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DEVELOPPEMENT D’UN SYSTEME DE TOMOGRAPHIE ULTRASONORE POUR
LA MESURE DES PROPRIETES OSSEUSES DU RADIUS

Timothé FALARDEAU

RESUME

Plusieurs méthodes peuvent étre utilisées afin d’évaluer la qualité osseuse pour le diagnostic de
I’ostéoporose. En application clinique, la technique de mesure la plus couramment utilisée est
I’absorptiométrie biphotonique par rayons X. Toutefois, Li et al. (2013) ont montré que le taux
de détection de 1I’ostéoporose associé a cette technique n’était que de 17.1%. Suite a ce pro-
bleéme, 1’objectif principal de ce projet de recherche était d’évaluer la possibilité d’utiliser une
technique d’imagerie non-ionisante alternative pour diagnostiquer 1’ostéoporose rapidement et
avec un taux de détection élevé. Une des techniques d’imagerie n’émettant aucune radiation
ionisante est I’imagerie par ultrasons. Cependant, son utilisation médicale est actuellement li-
mitée a la caractérisation de matériaux ayant une vitesse du son tres pres de celle du milieu
environnant. Dans ce mémoire, une nouvelle technique d’inspection par ultrasons adaptée de
I’algorithme «hybrid algorithm for robust breast ultrasound tomography» est présentée. Les
travaux effectués dans ce projet ont porté sur 1’adaptation de 1’algorithme «hybrid algorithm
for robust breast ultrasound tomography» pour I’évaluation quantitative de la vitesse du son
dans I’os du radius. L’avantage de cet algorithme par rapport aux techniques de tomographie
traditionnelles est qu’il permet d’imager des objets avec un contraste plus élevé entre la vi-
tesse du son dans 1’objet et la vitesse du son dans le milieu environnant. L’hypothése de départ
était que le «hybrid algorithm for robust breast ultrasound tomography» pourrait étre adapté
afin d’imager des coupes transversales d’os humains et de mesurer la vitesse du son, dans le
but d’évaluer la qualité osseuse. Un modele éléments finis 2D a été développé sous ABAQUS
pour simuler la propagation d’ondes dans un fantdme d’os immergé dans de I’eau. Par la suite,
un banc d’essai a été congu, fabriqué et mis a I’essai afin de valider les résultats obtenus par
éléments finis. Finalement, des os cadavériques de radius humains ont été évalués a 1’aide du
banc d’essai. La plus grande différence entre 1’algorithme «hybrid algorithm for robust breast
ultrasound tomography» standard et celui développé dans ce projet se situe dans le traitement
de données post-acquisition. En effet, un algorithme combinant un seuil variable, le critere
d’information d’ Akaike et un analyseur de courbe de la transformée d’Hilbert a été développé
pour estimer le temps de vol entre deux transducteurs plus précisément. Les images générées
a I’aide des données expérimentales sur des fantdmes d’os et par éléments finis ont permis de
différencier un fantdme d’os sain d’un fantdme d’os ostéoporotique. Toutefois, des artéfacts
liés a ’omission du gradient de densité entre 1’os et I’arriere-plan dans la fonction de 1’objet
ainsi qu’a I’estimation erronée du temps de vol a certains endroits ont été observés. Pour aug-
menter la qualité des images, il serait intéressant d’incorporer un algorithme de cartographie
de la densité ou de développer un algorithme d’apprentissage machine.

Mots-clés: ostéoporose, imagerie médicale, tomographie, ultrason






DESIGN OF AN ULTRASOUND TOMOGRAPHY SYSTEM FOR THE
EVALUATION OF THE BONE PROPERTIES OF THE RADIUS

Timothé FALARDEAU

ABSTRACT

Bone quality assessment for osteoporosis diagnosis can be performed using a wide array of
methods. In clinical applications, the most commonly used technique is dual energy X-ray
absorptiometry. However, Li et al. (2013) have shown that this method is inaccurate to diag-
nose osteoporosis with detection rates averaging 17.1%. The main objective of this project
was to investigate the possibility of using an alternate non-irradiating imaging technique to
assess bone quality in a view to use the method for the detection of osteoporosis. Ultrasound
imaging is a rapidly developing non-irradiating imaging technique. Unfortunately, its use is
presently limited to the characterization of materials with low speed of sound contrast relative
to the background medium. In this thesis, a new ultrasound imaging method based on the «hy-
brid algorithm for robust breast ultrasound tomography» proposed by Huthwaite & Simonetti
(2011a) is presented. This project focused on adapting the «hybrid algorithm for robust breast
ultrasound tomography» for quantitative evaluation of the bone speed of sound. The main ob-
jective of this project was to evaluate the possibility of using an adapted «hybrid algorithm for
robust breast ultrasound tomography» as a way to quantify speed of sound in bones and the-
refore assess bone quality. The advantage of this algorithm over traditional tomography is its
extended range of applicability. Objects with high velocity contrast relative to the background
medium can be imaged using the «hybrid algorithm for robust breast ultrasound tomography».
The hypothesis made in this project was that the «hybrid algorithm for robust breast ultra-
sound tomography» could be adapted to characterize human bone mechanical properties and
image bones cross-sections, so as to assess bone quality in a view to develop an osteoporosis
diagnosis tool. A 2D finite element model was first developed in ABAQUS to model wave
propagation inside a bone phantom immersed in water. A test bench was later used to validate
finite element results on bone mimicking phantoms and human cadaveric radius bones. The
main difference between the standard «hybrid algorithm for robust breast ultrasound tomogra-
phy» algorithm and the one developed in this project is the data post-processing algorithm. A
new algorithm combining a threshold, the Akaike information criterion and a wave mode sepa-
rator of the Hilbert transformed time trace was developed to evaluate the time of flight between
two transducers with more precision. The images generated using the bone phantom experi-
mental data and the finite element data enabled segregation between osteoporotic and healthy
bone phantoms. However, artefacts linked to the density gradient at the water/bone interface in
the object function and errors in arrival time estimation were observed. These artefacts reduced
imaging quality which decreased image segmentation performances. Incorporating a density
map or machine learning algorithm could increase image precision by reducing errors linked
with rapid density change and time of flight estimation.

Keywords: osteoporosis, medical imaging, tomography, ultrasound
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INTRODUCTION

L’ ostéoporose est une maladie caractérisée par une perte de masse et une détérioration des
propriétés osseuses au niveau microscopique et macroscopique. Contrairement a d’autres pa-
thologies, 1’ostéoporose est souvent généralisée et asymptomatique. De plus, 1’ostéoporose
touche une grande partie de la population mondiale et le risque de développer cette maladie
augmente rapidement avec 1’age. Au Canada, plus de 80 % des fractures chez les 60 ans et
plus sont attribuables a 1I’ostéoporose et plus d’une femme sur trois subira une fracture ostéo-
porotique au cours de sa vie (Ostéoporose Canada (2017)). Ces caractéristiques en font une
maladie d’envergure compte tenu du vieillissement de la population. La méthode de diagnostic
de cette pathologie doit donc étre bien adaptée, sans quoi I’ ostéoporose engorgera les systemes
de santé, génerera d’importants colits d”hospitalisation et diminuera significativement la qualité
de vie des personnes affectées. Pour évaluer correctement le risque de fracture ostéoporotique,
il est important de s’intéresser aux parametres déterminants de la qualité osseuse. La princi-
pale mesure clinique actuellement utilisée dans le processus d’évaluation de 1’ostéoporose est
la densité minérale osseuse (BMD) mesurée par absorptiométrie biphotonique (DXA). Ce pa-
rametre, un indicateur de la qualité de 1’os, est comparé a une mesure empirique pour estimer
le stade de dégénérescence de la maladie. Cependant, il a été montré que cette mesure seule
n’était pas suffisante pour obtenir une prédiction satisfaisante du risque de fracture (Li ef al.
(2013)). De plus, les technologies utilisant des rayons X, dont le DXA, émettent des radiations

ionisantes, ce qui augmente le risque de développer un cancer.

Face a ce probleme, I’objectif principal de ce projet de recherche était d’évaluer la possibilité
d’utiliser une technologie non-ionisante alternative pour diagnostiquer 1’ostéoporose. Plusieurs
techniques d’imagerie permettent de quantifier les propriétés mécaniques de tissus biologiques.
Toutefois, I’'imagerie par ultrasons se démarque des autres par sa rapidité, son faible colt et son
innocuité. Jusqu’a maintenant, cette méthode était seulement utilisée pour caractériser des tis-

sus mous. Cependant, de récents avancements technologiques ont ouvert la porte a de nouvelles



applications. Parmi ces avancements se trouve 1’ «hybrid algorithm for robust breast ultrasound
tomography» (HARBUT) développé par Huthwaite & Simonetti (2011a). Cet algorithme per-
met de caractériser les propriétés acoustiques d’objets ayant un contraste élevé entre la vitesse

du son (SOS) dans I’objet et la SOS de son milieu environnant.

Suite a cette découverte, une hypothese a été émise : il serait possible d’adapter HARBUT afin
d’obtenir une image de cartographie SOS d’une coupe transversale d’un radius humain. Cette
image permettrait de caractériser ses propriétés mécaniques, puisque la SOS est directement
relié aux propriétés mécaniques élastiques du milieu (Szabo (2004)). Pour étudier cette hy-
pothese, un modele utilisant la méthode des éléments finis (FE) de propagation d’ondes ainsi
qu’'un banc d’essai ont été développés. Des fantomes osseux ont été préalablement utilisés
dans le modele FE et sur le banc d’essai pour mieux comprendre les mécanismes de propaga-
tion d’ondes dans un environnement fluide-solide. Par la suite, des os cadavériques de radius
humains ont été évalués expérimentalement pour valider les résultats préliminaires. Le radius
a été choisi comme os a évaluer puisque Lauritzen ef al. (1993) a montré que les propriétés
osseuses de la partie distale du radius sont fortement corrélées a celles de la hanche ; la fracture
du col de la hanche étant la fracture ostéoporotique la plus courante et une des plus fatales

(Jones et al. (1994)).

Un article soumis a Journal of the Acoustical Society of America est présenté au chapitre 3. Cet
article forme le corps de ce mémoire. Pour cette raison, le mémoire a été rédigé dans un format
« mémoire par article ». Un article de conférence rédigé pour la «Review of Progress in Quan-
titative Nondestructive Evaluation 2017» et un résumé d’une présentation au «174th Meeting
of the Acoustical Society of America» sont aussi joints en annexe. Dans le chapitre 3, les diffé-
rents mécanismes de propagation d’ondes ainsi que les résultats obtenus avec les fantomes d’os
sont présentés. Au chapitre 1, une revue de littérature détaille les principales structures des os

humains, les techniques d’ultrason quantitatif (QUS) pour ’os et les algorithmes d’inversion



couramment utilisés dans le domaine de I’ultrason. Au chapitre 2, la méthode scientifique qui
a servi a adapter le HARBUT a la caractérisation d’os humains est présentée. Finalement, le
chapitre 4 revient sur les principaux résultats obtenus expérimentalement dans 1’article de jour-
nal, présente les résultats initiaux sur des os cadavériques et fait une synthese des avancements

de ce projet ainsi que des perspectives de recherche.






CHAPITRE 1

REVUE DE LITTERATURE

1.1 Structures des os

Dans le corps humain, les os ont plusieurs fonctions telles que : permettre les mouvements,
protéger les organes, produire des cellules sanguines, emmagasiner de 1’énergie et contenir
des sels minéraux. Un processus important dans I’os est le remodelage osseux. Ce processus
continu, opéré principalement par les ostéoblastes, ostéoclastes et ostéocytes, permet a 1’0s
de maintenir ses propriétés mécaniques et de s’adapter aux contraintes externes (Office of
the Surgeon General (US and others) (2004)). Chez une personne atteinte d’ostéoporose, le
remodelage osseux ne s’effectue pas correctement. En effet, la qualité de la microarchitecture
de I’os se détériore et la densité de 1’os diminue suivant la progression de la maladie. Pour bien
comprendre comment I’ ostéoporose affecte les os, les différentes structures de 1’os doivent étre

étudiées.

Généralement, les os sont classifi€s selon trois types : les os longs, les os courts et les os plats.
D’autres os intermédiaires sont aussi présents dans le corps, mais ceux-ci n’appartiennent a
aucun autre type d’os. Dans ce mémoire, seules les structures des os longs seront analysées
en profondeur puisque la fracture ostéoporotique de la hanche, I’articulation entre la téte du
fémur et I’acétabulum, est celle qui a le plus haut taux d’incidence et de morbidité associé. Au
niveau macroscopique, les os longs du corps humain sont constitués de deux type d’os : 1’os
trabéculaire et 1’os cortical. L’os cortical compose 80% du squelette tandis que 1’os trabécu-
laire en compose 20%. Au niveau microscopique, I’os cortical est composé d’ostéons qui sont
principalement constitués de lamelles et de canaux d’Havers. L’os trabéculaire est composé
de trabécules ot circule la moelle osseuse, riche en cellules sanguines. La Figure 1.1 présente
les différentes structures microscopiques et macroscopiques des os. La Figure 1.2 montre la
différence entre un os jugé sain et un os atteint d’ostéoporose. Il est possible d’observer que

la quantité et la taille des structures d’os diminuent chez les personnes atteintes d’ostéoporose.



De plus, I’épaisseur d’os cortical est réduite considérablement. Ces modifications osseuses se
traduisent par une fragilisation de 1’os ainsi qu’une diminution de ses propriétés mécaniques
élastiques. Dans ce projet, le but était de différencier un os sain d’un os ostéoporotique. Pour
cette raison, une méthode permettant de mesurer I’épaisseur d’os cortical ainsi que les proprié-

tés mécaniques élastiques des os était a privilégier.
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Figure 1.1  Structures microscopiques et macroscopiques des os longs du corps
humain

1.2 Méthodes de diagnostic clinique

Selon plusieurs études (Kanis et al. (2002); Law et al. (1996); Muller et al. (2005); Egorov et al.
(2014); Nackaerts et al. (2008); Sarvazyan et al. (2009)), un modele combinant plusieurs pa-
rametres osseux notamment la densité, les propriétés mécaniques élastiques, I’épaisseur d’os
cortical, la porosité et la fraction de volume d’os par rapport au volume total permettrait de

mieux prédire le risque de fracture ostéoporotique. Chaque technique d’imagerie médicale



Figure 1.2 Comparaison entre un os ostéoporotique et
un os sain. Adaptée de
http ://www.interactive-biology.com/ (Samuel (2012)).

mene a une mesure différente des propriétés du milieu. Les principales techniques d’image-
rie médicale sont basées sur cinq parametres de mesures soient : la résonance magnétique (ex.
imagerie par résonance magnétique), la radioactivité (ex. scintigraphie osseuse), les rayons X
(ex. CT scan), les ultrasons (ex. échographie) et les rayons lumineux (ex. tomographie en co-
hérence optique). Présentement, seule la mesure par CT scan permet de mesurer rapidement un
parametre important de la qualité osseuse (la BMD) en plus d’obtenir une image d’une coupe
transversale. Cependant, comme mentionné précédemment, I’évaluation de la qualité osseuse
par rayons X émet des rayonnements ionisants et a un taux de détection en deca de 50% (Li

et al. (2013)).

D’un autre co6té, Laugier & Haiat (2011) ont montré que les méthodes QUS pour 1’os sont
sensibles a plusieurs caractéristiques intrinseques des os telles que la porosité, leurs propriétés
mécaniques é€lastiques ainsi que leurs propriétés microscopiques et macroscopiques. De plus
les techniques QUS pour I’0os sont généralement moins dispendieuses que celles utilisant les
rayons X et n’émettent aucune radiation ionisante. La mesure de SOS par transmission axiale

au niveau du poignet ainsi que la mesure d’atténuation large bande (BUA) sur le talon et les



phalanges des doigts sont les techniques QUS les plus utilisées pour 1’évaluation de la qualité
osseuse. Cependant, les méthodes QUS génerent seulement des mesures quantitatives en lien
avec les propriétés osseuses telles que le BUA ou le SOS, mais ne permettent pas d’évaluer
localement 1’épaisseur d’os cortical. A ce jour, I’imagerie rayons X par CT-scan est principale-
ment utilisée pour évaluer ce parametre. Une mesure QUS pourrait étre combinée a une image
de CT-scan pour augmenter le taux de détection de 1’ostéoporose, mais tous les avantages de
I’utilisation d’ultrasons au lieu de rayons X seraient perdus. Pour évaluer 1’épaisseur d’os corti-
cal en utilisant seulement des ultrasons, un algorithme de tomographie adapté doit étre utilisé.
Pour cette raison, les principaux algorithmes d’inversion (qui permettent de reconstruire les
propriétés d’un objet) utilisés en imagerie par ultrasons seront comparés, mais avant tout une
introduction plus en détail sur les ultrasons sera présentée dans la prochaine section afin de

mieux comprendre les mécanismes de propagation d’ondes.

1.3 Ultrasons

Comme mentionné précédemment, I’utilisation d’ultrasons dans le domaine médical est gé-
néralement priorisée par rapport a d’autres techniques pour son faible cofit et son innocuité.
Contrairement aux rayons X, qui sont une forme de rayonnements €lectromagnétiques, les ul-
trasons sont des ondes mécaniques tout comme le son qui se propage dans 1’air et ne sont pas
dommageables pour la santé a faible énergie. Dans les fluides, seul un type d’onde acoustique
peut exister, soit I’onde de pression. L’équation d’onde décrit la propagation d’ondes acous-
tiques dans le temps et dans ’espace pour un milieu homogene, linéaire et isotrope (Morse

et al. (1948)) :

1 0%u

v -2
c2 ot?

=0 (1.1)

ou u est la position de I’onde, ¢ la célérité ou la SOS de I’onde dans le milieu et ¢ le temps.

La solution de cette équation en 1D et en régime harmonique pour une onde progressive qui se



déplace vers la droite peut étre exprimée comme :

u(x,r) = Ael(@ k) (1.2)

ou A est I’amplitude de I’onde, x un axe de référence dans la direction de propagation de
I’onde, w la fréquence angulaire de ’onde et k le nombre d’onde équivalent au quotient de
27w divisé par la longueur d’onde. Lorsqu’une onde entre avec un angle d’incidence oblique
dans un milieu avec des propriétés acoustiques différentes du milieu de propagation, il y a
changement de trajectoire. Ce phénomene se nomme la réfraction. La loi de Snell-Descartes
(Descartes (1634)) permet de prédire I’angle de transmission en connaissant la SOS dans les

deux milieux et I’angle d’incidence avec la relation :

sin(0r) _ sin(6r)

2 €1

(1.3)

ou Or est I’angle de transmission, 6; I’angle d’incidence, ¢, la SOS du milieu transmis et ¢ la
SOS du milieu incident. Cependant, lorsqu’une onde acoustique pénetre dans un milieu solide
élastique a angle d’incidence oblique, sa propagation devient plus complexe. A une interface
fluide-solide, il y a conversion de mode puisque les ondes de cisaillement et les ondes de
pression co-existent dans les solides. La condition reliant la pression dans un milieu acoustique
et le déplacement dans un solide est la continuité de pression et de vitesse dans la direction
normale a la surface. Dans ce projet, les ondes se propageaient dans un plan xy, parallele au

sol. Cette condition peut donc étre écrite comme :

Pw = —Ojs xx (1 4)

ou p,, est la pression dans un fluide w a la surface et oy y, est la contrainte dans un solide s et

dans la direction longitudinale xx. En considérant la propagation d’onde dans le plan 2D xy,
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I’onde de cisaillement verticale ne se couple pas aux autres modes puisqu’il n’y a pas d’onde

se propageant dans les plan perpendiculaires xz et yz.

Le ratio d’intensité 7 et I’angle 0 des ondes a la sortie d’une interface fluide-solide peuvent
étre calculés en combinant la loi de Snell-Descartes et les facteurs de contraintes réli€s a la

conversion de mode (Szabo (2014)) :

kyx = kysin®y, 1 = kg spsinOs sy = kg 1.5in6 1 (1.5

2 ZW,LG _ 4ZW,L9C%ZS,L9
7Zsro  (Zwio+Zin)?

7, = (OFL) (1.6)

2
Zvro  4ZywrociZssHo
EuZssuo  (Zwie +Ziv)?

Tsu = (0Fsy)? (1.7)
Dans (1.5), ky, x est le nombre d’onde associé a I’onde qui se propage dans un milieu acoustique
w et dans la direction x, et 6 ’angle d’incidence de I’onde. Ici I'indice L réfere aux ondes de
pression et I’indice SH réfere aux ondes de cisaillement horizontales. Dans (1.6) et (1.7), Z est
I’impédance acoustique du milieu dans lequel 1I’onde se propage et F est la force générée par

I’onde. L’impédance acoustique de I’onde incidente Z;y dans (1.6) et (1.7) peut étre calculé

par :
Ziy = ¢} Zs 16 + o Zs sHo (1.8)
ou
Zs LO
y4 = 1.9
s,L(—) COS(GS,L) ( )
et
Zs sHo
ZssHop = —2—— (1.10)
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Ces équations permettent de prédire le parcours et I’intensité d’ondes se propageant dans un mi-
lieu fluide-solide afin de mieux comprendre les différents mécanismes de propagation d’ondes.
Cependant, un autre type d’ondes, appelé ondes guidées, peut aussi se propager dans un solide
lorsque certaines conditions sont rencontrées. Les ondes guidées sont générées lorsque 1’angle
d’incidence d’une onde se propageant dans un solide est supérieur a 1I’angle de réfraction to-
tale interne du milieu. Toutefois, la présentation des onde guidées sera limité a cette descrip-
tion puisqu’il s’agit d’'un champ d’étude complet trop complexe pour la portée de cette étude.
Lorsque différents types d’ondes se propagent dans différents milieux, le temps de vol (TOF)
du premier groupe d’ondes arrivé entre deux points peut étre €tre difficile a estimer, car chaque
groupe d’ondes emprunte un parcours différent dans des milieux ayant un différent SOS. Pour
cette raison, un algorithme d’inversion permettant de séparer la contribution de chaque groupe
d’ondes a été développé dans ce projet. Les différents algorithmes d’inversion utilisés dans le

domaine de I’imagerie ultrason seront donc présentés dans la prochaine section.

1.4 Algorithmes d’inversion

1.4.1 Présentation des différents algorithmes

Dans le domaine de 1’imagerie par ultrasons, les algorithmes d’inversion les plus couramment
utilisés sont la tomographie de mesure de vitesse par TOF (Glover & Sharp (1977)), la tomo-
graphie de mesure d’atténuation (Dines & Kak (1979)) et la tomographie par diffraction (DT)
(Mueller (1980)). Toutefois, la tomographie de mesure de vitesse ou d’atténuation utilise le
théoreme de rétroprojection pour reconstruire les propriétés de 1’objet et suppose que les ondes
se propagent en ligne droite. Dans les tissus durs comme les os, la diffraction causée par le mi-
lieu hétérogene et la réfraction causée par le changement de vitesse a 1’interface entre 1’objet
et le milieu environnant ont un effet trop important pour considérer que les ondes se com-
portent comme un faisceau suivant une ligne droite (Belanger et al. (2010)). D’un autre coté,
la DT standard, qui utilise I’approximation de Born ou de Rytov du premier ordre, ne peut étre

utilisée pour caractériser les propriét€s d’os puisque le changement de phase a travers 1’objet
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est trop grand pour étre dans I’intervalle de validité d’une des deux approximations. Lasaygues
et al. (2012) a investigué sur la possibilité d’utiliser I’approximation de Born d’ordre plus élevé
(DBIM) pour cartographier la SOS de la région corticale d’os infantiles ex-vivo. Malgré une
bonne représentation de la géométrie, les images obtenues n’étaient pas suffisamment précises
pour évaluer quantitativement la SOS des os et I’épaisseur d’os cortical. Une autre méthode
récemment introduite dans le domaine de 1’imagerie par ultrasons est I’inversion du champ
d’onde complet (FWI) (Wiskin et al. (2007)). L’algorithme FWI permet de reconstruire des
objets avec un fort contraste entre la SOS de 1’objet et du milieu environnant. Toutefois, un
modele préliminaire doit étre calculé pour estimer le champ d’un arriere-plan. Le calcul du
modele préliminaire est généralement long puisqu’il nécessite I’utilisation massive de puis-
sance de calcul. L'utilisation du FWI ne serait donc pas bien adaptée en application clinique
puisque les os sont un milieu tres hétérogene, ce qui complexifie la résolution du systeme et
rend le calcul de champ encore plus long. Une méthode hybride utilisant le DT et le TOF existe

cependant.

14.2 HARBUT

Le HARBUT développé par Huthwaite & Simonetti (2011a) utilise un arriere-plan TOF avec
rayons diffractés (BRT) pour créer une image DT a I’aide d’un algorithme de formation de
faisceau (BF) et d’un filtrage fréquentiel (Simonetti & Huang (2008)). L’image basse résolu-
tion de I’arriere-plan est générée a partir d’une cartographie BRT en utilisant un ensemble de
transducteurs positionnés de maniere circulaire autour de 1’objet afin de générer une matrice
du champ complet. L’algorithme BRT utilise le principe de Fermat pour calculer géométrique-
ment le trajet le plus court que les ondes auraient pu parcourir (Hormati et al. (2010)). Pour ce
faire, le gradient de la somme non linéaire du carré de la fonction cofit est calculé et minimisé
en utilisant un algorithme de recherche de ligne avec marche arriere. Cette fonction colt est

définie par :

C(m) = ||G(m)-m—d||3 (1.11)
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ou C(m) est le cout de la fonction, m la distribution de lenteur (réciproque de la vitesse), G(m)
la matrice de longueur de rayons et d le temps de vol. Le résiduel de la fonction cofit correspond
donc a la différence entre le TOF estimé et la longueur du rayon multiplié par sa lenteur. Une

fois I’'image BRT générée, le champ diffracté est isolé en utilisant le DBIM :

Ys = Yp —/GbObllfbdx' (1.12)

ou Y est le champ diffracté, y;, le champ de I’arriere-plan, G;, la fonction de Green de I’ arriere-
plan, Oy, la fonction de I’objet et x’ un point a I'intérieur de ’objet. La fonction de 1’objet a un

point quelconque r est défini par sa vitesse de groupe :

o(r) :k@{(%)z—l} (1.13)

ol k,, est le nombre d’onde dans 1’eau, c,, la vitesse dans I’eau et ¢(r) la vitesse du son dans
I’objet. Pour que cette approximation soit valable, le changement de phase de ’onde a tra-
vers 1’objet doit étre beaucoup plus petit que 7. L’astuce du HARBUT est de faire usage de
I’information de I’arriere-plan BRT pour compenser le changement de phase et d’amplitude
de I’onde transmise en utilisant les fonctions de Green. Cette compensation est effectuée dans
I’algorithme de BF ou le signal est décalé en phase, puis divisé par des fonctions de Green.
La somme de ces signaux décalés permet de former une image BF haute résolution puisque
I’amplitude de la fréquence d’excitation a un point sera seulement cohérente s’il y a présence

d’un diffuseur. Le BF est décrit par I’équation suivante :

BF __ Ws(x,y)
I _/S/SGb(X,Z)Gb(Z,y)dXdy (1.14)

ou Y5 est le champ calculé en soustrayant le champ de I’arriere-plan du champ complet, x et
y sont des directions normales dans le plan, S est I’ouverture du transducteur, IgF est 'image

BF et G, sont des fonctions de Green dans les plans (x,z) et (z,y) perpendiculaires a la sec-
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tion transversale a imager. Dans une application réelle, les intégrales sont remplacées par des
sommes discretes. Cette image BF est ensuite filtrée dans le domaine fréquentiel spatial @ afin

d’obtenir une image DT (Simonetti & Huang, 2008). Ce filtre est décrit de la facon suivante :

_ 2 2
F(o) = VI 0P /3% o (1.15)

8211
ol
1, || <2k
o(w) = ] < 2k (1.16)
0, |®|>2k,
et
eim/4

e (1.17)

Cette derniere étape permet d’augmenter le poids des fréquences pres de la longueur d’onde
du signal d’émission et de diminuer 1I’amplitude les basses fréquences. Les principaux avan-
tages du HARBUT sont sa rapidité et son potentiel d’imager des objets avec un contraste élevé
entre la SOS de I’objet et la SOS de I’arriere-plan. Finalement, cet algorithme aurait un bon
potentiel d’application clinique puisque les premiers résultats in-vivo sur des tissus de la poi-
trine ont montré qu’une reconstruction HARBUT a un champ d’applicabilité plus grand qu’une
image DT standard, grice a la compensation du changement de phase a travers 1’objet, et une

meilleure résolution qu’une image TOF avec approximation de rayons droits.



CHAPITRE 2

DEMARCHE SCIENTIFIQUE

2.1 Optimisation du taux de pénétration

La plus grande distinction entre les parametres de la tomographie ultrasonore conventionnelle
pour les tissus mous et la méthode proposée dans projet est I'importante différence d’impé-
dance acoustique et de SOS entre 1’ os et I’arriere-plan (milieu couplant). Cette différence d’im-
pédance acoustique en plus de I’atténuation élevée dans 1’os a pour effet de diminuer le taux de
pénétration des ondes transmises. Pour avoir un rapport signal sur bruit (SNR) suffisamment

élevé afin d’étre en mesure de localiser le signal dans le temps, plusieurs méthodes existent.

La premiere méthode consiste a augmenter I’amplitude du signal émis jusqu’a ce que le SNR
soit acceptable. Toutefois, pour des applications médicales, Santé Canada (2006) impose une
limite sur I’intensité du pic spatial de la moyenne temporelle réduite (Isprs3) en sortie a
94 mW/cm? et sur I’intensité du pic spatial de la moyenne de I’impulsion réduite (Isppa 3)
a 190W/cm? pour des milieux musculo-squelettiques. Ces valeurs peuvent étre calculées a par-
tir de la tension mesurée a la sortie du transducteur et de la sensibilité du systeme (Preston

(2012)).

La deuxieme méthode pour augmenter le SNR consiste a envoyer plusieurs signaux, puis a
utiliser la moyenne des signaux pour réduire le bruit incohérent. Cette méthode permet d’ob-
tenir un meilleur SNR, mais ne permet pas d’éliminer les bruits cohérents et fait grandement

augmenter le temps d’acquisition.

La troisiéme méthode consiste a utiliser des excitations ultrasonores codées en phase ou en
fréquence afin d’augmenter le SNR. Pour ce faire, le signal temporel d’émission est codé a
I’aide d’un filtre par convolution afin d’envoyer de plus longues séquences. Ces plus longues
séquences se traduisent par plus d’énergie envoyée dans le systeme, sans pour autant augmen-

ter I’amplitude du signal. En réception, le signal est décodé par autocorrelation avec le filtre
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d’entrée afin de retrouver la réponse temporelle. Cette méthode permet d’obtenir un gain si-
gnificatif d’amplitude du signal décodé par rapport au signal d’entrée. La Figure 2.1 illustre ce

procédé.

Figure 2.1 Illustration de la différence entre une excitation ultrasonore non codée (a) et
une excitation ultrasonore codée (b). Adaptée de (O’Donnell (1992))

Dans ce projet, le codage Golay (Golay (1961)) a été choisi puisqu’il permet de diminuer le
temps d’acquisition en augmentant significativement le SNR. Le temps d’acquistion pour une
mesure en utilisant des excitations codées Golay était d’environ 0,4 s. Pour obtenir un SNR
de la méme ordre que les excitation codées en utilisant le moyennage, environ 5000 signaux
auraient du étre envoyés, ce qui se traduit par un temps d’acquisition d’environ 150 s par

mesure. Une comparaison entre les 3 méthodes présentée est illustrée dans la Figure 2.2

D’autre part, un amplificateur a été utilisé afin d’augmenter I’amplitude du signal envoyé,
puisque la fréquence d’excitation ne correspondait pas a la fréquence de résonance du trans-
ducteur. Cependant, il serait important de valider que I’intensité des ondes transmises soit
conforme aux normes de Santé Canada (2006) pour des applications cliniques futures. Le ma-
tériau qui a été utilisé comme arriere-plan était I’eau. D’autres matériaux ayant une impédance

acoustique plus pres de celle de I’os, tel que la glycérine, ont été considérés. Cependant, il
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Figure 2.2 Illustration d’un signal ultrasonore transmis en utilisant (a)
une plus grand amplitude, (b) du moyennage et (c) des signaux codés.

n’existe aucun transducteur d’immersion commercial avec une lame d’adaptation pour ce type
de fluide. De plus, les matériaux ayant une impédance acoustique plus élevée que 1’eau sont
généralement plus dispendieux. Par ailleurs, les matériaux liquides a impédance acoustique €éle-
vée sont plus visqueux que 1’eau, ce qui n’est 