau
ultrasonore. De méme en réception, les dispositifs de focalisation par lignes i retards peuvent
s'avérer inadaptés i certains milieux hétérogénes. L'image créée est alors étalée, floue et peu
contrastée. Ainsi, on considére actuellement qu'un bon ders des images échographiques est de
mauvaise qualité, et ceci particuliérement pour les personnes obéses. Il est i I'heure actuelle
difficile dans des organes rtels que le sein (composé essentiellement de tissu glandulaire) de
diagnostiquer par échographie des cumeurs d'un diamnétre inférieur i 5 mm alors qu'une thérapie

efficace préconiserait de les prendre en compte bien avant cette taille.

Pour corriger les effets de distorsion du faisceau ultrasonore, le Laboratoire Ondes et
Acoustique, ot ce travail a été mené, a proposé ['utilisation des techniques de miroirs
retournement temporel (MRT). Les MRT, constitués d'une matrice de transducteurs et d'une
électronique de commande, permettent de s'affranchir de toute inhomogénéité acoustique du
milieu. s ont la propriété de transformer I'onde divergente émise par une source ponctuelle en
une onde convergeant vers ]'emplacement de cette source. Cette technique permet de réaliser une
focalisation optirnale en mode émission sur une source acoustique ou un réflecteur ponctuel (par
exemnple, une petite tumeur). On se propose d'étudier I'emploi de cette technique pour réaliser

une imagerie échographique non aberrée par les effets de propagation en milieu inhomogéne.

Le premier chapitre de cette thése rappelle briévement les principes de I'échographie
ultrasonore, Il dresse ensuite un état de l'art déraillé des différentes aberrations rencontrées en
tmagerie médicale. Il montre I''mportance des distorsions de phase et d'amplitude des faisceaux
ultrasonores subies i travers de nombreux milieux biologiques. Il dresse ensuite un bilan des
techniques de correcrion par retards adaptatifs proposées par différents auteurs pour améliorer
la qualité d'image. Enfin, il montre les limites de ces techniques qui ne considérent que la
compensation des distorsions de phase du faisceau. Il montre que toutes les distorsions du

faisceau doivent &tre corrigées pour aboutir a une bonne focalisation.

Le deuxiéme chapitre est consacré i la focalisation par retournement temporel proprement

dite qui permet de compenser les distorsions de phase et d'amplitude. On rappellera d'abord les



principes qui gouvernent le rerournement temporel, puis quelques expériences illustreront le bien
fondé du rerournement temporel en tant que solution optimale convergeant vers la source de
J'écho. De maniére plus analytique, on montre également que le retournement temporel réalise
un filtre adapté spatio-temporel 4 Ia fonction de transfert de propagation en mulieu inhomogéne.
La deuxiéme partie de ce chapitre présente I'extension du concept de filtre adapté a la
focalisation en réception. Cette innovation compléte le dispositif de focalisation par
retournement temporel en un point d'un milieu inhomogene. Le passage a l'imagerie suppose

une focalisation en érmission-réception optimale en tout point de la zone i imager.

Le troisiéme chapitre se rapporte i la formation séquentielle de l'image échographique dans
un milieu ot les aberrations peuvent s'assimiler i un écran de phase aléatoire situé 4 une distance
inconnue du réseau de transducteurs. Il s'agit en fait de trouver la fonction de Green associée 2
chaque point de la zone 4 imager. On explicitera alors l'algorithme nous permettant de
synthétiser les fonctions de Green requises a partir de celle associée au point d'accrochage initial
sélectionné par retournement temporel. On développe ainsi une procédure de balayage point par
point du milieu inhomogeéne par le faisceau ultrasonore focalisé. Ce chapitre présente finalement

les premiers B-scans réalisés par cette nouvelle technique.






Chapitre 1

Imagerie conventionnelle

Aberrations
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CHAPITRE I: IMAGERIE CONVENTIONNELLE - ABERRATIONS.

1.1 PRINCIPES D'IMAGERIE CONVENTIONNELLE.

Dans les premiers systémes d'échographie développés dans les années 60-70, 'emploi d'une
sonde ultrasonore unique émettrice-réceptrice permet i chaque tir ultrasonore de réaliser ['image
d'une ligne du milieu exploré, en tenant compte du temps d'arrivée des échos. Ces appareils font
appel 4 une sonde plaquée directement sur la peau du patient. En asservissant le déplacement de
la sonde 3 celui du spot d'un oscilloscope 4 mémoire, on réalisait I'image d'un plan de coupe en

mode B.

La résolution axiale de ces dispositifs était bonne puisqu'elle éuait simplement reliée i Ia
durée de I'écho regu. Par contre, le défaut essentiel de ces dispositifs était la mauvaise résolution
latérale limitée par les lois de la diffraction. Des largeurs de faisceau de l'ordre du demi-
centimétre étaient couramment utilisées. Il faut cependant remarquer que, bien que la largeur du
faisceau soit importante, la résolution latérale apparente des coupes échographiques est bien
meilleure lorsque I'image est obtenue en superposant de nombreuses lignes échographiques prises
sous différents angles (technique du compound spatial). Ce phénoméne est lié 3 l'intégration
spatiale des informations obtenues au cours du temps dans la formation de l'image, I'écho
provenant d'une cible située 3 I'intersection de plusieurs faisceaux apparaissant sur l'image de

fagon beaucoup mieux focalisée.

Malgré cette relative amélioration de la résolution latérale par intégration, on s'est vite
intéressé 3 la réalisation de sondes focalisantes dans le but de sélectionner un endroit précis du

milieu exploré sans illuminer les zones de tissus alentour. Un des problémes qui se pose alors est

4



lié 3 Ia taille des sondes qui sont difficilement applicables par contact direct sur la peau. Ainsi, [a
réalisation d'un pinceau ultrasonore assez fin sur une grande profondeur n'est pas une opération
aisée. Les transducteurs 3 focalisation géométrique, qui sont généralement obtenus 3 partir de
céramiques piezo-électriques moulées en forme de coquille sphérique, donnent une bonne
résolution latérale uniquement i la distance focale correspondant 2 leur courbure fixe (voir

Figure L.I). Elle est de 'ordre de :

F

Ar, = A—

D
ot A est la longueur d'onde utilisée, et oit F et D sont respectivement la focale ec
I'ouverture du transducteur, Cette résolution latérale n'est maintenue i -6 dB que sur une zone

dont la profondeur est égale a:
2
Az = 72(5) )
D

Pour remédier i ce probléme de focale fixe, des sondes multiples annulaires concentriques
ont été développées. On réalise alors, pendant la phase d'émission, un faisceau ulerasonore
relativernenc large. Il peut étre obtenu soit en excitant I'anneau central seulement, soit en excitant
I'ensemble des anneaux avec une loi de retards (lentille conique ou émission axicon) [2,3]. Ce
n'est que pendant la phase de réception des échos qu'on cherche 3 réaliser une ouverture

focalisante qui triera, parmi tous les échos, ceux qui proviennent de la ligne 3 afficher.

Le procédé le plus naturel pour réaliser cette ouverture focalisante consiste i utiliser derriere les
transducteurs d'un réseau annulaire, ou d'une barrette linéaire de transducteurs, un ensemble de
lignes A retard élect:ronique réalisant une loi de retards dont la courbure doit étre adaptée i

chaque instant 3 celle des fronts d'onde sphériques réfléchis par les cibles observées (voir Figure
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Fig. LI Transducteur 4 focalfsation géométrique moulé en forme de coquille sphérique dans
une céramique piezo-€lectrique. Les résolutions latérale et axiale ne sont optﬁna]es qu'd Ia

distance focale fixe associée au transducteur.



1.2). En réception, la sommation de tous les signaux retardés donne alors un signal électrique

intense uniquement pour la cible visée (voir Figure 1.3).

Pour réaliser un tel effe, assimilable 3 une opération de zoom électronique ultrarapide,
différentes techniques ont été proposées faisant appel soit 3 des lignes i retards analogiques
variables du type Varactor, soit i des lignes 3 retards numériques. Un nombre important de
distances focales est alors synthétisé au cours d'un tir et un recouvrement précis des zones focales

permet d'obtenir d'excellentes images.

Barrettes linéaires de transducteurs.

A cdté des techniques utilisant des sondes 3 symétrie annulaire et qui donnent une
résolution latérale identique dans tout plan perpendiculaire au faisceau ultrasonore, on a cherché
a développer des sondes échographiques  partir de barrettes de transducteurs. Une commutation
électronique rapide permet alors d'atteindre une cadence d'images plus élevée (50 & 100 images
par seconde) qui est nécessaire dans certaines applications (cardiologie, examen des foetus, etc...).
En associant 2 ce balayage électronique un procédé de focalisation, on peut alors bénéficier 3 la
fois d'une imagerie 4 haute résolution et du temps réel. Les problémes qui se posent sont, d'une
part, la réalisation de barrettes de transducteurs de qualité et, d'autre part, la mise en oeuvre
d'une électronique de commutation et de focalisation par lignes i retard identiques i celles
décrites pour les sondes annulaires. On a réalisé ainsi d'excellentes sondes 3 balayage électronique
linéaire qui, du fait de I'absence de partie mécanique fragile (balayage mécanique), sont

relativement bon marché tout en donnant d'excellentes performances.
P

Ces barrettes présentent cependant un inconvénient unportant comparé aux sondes annulaires.
La focalisation d'origine électronique n'a lieu que dans la direction de la barrette (résolution

azimutale). Dans la direction perpendiculaire, 4 la fois i la barrette et au faisceau



Fig. 12 Focalisation par utilisation de lignes i retards électroniques en amont du réseau de
transducteurs. La courbure de la loi de retards est adaptée au point focal désiré. Les retards
relacifs entre voies du réseau sont calculés en fonction des différences de marche relianc les
différents transducreurs au point focal désiré er d'une connaissance a priori de la vitesse du son
dans le miieu exploré. En a), on applique la focalisation par lignes 4 retards 4 une sonde

multiple annulaire concentrigue; en b), 2 une barrette linéatre de transducteurs.
P. q
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Fig. 1.3 Principes de focalisation sur une cible ponctuelle par lignes a retards. En émission, la
courbure de [z lof de retards assure que tous les signaux émis arrivent au méme instant au point
focal désiré. Ils incerférent conscructivement par principe de superposition. En réceprion, les
signaux provenant de [a cible ponctuelle sont remis en phase par Ia méme loi de retards qu'en
énussion. L'interférence des signaux électriques "rephasés" s'eﬁ"ectut; par un sommateur,
produtsant un  signal électrique d'intensité N fois supérieure (pour un réseau de N

Eransducteurs).



ulerasonore (résolution en élévation), la résolution est généralement beaucoup moins bonne. On
a cherché i remédier 3 ce défaut en accolant i ces barrettes des lentilles de caoutchouc ou
d'araldite de courbure cylindrique. On obtient alors une bonne résolution latérale en élévation,

mais uniquement autour d'une distance focale privilégiée.

Parallélement au développement des barrettes 4 balayage linéaire qui sont nécessairement de
grande taille pour donner I'image d'un champ de dimension raisonnable (6 4 12 cm), des
barrettes de dimension beaucoup plus petite ont été réalisées pour les applications cardiaques.
On utilise alors un balayage sectoriel (angulaire) du plan étudié, plutdt qu'un balayage linéaire
(ligne par ligne). L'ouverture maximale de ces bacrettes pour l'application en cardiologie est
limitée par la distance intercostale 3 25 mm. Les fréquences maximales d'utilisation sont limitées

par l'atténuation ultrasonore dans le coeur 4 7,5 MHz [ 5,6,7].

Le principe du fonctionnement des barrettes linéaires de transducteurs assurant un balayage
sectoriel est similaire 3 celui du "Beam Forming" en imagerie sous-marine, mais il est utilisé ici
dés I'émission. Ainsi, en appliquant une impulsion d'émission décalée linéairement dans le temps
d'un transducteur i I'autre (en plus de la loi cylindrique de retards focalisante), on oriente le
faisceau focalisé d'émission d'un angle 8 avec la normale i la barrette (voir Figure 1.4) selon une

loi en:

Ary(x,) =00,
C

qu'on peut modifier d'un tir 4 I'autre. On utilise alors 3 la réception un procédé de focalisaton
oblique qui combine 3 la fois les corrections de retard linéaire et cylindrique nécessaires pour
reconnaitre les cibles orientées suivant I'angle . Il est important de préciser que ce type de
barrette est décrit outre-Atlantique sous le nom de "Phased Array". Cette terminologie vient du
fait que trés souvent les lignes 3 retard peuvent étre remplacées par des circuits déphaseurs. 11
faut noter ici que la technologie de ces barrettes est plus délicate que celle des barretres i
balayage linéaire. Si on veut pouvoir obtenir des ouvertures angulaires importantes (un champ de

90° est une ouverture type), il est en effer nécessaire d'avoir un réseau de

IO



Formation de voies

Emission

Réception

Fig. 1.4 Formation de voies sur une barrette linéaire de transducteurs. En plus de Ia focalisation
électronique, un balayage sectoriel du milieu est réalisé en appliquant une loi de retards
complémentaire destinée i orienter le faisceau d'un angle @ avec la normale 4 Ia barrette.
L'impulsion d'émission est ainsi décalée linéairement dans le temps d'un transducteur a l'autre.
En réception, on utdise un procédé de focalfsation ob]fque qui compense les rerards de

propagation dus 4 la profondeur focale désirée selon | angle 6.

11



transducteurs ayant un pas inférieur ou égal 4 la demi-longueur d'onde, afin d'éviter I'apparition
de lobes de réseau dans 'ouverture angulaire. Ces lobes de réseau limitent trds fortement la
dynamique du systéme. Actuellement, les systdmes échographiques médicaux i "Phased Array"
sont A la fois les plus répandus et ceux donnant les meilleures images grice 3 une focalisation en

émission et en réception pour chaque cellule de résolution de chaque ligne d'image.

12
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La qualité des images médicales ultrasonores est variable selon les patients. La question
fondamentale est de savoir pourquoi la qualité change d'un patient i l'autre. Si on détermine les
facteurs assurant la qualité d'une image ultrasonore, on est alors capable d'améliorer la qualicé

des irnages. Pour cela, examinons le processus de formation d'une imnage.

L2.1 Réalisation de l'image.

Lorsqu'une impulsion ultrasonore rencontre une interface entre deux rissus de différentes
structures, par exemple des tissus graisseux et musculaires, les ultrasons sont partiellement
réfléchis et partiellement transmis. La réflexion dépend de la différence d'impédance acoustique
entre les deux tissus. L'impédance acoustique d'un tissu est donnée par le produit de sa densité et

Z = C , AV = 1 —

ot P est la densité, c la célériré et % la compressibilicé,

A l'interface de ussus peu denses, la réflexion est ainsi trés faible et la plupart de I'énergie
est transmise. L'impulsion ultrasonore est alors partiellement réfléchie mais principalement
transmise 3 une seconde interface, de telle maniére que deux impulsions vont étre réfléchies vers
le réseau de cranducteurs. Le signal rétrodiffusé est alors utilisé pour imager les différences de
densité et/ou de compressibilité de la zone d'intérét médical, en fonction du temps d'arrivée des

échos.
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Les images ultrasonores médicales établissent ainsi une carte de réflectivité bi-
dimensionnelle de la zone explorée. A chaque excitation du réseau de transducteurs, un faisceau
ultrasonore trés fin focalisé est émis et une ligne d'image est réalisée. Les inhomogénéités
insonifiées par le faisceau diffusent I'onde incidente, et I'enveloppe du signal rétrodiffusé est
présentée comme une ligne de l'image. Le temps d'arrivée des échos rétrodiffusés par les
inhomogénéités est représentatif de la profondeur de leurs différentes posidons dans le milieu.
Le zoom électronique de focalisation en réception est habinuellement réalisé en considérant une

vitesse du son constante dans les tissus biologiques humains et égale 3 1540 m/s.

1.2.2 Qualité de I'image.
La qualité de I'image peut étre décrite par deux principaux facteurs:

I- La résolution spatiale est déterminée latéralemnent par la largeur du lobe principal du

faisceau et axialemenct par la longueur de I'impulsion transmise.

2- Le contraste, qui décrit la capacité i détecter de petites variations d'amplitude dans les
signaux rétrodiffusés provenant de cibles trés proches. La principale limite du contraste est due
au bruit acoustique causé par les lobes secondaires du faisceau ultrasonore et également par de
multiples réflexions de 'onde transmise (réverbérations). Le bruit électronique du systeme de

réception limite aussi le contraste de I'image.

La résolution axiale est proportionnelle 3 la longueur du signal rétrodiffusé par un réflecteur
ponctuel. L'émission d'une longue impulsion va par conséquent étaler I'image du poine, tandis
qu'une impulsion bréve permet une haute résolution axiale. La résolution axiale est [a méme pour
toutes les profondeurs d'observation et est généralement plus élévée que la résolution latérale

dans les images médicales ultrasonores,
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La résolution latérale est donnée par la largeur du lobe principal du faisceau émis. Cette
largeur qui dépend principalement du réseau de transducreurs et de la fréquence utilisés. La
résolution latérale de l'image est améliorée en udlisant un transducteur, ou un réseau de
transducteurs, de rapport F/D plus faible et en émettant une impulsion de plus haute fréquence.
Toutefois, I'acténuation des tissus s'applique davantage aux hautes fréquences qu'aux basses
fréquences. Pour les milieux fortement atténuants, les basses fréquences deviennent donc
prédominantes dans le signal rétrodiffusé et dégradent ainsi la résolution latérale attendue en
fonction de la fréquence émise. Un effer significatif est I'¢largissement du lobe principal du

faisceau ultrasonore lors de la focalisation en émission.

Le contaste peut étre redéfini comme la capacité i afficher en noir une région de la zone
d'intérée médical qui ne présente aucun diffuseur. Un réseau de transducteurs idéal doit alors
émettre un champ de pression qui se propage en faisceau trés fin, c'est 3 dire un faisceau au lobe
principal trés éroit et aux lobes secondaires aussi faibles que possible par rapport au lobe
principal. Si les lobes secondaires sont op importants, de forts réflecreurs insonifiés par les
lobes secondaires peuvent rétrodiffuser plus d'énergie que de faibles réflecteurs insonifiés par le
lobe principal. Dans ce cas, si on veut focaliser dans une petite zone de milieu homogene et que
les lobes secondaires du faisceau insonifienc des tissus inhomogenes (présentant des différences
de densité et/ou de compressibilité), I'écho rémodiffusé provient des tissus inhomogenes, alors
que 'énergie du lobe principal n'est pas réfléchie du tour puisque I'eau est homogene. La zone

d'eau qui aurait di écre représentée en noir dans ['image sera par conséquent représentée comme

incluant de faibles diffuseurs.

Un des problimes majeurs de I'imagerie médicale ultrasonore est de maintenir un bon
niveau de contraste et donc d'éviter tour lobe secondaire parasite. Il ne suffit pas d'avoir une
bonne résolution latérale 3 -6 dB, il faur aussi s'assurer que le diagramme de focalisation

décroisse trés régulidrement et ne présente pas de lobes loincains.
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1.2.3 Aberrations.

Des aberrations de phase interviennent lorsque la vitesse du son fluctue dans le milieu de
propagation. Un réseau de transducteurs est focalisé physiquerent ou électroniquernent en un
certain point focal. Si le milieu est homogéne, la loi des retards de focalisation est choisie afin
que tous les signaux émis par les éléments du réseau arrivent au méme instant au point focal et y
interférent constructivement. En dehors du point focal, les signaux émis interférent
destructivement. Pour les barrettes linéaires de transducteurs, la loi de retards utilisée pour la
focalisation, en émission comme en réception, compense donc exactement les délais de
propagation liant chaque transducteur du réseau au point focal et réalise ainsi un filtre adapté au

point focal désiré.

En fait, les tissus biologiques sont inhomogenes et la vitesse du son y fluctue d'environ
10% (en cas de présence d'os, les fluctuations sont encore plus importantes =100%). Le temps
de propagation entre différents éléments du réseau et le pomnt focal varie donc également. Les
temps de propagation différents ne sont donc plus compensés exacternent par la loi de retards
calculée sous I'hypothése d'une vitesse du son constante. Ils entrainent des aberrations de phase
et empéchent une interférence constructive correcte au point focal désiré. Ceci se traduit par un
"étalement" du lobe principal du faisceau ultrasonore. L'interférence destructive des signaux
autour du point focal est elle aussi affectée. Les aberrations de phase provoquent ainsi des

focalisations et des défocalisations locales du champ de pression autour du point focal.

La décroissance du lobe principal et la remontée des lobes secondaires réduisent le
contraste. L'effet d'importantes aberrations de phase est illustré par les images présentées Figure
L.5 [8]. L'image du haut présente un échantillon de viande immergé dans de l'eau 3 37°. L'objec
blanc représente I'échantillon et la zone grisée située en-dessous les réverbérations. Les divers
points gris parsemant l'image sont supposés causés par des réflexions sur de petites bulles d'air
présentes dans l'eau. L'onde s'est ici propagée dans 'eau er n'a pas été perturbée par des

aberradons de phase.
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Fig. .5 Exemple de distorsions causées par des inhomogénéités acoustiques. Un échantillon de
viande est imagé dans l'eau dans | 'tmage du haut, et le méme échantillon est tmagé 3 travers I5
mm de tissu mhomogéne dans ]'1hlage du bas. Les aberracions de phase engendrées par la

ropagation a travers I'échantillon inhomogéne réduisent Ia résolution latérale er le concraste de
propag

! 'image du bas par rapporr a celle du haut.
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Dans I'image du bas, une couche de viande doublée d'une couche graisseuse est placée entre
le téseau de transducteurs et l'objet représenté dans l'image du haut. La vitesse du son dans
1'¢chantillon intercalé a été mesurée de 1437 m/s dans le gras et de 1594 m/s dans la viande.
Ces valeurs sont proches de celles mesurées dans le gras et le muscle humains [9]. Les différences
de vitesse du son dans le milieu de propagation causent des aberrations de phase qui défocalisent
le faisceau ultrasonore. Les effets de décroissance du lobe principal et de remontée des lobes
secondaires dus aux aberrations de phase peuvent étre observés en comparant les deux images

obtenues avec le méme gain.

La brillance réduite de I'objet imagé et le fait que les petites bulles d'air ne sont plus visibles
dans l'image montrent que l'intensité du lobe principal est réduite par propagation au travers
d'un échantillon de tissu inhomogéne. Ceci est dii en partie i l'atténuation ultrasonore de cet
¢chancillon. D'autre part, la perte d'énergie du lobe principal vers les lobes secondaires, et donc
la perte de contraste, est aussi due aux distorsions de phase engendrées au cours de la
propagation au travers de I'échantillon intercalé. La résolution axiale de I'image du bas reste

bonne, mais la résolution latérale est sévérement altérée.
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1.3 CORRECTION DES ABERRATIONS.

Le fonctionnement des systémes échographiques utilisanc des "Phased Array" repose sur
I'hypothése d'une vitesse du son constante dans les tissus humains, typiquement 1540 m/s.
Cette vitesse supposée constante est utilisée pour calculer les retards qui assurent que tous les
signaux émis par les transducteurs du réseau arrivent en phase au point focal désiré. Ces calculs
prennent en compte la distance géométrique séparant chaque élément transducteur du point
focal et la vicesse du son. La vitesse du son dans la plupart des tissus varie entre 1440 m/s dans
le gras et 1580 m/s dans le muscle. Ces variations générent des aberrations de phase des
faisceaux qui dégradent la focalisation. D'autre part, des modulations d'amplitude sont aussi
observées. Elles proviennent soit de I'atténuvation des tissus, soit d'effets d'interférence et de
diffraction. La taille et les effets de ces différentes aberrations ont été érudiés dans la littérarure

et différentes méthodes de correction ont été suggérées. Nous en proposons une revue.

1.3.1 Distorsion du faisceau due aux tissus.

En 1966, Thurstone et Mc Kinney [I0] prédisaient que les fluctuations de l'onde
acoustique générées par la propagation au travers des tissus limiteraient les performances des
systemes d'imagerie. White et al. (1969) [II] furent les premiers 3 examiner comment les
faisceaux ultrasonores étaient distordus par les tissus biologiques. Ils érudiérent la déformation
du champ ultrasonore due 3 la propagation au travers du crine. La vitesse du son dans le crine
est deux fois supérieure 4 la vitesse moyenne dans les tissus, et une onde se propageant au travers
est fortement atténuée et distordue. La déviation et la distorsion du faisceau mesurées expliquent
pourquoi l'imagerie ultrasonore du cerveau i travers un crine adulte est si décevante. Halliwell et
Mountford (1973) [I2,I3] furent les premiers 3 examiner la distorsion de faisceaux
ultrasonores lors de leur propagation in vivo. Ils comparérent la forme d'une section de faisceau

aprés la traversée d'un mollet humain avec celle d'une section de faisceau propagé dans 'eau i la
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méme profondeur. Le faisceau issu du mollet érait distordu comparativernent i celui obtenu
dans l'eau, mais la déviation et les distorsions étaient, bien entendu, beaucoup moins

importantes qu'au travers du crine.

Distorsion du lobe principal de la rache focale.

Halliwell (1978) [14] étudia la propagation d'un faisceau ultrasonore au travers du sein.
Utilisant un transducteur de 19 mm de diamétre 4 2,25 MHz, il trouva que le faisceau étaic
dévié aléatoirement jusqu'da I0 mm hors d'axe dans certains cas. Il mesura également un large

étalement du faisceau.

Pour évaluer comment un faisceau ultrasonore focalisé est défocalisé par propagation au
travers d'un tissu biologique, la largeur & -6 dB du faisceau est choisie comme critére de
focalisation, Foster et Hunt (1979) [IS] mesurérent en transmission l'étalement du lobe
principal de faisceaux focalisés au travers de divers tissus ainsi que dans l'eau, La largeur 4 -6 dB
du faisceau érait la plus faible dans l'eau, plus large dans le foie, encore plus large dans un tissu
rurnoral et beaucoup plus large dans le sein. Une expérience réalisée sur des échantillons de foie
montra que ]'étalement augmentait avec I'épaisseur du tissu et dépendait de la fréquence utilisée.
La baisse de la fréquence moyenne lors de la propagation dans un milieu atténuant provoque un
élargissement du faisceau. L'atténuation due i la fréquence expliqua en partie I'élargissement du
faisceau dans le cerveau, mais pas celui dans le sein. Les aberrations de phase dues aux variations
de vitesse du son sont majoritaicement responsables de la distorsion et de I'écalement du faisceau
dans le sein. Foster et Hunt rentérent alors de réduire la largeur 4 -6 dB du faisceau dans la zone
focale en diminuant le nombre d'ouverture (F/D). Ils montrérent que pour le sein, le nombre

d'ouverture optimal se situe en dessous de 3 pour un transducteur 2 4,1 MHz.

Moshfeghi et Waag (1988) [16] mesurérent des effets similaires. Ils étudiérent en mode
échographique (en émission-réception) le faisceau provenant d'un petit réflecteur sphérique pour
une impulsion émise a2 3 MHz. La largeur 4 -6 dB était environ I5% plus large dans le sein que

dans 'eau pour un transducteur de 19 mm, et I'élargissement pour un transducteur de 50 mm
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érait approximativemnent de 35%. La largeur 4 -6 dB était environ 10% plus large dans le foie
que dans I'eau pour le transducteur de 19 mm, et I'élargissement pour le transducteur de 50 mm
était approximativement de 25%. La profondeur d'observation était de 50 mm. Malgré cet
élargissemnent, la largeur 3 -6 dB du faisceau décroft en diminuant le nombre d'ouverture de 2,6 i

I pour le foie et le sein.

Distorsion des lobes secondaires de la tache focale.

Les propriérés de focalisation du réseau de transducteurs estimées d'aprés la largeur du lobe
principal i -6 dB déterminent la résolution de l'image. Pour évaluer le contraste, il faut ainsi
considérer le niveau relatif des lobes secondaires. Moshfeghi ec Waag (1988) [16] ont observé
que le niveau des lobes secondaires augmente dans les tissus. Sur la plupart des échantillons de
sein, le niveau des lobes secondaires atteignait -10 dB, randis qu'il écait de -30 dB ou moins pour

des échantillons de foie de méme épaisseur.

O'Donnell et Flax (1988) [17] ont examiné in vivo des images du foie pour mettre en
évidence la distorsion du front d'onde. Les mesures de distorsions de phase furent faibles pour
tous les sujets présentant des images de bonne qualité. Au contraire, d'importantes aberrations
de phase furent mesurées pour ceux présentant des images de mauvaise qualité. La modulation
d'amplitude sur 'ouverture du réseau s'avéra faible pour tous les sujets. La conclusion de cette
étude fut que l'absence d'aberrations de phase significatives était une condition nécessaire pour

obtenir des images de bonne qualité avec des "Phased Array".

Trahey et al. (I991) [18] simulérent des profils de faisceaux ultrasonores 3 partir des
aberrations de phase mesurées sur 22 seins. Les simulations montrérent que les aberrations de
phase du sein dégradent significativement la qualité de I'image pour les tailles et les fréquences

de transducteurs utilisés typiquement pour le sein.
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1.3.2 Mesure de la distorsion du front d'onde.

Une étude destinée i mesurer la modulation d'amplitude et les aberrations de phase que
subit une onde plane en traversant des tissus fut publiée par Aindow et Chivers en 1988 [19].
Les échantillons de tissus éraient des tranches de foie de boeuf frais de 10 mm d'épaisseur
provenant de deux animaux différents. Les échantillons éraient immergés dans un liquide de
vitesse du son similaire, de maniére 3 éviter les effets d'aberrations de phase dues aux surfaces
non planes entre I'échancillon et le liquide. Ils mesurérent 4 la fois les variations de phase et
d'amplitude avec un hydrophone de 0.55 mm de diamétre se déplagant sur un axe trés proche de
I'échantillon. L'amplitude normalisée variait ainsi de 0,6 & T et les fluctuations de phase allaient

de 0° 3 70° i la fréquence de 948 kHz.

Krimmer et Hassler (1987) [20] mesurérent les fluctuations de retards causés par la
propagation au travers de la paroi abdomninale située devant le fote. Ils déterminérent que la
distorsion du front d'onde varie significativement d'un sujet i l'autre. Les échantillons constitués
de peau et d'une couche graisseuse provoquent des fluctuations de retards d'environ 20 ns, alors
que Ceux CONSLitués de peau, de gras et d'une couche musculaire entrainent des retards allant de
I0 os & 117 ns. Ils ne commentérent pas la provenance de ces aberrations de phase, i savoir si
elles étaient dues i l'interface rugueuse entre le gras et le muscle ou bien aux interfaces non

planes entre I'¢chantillon et 1'eau.

Sumino et Waag (I99I) [21] mesurérent également les aberrations de phase en
transmission au travers de la paroi abdominale. Les échantillons éraient placés dans l'eau i

température ambiante pendant les mesures.

Une amélioration majeure fut apportée par Hinkelman et al. [22]. Ils firent les mesures 2 la
température du corps humain, Cette érude étaic motivée par des résultats expérimentaux
montrant que la vitesse du son dans des tissus mammaires change avec la température et que
cette variation dépend du type de tissu [23]. La vitesse du son dans le gras et dans le muscle
varient ainsi dans des directions opposées lorsque la température augmente. Les 14 échantillons

de paroi abdominale utilisés éraient constitués de peau, d'une couche graisseuse, d'une faible
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couche de muscle, et de la membrane péritonéale. Leur épaisseur variait de 10 i 35 mm. Les
couches externes de la paroi abdominale sont la peau et la membrane péritonéale qui sont lisses.
Les distorsions dues aux irrégularités des interfaces eau-échancillon sont donc considérées
comme négligeables. Les échantillons éraient conservés gelés jusqu'a ce qu'ils soient employés
pour les mesures. Les donneurs étaient des adultes de 54 3 96 ans. Les aberrations furent
mesurées dans un plan immédiatement aprds la waversée de I'échantillon. Pour les 14
échantillons différents, la variance des fluctuations de retards éraic de 43 ns. La longueur de
corrélation associée éuait de 7,9 mm. Ces valeurs donnent des informations pour choisir un
réseau de transducteurs de géométrie optimale et pour décider quelle fréquence donne une

meilleure focalisation 3 travers la parot abdominale,

Mesure des distorsions dans le sein - Importance de la modulation d'amplitude.

Trahey et al. (I991) [18] mesurérent des aberrations de phase dans le sein de I'ordre de
I7,3 ns jusqu'a 50 ns avec une moyenne de 36 ns. La direction du faisceau émis est aussi affectée.
La moyenne de déviation du faisceau, sur 22 volontaires, était de 0,76° avec ume mesure
maximale de 4,I°. Il ne fuc pas observé de changement significatif dans la forme des signaux
regus. Le coefficient de corrélation entre signaux d'éléments transducteurs voisins était &lévé aussi

bien dans I'eau que dans les tissus.

La modulation d'amplitude dans le sein fut mesurée par Zhu et Steinberg (1994) [24].
Leurs mesures montrent que la modulation d'amplitude engendrée par la propagation i travers le
sein est proche d'une distribution Rayleigh. L'amplitude futr normalisée en la divisant par
I'amplitude obtenue 3 travers de I'huile. L'amplitude moyenne était de 0,89 avec une variance de
0,52. Les mesures ne furent pas réalisées par un petit hydrophone, mais par un élément
transducteur de taille 44x264. Des expériences réalisées en émetrant une bréve impulsion
montrent qu'il existe des retards relatifs de plus de 2ps. Ils en conclurent que la forte diffusion

et/ou la forte réfraction sont la principale source de distorsion du front d'onde dans le sein.
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Formes de faisceau dues 3 des aberrations de phase typiques.

Pour évaluer quelle part des distorsions de faisceau ultrasonore est effectivement due aux
aberrations de phase, Trahey et al. (I991) [18] utilisérent des loi de phases mesurées apreés
propagation dans le sein comme données d'un programme de simulation. Le programme calcule
alors la forme du faisceau en transmission. Ils trouvérent que les distorsions sont plus
importantes pour le niveau de lobes secondaires. Un exemple d'expérience réalisée avec un
transducteur de 13,2 mm de diamétre 3 S MHz et avec un nombre d'ouverture de 3,8 mesure
respectivernent une augmentation de 13% / 19% / 86% de la largeur du lobe principal 4 -6 dB
/ -10 dB / -20 dB en introduisant des aberrations de phase typiques pour le sein. La perte
d'amplitude maximale du lobe principal fut de 45%.

Formes de faisceau dues a des aberrations typiques d'amplitude.

Odegaard (1995) [25] simula en transmission differentes formes de faisceau causées par
des aberrations typiques de phase et d'amplitude mesurées 4 travers la paroi abdominale [22].
Les simulations furent réalisées pour un réseau de 128 transducteurs , d'ouverture 50 mm et
focalisé 3 100 mm. Les erreurs de phase et d'amplitude furent reportées sur chaque voie du
réseau 4 une impulsion de fréquence centrale 3,5 MHz. Le niveau de lobes secondaires fut alors
10 4 IS dB plus élevé que le niveau observé sans aberration. Aprés une correction des aberrations
de phase, la modulation d'amplitude seule provoque tout de méme une remontée des lobes

secondaires de 5 2 10 dB par rapport au cas idéal.

En conclusion, les différentes mesures expérimentales faires 3 travers des tissus comme ceux
du sein, ou de la paroi abdominale, montrent que non seulement la phase des faisceaux est

distordue par les aberrations, mais l'amplitude du faisceau est aussi fortement modulée.
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L.3.3 Correction des aberrations de phase,

Les aberrations de phase dues i la propagation a travers les tissus dégradent [a focalisation
du faisceau ultrasonore, Elles augmentent en utilisant un signal de fréquence plus élevée. Ceci
limite ]a possibilité d'améliorer la qualité de l'image par augmentation de la fréquence de travail.
Le principal effet est d'élargir le lobe principal, de remonter le niveau des lobes secondaires et de
dégrader ainst la résolution et le contraste de I'image. Les aberrations d'amplitude provoquent un
effet similaire mais moindre, ce qui pousse i corriger prioritairement les aberrations de phase

plutdt que les modulations d'amplitude. Pour cela, plusieurs méthodes furent proposées.

Smith et al. (1986) [26] érudiérenc 'image d'un organe 3 travers une couche plane de tissu,
se rapprochan ainsi de I'imagerie du foie i travers la paroi abdominale ou de celle du cerveau &
travers le crine. Ils conclurent que l'interface gras/foie (1470 m/s - 1600 m/ s) ne dégrade pas
la qualité de I'image de maniére significative alors que l'interface crine/cerveau (3200 m/s -
1600 m/s) dégrade fortement la résolution. A partir de ce modéle d'écran plan aberrateur et des
lots de Snell, des retards correcteurs furent trouvés par itération. Cette technique de correction

améliore la focalisation 4 travers un écran plan.

Pour corriger des aberrations de phase arbitraires, des méthodes plus complexes sont
nécessaires. L'idée principale est d'adapter les corrections de phase aux aberrations observées
dans les signaux regus en provenance de la zone focale par les différents transducteurs du réseau.
Nous présentons un ensemble de méthodes de correction d'aberrations de phase proposées pour

I'imagerie médicale ultrasonore.

Correction d'aberrations de phase utilisant des méthodes de corrélarion.

Flax et O'Donnell (1988) [27] étudiérent l'estimation des retards destinés i corriger les
aberrations de phase subies en champ proche par une méthode d'intercorrélations. Ils

moncrérent qu'une procédure irérative de correction de phase peut étre utilisée pour obtenir une
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estimation précise des différences de temps d'arrivée entre signaux provenant de réflecteurs
ponctuels ou méme d'une distribution de réflecteurs aléatoire. Chaque étape repose sur
l'intercorrélation des signaux requs sur des transducteurs voisins du réseau. L'abscisse du
maximum de la fonction d'intercorrélation détermine le retard relatif entre les deux signaux. A
chaque itération, la loi d'aberrations de phase estimée sur toute I'ouverture du réseau est utilisée
de facon inverse (les retards relarifs sont inversés pour compenser ceux engendrés par la
propagation) pour cOrriger en €mission et en réception le prochain tir. Il n'est pas nécessaire

d'itérer le processus si un réflecteur ponctuel existe.

La méthode fut testée expérimentalement [28] pour des aberrations de phase engendrées
par une plaque de I,5 mm d'épaisseur présentant des rainures et accolée au réseau de
transducteurs. L' objet observé était un fantéme en gel-graphice ATUM utilisé pour I'étude de la
résolution. Une région de 20 mm de long observée au centre de I'image et contenant des
réflecteurs diffus fut urilisée pour estimer la correction  apporter. La correction fuc apportée a
chaque faisceau utilisé pour créer l'image. Trois itérations donnérent de bonnes améliorations.
I'expérience montra ainsi qu'une correction de phase itérative utilisant des signaux provenant de
réflecteurs diffus peut grandement améliorer la qualité des images dégradées par les

inhomogénéités de vitesses du son présentes en champ proche.

D'autres méthodes d'estimation des aberrations de phase ont été proposées. Karaman et al.
(1993) [29] ont présenté une méthode numérique efficace pour estimer les aberrations de phase
en imagerie ultrasonore. La méthode repose sur l'estimation des retards relatifs entre signaux
recus sur des transducteurs voisins par minimisation de la somme des différences absolues entre
ces signaux. Les performances attendues sont de l'ordre de celles obtenues par une méthode

d'intercorrélation.

Les éléments déficients du réseau de transducteurs sont un probléme dans les meéthodes
d'intercorrélarions. Les éléments défectueux et ceux recevant des signaux indésirables comme de
fortes réverbérations doivent étre considérés comme manquants. Trahey et al, (I991) [30]

montrérent que d'importantes erreurs d'estimation des aberrations de phase interviennent si ces
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éléments contribuent 4 I'estimation par intercorrélations. O'Donnell et Engeler (1992) [31]
montrérent que ce probléme peut &tre surmonté en dérectant d'abord les éléments défectueux du
réseau puis en estimant les aberrations de phase avec les éléments "actifs" les plus proches. En
calculant I'amplitude moyenne des signaux regus et la variance moyenne de I'enveloppe du signal,
on peut identifier les éléments inopérants et ceux présentant des signaux fortement non-amortis.
Ces deux types d'éléments ne doivent pas participer i l'estimation par intercorrélations et, si leur
défectuosité est confirmée en émission, il faut considérer leur déconnexion du systéme
d'émission-réception. Les éléments défectueux peuvent aussi étre détectés en comparant |'écart-
type du signal requ sur chaque voie du réseau. Karaman et al. (1994) [32] comparérent les
méthodes d'intercorrélations normalisées et de somme des différences absolues en présence
d'éléments défectueux. Ils conclurent que ces deux méthodes présentaient des performances

comparables.

Pour les méthodes d'intercorrélations, les signaux requs sur des transducteurs voisins
doivent avoir des formes temporelles similaires, de maniére 3 obtenir un pic distinct
d'intercorrélation entre deux signaux. Dans le cas contraire, le pic d'intercorrélation peut donner
une estimation imprécise, ou méme inexacte, du retard relauif entre les deux signaux. Ainsi, un
réflecteur ponctuel donnera lieu 4 un pic distinct d'intercorrélation, contrairement i un ensemble

de réflecteurs diffus.

Correction d'aberrations de phase uilisant un facteur de qualité,

Un facteur de qualité est un paramétre de I'image qui augmente de fagon monotone lorsque
l'image s'améliore. La correction d'aberrarions de phase utilisant un facteur de qualité fuc ucilisée
avec succés en optique. Buffington et al. (I1977) [33] construisirent et mirent au point un
télescope optique utilisant six miroirs mobiles pour compenser les distorsions engendrées par
I'atmosphére. Un asservissement ajustait les miroirs en temps réel pour maximiser ['intensité de

la lumiére passanc par une fente du plan de I'mage. Dans cette expérience de diffraction,
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l'algorithme opéra avec succés. Pour appliquer une méthode similaire, l'imagerie ultrasonore

requiert un facteur de qualité s'appliquant aux tissus biologiques.

Hirama et al. (1982) [34] proposérent une méthode adaptative pour réaliser des images A
travers une couche inhomogéne placée contre le réseau de transducteurs. L'estimation des
inhomogénéités se faisait avant la reconstruction de I'image. Elle s'effectuait élément par élément.
Pour chaque élément supplémentaire considéré, la phase était ajustée jusqu'a maximiser le critdre
de focalisation. Ce critére était le degré de corrélation entre signaux transmis et signaux réfléchis
par I'objet observé. Ce critére de focalisation est applicable 4 un réflecteur ponctuel, mais pas i

un ensemble de réflecreurs diffus.

Dans les images médicales ultrasonores, il y a beaucoup de speckle et peu de forts
réflecteurs. Le speckle se manifeste par un aspect granuleux de toute la surface de I'image. Il est
donc important de trouver un facteur de qualité applicable i une région de I'image dominée par
le speckle. Un tissu générateur de speckle est modélisé par la présence de petits diffuseurs
indépendants, en nombre suffisant pour qu'ils soient nombreux dans une seule cellule de
résolution du systtme d'imagerie [35]. Wagner et al. (I983) [36] montxérent que l'allure du
speckle était directement liée au diagramme de directivité du réseau de transducteurs utilisé. La
taille d'une cellule de speckle est comparable 4 celle d'une cellule de résolution: la taille axiale
d'une cellule de speckle est proportionnelle 3 la longueur de I'impulsion émise et sa taille latérale
est proportionnelle i la Jargeur du faisceau ultrasonore. Trahey et Smith (1988) [37] étudiérent
le speckle en présence d'aberrations de phase. Ils trouvérent que la brillance moyenne du speckle
est sensible 4 de faibles aberrations de phase. La brillance est définie comme 'enveloppe du
signal requ ( les images ultrasonores présentent la brillance des signaux aprés focalisation en
réception et sommation). Des simulations et des mesures montrérent que la brillance moyenne

du speckle décroissait lorsque les aberrations de phase augmentaient.

Nock, Trahey, et Smith (1989) [38] proposérent alors d'utiliser la brillance du speckle
comme facteur de qualité pour la correction des aberrations de phase. Les retards relatifs entre

signaux d'un réseau de transducteurs "phased array" sont alors modifiés élément par élément
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pour maximiser la brillance moyenne du speckle dans une région d'intérét de l'image. Cet
algorithme de maximisation de la brillance a écé développé pour une correction adaptative en
émission comme en réception. Les arguments théoriques pour cette méthode font état d'une
optimisation du faisceau en émission-réception, mais la méthode peut fonctionner également
uniquement en réception. Ceci peut &tre expliqué par le fait que les signaux recus sur des

transducteurs voisins, en provenance d'une région générant du speckle, sont corrélés.

Mallart et Fink (1994) [39] suggérérent un moyen d'utiliser cela comme critére de
focalisation. Leur critére comparait l'intensité moyenne du signal aprés focalisation en réception
et sommation par rapport i la somme de l'intensité moyenne de chaque élément. Basé sur
I'négalité de Cauchy-Schwartz, ce critére varie entre O et 1. Ils conclurent que, pour des
faisceaux corrigés, la corrélation entre signaux regus sur des éléments voisins augmentait et que le
critére de focalisation augmentait également. On peut remarquer que pour une focalisation
parfaite, le critére de focalisation peut &tre inférieur i 1. Il prend la valeur optimale de I
uniquement lorsque les signaux sont identiques sur toutes les voies du réseau. Ceci n'arrive que
lorsque le champ de pression regu émane d'un réflecteur ponctuel unique et non de réflecteurs
diffus. La valeur optimale pour un milien diffuseur dans la zone focale d'un réseau linéaire de
transducteurs est de 2/3 [39].
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Bien que les techniques de correction d'aberrations de phase présentées soient attirantes, les
résultats expérimentaux observés in-vivo sont décevants dans de nombreux cas. Ces techniques
de correction souffrent d'une restriction importante: elles se réduisent i déterminer une loi de
retards compensatrice. La focalisation électronique par lignes i retards en amont d'un réseau de
transducteurs est une technique valable en milieu homogene. Elle permet également de corriger
les effets engendrés par une fine couche aberratrice placée contre le réseau de transducteurs et
n'introduisant que des retards aléacoires d'un transducteur 3 I'autre. Toutefois, dans la plupart
des cas, les inhomogénéités acoustiques ne sont pas localisées uniquement au voisinage du réseau,
mais sont distribuées dans tout le volume exploré (ou dans le plan de coupe, en échographie B).
Une onde impulsionnelle originaire d'une source ponctuelle et se propageant dans un tel milieu
inhomogéne n'est pas seulement retardée par les inhomogénéités. La forme spatiale et temporelle
de I'onde regue par le réseau de transducteurs est distordue par la refraction, la diffraction et les
multiples diffusions. D'importantes modulations d'amplitude sont observées A travers la plupart

des tissus.

Les techniques de lignes 3 retards peuvent corriger uniquement les aberrations de phase.
Une compensation d'amplitude est aussi requise pour corriger la modulation d'amplitude
affectant le front d'onde. Cependant, pour des signaux large bande tels que ceux utilisés en mode
pulsé, chaque composante spectrale du front d'onde est soumise i une différente distorsion de
phase et d'amplitude. Pour cette raison, une focalisation optimale ne peut étre réalisée en mode
impulsionnel par des techniques de lignes i retards couplées i une simple compensation

d'amplitude dans le plan d'ouverture du réseau.

Un modéle relarivement simple des inhomogénéités rencontrées dans les tissus biologiques
va nous permettre d'érudier les limites des techniques employant des lignes a retards et de

comprendre les échecs subis lors des expériences in vivo. Ce modéle fait appel 4 un aberrateur fin
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jouant le r8le d'un écran de phase aléatoire qui, en fonction de sa position dans le faisceau,

distordra le champ acoustique.

L.4.1 Modélisation.

Pour modéliser les inhomogénéités acoustiques du milieu, nous avons choisi un modale
d'aberrateur fin constitué d'une fine couche de silicone de vitesse du son 3 peu prés égale 3 1200
m/s. Ses propriétés sont celles d'un écran de phase aléatoire. Il n"introduit donc que des retacds
variables dus 4 son épaisseur locale sans aucune diffraction interne. Le profil d'épaisseur de
I'aberrateur présente une succession de cannelures dans I'axe azimutal du réseau de ransducteurs.
L'aberrateur posséde donc une face plane et une face "bosselée", son épaisseur variant de 2 3 3

mm. C'est un aberrateur 2D, clest 3 dire que son profil d'épaisseur ne varie pas en élévation,

La longueur de cohérence de I'aberrateur est définie comme la distance moyenne nécessaire
pour que la différence des retards engendrés par deux points différents de I'aberrateur soit
supérieure 4 un huitiéme de période du signal [“Iatroduction 4 loptique de Fourier er 4
lholographie", ] W. Goodman, Masson . D'aprés le profil de l'aberrateur, la longueur de cohérence
calculée est d'environ 12 mm i 3 MH=. L'écart-type des déphasages introduits est environ d'une
demi-période de signal. Toutefois, I'sbsorption dans le silicone est plus importante que dans les
tissus biologiques. Cetre différence avec les tissus est négligeable compte tenu de la minceur de

I'aberrateur.

Nous avons réalisé des expériences de focalisation en émission au travers de cet aberrateur.
Ces expériences sont destinées, dans un premier temps, 3 vérifier la validité du modéle en
reproduisant les effets observés in vivo ou lors des érudes sur divers échantillons de rissus, Dans
un second ternps, elles tendent i définir les limites de corrections d'aberrations de phase associées

aux "phased arrays".
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4.2 Focalisation conventioc e.

Nous utilisons pour ces expériences une barrette de transducreurs d'origine médicale. Il
s'agit d'un réseau linéaire de 64 cransducteurs piezo-électriques, de fréquence centrale 3 MHz,
large chacun de 0,6 mm et dont les centres sont espacés de 0,75 mm. L'ouverture totale du
réseau est donc précisément de D = 47,25 mm. Le plan focal choisi est situé 2 90 mm du réseau
en raison d'une lentille de caoutchouc placée devant les transducteurs et favorisant la résolution

en élévation A cette distance. Le nombre d'ouverture est donc de % = 9%7, 25=19. Le point

focal désiré est situé sur l'axe médian du réseau.

La mesure du champ de pression acoustique créé dans le plan focal en émission s'effectue
par un hydrophone "aiguille” large bande dont la pointe a un diamétre de 0,6 mm On
enregistre ainsi des diagrammes de directivité obtenus jusqu'da I cm hors d'axe avec un pas
d'acquisition égal & la longueur d'onde ( A = 0,5 mm). Le systéme électronique d'émission est
composé de 64 émetteurs programmables, chaque voie d'émission étant atnsi pilotée par une
mémoire numeérique au travers d'un convertisseur numérique/ analogique. Ces 64 émetteurs,

reliés aux 64 transducteurs du réseau, fonctionnent en paralléle 3 I'émission.

La focalisation conventionnelle fait I'hypothése d'une vitesse du son uniforme et connue
dans le milieu. Cette hypothese permet de calculer a priori la loi de retards cylindrique focalisant
au point focal désiré. La programmation de la loi de retards dans les émetteurs programmables
est particulidrement aisée. La Figure 1.6 présente les diagrammes de directivité mesurés
respectivement lorsque la loi cylindrique est émise dans 'eau, puis lorsqu'on place l'aberrateur

contre le réseau, 3 25 mm, puis 4 50 mm du réseau.

L'apparence de ces diagrammes montre clairernent que I'effer défocalisant maxirmal est
obtenu lorsque 1'aberrateur est placé contre le réseau. Le faisceau est alors éralé trés largement.
La résolution latérale i -6 dB est d'environ 6 mm et le niveau des lobes secondaires est élevé. La
résolution larérale 3 -6 dB correspond i la focalisation par une ouverture d'émission apparente
plus petite que l'ouverture de 48 mm du réseau. Ce résultat est cohérent avec les prévisions

théoriques de défocalisarion due a la propagation au travers d'un écran de phase aléatoire.
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Fig. 1.6 Diagrammes de directivité obtenus dans le plan focal par émission d'une d'une lor de
retards cylindrique calculée pour focaliser en milieu homogéne. Les trois diagrammes
correspondent & trofs positions différentes de ['aberrateur intercalé: contre le réseau de
transducteurs, 4 25 mm, puis 3 50 mm du réseau. Ils sont comparés au dfagramme théorique

obtenu sans aberrateur.
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En milieu homogéne, la résolution latérale obtenue est proportionnelle au nombre
d'ouverture F/D. Si un écran de phase aléatoire est placé contre le réseau de transducteurs, le
faisceau est étalé et, en moyenne, correspond au faisceau produit par une ouverture de dimension
égale i la longueur de cohérence de I'écran aléatoire. L'interprétation physique est que la
cohérence du faisceau n'est assurée que sur une dimension de I'ordre de la longueur de cohérence
de I'aberrateur. La Figure 1.6 montre que I'étalement du faisceau est réduit lorsque la distance
réseau-aberrateur augmente. Le faisceau focalisé intercepte alors une section plus faible
d'inhomogénéités. En fait, pour un aberrateur situé a une distance d d'un réseau de focale F, les

calculs théoriques indiquent que I'ouverture équivalente du réseau est alors proche de la longueur

de cohérence de l'aberrateur multipliée par %_ d-

C'est pourquoi, en imagerie ultrasonore, la proximité de la paroi abdominale ou de couches
de graisses est un facteur de forte défocalisation du faisceau ultrasonore. C'est pourquoi aussi les
méthodes visant i corriger l'élargissemnent de la tache focale en utilisant de plus grandes
ouvertures font traverser au faisceau ultrasonore une plus large section aberratrice, ce qui
annihile l'effer d'une plus grande ouverture. Les méthodes de correction adaptatives des
aberrations de phase introduites par l'aberrateur paratssent alors étre une solution & I'étalement

du faisceau.

1.4.3 Focalisation par loi de retards adaptés - Méthode d'intercorrélations.

Pour restaurer la forme du faisceau, on peut essayer de compenser les différences de temps
de vol entre les éléments transducteurs et le point focal désiré par des techniques adaptatives.
Pour cela, la pointe de I'hydrophone aiguille est initialernent utilisée comme réflecteur ponctuel
situé au point focal désiré. Pour chaque position de l'aberrateur, ce réflecteur ponctuel est
illuminé par une onde divergente résultant de ['émission d'une impulsion par le transducteur
central du réseau (voire par quelques transducteurs centraux du réseau). L'écho rétrodiffusé

provenant de la pointe de I'hydrophone est distordu par l'aberrateur et enregistré par le réseau.
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64 signaux sont ainsi enregistrés en utilisant un multiplexeur connecté i un convertisseur
analogique/numérique opérant & 50 MHz avec 8 bits de dynamique (une fréquence
d'échantillonnage supérieure de 8 3 I0 fois 4 la fréquence centrale des transducteurs est
nécessaire pour obtenir une bonne qualité de focalisation). Les 64 signaux enregistrés sont
ensuite transmis i l'ordinateur. Un algorithme d'intercorrélations sert i estimer les retards
relarifs entre les signaux provenant de transducteurs voisins. Les maxima des fonctions
d'intercorrélation dérerminent alors la loi de retards adaprés permettant de focaliser sur le
réflecteur ponctuel. Il s'agit en fait d'une estimation des retards relatifs engendrés par
l'aberrateur. Leur compensation s'effectue en émettant un front d'onde dont les retards relatifs
entre signaux sont ['inverse de ceux estimés, c'est i dire qu'il faut émettre le retourné temporel de
la loi de retards adaptés estimée. Un nouveau champ de pression se propage alors dans le milieu,
L'hydrophone aiguille reprend alors son téle d'instrument de mesure et explore le plan focal
pour mesurer le nouveau diagramme de directivité. Les diagrammes correspondant  aux

différentes positions de I'aberrateur sont présentés Figure 1.7.

L'amélioration est flagrante par rapport aux résultats obtenus en émettant des lois de
retards cylindriques. La résolution latérale 4 -6 dB est équivalente i celle attendue dans l'eau.
Dans notre expérience, la résolution attendue est de l% =0,94mm. Toutefois, l]a mesure du
diagramme par un hydrophone convolue la résolution latérale théorique avec le diamétre de la
surface de mesure de I'hydrophone. Cette opération implique une résolution latérale i -6 dB de

1,6 mm que I'on peut remarquer dans l'eau et lorsque l'aberrateur est placé contre le résean.
q q q

Lorsque ['aberrateur est éloigné du réseau, le lobe principal est plus large et le niveau des
lobes secondaires plus élevé. Ainsi, la compensation des aberrations introduites par l'aberrateur
au moyen d'une loi de retards adaptés ne corrige correctement les effets de propagation que
lorsque l'aberrateur est collé au réseau de transducreurs. La compensation des aberrations par
une loi de rerards adaptés réalise dans ce cas un filtre adapté i la propagation d'une onde issue
d'une source ponctuelle au travers d'un aberrateur collé au réseau. Lorsque I'aberraceur est
éloigné du réseau, le filtre que consttue la loi de retards "adaptés" n'est plus adapté i la

foncrion de transfert liane le téflecteur poncruel au réseau de transducreurs.
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Fig. 1.7 Diagrammes de directivité obtenus par I'mission d'une loi de retards adaptés

définie par les maximums d'intercorrélations entre signaux regus voistns. Les positions de

I'aberrateur sont identiques 3 celles utilisées pour les diagrammes de la figure 16 (courbe

théorique dans l'eau, aberrateur i d = 0 mm, d = 25 mm et d = 50 mm du réseau de

transducteurs ).
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Pourtant, un écran fin de phase aléatoire ne fait que retarder le signal qui le traverse. Une
onde impulsionnelle divergente originaire d'une source ponctuelle est ainsi retardée par la
propagation au travers de I'aberrateur et sa forme temporelle est inchangée. On peut se rendre
compte de cet effet Figure 1.8 (a) et 18 (b). Dans ce cas, il n'y a pas de diffraction et le champ
de pression enregistré est équivalent 3 un front d'onde distordu. Quand la distance réseau-
aberrateur augmente, les signaux de pression enregistrés en provenance d'une source ponctuelle
ne sont plus seulement retardés; leurs formes temporelles ne sont plus semblables. Les signaux
enregistrés par le réseau lorsque I'aberrateur est éloigné du réseau sont présentés Figure 1.8 (c) et
L8 (d).

La forte distorsion du front d'onde et la forme compliquée des signaux enregistrés résulte
de la propagation du champ de pression i partir du plan de I'aberrateur jusqu'au plan
d'ouverture du réseau. Bien que les signaux de pression soient identiques i un retard prés dans le
plan de I'aberrateur, les interférences entre les ondelettes secondaires d'Huygens originaires de ce
plan engendrent un champ de pression compliqué aux formes de signaux diffécentes dans le plan
d'ouverture du réseau (voir Figure 1.9). Nous comprenons alors pourquoi les systémes de
focalisation employant des lignes 3 retards deviennent inefficaces dans ce cas. Un simple retard
ne suffit plus 3 compenser les effers de propagation lors de la refocalisation sur le réflecteur. En
d'autres termes, la réponse impulsionnelle de diffraction d'un point du milieu 3 un transducteur
du réseau n'est plus assimilable 3 un délai de propagation (un temps de vol). C'est une fonction
inconnue a priori et différente d'un transducteur i 'autre: cette fonction est Ia fonction de Green

associant le réflecteur ponctuel et le ransducteur considéré (supposé ponctuel).

Le champ de pression enregistré par le réseau de transducteurs ne se présente plus sous la
forme d'un front d'onde aux signaux identiques 3 un retard prés. Pour obtenir une refocalisation
correcte sur le réflecteur poncruel, il est alors nécessaire de prendre en compte toute
I'information disponible dans le champ de pression rétrodiffusé en provenance du réflecteur, La

méthode du retournement temporel que nous présentons dans le chapitre I permet de tenir
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Fig. 1.8 Signaux enregistrés en provenance du réflecteur ponctuel situé sur ['axe médian de Ia
barrerte de rransducteurs et 3 [a distance focale. Les quatre cadres présentent le front d'onde regu
ainsi que I'amplitude relative des signaux..En (a) les signaux sont enregistrés sans aberrateur. En
(b), l'aberrateur est contre le réseau: les signaux restent dentiques et ne sonc que retardés selon le
profil de l'aberrateur. Ils subissent également une modulation d'amplirude due & I'acrénuation de
l'aberrateur. Lorsque l'aberrateur est éloigné de 25 mm (c) puis de 50 mm (d), les signaux ne
sont plus seulement retardés. Les effets de diffraction produisent des interférences entre eux et

on ne peut p]us drssocrer les variables d 'espace et de temps.
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compte des effets de propagation du milieu en déterminant non plus une loi de retards

"adaptés", mais un ensemble de signaux adaptés 4 la position du réflecteur.
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Fig. L9 Champs de pression enregistrés par le réseau de transducteurs lorsque I'aberrateur est
respectivernent (a) absent, (b) contre le réseau, (c} & 25 mm du réseau puis (d) 2 50 mm du
réseau. Lorsque ['aberrateur est éloigné du réseau, les aberrations de phase qu'il engendre divisent
le front d'onde cylindrique en plusieurs zones de courbures différentes. Leur propagation au-
dela de I'aberrateur provoque ['interférence de plusieurs fronts d'onde. La recherche d'une lor de
retards adaptés par tntercorrélation des signaux donne alors lieu d des sauts de phase importancs
entre les différents frones. De plus, I'estimation d'un retard relatif entre signatx est biaisée par la

différence des signaux enregistres.



CONCLUSION,

Les techniques de focalisation des échographes conventionnels ont été érablies sous
I'hypothése d'un milieu biologique homogéne. Cette hypothése est vérifiée et on obtient de
bonnes images lorsque les tissus constituant la zone d'intérét médical présentent une impédance

acoustique similaire, des interfaces sans aspérité et des vitesses du son respectives trés voisines.

En présence de tissus aux propriétés acoustiques différentes dans la zone imagée, la viresse
du son fluctue lors de I'exploration de la zone en profondeur. Ceci entraine une distorsion du
front d'onde par l'introduction d'aberrations de phase lorsque l'onde rencontre des

inhormogénéités acoustiques.

Si ces inhomogénéités sont localisées dans le champ proche du réseau de transducteurs, des
techniques adaptatives de correction par lignes i retards permettent de compenser les aberrations
de phase subies par le champ de pression rétrodiffusé en provenance d'un réflecteur ponctue] ou
d'un petit volume de diffuseurs. On peut alors refocaliser précisément sur ce réflecteur en
compensant les retards de propagation introduits par l'aberrateur ou "I'écran de phase aléatoire™

que constitue la couche d'inhomogénéités.

Si cet aberrateur est éloigné du réseau de transducteurs, la distorsion du champ de pression
rétrodiffusé est connue (on dispose de son enregistrement), mais une correction par une loi de
retards adaptés s'avére inefficace. Pour refocaliser optimalement sur le réflecteur ponctuel i
travers un aberrateur éloigné du réseau, il faut, lors de I"émission d'un champ de pression du
réseau vers le réflecteur, étre en mesure de corriger de maniére exactement inverse les effets de
propagation (diffraction, réfraction, multiple diffusion,...) qu'a subis l'onde rétrodiffusée. Il faut
donc généraliser la technique de compensation des retards de propagation aux milieux modélisés
par un écran fin de phase aléatoire éloigné du réseau. Pour cela, il ne faut plus assimiler la
fonction de Green d'une source & l'effec de simples retards, mais i une fonction de transfert

compliquée incluant rous les effets de propagation i travers un tel milieu.
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CHAPITRE II: RETOURNEMENT TEMPOREL - RETOUR AUX SOURCES.

On a vu dans le chapitre précédent que les techniques adaptatives utilisant une loi de
retards deviennent inefficaces dés lors que les inhomogénéités ne sont plus localisées tout preés
du réseau de transducteurs. D'une part, les algorithmes classiques ne sont plus capables de
donner une estimation fiable du temps de vol relatif entre la source et chacun des transducteurs.
En effet, la technique la plus utilisée consiste & déterminer I'abscisse du maximum de la fonction
d'intercorrélation entre les signaux recus par deux voies adjacentes du réseau. Or, cet estimateur
de la différence des temps d'arrivée est biaisé si les deux signaux RF ne sont pas identiques 4 un
retard pres. On a justement vu au chapitre précédent que cette hypothése n'est plus vérifiée des
que 'aberrateur n'est plus collé 4 la barrecte de transducteurs. D'autre part, les signaux regus par
les transducteurs ayant des formes différentes, des retards ne sont plus suffisants pour obtenir
une bonne focalisation du faisceau ultrasonore. En d'autres mots, la fonction de Green
traduisant la propagation entre la source et chaque élément du réseau ne peut plus étre assimilée
3 un retard. Quelle méthode doit-on alors employer pour obtenir une bonne focalisation en un
point du milieu en émission aussi bien qu'en réception? Quel ensemble de signaux réalise le filcre
adapté 3 la cible échogéne? On peut apporter une réponse partielle i certe question en
généralisant les techniques de focalisation classique. Ces derniéres utilisent des décalages
temporels afin de compenser les différences de chemin acoustique entre chaque élément
transducteur et le point focal désiré. En fair, la loi de retards urilisée est l'opposée de celle
engendrée par la propagation de l'onde. En d'autres termes, on utilise, pour focaliser, le rerouné
temporel de la fonction de Green qui, dans le cas d'un milieu homogéne, peut se ramener i une
simple loi de retards. Nous allons voir que cette idée peut étre généralisée au probléme des

milieux inhomogénes.

Ainsi, dans une premiére partie, nous expliquerons comment l'invariance par retournement

temporel de 1'équation de propagation peut donner lieu 3 une propagation inverse. Sur ce
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principe, a été érudié au laboratoire par Didier Cassereau le concept théorique d'une cavité i
retournement temporel. La réalisation expérimentale de cette cavité s'avérant particuliérement
ardue, nous utiliserons un miroir i retournement temporel constitué uniquement d'une portion
de la cavité initiale. Nous décricons ses caractéristiques et ses principaux modes de
fonctionnement expérimentaux. Dans ce chapitre, nous étudierons les performances des miroirs
a retournement temporel lorsqu'on dispose d'un réflecteur ponctuel. On pourra ainsi les
comparer 2 celles des techniques 4 retards exposées au chapitre précédent. Nous interpréterons
ensuite les résulrats expérimentaux par une modélisation faisant appel 4 la théorie du signal.
Cette approche théorique permettra de développer le concept de filtre adapté 3 la réponse
impulsionnelle de diffraction du réflecteur i travers le milieu aberrateur, Elle nous perrettra de
démontrer les avantages de la focalisation en émission par retournement temporel par rapport

aux techniques a retards.

La deuxiéme partie de ce chapitre est consacrée i la généralisation de la focalisation par
retournement temporel en mode de réception. Il est en effet indispensable, afin de pouvoir
réaliser des images de type B-scan, de développer un procédé de focalisation valable en milieu
inhomogéne et fonctionnant en mode de réception. Ce procédé doit généraliser le procédé de
formation de voies acoustiques par lignes i retards et sommation habituellement urilisé dans les
"phased array". Nous montrerons que c'est la connaissance de la fonction de Green associée au
point ot nous voulons focaliser qui nous donne la clef du procédé de focalisation. C'est en
effectuant une intercorrélation spatio-temporelle de cette fonction de Green avec le signal
échographique provenant du milieu que l'on focalise sur le point associé i cette fonction de
Green. Nous présenterons les résultats expérimentaux obtenus, qui montrent l'intérét de cetre

nouvelle technique de formation de voies acoustiques.
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IL.I FOCALISATION EN EMISSION,

Cherchons maintenant comment focaliser en émission en milieu inhomogéne. Pour cela, il
est important d'insister sur les lois régissant la propagation d'une onde de sa source vers un
ensemble de capteurs, afin de pouvoir ensuite maitriser le "retour i la source™ que préconise le

titre de ce chapitre.

TL.LI Retoumement temporel - Invariance de I'équation d'onde.

Lorsqu'une source active ponctuelle émet une onde impulsionnelle dans un milieu
inhomogeéne, un réseau de transducteurs permet d'enregistrer la réponse tmpulsionnelle de
diffraction associant cette source au réseau. Si on assimile les transducteurs i des éléments
ponctuels et leurs réponses impulsionnelles 3 des distributions de Dirac, les signaux enregistrés
constituent alors la fonction de Green G du point source. Par la suite, on appliquera
abusivernent le terme de "fonction de Green" i I'ensemble des signaux mesurés par un réseau de
transducteurs d'indice 1 (et de positions ;) en provenance d'une source ponctuelle émettant une
impulsion. Ces signaux sont en fait les réponses impulsionnelles de diffraction hrn(r;.,t)
provenant de cette source et mesurés par les différents transducteurs aux positions 7;. Ils

s'écrivent sous la forme d'une moyenne spatiale de la véritable fonction de Green G{ry,t,/7.1),

sur la surface S, de chaque transducteur:

k(1) = [ Glry.to/r.1)dr.

5,

L'idée du rerournement temporel [I] est alors d'émettre le retourné temporel du champ de
pression incident enregistré par les transducreurs pour focaliser a I'emplacement de 1a source. Le

champ de pression réémis parcourt ainsi l]a méme séquence de propagation que le champ
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incident, mais dans une chronologie inverse, exactement comrme Iorsqu'on visionne un film 3
l'envers. Ce comportemnent des ultrasons est prévisible du fait de I'tnvariance par retournement
temnporel de I'équation de propagation de I'onde. En effer, I'équation de propagation des ondes

en milieu fluide hétérogéne

= ( Vp(r,D) B 1 2 p(r,1)
V‘(p(r)) POt or 0 (LD

ne comporte qu'une dérivée seconde par rapport au temps. L'inversion de la variable t en -t
garde donc cette équation inchangée. Il est alors possible de créer une onde p(r,-t) identique 3

r,t) mais se "réropropageant”.
5 propag

L'invariance de I'équation d'onde n'est bien entendu valable que si I'équation ILI est
effectivement représentative du milieu de propagation. Toute perte d'énergie par absorption,
c'est 3 dire rout effet dissipatif introduit dans 'équation des termes non invariants par
retournement du temps et d'éventuels facreurs d'amplitude. Cependant, en imagerie médicale, la
plupart des dissus biologiques présente une absorption ultrasonore relativement faible aux
fréquences utilisées et cette approximation semble bien justifiée, comme le montrent la plupart

de nos expériences.

Si I'équation (IL.I) est valable, on peut accéder i une technique de focalisation en un point
quelconque du milieu en faisant la rermarque suivante: si le point ot on désire focaliser est situé

en 7,, on imagine une source ponctuelle placée en ce point émettant un champ acoustique

2, (r,1). La solution de I'équation d'onde IL.I est alors unique car on a précisé la condition

initiale; la source est en 7,. Nowe but est de modifier les conditions iniriales sur le miliea pour
générer [a solutino duale P, (r,~1), ou plucét p, (r,T-1) qui tient compte de la causalité, Pour

pouvoir réaliser p, (r,T—1) dans le milieu, nous tirons en outre avantage du principe d'Huygens
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ui nous permet de ne retourner temporellement le cham r,t) que sur une surface fermée
q P P p P, q

limitant le volume ot nous voulons focaliser.

ILL2 Cavité 3 retournement temporel.

En tenant compte de la remarque précédente, la focalisation sur une cible en milieu
inhomogéne peut s'effectuer de la maniére suivante: une source ponctuelle présente dans le
milieu inhomogéne crée un front d'onde sphérique qui se distord en se propageant dans le
milieu, On considére alors une surface fermée entourant la source et les inhomogénéités et, dans
un premier temps, on mesure le champ de pression et sa dérivée normale en chaque point de
cette surface (voir Figure ILI.a). Dans un second temps, on crée sur cette surface des sources
secondaires correspondant au retourné temporel des signaux mesurés précédemment. Ces sources
secondaires générent alors un champ de pression qui se réopropage a I'intérieur de la surface,

subissant une seconde fois, mais de facon "contraire", la distorsion due aux inhomogénéités.
G g

Dans de telles conditions, il a pu émwe démontré [2,3,4,5] que le retoumné temporel du
champ de pression est focalisé 3 l'emplacement initial de la source (Figure ILIb). Il est
o 1 ] 2 . . r__rs_p . . Fe
important de noter qu'il n'est pas nécessaire de supposer que les inhomogénéités soient situées au
voisinage du réseau, ni que leurs effers se résument i de simples retards relatifs entre
rransducteurs. Dans ces conditions, les principales propriétés des cavités i retournement
temporel sont, d'une part, ['aurofocalisation du faisceau sur la source et ceci quelle que soit la
forme de la cavité et, d'autre part, la correction des aberrations induites par les inhomogénéités

du milieu.

La cavité 3 rerournement temporel est bien siir un concept idéal pour la focalisation en
milieu inhomogéne. Une telle cavité est cependant difficile i réaliser pratiquement. La principale
limite est liée 3 la nécessité d'échantillonner toute la surface fermée par un ensemble de
transducteurs. De plus, pour les applications médicales ainsi qu'en conadle non destructif, nous

travaillons généralement en mode échographique et [a sonde n'est située que d'un seul cdté de la
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Cavité a retournement temporel.

_______________________ g
source acoustique

Retournement temporel et émission.

Fig. I.I Cavité 4 retournement temporel. (A) Enregistrement: une cavité fermée est
tapissée d'éléments cransducteurs. Une source ponctuelle génére v fronc d'onde g est distordu
par les inhomogénéités. Le champ de pression distordu est enregistré par les éléments de la
cavité. (B) Reconstruction: les signaux enregistrés sont rerournés temporellement er réémis par

les élémencs. Le champ de pression rerourné se rétropropage et refocalise exactement sur Ia

source (niciale.
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zone d'intérét. On cherche alors i focaliser sur un réflecteur plutdt qu'd I'emplacement d'une
source active. Pour toutes ces raisons, on s'intéresse d'un point de vue pratique aux miroirs 3

retournement temporel qui n'échantllonnent le champ acoustique que sur une partie de la cavité.

I1.1.3 Miroirs 3 retournement temporel.

Un miroir i retournement temporel est constitué d'un réseau de transducteurs couvrant une
surface angulaire limitée et associé 4 une électronique numérique capable d'enregistrer les formes
d'ondes recues sur chacun des éléments du réseau et de les réémettre dans une chronologie

inverse. Un tel miroir peut étre plan ou préfocalisé, 3 une ou i deux dimensions.

Schématiquement, une voie électronique est constituée dans l'ordre d'un filtre passe-bande,
d'un amplificateur analogique d'entrée, d'un convertisseur analogique-numérique, d'une mémoire
tampon LIFO (demnier entré, premier sorti) et enfin d'un convertisseur numérique-analogique.
Les propriétés des miroirs i retournement temporel se déduisent de celles des cavités. Le
processus autofocalise I'onde sur la source sans qu'il soit nécessaire de connaitre la céléricé
acoustique du milieu ni la position des éléments du réseau. La focalisation est optimale dans les
limites imposées par la diffraction d'une onde par une ouverture finie (l'ouverture du réseau). En
outre, on montrera que le fonctionnement des MRT s'assimile 3 celui d'un véritable filtre adapté

au milieu de propagation et i la source émectrice.

Quand on ne dispose pas d'une source active, on peut la remplacer par un réflecteur
ponctuel. Dans ce cas, une premiére émission dont le diagramme de directivité est large sert a
illuminer le réflecteur. Le réflecteur ponctuel réfléchit alors I'onde incidente sous la forme d'une
onde divergente et on est ramené au cas de la source active. Cette procédure d'mnsonification
préliminaire du réflecteur est illustrée Figure I1.2 . En présence d'inhomogénéités, d'interfaces ou
de plusieurs diffuseurs, le signal échographique peut étre trés long d aux multples chemins

acoustiques que peut emprunter l'onde divergente dans le milieu inhomogene. La qualité du
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aberrateur

réseau de
transducteurs lj réflecteur
a) —proa_—7
\% }
G
Yy 4

b)

il

Fig. .2 La focalfsation par retournement temporel requiert trots étapes: (a) insonification
préliminaire, (b) enregistrement du cbamp rérodiffusé au travers du milieu :hbomogéne, fc)

réémisston et repropagation du champ retourné temporellement pour focaliser sur le réflecteur,
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retournement temporel sera alors déterminée par la durée de la fenétre de retournement
temporel qui doit contenir la plus grande partie de I'énergie diffusée. Cette fenétre sélectionne
ainsi une zone du milieu d'oti provient I'écho du réflecteur. En présence de plusieurs réflecteurs
dans la zone insonifiée, le probléme se complique et, pour pouvoir focaliser sur une cible unique,
on peut itérer le processus de retoumnement temporel. Une itération consiste i émettre le
retourné temporel des signaux échographiques regus précédemment puis 2 enregistrer les
nouveaux signaux rétrodiffusés. L'un des intéréts de 'itération du retournement temporel est de
pouvoir sélectionner un réflecteur plus brillant que les autres. Ainsi, lorsque plusieurs réflecteurs
ponctuels sont présents et que I'on ne peut séparer leurs échos 4 l'aide d'une fenétre temporelle,
l'itération du retournement temporel permet d'obtenir une onde focalisée uniquement sur le plus

échogene [7].

En effet, si on considére par exemple deux réflecteurs de réflectivités o et B (avec a<f).
Pour une onde incidente plane, on recevra sur le réseau deux fronts d'onde réfléchis d'amplitude
respectives o et . Lorsqu'on retourne temporellement le champ de pression enregistré, chaque
front d'onde génére une onde convergeant vers le diffuseur correspondant, I'onde d'amplitude a
converge vers le diffuseur de réflectivité a et I'onde d'amplitude B converge vers le diffuseur de
réflectivité B. Si on néglige la diffusion multiple et si les diffuseurs sont suffisamment espacés
pour que chacune des deux ondes éclaire un seul des deux diffuseurs, on enregistre aprés cette
seconde réflexion deux fronts d'onde d'amplitudes respectives o et . On voit que si on itdre
le processus, le front d'onde correspondant au diffuseur le plus faible disparaitra et on obtiendra
une seule onde convergeant vers le réflecteur le plus fort (voir Figure II.3). Claire Prada a
développé dans sa thése [8] un formalisme matriciel permettant d'écudier simplemenc la

convergence du processus itératif de retournement temporel.

Miroirs 4 conjugaison de phase.

Le procédé de retournement temporel a beaucoup d'analogies avec la conjugaison de phase
optique utilisée pour corriger les distorsions subies par une onde incidente monochromatique i

la traversée d'un aberrateur. Rappelons que dans le procédé de conjugaison de phase le plus
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1tératrons fe front d'onde requ par la barrerte de transducteurs en provenance de deux fils
méralliques de diameérres différents (0.2 mm et 0,4 mm 1). Le diagramme sufvant est le diagramme

de directvité du rerourné temporel de l'onde recue aux quatre [térations.
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utilisé en optique, le mélange 3 4 ondes, l'enregistrement des interférences entre I'onde incidente
et une onde de référence est ensuite relu par une seconde onde de référence complexe conjuguée
de la premitre. On obtient alors une quatriéme onde de direction opposée i celle de I'onde
incidente et d'amplitude conjuguée. Cette inversion de phase suivie d'une réflexion revient 3 faire
de I'holographie en temps réel et s'appuie sur l'invariance des équations de Maxwell par
conjugaison. On peut démontrer alors que le champ réfléchi par un miroir 3 conjugaison de
phase est le complexe conjugué du champ incident. Contrairement 2 I'optique, on utilise en
acoustique des signaux trés large bande car nous disposons de transducteurs ulrrasonores
capables de mesurer tous les détails de signaux large bande. On a ainsi accés 3 I'amplitude erd la
phase de toutes les composantes spectrales des signaux enregistrés. Le MRT est ainsi I'extension
large bande d'un miroir A conjugaison de phase puisqu'il conjugue chaque fréquence du signal

acoustique. On a en effet a relation

TF[P(r,®)] = plr,~1) (IL.2)

Les différents principes du miroir i retournement remporel venant d'ére présentés, voyons
princip: P

maintenant les moyens expérimentaux dont nous disposons pour les réaliser.

114 Banc expérimental.

Le schéma présenté Figure 1.4 résume clairement les connexions entre les différents
éléments du banc. Nous constatons que le banc expérimental est regroupé autour de
I'élecrronique du MRT. Nous allons donc faire une description technique précise de cette
électronique. Nous ne présenterons pas ici les parties d'amplification, de visualisation et de
numérisation des signaux regus, ni la commande des moteurs pas 4 pas, nous nous attacherons

donc i décrire I'élecronique du Miroir 3 Retournement Temporel.
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Fig. 1.4 Schéma du banc expérimental.
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Lors de toutes nos expériences, on a utilisé le premier prototype d'émetteur-récepteur
développé au laboratoire. Le prototype posseéde 64 voies d'émission-réception qui sont
entiérement programmables par l'intermédiaire d'une liaison JEEE. En plus de ces 64 voies
réparties en 8 racks, l'appareil est constitué d'un démultiplexeur I parmi 64 et d'un ensemble de
contrdle et de synchronisation de l'appareil. Les voies d'émission, comprenant une mémoire
numérique de 4 K octets et un convertisseur numérique-analogique, fonctionnent 4 25 MHz. Le
convertisseur D/A est capable de délivrer des tensions jusqu'd 170 V créte-créte sur une
impédance de 50 Ohm. On dispose en émission de 41 niveaux de sortie réalisés par
commutation, entre deux hautes tensions, d'étages de transistors ayant des résistances d'émetteur

différentes.

La séquence d'émission-réception se fait de la maniére suivante. Dans un premier temps, on
charge & partir du micro-ordinateur une forme d'onde dans chacune des 64 mémoires i l'aide de
la liaison IEEE. Le signal peut avoir une forme quelconque et érre différent sur chaque voie. La
synchronisation de I'appareil est alors programmée et les émissions peuvent étre exécutées, les 64
voies émettant en paralléle. Dans un deuxiéme temps, I'échantillonneur est synchronisé sur
I'émetteur-récepteur et une des 64 voies est sélectionnée en réception & l'aide du démultiplexeur.
Les données numnérisées sont alors transmises au micro-ordinateur. Il faut dans ces conditions
tépéter 64 fois la méme émission pour enregistrer le signal sur les 64 voies du miroir, une seule
voie de réception pouvant étre numérisée i chaque tir. Enfin dans un troisitme temps, on
procéde avec le micro-ordinateur au retournement temporel et a I'ajustement des dynamiques
entre la réception et I'"émission. D'une part la résolution est de 256 niveaux en réception (8 bits)
et de seulement 41 niveaux en émission. D'autre part, la fréquence d'échantillonnage est réglable
en réception et peut prendre les valeurs 25 MHz, 50 MHz ou 100 MHz tandis qu'en émussion
elle est fixée a 25 MHz.

Ce prototype a plusieurs linitations. La premniére est le temps nécessaire pour exécuter une
séquence de rerournement tempord qui ne permet que des expériences statiques in Vvitro. Le
deuxidme inconvénient est la mauvaise résolution de I"émission. De plus, la commutation de

transiscors, nécessaire 3 I'émission de puissance, génere des "glitches” indésirables dans le signal
P g gn
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émis. Enfin, la dynamique de réception instantanée, 48 dB sur 8 bits est nettement insuffisante
pour des expériences en temps réel. La nouvelle génération de miroir i retournement temporel
développé désormais au laboratoire présente une architecture entidrement paralléle de 128 voies
fonctionnant en temps réel avec une fréquence de récurence des opérations de retournement
temporel de 1000 Hz. La limitation 4 20 V créte i créte de chaque signal émis permet l'emplot
d'amplificateurs basse puissance logarithmiques qui assurent une émission précise non bruitée.
Ces nouveaux prototypes seront i méme, dans un futur proche, de nous fournir des images de

résolution et de dynamique satisfaisantes pour les besoins de I'imagerie médicale.

ILLS Expérience de focalisation en émission par retournement temporel.

Pour certe expérience, la pointe d'un hydrophone-aiguille nous sert de réflecteur ponctuel.
L'hydrophone est placé 4 90 mm de la barrette de transducteurs sur I'axe médian perpendiculaire
i la barrette. Ensuite, un aberrateur est placé parallélement 4 la barretre 4 une distance d de celle-
a (d<90 mm). Pour les besoins comparatifs de l'expérience, on placera I'aberrateur aux mémes
distances que lors de l'expérience de focalisarion par retards adaptarifs présentée au prernier
chapitre. La méthode d'acquisition du premier écho du réflecteur est identique i celle décrite
pour les techniques adaptatives. Cet écho contient une partie de signal réfléchie par l'aberrateur
et une partie réfléchie par la cible. La partie de signal correspondant i ["écho de la cible est
sélectionnée par une fenétre temporelle et sera qualifiée par la suite d'itération 0. La fenétre
temporelle peut a priori étre différente sur chacune des 64 voies. Toutefois, dans les expériences
qui suivront, on choisira toujours, pour une irération donnée, la méme fenéere temporelle
(position et durée) pour toures les voies. Le signal regu i l'itération O peut alors &tre rerourné
temporellement et utilisé pour une nouvelle émission. On obtient alors un nouvel écho de la
cible, c'est l'itération I. Dans le cas d'un réflecreur ponctuel comme la pointe de I'hydrophone,
peu d'itérations sont nécessaires (2 ou 3) pour que le retournement ternporel converge vers des

signaux invariants par le processus itérauf.
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Mesures de directivité,

Le signal sélectionné dans la fenétre temporelle de l'itération finale est alors intrégralement
réémis dans le milieu dans une chronologie inverse. L'hydrophone joue alors son réle
d'instrument de mesure et parcourt le plan focal pour y enregistrer le champ de pression
résultant. On représente Figure ILS les diagrammes de directivité correspondant aux différentes
positions de l'aberrateur (O mm, 25 mm et S0 mm de la barrette). Ces diagrammes représentent,
dans le plan focal, le maximum de pression enregistré par I'hydrophone i chacune de ses
positions. Si on considere le lobe principal, la comparaison avec la courbe théorique de référence
dans I'eau montre une trés bonne adaptation du processus de retournement temporel, quelle que
soit la position de I'aberrateur. Quant au niveau des lobes secondaires, on note un réhaussement
d'environ 8 dB par rapport au niveau théoriquement accessible de -36 dB avec 64 transdcuteurs.
Ce "décalage" n'est pas dit 4 un manque d'information dii i la raille finie du réseau de
transducteurs, mais plutdt au défaut électronique qu'ont les émetteurs d'introduire des "glicches"
de commutation dans le signal émis. Le filtre passe-bande engendré par chaque transducteur

n'est pas parfait et ne suffit pas 4 empécher la distorsion du signal.

On peut également mettre en cause la modulation d'amplitude engendrée par l'atténuation
de I'aberrateur. L'effet de cette modulation agit deux fois puisque le champ de pression
rétrodiffusé la subit une premiére fois lors de son enregistrement, puis une seconde fois lors de
la propagarion du champ retourné temporellement. Aussi, dans une technique adaprative, la
fonction d'ouverture de la barrette est-elle modulée par le carré de la loi d'amplitudes relatives
entre transducteurs (voir Figure I1.6). L'allure du diagramme de directivité s'en trouve affectée
puisqu'elle est directement liée 2 la transformée de Fourier de la foncrion d'ouverture de la
barrette de transducteurs [9,10,11]. Les différents facteurs d'amplitude, liés 4 l'atténuation de
I'aberrateur et enregistrés sur les transducteurs, doivent alors étre compensés avant réémission du

champ de pression dans le mulieu.

Cette compensation en amplitude doit s'effectuer par rapport 3 la loi d'amplitude qu'aurait

enregistré le réseau en milieu homogeéne, sans aberrateur. On s'affranchit ainsi de la
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Fig. ILS Diagrammes de directivité obtenus par retournement temporel 3 travers un
aberrateur collé au réseau, puis successivement placé 4 25 mm du réseau er 3 50 mm du réseau,

La focalisation est mdépendante de la distance entre le réseau et I'aberrateur.
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coefficient d'atrénuation modifie fa fonction d'ouverture et, par conséquent, le diagramme de

directivité résultant dont I'allure est la transformée de Fourier de la fonction d'ouverture.
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compensation de la modulation d'amplitude liée aux différences de sensibilité entre éléments
transducteurs. Toutefois, on ne peut avoir accds 3 la modulation d'amplitude engendrée par
I'aberrareur que si I'aberrateur est collé au réseau de transducteurs. Dans ce cas, si on regoit sur la
voie i un facteur d'amplicude @}, au travers de I'aberrateur collé au réseau alors qu'on avait
requ un facteur d'amplitude @} dans l'eauy, il faudra appliquer, lors de la réémission du signal,

un facreur compensateur d'amplitude égal 3

dfm' = _0&3 (H.3)
M 4 [] = 1 dm
Le signal compensé a alors un facteur d'amplitude de @, x Xoparpers, = . Avec

a‘inhcmn

Cipems = Xpomo X Tpe €t @y le facteur d'atténuation dti 3 I'aberrateur seul, le facteur

d'amplitude du signal émis devient et est compensé lors de la repropagation au travers de

1
T
I'aberrateur.

Toutefois, lors de la compensation d'amplirude, il faut veiller i ce que des rapports de
facteurs d'amplitude trop importants entre voies du réseau, et notamment en cas d'amplitudes
beaucoup plus faibles sur les voies extrémes que sur les voies centrales, n'entrainent pas une anti-

apodisation trop forte qui favoriserait I'émission des voies extrémes de maniére absurde.

Hormis la possible modulation d'amplitude engendrée par ['aberrateur et le défaut
électronique des émetteurs, le résultar principal des expériences de focalisation en émission pac
retourenement temporel est l'indépendance de la focalisation par rapport i la position de
I'aberrateur. Ainsi, quelle que soit la distance sur laquelle interférent les ondelettes secondaires
d'Huygens, le retournement temporel du champ de pression enregistré par le réseau de
transducteurs permet toujours une refocalisation correcte sur la source. Il faut comparer ce

résultat avec les expériences de focalisation par retards adaptatifs décrites au chapitre précédent.

Dans ce cas, nous avons constaté que la focalisation adaptée ne fonctionne correctement que

lorsque I'aberrateur éwit situé prés du réseau de transducteurs. Nous allons montrer que
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l'efficacité du retournement temporel est liée 3 sa faculté de réaliser un véritable filtre spatio-

temporel adapté i la source émettrice (ou A un réflecteur dans notre cas).

ILL6 Filtre Adapté

Le principe de Filtre Adapté est issu de la théorie du signal. Il stipule que, pour une énergie
d'entrée donnée, la sortie d'un systéme linéaire de réponse impulsionnelle h(t) est maximisée par
l'entrée de forme i(t) = h(—t). La convolution du signal d'entrée h(~t) avec la réponse du
systéme h(t) produit alors un signal symétrique ayant son maximum 3 l'origine du référenciel
temnporel (z=0). Il s'agic Iz d'un filtre adapté temporel. Nous proposons maintenant de
démontrer qu'un tel filtre adapté est réalisé par chaque voie du MRT et que la superposition de
ces filtres adaptés temporels crée un filtre spatio-temporellement adapté 2 la réponse
impulsionnelle de diffraction de la source 4 travers le milieu inhomogéne. Notre démonstration

se rapporte i la théorie impulsionnelle de diffraction.

Considérons le signal électrique capté par le i-éme transducteur du réseau (situé en r;) en
provenance d'une source ponctuelle impulsionnelle située en r,. Nous noterons ce signal
p,, (r.,t). Du fait de la linéarité des opérations de propagation et de transduction, ce signal peut
se mettre sous la forme d'un produit de convolution de deux réponses impulsionnelles: la
réponse impulsionnelle de diffraction qui prend en compte tous les effets de propagation de
l'onde en milieu inhomogene, et la réponse acousto-électrique du transducteur. On peuc alors

noter ce signal:
p, (r.t)=h, (r.)®K“(r) (11.4)

ol hrn(r,.,t) représente la réponse impulsionnelle de diffraction originaire du point 7, et
mesurée au point r;, et h(t) la réponse acousto-électrique du i-éme transducteur. L'ensernble de

tous ces signaux, enregistrés sur chacun des transducteurs, représente le champ de pression

correspondant i la fonction de Green du réflecteur échantillonnée par l'ouverture finie de la
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barrerte. L'électronique du miroir 3 retournement temporel retourne remporellement chacun de

ces signaux et transmet aux émetteurs les SIgNaux causatx Suivants:

p,(rn.T—t)=h (rn,T-1)®r*(T 1) (IL5).
Le signal acoustique transmis dans le milieu par le i-éme transducteur peut alors s'écrire en

r, (point source initial) sous la forme:

ar‘(rO’t)=prn(’;’T_t)®hIm(t)®h:;(’r[)’t)

a,.(;;,,:)=h,ﬂ(n,T—t)@hi"(T—z)®h,f“(t)®h,; (r,t) (IL6).

i

ot A(t) est la réponse électro-acoustique du i-éme transducteur et k_(r,,z) la réponse

impulsionnelle de diffraction originaire du point r, et mesurée au point r,.

Les méthodes actuelles de fabrication (découpe, assemblage, amortissement...) des
transducteurs nous permettent de considérer que deux transducteurs de méme dimension ont des
réponses électro-acoustiques similaires. Il en est de méme de leurs réponses acousto-électriques.

Ceci se traduit par:
h(t) = hye() (IL7)

et he(t)=he(r) (I1.8).

De plus, la symétrie de 'effet piezo-électrique des céramiques entraine que, pour un méme

transducteur, les réponses acousto-électrique et électro-acoustique sont identiques. On a alors

he(t) = he(t) (1L9).

[

On notera dorénavant roure réponse impulsionnelle de transduction, électro-acoustique

aussi bien qu'acousto-électrique, h*(r) et ceci indépendamment du transducteur considéré.

La contribution acoustique individuelle d'un transducteur au point r, devient alors:
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a(r,,1)=h (r,T-)®h*(T- 1)@ h*(1)®h,(r,.1) (LIO).

On constate dans cette expression que la convolution des deux termes de transduction n'est
autre que ['expression formelle d'un filtre adapté produisant un signal symétrique ayant son
maximum au temps 1. Il nous reste donc i démonwer que la convolution des termes de

propagation équivaut, au point 7,, 3 un filtre adapté de méme nature. Cette démonstration fait

appel au principe de réciprocité.

Principe de Réciprocité.

Le principe de réciprocité stipule qu'en tout milieu, méme inhomogeéne, les positions d'une
source impulsionnelle et d'un point de mesure peuvent étre interchangées sans modifier la
réponse impulsionnelle de diffraction mesurée. Ce théoréme est démontré aussi bien en milieu
homogéne qu'en milieu inhomogéne [12,13]. Ce théoréme, illustcé Figure IL7, est d'une

importance considérable. En effet, i établit la reladon:

h (r,6)=h (r,1) (ILII).

Ainsi, la réponse impulsionnelle de diffraction du réflecteur au transducteur est la méme
que celle du transducteur au réflecteur. Cette réciprocité dans le milieu peut étre vérifiée
expérimentalement de la maniére suivante: on transmet une impulsion électrique i un
transducteur du réseau et on enregistre, aprés réflexion sur un cible réflectrice au travers de
I'aberrateur, le signal requ par un autre transducteur suffisamment éloigné du premier. Ensuite,
les réles d'émetreur et d'observateur sont permutés entre les deux transducteurs. Les deux
réponses impulsionnelles de diffraction mesurées sont présentées Figure I1.8 . Elles corroborent

[a validicé du théoréme de réciprocité en milieu inhomogéne.

En fai, ce théoréme peut étre étendu aux milieux arténuants, absorbants, contenant

plusieurs interfaces, voire multi-diffuseurs, pour peu qu'ils soient statiques. En effer, tout
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Fig. 1.7 Hluscration du théoréme de réciprocité. St une source ponctuelle émer une onde
impulsionnelle, le signal observé en un point récepteur est identique a celui observé dans le cas

ot les positions de la source er du récepteur sont incerverties. Ce théoréme est également valable

en miieu Ihhomogéne.
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Fig. 1.8 Réponses impulsionnelles de diffraction en mdieu inhomogéne mesurées (A) par
l'élément No.50 en émertant une impulsion avec I'élément No.60, puss (B) par I'élément No.60
en émettant une impulsion avec 'élément No.50. Ces deux signaux possédenr un coefficient

d'intercorrélacion normalisé de 0,97.
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mouvermnent, écoulement hydrodynamique ou phénomene de vorticité dans le milieu brise la
réciprocité en déviant 'onde ultrasonore [14]. En ce qui concerne les milieux bioclogiques, nous
négligeons les effets que pourraient produire la circulation sanguine et surtout la respiration. La
circulation sanguine n'engendre que des écoulements de faible vitesse peu susceptibles d'affecter
le faisceau ultrasonore. Quant 3 la respiration, elle déplace les tissus et les organes i une
fréquence bien moindre que la fréquence de répétition du processus de retournement ternporel.

On peut donc considérer que notre systéme s'applique 4 un milieu irnmobile.

L'équivalence entre les deux réponses impulsionnelles de diffraction permet désormais de
réécrire I'équation (IL10) en réunissant les termes de transduction et ceux de propagation, puis

en appliquant le théoréme de réciprocité:

a(r,.1) =h(T-1)®h*(1)®h, (. T-1)®h (r,,1) ([L.12).

On obtient alors au point r, un signal acoustique symétrique, ayant son maximum en T et
d'amplitude maximale pour une énergie d'émission donnée. On peut remarquer que ce résultat
ne dépend pas de la position du transducteur et qu'il est donc valable pour toutes les voies du
réseau. Le délai causal T étant le méme pour chaque voie, toutes les contributions acoustiques de
tous les transducteurs ont leur maximum au méme instant T au point r,. Leur somme physique

s'effectue automatiquement par principe de superposition et produit en 7, le signal acoustique

A(ro,t)=§:a,.(ro,t) (ILI3)

II eésulte de cette sommation une interférence pleinement constructive. On a donc réalisé en
émussion le filtre spatio-temporellement adapté i la réponse impulsionnelle de diffraction de la
source de I'écho enregistré. La figure I1.9 illustre le processus de focalisation spatio-temporelle

par filtrage adapté A travers le milieu inhomogeéne.
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Fig. .9 Réalisation du filtrage adapté. Chaque réponse mmpulsionnelle de diffraction
enregistrée sur chaque voie du réseau est réémise dans le milieu aprés retournement temporel. La
propagation de ces signaux dans le milieu assure, 3 I’emp]acemenr du réflecteur, un fitre adapré
temporel par convolution de chaque signal émis avec son retourné temporel. Par principe de
superposttion, un filtre adapré spatio-temporel est créé i l'emplacement du réflecteur ponctuel

ot les signaux acoustiques de chaque filtre adapté temporel interférent constructivemnent.

70



I1.1.7 Conclusion.

Le point clef de cette partie a été de montrer que, si on a accés i l'écho d'une cible
ponctuelle, c'est 4 dire 4 la mesure de la foncrion de Green associée i ce poin, le retournernent
temporel de cette fonction de Green permet de réaliser une onde ultrasonore focalisée de fagon
optimale sur cette cible. Cette propriété d'autofocus ultrasonore est fondamentale. Elle permet
une focalisation en émission auromatique sur le point source de 1'écho enregistré, sans aucune
calibration du réseau de rransducteurs. Cetre focalisation automnatique est due au processus de
filcre adapté spatio-temporel que réalise la propagation du retourné temporel de la fonction de

Green dans le milieu inhomogeéne.

L'électronique mise en oeuvre reste simple dans la focalisation en émission par
recournement temporel puisqu'elle consiste essentiellement i gérer de la mémoire, 4 contrdler la

dynamique de réception ainsi que les amplificateurs d'émission.

Pour franchir une nouvelle étape dans le processus d'imagerie, il faut généraliser le concept
de filtre adapté, non seulement i la focalisation en émission, mais également au mode de
réception. Ainsi, la fonction de Green qui nous servait i "interroger" un point du milieu sur sa
réflectivité doit alors nous servir i isoler en réception ['information provenant de ce point. Pour
réaliser une image échographique en milieu inhomogene, 1l est donc nécessaire de maftriser i la

fois le processus de focalisation en émission et le processus de focalisation en réception.
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La focalisation en réception a de nombreuses analogies avec la focalisation en émission. On

peut représenter les deux processus de la maniére suivante (Figure I1.10):

Emission :
Formghon ] Propagation | Foc’ah'sat.lon
de voies 5 en émission
lignes & retards

Réception :

Formation Focalisation
_.> .-*

de voies en réception
lignes a retards
+ sommaltion

Propagation  +

Fig. ILI0 Synoptiques simplifiés des principes de focalisation en émission et en réception

avec un réseau de transducteurs.

Les deux processus se distinguent par l'inversion des étapes de propagation et de formation
de voies. En effet, en milieu homogene, les signaux émis pour focaliser en émission présentent
des retards relatifs qui compensent les différences de chemin acoustique lors de la propagation.
D'ott une interférence constructive au foyer. En réception, les signaux réfléchis par le réflecteur
se propagent et parviennent décalés au réseau de transducteurs. Le traltement requis consiste
alors 4 appliquer 4 ces signaux des retards inverses i ceux engendrés par la propagation, puis 2
sommer les signaux retardés. Ces retards sont typiquernent les mémes que ceux appliqués aux
signaux lors de I'érrussion. Sachant que la loi cylindrique de retards employée en milieu

homogéne, en émission comme en réception, est représentative de la foncuon de Green du
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réflecteur, on peut généraliser cette procédure aux milieux inhomogeénes. Pour cela, réécrivons
formellement le processus de focalisation en réception sur un réflecteur situé au point r, en
milien homogéne, puis nous appliquerons ce processus & un réflecteur poncruel en milieu

inhomogéne.

I1.2.1 Focalisation en réception en milieu homogéne.

En milieu homogene, la réponse impulsionnelle de diffraction d'un réflecteur situé en r, et
mesurée en ; par le i-éme transducteur du réseau (considéré comme ponctuel) peut s'exprimer, A

un facteur d'amplitude prés, par

hr‘](l;,t)=5(t—'ti)=5(t—ﬁ) (I.14)

[

traduisant ainsi le retard dii 3 la propagation. Prenant en compte la réponse impulsionnelle

de transduction, chaque transducteur pergoit le signal

Toli

pro(p;’t) = h"‘(t)®hrn(:},t) =h“()®5 (- 'r,.), avec T, = (ILIS).

c
La focalisation en réception s'effectue alors en appliquant sur chaque voie le retard inverse i

celui de la propagation, transformant chaque signal regu en

s(r.t}=p,(r.0)®8(1+7-T)=h*()® 6 (t-7,)®8 (¢ +7, - T)=h*(¢t-T) (ILI6).

ou T est & nouveau un délai suffisant pour assurer la causalité. Parce que les réponses
impulsionnelles des transducteurs sont identiques et parce que le délat causal T est le méme pour
chaque voie du réseau, on obtient avec toutes les voies un ensemble de signaux identiques

parfaitemnent en phase. La sommation de tous ces signaux produit alors un signal d'amplitude N
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fois supérieure (N nombre de transducteurs). Le maximum de ce signal est pris comme valeur

représentative de la réflectivité du point focal considéré.

En milieu inhomogeéne, la réponse impulsionnelle de diffraction, vue par un transducteur
ponctuel en provenance d'un réflecteur ponctuel, ne peut plus &cre modélisée par une

distribution de Dirac. Par conséquent, le signal requ sur chaque transducteur

by (1,0) = (1)@, (1.1)

ne peut plus étre traité par un simple retard adapté. Il faut donc trouver par quels signaux
remplacer la loi de retards adaptés du milien homogene pour réaliser la focalisation en réception,
c'est i dire le filtre adapté i la réponse impulsionnelle de diffraction du réflecteur 3 travers le
milieu inhomogene. Dans ce but, nous avons développé une extension du concept de filtre

adapté au mode de réception.

I1.2.2 Détermination des signaux adaptés - Création d'une banque de données adaptée.

En milieu inhomogéne, les signaux que regoivent les transducteurs en provenance du
réflecteur sont équivalents i la convolution d'une réponse impulsionnelle de transduction et de
celle de diffraction du réflecteur qui prend en compte tous les effets de diffraction liés 2 la
propagation en milieu inhomogene. Or, nous avons vu précédemment que pour réaliser un filere
adapté i un tel systéme, le signal d'entrée 2 fournir est le retourné temporel de la réponse

impulsionnelle du systéme. On obtiendrait ainsi pour chaque transducteur le signal

s(r.t)=p, (r.t)®p, (r.T-1)

s(r1) = b ()@, (5,1) @ K (T =)@ (7. T 1) (ALI7)

i
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qui est indépendant de la position du transducteur, symétrique et qui a son maximum en T.
Toutefois, si on considére le processus de focalisation en réception indépendamment des autres
érapes du processus d'imagerie, les signaux p, (r,,T-1), que nous assimilons 1 la fonction de
Green du point focal désiré, sont a priori inconnus. Il nous est done impossible d'adapter la
focalisation en réception i tel ou tel point du milieu sans connaitre sa fonction de Green. Une

étape préliminaire d'acquisition de la fonction de Green du réflecteur est donc nécessaire.
pep

L'acquisition de la fonction de Green du réflecteur ponctuel sur lequel on veut focaliser en
réception intervient en faic lors de la focalisation par retournement temporel en émission. Pour
focaliser en émission, les itérations successives réalisées pour parvenir i isoler spatio-
temporellement le réflecteur fournissent rapidement (en 2 ou 3 itérations) un ensemble de
signaux p, (r,T—-1) quasiment invariant par une itération supplémentaire. Cet ensemble de
signaux est alors trés proche de la fonction de Green idéale du réflecteur. L'acquisicion de ces
signaux constitue I'étape de formation de voies et leur propagation assure la focalisation par
filtre adapté en émission. Clest pourquoi on sauvegarde cet ensemble de signaux prn(r;,T—t)
dans une banque de données constituée de mémoires électroniques extérieures au MRT. Cette
banque de données, adaptée i 7, nous permet ainsi de connaitre a priori les signaux optimatx

nécessaires A la réalisation d'un filerage adapté dans le processus de focalisation en réception.
P P

Pour un milieu inhomogeéne, une focalisation préliminaire en émission est donc
indispensable 4 la focalisation en réception. De plus, aprés focalisation en émission, le réflecteur
ponctuel agit comme une source active ponctuelle en réfléchissant un maximum d'énergie par
rapport aux autres points du milieu. Dés lors, on parlera plutdt d'une focalisation en émission-

réception que d'une focalisation en réception uniquernent.

II.2.3 Procédure de focalisation en émission-réception.

L'étape préliminaire de focalisation en émission peut requérir n itérations avant la sélection
d'un ensemble de signaux satisfaisants ou invariants par une itération supplémentaire (n est ici
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une notation formelle et n'exprime nullement la nécessité d'un grand nombre d'itérations). Les
signaux enregisorés 4 la n-idme itération sont retoumnés temporellement. On les note
p:"‘"(r,.,T —t). Dans un premier temps, ils sont transférés dans des mémoires extérieures,
constituant ainsi la banque de données adaptée au réflecteur situé en 7,. Ensuite, ils sont émis
dans le milieu, leur propagation assurant la focalisation par filre adapté en émission. Le
réflecteur recoit alors un maximum de pression qu'il réerodiffuse 4 la maniére d'une source active.

Les signaux regus par le réseau de transducteurs sont alors notés

P 1) = h(0)®h, (1,,1).

Rappelons ici qu'en milieu homogene, on applique aux signaux regus une loi de retards
adaptée au point focal désiré, ce qui est équivalent 3 convoluer chaque signal par une distribution
de Dirac (voir paragraphe I1.2.I). Généralisant cette procédure aux milieux inhomogeénes, nous
convoluons ligne i ligne les signaux regus en milieu inhomogéne avec la fonction de Green du
réflecteur pré-enregistrée dans la banque de données (voir Figure ILIT). On obtient ainsi N

signaux individuels notés:

Srmro (T;, f) - p;':tr.(nﬂ) (ri A t) ® pi:cr.u (r. ' T— f) (H.I 8)

ot I'indice "r,,r," stipule que I'on convolue un signal provenant de 7, avec un signal adapté
i r,. Sil'on admet avoir acquis une banque de données invariante d'une itération i 'autre, chaque

signal obtenu se développe formellement en:

5, (5.0)=h*(t)®h, (1, 0)®h=(T-1)®h (r,,T-1) (TL19).

ot les exposants dus aux itérations préliminaires disparaissent. On reconnait alors dans
chaque signal I'expression analytique d'un filere adapté, i.ndépendamment de la position du

transducteur. IIs sont donc tous symétriques avec tous leur maximum au méme instant T. La

sornme de tous les signaux s, , (r,,#) ainsi formés provoque donc une interférence constructive i

I'instant T.
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Focalisation en émission

—_—
i=1 —

—
p (o, T-) — 15 & g( T

i=N — A

Focalisation en réception

p rn(r i 5T_t)

banque de
signaux adaptés

Fig. ILIT Séquence compléte de focalisation en émission-réception. La banque de signaux
adaptés est utiisée initialement pour focaliser en émission. Elle est sauvegardée dans des
mémoires extérieures au MR T. En réception, quand un écho est effectivement rétrodiffusé par le
réflecteur, les signaux regus sont convolués avec ceux de Ia banque adaptée pour produire un
ensemble de signaux ayant tous leur maximum au méme Instanr. Leur sommation est alors

p]ein ement constructive.
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Le signal résultant noté

S ()= 2 L (r.t) (11.20)

posséde alors un maximum correspondant i l'amplitude maximale que I'on puisse obtenir
pour un écho provenant de r, et pour une énergte d'émission donnée. La réalisation d'un tel

filcrage adapté assure la focalisation sur r, en émission-réception. La valeur du maximum de

S (#) est alors représentative de la réflectivité de r,. Clest cette valeur qui est retenue pour

oo

1'"éeablissement de la carte de réflectivité bidimensionnelle, c'est A dire I'image du milien exploré.

Pour quantifier expérimentalement la focalisation obtenue, nous allons procéder i des
mesures de directivité en émission-réception. En effer, la qualité de la focalisation, qu'on peut

traduire par un moindre étalement de I'image d'un point, est cruciale pour la netteté de |'image.

11.2.4 R ésultats expérimentaux.

Nous allons appliquer la méthode précédemment décrite de focalisation en émission-
réception i la pointe de I'hydrophone initialement placé en r, comme cible réflectrice. Cette
POSILION se Lrouve sur I'axe médian perpendiculaire i la barrette de cransducteurs 3 une distance
de 90 mm. En fait, la configuration expérimentale barrette-aberrateur-hydrophone reste
identique i celles des expériences précédentes. On procéde alors 3 une étape préliminaire de

focalisation en érmnission par retournement temporel sur le réflecteur au travers de l'aberrateur.

Dans cetre étape, la fonction de Green du réflecteur, retournée temporellement, est
transferée dans une banque de données extérieure au MRT. Le réseau de transducteurs reste
ensuite constamment adapté 3 r, en émettant les signaux stockes dans la banque de données. On
déplace alors la cible réflectrice dans le plan focal par pas de 0.5 mm de part et d'autre de r,
afin de mesurer le diagramme de directivité en émission-réception. Le réseau enregistre ainsi

I'écho rétrodiffusé provenant de chaque position de la ponte de I'hydrophone. Le réseau
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acquiert donc en réception un ensemble d'échos correspondant & l'ensemble des positions de

I'hydrophone. La Figure I1.12 illustre le principe de ces différents enregistrements.

Pour chaque position du réflecteur, I'écho rétrodiffusé est convolué ligne 4 ligne (voie i
voie) avec la banque de données adaptée i r,. Par sommation de toutes les lignes résultantes, on

crée le signal S, (1) correspondant 4 la réflectivité d'une position 7, observée par un réseau

spatio-temporellement adapté i r, en émission-réception. Ce signal s'exprime formellement par:

N N
Sen(8)=205. ()= p,(r.0)®p, (r,T~1) (IL21).
i=1 i=1

Nous ne considérons que la valeur du maximum de ce signal. Conformément 2 la théorie du
filere adapté, cetce valeur décroft fortement lorsque la distance ry s'accroit et est maximum
lorsque r, =r,. Plusieurs diagrammes de directivité ont été ainsi établis, correspondant i

plusieurs distances barrette-aberrateur (O mm, 25 mm et 50 mm). Ils sont présentés Figure

II.13.a.

Pour comparer ces résultats avec ceux qu'aurait produits une technique de retards adaptés,
la méme expérience a été réalisée en utilisant cornme banque de données une loi de retards
calculée par intercorrélations entre les voies de la banque de données initiale. Les diagrammes de
directivicé obtenus sont présentés Figure IL.I3.b . La comparaison des résultats obtenus par les
deux techniques fait ressortir un niveau trés bas de lobes secondaires pour un aberrateur éloigné
du réseau et en utilisant une banque de données adaptée au réflecteur plucdt qu'une loi de
retards. Dans ce cas, la focalisation en émission-réception réduit le niveau des lobes secondaires
a environ - 55 dB, comparé 4 - 35 dB avec une technique de retards adaptés. Plusieurs approches
permettent d'expliciter ces résultats, parmi lesquelles on distinguera deux cas. D'une part, le cas
ou ['aberrateur est collé au réseau et ot on peut considérer le milieu comme "homogéne".

D'aucre part, les cas ot ['aberrateur est éloigné du réseau.
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Fig. ILI2 Procédure expérimentale d'établissement des diagrarnmes de direccivité en
émission réception. En émettant la banque de signaux adaptés, le réseau reste toujours focalisé
sur ry en émission. Le réflecteur est ensuite déplacé dans le plan focal et le réseau enregistre en
réception chaque écho provenant de chaque position du réflecteur. Le diagramme de directivité
en émission-réception est alors obtenu en convoluant chacun de ces échos avec la banque de

signaux adapeés 4 r,.
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Aberrateur collé au réseau de transducteurs.

Pour une couche aberratrice collée au réseau de mransducteurs, la loi de retards adaprés suffic
théoriquement 2 aligner tous les signaux identiques regus. La Figure ILI4 nous présente i ce
propos les signaux s, . (r.,1) obtenus dans chaque configuration expérimentale juste avant
sommation. Ils sont présentés sous forme normalisée, Le cadre (a) nous permet ici de vérifier
I'alignement des signaux identiques regus. Toutefois, l'interférence constructive observée figure
I1.13.b ne confirme pas le fort contraste attendu entre la réflectvicé de r, et celle des autres
positions. Dans cette configuration ot les résultats devraient étre excellents et ot la courbe
devrait suivre celle obtenue dans I'eau, la valeur des lobes secondaires reste élevée. Nous avons
déa vu que la sévére modulation d'amplitude introduite par I'aberrateur limite I'efficacité du
processus de focalisation. De plus, dans la focalisation en émission-réception, le réhaussement de
8 dB des lobes secondaires observé lors de la focalisation en émission (cf. Figure ILS5) s'applique
doublement et provoque donc une différence de 16 dB entre les lobes secondaires de cette
courbe et ceux de la courbe obtenue pour l'eau pure. Ce comportement est observable également

en utilisant le retournement temporel.

En effer, la banque de données adaptée au réflecteur est équivalente 3 une loi de retards,
puisque les signaux regus par le réseau sont identiques; d'ott un comportement identique des
deux méthodes. La modulation d'amplicude n'est pas compensée non plus par simple
retournement du temps dans ['équation d'onde. C'est pourquoi les applications futures de ce
mode de focalisation devront compenser la modulation d'amplitude engendrée par la traversée

d'un aberrateur pour assurer une focalisation comparable 3 celle réalisée dans ['eau pure.

On peut également noter que l'utilisation d'une banque de données enregistrée pendant un
temps T, alors que la fonction de Green du réflecteur est dissociée en espace et en temps,
produic de légers lobes secondaires eventuellement dus au bruit de fond résiduel dans les signaux

de la banque de données.
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Fig. .14 Vue avanc sommacion, dans la procédure d’énu'ssion-récepm'on, des signaux

s (r,.) créés par retards ou convolutions 4 partir de ceux provenant du réflecteur. L'urilisation

d'une banque de signaux adaptés et celle d'une loi de retards adaptés sonr comparées pour rofs
q gn P P D P

positions différences de I'aberrareur.
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Aberrateur éloigné du réseau.

Maintenant, si I'aberrateur est éloigné du téseau de transducteurs, les effets de propagation
entre I'aberrateur et Ie réseau ne peuvent &tre compensés uniquernent par des retards (voir Figure
I1.14.b et ), comme nous l'avons vu précédemment. En outre, la convolution avec la banque de
données adaptée rend automatiquement les signaux regus symétriques avec tous leur maximum
exacrement au méme instant 1 (voir Figure Il.I4.e et f). La somme S (r) des signaux
symétriques générés sur chaque voie par la focalisation en émission-réception assure alors une
interférence pleinement constructive. Comme prévu, le filtrage adapté donne donc une valeur de

réflectivité maximale pour un réflecteur sirué au point focal.

Pour un écho provenant d'une cible distante du point focal, le processus générera des

signaux s, (r.,t) non symétriques, déphasés et ne pouvant interférer constructivement. De plus,

la convolution de ['écho regu par une banque de données inadaptée réduit forternent I'amplicude
des signaux individuels srl.rn(r,.,t) avant sommation, Ce pré-traitement explique le niveau de
lobes secondaires plus faible obtenu avec un aberrateur éloigné qu'avec un aberrateur collé au
réseau de rransducteurs. Bien évidemment, ce pré-traitement n'intervient pas lorsqu'on ernploie

une loi de retards comme banque de données.

On est alors conduit i penser que plus le milieu est inhomogene, cest 4 dire lorsque la
fonction de Green d'un point voisin du réflecteur est d'autant plus décorrélée de celle du
réflecteur, plus la focalisation par filtre adapté au réflecteur réduit les lobes secondaires.
Pourquoi alors ne pas rendre les milieux tres inhomogénes en plagant par exemple une interface
aberratrice entre le réseau de rranducteurs et le milieu? En fait, rendre un milieu homogéne
inhomogeéne n'apporterait stricternent aucun avantage en qualité de focalisation et ne ferait que
compliquer la formation de voies. Toutefois, rendre un milieu inhomogéne un peu plus
inhomogeéne (par exemple en introduisant de la diffusion muletiple [I6] ) permettraic
d'augmenter le contraste d'un réflecteur par rapport 4 son voisinage. En diminuant la longueur

de corrélation enrre la foncrion de Green du réflecteur et celle d'un point voisin, on peut
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envisager, sous réserve d'expériences futures, de faire chuter plus rapidement les lobes
secondaires du diagramme de directivité en émussion-réception. Toutefois, si on obtient une
excellente résolution latérale, la résolution axiale sera dégradée compte tenu de la durée des

signaux présentés Figure [I.14.e et f.

Résolution axiale.

Dans la focalisation par banque de données adaptée, la tésolution axiale, déterminée par
I'étendue temporelle de §, (£), est dégradée. L'augmentation de la durée de ce signal est due
aux multiples opérations de convolution durant le processif itératif. Ainsi, en émission et en
réception, les réponses impulsionnelles de transduction viennent perturber I'approche de la
fonction de Green exacte du réflecteur. Plusieurs techniques de déconvolution furent employées

pour supprimer 'effet de ces convolutions.

Dans ces techniques, chaque signal requ par un transducreur doit étre déconvolué par un
signal de référence. Ce signal de référence n'est autre que la convolution des deux réponses
impulsionnelles de transduction, en émission et en réception, soit ref., (t)=hi"’(t)®h,’“(t).
Compte tenu des équations (IL7) et (I1.8), on émet I'hypothése que ce signal de référence est
identique pour chaque transducteur. Il est obtenu expérimentalement en émettant une irmpulsion
sur un transducteur présentant un trés bon rapport signal sur bruit. L'onde émise se réfléchit sur
un miroir plan parfait (plaque de métal i surface polie) et on enregistre sur le méme
transducteur le signal de référence désiré. Cette référence fur utilisée dans une méthode de
déconvolution par division spectrale puis dans une méthode proposée par Phillips et Twomey
[17] qui minimise les oscillations et l'instabilité des solutions d'un systéme linéaire d'équations.
Les essais préliminaires de déconvolution de signaux expérimentaux peu bruités s'avérérent
infructueux, présentant de légéres oscillations et quelques aberrations numériques. Un traiternent
numérique supplémentaire du signal obtenu sur chaque voie serait efficace i condition
d'introduire un profil, connu a priori, du signal déconvolué désiré sur chaque voie. Ce profil est

bien entendu impossible 4 déterminer a priori.
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Face A ces routines impropres 3 une évaluation de la fonction de Green exacte du réflecteur,
les déconvolutions numériques entre itérations de retournement temporel ont écé abandonnées.
La solution future envisagée pour extraire la fonction de Green de signaux bruités, ou obtenus
aprés de nombreuses itérations, passe par I'approche DORT de C. Prada que nous évoquerons

en fin d'ouvrage.

La dégradation de la résolution axiale est également due 2 la réalisation du filtre adapté en
réception. En effet, la convolution par une banque de données aux signaux non impulsionnels
allonge la durée du signal résultant, contrairemnent i une technique de lignes i retards qui décale
simplement les signaux regus. L'emploi de convolutions a le second inconvénient d'interdire
I'accés au temps réel au processus de focalisation en émission-réception. En effet, I'exploitation
des résultars d'une focalisation en émission-réception nécessite actuellement le calcul sur
ordinateur des signaux individuels s, , (r,t) voie aprés voie. Ainsi, un réseau ot le nombre de
transducteurs serait doublé engendrerait un temps d'exploitation des résultats lui aussi doublé !
Bien entendu, nous nous intéressons dans ce travail davantage au principe d'imagerie qu'a sa
réalisation instrumentale. Toutefois, la réalisation du filtrage adapté en émission-réception dans
le développement d'un futur prototype d'imagerie passe par la conception d'une électronique

dédiée composée de DSP fonctionnant en paralléles,
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La deuxiéme partie du chapitre nous a permis d'étendre le concept de filtre adapté i la
focalisation en réception. En fait, les processus de focalisation en émission et en réception ont
de nombreuses analogies avec ceux du principe d'imagerie conventionnelle exposés dans le
premier chapitre. La nouveauté est l'utilisation de la fonction de Green exacte du réflecteur en
lieu et place d'une loi de retards classique supposée adaptée au réflecteur. On a pu ainsi
démontrer que l'utilisation de la fonction de Green associée au réflecteur permet de réaliser le
filtre adapté spatio-temporel i la réponse impulsionnelle de diffraction du réflecteur ponctuel en
milieu inhomogeéne. Ce filtrage adapté est nécessaire i une focalisation optirnale en émission-
réception sur un point précis du milieu [18,19]. Ce procédé de focalisation permet d'obtenir une
excellente résolution latérale, mais dégrade quelque peu la résolution axiale par les convolutions

qu'il introdut,

La qualité de la focalisation est particuli¢rement liée i l'exactitude de la fonction de Green
acquise. Certains milieux (bruités, purement diffuseurs ou multi-diffuseurs) peuvent perturber
l'acquisition d'une fonction de Green exacte et ne fournic qu'une fonction de Green approchée,
On ne peut alors réaliser qu'un filtre adapté approché. Toutefois, ces milieux, s'ils n'introduisent
pas d'effet dissipatif, conservent l'invariance de I'¢quation d'onde par rerournement temporel

ainsi que la validité du processus de focalisation présenté dans ce chapitre.

Maintenant, si on considére acquse la fonction de Green d'un réflecteur ponctuel, le
[ - ’ ’ . 1 o oo 5

passage 3 l'imagerie de la zone contenanr le réflecteur nécessite ['acquisition des fonctions de
Green, ou banques de données, associées i chaque point de la zone. L'avantage réservé a
I'imagerie en milieu homogéne est la connaissance a priori de I'ensemble des fonctions de Green
correspondant 4 ['ensemble des points de la zone i imager. En effet, la vitesse du son du milieu
est généralement connue 3 l'avance. Cet avantage permet de réaliser trés rapidement des imnages
de trés bonne qualité, celles qu'en échographie prénatale. L'imagerie en milien inhomogéne

nécessite, pour réaliser un filere adapté en chaque point, d'acquérir préalablement cer ensernble
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des fonctions de Green correspondant aux points de la zone i imager. Le chapitre suivant
propose ainsi, dans le processus d'imagerie des milieux inhomogénes, de remplacer la formation
de voie conventionnelle (contréle par retards de l'orientation du faisceau ultrasonore)} par un
procédé de synthése de l'ensemble des foncrions de Green associées aux points de la zone a

imager 3 partir de la fonction de Green du réflecteur ponctuel acquise initialement,
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CHAPITRE III; FORMATION DE VOIES E LIEU OMOGENE.

Dans ce chapitre, nous supposerons acquise [a foncron de Green d'un réflecteur ponctuel
de référence présent dans un milieu inhomogéne. Nous possédons donc une banque de signaux
adaptée i ce réflecteur qui nous permet de focaliser optimalement en ce point particulier du
milieu aussi bien en émission qu'en réception. Le but de l'imagerie est de pouvoir focaliser non

pas uniquement sur ce point mais en tout point de la zone entourant cette cible de référence.

Les zones d'intérét médical sont principalement les zones ou interviennent des variations
locales de densité ainsi que d'élasticité des tissus. Certains effers pathologiques générent de petits
volumes de tissus qui sont plus échogénes que le reste de la zone considérée. Le chapitre
précédent nous a appris 3 acquérir la banque de signaux adaptée i un point brillant du milieu,
par exemple le point brillant d'une lithsase ou d'une tumeur dense, ou encore le point brillant
d'une interface échogéne (paroi d'organe, de vaisseau, etc...). La présence de tels réflecteurs dans
les zones d'intérét médical permet "d'accrocher” le processus de retournement temporel sur un
de ces points particuliers. Ces points d'accrochage, analogues i une éroile brillante en

astronornie, seront pour nous les points mitiaux de la formation de |'image échographique.

Nous avons vu, au premier chapitre, que la formation de l'image, la carte de réflecrivité du
milieu, s'effectue par un traitement séquentiel de la zone incluant le réflecteur. Ce traitement
séquentiel consiste 3 interroger chaque point de cette zone sur sa réflectivité en utilisant la
banque de données adaptée a ce point. Dans le plan focal par exemple, la formation de voies des
échographes conventionnels utilise différentes banques de données créées par simple inclinaison
d'une loi de retards cylindrique. Dans ce chapitre, nous appellerons "formation de voies
conventionnelle" la simple inclinaison de la banque de données initiale adaptée au réflecteur

ponctuel initial, point d'accrochage du processus de retournernent temporel.
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Or, les milieux inhomogénes présentent des inhomogénéités réparties dans tout le volume
ou en couches aberratrices relles que les couches de graisse ou les interfaces entre différents tissus
ou organes. La modélisation simple de ces milieux par un aberrateur fin éloigné du réseau de
transducteurs nous a permis de montrer que la focalisation par des techniques de lignes i retards
n'est plus satisfaisante. On peut en déduire que la réponse impulsionnelle de diffraction liant un
transducteur au point d'accrochage et celle liant le méme transducteur 4 un autre point focal ne
sont pas semblables & un retard preés. La formation de voies conventionnelle, 3 partir de la
banque de données initiale, donnera donc une fausse estimation de la banque de données
adaptée au nouveau poinc focal désiré. Il faur donc définir le passage de la foncrion de Green du

réflecteur inirial A celle du nouveau point focal désiré autrement que par simple inclinaison.

La premiére partie de ce chapitre érudie les performances en mulieu inhomogéne de la
technique conventionnelle de formation de voies qui incline la banque de signaux adaptée au
point d'accrochage initial. Elle rend compte des résultats obtenus et distingue les cas d'un

aberrateur fin collé au réseau de transducteurs et d'un aberrateur fin éloigné du réseau.

Une deuxiéme partie se propose d'aller au-deli des limites des techniques conventionnelles.
Elle expose un algorithme de synthése numérique des banques de signaux adaptées aux points du
voisinage du point d'accrochage. Elle développe cet algorithme pour le cas d'aberrateurs fins
éloignés du réseau de transducteurs, quelle que soit la distance séparant I'aberrateur du réseau. La
synthése des banques de données adaptées & chaque point de la zone imager perrnet ainsi
d'imager correctement le réflecteur et son voisinage au travers d'un aberrateur éloigné du réseau.

On présentera finalement les inages B-scans obtenues par cette nouvelle technique,
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LI FORMATION DE VOIES CONVENTIONNELLE - LIMITES.

Dans cette premire partie, nous nous intéressons au processus de formation de voies
conventionnelle, c'est i dire au fait d'appliquer une loi linéaire de retards i I'ensemble des
signaux contenus dans la banque de données initiale pour focaliser en un autre point du milieu
("beam steering"). L'inclinaison de la banque de données initiale autorise, dans les milieux
homogénes, d'importantes angulations du faisceau ultrasonore focalisé. Focaliser en milieu
homogéne en un autre point du plan focal, méme distant du point focal inital, est alors aisé tout
en restant dans la zone de profondeur de champ définie par la focale, l'ouverture et la fréquence
utilisées. Dans les "phased array", cette technique de formation de voies par angulation permet

d'observer un important secteur angulaire du milieu sans distorsion.

Toutefois, en milieu inhomogene, nous allons voir que l'application d'une loi linéaire de
retards dans le but de transformer la banque de données initiale en une banque de données
adaptée 4 un autre point focal, est limitée. Le modéle de milieu inhomogene constitué d'un
aberrateur fin permet d'étudier cette limite, d'une part, dans le cas ot I'aberrateur est situé prés

du réseau et, d'autre part, dans le cas oli 'aberrateur est éloigné du réseau de transducteurs.

IILII Aberrateur collé au réseau.

Dans ce cas, il n'y a donc pas d'effer de diffraction entre ['aberrateur et le réseau. On
suppose également l'absence de diffraction inteme 3 l'aberrateur. Ainsi, les signaux regus par le
réseau en provenance d'une source ponctuelle impulsionnelle sont similaires 4 un retard prés et &
un facreur d'amplitude prés di 3 I'atténuation locale de I'aberrateur. La Figure IIL.I présente 4 ce

M - - ’ [} Ia ’ 1 ’,
sujet les signaux enregistrés par le réseau lorsqu'un aberrateur est placé contre le réseau et que
I'on faic émettre une source ponctuelle impulsionne]le située 3 90 mm sur I'axe central du réseau.

On a vu que les différences d'amplitude peuvent &we aisément corrigées par rapport ila loi
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Fig. .1 Signaux regus par le réseau de transducteurs lorsque I'aberrateur est collé au
réseau. On remarque des signawx Hendgues 2 un retard prés et d ‘amplitudes respecttves
stmilaires. Il est important de signaler que ces signaux ont été enregistres sur une barretre de 128
transducteurs fonctionnant 3 3,5 MHz er d'ouverture 53 mm. On uedise également un MRT de
nouvelle génération. Ces nouveaux éléments du banc expérimental interviennent uniquement

dans [l'expérience de formation de vores con ventionnelle avec un aberrateur collé au réseau de
P

transducreurs.
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d'amplitude regue sans aberrateur. L'atténuation de l'aberrateur sera ainsi annulée lors de Ia

réémission des signaux compensés.

Notre but est double: il s'agir, d'une part, de compenser les rerards induits par I'aberraceur
puis, d'autre part, d'incliner le front d'onde cylindrique résultant de cette compensation de phasc
pour focaliser en un autre point du plan focal. La compensation des aberrations puis l'inclinaison
du front d'onde doivent logiquement s'effectuer dans cet ordre lors de la réémission des signaux
enregisteés. Or, ne pouvant intervenir sur le front d'onde aprés sa traversée de I'aberrateur, nous
sommes contraints de commander l'inclinaison du front d'onde avant ['émission des signaux.
Cette opération n'est possible que parce que la propagation au travers d'un aberrareur fin collé au

réseau est effectivernent équivalente 3 un retard de propagation.

Dans un premier temps, I'opération de retournement temporel des signaux enregistrés
(identiques i un retard prés) permet d'inverser les retards relatifs entre voies et ainsi de s'adapter
aux aberrations de phase engendrées par I'aberrateur en les compensant exactement. On crée ainsi

la banque de donnée adaptée i la source ponctuelle de I'écho enregistré.

Dans un second temps, on ajoute i cette banque de données une loi linéaire de retards
destinée i orienter le faisceau ultrasonore focalisé. Les rerards compensateurs et les retards
directeurs s'ajoutent alors. Expérimentalement, I'émission de cette nouvelle banque de données
permet d'obtenir, aprés la aversée de I'aberrateur qui compense les aberrations de phase, un
front d'onde cylindrique convergeant désormais vers un nouveau point focal. L'hypothése d'un
milieu aberrateur fin collé au réseau simplifie évidemment énormément le trairement du signal
puisque dans ce cas l'angulation du faisceau par retards linéaires est suffisante pour orienter le

faisceau focalisé.

Expérience de focalisation par formation de voies conventionnelle.

A partir de la banque de données initiale adaptée i la source située sur l'axe central du
réseau, les banques de données focalisant hors d'axe peuvent &tre créées directement par

inclinaison de la banque initiale. On crée ainsi 6 nouvelles banques de données destinées 3
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Fig. ITI.2 Diagrammes de directivité obtenus par formation de vores conventionnelle avec un
aberrateur collé au réseau de mansducteurs, [a banque de données initiale adaptée au pornt
d'accrochage est simplement inclinée par une lor linéaire de retards. La similarité des signaux [a

constituant permet ['utilisacion d'une formation de vores conventionnelle.
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focaliser 3 2 mm, 4 mm et 6 mm de part et d'autre du point d'accrochage (la position de la
source). Les diagrammes de directivité résultant de I'émission de ces nouvelles banques de
données sont présentées Figure IIL.2. On remarque une bonne focalisation pour les positions les
plus hors d'axe, ce qui confirme la validité d'une formation de voies conventionnelle pour les

milieux ne présentant que des aberrations de phase.

Le cas d'un aberrateur collé parait donc trivial et la simple observation de la ressemblance
des signaux lors de la réception d'un écho permet d'appliquer directement une loi de retards
directrice. Ce critére de ressemblance, qui traduit que les formes temporelles regues sont
identiques 3 un retard prés, n'est plus satisfair dés que ['aberrateur est éloigné du réseau de
transducteurs. Les effets de diffraction compliquent alors sévérement 'estimation de la banque

de signaux adaptée au nouveau point focal désiré.

[I.1.2 Aberrateur éloigné.

L'aberrateur est maintenant éloigné du réseau et placé 4 une distance de 1S mm. Les signaux
recus en provenance de la source impulsionnelle sont présentés Figure IIL.3. On 2 pu se rendre
compte au chapitre précédent que les deux réponses impulsionnelles de diffraction liant une
source ponctuelle 3 deux transducteurs du réseau différent par leur forme et ne sont pas liées par
un simple retard. Dans ces conditions, les deux réponses impulsionnelles de diffraction liant
deux positions du plan focal au méme transducteur ne sont pas non plus similaires. On ne peut
passer de l'une i l'autre par un simple retard sans prendre en compte les interférences
d'ondelettes secondaires se propageant entre l'aberrateur et le réseau. C'est pourquoi, dans une
premiére expérience, la formation de voies conventionnelle ne peut &tre appliquée avec succes

dans ce cas.

Toutefois, I'inclinaison de la banque de données initiale peut permettre d'évaluer les limites de |a
formation de voies conventionnelle, voire de caractériser I'aberrateur. Clest pourquoi la banque

de données mitiale est inclinée pour focaliser hors d'axe 3 2 mm, 4 mm et 6 mm de part
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Fig. TII.3 Signaux regus par le réseau de transducteurs lorsque I'aberrateur esc
placé 4 15 mm du réseau. On remarque des signaux différencs dus aux effers

de diffraction intervenant lors de [a propagation entre {'aberrateur et le réseau.
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et d'autre du point source. Les diagrammes de directivités obtenus sont présentés Figure II1.4.
Nous observons une rapide dégradation de la focalisation. Si la focalisation reste bonne jusqu'i 2
mm de la source initiale, les positions plus éloignées entrainent une forte remontée des lobes

secondaires (environ 12 dB) jusqu'a une totale défocalisarion.

Isoplanétisme.

Pour de petits angles, l'inclinaison de la banque initiale reste donc valable. Ceci est lié 3 la
longueur de cohérence de I'aberrateur, ainsi qu'a sa position. On comprend aisément que, pour
des positions focales voisines de la source initiale, la déviation du faisceau ultrasonore soit faible,
La focalisation ne s'en trouve donc pas affectée. L'angle d'inclinaison maximal conservant une
bonne focalisation est équivalent 3 l'angle dit "isoplanétique” en astronomie adaptative. Dans ce
domaine, un miroir composé de plusieurs facettes corrige les turbulences qu'engendre
I'atmosphere sur la lumidre provenant du point brillant d'une étoile. Cette correction s'effectue
par décalages relatifs entre les facettes. Pour réaliser I'image compléte d'une partie du ciel, on
optimise le réglage des facettes sur une étoile brillante de cette zone. L'image de toute la région
du ciel entourant I'étoile brillante est alors obtenue pour ce réglage particulier des facettes du

Miroir.

Or, les effets de diffraction subis par la lumiére provenant de I'étoile depuis l'entrée en
atmosphére jusqu'au miroir interdisent l'observation d'une large zone sans dégrader la
focalisadion. Ainsi, l'angle isoplanétique limite généralement I'observation d'une zone stellaire 3
un champ inférieur 3 5 secondes d'arc. Aux écartements supérieurs, la turbulence de I'atmosphere
differe crop de celle qui est mesurée par le dérecteur du miroir en provenance de l'éroile brillante.
On ne peut donc pas obtenir une image nerte, seul le centre de l'image est compensé

correctemnent et I'image est de plus en plus floue vers les bords.

La formation de voies par inclinaison d'une banque de données adaptée 3 un point d'accrochage
initial est donc restreinte au voisinage extrémement proche du point d'accrochage, lorsque

l'aberrateur est éloigné du réseau. Pour les positions plus lointaines, la formation de
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position. Au delg, les lobes secondaires remontent sévérement. Cecr sllustre l'effor trés imitaeif

de l'angle zlsop]ane'c{que dans les milieux modélisés par des aberrations de phase distantes du

réseau de transducteurs.
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voies conventionnelle s'avére inefficace. En imagerie ultrasonore, si on considére un méme
transducteur du réseau, I'estimation de la réponse impulsionnelle de diffracdon le liant 4 un
nouveau point focal, i partir de celle le liant au point d'accrochage, est alors a priori impossible
si ce nouveau point nécessite une angulation du faisceau focalisé supérieure i I'angle
isoplanétique. On peut toutefois estimer la limite de validité de la formation de voies

conventionnelle en milieu inhomogene.

Estimation d'une "distance isoplanétique” dans le plan focal.

Faisons I'hypothese que I'aberrateur est situé 3 peu prés i égale distance du plan focal et du
réseau. Dans ce cas, le taux de corrélation entre le signal regu de la source iniriale sicuée en 7, et
le signal qu'on recevrait par le méme transducteur en provenance d'une autre source ponctuelle
située en 7, est du méme ordre de grandeur que le taux de corrélation entre deux signaux
provenant de 7, et requs par deux transducteurs distanes de E (avec ;‘:r_J du méme ordre de
grandeur que E ). En d'autres termes, le degré de ressemblance entre la fonction de Green der,
et celle de r, est analogue au degré de ressemblance entre deux signaux recus p, (r,t) et

Py, (rj ,I), avec E ~ Er: (voir figure IIL5).

On peut ainsi estimer, non pas 'angle isoplanérque, mais plutdt I'équivalent d'une

"distance isoplanétique’ qui sera ici la distance critique £, permettant de conserver une
bonne focalisation en r, par simple inclinaison de la banque de données initiale adaptée 3 r,.
Pour cela, on calcule 3 partir de la banque de données initiale, le coefficient d'intercorrélation
moyen normalisé des signaux regus par deux transducteurs en foncdon de la distance les
séparant. On a ainsi un estimateur fournissant le degré de ressemblance existant entre la banque

de données adaptée au pbinl: d'accrochage et celle d'un point voisin.

On fixe alors un seuil bas au-dessus duquel la formation de voies conventionnelle est applicable
parce que les fonctions de Green de 7, et de 7, sont similaires. On pourra fixer ce seuil 4 0,8 par
exemnple, cette valeur érant généralement adoptée comme seuil de ressemblance dans les calculs

de taux de corrélation normalisés. On a alors directement, 3 particr de la banque
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Fig. IILS Si I'aberrateur est situé 3 mi-distance entre le réseau de transducteurs et le plan focal,
g P

et st nr, =rn, le degré de ressemblance entre les réponses impulsionnelles de diffraction

correspondant aux trajets en ligne pleine est équivalent au degré de ressemblance entre les

réponses correspondant aux trajets en ligne pointillée.
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de données initiale, la taille approximative de la zone dans laquelle on peut focaliser par

inclinaison de la banque de données initiale, c'est & dire ;o-’;m', (voir Figure IIL6).

Toutefois, I'hypothése d'un aberrateur situé 3 mi-distance entre le réseau et le plan focal
n'est pas toujours vérifiée. On peut supposer connues les distances d (distance réseau-aberrateur)
et F (distance réseau-plan focal) par interprétation du temps d'arrivée des échos du réflecteur et
de I'aberrateur (en échographie, temps=profondeur dans le milieu). La connaissance de d et F

permmet ainsi de calculer le rapport (T) qui caractérise la position de l'aberrateur par

rapport au réseau et au plan focal. Si ce rapport dirninue, c'est que I'aberrateur est plus éloigné
du réseau; l'onde en provenance du réflecteur subit alors plus de diffraction, ce qui a pour

conséquence dtabaisser la courbe du taux d'intercorrélations entre signaux enregistrés.

Or, la déduction de la distance isoplanétique en foncrion du seuil de 0,8 repose sur
I'hypothése d'un aberrateur situé i mi-distance. Si I'aberrateur est plus éloigné du réseau, le degré
de ressemblance entre les deux réponses impulsionnelles de diffraction liant r; et r, au
transducteur situé en r, sera moindre qu'entre deux signaux recus de r, par un couple de
transducteurs distants de E (avec r;—rJ = }E) pour cause d'un espacemnent des rayons de
propagation plus important dans le plan de I'aberrateur. Pour s'affranchir de I'hypothése d'un

—
aberrateur i mi-distance, il faut donc corriger l'estimation de ry,,, faite d'aprés la courbe du
taux d'intercorrélarions. On applique ainst i cette estimation une correction d'un facteur

(——F;d) qui rend l'estimation indépendante de I'hypothése, si l'on admet que le passage de la

courbe d'intercorrélation d'un milieu incohérent i celle d'un milieu cohérent est homotéuque

(voir Figure IIL.7) [I]. On obtient atnsi la relation:

- _/;\ F—-d
Bhes = Kh crit X d

(ILI)
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Taux d'intercorrélation normalisé
entre signaux de transducteurs
distants de r.r,

Ly A

courbe pour
d=F/2

08 -\

IV

Fig. 1.6 A partir du taux d'intercorrélation entre signaux regus en fonction de la
distance séparant leurs transducteurs respectifs, on peut estimer directement Ia
"distance isoplanétique”, c'est & dire Ia taille de Ia zone du plan focal permettant de
focaliser par formation de voies conventionnelle en un autre point que le point

d'accro chage.
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Taux d'intercorrélation normalisé
entre signaux de transducteurs
distants de r; r}
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Fig. TIL.7 Plus I'aberrateur est loin du réseau, plus l'onde en provenance du
réflecteur subir des effets de diffraction et plus la courbe d'intercorrélation est basse.
Pour d = E/2, les degrés de ressemblance mentionnés Figure IIL5 ne sont plus
équivalents. [ ‘estimation de Ia distance isoplanétique en est biaisée et doit étre

corrigée.
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imation de la lon rd érence d rrateur

Connaissant désormais la "distance isoplanétique” 7, o 9ans le plan focal, la déviation
critique A, correspondante du faisceau ultrasonore dans le plan de I'aberrateur s'exprime alors

par un simple rapport géométrique:

—_ d
Af.‘rii = rﬂrl crif X F' (HI"?’)
On évalue la déviation critique A [a valeur:
A =——A‘§’"" (1IL3)

ot A ., estlalongueur de cohérence de I'aberrateur i la fréquence utilisée et ot le facteur

% est ict choisi par analogie avec la variation de phase d'un huitiéme de longueur d'onde
définissant la Iongueur de cohérence de I'aberrateur. On peut alors estimer, i partir de la banque
de données initiale, la longueur de cohérence de I'aberrateur par:

_8drr
Cﬂ’l!r. - F

: (ITL4)

En tenant compte directement de la distance isoplanétique estimée, cette relation devient:

= N
R 8drr_m><F‘”d 8(F-d)rr
Amhcr. = = F /d = ( F)rorl = (HI'S)

indépendamment de I'hypothése d'un aberrateur 3 mi-distance. On peut vérifier
expérimentalement cette méthode d'estimation de la longueur de cohérence de l'aberrateur.
L'aberrateur utilisé posséde, d'aprés une estimation de son profil, une longueur de cohérence de

12 mm i 3 MHz.
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Si on considére une "distance isoplanétique" ryr; . égale 3 2 mm au vu des diagrammes de

directivité de la Figure II1.4, on obtient par la relation (TILS):

5 8x(90-15)x2

coher. = %0 =13,3mm.

Cette estimation est assez bonne et donne un intérét particulier i l'ucilisation de la
formation de voies conventionnelle dans un milieu inhomogeéne modélisé par un aberrateur fin

éloigné du réseau de transducteurs.

Notre but est désormais de trouver un moyen d'augmenter l'angle isoplanérique autrement
que par inclinaison de la banque de données initiale. Ceci suppose une nouvelle phase de
modélisation et de simulation afin de pouvoir recréer la banque de données adaptée i un

nouveau point focal a partir de celle adaptée au point d'accrochage.
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II1.2 SYNTHESE DE FONCTIONS DE GREEN,

Dans cette partie, nous étudions la réalisation d'une formation de voies efficace en présence
d'un aberrateur éoigné du réseau. Nous venons de voir que si le nouveau point focal désiré est
trés proche du point d'accrochage, leurs fonctions de Green respectives sont fortement corrélées
et la nouvelle peut étre créée par simple inclinaison de la premiere. Toutefois, la focalisation sur
r; par inclinaison de la banque de données adaptée 3 7, est rapidement dégradée locsque r,r,
augmente et n'est valable que pour des angles d'inclinaison trés faibles, Nous proposons

maintenant de calculer les fonctions de Green, ou les banques de données, associées i des points

plus éloignés du point d'accrochage et ce, quelle que soit la position de I'aberrateur.

Nous avons vu qu'il étaic inutile d'essayer de focaliser en ces points en ajoutant une loi
linéatre de retards i la banque de signaux initiale si celle-ci n'est pas dissociée en espace et en
temps ou, plus clairement, si ses signaux ne sont pas identiques A un retard pres. Des calculs plus
complexes sont donc nécessaires pour déterminer dans l'ordinateur la nouvelle banque de

données adaptée au nouveau point focal.

Une estimation idéale de cette nouvelle banque de données devrait alors produire, pour
chaque transducteur du réseau, l'amplitude et 1a phase requises 4 chaque fréquence. Notre but est
plus simple, il consiste 3 modéliser le milieu aberrateur par un écran de phase aléatoire localisé 4
une distance quelconque du réseau et A se ramener au cas d'un écran de phase collé au réseau de

transducteurs, de maniére A appliquer une formation de voies conventionnelle par inclinaison.

Pour cela, nous devons considérer le champ de pression compliqué enregistré en provenance
du réflecteur (la banque de données initiale), y supprimer les effets de diffraction et revenir ainsi
au front d'onde issu du plan de l'aberrateur. Nous allons voir comment cette opération est

possible et comment, ensuire, générer la banque de données adaptée au nouveau point focal,
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IIL.2.I Rétropropagation.

Rappelons briévement la configuration expérimentale dont on dispose, et qui nous servira
de modele pour le développement de 'algorithme de repropagation. Dans cette partie, les trois
éléments essentiels de l'expérience (le réflecreur ou la source active, I'aberrateur et le réseau de
transducteurs) sont disposés de maniére 3 ce qu'une onde impulsionnelle issue du réflecteur (ou
de la source active) parvienne diffractée au réseau de transducteurs aprés traversée de l'aberrateur.
Pour cela, I'aberrateur est éloigné du réseau, séparant ainsi le milieu en deux parties homogénes
par une interface fine introduisant une loi de retards et éventuellernent une modulation
d'amplitude due i son atténuation. Dans ce cas, l'onde divergente rétrodiffusée par le réflecteur
parvient cylindrique a I'aberrateur, subit les retards induits par son profil, puis diffracte entre

'aberrateur et le réseau.

On peut décomposer cette propagation en deux étapes distinctes. Une premiére étape, ol
l'onde se propage du réflecteur jusqu'a I'aberrateur, se caractérise par le fait que les signaux
obtenus dans le plan "de sortie" de l'aberrateur sont identiques  un retard prés puisqu'ils n'ont
été que retardés (cf. la partie précédente). La seconde étape, ou I'onde diffracte par interférences
entre les ondelettes secondaires d'Huygens depuis l'aberrateur jusqu'au réseau, fournit une

banque de données aux signaux compliqués et dissemblables.

On a vu que le processus de retournement temporel permet d'imposer les conditions aux
limites nécessaires pour que l'onde enregistrée par le réseau se repropage i travers le milieu dans
une chronologie inverse, jusqu'a focaliser en son point source d'origine. Toutefois, ce processus
adaptatif est "verrouillé" sur un pomt réflecteur précis et ne peut focaliser ailleurs. Si on décide
d'intervenir dans la repropagation de I'onde pour la faire focaliser en un autre point, le seul
endroit ot il faudrait appliquer une inclinaison conventionnelle est le plan de I'aberrateur car
tous les signaux acoustiques s'y ressemblent. Il est clair que ce type d'intervention expérimentale
n'est pas envisageable en cours de propagation et que la seule solution pour accéder au plan de
I'aberrateur est de recréer par simulation le contexte expérimental et de repropager l'onde regue

dans 'ordinateur.
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Pour nous ramener au cas d'un réseau de transducteurs collé i I'aberrateur, il faut alors que
la banque de données enregistrée se "rétropropage” jusqu'au plan de l'aberrateur er subisse pour
cela l'érape de diffraction dans une chronologie inverse. Ceci est possible en repropageant
numériquement, dans l'ordinateur, la banque de données en milieu homogéne sur une distance
égale 3 Ia distance réseau-aberrateur. Cette procédure est équivalente 3 un retournement tempore]
et compense les différences de formes temporelles entre signaux. Ainsi, nous obtenons I'écho qui
aurait été enregistré par le réseau si celui-ci avait été collé i I'aberrateur. Les signaux obtenus sont
donc trés ressemblants. Toutefois, il est nécessaire de connaitre la distance séparant le réseau de

I'aberrateur afin de repropager la banque de données effectivement sur certe distance.

Pour cela, la distance d encre le réseau et I'aberrateur pourrait écre déterminée avec le temps
d'arrivée de I'écho de l'aberrateur. Cependant, cet écho est étendu temnporellement et ne pourrait
par conséquent pas fournir une distance d précise. Considérons alors une distance optimisée de
rétropropagation d,, définie comme la distance 4 laquelle les signaux rétropropagés sont les
plus ressemblants au sens ou ils sont sirnilaires 3 un retard prés et 3 un facteur d'amplitude prés.
Un critére de similaricé est alors calculé pendant la rétropropagation pour mesurer la
ressemblance entre les signaux et trouver la distance d,, appropriée. Ce critére de similarité
repose sur des intercorrélations entre les signaux rétropropagés. L'algorithme suivant décrit
comment obtenir la distance de repropagation donnanc le plus fort critére de similarité. Nous
expliquons également comment synthétiser une nouvelle fonction de Green adaptée i un

nouveau point focal 4 partir du front d'onde rétropropagé.

Rétropropagation numérique.

Le point de départ de cette repropagation numérique est la banque de données adaptée au
oint d'accrochage r, que nous avons stockée dans la mémoire de l'ordinateur. Cette ban ue de
P ge Iy q q

données est formellement constituée des signaux P, (r,T—1). Ce que nous cherchons a obtenir

est, plus qu'un retournement temporel proprement dit, la régénérarion de 1'onde en provenance
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du point d'accrochage, c'est a dire l'onde exacterment comme elle était i la sortie de l'aberrateur
avant de diffracter vers le réseau. Clest pourquoi on parle de "rétropropagation” au lieu de
rerournement temporel. C'est pourquoi ausst la rétropropagation numérique de I'onde se limitera
au coéne d'ombre géométrique défini par le triangle ayant pour base l'ouverture du réseau et pour

sommet le réflecteur.

Considérons un plan P, paralléle au résean, situé & une distance d du réseau et échantillonné
spatialement au méme pas que le réseau par N positions notées r; ;. (voir Figure II1.8). A chaque
position 1, du plan P, nous calculons un signal de pression p,u(rf_d ,I) par sommation de tous
les signaux retournés temporellement p, (r.,T—t) contenus dans la banque de données initiale.
La notation p,"(r,.‘,,,r) considére que le signal calculé est effectivement équivalent au signal
qu'aurait reu un transducteur situé en 7;, dans le cas d'une source ponctuelle impulsionnelle
située en 7y. Parce que le milieu est considéré comme homogéne entre le réseau de transducteurs
et le plan P (d <d,,), la rétropropagation consiste & convoluer les signaux de la banque de
données avec la foncrion de Green en espace libre, puis 4 sommer les signaux résultants. Dans le
c6ne d’'ombre géomérrique de récropropagation, chaque signal s'exprime donc par:

. N
pru(r;.‘d,t)=Zprn(rj,T—t)X-l—X—l_:_——®5 i (TIL6)
“~ 4r H ¢

ot le troisitme opérande du terme de droite est lié aux pertes cylindriques, le dernier
exprimant le délai dit 4 la propagation ot ¢ représente la vitesse du son dans 'eau. On ne tent
pas compte ici de la diffraction par louverture des transducteurs, ni des réponses
impulsionnelles des transducteurs puisqu'on ne réémet pas les signaux par le réseau, mais on les
rétropropage numériquement. La similarité des réponses des transducteurs permet d'ailleurs de
ne pas devoir les convoluer dans le processus de repropagation numérique (une dissemblance
entre elles fausserait en effec la forme temporelle des signaux rétropropages et biaiserait
I'estimation de la distance de rétropropagation d,, définie d'aprés la similarité des signaux
rétropropagés). On obtient alors l'onde telle qu'elle était & un instanc antérieur 4 sa réception,

dans un plan P situé encre le résean et ['aberrateur.
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Fig. II.8 La rétropropagation du champ de pression enregistré crée un simple front d'onde

dans le plan de I'aberrateur. A une distance de rétropropagation donnée d, un facteur de

similarité est calculé entre les formes temporelles des signaux p, (t;,d ,t) obtenus dans le plan P.

La réuopropagation réduic au fur et 4 mesure les différences de forme entre les signaux

enregistrés, jusqu's ce qu'tls sofent idenriques 4 un retard prés.
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On peut considérer I'échantillonnage spatial du plan P i n'importe quel pas sur autant de
points désirés. En fait, le choix d'un échantillonnage identique 4 celui du réseau de transducteurs
nous perrnet de rapprocher artificiellement le réseau de l'aberrateur d'une maniére simple. Ceci
permet, d'un point de vue pratique, de conserver le méme format de banque de données entre
celles enregistrées par le réseau et celles résultant de la rétropropagation. D'un point de vue
technique, ceci permet également de vérifier la précision des distances inter-éléments données
par le constructeur du réseau (et dont dépend l'algorithme de repropagation), en comparant par
exemple une banque de données rétropropagée et une obtenue en rapprochant

expérimentalement le réseau de 'aberrateur.

Nous calculons donc un ensemble de signaux p,u(r;'d ,t), chacun contenu dans une fenétre

temporelle d'une durée finie ©, et dont nous érudions la ressemblance. Premierement, nous

IMpOosSONs une moyenne nulle i3 chacun des signaux. Ensuite, deux signaux p, (r;‘d,t) et

P, (rj_d ,t), distants d'un intervalle r; 4r;, fixé, sont corrélés par une intercorrélation norralisée:

Je Py (’}.d’t')- P, (rj.d 1 't')'dt'

R (1) = (I.7).
1L}
\/J'e p; (rm ,t)dt X L p; (r}.'d X t)dt
Le maximum de cette fonction d'intercorrélation est noté
M, (d)= max[ R (1)] (TIL8).

Ainsi, 4 la distance d, en calculant les intercorrélations pour tous les couples de

transducteurs distants du méme intervalle 7, ,r, , , nous obtenons un ensemble de maxima Mij(d)
dont M(d) est la moyenne. Idéalement, M(d) est égal 3 I lorsque tous les signaux rétropropagés
ont la méme forme temporelle. Notre but est de trouver la distance d qui maximise M(d)

(o< M(d)<1).
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Patce que des signaux appartenant i des transducteurs voisins (séparés par seulement 1.5
longueur d'onde) sont toujours ressemblans, il est plus judicieux d'utiliser des signaux émanant
de transducteurs plus éloignés tels que j = i + 6 ou 7. Ceci accélére le processus (parce qu'il y a
moins d'intercorrélations 4 calculer), améliore la sensibilité de détection du maximum (parce que

des signaux distants de plusieurs transducreurs passeront d'une dissemblance totale i une forte

ressemblance en se rétropropageant) et augmente ainsi la précision sur d, (voir Figure II1.9).

Cormnment sélectionner maintenant, lors de Ia rétropropagation, la meilleure distance de
rétropropagation? Ceci revient 3 maximiser M(d) en fonction de d. L'algorithme permettant
d'optimiser d,,, en maximisanc M(d) a été choisi dichotomique, c'est i dire qu'il réduit de plus
en plus Ja plage de recherche de Ia meilleure distance de repropagation. Pour cela, on lui fournit
une plage initiale incluant trés largement I'estimation grossiére de d , qu'on a pu établir d'apres
I'écho de I'aberrateur dans la fenétre d'enregistrernent. On lui fournit également un critére d'arrée
de recherche qui consiste en la précision désirée pour d,. Une plage de recherche inférieure 4

cette précision arrére ['algorithme et délivre I'estimation de d,, correspondant au maximum de

M(d).

La distance d,, est alors choisie comme la distance d permettant d'obtenir le maximum de
M(d). On obtien, par repropagation de la banque de données initiale sur certe distance, la
banque de données équivalente i celle qu'aurait reue le réseau s'il avait été collé & I'aberrateur.
Les signaux obtenus par rétropropagation dans le plan de I'aberrateur sont alors tous semblables
et focaliser en un autre point que le point d'accrochage requiert désormais uniquement une loi
linéaire de retards, c'est i dire une formation de voies conventionnelle, Le front d'onde trouvé

par repropagation numérique est alors incliné pour converger au nouveau point focal.

Maintenant, nous sommes dans le plan de I'aberrateur et nous devons déterminer, dans le plan
d'ouverture du réseau, la nouvelle banque de données adaptée i ce nouveau point focal. Pour
cela, nous repropageons, toujours numériquement, le front d'onde incliné jusqu'au plan du
réseau. Expérimentalement, le retournement temporel de la nouvelle banque de signaux ainsi

obtenue focalise au nouveau point focal i travers le milien inhomogéne [2]. Ce processus
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Recherche de maximum rétropropagation

Fig. IIL.9 Représentation théorique du facteur de similarité entre signaux rétropropagés en
fonction de la distance de rétropropagation. La variance de ce critére augmente lorsque les
intercorrélations sont calculées sur des couples de signaux plus éloignés (ligne pleine) plutét que
sur des couples de signaux vousins (ligne pointillée). Le facteur de similarité est maximum quand
les signaux rétropropagés sont identiques & un retard pres, c'est i dire lorsque la distance de
récropropagation correspond 4 la distance réseau-aberrateur. Au deld de ce maximum, il est
impossible de prévoir I'évolution du facteur de similarité sans connaftre les retards induits par
P'aberrateur. Toutefois, les aberrations de phase induites sont supposées faire décroitre le facteur

de similarité si I'on poursuit la rétropropagation numérique en milfeu homogéne.
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complet de synthése de nouvelles banques de données est illustré par la Figure IILIO0. On
notera que la nouvelle banque de données est associée au nouveau point focal de maniére
identique a celle qui lie la banque de données initiale et le pownt d'accrochage. Elle est donc

ucilisable pour les focalisations en émission aussi bien qu'en réception.

Discussion.

Toute cette procédure de synthése de banque de données prend un temps de calcul
tmportant, Si la propagation en milieu homogéne est tres rapidement réalisée, les opérations
d'intercorrélations prennent énormément de temps et doivent étre effectudes pour chaque
distance intermédiaire trouvée par I'algorithme. Par exemple, calculer 15 facteurs de similarité
pour 64 signaux rétropropagés (un signal est défini sur environ 500 points) prend environ 30
minutes sur une station de travail UNIX, Nous obtenons certes une distance de repropagation
optimisée. Toutefois, nous pourrions espérer la connaltre a priori en émettant une onde
impulsionnelle par le transducteur central du réseau et en déduisant la distance réseau-aberrateur
de I'écho requ. L'incertitude sur la distance trouvée serait faible en présence de peu de bruit

rétrodiffusé et permettrair tout de méme d'obtenir des signaux rétropropagés trés ressemblants,

Il est important de signaler que Liu et Waag [3] ont déja repropagé numériquernent des
signaux jusqu'a ce qu'ils soient identiques i un retard prés. Ils ont pu ainsi estimer les retards
introduits par I'aberrateur er recréer numériquement une focalisation en émission sur la source
de l'écho. Ici, nous proposons une méthode plus générale avec une procédure expérimentale
d'imagerie incluant une focalisation en émission-réception optimale en chaque point de la zone &
imager grice i la synthése de chaque fonction de Green associée 3 chacun de ces points. Cette
procédure est adaprative et ne requiert pas l'estimation des retards introduits par l'aberrateur.
Appliquons alors I'algorithme de synthése de banques de données au modéle expértmental trés

simple dont nous disposons.
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Fig. I0.1I0 Ilustration de l'algorithme dérerminant Ia fonction de Green associée au nouveau
point focal désiré. Le champ enregistré est rémopropagé jusqu'd ce qu'tl devienne un front
d'onde dans le plan de l'aberrateur. Ce front d'onde est incliné et repropagé d nouveau jusqu'au
réseau de transducreurs. Toute cetre procédure est réalisée numériquement par ordinareur. La

nouvelle banque de données ainst obtenue est adaptée au nouveau point focal désiré.
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I[1.2.2 Résultats expérimentaux.

Focalisation en émission par banque de données synthétisées.

Dans cette expérience, l'aberrateur est toyjours placé 3 I5 mm du réseau. L'écho
récrodiffusé en provenance du réflecteur (la téte de I'hydrophone aiguille) situé sur I'axe central
du réseau est stocké dans une chronologie inverse comme banque de données initiale. On peut se
rendre compte de la diffraction intervenue dans la propagacion de cet écho Figure IILII (a).
Pour étudier la rétropropagation de cet écho, I'algorithme numérique va inspecter une zone

étendue de S mm 4 30 mm du réseau. L'algorithme réduit de plus en plus cette plage afin de
trouver le facteur de similarité maximal pour une précision requise sur d,, de 0.3 mm (environ
une demie longueur d'onde). La distance de repropagation optimale d,, trouvée est de 14.7
mm. Les signaux obtenus par rétropropagation numérique i cette distance sont présentés Figure
IILIT (b). Ils sont trés ressemblants et érablissent un facteur de similarité M(14.7 mm) égal 3
0.892. Le front d'onde ainsi obtenu est alors successivernent incliné pour focaliser, dans le plan

focal, i de nouvelles posttions situées 4 2 mm, 4 mm et 6 mm de part et d'autre de la position

initiale du réflecteur. Bien entendu, I'inclinaison du front d'onde rétropropagé tient compte

d'une nouvelle distance focale égale & F —d,, =90 mm—14.7 mm =153 mm.

La repropagation dans le plan d'ouverture du réseau des six nouveaux fronts d'onde ainsi
créés donne six nouvelles banques de données. Ces banques de données, retransmises dans le
milieu, réalisent les diagrammes de directivité en émission présentés Figure III.12. Par rapport 4
la simple inclinaison de la banque de données initiale présentée en premiére partie, I'amélioration
de la focalisation est évidente (comparer avec la Figure II1.4). On peut observer des diagrammes
assurant une focalisation latérale précise sans remontée des lobes secondaires. I1 est donc
possible de synthétiser, depuis le front d'onde rétropropagé dans le plan de l'aberrateur, un

ensemnble complet de banques de données adaptées i chaque point de la zone 3 inager.

Tourefois, on ne peut synthétiser de maniére nigoureuse par cette méthode que des banques de

données adaptées au voisinage du réflecteur initial. En effet, si le nouveau point focal désiré
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adaptée 3 chaque nouvelle position permet de réaliser automatiquement en émisston un flere
adapré 2 chacune de ces positions. Le processus de filtre adapté est désormars réalisé sans

recourir i [a présence d'un réflecteur aux positions focales désirées.
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est trop éloigné du point d'accrochage, la banque de données synthétisée n'est plus
équivalente A la véritable fonction de Green associant ce point au réseau de transducteurs. En
tragant les cénes d'ombre géométrique correspondant i ces deux banques de données différentes
(voir Figure II1.13), on peut se rendre compte que les inhomogénéités rencontrées par une onde
impulsionnelle provenant du nouveau point focal désiré ne sont pas les mémes que celles
rencontrées par une onde provenant du point d'accrochage. En plus de cecte limite due 4 la
longueur de cohérence de l'aberrateur, on se heurte aux limites de la diffraction par une
ouverture finie, 'ouverture étant ici l'ouverture équivalente créée dans le plan de I'aberrateur par

rétropropagation.

La synthése de foncrions de Green associées aux points entourant le point d'accrochage ne
permet donc pas de couvrir spatialement une zone trés large autour du point d'accrochage.
Cependant, il ne s'agit pas d'une limite au voisinage immédiat du réflecteur, mais plutdt 4 une
petite zone entourant le réflecteur et qui, dans le cas d'un accrochage par retournement temporel
sur une tumeur naissante par exemnple, pourrait permettre d'en définir les contours précisément.
Imager la zone entourant le réflecteur inirial (ou le point d'accrochage) consiste alors a utiliser
chaque banque de données synthétisée i la fois en émission et en réception, de maniére i assurer

une focalisation optimale en chaque point de la zone.

Imagerie.

L'imagerie d'une petite zone entourant le réflecteur consiste donc i réaliser, en émission et
en réception, un filtre adapté i chaque point de la zone. Nous allons donc développer un
processus séquentiel d'imagerie qui "interrogera" chaque point de la zone sur sa réflectivité grice

3 I'emploi de la banque de données parfaitement adaptée i ce point.
P q P P P

En milieu inhomogéne, la réalisation d'un filere adapté spatio-temporel (I'interférence
constructive de signaux symétriques possédant tous leur maximum au méme instant en un méme

point) s'effectue automatiquement en émission pat simple propagation dans le milieu de la
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sa position. Au deli de cette zone, [ banque de données synchéusée esr aop différenre de fa

veritable fonction de Green du nouveau point focal désiré.
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banque de données adaptée au point focal désiré, Nous avons vu au deuxiéme chapitre que la
réalisation du filtre adapté en réception est un processus nécessitant un traiternent d'information
de la part de l'utilisateur. En effer, elle implique un traitement de I'écho requ de maniére i isoler
l'information provenant du point focal désiré. Ce traitement n'est pas automatique en réception

et requiert la connaissance a priori de la banque de données adaptée au point focal désiré.

Rappelons rapidement ce traitement: I'écho regu par le réseau est convolué ligne i ligne avec
la banque de données adaptée au point focal désiré; lorsque I'écho regu provient effectivement de
ce point, la sommation des signaux symétriques obtenus produit une interférence pleinement
constructive. Nous avons déji montré que ce traitement n'est qu'une généralisation aux milieux
inhomogeénes des techniques de lignes i retards. Il réalise effectivement un filtre adapté i la

réponse impulsionnelle de diffraction du point focal désiré.

Dans le processus séquentiel d'imagerie que nous développons, la focalisation en réception
s'effectue sur 1'écho résultant d'une focalisation en émission préliminaire. On réalise donc en fait
une focalisation en émission-réception plus qu'une simple focalisation en réception. Bien
entendu, l'efficacité de cette technique en un autre point que le point d'accrochage dépend de
l'exactitude de la banque de données synthétisée et de sa capacité 3 focaliser optirnalement au
point désiré. Pour étudier la précision de focalisation des banques de données synthétisées, nous
avons réalisé des expériences en émission-réception qui comparent les résultats de la focalisation
par filere adapté employant des banques de données synthétisées avec les résultats obtenus par

des techniques de formation de voies convendonnelle inclinant la banque de données initiale.

Dans une premiére expérience, nous ne considérons uniquernent que 4 banques de données
parmi I'ensemble constitué précédernment, Ces banques de données sont adaptées aux positions
suivantes: la position initiale du réflecreur dans 'axe central du réseau, et les positions situées i
+2 mm, +4 mm et +6 mm de la position du réflecteur. Nous mesurons alors les diagrammes de
directivité en émission-réception pour ces quatre positions. Pour chacune de ces positions, le

réseau de transducteurs reste constamment focalisé en érmission sur la position concemée en
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émettant les signaux enregistrés dans la banque de domnées adaptée i cette position,
L'hydrophone, en tant que cible réflectrice ponctuelle, se déplace alors dans le plan focal par pas
de 0.5 mm en passant par le point focal correspondant i la banque de données émise. Le réseau
de transducteurs acquiert ainsi en réception un ensemble d'échos rétrodiffusés correspondants a
chaque position de la pointe de I'hydrophone dans le plan focal (voir Figure II1.14). Lorsque
I'hydrophone se trouve au point focal associé i Ia banque de données émise, la convolution de
I"écho regu par la banque de données émise réalise, comme nous l'avons décrit précédemment, un

processus de filtre adapté et fournit un signal maximum pour la position focale.

La Figure III.15 présente les diagrammes de directivité obtenus en émission-réception pour
chacune des 4 banques de données synthétisées et compare les résultats avec ceux obtenus par
une procédure d'imagerie conventionnelle (lois cylindriques) ainsi que par simple meclinaison de
la banque de données initiale. Nous remarquons qu'a +6 mm de la position du réflecteur (voir
Figure IILI5 d ), la focalisation obtenue par banque de données synthétisée est quasirnent aussi
bonne que celle obtenue pour la position du réflecteur (voir Figure IILIS a )- La seule altération
du diagramme n'est qu'une faible remontée des lobes secondaires (+6 dB). En revanche,
I'inclinaison conventionnelle de la banque de données initiale se heurte A la limite de l'angle
isoplanétique et présente une remontée des lobes secondaires de +20dB. Quant aux diagrammes
obtenus avec des banques de données cylindriques, ils sont désormais présentés i titre de
référence et non plus en tant que technique de focalisation. Construire l'image d'une petite zone
autour du réflecteur est alors possible, et ce avec la méme qualité de focalisation pour chacune

des cellules de résolution de la zone entourant le réflecteur.

Dans une seconde expérience, on réalise effectivement une image d'une petite zone. Puisque nous
P

sommes désormais capables de focaliser en un point distant du point d'accrochage initial, certe

petite zone sera située non pas autour du réflecteur initial, mais autour d'un point situé 3 6 mm

de cette position. Pour ce faire, la pointe de ['hydrophone est initialement placée dans le
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Fig. Il.I4 Procédure expérimentale d Yérablissement des diagrammes de directivité en émission
réceprion. En émettant Ia banque de signaux adaptés appropriée, le réseau reste toujours focalisé
sur r, en émission. Le réflecteur est ensuite déplacé dans le plan focal et le réseau enregistre en
réception chaque écho provenant de chaque position du réflecteur. Le diagramme de directivité
en émission-réception est alors obtenu en convoluant chacun de ces échos avec la banque de

signaux adaptés a r,.
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Fig. LIS Diagrammes de directivité obtenus en émission-réception. (a), (B), (c) er (d)
presentent respectivement pour trois techniques les diagrammes observés lorsque lon désire
focaliser sur l'axe (Te point focal mitial), purs 3 +2 mm, +4 mm et +6 mm du pornt focal infeial,
La focalisation par inclinaison de Ia banque de données initiale est rapidement dégradée. Au
contrare, chaque banque de données synthétisée est correctement adaptée 3 chaque pornt focal

désiré.
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plan focal et dans I'axe central du réseau. On acquiert alors la banque de données adaptée i cette

position.

Cette banque de données initiale est ensuite traitée numériquement par l'algorithme de
synthése pour créer un ensemble de 21 banques de données focalisant dans une zone de 10 mm
de large et dont le centre se trouve & 6 mm de l'axe du réseau (voir Figure IILI6). Cette petite
zone du plan focal 3 imager est ainsi échantillonnée par 21 points distants de 0.5 mm (soit une

longueur d'onde).

La pointe de I'hydrophone est maintenant déplacée au centre de la zone afin de I'imager.
Une focalisation en émission-réception est alors réalisée pour chaque point de la zone avec la
banque de données appropriée. Le maximum du signal obtenu en chaque position est alors
représentatif de la réflectivité du point considéré. Ne garder que les maxima des signaux obtenus
constituerait un C-scan de la zone linéaire explorée, c'est i dire une ligne. Si on veut acquérir une
image 4 deux dimensions de notre petite zone linéaire, on peut conserver la composante
ternporelle des signaux résultant de la focalisation en émission-réception. Ainsi, la Figure IIL.I7
présente les images B-scans ou spatio-temporelles réalisees pour la pointe de I'hydrophone (large
d'un millimétre) lorsque celle-ci est située 3 6 mm de sa position initiale. La présentation en
niveau de gris de l'amplitude des signaux obtenus montre clairement I'amélioration due 3
I'emploi de banques adaptées synthétisées par rapport i une simple inclinaison de la banque

initiale ou & des banques cylindriques conventonnelles,

Toutefois, si la résolution latérale obtenue est particuliérement bonne, la résolution axiale est
plus éendue que celle obtenue par simple recalage temporel des signaux regus. Ceci est dii au
processus de filtre adapté qui convolue, i chaque itération de retournement ternporel ainsi que
lots de la focalisation en réception, les réponses impulsionnelles des transducteurs. Méme si un
filcre adapeé est également réalisé avec ces réponses, il contribue a augmenter la durée du signal
et par conséquent a dégrader la résolution axiale des B-scans. Ceci implique également une
dégradation de la résolution axiale des fururs C-scans en augmentant la taille axiale des cellules

de résolurion pavant la zone 3 irager. Ces futures images, ot chaque pixel sera teprésentatif de
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Fig. .16 Expérience d 'tmagerie. La banque de données adaptée 3 un réflecreur ponctuel est traitée
numériquement pour créer les banques de données adaptées aux pounts d'une zone située i ["écarr du
réflecteur (nicial Le réflecteur ponctuel inicial ayant servi de pount d ‘accrochage est ensuite déplacé au
centre de [a zone afin de ['tmager 3 ['aide des banques de données synthétisées. Pour chacune des 21
positions de [a zone, une focalisation en émission-réception est réalisée grice 4 [a banque de données

appropriée issue de 'ensemble des 21 banques synchéusées.
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Fig. I0.17 Images B-scans, réalisées en émission-réceptron, d'une zone environnant une position
située 3 6 mm de [a position d'un réflecreur ponctuel initial. En (a), des lois de recards cylindriques
sont inclinées pour explorer la zone. En (b), on utilise des versions inclinées de la banque de données
adaptée au rédecreur initial. En (), certe bangue de données inftiale est crastée numériquement pour
synthétiser de nouvelles banques de données adaptées 3 cbzqi:c point de [a zone. Focaliser avec ces

banques de données approprices procure une image B-scan aes necze de Iz pointe de I'hydrophone.
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la réflectivité d'une cellule de résolution, supposent d'étre capable de focaliser non seulement
latéralement mais aussi 3 différentes profondeurs. La focalisation en profondeur ne devrair
toutefois modifier que la courbure du front d'onde rétropropagé. Clest pourquoi nous espérons
présenter dans un futur proche des images C-scans d'un réflecteur noyé dans un milieu diffuseur

par exemnple, et en présence d'un aberrateur éloigné du réseau de transducteurs.
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On savait déa que focaliser en un point d'un milieu inhomogeéne, en émission comme en
réception, nécessicait l'acquisition de la fonction de Green liant ce point A l'ensemble du réseau
de transducteurs. Le processus itératif de rerournement temporel nous permet d'acquérir la
fonction de Green, ou la banque de données, associée au point le plus brillant d'une zone
préalablement insonifiée. Cette acquisition nécessite toutefois la présence d'un réflecteur
prédominant dans la zone & imager. Imager cette zone nécessite alors de quitter le mode figé du
retournement temporel, qui ne focalise que sur le point le plus brillant, pour focaliser non plus

seulement sur ce point d'accrochage mais également autour de ce point.

La mise au point d'un algorithme de synthése numérique des banques de données focalisant
en chaque point de la zone a 1mager permet désormais de balayer spatialernent toute la zone par
un faisceau ultrasonore focalisé. Cette technique s'affranchit de la limite de I'angle isoplanétique
et permet d'obtenir de bonnes tmages du voisinage du réflecteur. L'emploi de ces banques de
données adaptées permet en 'occurence de réaliser, en émission et en réception, un filcre adapté
i la réponse impulsionnelle de diffraction émanant de chaque point de la zone. D'un point de
vue traiternent du signal, la focalisation en chaque point de la zone par une banque de données

réalisant un filtre adapté procure une imagerie optimale de cette zone.

Les applications d'une telle technique de formation de voies sont évidentes en imagerie
médicale ou méme pour la thérapie d'une zone bien particuliére de tissu nécessitant une
excellente résolution. L'intérét est grand également en contrdle non destructif pour visualiser les

défauts dans des échantillons de matériaux.

Toutefois, I'imagerie par cette technique est limitée au voisinage du point d'accrochage et
nous cherchons i imager une zone toujours plus large. Quelles sont alors les limites de certe
technique et les solutions i y apporter? Que vaut d'autre part 'hypothése d'un écran de phase
localisé 4 une distance quelconque? D'intéressantes perspectives sont présentées dans la

conclusion de ce travail.
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CONCLUSION GENERALE.

L'exploration point par point d'un plan de coupe du milieu (échographie en mode B)
nécessite la focalisation précise d'un faisceau ultrasonore en chaque point de la zone d'intérét
médical, en émission comme en réception. Or, nous avons vu que les différents tissus
biologiques rencontrés par l'onde ultrasonore lors de l'exploration en profondeur du milieu
présentent des vitesses du son différentes qui engendrent une distorsion du front d'onde en
phase et en amplitude. Ces aberrations défocalisent le faisceau ultrasonore, rendant ainsi

impossible la sélection d'un point précis du plan de coupe.

Nous avons ensuite présenté les méthodes adaptatives de correction proposées pour
compenser la distorsion en phase intervenant lors de la propagation. Ces méthodes déterminent
une loi de retards adaptés 4 un réflecteur ponctuel du milieu ou 3 un petit volume de diffuseurs.
Toutefois, elles sont limitées et ne corrigent les effets de propagation que lorsque le milieu peut
étre modélisé par un écran fin de phase aléatoire placé contre le réseau de transducteurs. Si le
milieu est équivalent & un écran de phase aberrareur éloigné du réseau, la présence d'effets de
diffraction, de réfraction ou de multi-diffusion dans le champ de pression rétrodiffusé par un

réflecteur ponctuel rend inefficace une loi de retards compensatrice.

Le retournement temporel est une méthode adaptative simple qui assure la focalisation en
émission sur un réflecteur poncruel présent dans la zone 4 imager (ou sur le point brillant d'une
cible plus érendue telle qu'une paroi d'organe ou la surface d'une lithiase). Cette technique est
efficace méme dans des milieux modélisés par un écran de phase distant du réseau. Nous avons
montré que l'émission de la fonction de Green du réflecteur, dans une chronologie inverse,
permet de réaliser le filtre adapté spatio-temporel 2 la réponse impulsionnelle de diffraction liant
le réflecteur au réseau de transducteurs. En étendant le concept de filtre adapté i la focalisation

en réception, NOUS avons développé un outil de focalisation optimale en émission-réception en
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un point réflecteur précis du milieu. Ce point d'accrochage particulier sert alors de point de

départ pour la formation de I'image échographique.

Le passage a ['imagerie en milieu inhomogéne a nécessiré également I'adaptation de la
technique de formation de voies conventionnelle. En effet, focaliser en un autre point du miliey,
par sumple inclinaison de la fonction de Green adaptée au réflecteur initial, est impossible en
raison de la limite d'angulation imposée par l'angle isoplanétique du milieu inhomoggéne.
Toutefois, pour des milieux modélisés par un écran de phase distant du réseau, on peut
synthétiser numériquement de nouvelles fonctions de Green adaptées au voisinage du réflecteur
initial. Cette synthése fait appel & un algorithme de rétropropagation du champ de pression
rétrodiffusé, de maniére 4 dissiper tout effer de diffraction intervenant entre l'aberrateur et le
reseau. Les nouvelles fonctions de Green synthétisées permettent alors de s'affranchir de I'angle
isoplanétque du milieu inhomogéne et d'obtenir de bornes tmages du voisinage du réflecteur
par une focalisation optimale en chaque point de cette zone. Ce processus d'imagerie présente

cependant deux limitations unportantes qui sont également d'intéressantes voies de recherche.

La premiére limitation est la validité d'un modéle d'écran fin de phase aléatoire distant du
réseau par rapport a de réels échantillons de tissus biologiques. En présence d'un tel échantillon,
on peut vérifier la validité du modeéle en utilisant l'algorithme de repropagation nurnérique: si
I'on repropage numériquement le champ de pression enregistré en provenance d'un réflecteur
ponctuel, il suffic d'obtenir des signaux identiques (3 un retard et un facteur d'amplitude prés) 4
une certaine distance de repropagation pour établir 1'équivalence entre la fonction de Green du
réflecteur A travers I'échantillon et la fonction de transfert 3 travers un écran de phase aléatoire
situé i la distance de repropagation. Cependant, |'équivalence est valable pour ce point réflecteur
particulier. Pour un autre point de I'échantillon biologique, la fonction de Green est
certainement équivalente i la fonction de transfert i travers un autre "aberrateur équivalenc”
(situé 3 une nouvelle distance et introduisant de nouveaux retards). Nous nous intéresserons
d'ailleurs, dans une prochaine étude, i valider le modéle d'écran fin de phase aléatoire distant du

réseau pour des échannllons biologiques épais.
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La seconde limitation est que la netteté de I'image obtenue par le processus que nous avons
développé est limitée au voisinage du point d'accrochage initial. Cect est di au fait que
I'algorithme de synthése numérique ne permet pas d'acquérir précisément les fonctions de Green
adaptées i des points plus distants du point d'accrochage. Il est alors nécessaire de trouver de
nouveaux points d'accrochage dans la zone d'intérét médical afin de pouvoir compléter I'image

de cette zone.

Pour cela, la méthode D.O.R.T. de Claire Prada permet de sélectionner tel ou tel réflecteur
d'un milieu multi-cibles. Cetre méthode de "décomposition en vecteurs propres de I'opérateur de
retournement temporel" permet d'établir les lois de phase et d'amplitude correspondant i
chaque réflecteur i la fréquence centrale des transducteurs. On peut ainsi focaliser le faisceau
wlerasonore sur le réflecteur de notre choix (I'émission de signaux monochromatiques ne permet
cependant pas une focalisarion optimale). On dispose alors d'autant de points d'accrochage, c'est
i dire d'autant de points initiaux de formation d'image, que de réflecteurs présents dans le
milieu. Le balayage spatial de la zone d'intérér médical par le faisceau ultrasonore focalisé parait
donc tout & fait possible, l'image étant formée petit 4 petit en imageant séquentiellement le

voisinage de chaque réflecteur.

Dans I'hypothése d'aucun autre réflecteur disponible que le réflecteur initial, une seconde
solution est envisagée pour étendre la zone d'imagerie au-dela du voisinage du réflecteur. I1 s'agit
de la création de réflecteurs artificiels analogues aux étoiles brillantes artificielles créées par laser
en astronomie. En "forcant" la focalisation du faisceau ultrasonore, on pourrait ainsi parvenir
faire rayonner tel ou tel petit amas de diffuseurs non résolus par le réseau de transducteurs. Ce
petit volume de la zone d'intéréc médical constituerait ainsi un nouveau point d'accrochage pour

notre processus d'imagerie.
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