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Résumé

Les produits de contraste ultrasonore, composémidebulles de gaz, constituent un
véritable apport pour I'imagerie échographiqueaett saujourd’hui utilisés en routine clinique
pour I'évaluation de la perfusion cardiaque ou eada détection de tumeurs. Actuellement,
imagerie non linéaire est mise en avant pour ddedtion des agents de contraste. Cette
technique permet la réduction, voire I'éliminatide la réponse des tissus tout en préservant le
signal provenant des microbulles. Néanmoins, l'exalion de la réponse non linéaire des
microbulles nécessite I'utilisation de transducselarge bande. Depuis quelques années, les
transducteurs capacitifs micro-usinés (cMUTS) amigaent comme une alternative innovante
aux transducteurs piézoélectriques classiques fegnbfde nombreux avantages tels qu’une
réponse fréquentielle plus large, une plus graad#itt d’intégration et de moindres codts de
fabrication. Néanmoins, de par sa nature, le cMWEsgnte un comportement non linéaire et
son utilisation pour I'imagerie harmonique congiwn défi technologique majeur. Dans cette
thése, nous proposons d’évaluer et d’exploiteraemtiel de cette nouvelle technologie pour
imagerie non linéaire de contraste. Dans un pegrtemps, nos travaux se sont orientés vers
I'étude du comportement non linéaire du cMUT etsum adaptation a I'imagerie harmonique.
Dans ce but, le signal harmonique indésirable cantdans I'onde acoustique émise par le
transducteur a été mesuré puis supprimé en s’appsya deux méthodes de compensation
proposeées dans cette étude. Par la suite, nous aéomontré que la récupération de plusieurs
composantes non linéaires, rendue possible gratee large bande passante des cMUTS,
améliorerait I'efficacité des méthodes standardsalerie (e.g. inversion de phases). D’autre
part, de nouvelles méthodes de détection de coatbasées sur le comportement spécifique
des microbulles et exploitant les avantages dedhrnblogie cMUT ont été développées. La
meéthode d’excitation multi-fréquentielles repose I&mission d'une impulsion composée de
deux signaux de fréquences distinctes. En fonctlenla fréquence, les différences de
rétrodiffusion entre les microbulles et les tispesmettent d’extraire uniguement le signal issu
des agents de contraste. Enfin, une technique wapp sur I'utilisation de signaux codés est
présentée dans le but d’accroitre le rapport sigoal bruit. Cette méthode, basée sur le
retournement de chirps, est combinée aux séquestaeslards d'imagerie de contraste et
évaluéein-vitro et in-vivo. Comparés aux méthodes conventionnelles, lestaésuwbtenus
montrent une meilleure visualisation des microlsulfgar rapport aux tissus environnants.
L'utilisation de cMUTs améliore l'efficacité de ceséthodes démontrant, ainsi, leur intérét

pour 'imagerie de contraste.



Abstract

Using ultrasound contrast agents, many clinicajjaises have now been improved thanks
to new contrast dedicated imaging techniques. @entagents are now used routinely in
cardiology and in radiology to improve the detectend visualization of blood perfusion in
various organs (e.g. tumors). Nonlinear imagingtreditionally used for contrast agent
detection due to its ability to preserve echoemfamicrobubbles while those from tissue are
eliminated. Since a few years, Capacitive Micronma@th Ultrasonic Transducers (cMUTS)
have emerged as an innovative alternative to toewdit piezoelectric transducers. cMUTs
provide several advantages such as wide frequeawgviadth, electronic integration and low
production costsNevertheless, due to their intrinsic nonlinearitfJUTs inherently produce
harmonics. Consequently, the use of this technofogyharmonic imaging (with or without
contrast agents) becomes challenging. The purpogesodissertation is to exploit cMUT for
contrast agent imaging. Firstly, the nonlinear labra of the capacitive transducer is
investigated and two compensation methods are peapto suppress the unwanted harmonics
generated by the transducer. Then, it is demosstrdiat the efficiency of traditional contrast
agent imaging such as pulse inversion can be isetethanks to cMUT wide frequency band.
Furthermore, new detection methods based on speaxfbustic properties of microbubbles
have been developed to exploit the wide bandwiditthe cMUT. The frequency dependence
of microbubbles linear scattering is known to diféggnificantly from the one of tissue. In this
dissertation, we propose a multi-frequency exdtatscheme to take advantage of this
frequency dependence for contrast agent detedtionlly, an approach using coded signals is
suggested to increase the signal to noise rati@ miethod, called chirp reversal, can be
combined with other standard contrast agent imagseguencesln-vitro and in-vivo
experiments were carried out to evaluate the pegbamethods. Results showed a good
suppression from tissue responses whereas echoas rimicrobubbles were enhanced.
Moreover, the results showed that the efficiencgath method was improved with the use of
cMUT revealing the potential of this new transdutashnology for nonlinear contrast agent

detection.
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Introduction

Les ultrasons sont couramment employés dans leuniliédical pour le diagnostic (e.g.
échographie) et la thérapie (e.g. HIFU). Peu ca#ert rapide d'utilisation, I'échographie se
présente comme une modalité d'imagerie non invagictuellement, I'imagerie par ultrasons
est principalement utilisée en obstétrique powsuiei du développement feetal, en cardiologie
ou encore en radiologie pour le dépistage de tusnelans divers organes. Depuis son
introduction dans le domaine médical, I'échograptoanait une évolution permanente. Les
progres incessants en termes d’appareillage eadenhent d'image ont permis la visualisation
d’organes et la détection de pathologies jusquitifficilement décelables. Une des avancées
majeure fut apportée par lintroduction du mode plep L'analyse du flux sanguin est
aujourd’hui largement utilisée pour le diagnosts ghathologies des vaisseaux et du cceur (e.g.
sténose, anévrisme, ...). Depuis pres de vingt assptoduits de contraste se sont réevéles
comme un outil intéressant pour I'étude de la vias=ation des tissus. Ces produits, composeés
de microbulles de gaz, sont aujourd’hui utiliséscénique pour I'évaluation de la perfusion
cardiaque ou encore la détection de tumeurs hépatignjectés par voie intraveineuse dans
'organisme, ils accentuent significativement lf#exéon sanguine et, de ce fait, permettent la
visualisation de vaisseaux habituellement non olddes. Néanmoins, suivant le patient et
'application clinique, leur détection peut s’avedglicate en raison de la forte réflexion des
tissus. Ainsi, de nombreuses recherches se samtées vers une meilleure compréhension des
propriétés physiques et acoustiques des microbdies le but de développer de nouvelles
méthodes de détection adaptées aux produits deastst De nos jours, la plupart des
techniques utilisées en routine reposent sur I'enagnon linéaire. Toutefois, I'efficacité de
ces méthodes reste souvent limitée par les capadiés transducteurs piézoélectriques
classiques.

Les récents développements, en termes de matéeawe procédés de transduction
ultrasonore offrent de nouveaux horizons a I'échpbre (e.g. réseaux 2D, imagerie haute
fréquence). Depuis une dizaine d’années, les ttemsdrs capacitifs micro-usinés (cMUTS)
tentent de s’imposer comme une alternative viable #&ansducteurs piézoélectriques
classiques. Un des atouts majeur du cMUT résidsaetarge bande passante. Cet avantage
offre la possibilité d’'imager différentes réponsesn linéaires ou encore d’exploiter plus
efficacement les propriétés de diffusion des miahes. Le cMUT représente, par conséquent,
un véritable intérét pour I'imagerie de contragependant, de par sa nature, le cMUT a un
comportement non linéaire le rendant incompatibkrdes techniques d’imagerie de contraste

traditionnelles. Son utilisation dans ce domaingaagit donc comme un défi technologique.
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C’est dans ce cadre que s'inscrivent les travaugetke thése. Les objectifs de cette étude
sont d’évaluer le potentiel des cMUTs en imagena linéaire et de proposer des méthodes
efficaces de détection de contraste tirant avardada technologie de ces transducteurs.

Le premier chapitre de ce manuscrit est dédié a la présentation destage contraste
ultrasonore. Ce chapitre introduit les diversebneqpues d'imagerie employées en routine pour
la détection spécifique des produits de contrastes d’organisme. Une introduction a la
technologie cMUT est ensuite présentée danshépitre 2. Le principe de fonctionnement
ainsi que les différentes caractéristiques mécasigelectriques et acoustiques du transducteur
capacitif sont ainsi abordés.

La non linéarité du transducteur et son potentielrg'imagerie harmonique sont discutés
dansle chapitre 3 Dans ce contexte, deux approches visant a cormpeescomportement
indésirable sont proposées et évaluées expérireemtat. L'intérét de la compensation pour
imagerie de contraste est illustré dansckapitre 4 ou des images sont réalisées avec une
sonde cMUT a partir d’une séquence classique parsion de phases. Dans ce chapitre, nous
démontrons également que la large bande passamtendducteur cMUT permet de récupérer
les réponses harmonique et subharmonique des adgentsntraste, améliorant, de ce fait,
I'efficacité des méthodes standards de contraste.

La suite du manuscrit est consacrée a la présentdéis nouvelles approches de détection
de contraste et a leurs évaluations avec une stMtd . Le chapitre 5 explore une approche
reposant sur I'émission simultanée de deux frégeenCette technique exploite les différentes
propriétés de diffusion des tissus et des micrekudn fonction de la fréquence d’excitation.
L’intérét de la sonde cMUT réside dans I'optimisatdu choix des fréquences transmises. Les
deux derniers chapitres sont axés sur la méthodeepaurnement de chirps. Les chirps se
présentent comme une alternative intéressante ffamh&e contourner le compromis entre
sensibilité et résolution. Dans thapitre 6, nous démontrons que le sens de la variation
fréquentielle du chirp modifie la réponse des lullges résultats sont validés par simulations,
mesures optiques et acoustiques. D’autre parteperiance de la méthode au phénomeéne de
résonance est clairement identifiee. Finalementnéhode par retournement de chirps est
comparée puis combinée aux séquences d’imagerieod&aste traditionnelles dans le
chapitre 7. Des mesuref-vitro et in-vivo mettent en évidence l'intérét du retournement de
chirps pour la détection de contraste. Les avastagportés par I'utilisation de la sonde cMUT

sont également discutés. Enfin la conclusion epéespectives de ce travail sont présentées.
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Chapitre 1 : Imagerie de contraste ultrasonore

Chapitre 1

Introduction a I'imagerie de contraste ultrasonore

1.1 Généralités

L’introduction de produits de contraste ultrason@mngendré une véritable évolution pour
I'examen échographique (Tranquart, Correas 200&3. 1968, Gramiak et Shah ont mis en
evidence une amélioration de I'échogénicité du dargyde l'injection d'une solution saline
contenant de petites bulles de gaz (Gramiak anth $868). Ces bulles de gaz présentent la
particularité d’osciller sous I'action d’'une ondérasonore renvoyant ainsi un écho important.
Par la suite, de nombreux développements ont aliséé pour obtenir des agents de contraste
composés de microbulles plus stables et suffisarhipetites pour franchir les capillaires

pulmonaires (Keller, Glasheen 1989, Schneider,tAt8i95).

Jusqu’au début des années 1990, lI'imagerie deagiatf(t limitée par la sensibilité des
techniques conventionnelles (e.g. mode B fondameniane permettaient pas la visualisation
d’agents de contraste en présence de tissus. lgémpioie de contraste a connu un important
essor avec l'introduction de I'imagerie harmoniguegliorant considérablement la détection de
la réponse issue des microbulles (Schrope and Nesehd993). Depuis une quinzaine
d'années, la recherche s’est accentuée sur la tédasation des microbulles et sur
limplémentation de nouvelles méthodes d’imagei® nombreuses études se sont alors
orientées vers la modélisation et I'observationcdmportement des bulles soumises a une
onde ultrasonore (de Jong, Cornet 1994, Marmotiaau, Der Meer 2005). Ces travaux ont
permis I'élaboration de nouvelles méthodes d’'imageasées sur les propriétés acoustiques
spécifiqgues des agents de contraste (e.g. diffugiienuation). En fonction de I'excitation
ultrasonore, les microbulles oscillent en générantplus de la composante fondamentale (f
des composantes non linéaires a des entiers negltge la fréquence transmise(&f,, 41,
5f, ...). Actuellement, la composante @ 86t principalement exploitée pour générer une émag
appelée image harmonique. L'amplitude, la fréquestcka forme de I'onde transmise ont un
réle prépondérant dans la réponse non linéaireadmitrobulle. Des techniques d’'imagerie

harmonique dites multi-impulsionnelles sont utéisén routine comme l'inversion de phases
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(Simpson, Chin 1999) ou la modulation d’amplitueock-Fisher, Poland 1996). Néanmoins,
la présence de non linéarités, créées par la gistode I'onde ultrasonore dans le milieu
environnant, se révele comme une contrainte a ¢jena harmonique de contraste en
dégradant la sensibilité des méthodes de détedtiéohographie de contraste est aujourd’hui
essentiellement utilisée en clinique pour I'estioratle la perfusion myocardique (Miller and
Nanda 2004), mais aussi pour I'évaluation du flarguin, la détection de Iésions ou encore la
vascularisation de tumeurs de nombreux organes f{eig, rate, pancréas, sein, rein...)
(Tranquart, Correas 2007, Wilson and Burns 2010).

Au cours de ces dernieres années, un véritablegtrgé&st porté sur l'utilisation d’agents
de contraste ultrasonore pour les applicationsap@rtiques. En thérapie, les microbulles sont
associées a des médicaments afin de permettrérdesfert efficace et ciblé au sein du tissu
(Escoffre, Novell 2011, van Wamel, Kooiman 2006)u$ I'action de I'excitation ultrasonore,
les oscillations des microbulles proches des @dlyeuvent produire une permeéabilisation
transitoire des membranes cellulaires favorisansidiintroduction de molécules exogénes
dans ces cellules. Plusieurs hypotheses sont aasmrmeéur expliquer ce processus appelé
sonoporation. Les interactions bulles-ultrasonst sor’origine de différents phénomenes
physiques tels que les micro-flux acoustiques «astceaming » (Wu 2002), des ondes de
choc ou encore la formation de « micro-jets » (@ingra 2006). Les forces résultantes de ces
phénomenes induisent la formation de pores ou €duve de canaux au niveau de la
membrane cellulaire. De nos jours, de nombreux mgsude recherche travaillent sur
'optimisation des parameétres acoustiques (Meiggritdenning 2007) ainsi que sur le
développement de nouveaux agents de contrastddthibana 2003, Mehier-Humbert, Yan
2007) pour augmenter l'efficacité du transfert deléoules d'intérét meédical au sein des tissus.
Une meilleure compréhension de ces phénoménes qouiggsiimpliqués est également
nécessaire pour l'utilisation rationnelle de cetéghode en clinique. Des travaux sur I'étude du

phénomene de « microstreaming » pour des bullgedasont présentés en annexe 1.

bY

De récents travaux ont proposé lincorporation dédicements a lintérieur ou a
I'extérieur de la coque des microbulles (LentackierSmedt 2009). Sous I'application d’'ondes
ultrasonores de fortes intensités, les microbufleat détruites et liberent localement les
médicaments. Cette technique présente I'avantagmuaeoir imager et contréler la libération
du médicament et de restreindre son action thétigeuuniquement a la zone traitée par les

ultrasons.
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Chapitre 1 : Imagerie de contraste ultrasonore

Ces études révelent le fort potentiel des agentsoderaste ultrasonore en imagerie et en
thérapie. Une meilleure compréhension des progriééoustiques et des phénomenes
physiques mis en jeu lors de l'application desastins est nécessaire pour une utilisation

rationnelle et optimisée des agents de contrastiireque.

1.2 Propriétés des agents de contraste

1.2.1 Définition des agents de contraste ultrasonore

Les produits de contraste ultrasonore sont desotnitles gazeuses, non toxiques pour
'organisme, qui, sous l'excitation d’une onde adtonore, ont la particularité d’entrer en
oscillation et de générer un écho important (degJ&ouakaz 2002). Ces agents sont injectés
dans l'organisme par voie intraveineuse (bolus @wfugion continue) pour augmenter
I'échogénicité des vaisseaux sanguins et des sav#tédiaques. Une solution de contraste est
composée de millions de bulles dont les tailleg der’ordre de quelques pm (0,5 a 20 um de
diameétre). Ces dernieres doivent étre assez pgtdes franchir les capillaires pulmonaires
avant de parvenir a la circulation systémique. Wnage par microscopie d’'un échantillon de
microbulles BR-14 est présentée dans la Fig. 1.1

Les microbulles sont généralement composées d'mtogad afin de réduire leur cinétique
de dissolution dans le sang et d’augmenter aindiitée de 'examen échographique (plusieurs
minutes) (Tranquart, Correas 2007). Ce gaz estushtd’'une coque dont la fonction est de
protéger la bulle. L'épaisseur de la paroi varigdelgues nm a plusieurs centaines de nm. Elle
est généralement composée de protéines, de phgsgbs) de surfactants ou de polyméres.
Les microbulles encapsulées se révelent beaucaspspdbles que des bulles dites nues. Il est
alors possible de prolonger sensiblement la dutiteede I'écho fourni par 'agent de contraste.
La composition et I'épaisseur de la paroi ont urfeiénce directe sur le pouvoir réflecteur de
la bulle (de Jong, Cornet 1994). D’autre part, dgents de contraste peuvent porter a leur
surface des anticorps ou des ligands pour études processus moléculaires comme
angiogénese tumorale (Ellegala, Leong-Poi 2008) iaduire un transfert ciblé de
médicaments (Negishi, Omata 2010). De par la foompressibilité du gaz, les microbulles
sont des diffuseurs ultrasonores trés efficacesongraste de I'image dépend alors de la nature
et de la concentration des agents de contrastecairsdes parametres acoustiques appliqués

(e.g. la fréquence d’excitation, pression, la dutedexcitation...).
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Figure 1.1lmage par microscopie d’un échantillon de microbslBR-14

De plus, selon la fréquence d’excitation, les nbaltes peuvent se comporter comme des
systemes résonants (de Jong, Bouakaz 2002). Lemuwefnce de résonance est dans la gamme
des fréquences appliquées en échographie (1 - 18).ME¢ phénomene de résonance induit
une augmentation de la réflexion des bulles.

Les agents de contraste Sono¥e¢ BR-14, fournis par Bracco Research (F. Tranquart,
Bracco, Genéve), ont été utilisés dans les tradeugette thése. Les bulles SonoV(BR-1)
sont composeées d’hexafluorure de soufre;\8Rcapsulé par une paroi de phospholipides. Ces
bulles présentent une distribution en taille cosgpentre 1 et 12 um et le diaméetre moyen est
de 2,5 pm. Aprés reconstitution, une solution dedS@€® est constituée de 24 ficrobulles
par mL (Schneider, Arditi 1995). Cet agent de casitr est commercialisé en Europe et son
utilisation est homologuée en clinique. BR21dst un produit de®3° génération composé de
bulles de perfluorobutane {E; ) stabilisées par une couche de phospholipidegrécédentes
études ont montré une forte réponse acoustiquesidules ainsi qu'une augmentation de la
persistance dans I'organisme (Schneider, Broil#37). BR-1£ est actuellement & un stade
préclinique et son utilisation se limite aux étudegérimentales. Une liste des principaux

agents de contraste ultrasonore est présentéded@ableau 1.1.
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) Diameter Shell Surface Available on
Microbubbles s Gas
(nm) composition charge Human
Albunex® 4.5 HSA Negative Air
BR14% 2.6 Phospholipid Neutral C4F 10
. DPPC/DPPA/MP . USA
,® £ , _
RE s L5 EG5000-DPPE  lesative CsFs Australia
Levovist® 2-3 Galactose/ PA Negative Air Australia
Europe
Optison® 3-5 HSA Negative CsFs USA/ Europe
PESDA 4.7 HSA/dextrose Negative CsF10
Sonazoid™ 2.6 HEPS Negative CsF 10 Japan
Sonidel MB101® 2.7 Stabilized lipid Neutral C4F 10
SonoVue® 2.5 DSPC/DPPG/PA  Negative SFs Burope
China
Targeson® 2.5 Sul‘tacet-lpodlhed Variable C4F 10
lipid
Polyethylene
Vevo Micromarker® 2.3-29 Glycol, Negative CaF10/N2

Phospholipids

HSA, human serum albumin; PA, palmitic acid; DSPC, distearoyl-phosphatidylcholine ;
DPP, dipalmitoyl-phosphatidylcholine; DPPA, dipalmitoyl-phosphoric acid;

MPEG 5000-DPPE, polyethyleneglycol 5000-dipalmitoyl phosphatidylethanolamine;
HEPS, hydrogenated egg phosphatidyl serine

C,Fiu, perfluorobutane; C,F;, octafluoropropane; SF, sulfur-hexafluoride.

Tableau 1.Liste des principaux agents de contraste ultraser{&scoffre, Novell 2011)

1.2.2 Dynamique de la microbulle

1.2.1 Interaction bulles-ultrasons

Une microbulle est assimilable a un réflecteur gua suite d’'une excitation, émet un écho
dans toutes les directions. De par la forte congrésé du gaz, la microbulle se présente
comme un excellent diffuseur ultrasonore. Sa cépabe diffusion est fortement liée aux
propriétés physiques de la bulle (e.g. compre#gibdu gaz, densité, taille), au milieu
environnant (e.g. compressibilité, densité), ainsaux parametres d’excitation (e.g. fréquence

d'excitation, pression...).

La propagation d’'une onde ultrasonore dans un dluidodifie la pression locale
instantanée. Une microbulle présente dans le milgga donc affectée par le passage de I'onde
et oscillera suivant la phase de I'excitation @tr@ore. La bulle sera comprimée durant la

phase positive de I'onde puis dilatée durant lasphaégative. Les vibrations de la bulle
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dépendent également de I'amplitude de la pressicdénte. Soumise a de faibles amplitudes
acoustiques, la bulle oscille linéairement en fmctdes phases de la pression appliquée
(Fig.1.2). Pour de fortes amplitudes d’excitatidas vibrations de la bulle deviennent
asymetriques et résultent en une réponse acoustmudénéaire caractérisée par la génération
d’harmoniques supérieures 28fy 4fo...) (Fig.1.2). Ce phénomene provient de la diffiéudt

comprimer la microbulle au-dela d’un rayon minimal.

Faible amplitude Forte amplitude
d’excitation d’excitation

|
|

ID temps ID femps
a I g [ 2f,
@ @ 31"] «
'a .a -I'ID
fréquence fréquence

Non Lineaire
Figure 1.20scillations d’'une microbulle en fonction de la gg@®n acoustique

D’autre part, sous I'effet d’une impulsion ultrasoa, le comportement d’une bulle peut
étre assimilé a celui d'un oscillateur harmoniqueodi. La microbulle devient alors un
systeme résonant capable d’emmagasiner un maxingmerdie a sa fréquence de résonance.
A cette fréquence, les oscillations de la bulletsoraximales. Une premiere approche
négligeant la tension de surface et la viscositénpe d’estimer simplement la fréquence de

résonance d’'une bulle a partir de I'équation deridart (Minnaert 1933):

fres = ﬁ (%) (1.2)

Avec R : le rayon instantané de la bulie, le coefficient polytropique du gap,: la

pression ambiante, : la densité du milieu.
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Toutefois, un agent de contraste est composé disengble de microbulles de tailles
différentes ayant chacune leur propre fréquencesienance. Par conséquent, la résonance de
'agent de contraste dépend de la distribution ahetdes bulles. Expérimentalement, la
frequence de résonance d'une solution de bulles pae estimée a partir de mesures
d’atténuation (Shi and Forsberg 2000). A la résoaationde ultrasonore traversant le nuage
de bulles est fortement atténuée. Un exemple deineegl’atténuation est présenté Fig. 1.3
pour une solution BR-f4 Pour cet échantillon, la fréquence de résonastecensidérée
autour de 2,5 MHz.

BR14

R

Aftenuation [dB/cm]

Frequency [MHz]

Figure 1.3Estimation de la fréquence de résonance d'un édlemtde bulles BR-14 par
mesure d’atténuation au cours du temps.

En fonction de I'excitation, les microbulles agisseomme des réflecteurs non linéaires
capables de vibrer a des fréquences harmoniques. reponse acoustique porte donc une
signature non linéaire spécifique, différente diéesedes tissus biologiques. Cette propriété est
utilisée en imagerie pour extraire et distinguerédponse des bulles de celle des tissus. Dans
une étude présentée en annexe 2, le degré denéanit¢ de différents agents de contraste a été
évalué a partir de la mesure du coefficient B/A (#d Tong 1997). Ces mesures démontrent
une forte non linéarité des bulles (B/A 700 foigpéaieur a celui de I'eau) qui dépend de
I'excitation et de la nature de la solution de casie.

1.2.2 Modélisation du comportement d’une microbulle

Cas d'une bulle nue :

Au cours du X)?mesiécle, de nombreuses recherches ont été mendasnsadélisation de

la dynamique d’'une microbulle. Des 1917, Lord Rmyleprésentait un modéle simple
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décrivant I'effondrement d’'une cavité sphérique slam liquide incompressible (Rayleigh
1917). En 1949, Plesset modélisa la dynamique dhutie de vapeur soumise a une pression
acoustique (Plesset 1949) et prit en considérdgidension de surface au niveau de l'interface
liquide/vapeur. L’équation du mouvement fut ensuaitaptée par Noltingk et Neppiras pour
une bulle de gaz (Noltingk and Neppiras 1950). IRasuite, I'intégration de la viscosité du
milieu conduisit a I'équation connue sous le nonRdgleigh-Plesset (Lauterborn 1976):

p(RR+2R?) = (po+ 22~ py) (%)M — X p—pe—P(t)  (12)

Avec p : la masse volumique du milieR,: le rayon instantané de la bull,: la vitesse
instantanée de la bull& : 'accélération de la bulleR, : le rayon initial de la bulleg : la
tension de surfaces: le coefficient polytropique du gaz : la viscosité,p,: la pression

ambiantep,: la pression de vapeur et P(t) : la pression acoustique.

Par la suite, Keller et Miksis ont proposé une ieeraméliorée de cette équation en en
tenant compte de I'amortissement induit par le mnagment de la bulle (Keller and Miksis
1980). Cette équation connue sous le nom de Kiliksis s’écrit sous la forme (Brenner,
Hilgenfeldt 2002) :

plrR (1-7) +37 (1-5)]

(5 o+ -m) ()

4uR 2
— ===+ p, —po— P(t) (1.3)

Avecc : la célérité du milieu

Cas d’'une bulle encapsulée :

Le premier modéle théorique pour une bulle encaégsalété proposé en 1994 par de Jong
et al. (de Jong, Cornet 1994). L’équation du mouvemeuaptitiedans cette étude fut établie a
partir des parametres meécaniques (e.g. élastifitdtements) de la paroi d'une bulle
d’Albunex®. Les auteurs font également apparaitre une cdestéamortissement composée
de termes d'origine visqueuse, thermique et rayennéamortissement induit par les
frottements de la coque est également considérd. 988, Church introduit les paramétres de
viscoélasticité et d’épaisseur de la paroi aing lgumodule de cisaillement dans I'équation de

Rayleigh-Plesset (Church 1995). Par la suite, dd&sutmodeles ont été développés afin
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d’optimiser ces équations (Doinikov and Dayton 2086ff, Sontum 2000, Morgan, Allen
2000). En 2005, Marmottanét al. ont proposé un modele pour de larges amplitudes
d’excitation (Marmottant, Van Der Meer 2005). Damste étude, la tension de surface varie en
fonction du rayon de la microbulle. Selon la pressacoustique, la bulle peut osciller suivant

trois différents régimes: flambage (buckling), &@se ou rupture :

0 R < Rflambage
RZ
o(R) =1 x <RZ— - 1) Rflambage < R < Regassure (1.4)
flambage
Ocqu R > Rrupture

L’équation du mouvement de la bulle est alors deéfielle que :

p(RR-+387) = (o +2580) ()" (1 29

L 10 (1.5)

Avec y : I'élasticité de la paroi et : sa viscosité. L'état de flambage de la paroi mrde

décrire le comportement asymétrique de « compnessity » d’'une bulle (de Jong, Emmer
2007). Sous certaines conditions d’excitation, denpression de la bulle est plus importante
gue son expansion. Les différents modeles thémigéeeloppés pour le comportement d’'un
agent de contraste sont présentés dans la theséadga Emmer (Emmer 2009) et, plus

récemment, dans une revue publiée par DoinikowveBBaz (Doinikov and Bouakaz 2011).

1.3 Imagerie de contraste ultrasonore

Les récents développements en termes de méthodesgdrie et la mise a disposition de
nouveaux agents de contraste ont permis une évwolutionsidérable de [I'examen
echographique (Tranquart, Correas 2007, Wilson Bunths 2010). Au cours des anneées, les
microbulles se sont révélées étre un outil inténeisslans plusieurs domaines tels que la
cardiologie (e.g. estimation de la perfusion cayde ou encore la cancérologie (e.g. suivi de
la néo-vascularisation tumorale). Un exemple d’iesag’un rein de lapin est donné Fig. 1.4
avant et aprés injection de SonoVuéa présence d’agents de contraste dilués dasarlg

permet de visualiser la vascularisation du rein.
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Sans contraste Avec contraste

ESAOTE FT/SS LAPIN 9 CHU TOURS 15/02/2006 PB 5
E FT/S5 LAPIN 9 CHU TOURS 15/02/2006 PB 5 B:GEN / DPT 31 mm. 7 6 100 11:51:27 AR ;‘E“r' ':

[ESAOTI i
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Figure 1.4Rein de lapin avant (a gauche) et aprés injectiame solution de SonoViida
droite). Images réalisées par Sophie Serriére fatalté de médecine de Tours.

1.3.1 Ouitils de quantification d’'une image de castie

L'index mécanique

L’index mécanique (MI) est utilisé en échographoeipcontrdler les effets biomécaniques
engendrés par les ultrasons (Abbott 1999). L'apgiben d’'un fort MI peut induire des
phénomenes de cavitation ou des hémorragies danerdmnes les plus sensibles (Abbott
1999). En application clinique, cet index ne dais gxcéder 1,9. Il est défini par le quotient de

la pression négative (en MPa) sur la racine cateda fréquence d’excitation (en MHz) :

MI = % (1.6)

L’'index mécanique constitue un des parametres foedéaux de I'imagerie de contraste
ultrasonore (de Jong 2002). Pour un faible MI (4),0,les microbulles réfléchissent
principalement de facon linéaire. Toutefois, amessions, la réponse des bulles reste faible et
leur détection peut s’avérer délicate. L’augmeantatile la pression acoustique implique un
comportement non linéaire des bulles (Fig. 1.2).r€&gme est généralement utilisé pour la
détection d’agents de contraste (mode harmonigDans la plupart des cas, un index
mécanique compris entre 0,1 et 0,5 correspond aillearecompromis entre sensibilité,
sélectivité et destruction (Tranquart, Correas 20810 dela d’'un seuil (> 0,5), la pression
acoustique est suffisamment élevée pour engendeerupture de la paroi entourant la bulle.
Ceci résulte en la libération du gaz et en la dispa rapide des agents de contraste. Le seulil
de pression dépend fortement de la taille et dmiaposition de la microbulle. Pour certaines
applications (e.g. perfusion myocardique), des sgges nécessitant de forts Ml (e.g. séquence
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flash ou imagerie déclenchée) sont utilisées pdams un premier temps, détruire les agents de
contraste puis estimer la cinétigue de remplisshgeéseau vasculaire (Tranquart, Correas
2007).

Le rapport signal sur bruit

Le rapport signal sur bruit (SNR) est utilisé peastimer la sensibilité d'une image. Le

rapport, exprimé en dB, est défini pour une régiomérét (ROI) par :

2
ZROI|xsignal| )

Psigna
SNRdB =10 IOglo( g l) =10 10g10 (m
bruit
ROI

Ppruit

(1.7)

Le bruit présent dans les systémes échographigugsélectronique, sonde, ..) empéche la
détection des échos les plus faibles. Généralempeunt,un Ml compris entre 0,1 et 0,5, la forte
echogénicité des microbulles permet de récupéregamo suffisamment important pour étre
observé. Cependant, dans le cas de la visualisdéquetits vaisseaux, la faible concentration
d’agents de contraste induit une réponse des huitethe du niveau du bruit. Le SNR est alors
insuffisant pour détecter un écho. Un grand int@$t donc porté au développement de

techniques rehaussant le SNR.

Le rapport contraste sur tissu

L’efficacité d’'une méthode d’'imagerie de contrast® généralement quantifiée par le
rapport de la puissance diffusée par les microbullela puissance diffusée par les tissus
avoisinants (Bouakaz, Frigstad 2002). Ce rapporimé CTR, est défini tel que :

|xbulles |2

CTRqp = 10 logy (2242) = 10 log, Zm,—z (1.8)
Ptissus Z |xtissus |
ROI
Un faible CTR est synonyme d’'une mauvaise sélgétiVii est alors difficile de distinguer
les milieux perfusés des tissus non perfusés. Antraioe, un fort CTR correspond a un
excellent contraste entre les microbulles et kutsnvironnant, favorisant ainsi la visualisation
du flux sanguin. La plupart des nouvelles méthatkesiétection de bulles sont élaborées dans

le but d’optimiser ce rapport.
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1.3.2 Technigues d'imagerie de contraste

Selon I'excitation ultrasonore, les bulles peuvertirer, en plus de la composante
fondamentale enyfa d’autres fréquences non linéaireg2(f3t/2, 2f, 3fy, 4f,...). Pour une
microbulle de taille fixe, la génération de ces nmamiques dépend essentiellement de
'amplitude, de la fréequence et de la forme du alighiexcitation. Les différentes composantes
harmoniques générées par une bulle sont illustépsl.5. La courbe présentée est obtenue a
partir de la réponse simulée d’une bulle BR-Bé rayon 2,4 um en utilisant les paramétres
définis par Frinking et al. (Frinking, Brochot 201Qe signal d’excitation est a une fréquence
fo de 4 MHz et la pression est de 150 kPa.

Fundamental (fp)

-10f : % ' ‘ |
| |
28 harinonic (2f)

20} : ! | s 1] ]

a0k 7 om0 Superharthonics (36, 46 ) |

40 }uh]l.-n?mmu'c Ul ‘.lll:{lll]'lllni |
(T'2) (31)2)

Normalized amplitude [dB]

I | | i |
6 8 10 12 14 16 18

Frequency [MHz]

Figure 1.5Analyse spectrale de la réponse d’'une bulle BR-de rayon 2,4 pm. L’excitation
ultrasonore est un train d’onde de 64 cycles a 4zvHune pression de 150 kPa.
La simulation a été réalisée a partir des parametde paroi définis par Frinking
et al. (Frinking, Brochot 2010)

La réponse des microbulles peut donc étre compdsééensemble de ces fréquences.
Cette spécificité des agents de contraste a égernmnt exploitée au cours de ces vingt
dernieres années pour I'élaboration de nouvelldmigues permettant d’améliorer la détection
des microbulles. Ces méthodes peuvent étre regesugé deux catégories selon le nombre
d’'impulsions utilisées en transmission.

1.3.2.1  Méthodes mono-impulsionnelle

Imagerie fondamentale :

Dans un premier temps, la réponse des agents dastena été principalement observée a
la fréequence centrale du signal d’excitation (éngagerie fondamentale ou conventionnelle
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mode B). Dans ce cas, une impulsion est transmigdraquencedfet I'image est reconstruite

a la méme fréquence. De part leur trés forte ctae diffusion a la fréquence d’excitation,
l'utilisation de microbulles en mode B a apportéeumamélioration significative de
'échogénicité dans différents organes (e.g. cavit@rdiaques, reins). Néanmoins, cette
technique a montré ses limites pour la détectiombeobulles en présence de tissus fortement
échogénes (e.g. myocarde) ou encore en imageripetlss vaisseaux dans lesquels la
concentration de bulles est faible (de Jong, Fnigk000).

Imagerie harmonique :

L'imagerie harmonique fat 'une des premiéres mitéaldéveloppées pour I'imagerie de
contraste (Schrope and Newhouse 1993). Contrairemu@n microbulles, les tissus ont la
propriété de se comporter comme des réflecteuailies. Ainsi, lorsque qu’une onde
ultrasonore est transmise, les tissus réfléchisseiguement a la fréequence d’excitation alors
que les microbulles, du fait de leurs vibrationsh iméaires, réfléchissent a de multiples
fréquences (fondamentale et harmoniques). Cetteripté a largement été utilisée pour
distinguer la réponse des tissus de celle desshulle mode harmonique standard (ou second
harmonique) consiste en la transmission d’'une @nldefréquence fondamentale Ees échos
récupéres sont ensuite filtrés autour de la fréga&p pour former 'image harmonique (2H).
Comparée a l'imagerie fondamentale, cette méthoelengt une meilleure détection des
microbulles car la réponse linéaire des tissus sgiprimée (augmentation du CTR).
L'utilisation de fréquences plus élevées en réoepéticcentue également la résolution latérale

de I'mage.

Néanmoins, la faible bande passante des sondegréphaques usuelles (typiguement 70 -
80 % a —6 dB) constitue une contrainte importamg fimagerie harmonique car elle limite
considérablement le choix des fréquences. Afin é'ep dans la gamme de sensibilité du
transducteur ultrasonore, la fréquence d’excitatemt généralement choisie a 2/3 de la
fréquence centrale de la sonde et le signal haxmergst recueilli autour de 4/3 de cette méme
fréquence (Hossack, Mauchamp 2000). D’autre partir pune application optimale de la
meéthode, il est nécessaire de transmettre un sieaditation a bande étroite. En effet, en cas
de recouvrement fréquentiel entre les composanteglafmentale et harmonique, une
composante linéaire résiduelle a deux fois la febge émise apparait apres filtrage. Les échos
provenant des tissus deviennent alors visiblegdtisent le contraste de I'image. La méthode

implique donc la transmission d’un signal plus Igrg 2 cycles) au détriment de la résolution
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axiale. Ce compromis entre résolution et sengbiliesste un défi majeur en imagerie

harmonique.

De plus, la génération d’'une réponse non linéagserdicrobulles implique la transmission
d’amplitudes acoustiques élevées. Ces fortes pressingendrent des distorsions dans I'onde
acoustique qui s’accumulent durant sa propagatams de milieu (Hamilton and Blackstock
1998). Cette distorsion, attribuée a la propagation linéaire, résulte en la génération d’'une
composante en 2fjui est réfléchie linéairement par les bullesesttissus. Cette composante

produit une réponse harmonique des tissus et dé¢gambntraste de I'image (CTR).

Imagerie sous-harmonique (ou subharmonique) :

Récemment, de Jorgg al. ont reporté une nouvelle propriété non linéaire rdesobulles
appelée « compression-only » (de Jong, Emmer 20D@hs cette étude, les auteurs ont
observé une réponse asymétrique des bulles pdaitides pressions acoustiques (50 kPa). Ce
comportement se caractérise par une forte compres& la bulle durant la phase de pression
positive alors que, soumise a une pression négatreexpansion reste faible. Cette asymétrie
est attribuée a I'état de flambage de la paroiidéans le modéle de Marmottaet al
(Marmottant, Van Der Meer 2005). De récentes eétudes suggéré un lien entre le
comportement « compression-only » et la génératiersous-harmoniques (SH) (Frinking,
Gaud 2009, Sijl, Rozendal 2008). La vibration shasnonique d’'une bulle a été étudiée pour
la premiére fois par Eller et Flyran1969 (Eller and Flynn 1969). Dans cette étudealgsurs
ont révélé la présence de vibrations a une fréqueamoespondant a la moitié de la frequence
d’excitation. La génération de SH apparait lorstmepression incidente dépasse un seulil
acoustique (Shi, Forsberg 1999). Sharétaal. ont montré que ce seuil dépend des propriétés
mécaniques de la bulle (e.g. viscosité, élasticjtéet. est minimal lorsque la fréquence
d’excitation est proche de deux fois la fréqueneer@onance de la bulle (Shankar, Krishna
1999). Pour une fréguence optimisée, la génératoi®H peut étre obtenue pour de faibles
pressions incidentes évitant ainsi la destructemrdicrobulles (Chomas, Dayton 2002).

Depuis la fin des années 90, plusieurs groupegd®rche ont exploité cette composante
non linéaire pour l'imagerie de contraste dans lg¢ #augmenter le CTR. En effet, la
fréequence sous-harmonique présente I'avantage gmsi€tre sensible a la propagation non
linéaire aux pressions et fréquences utiliséestirll@ment en imagerie (Shankar, Dala
Krishna 1998). Dans I'étude de Forsbetgal, il a été démontré le potentiel de I'imagerie

subharmonique (SHI) pour la détection d’agents alatraste (Forsberg, Shi 2000). L’'onde
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d’excitation est alors transmise a la fréquenqeufs I'image est reconstruite a partir de I'écho
filtré autour de la fréquenceg/2. L'utilisation de la composante SH a égalemdatévaluée
pour I'imagerie intravasculaire a haute fréquenes. résultats ont démontré une augmentation
du CTR comparé a des méthodes d'imagerie harmomsunelard (e.g. imagerie harmonique)
(Goertz, Frijlink 2006).

Imagerie superharmonique :

Des 1999, Haider et Chiao ont proposé d'utiliser éemposantes harmoniques d’ordre
supérieur pour I'imagerie ultrasonore non linédgiaider and Chiao 1999). Dans cette étude,
la séparation des différentes composantes nonifgséast effectuée a partir de la convolution
spectrale de I'écho récupéré. En 2002, Bouatad. ont évalué I'utilisation des composantes
superharmoniques ¥ 4™ et 5™ harmoniques) pour l'imagerie de contraste (Bouakaz
Frigstad 2002). Soumise a de fortes excitatiorrasohores, les microbulles peuvent vibrer, en
plus de la fréquence harmoniquegf2b d’autres composantes fréquentielles supése(afe
4fy, 5fy) (de Jong, Bouakaz 2002). A ces fréquences, lpagation non linéaire dans les tissus
est moins prononcée. Le mode superharmonique pelonetd’augmenter le CTR en réduisant
les échos provenant des tissus non perfusés. [@aniude, Bouakagt al. ont mesuré un
CTR 30 dB supérieur a celui obtenu en mode secamidnique (Bouakaz, Krenning 2003).
Néanmoins, cette méthode nécessite la conceptimmedsonde capable de transmettre a la
fréequence f et de recevoir les difféerentes composantes hawomesien 3f 4f, et 5¢ (Bouakaz,
Krenning 2003, van Neer, Matte 2010). La solutiooppsée consiste a concevoir une sonde ou
différents éléments sont intercalés : la moitié éléments, utilisés en émission, sont centrés a
la fréquence d’excitationyfalors que l'autre moitié des éléments, uniquemgitisés en

réception, sont centrés autour de la fréquenge 4f

1.3.2.2 Méthodes multi-impulsionnelles

Imagerie par inversion de phases (PI) :

L’'imagerie par inversion de phases (Pl) s’est rapidnt imposée comme une des
meéthodes standards d'imagerie de contraste (Sim&un 1999). Cette technique permet de
sélectionner et accentuer la composante 2H renvpgéde milieu. De plus, contrairement a
'imagerie harmonique classique, la technique Fksente I'avantage de pouvoir étre utilisée
avec des signaux larges bandes offrant, ainsi, eidlemr compromis entre sensibilité et

résolution. L'imagerie Pl consiste en la transnoigssde deux impulsions successives ou la
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seconde impulsion §p est déphasée de 180° par rapport & la premigyedpns un milieu
linéaire tel que les tissus, la réponse a la secanditation est la réplique inversée de la
premiere. La somme des deux échos est donc nutleceanche, pour un réflecteur non
linéaire tel que les microbulles, la réponse aeleoade impulsion est différente et la somme
des deux réponses résulte en un signal non nul ldonplitude dépend du degré de non
linéarité. Lors de la somme, I'ensemble des compesanon linéaires paires §2#f, 6f,...)
sont conservées et additionnées alors que les anf@s impaires sont éliminées, (@,
5fy,...). Toutefois, la bande passante restreinte dmssducteurs limite essentiellement la
méthode a l'observation de la fréquence @ Pfautre part, la sensibilité de la méthode PI
permet l'utilisation de faibles Ml évitant, ainda destruction des bulles. Toutefois, une
séquence Pl requiert la transmission de deux aiélesées dans le temps. Durant ce court laps
de temps, le mouvement des tissus empéche la sgpprecomplete du signal linéaire et
dégrade le contraste de I'image. Simpstral ont proposé de combiner le Pl a I'imagerie
Doppler (Simpson, Chin 1999). Le Doppler, utiliseup détecter le mouvement des bulles,
nécessite la transmission de plusieurs impulsionsessives. Le signe de chaque impulsion est
alterné durant la séquence d’excitation. Le spelbwppler obtenu apres traitement permet
alors d’extraire uniqguement la composante non iieéaduite par la réflexion des agents de
contraste. La combinaison des deux méthodes (P&Bi) Ivélée comme un outil efficace pour
'estimation en temps réel de la perfusion cardeaffliemann, Lohmeier 1999). D’autre part,
Frinjlink et al. ont montré que I'émission de plusieurs impulsienscessives (7 ou plus)
accentue la suppression de la composante fondameteaplus de 11 dB (Frijlink, Goertz
2008) par rapport a une séquence classique ded®tl&s). La méthode, basée sur I'évaluation
du 2% harmonique, reste néanmoins limitée par le phénerdé propagation non linéaire, qui

diminue le CTR, et par le nombre d’'impulsions gduit la cadence d'images.

Imagerie par modulation d’'amplitude (PM) :

La technique de modulation d’amplitude ou modulatate puissance est utilisée pour
détecter les non linéarités d'ordres pairs et imgpdBrock-Fisher, Poland 1996). La
contribution de différentes composantes non liesaameéliore le SNR et donc la sensibilité de
la méthode. Elle consiste en la transmission dex deyulsions successives a difféerentes
amplitudes. Par exemple, la seconde impulsighggt transmise a la moitié de I'amplitude de
la premiére impulsion ) telle que : p= 0.5 p. L’écho récupéré suite a la deuxieme excitation

est ensuite multiplié par un facteur 2 puis soitstta la réponse de la premiere impulsion.
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Dans le cas de réflecteurs linéaires tels queisssis, les échos s’annulent. Par contre, la
variation de 'amplitude modifie le degré de namékrité dans la réponse des microbulles. Pour
une faible amplitude d’excitation, les bulles ont ecomportement quasi-linéaire alors qu’'une

forte pression incidente induit des distorsions sdém réponse des bulles résultant en la
génération de composantes non linéaires (Fig. lla2yénération de ces harmoniques engendre
également une perte d’énergie a la fréquence foaedtaie. Par conséquent, la soustraction des
deux échos résulte en I'apparition d’'une composantg, appelée fondamentale non linéaire,

et de composantes harmoniques,(2k,...) issues de la réponse des agents de contraste.

Méthode par inversion de phases et modulation ditude (PIPM) :

En 2005, Eckersleyt al. ont évalué l'intérét de la combinaison des deuxhodes
d’'inversion de phases et de modulation d’amplit{Bekersley, Chin 2005). La seconde
impulsion est transmise telle que,=p-2p. Dans cette étude, un gain en CTR de 4 dB est
obtenu par rapport a la méthode Pl seule. Cettenantation est attribuée a une meilleure
préservation de I'ensemble des composantes noeirasd(§, 2fo, 3fo).

Méthode CPS :

Depuis plusieurs années, les séquences d'imputieaontraste (CPS) sont implémentées
dans le module d’'imagerie de contraste des systé&meson (Siemens Healthcare, Mountain
View, CA) (Phillips 2001). La méthode CPS est égealat basée sur la combinaison des
modulations de phase et d’amplitude. Une séqueadmis impulsions est transmise telle que :
p1=-2p=ps. Comparée a la méthode PID, la séquence CPS aénord augmentation du CTR
comprise entre 12 dB (Ml < 0.2) et 30 dB (MI > ILa transmission de trois impulsions réduit
les artéfacts liés aux mouvements de la cible diliare la suppression de la composante

linéaire au détriment de la cadence image.

Imagerie par soustraction d’'impulsions :

Trés récemment, Borsbooet al. ont présenté une méthode de détection de congaste
soustraction d’'impulsions (Borsboom, Bouakaz 20Q8)principe repose sur la transmission
de plusieurs ondes successives de durées différddams un premier temps, une impulsign p
de durée T est transmise dans le milieu. Ensuite, une secongalsion p de durée 7 est
envoyée de sorte que I'onde soit retardée deUnh dernier signal, pest défini tel que :
ps=p1+p. et sa durée : sET1+T,. Finalement, les échos provenant deeppp sont soustraits a
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ps. Pour de fortes pressions acoustiques, I'étathiddies varie en fonction de la durée de
I'excitation. L'émission de longs trains d’onde uidla libération du gaz et accélere la
destruction des microbulles. Par conséquent, lansgg des bulles est modifiée au cours de
limpulsion. Les résultats obtenus montrent unepsegsion de plus de 20 dB des échos
provenant des tissus alors que la réponse dessagentontraste est préservée. De plus, la
méthode présente I'avantage de pouvoir étre corabiug séquences usuelles d’'imagerie de
contraste (Pl et PM).

Méthode par modulation radiale :

L’'imagerie par modulation radiale, appelée aussRBUYSecond-order UltRasound Field
imaging) se présente comme une méthode intérespanie 'imagerie de contraste haute
résolution (Bouakaz and de Jong 2004, Masoy, Stak@d@8). Cette technique propose
I'émission de deux signaux superposés a des frégaatifférentes. Une premiére excitation
basse fréqguence (BF) est transmise pour modulé¢ailla de la bulle au cours du temps.
Traditionnellement, la fréquence de cette ondeclesisie autour de la frequence de résonance
des bulles (e.g. 0.5 MHz - 2 MHz) pour accentuepHhénomene de modulation radiale. Les
propriétés de diffusion des agents de contrasterdigmt de la taille des microbulles et, par
conséquent, varient durant les phases de compnesside dilatation. Une excitation haute
frequence (HF) est alors ajoutée au signal BF paoager la bulle durant ces différentes
phases. L'onde HF est appliquée sur un pic de cessfn ou un pic de raréfaction de la BF.
Typiquement, la fréquence de I'onde HF est 7 adl® supérieure a la BF (e.g. 3 - 14 MH2z)
afin d’éviter les interactions fréquentielles enrs deux composantes transmises et permettre
une détection haute résolution. Le schéma classipida méthode SURF consiste en
I'émission de deux impulsions bi-fréquentielles ssives. Dans une premiere impulsion, le
signal HF est positionné sur une phase de compresi la composante BF. La seconde
impulsion, transmise quelques instants aprés,@sposée des mémes signaux mais la BF est
inversée. Le signal HF est ainsi placé sur un picagdéfaction. La bulle est donc imagée dans
un premier temps dans un état de compressiondanis un état d’expansion. En réception, la
composante BF est éliminée par filtrage. Les dectxo® HF sont ensuite soustraits pour
extraire la réponse des bulles et supprimer leasigrovenant des tissus.

Dans une premiere approche, Daical. ont démontré que I'émission simultanée d’une

onde HF permettait de visualiser les changemer@satd’ des bulles induits par la BF (Deng,
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Lizzi 2000). En 2007, Bouakaet al. ont validé ces résultats par mesures optiques des
oscillations d’'une bulle soumise simultanément axdeomposantes fréquentielles (Bouakaz,
Versluis 2007). Plus récemment, une évaluatmnivo de la méthode SURF a été présentée
par Masoyet al. (Masoy, Standal 2008). Aprés injection de Sond¥/ules CTR compris entre

15 dB et 40 dB ont été mesurés dans différentéermggl’'un rein de cochon démontrant ainsi
I'efficacité de la méthode pour la détection d’agete contraste. Des optimisations telles que
la gestion des temps de retard ou encore la pnig®mpte de la propagation non linéaire dans
le milieu ont été apportées par la suite (HansehAmgelsen 2009). Toutefois, la technique
nécessite la conception d'une sonde dédiée spéeifignt a cette application, capable de
transmettre 2 fréquences séparées d’'un facteur 10.

A travers ces méthodes, le comportement non lieé#s microbulles est a chaque fois
exploité pour améliorer la détection des agents cdatraste. Actuellement, selon le
constructeur, les modules contrastes disponiblesesuéchographes commercialisés utilisent
principalement les séquences Pl, PM ou encore CBS techniques sont utilisées en routine
lors d’examens cliniques nécessitant l'injection piduits de contraste. Les différents
parametres acoustiques (MI, fréquence) dépendeeintslilement de I'application et de la

solution de contraste injectée.

Le travail de cette thése est orienté vers le d@peiment de nouvelles méthodes
d’'imagerie basées sur les propriétés spécifigussagents de contraste. Ces techniques sont
élaborées pour tirer avantage de la technologie tdesducteurs capacitifs micro-usinés
(cMUTSs). Le prochain chapitre est consacré a |lagrtation des cMUTs. Nous présenterons
leur principe de fonctionnement ainsi que leurgdintes caractéristiques.
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Chapitre 2
Introduction aux transducteurs capacitifs micro-

usinés : cMUTs

Yo

Le corps humain se caractérise par une forte ggégité tissulaire (0s, organes, graisse,
sang, etc.) rendant complexe son observation pasohs. La sonde ultrasonore joue un réle
prépondérant dans la qualité de I'examen échogyaphiLe choix d’'une sonde adaptée aux
caractéristiques de la zone a visualiser (profondeténuation, taille de la fenétre
d’observation, etc.) est donc nécessaire et regiudlisation d’'une fréquence ou d’'un design
spécifique. Depuis quelques anneées, le dévelopgetesnsondes échographiques a connu un
essor important avec I'apparition de nouveaux matlgsagerie (2D, 3D, contraste, haute
fréquence, etc.). Une sonde ultrasonore consistmdransducteur permettant de convertir une
énergie électrique en une énergie mécanique etrsewent. Aujourd’hui, la majorité des
transducteurs conventionnels utilise des matér@éxzoélectriques tels que les céramiques en
Titano-Zirconate de Plomb (PZT). En transmissi@enchamp électrique appliqgué modifie la
taille du matériau et génere une onde acoustigusegpropage dans le milieu. Inversement, en
réception, I'écho ultrasonore engendre une corraimécanique sur le matériau induisant une
modification du champ électrique. Le signal élegte résultant est ensuite récupéré pour

former I'image échographique.

Au cours des années 80-90, 'émergence des matériano-composites dans le domaine
médical (200 kHz — 20 MHz) a permis d’accroitresdasibilité des transducteurs (Hossack and
Auld 1992, Ritter, Geng 2000). Généralement, legrmeaux piézo-composites sont constitués
de batonnets en céramique PZT entourés de polymhentefois, cette technologie impose une

plus grande complexité de fabrication signifiand dedts de production plus éleveés.

Dans le domaine de lI'imagerie haute fréequenceplgfiBorure de Polyvinylidene (PVDF)
s’est imposé comme le matériau de base (25 MHZ-MI8z) malgré une faible sensibilité par
rapport aux céramiques PZT. En plus d’'une largelbgrassante supérieure a 100%, le PVDF
apporte une grande flexibilité mécanique facilitenfocalisation géométrique du transducteur

(Foster, Harasiewicz 2000). Il est également lagggmtilisé dans la fabrication d’hydrophone.
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Plus récemment, de nombreuses recherches ont ét€emesur les transducteurs
ultrasonores micro-usinés (MUT). Comparée aux thaceurs PZT conventionnels, cette
nouvelle technologie permet dobtenir une plus dafgande passante en émission et en
réception tout en préservant la sensibilité. Dejrus apparition au milieu des années 90, les
cMUTs (Transducteurs Capacitifs Micro-Usinés), smtsrapidement révélés comme une
alternative intéressante aux transducteurs piéaoélees pour I'imagerie médicale ultrasonore
(Caliano, Carotenuto 2005). Un cMUT est constitidndensemble de cellules capacitives
(quelguesum d’épaisseur) composees d'une électrode fixe dstsat (en silicium : Si) et
d’'une électrode libre (membrane en nitrure deisiiig. Un grand intérét est porté a la large
bande passante qu’offre ce type de transductedr 180%) (Huang, Haeggstrom 2006). En
raison de sa capacité a recevoir des échos avefrapgences allant jusqu’a 4 ou 5 fois la
frequence émise, la large bande passante offreodailplité de réaliser de I'imagerie non
linéaire. Le cMUT présente d’autres avantagesdess|'utilisation de matériaux non toxiques,
l'intégration de systémes électroniques et uneataludes colts de production.

Proche du principe des cMUTs, la technologie pMUTafsducteur Piézoélectrique
Micro-Usinés) consiste en un dép6t de film piézcitigue sur une membrane en silicone
(Akasheh, Myers 2004). Sous I'excitation d’un sigélactrique, le PZT produit une contrainte
induisant une vibration de la membrane et, par @pmsnt, la génération d'une onde
acoustique. De par leurs performances acoustidaege (bande passante et bonne sensibilité)
et leurs designs compacts, les applications des f8ViBorientent vers I'imagerie 3D et

'imagerie haute fréquence.

L'originalité des travaux présentés dans cette e¢hésside dans I'exploitation de
transducteur ultrasonore cMUT pour I'imagerie daetcaste. Ce chapitre introductif présente le
principe de fonctionnement de la technologie cMUI ses caractéristiques qui seront

exploitées pour I'imagerie non linéaire.

2.1 Application des sondes cMUTs dans le domaindicaé

Jusqu’au début des années 90, les transducteuwasitifgpétaient principalement exploités
pour la fabrication d’émetteurs ou de capteurseaéritels que les haut-parleurs et les
microphones. Un trés bon état de l'art des diveeggdications aériennes des cMUTs est
présenté dans la thése de Nicolas Sénégond (S&he@dn). De nombreuses investigations

ont également été menées sur la conception de soarde&)T dédiées au Contréle Non
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Destructif (CND) des matériaux. Les récents progmstermes de micro-fabrication et de
systemes micro-électromécaniques (MEMS) ont peteis introduction dans le domaine
meédical. Aujourd’hui, de nombreuses études ontaniavant leur intérét dans divers domaines

d’application.

La technologie cMUT s’adapte parfaitement a la eption de réseaux a 2 dimensions
(2D). Contrairement aux piézoélectriques, la stmectdes cMUTs permet l'utilisation de
procédeés (e.g. flip-chip) simplifiant grandemerst ileterconnexions nécessaires pour ce type de
réseau. Ceci se révele étre un véritable atout lpodéveloppement de sondes en 3 dimensions
(3D). En 2008, Wygangt al. ont reconstruit des images volumétriques (3D) rules a partir
d'un réseau cMUT 2D (16x16 éléments centrés a 5 Meétunbiné a un circuit intégré
(Wygant, Zhuang 2008). Avec ce systeme, les auteettent en avant la conception de sondes
3D cMUTs plus simples a réaliser, plus sensiblagg@ration de plus d’éléments) et moins

codteuses.

Par ailleurs, les procédés de fabrication de cMpdrsnettent de produire aisément et en
grande quantité des dispositifs ultrasonores déggas microns de largeur. Cet avantage fait
du cMUT une technologie tres prometteuse pour Kjeree haute résolution. Dans I'étude
présentée par Yedt al.,il a été proposé d'utiliser les transducteurs ciifmen régime non
linéaire afin d’accentuer la transmission de hatréxpuences (Yeh, Oralkan 2005). Des images
d’'ceil de lapin réalisées a 10 MHz et 20 MHz dénmanitia capacité du cMUT pour I'imagerie

haute résolution.

En mai 2009, la premiére sonde ultrasonore cMUTmmée « mappie », dédiée a
imagerie du sein a été commercialisée par Hitadedical Corporation (Hitachi Medical
Corporation 2009). Profitant de la large bande qatesofferte par la technologie cMUT, le
groupe Hitachi propose une sonde haute résolutiom impédance acoustique est proche de
celle du corps humain. Ce dernier point permetdagmission d’'un maximum d’énergie dans

la zone d’intérét.

La bande passante des cMUTs a également été éeppmtir la conception d’hydrophones
(Cristman, Oralkan 2009). L'intérét de leur utitisa réside en la fabrication d’un capteur de
pression plus sensible que les hydrophones traditis en PVDF. Dans leur étude, Cristrneain
al. ont développé un hydrophone cMUT 2D permettantm@surer efficacement la pression

acoustique sur une aire.
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Par ailleurs, I'engouement créé autour de la thérpar ultrasons (Ultrasons Focalisés de
Haute Intensité HIFU) depuis ces derniéres annémsgandré de nouveaux développements
autour des cMUTs. Cette technique de thérapie neasive permet de traiter localement une
zone d’intérét sans affecter le tissu environnaattefois, la transmission de signaux de haute
énergie reste limitée par les matériaux piézoétpas qui produisent un échauffement rapide
du transducteur lorsque de longs trains d’ondes tsansmis. En plus des autres avantages, le
cMUT, fabriqué a base de silicone (excellent cotelucthermique), présente la particularité de
ne pas étre sensible a ces effets thermiques. Wbag ont démontré que l'utilisation d’'un
cMUT non focalisé (1,3 MPa créte-créte) pouvait esmdyer une augmentation de la
température du milieu de 14°C pour une durée diatioch de 2,5 min (Wong, Watkins 2008).
Dans le but d'augmenter la puissance rayonnéeaude=urs ont €laboré un transducteur a 8
anneaux concentriques (Wong, Kupnik 2010). Néansdimtensité acoustique transmise
(max 85 W/cm?) reste encore bien inférieure a cebeessaire en HIFU (1000 W/cm?).
L’emploi de cMUTs pour la thérapie HIFU nécessittnd des développements particuliers

passant par I'optimisation de la structure des étém

Nos travaux s'orientent vers I'exploitation des clWBJ en imagerie de contraste
ultrasonore. Bien que le transducteur a base deTcMiésente de nombreux avantages, il
nécessite toutefois d’étre adapté a I'imagerielim@aire.

2.2 Principe de fonctionnement des cMUTs

2.2.1 Description d'une cellule élémentaire cMUT

La structure d’'une cellule élémentaire cMUT s’ajgpée a celle d’'une capacité (Fig. 2.1).
Une cellule classique se compose d’un substratileus sur lequel repose une électrode
inférieure et d'une membrane, généralement réadingstrure de silicium, liée a une électrode
supérieure. De chaque c6té de la cellule, des sigppant ajoutés pour créer un espace entre le
substrat et la membrane permettant a cette demgvéorer librement. Cette cavité est souvent
formée de vide ou remplie d’air. Un élément traxtitiel de sonde cMUT est constitué de

plusieurs centaines de cellules élémentaires coéeeen parallele.
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Figure 2.1Schéma d’une cellule élémentaire de cMUT

Le principe de fonctionnement d’'un cMUT repose lsurelation entre la génération de
forces électrostatiques et le déplacement de la brame. L'application d’'une tension
électrigue induit une force électrostatigbg entre les deux électrodes. Une tension continue
(dite tension de polarisation)s¢engendre une déflexion de la membrane alors quemson
alternative \{{t) entraine une vibration a la méme fréquence lgxeitation appliquée. La
vibration de la membrane résulte en la générationedonde acoustique. Inversement, si la
membrane est excitée par une onde ultrasonoregdlaakment de la membrane induit une
variation de capacité mesurable. L'ajout d’une immsle polarisation ¥ est nécessaire pour
une utilisation optimale du cMUT (Oralkan, Ergur02Q. Lors de I'application d’'une tension
alternative, ou sous I'excitation d’une onde ulbra@e en mode réception, cette tension permet
le décollement de la membrane qui oscille alors pilorement. La tension de polarisation
permet d’accroitre la sensibilité et de favorisgrréponse linéaire du transducteur (Zhou,
Reynolds 2004). En général, la tension appliquég 4t composée de la somme de la tension
alternative \{ (t) et de la tension continue (ou de polarisatéf)

En émission, la génération d’ondes ultrasonores disdctement liée aux forces
électrostatiques produites entre les deux élecirote calcul de ces forces s’obtient en
assimilant une cellule cMUT a un condensateur gMaralioglu, Ergun 2003). Pour un

condensateur, ces forces dépendent de la haufeatiwf hy entre les deux électrodes :

hmem
hefr = hgap + (2.1)

Emem

ou hgap est la hauteur de la cavit@yem I'épaisseur de la membrane (Fig. 2.1kginla
permittivité relative de la membrane.

La capacité&C d’un condensateur plan est donnée par :

_ Ag&
C = e 2.2)
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avecAq l'aire des électrodegy la permittivité diélectrique du vide etle déplacement de
la membrane. Durant I'excitation, la membrane &d&lectrode supérieure, est en mouvement
engendrant une variation de la distance entredeag électrodesh{x2z). La chargeQ présente

sur une électrode peut s’obtenir facilement :

_ _ Ae&o
Q=cv =y (2.3)

Le champ électriquE généré entre les deux électrodes est donné palateon :

_ 1%
(hefF—2)

(2.4)

Par conséquent, nous pouvons en déduire la foeotrigueF appliquée sur I'électrode

supérieure par I'électrode inférieure comme :
VZ

1 1
Fo=3QE =35 & da G——

(2.5)

La force électrostatique induite est donc propartalle au carré de la tension appliquée et
au carré du déplacement de la membrane. Cette dipem non linéaire a une conséquence
importante sur la forme de I'onde généree.

En mode réception, I'’écho ultrasonore engendrebiation de la membrane induisant une
variation de la capacité du cMUT (éq. 2.2). Poue tension ¥ fixe, cette variation de
capacité entraine une modification de la chargegot@ sur I'électrode (€q 2.3) permettant de

mesurer une intensité&de signal :

_
I =22 (2.6)

L’intensité du courant mesurée peut donc étre gireent reliée au déplacement de la
membraneAz engendré par la pression de I'écho ultrasonorepudlsation » (Ergun,

Temelkuran 2001) :

A
I =w &o AelVdcé (27)

2.2.2 Procédés de fabrication

Les procédés de fabrication des transducteurs cMioT suivi les évolutions de la micro-
électronique. Traditionnellement, la technique deroausinage de surface est utilisée pour la
fabrication de cMUT (Haller and Khuri-Yakub 1996}ette méthode nécessite plusieurs
étapes : oxydation, dép6t de fines couches (enkeges centaines de nanometres et quelques
microns), lithographie, perforations, attaque cljmei.Dans un premier tempsne fine couche
d’oxyde de silicium jouant le role de couche saagfle (couche éliminée durant le processus)

est déposée sur la plague de substrat. Une secondbe (couche structurelle) de nitrure de
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silicium, de faible résistivité, est ajoutée poarnfier la membrane. Une fine plaque de métal
(e.g. or) correspondant a I'électrode supérieutedéposée sur le nitrure de silicium par
évaporation. Ensuite, de petits canaux sont cré&wvars la couche structurelle afin d’atteindre
la couche sacrificielle. La cavité entre la membrahle substrat est alors obtenue par attaque
chimigue de la couche sacrificielle en introduisané solution corrosive dans les canaux. A
partir de ce procédé, plusieurs groupes ont tiévailr I'utilisation de différents matériaux,
produits et design, afin d’améliorer les performedu cMUT (Eccardt, Niederer 1996, Ergun,
Huang 2005).

En 2002, la technique de « wafer bonding » a fait gpparition pour la fabrication de
transducteur cMUT (Ergun, Huang 2002). Cette méhegose sur le collage de deux tranches
de silicium (wafers). Les différentes couches dtuestt le cMUT (substrat, électrodes,
membrane) sont formées de la méme facon que lonsicto-usinage de surface mais réparties
sur deux wafers. Dans un premier temps, une oxyuast réalisée sur un premier wafer
correspondant au bloc substrat et électrode infiggieCette étape permet de définir la
profondeur de la cavité. Ensuite, le second wafemposé de la membrane et de I'électrode
supérieure, est collé sur le premier tel que la brame soit positionnée sur les cavités. De
récentes études ont essayé d'optimiser ce prodémgard and Yeow 2009, Park, Lee 2008).
Comparé au micro-usinage de surface, le wafer ingraermet de diminuer le nombre d’étapes
et offre une meilleure uniformité entre les membsau détriment d’'un colt de fabrication

plus élevé.

2.3 Caractérisation d’'une sonde cMUT

La caractérisation d’'un transducteur cMUT néceslsitelétermination de 3 parametres
principaux: la tension de collapse, la fréquencerasmnance et le coefficient de couplage

électromécanique.

2.3.1 Tension de collapse et régime de fonctionméme

La tension de collapse {Y) est une caractéristique importante d’'un cMUT.t€et
valeur correspond a la tension pour laquelle la brane atteint le point critique. Au-dela de ce
point, la membrane s’effondre sur I'électrode irghére car la force élastique de la membrane
ne compense plus la force électrostatique. En mgiotiapsé, le centre de la membrane est en
contact avec I'électrode inférieure et ne peut plbger contrairement aux bords qui continuent
d’osciller librement. Ce régime est donc sourcefaltes vibrations non linéaires et, par
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conséquent, génere une onde acoustique composaemdtiques. La détermination de la
tension de collapse est donc nécessaire pour et sensibilité du cMUT sans atteindre le
régime collapsé. Théoriguement, si la membraneagsimilée a un ressort de coefficient de
raideurk, la force de rappel de la membrafRgem peut s’écrire sous la forme (Yaralioglu,
Ergun 2003):

Fpem = —kz (2.8)
La force totald-,; appliquée (€électrostatique et mécanique) surdtédee supérieure est :

VZ

el (heff—Z)Z - kZ (2.9)

1
LF = For = Foy + Epem = 3 & A
A I'équilibre (point critique), la somme des forcest nulle, la force électrostatique est

égale a la force élastique :

l crit — i
2 €o Ael (heff—Xcrie)? - chrlt (2-10)
Avec Vit la tension au point critique ef;; le déplacement critique de la membrane. Par
conséquent, la tension de collapse (critique) galeé :

k cri
= [Pt (p e — 2e0) (2.11)

[ 1
crit
&9 Ael

L’éguation (2.10) peut étre écrite sous forme diymiime du 3™ degré en fonction de
Xait- Dans le cas statique, la résolution de cette tégqupermet de déterminer une solution
physique correspondant au point de collapse :

he
Zerit = ~2F (2.12)

’Skhg
Verie = ?OJZI (2.13)
Les équations (2.12) et (2.13) indique que la tmngie collapse est atteinte pour un

rapport 1/3 du déplacement de la membrane comparéauteur de la cavité. Cette contrainte

nuit considérablement a la sensibilité du transsluct
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hY

Expérimentalement, la détermination de la tensiencdllapse s'effectue a partir de
mesures de déplacement de la membrane par intedéie laser (Oralkan, Bayram 2006). En
statigue, ce parameétre permet de définir troisémbfits modes de fonctionnement du
transducteur suivant la tension de polarisatio &ppliquée: conventionnel {Y < Vi),
collapse (\Mc > Verit) et « snapback » correspondant au décollemerat deeinbrane. Ce dernier
régime est obtenu en faisant collapser la membpane en diminuant la tension appliquée.
Typiquement, la tensiongyfavorisant au mieux un comportement linéaire dldMet offrant
une sensibilité satisfaisante est estimée a 80% tension de collapse. Néanmoins, plusieurs
études ont démontré I'intérét du mode collapseoffué notamment une meilleure sensibilité et
une plus large bande passante (Huang, Haeggstro).Zoutefois, la forte augmentation des
non linéarités présentes dans la réponse acoussjyeéjudiciable a I'imagerie harmonique.

La tension de collapse statique peut égalementétimée a partir de mesures acoustiques
en émission sur un élément cMUT. Dans ce cas, ¢ambustique générée par le cMUT est
mesurée proche du transducteur a I'aide d’'un hydroe pour une faible tension d’excitation.
La Figure 2.2 représente la mesure de sensibifitdorction de la tension de polarisation
(Novell 2007) pour un élément de cMUT. Dans cettpégience, la tension de polarisation
varie de 0 a Max puis de Vax a 0. La tension de collapseqVest obtenue au maximum de
sensibilité. De 0 a ¥ (régime conventionnel), I'amplitude de l'onde adoyse croit
lentement puis fortement a I'approche degiVL'augmentation brusque de sensibilité est
typique a I'approche du collapse. A cette tensiencentre de la membrane s’effondre sur
I'électrode inférieure. Néanmoins, la disparitérenies membranes liée aux problemes de
reproductibilité fait que certaines membranes dhdme élément peuvent collapser alors que
d’autres operent toujours en régime conventionAekdela de la tension de collapse, la
sensibilité décroit progressivement car I'ensemidela membrane se colle a I'électrode
inférieure. Lorsque la tension diminue de,s¥a 0, nous observons qu’il est nécessaire
d’atteindre une tension inférieure a;Vpour décoller la membrane. Une fois la membrane
libérée, un second pic de sensibilité apparait teri@ion \{h,, correspondant au régime de

snapback.
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Figure 2.2Régimes de fonctionnement d’'un élément de sondd ¢Mbvell 2007)

2.3.2 Fréguence de résonance

La fréquence de résonance dans l'air peut étrenobterécisément en mesurant le
déplacement de la membrane par interférométriet{Messen, Aksnes 2009). Cette fréquence
dépend de la tension de polarisation et des paresngtécaniques de la membrane. En 1998,
Ladabaumet al. ont proposé une modélisation du cMUT comme un Bysteomposé d’un
ressort (de raidel), d’'une massenf) et d'une capacitéd) (Ladabaum, Jin 1998) régi par une
équation du mouvement. L'équation différentielle testue est celle d'un oscillateur

harmonique d’ou nous pouvons extraire la fréqueleceesonance telle que:

(2.14)

Les parametresn et k du systeme prennent en considération le milieus daquel est
utilisé le cMUT. Dans I'eau, le pic de résonancenmesins prononcé laissant place a une large

réponse fréquentielle (Caronti, Caliano 2002).

2.3.3 Coefficient de couplage électromécanique

Le coefficient de couplage électromécanique es$iséitpour déterminer I'efficacité et la
sensibilité du transducteur. Il correspond a laacdp du dispositif a convertir I'énergie
électrigue en énergie mécanique et inversementcdedficient est défini par la relation
(Yaralioglu, Ergun 2003) :

k2 = Zmec (2.15)

Etot
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Dans le cas d'un condensateur plan, I'expressioncakfficient de couplage dépend
uniquement du déplacement de la membrae¢ de la distance effectiig¢ entre les deux
électrodes :

2
k2 = hef;_z (2.16)

Cette expression indique que le maximirh= 1 est obtenu pouz=z. (2.12). Le
rendement du transducteur est donc optimisé loréguension de polarisation approche la
tension de collapse.

2.3.4 Comportement non linéaire du cMUT et modébsa

En émission, le fonctionnement du cMUT dépend deree électrostatique produite entre
les deux électrodes. Cette force est fonction dréade la tension appliquée et du déplacement
de la membrane (éq. 2.5). Par conséquent, cespdgametres sont sources de non linéarités et
engendrent la génération de composantes harmonifjaegsrésence de ces harmoniques est
nuisible pour I'imagerie non linéaire (native ountraste) car il devient impossible de

distinguer la non linéarité engendrée par le traowir de celle produite par le milieu.

Afin de comprendre le comportement non linéaireclUT, Lohfink et Eccardt ont
proposé I'étude d’une cellule a partir du modél® #‘un piston (Lohfink and Eccardt 2005,
Lohfink, Eccardt 2003)La cellule est alors décrite par un systeme a dewbables d’états
(typiguement le déplacementet la tension appliqQué¥) et divers parameétres propres au
modele. Il est alors possible de déterminer I'égumatrégissant le déplacementde la
membrane a partir de la relation fondamentale abtemique liant les forces exercées sur la

membrane a I'accélération (Lohfink and Eccardt 2005
VZ

. . 1
mzZ+ bz + kpsZ = EGOAel(heff——z)z

(2.17)

Avecm: la masse du pistoRys : la rigidité du piston db: amortissement du systéme.
L’intérét de ce modeéle est de proposer une anaysglifice du comportement non
linéaire du transducteur en le décrivant uniquemegait ses parametres meécaniques et
électriques. Ce modele permet, en outre, de déternia tension maximale applicable au
cMUT sans atteindre le collapse. L'analyse de cétigation montre que lI'amplitude des
composantes harmoniques varie suivant la frequatiémission du signal d’excitation
(Lohfink and Eccardt 2005). Selon Lohfink et Ecdarth variation de I'amplitude de

’lharmonique est induite par la membrane qui sepante comme un filtre passe bas. Il est
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alors possible d’expliquer la réduction des effetg linéaires a des fréguences proches et

supérieures a la fréquence de résonance de la meelfohfink and Eccardt 2005). Ce

comportement est illustré sur la Fig. 2.3 pour MUTG de fréquence centrale 7 MHz. Dans

cette figure, un exemple de réponses fréquentiggtsdonné pour des pressions mesurees
proche de transducteur pour différentes fréqued@itation. Nous observons que de fortes
composantes harmoniques sont présentes lorsqudMUET cest excité en dessous de sa
fréequence centrale. Comparé au fondamental, leanives harmoniques diminue lorsque la

fréequence d’excitation augmente. Utilisé au deslusa fréquence centrale, le cMUT présente

un comportement quasi-linéaire.
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Figure 2.3 Analyses spectrales des réponses acoustigues dMloTcen fonction de la
frequence d’excitation pouray 30 V, et Vi = 100V. La fréquence centrale du
transducteur est de 7 MHz (Novell 2007)

D’autre part, le déplacement de la membrane étamttibn de la tension appliquée, le

systeme décrit par Lohfink et Eccardt peut se setigar par des transformations linéaires et

non linéaires liées par une boucle de rétroactamn @.4):

Force Electrostatique

Transformation non linéaire

I(t)
E—

—_
P

Filtre
Transformation linéaire

F(z)

>

1

L

-2mtjzb kg

Figure 2.4 Décomposition du comportement du cMUT en transfaomanon linéaire et
linéaire

58



Chapitre 2 : Introduction aux cMUTSs

Récemment, Sénégonet al. ont développé un modele permettant de simuler le
comportement d'un cMUT dans un fluide (SénégondO20Dans ce modéele, les équations
régissant le cMUT sont résolues par éléments filaiss le domaine temporel. La prise en
considération du couplage avec le fluide permestaieer efficacement la réponse temporelle
d'un cMUT et de prédire avec précision le compodatmon linéaire de la membrane pour
différents modes de fonctionnement.

2.4 Comparaison entre sondes cMUT et PZT

Les divers avantages apportés par le cMUT en faet tachnologie attrayante pour un
grand nombre d’applications médicales habituellemiémitées par les contraintes des
transducteurs piézoélectriques. Au niveau indusies procédés de fabrication permettent la
production de grandes quantités de cMUT a faibl&.dde plus, la structure du transducteur
(sans backing) favorise l'intégration de systémestibniques directement sur la face arriére.
La simplicité des connexions électriques faciligalément la conception de réseaux 2D.
D’autre part, l'utilisation de matériau a forte duowativite thermique (silicone) le rend
particulierement intéressant pour les applicatitmérapeutiques (HIFU). Du point de vue
performance, I'avantage majeur réside en sa laageld passante, plus de 40 % supérieure a
celle de transducteurs piézoélectriques classiqQeste large bande permet de récupérer
plusieurs composantes harmoniques et ainsi d'augméa sensibilité de la réponse non
linéaire. Toutefois, le cMUT présente aussi plusietnconvénients tels qu'un manque de
sensibilité et un comportement non linéaire. DetutEms existent pour résoudre ces
problemes. Par exemple, l'intégration d’'un préafigaieur sur la chaine de réception permet
d’améliorer la sensibilité. De méme, comme décanglle chapitre 4, nous proposons des
meéthodes pour compenser la non linéarité du tramedu D’autre part, contrairement aux
transducteurs piézoélectriques, la technologie cNppliquée au domaine médical est récente
et souffre encore d’un manque de connaissancesnnwat sur la fiabilité de la sonde et

I'optimisation des systémes échographiques.

Récemment, Legrost al. ont mesuré et comparé les performances en imaganme
sonde standard piézo-composite avec une sonde aldUméme dimension (Legros, Meynier
2008). Les résultats quantitatifs obtenus avecolads cMUT ont montré des performances
acoustiques comparables a celles d’'une sondeitraaiitile. De plus, la sonde cMUT apporte
une légere amélioration de la résolution axialaret ameélioration du contraste. Le champ de

vision est également agrandi grace a la large tiifgcangulaire du cMUT. Dans la Fig. 2.4,
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nous présentons deux images en mode fondamenéaduEs avec des sondes PZT et cMUT de
méme dimension (pitch : 305 um, élévation : 8 mnfré&juence centrale : 4,5 MHz). Les

images sont réalisées a 4,5 MHz avec un MI=0,45.nOtera que les mémes traitements
(filtrage, reconstruction, gain) sont appliqués.al@ativement, nous observons une légére

augmentation de la résolution axiale et latéralduetontraste avec la sonde cMUT.

[em]
[gp]

-3 2 . 2 : - 2 - 2 3
[em] [em]

Figure 2.5Comparaison de deux images d'un fantdme reconefrieh mode fondamentale
avec des sondes PZT et cMUT. Les sondes 64-¢éléspentsonnectées au systeme
échographiqgue Multi X et sont identiques en terdeepitch : 305 um, de fréquence
centrale : 4,5 MHz et d’élévation : 8 mm. Les inmgent réalisées a 4,5 MHz avec
un MI=0,45. La dynamique est de 50 dB.

La plateforme échographique ouverte utilisée datie thése est présentée dans I'annexe
3. Pour une utilisation optimale des cMUTS, le cletde I'émission et de I'envoi de signaux
arbitraires se révélent essentiels. Cette annex¢héyse les nombreux développements,
réalisés au cours de cette these, destinés anafion d’'images échographiques de contraste
avec une sonde cMUT et PZT.
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Chapitre 3
Non linéarité des cMUTs et adaptation a I'imagerie

harmonique de contraste

3.1 Introduction

Depuis une dizaine d’années, I'imagerie ultrasorsoeiente vers l'utilisation du mode
harmonique (chapitre 1) que ce soit pour les tigsug) (Tranquart, Grenier 1999) ou pour les
microbulles (contraste) (de Jong, Bouakaz 200Z2magerie THI est basée sur I'observation
des composantes harmoniques produites par la mbpaglu faisceau ultrasonore dans les
tissus. L’alternance de pressions positives et théga contenues dans l'onde acoustique
engendre une expansion et une contraction destiBswant la phase de contraction, les tissus
deviennent plus denses induisant une augmentaBola ditesse de propagation de l'onde.
Inversement, I'onde est ralentie durant la phasediigation des tissus (Hamilton and
Blackstock 1998). Ce phénoméne, appelé propagationlinéaire, résulte en une distorsion
asymétrique de I'onde et en la génération progressiharmoniques. La visualisation de ces
harmoniques tissulaires apporte une amélioratiomoitante de la résolution spatiale et une
réduction significative du bruit (Tranquart, Greni@999). Dans le cas de limagerie
harmonique, I'onde ultrasonore est transmise aélguence d et la composante harmonique a
2fo (2H) de I'écho est extraite soit en filtrant Igpo@se autour de la fréquence, oit en
utilisant une séquence multi-impulsions (par ex@nifhversion de phase). La large bande
passante qu’offrent les sondes cMUTs présente ytienotres attractive pour I'imagerie
harmonique. En plus de I'imagerie standard 2HcMETs permettraient la réception d’autres
composantes non linéaires telles que les subhaguesi(§/2) ou les superharmoniques ¢3f
4fy, 5fy). Toutefois, I'emploi des cMUTs pour l'imagerie rhonique se confronte a une
contrainte importante. En effet, la force électtigue induite par la tension d’excitation
engendre un comportement non linéaire de la merehj@rapitre 2). L'onde transmise par le
cMUT se compose donc dune composante fondamerdaleh et d’'une composante
harmonique en 3f Il devient alors impossible de distinguer I'hamitpue générée par les tissus
(THI) ou par les microbulles (contraste) de celeduite par le transducteur cMUT et propagée
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linéairement dans le milieu. L'utilisation des cM&/&n imagerie harmonique nécessite alors la
transmission d’un signal linéaire. Généralementiapport harmonique sur fondamental (HFR)
de -30 dB est souhaité (Hossack, Cole 1998) afestother un comportement linéaire des
transducteurs. Nous avons démontré que le HFR @eatmodifié en variant les tensions
d’excitation et de polarisation (Novell, Legros 200 Néanmoins, une diminution de la tension
d’excitation résulte en un manque de sensibilitFsau’'une augmentation de la tension de
polarisation peut engendrer le collapse de la mangentrainant le cMUT dans un régime non
linéaire (Bayram, Haeggstrom 2003). Par conséquansieurs groupes de recherche ont

développé des approches visant a compenser le ctamanmt non linéaire du cMUT.

L’'une des premieres approches proposées pour ca@pknnon linéarité intrinséque des
cMUTs fut proposée par Fraser (Fraser 2002). Coenpda forme d’onde originale, Fraser a
observé un accroissement de la pente et de I'amdplitle 'onde durant la phase positive alors
gue la forme de l'onde est plus arrondie duranpHase négative. Afin de compenser ces
distorsions, Fraser a proposeé la transmission sigmal d’excitation asymeétrique en opposition

de phase a celui observé.

En 2001, Savord et Ossmann ont proposé une mebasde sur la déformation du signal
d’excitation afin de réduire le niveau du seconthiaique généré par le cMUT (Savord and
Ossmann 2001). Cette approche repose sur le fitagoression acoustique dépend du carré de
la tension appliquée au cMUT. Par conséquent,tilpessible, a partir de la forme d’onde
désirée, de déterminer le signal d’excitation appéo Dans un premier temps, le signal
acoustique désiré (sans harmonique) est défini pjaaté a une tension de polarisation.
Ensuite, la racine carrée de ce signal est caleetlda tension continue est soustraite. Il en

résulte donc une tension d’excitatiog.\¢orrespondant au signal pré-compensé.

Une autre approche basée sur l'utilisation d'umaligoré-déformé fut développée par
Hossack en 2002 (Hossack 2002). Cette méthode stensin I'ajout d'une nouvelle
composante en @fau signal d’excitation. Cette composante doit égeivalente au second
harmonique généré par le transducteur. Le signafgeest alors ajouté en opposition de phase
a I'excitation permettant ainsi de supprimer liméaient la composante harmonique produite

par la force électrostatique.

L'approche développée par Hossack fut optimisée2@d4 par une méthode itérative
(Zhou, Reynolds 2004). La composante de compemsagist obtenue en récupérant

62



Chapitre 3 : Adaptation des cMUTs a I'imagerie hanmque

I’harmonique présent dans I'onde générée par le TMuls en filtrant ce signal par la fonction
de transfert linéaire du systeme. Cette composzsitensuite additionnée au signal d’excitation
puis retransmise au cMUT. La fonction de transliedaire est estimée en transmettant une
excitation large bande de tres faible amplitudg <« Vo). Plusieurs itérations sont nécessaires
pour supprimer les non linéarités présentent damxlé. Dans leur étude, Zhat al. ont
implémenté et comparé I'approche linéaire itérativec la méthode de la racine carrée décrite
par Savord. Les résultats, basés sur des simutagbrdes mesures expeérimentales sur 1
elément, ont démontré des réductions du secondadmégoe -20 dB et -5 dB pour la méthode

itérative et la méthode de la racine carrée resmauoent.

Dans ce chapitre, nous proposons, a partir d’'undeéexpérimentale sur une barrette
cMUT, d’étudier le comportement non linéaire dung@ducteur et de proposer deux approches
de compensation du signal harmonique. Les deuxoapps, appelées méthode linéaire et
méthode non linéaire, sont basées sur la modificadu signal d’excitation par I'ajout d’'une
nouvelle composante fréquentielle (Bouakaz and M@@®9, Hossack 2002). Ces travaux ont
donné lieu a une publication dans le journal IEEE-O de décembre 2009 (Novell, Legros
2009).

3.2 Résumé de l'article

L’exploitation de la large bande passante des tiateurs cMUTSs se présente comme un
avantage intéressant pour l'imagerie non linéai@ependant, la force électrostatique,
dépendante du carré de la tension, engendre detioiis non linéaires de la membrane et
produit des composantes harmoniques indésirables lidade acoustique émise par le cMUT.
Par conséquent, l'utilisation de cMUT pour I'imagelharmonique de tissus ou de contraste se
présente comme un défi technologique. Cet artiobpgse deux méthodes de compensation
appelées méthode linéaire et non linéaire qui peeme de supprimer la composante
harmonique indésirable. Dans un premier tempspheportement non linéaire du cMUT a été
analysé puis les méthodes de compensation ontvatééés pour I'imagerie de contrase
analysant leséponses non linéaires des microbulles. Les régonisienues ont été comparées
a celles mesurées avec un transducteur PZT emtissisn.

Les résultats démontrent que le comportement naFailie du cMUT est dépendant du
rapport des tensions d’excitation et de polarisatiour les deux méthodes de compensation,
les parametres optimaux ont été estimés a padindsures de la pression générée proche de

la surface du transducteur. Une réduction du sebanaonique de plus de 20 dB a été obtenue
63



Chapitre 3 : Adaptation des cMUTs a I'imagerie hanmque

lorsqu’un ou plusieurs éléments sont excités. Cétibele met en évidence l'efficacité de la
méthode de compensation non linéaire qui se réteéemoins sensible a la variabilité inter-
eléments. De plus, cette méthode permet d’évitezdeuvrement fréquentiel et la conservation
de la composante fondamentale. L’'analyse des répaiess bulles montre que les niveaux de
second harmonique mesurés apres compensation soildires a ceux obtenus avec un
transducteur PZT. Cette étude expérimentale démalunc la capacité d'utiliser des sondes

cMUTs pour la détection d’agents de contraste sdinare.
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3.3 Article : Exploitation of Capacitive Micromactad Transducers

for nonlinear ultrasound imaging
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Running title: Exploitation of cMUT for nonlinear ultrasound imagi
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ABSTRACT

Capacitive Micromachined Ultrasonic Transducers dMd) present advantages such as
wide frequency bandwidth which could be further@eped for nonlinear imaging. However,
the driving electrostatic force induces a nonlineahavior of the cMUT generating thus
undesirable harmonic components in the generatedstc signal. Consequently, the use of
cMUT for harmonic imaging (with or without contraagents) becomes challenging. This paper
suggests two compensation approaches, linear anlihear methods, to cancel unwanted
nonlinear components. Furthermore, nonlinear resg®rirom contrast agent were evaluated
using cMUT in transmit before and after compensatibhe results were compared to those
obtained using a PZT transducer in transmit. Reskibwed that cMUT nonlinear behavior is
highly influenced by the excitation to bias voltagéio. Measurements of output pressure very
close to the cMUT surface allow the estimation pfimal parameters for each compensation
approach. Both methods showed a harmonic redubtgirer than 20 dB when one element or
several elements are excited. Moreover, the stadyodistrates that nonlinear approach seems
to be more efficient since it showed to be lessiser to inter element variability and further
avoids fundamental component deterioration. Thelt®drom contrast agent measurements
showed that the responses obtained using cMUT ealisnire transmit with compensation were
similar to those from PZT transducer excitationisTaxperimental study demonstrates the

opportunity to use cMUT with traditional harmonigntrast imaging techniques.

INTRODUCTION

Capacitive micromachined ultrasonic transducersU@®) are known to offer an attractive
alternative to traditional piezoelectric transdgcésr medical imaging (Caliano, Carotenuto
2005, Oralkan, Ergun 2002). cMUTs fabrication pexcbrings advantages such as integration
with electronics or potential reduction of prodoaticosts. Furthermore, the transduction
capacity of cMUTs using thin membranes provides petitive performances with high
efficiency and a wider immersion bandwidth (Yarglig Ergun 2003). These features offer
new perspectives for ultrasound imaging.

Recently, ultrasound community has seen the demedap of new ultrasound techniques
that provide images based on nonlinear acoustecffof ultrasound wave interaction with
biological tissue (native harmonic imaging) (Bouakad de Jong 2003, Forsberg, Shi 2000) or

with contrast microbubbles (contrast harmonic imgyi(Borsboom, Chin 2005, Misaridis and
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Jensen 2005). Native harmonic imaging is basecelattsve imaging of nonlinear components
generated from biological tissues due to non liveawve distortion. Tissue harmonic imaging
consists in transmitting a fundamental frequencyyand receiving and reconstructing the
ultrasound image at 2 times the transmit frequerdfy, Selective imaging of the second
harmonic component 2turned to considerably improve ultrasound imagesgarious clinical
applications (Tranquart, Grenier 1999). To explbié nonlinear character of tissue, sound
sources (transducers) should provide perfect libehavior.

Shen et al. have developed a method to enhanagpress the second harmonic generated by
the nonlinear propagation of the acoustic wavenattssue (Shen, Wang 2007). The method
was based on the generation of a frequency-diftereomponent at gthanks to the nonlinear
interaction between the fundamental signabainid an added component &, 3implitude and
phase of the 3fcomponent were varied to increase or reduce thed t§ second harmonic at
the focal.

Contrast harmonic imaging is currently an establishmaging technique that provides an
enhanced display of ultrasound contrast agents eypthmal contrast and spatial resolution in
addition to a high sensitivity to bubble motion (B&az and de Jong 2007). Since a few years,
new ultrasound techniques based on specific pregarf microbubbles have been introduced.
These properties include the nonlinear propertiegekeomicrobubbles which are activated when
the applied acoustic pressure exceeds an acoustshbld. Above this threshold, the
microbubbles show nonlinear characteristics andtescgharmonics. The harmonics are
generated due to the asymmetrical behavior of therobbubbles where they expand more
during the negative phase of the ultrasound wawam tthey compress during the positive
portion of the ultrasound wave. Contrast harmom@gding consists in transmitting a pure
linear wave and performing a selective imagingha harmonic component in receive mode.
Advanced versions of harmonic imaging are availableh as pulse inversion (Simpson, Chin
1999) and power modulation (Brock-Fisher, Polan8i6)9To exploit the nonlinear behavior of
the microbubbles, nonlinearities from tissues anatee must be avoided.

cMUTs exploitation for harmonic imaging is limitdéxy their nonlinear behavior (Lohfink
and Eccardt 2005). Lohfinlet al. (Lohfink and Eccardt 2005) have validated through
theoretical model that cMUT is a highly nonlineavite. Therefore optimization of cMUT
design (Bavaro, Caliano 2008, Bayram, Oralkan 200aliano, Carotenuto 2005, Wong,
Watkins 2008) and excitation techniques (Zhou, \Woj2003) are important to adapt

transducer acoustic properties to medical appboati
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Use of cMUT in nonlinear imaging allows transmigfifundamental excitation pulse and
measuring all nonlinear responses generated hyeti&®’ harmonic) or from bubbles 12 3",
4" and %' harmonics) thanks to its wide frequency bandwidttis property allows
developments of new harmonic imaging techniquesronipg by that contrast image and
resolution. However, harmonic imaging for eithesstie or contrast needs to insure a perfect
linear behavior of the ultrasound source. Since dMilesents a nonlinear behavior, it is
important to cancel these nonlinearities. In thisdg, cMUT nonlinear behavior has been
firstly explored and quantified. Then, two canciédlas approaches, called respectively linear
and nonlinear approaches, have been investigatedder to cancel out unwanted generated
harmonics (Novell, Legros 2008). Finally, compeimsatmethods have been tested using
SonoVué€ microbbubles to demonstrate the capacity of cME&Fsontrast harmonic imaging

and the results were compared to those achievédan®ZT transducer (a linear source).
THEORETICAL DEVELOPEMENT

A. cMUT nonlinear behavior

Under the application of an alternative excitatimitage \i{t), an electrostatic force is
applied to the cMUT membrane which vibrates gemnggathus acoustic waves. Electrostatic
force is dependent on the square of the appliethgel and the square of the membrane
displacement (Ladabaum, Jin 1998, Lohfink and Eitc&005, Zhou, Reynolds 2004).

Considering a 1D model of cMUT, the electrostaticé could be expressed as:

1 V2
Foi == €0 Ael ———=
el 2 0 el (heff_d)z

(3.2)
wheregy is the vacuum permittivityAe is the electrode surface ar&ais the voltage applied
between the two electroddss,, is the effective height between the two electrogledd the
membrane displacement. According to (3.1), the @og# of the nonlinear component, mainly
the 2'Y harmonic component, depends on the square of ¢émebmane displacement and applied
voltage. In addition, nonlinear distortions areoagnsitive to the transmitted frequency, where
the amplitude of the harmonic component increagefofv transmitted frequencies due to the
membrane low band pass filter behavior (Lohfink &cedardt 2005).

The addition of a bias voltage ¥ is essential to improve cMUT sensitivity (Huang,
Haeggstrom 2006, Jin, Oralkan 2001). The inputaigray thus be expressed as:

V = Ve (t) + Vg (3.2)

where V4(t) = vac cos(wt)
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According to (4.1), the resulting electrostaticcidepends on:
VZ = Vi + 2 Vg Vac (D) + Vae(b)?
V2 = VT?‘C + VZ. + 2 V4V, cos(wt) + VT‘Z’CCOS(Zwt) (3.3)
Thus, the generated ultrasonic wave contains aadirmponent depending on the

excitation waveform (2 M vacCost)) and a nonlinear component associated to tharsqof

2
the excitation signal‘i;£ cos(2wt)). It is known that the harmonic contribution deggmn the

ratio of excitation voltage to bias voltage (Zhawadossack 2007). Thus, we can define the
harmonic to fundamental ratio (HFR) as:
HFR = —2¢ (3.4)

4Vqc

Equation (3.4) confirms that cMUTs nonlinear bebavis dependent on the ratio of
amplitude of the excitation voltage ,{v to the bias voltage ). When . << V4 the
membrane is subjected to a weak driving excitaiind the cMUT operates in a linear static
regime. Harmonic distortions dominate when a highagitation voltage o is transmitted or
when a low bias voltage is applied. cMUT operatiegime is determined by the value of bias
voltage applied on the membrane (Bayram, Yarali@§lQ5). Moreover, cMUT enters into a
collapse mode when the bias voltage is sufficienidyh to allow the collapse of the membrane
on to the substrate (Bayram, Haeggstrom 2003hitnmode, the centre of the membrane can
not move freely and nonlinear vibrations are geteeka/NVhen the bias voltage is lower than the
cMUT membrane collapse voltage (conventional regirfizayram, Yaralioglu 2005), the
membrane is brought towards the substrate andteraithout constraint. For these reasons,
the bias voltage is generally chosen around 80%eMmembrane collapse voltage to achieve a

good compromise between sensitivity and harmorstodion.

B. Compensation approaches
Both linear and nonlinear cancellation methods lzsed on modifying the excitation
waveform to cancel the undesired harmonic compon&nhigh frequency component is

transmitted in association with the original fundantal component.

Linear compensation approach

The linear compensation method consists in tramsigjtin association to the fundamental
component atof a second frequency component at frequengythdt cancels the undesired
nonlinear component generated by the transdua#p.athis method is similar to the approach
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presented by Zhoet al. (Zhou, Reynolds 2004) named iterative linear apgno The later
consisted in eliminating the undesired harmonic ponent by transmitting the inverse of the
measured generated harmonic component correctethéyapproximated cMUT transfer
function. Several iterations were required to reacubstantial cancellation. In our approach,
the compensation component ap should be selected in an appropriate way where its
amplitude, bandwidth and also its phase play a male for an optimal cancellation. For
example, to cancel the second harmonic componefy &requency component must be
transmitted in association with the fundamenta@j(RB.1). To determine the amplitude of the
cancellation component, we assume an excitatiotag®el for a non delayed compensation
component as follows:

Vo (t) = vy cos(wt) + a cos (2wt) (3.5
wherea corresponds to the amplitude of the linear caatielh component. Using (3.3), the

square of the input voltage can be expanded as:

2 2
Vie o
_+_

V2= V§
dC+ 2 2

+ 2 V3cVae cos(wt) + a v, cos(wt)

2 2
+%cos(2mt) + 2 aVyccos(Zwt) + a v, cos(3wt) + O‘7cos(4mt) (3.6)
To avoid the ¥ harmonic generation, terms in cos(2 must be cancelled out. Therefore the

amplitude of the cancellation component should be:

2

a=— —ac (3.7)

4Vic
In conclusion the amplitude of the linear compeinsatomponent depends on the ratio of the
square of the excitation voltage to the bias vata@/e should mention that these simple
calculations did not account for the phase of thramensation signal.

Nonlinear compensation approach

Since the cMUT is a nonlinear device, we take athga of this property to cancel the
generated nonlinear component. This approach iedoas the nonlinear spectral interaction
between two frequency components. The nonlinearctsge interaction between the
fundamental component and a second selected fregueomponent will produce two
harmonic frequencies: at the sum and at the difftereof the transmit frequencies. By
transmitting a fundamental componegamnd a second component with a centre frequengy nf
the cMUT will generate 2 components at botl+fif and at nffop. Therefore the centre
frequency nf of the 29 signal should be selected such as its sum with its subtraction from

fo coincides with the frequency of the undesired m&alr component. For example, to cancel
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the 2% harmonic component, one can transmit in associatith the fundamental component,
a signal with a centre frequency ap @Fig. 3.1). The excitation signal with a non delhye
nonlinear cancellation component can be written as:

V,c (1) = vy cos(wt) + B cos (3wt) (3.8)
wherep corresponds to the amplitude of the nonlinear edaiton component. The square of
the applied voltage is given by:

2 2 2
Vac

v
V2= Vi + - + - + 2 Vg Vae cos(wt) + %cos(Zwt) + B v, cos(2wt)

+ 2 B Vgc cos(3wt) + B v, cos(4wt) +B72cos(6wt) (3.9)
According to (3.9), %' harmonic component is cancelled for:
= — Jac (3.10)

We can notice that the nonlinear coefficient degeowly on the amplitude of excitation
voltage ycand is independent of the bias voltage.

Without compensation x(f,) ——-— x(f,), x(21,)

x(f,)

. . . X(f,), X(24,), -x(21,)
Linear compensation . .
approach =x(f))

- o

-x(2f, +AdD)
x(f,)
x(£,), x(2£,), -3(2F) -x(31,), -x(41,)
Nonlinear compensation o o
spproach = xX(1,), -X31,), -x(41,)
-x(3f,+ AD)

Figure 3.1Schematics of linear and nonlinear compensatiqur@gches.

MEASUREMENTS

A. Hydrophone measurements

Figure 3.2 displays the measurement setup. Thdaagwei signal {t) was generated
using Matlab (Mathworks, Natick, MA) and then tramtted through a GPIB port (National
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Instruments, Austin, TX) to an arbitrary functioangrator (33220A, Agilent, Palo Alto, CA).
The signal was then amplified using a power amgliffAmplifier Research 150A100B,
Souderton, PA). The excitation voltaggd¥) was coupled to the bias voltagg.Which was
generated from a controllable power supply (PPS1Q@dtech, Tainan, Taiwan). The
composite excitation signal g\t) +V4) was applied to a 64 elements cMUT array. Theadign
generated by cMUT was propagated in a water tark vaas measured very close to the
transducer surface at a distance of 5 mm using2ant®n needle hydrophone (Precision
Acoustics, Dorchester Dorset, UK) calibrated faguencies ranging from 1 MHz to 20 MHz.
Thereatfter, all hydrophone measurements were naadaby the hydrophone sensitivity.

Signals received on the hydrophone were visual@ea digital oscilloscope (Tektronix,
Beaverton, OR) and then transferred to a persoopater through a GPIB port. Further
processing was carried out using Matlab.

Compensation methods were applied on a single eleofethe cMUT array and on 32
inter-connected elements in order to demonstraeetficiency of the compensation methods.
The fundamental transmit frequency was chosen @atVHz. cMUTs used are 64 elements
phased-arrays. Transducers were designed for amtliac imaging, so low collapse voltage
and minimal element dimensions were required f@rdpbplication. Pulse-echo characterization
performed in agreements with standard measurereghtbits a 7 MHz center frequency and a
bandwidth of 120%, both measured at -6dB for a 6ddpse bias voltage.

DC Power
Supply

\}ac{. t ) + VLlC

Power
Amplifier

Arbitrary
Waveform
Generator

Computer Digital
with Matlab Oscilloscope

Amplifier

Figure 3.2Schematic of the experimental setup.
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B. Contrast harmonic measurements

Compensation methods were applied on 32 inter-ctiadeslements in order to evaluate
bubbles’ responses using cMUT array transducensina signal had a center frequency of 2.5
MHz and 15% bandwidth. A 5 MHz PZT single elememinsducer (Sofranel, Sartrouville,
France) focused at 30 mm was used in receive mudi@laced perpendicularly to the transmit
transducer. Both transducers were mounted in arveat®. In order to evaluate contrast agent
response, a 1/2000 dilution of SonoVumicrobbubles was used. The contrast microbubbles
were introduced into a small container made of prsand the solution was gently stirred
using a magnetic stirrer. The front-end of the aordr had a 15° angle with the acoustical axis
of the transducers, to minimize reflections. Oviee four container fronts, an acoustical
window with a diameter of 30 mm was made of TPX h@ving a thickness of 20m. In order
to evaluate the efficiency of the compensation mdsh bubbles’ responses were recorded in 3
three different situations: without compensatiditeralinear compensation and after nonlinear
compensation. The three corresponding excitatiogr® wransmitted successively with a delay
of 18 us between each successive excitation sighhks time delay between two successive
signals was chosen such that the same bubblesimtereogated by all the pulses. Reference
measurements were carried out using a copper wignj) as a perfect reflector. Finally, to
evaluate the efficiency of the compensation methoM®JT was substituted with a 2.25 MHz
single element PZT transducer to replicate a lirseamrce and the above measurements were

repeated.
RESULTS

A. Investigation of cMUT nonlinear behavior

The nonlinear cMUT behavior was firstly studieddnalyzing the influence of the applied
voltage on harmonic generation. A 2.5 MHz, 30% badth Gaussian pulse was transmitted at
different applied voltages. The pressure output maasured at 5 mm away from the cMUT
transducer using the hydrophone. Bias voltagewas varied from 0 to 80% of the element
collapse voltage and amplitude of driving voltagewas varied from O to 40 . Figure 3.3
shows the variation of HFR in decibels as a fumctad the applied voltage ratioad Ve
Experimental data are given by cross marks and sok shows the fitted experimental curve.
The result demonstrates that HFR has a lineariogkdtip with the ratio of the excitation

voltage to bias voltage as expressed in (3.4)ldwN.d Vgcratios, the 2 harmonic level is 25
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dB below the fundamental level. In this conditimMUT operates nearly linearly. HFR
increases with the voltage ratio. For a voltagéoraanging from 0.1 to 1, HFR increases
rapidly from -25 dB to -5 dB. Beyond 1, HFR slowlgcreases until a threshold at
approximately +6 dB. This value indicates thataheplitude of 2* harmonic component could
be higher than the amplitude of the fundamentahadigvhen low bias voltage 4v and high

excitation voltage y are used.

10 -

HFR [dB]

"0 05 1 1.5

\-nc/ Vdc

Figure 3.3Measured harmonic to fundamental ratio as a fumctad applied voltage ratio.
Experimental data points are represented by croasks Solid line corresponds to
the fitted curve.

B. Linear compensation approach

In orderto verify the efficiency of the proposed compermatnethods, bias voltageas
chosen at 80% of the collapse voltage and the g®ltatio \J/Vq4. was 0.8.These parameters
were chosen since they offer conventional cMUT meggivith an optimal signal to noise ratio.
A single cMUT element was driven with a 2.5 MHz Gsian pulse with 30% bandwidth. The
2" harmonic component was approximately 8 dB belaftimdamental component.

The linear compensation method was applied to cosgte the % harmonic. Figure 3.4
displays the measured second harmonic to fundaiatitawhen the fundamental component
is transmitted in association with a compensatiommonent at 2f The ratio is given as a
function of the amplitude and the phase of the camsption component atp2Compensation
component amplitude varied from 0% to 50% of thedamental amplitude and its phase lag
varied from -9° to +9° in order to estimate optint@mpensation parameters. Transmitted
bandwidths were 30% for the fundamental componedt24% for the 2fcomponent. Results
show that the generate8®harmonic component is approximately 8 dB belowftimelamental
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when the compensation frequency component wasagrhitted (amplitude 0V). We observe
also that HFR decreases to -30 dB when the compenssignal was transmitted with
amplitude of 20% of that of the fundamental signahddition to a phase delay of +2.7°. This
result demonstrates the importance of both ammitadd phase delay of the compensation

signal in the cancellation efficiency.

501

40

Amplitude [%o]

10

0
.0 6.0 -3.0 0 3.0 6.0 9.0

Phase [°]

Figure 3.4Harmonic to fundamental ratio as a function of aiygle and phase of the
cancellation signal for the linear compensation eggzh.

C. Nonlinear compensation approach
Figure 3.5 shows the"% harmonic signal to fundamental ratio as a functafnthe

amplitude and the phase of the componentaivBen the nonlinear compensation method was
applied. A single cMUT element was excited at tinedimental frequency of 2.5 MHz, 30%
bandwidth in addition to a compensation componént.a MHz frequency (3j with 15%
bandwidth. Its amplitude varied from 0% to 100% gytthse lag varied from 0° to 18°.
Similarly to the linear compensation approach, lénel of the 2° harmonic component is
minimal at selected amplitude and phase of theasigh3f. A maximal HFR reduction of -26
dB is achieved when the compensation component amaplitude of 55% of that of the

fundamental component amplitude and a time lagbodt
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Figure 3.5Harmonic to fundamental ratio as a function of aityple and phase of the
cancellation signal for the nonlinear compensatimproach.

Frequency spectra of the measured acoustic sign#ieut compensation (solid), after
optimal linear compensation (dashed) and aftemwgdtinonlinear compensation (dotted) are
displayed in Fig. 3.6. The compensation methodewaeplied to a single cMUT element. The
figure shows that the"2 harmonic component amplitude is 8 dB below thed&mental
amplitude before compensation. Compensations shosduction of 24 dB and 18 dB of the
2" harmonic component for both linear and non linemmpensations respectively. However,
with the linear compensation method, the additibra®f component to the input signal
modified the generated fundamental output. In daise, the fundamental level has increased
with 2 dB. Contrary to the linear method, we caniagethat the level of the fundamental
component does not change when the optimal nomlic@apensated input is applied to the
cMUT element. In conclusion, using a single cMUEmeéNt, linear compensation method
provides relatively superior harmonic cancellatiban nonlinear compensation method but at

the expense of modifying the amplitude of the fundatal component.
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Figure 3.6Frequency spectra of the measured output pressittout compensation (solid),
after linear compensation (dashed) and after nadmcompensation (dotted)
when 1 cMUT element is excited.

D. Compensation on adjacent elements
The efficiency of the compensation methods was alsduated on 10 individual cMUT

adjacent elements. The amplitude and the phaséeolinear and nonlinear compensation
components at gfand 3f were varied for every individual element to idgntoptimal
harmonic cancellation. Figures 3.7 and 3.8 dispiey2"® harmonic to fundamental ratio as a
function of the amplitude and the phase of theesponding cancellation component for 4
neighboring elements, respectively for linear andlimear compensation methods. Figure 3.7
demonstrates that for the linear compensation agprooptimal parameters might differ
significantly from element to element in terms otlbamplitude (from 20% to 40%) and phase
(from +2.7° or -1.8°) of the compensation signabr¥bver, inter-elements variability is also
observed in the harmonic to fundamental ratio leefaympensation (amplitude 0). Therefore
the optimal parameters for the linear cancellatethod seem to depend on the original
harmonic level. Figure 3.8 shows the results okthwith the same 4 adjacent elements using
the nonlinear compensation approach. We can appeethiat optimal cancellation parameters
remain relatively unaffected (amplitude of 55% goithse of +5.4° or +7.2°) for all the

elements. This demonstrates that nonlinear methtess sensitive to inter-element variability.
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Figure 3.7Harmonic to fundamental ratio as a function of calfation component parameters
for 4 neighboring cMUT elements using the lineampensation approach.

100 100
= =
= -10 = -10
3 Z 3, 3
250 e £50 =
£ 205 £ 205
= -

4 S 30 . ‘30

0 3 6 9 12 1518 0 3 o6 9 12 15 18
Phase [7] Phase [7]
31 element 4t element
100 100

= i)
- (-3
. -10 E P
250 i 2 50
H 20 H
£ - =

0 30 0

0 3 61319[1]2 15 I8 0 3 6 9 12 1518
hase [*

Phase [“]

Figure 3.8Harmonic to fundamental ratio as a function of calfetion component parameters
for 4 neighboring cMUT elements using the nonline@anpensation approach.
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Table 3l summarizes optimal amplitudes and phases of cosgi®n components for :
different elements whethe linear compensation approach was applied. Gptamplitude
varied from 17%0 40% and pha: from -1.8 to +7.2°. Results for nonlinear compensation
given in Table 3I. Optimal parameters are closely similar for eatdment with amplitude «
55%o0r 60% and a phase of 5.4° or 7

Element # 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Amplitude[%o] 20 17.5 40 325 20 225 20 475 17.5 20
Phase[°] 2.7 3.6 3.6 -1.8 1.8 7.2 0 0 1.8 3.6

Table 3.10ptimal parameters for linear compensation apprc

Element # l 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Amplitude[%s] 55 55 55 55 55 55 55 55 55 60
Phase[*] 54 7.2 7.2 54 54 54 7.2 54 7.2 54

Table 3.110ptimal parameters fc nonlinear compensation approach

The compensation methods were uated using 32 inter-connecteMdT elements an
the results are shown in Fi3.9. The figure displays the spectratbhé non compensats
pressure signal (solid), aftinear compension (dashed) and aftaronlinear compension
(dotted) Before compensation, the second harmonic leves waly 8 dB below th
fundamental level. Using the linear compensatiopragch, the " harmonic was reduce
significantly from - 8 dB to -30 dB while with the nonlinear rtfeod, the level of the™
harmonic level decayed fror- 8 dB to - 35 dB. These results demonstrate that |
compensation methods allow a significant harmomiccellation when several elements
interconnected. Nevertheless and in contrary to thelts obtained with a sing cMUT
element, nonlinear compensation provides a bett@pensation. We believe that this is mai
attributed to the fact that compensation paramdgrgplitude and phase) exhibit nh less
variability between theMUT element with the nonlinear method than with the linear noeitt
Consequently, we presume that the nonlinear apprascess sensitive to in-element
variations and thus offers better harmonic cantefiasince the parameters used for harm
cancellation coespond to optimal parameters for each elementhé&umiore, linear methc
also leads to a fundamental reduction of 4 dB. Tinglamental variation seems to be m
important when several elements are excited. Howexeinfluence on the fundamental le

was measured when the nonlinear method is ap
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Figure 3.9Spectra of the measured output pressure withoupeosation (solid), after optimal
linear compensation (dashed) and after optimal m@mar compensation (dotted)
when 32 inter-connected cMUT elements are excited.

E. Wider bandwidth measurements

A narrow bandwidth was chosen to allow clear datton between the fundamental
component and harmonic component. However, comfiensmethods were also evaluated
using shorter excitation signals. A Gaussian pals2.5 MHz with 2 cycles was transmitted.
The corresponding bandwidth at -6dB was 53%. Oupeablve was to determine if
compensation methods could be applied on excitaignals similar to those used for native
harmonic imaging. Results are shown in Fig. 3.18chEmethod allows a good harmonic
reduction of up to 21 dB for optimal compensatidvte should mention that the optimal
amplitude and phase of the compensation signalssiamgar to those achieved in case of
narrow band excitations. Only the bandwidth of #mded component was changed and
multiplied by a factor 1.76 (53/30). New bandwidtlas 37% and 26.5% for linear method
component and nonlinear method component respgctivée can also notice that in spite of
the larger bandwidth used in this experiment, tlignmeo overlapping between the reducéd 2
harmonic and the component ag.30, we can conclude that both methods could péeap
with shorter excitation pulses and used for contegent imaging. The fundamental level is
also reduced of few dB when linear compensatiorhatkets applied.
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Figure 3.10Spectra of the measured output pressure withomtpemsation (solid), after
optimal linear compensation (dashed) and after mpti nonlinear compensation
(dotted) when a 2 cycles Gaussian pulse is transdhit

F. Contrast agent response

Figure 3.11 displays the frequency spectra of geeived echoes from the thin wire using
32 inter-connected cMUT elements in transmit. Thattered signals from the wire were
recorded in case of no compensation and after cosapien using the linear and the linear
methods. When the cMUT was used in transmit, theilt® show a reduction of the"2
harmonic level of 20 dB and 28 for linear method and nonlinear method respebtiv
Furthermore, a 2.5 MHz Gaussian pulse, 15% bantwwdas transmitted with a PZT single
element transducer. In order to ensure similar exyntal conditions, the amplitude of the
transmitted signal from the PZT transducer was sidfli to recover the same fundamental
acoustic pressure than with cMUT excitations. Therasponding spectrum shows thaf 2
harmonic level is 33 dB below the fundamental ledesinonstrating thus that harmonics due to
nonlinear propagation are negligible and thus dbaifiect the received signal. As a result,
harmonic components in the received signal aret@waly cMUT behavior and not associated

to nonlinear propagation.
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Figure 3.11Frequency spectra of the scattered signals fromhia tire using 32 inter-
connected cMUT elements in transmit without comgugos, after optimal linear
compensation and after optimal nonlinear compensatlhe frequency spectrum
of the scattered signal from the wire when a PZhgsducer is used in transmit is

also given.

Figure 3.12 shows received spectra from SonSMusgbbles’ to the 3 successive cMUT
excitations (no compensation, linear and nonlineampensations). Comparison with an
excitation using a PZT single element transduces waried out in order to evaluate the
efficiency of the compensation methods to recowdbles’ harmonic responses. Therefore, a
2.25 MHz PZT transducer was used in transmit atsdme experimental conditions. The
results demonstrate that the amplitudes of fHeh@rmonic component, when the cMUT was
used in transmit with linear and/or nonlinear congaion are similar to those achieved when
the PZT transducer was used in transmit. This omsfithat both linear and nonlinear
compensation methods allow the recovery of therashtagent nonlinear response without

source harmonic contamination.
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Figure 3.12Frequency spectra of the scattered signals fromp8a& microbubbles using 32
inter-connected cMUT elements in transmit withoompensation, after optimal
linear compensation and after optimal nonlinear pemsation. The frequency
spectrum of the scattered signal from the microteslwvhen a PZT transducer is
used in transmit is also given.

DISCUSSION

cMUT nonlinear behavior was firstly explored in ghexperimental study. The results
demonstrated a linear dependency between the harnmfundamental ratio and the applied
voltage. According to (3.3), the harmonic levellvé generated acoustic pressure depends only
on the excitation voltage Mt) whereas the fundamental component amplitudesaccording
to both the excitation voltage ;¥t) and the bias voltage ¢y Without bias voltage, the
fundamental component generated from the cMUT ehén® too low compared to the
harmonic amplitude. Inversely, when the excitatvoitage is low, weak harmonic generation
is detected. Consequently, measured output preseatains mainly a fundamental component
and the cMUT behavior is dominantly linear. Optisdzamplitudes of bias and excitation
voltages are hence necessary to allow a good comigeobetween sensitivity and harmonics
generation.
Two compensation approaches were proposed and atedlun this study. The results
demonstrated a significant reduction of cMUT harroaeneration for each approach where a
suppression of 24 dB and 18 dB of tH8 Barmonic were achieved for the linear method and
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for nonlinear method respectively when a single dMelement was driven. The linear
approach gave similar cancellation results to thasmined with the linear iteration method
presented by Zhoet al. (Zhou, Reynolds 2004) on 1 excited element. Howewe should
mention that the results depend on whether 1 ograéelements are excited. Using 32 inter-
elements, the nonlinear method as presented irsthidyy seems to be more efficient than the
linear method. We believe that this is mainly htited to the fact that the nonlinear method is
less sensitive to the inter-element variabilitytelrelement variation could be explained by
charging problems induced by charges trapped indibkectric layer (Huang, Haeggstrom
2005). Trapped charges are caused by the fabmcatiocess and depend on bias voltage,
amplitude and frequency of excitation voltage. Thigh applied voltages used in our
experiments increase charge trapping phenomenotheks is no system to discharge those,
charges remain within the dielectric layer andrtlaeicumulation modifies the applied voltage
by a random value. Consequently, the reliabilitgd aepeatability of cMUT is degraded and
their capacitance can differ from cell to cell om array. Solutions were found to reduce
charging problems as a bias charge regulator (F23@l) or addition of isolation posts on
electrodes to minimize the trapped charges (Huadgd<aduri-Yakub 2009).

This statement is supported by (3.10) where théimzar coefficient shows to depend only
on the excitation voltage whereas in the linearhoet the cancellation parameter depends on
both bias voltage and excitation voltage (3.7).

Linear compensation method allows a reduction ofiB4for single element experiment
whereas it provides a reduction of 22 dB when mldtelements are used. This demonstrates
that the linear method gives a lower suppressioanndeveral elements are used. We believe
that this is mainly attributed to the fact that gmnsation parameters (amplitude and phase)
exhibit important inter-element variability for tHenear method (as shown in Table 3.1).
Consequently, compensation parameters applied olipfauelements correspond to the
average of all optimal parameters for all elemanis thus do not achieve similar compensation
efficiency as reached in case of a single element.

However, results demonstrate that the nonlineahatkeis better when it was applied on 32
elements (27 dB) than on a single element (18 @&B).shown in table 3.I, the nonlinear
compensation method is not sensitive to the intament variability. This good reduction is
attributed to a better signal to noise ratio simeeuse multiple elements. In fact, as shown in
Fig. 3.6 and Fig. 3.9, the"® harmonic level after nonlinear method is reduaedhe same

value of -10 dB, close to noise level, whereas dHginal level of the # harmonic was
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respectively + 8 dB and +17 dB for single and melément excitation. We can conclude that
the difference is only due to a better signal ts@aatio and finally, the"® harmonic level is
reduced to the noise level when one or severaleriemre excited when nonlinear method is
used.

Furthermore, our results showed that the linear pgoreation method influences the
generated fundamental level in contrary to the inear method which does not affect the
amplitude of the fundamental component. This islikattributed to the nonlinear interaction
between the frequency componentarid 2§. As demonstrated in (3.6), nonlinear interactions
between fundamental signal and the compensatiorpeoemt might occur at the difference
frequency and at the sum frequency. These interactare expressed byv,.factor. So, an
undesired fundamental component depending on thitanke of compensation component is
generated. Fundamental level can be reduced by Whidh linear compensation method is
applied. Clearly, this method could be problematieen high sensitivity is needed due to the
deterioration of the fundamental amplitude. Ondtleer hand, there is no nonlinear interaction
between fundamental and compensation componentsfreguency § for nonlinear
compensation approach. As shown in (3.9), the fomesdal level does not depend on the
compensation component amplitude.

Phase delay plays a major role in compensation adetdydrophone measurements show
that a weak variation of few degrees influencesetifieiency of the method. For example, a 5°
variation modifies harmonic cancellation above BOwhen the linear approach is applied.

For linear compensation methods, the optimal patarmeonsisted of a component with
an amplitude corresponding to 20% of the fundamesteitation amplitude and a phase of
2.7°. In fact, as shown in (3.7), the optimal aitople needed for linear compensation method
is expressed by. As calculatedg depends on the excitation voltagg and bias voltage ¥
Our experiments were realized for an excitatiortage u= 0.8 Vi (VadV4=0.8). In these
conditions, the optimal amplitude for the inverssttied component could be reduced at0.2
Vac (Or 20%). We can conclude that the experimentalevaf the amplitude corresponds to the
theoretical value. Moreover, the optimal phase lmamttributed to the cMUT transfer function
and so depends on the transmitted frequencieshanids voltage ).

Considering nonlinear compensation method, the n@dti amplitude and phase
corresponded respectively to 55% and 5.4°. Ther@tiheoretical amplitude is given in (3.10)
wherep= 0.5 v¢(or 50%) for the inverted component ag Ihereforegxperimental result is in

agreement with the theoretical value and demorstrgtat the optimal amplitude can be
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predictedThe optimal phase also depends on the cMUT trafsfetion and is induced by the
phase shift between the fundamental componepgtaaid the added component ai. 3f

SonoVu€ microbubbles’ responses to cMUT excitations wepelaed. Results
demonstrate that using appropriate compensatiohmadston cMUTS, nonlinear response of
microbubbles might be recovered and discriminatechfnonlinearity of the source transducer.

CONCLUSIONS

The results showed a significant reduction of tAtharmonic signal up to 20 dB when
compensation methods are applied on 32 inter-caedexMUT elements. Furthermore, when
several elements are excited in parallel, nonlirearcellation method seems to be optimal
providing a better harmonic reduction. The resdisnonstrate the need for compensation
methods in nonlinear imaging and the opportunityus® cMUT with traditional harmonic

imaging techniques, for both tissue harmonic imgg@ind contrast harmonic imaging.
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3.4 Etude complémentaire : Imagerie harmonigueveativec une
sonde cMUT.

Dans cette étude, nous proposons dévaluer le peltethes cMUTs pour l'imagerie
harmonique native (THI). L'influence de la non lamé#é intrinséque de la sonde cMUT sur la
mesure de I'harmonique produite par les effetsadprbpagation non linéaire est étudiée. Ces
résultats sont comparés avec ceux obtenus a gamtirsignal pré-compensé afin de quantifier
les perturbations liées au comportement non lieédir cMUT et évaluer la nécessité d’'une

compensation pour la THI.

3.4.1 Dispositif expérimental

Une sonde linéaire cMUT, 128 éléments, centréebdviHz, a été connectée au systeme
échographique Multi X. L’écho transmis par la soadété mesuré dans I'eau le long de 'axe
de propagation (de 4 mm a 72 mm) par un hydroploaiguille calibré (0,2 mm de diametre,
Precision Acoustics, Dorchester, UK) monté sur ystesne de positionnement XYZ contrélé
par ordinateur (TriOptics, Wedel, Germany). Desaigk gaussiens de 2 cycles centrés a 2,5
MHz et 3,5 MHz ont été utilisés lors de ces mesutes excitations permettent de récupérer le
2H dans la bande de frequence de la sonde touvitantle recouvrement fréquentiel. Les
tensions d’excitationa&= 80 Vpp (Maximum de la plateforme échographigetedle polarisation
Vg= 80 V (80% collapse) furent appliquées afin d'olitda meilleure sensibilité. Sans
focalisation (onde plane), la pression négativeums le long de I'axe de propagation est
inférieure a 100 kPa ne permettant pas la visuaisa’'une composante non linéaire liée a la
propagation.

2.5 MHz 3.5 MHz
1200 1500
A /\
300 \ E 1000

400 \ 500 /rv \
f\\

—_— T _.../
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Figure 3.13Profil axial de I'onde émise par la sonde cMUT &léguence fondamentale pour
une focalisation électronique a 40 mm. Les profitsit présentés pour une
excitation gaussienne de 2 cycles a 2,5 MHz €5 aBjz.

Fundamental amplitude [kPa]
Fundamental amplitude [kPa]

n
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Une focale électronique a 40 mm a donc été apmicafén d’augmenter la pression
acoustique et d’engendrer une propagation non itméavec un niveau mesurable. Par
conséquent, la majorité de I'énergie du faisceatasodnore est concentrée a 40 mm, comme
illustré dans la Fig. 3.13 pour la fréequence foneatale.

La compensation linéaire précédemment décrite fopliguée afin de supprimer
’harmonique généré par la source. Ainsi, seulecdanposante harmonique attribuée a la
propagation non linéaire de I'onde est mesuréetefois, I'implémentation de méthode par
compensation non linéaire, impliquant I'émissionpdies fortes amplitudes n’est pas possible
de part la limitation de la tension d’entrée der@moéchographe. L'optimisation de la
compensation linéaire a été réalisée proche denldes(a 4 mm) pour I'ensemble des éléments.
Pour les deux fréquences, les parametres optimauda domposante de compensation ont été
détermines et correspondent a une amplitude d&,2@t un retard de 35 ns. Ces parametres

sont en en concordance avec la valeur théorique3(éy

3.4.2 Résultats et discussion

Les profils axiaux obtenus a la fréquence harmaniitig. 3.14) sont proches de ceux
mesures a la frequence fondamentale (Fig. 3.13mdxa@mum de signal non linéaire est obtenu
a la focale (40 mm). Au-dela, 'amplitude du 2H dioe car la pression incidente décroit
fortement. L'application de la méthode de compeasagduit le niveau du 2H tout le long de
'axe de propagation et permet d'estimer le 2H uament engendré par la propagation non
linéaire.

R —  Without compensation =
2.5 MHz 3.5 MHz

=R After compensation
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Figure 3.14Profil axial de 'onde émise par la sonde cMUT aft@quence harmonique sans
compensation (courbe solide) et aprés compensdtionrbe pointillée) pour une
focalisation électronique a 40 mm. Les profils sprésentés pour une excitation
gaussienne de 2 cycles a 2,5 MHz et a 3,5 MHz.

Une analyse spectrale de l'onde transmise par &M été effectuée a différentes
profondeurs avec un pas de 4 mm. Les spectresusbéedh mm (proche de la sonde), 40 mm (a
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la focale de la sonde) et 72 mm (champ lointaim} poésentés pour une excitation a 2,5 MHz
(Fig. 3.15). Les résultats ont été normalisés aéncomparer les niveaux d’harmoniques
observés par rapport au fondamental. Avant compensanous pouvons constater que la
composante 2H (5 MHz) mesurée a 4 mm est 15 dBessods du niveau du fondamental (Fig.
3.15A). La composante 2H est uniquement attribuéecamportement non linéaire du

transducteur car la distance de propagation esgt findle pour engendrer des effets non
linéaires a cette pression (environ 100 kPa a 4.mm)
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Figure 3.15Spectres des échos propagés pour une excitatiofp MBIz. Les résultats sont
présentés sans compensation (A) et aprés compensd) pour une distance
proche de la sonde (solide) a la focale (tiretslpét de la sonde (pointillés).

A la focale, nous observons une augmentation d8 8edl'amplitude du 2H causée par la
propagation non linéaire de I'onde dans I'eau dua forte pression générée a 40 mm (1.1
MPa). La composante 2H observée est donc compasée abntribution non linéaire due au
cMUT et de celle résultant de la propagation nordire de I'onde. Loin de la sonde, la
composante 2H décroit par rapport au fondamensajui@d un niveau proche de -15 dB. Ceci
peut s’expliquer par I'atténuation de 'onde qui plsis importante a la fréquence harmonique.
D’autre part, a partir de 50 mm, la pression dad® se propageant dans le milieu est trop
faible (< 200 kPa) pour engendrer des distorsios hinéaires (Fig. 3.13). Apres
compensation, le niveau du 2H mesuré proche denldesest réduit jusqu’a 30 dB en dessous
du fondamental (Fig. 3.15B). Nous pouvons doncatiaire qu’'aucun'® harmonique généré
par le transducteur n’est transmis dans le mikela focale et loin de la source, les niveaux de
2H observés sont proches de -15 dB en dessoushdarfental (Fig. 3.15B). Ces harmoniques
sont, par conséquent, uniquement attribués a lpagadion non linéaire. La compensation

permet donc d’extraire et de visualiser distinctentf@armonique de propagation (+15 dB a la
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focale). Nous pouvons également constater que itiadddes effets non linéaires (source +
propagation) résulte en une augmentation de la osante 2H de 3 dB a la focale (-12 dB) par
rapport a la propagation non linéaire seule (-15. dBes résultats confirment qu’il est

impossible de distinguer les deux effets non liresasans compensation du signal d’excitation

et, par conséquent, mettent en évidence l'impoeatecl’émission de signaux pré-compensés
pour I'imagerie THI avec cMUT.

Les résultats obtenus a 3,5 MHz avec la méme soMd&T montrent un comportement
similaire (Fig. 3.16). A cette fréquence, I'harmguré produit par le cMUT a 4 mm est 20 dB
en dessous du fondamental lorsqu’aucune compensaist appliguée. Dans ce cas, le 2H
généré par le transducteur est plus faible que poarexcitation a 2,5 MHz car la fréquence
d’excitation se rapproche de la fréequence centaldransducteur (4,5 MHz) (Lohfink and
Eccardt 2005). Apres compensation, le niveau d’lbaique obtenu proche de la sonde est une
nouvelle fois proche de -30 dB (Fig. 3.16B). De veau, la transmission du signal pré-
compensé permet de visualiser uniquement la répomsdinéaire issue de la propagation de
'onde. La composante 2H engendrée par la propagaton linéaire est environ a -19 dB a la
focale et loin de la sonde (Fig. 3.16B) offrantsainne dynamique de visualisation de 11 dB.
Sans compensation, la dynamique de visualisatiorseedement de 3 dB (Fig. 3.16A). Ces

résultats démontrent que I'emploi d’une sonde cM&R THI nécessite inévitablement la

transmission d’un signal compense.
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Figure 3.16Spectres des échos propagés pour une excitatiofp MBIz. Les résultats sont
présentés sans compensation (A) et apres compens@) pour une distance
proche de la sonde (solide) a la focale (tiretspét de la sonde (pointillés).

Nous constatons que la composante indésirable @&par le cMUT perturbe fortement la
mesure de la réponse harmonique liée a la propagdtiinteraction des deux effets non
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linéaires résulte en une augmentation du 2H d’envi®@ dB. Ces résultats rappellent ceux
obtenus par Tanet al. sur 'influence de la propagation d’'une onde ringdire en imagerie de
contraste (Tang, Kamiyama 2010). Les auteurs omtr@a@ue la transmission d’une onde non
linéaire engendrait une augmentation de la répbas@onique des microbulles. Toutefois, la
propagation d’'une onde non linéaire induit une dégtion importante du CTR pouvant
atteindre 12 dB.

3.5 Conclusions et perspectives :

Cette étude a mis en évidence I'importance etitafité des méthodes de compensation
pour l'imagerie harmonique. Cependant, les parasétie compensation (amplitude, bande
passante et phase) doivent étre préalablementispsmour obtenir une réduction significative
du 2" harmonique généré par le cMUT. Bien que le cdefficd’amplitude puisse s'obtenir
théoriguement, la phase optimale dépend de laitonde transfert du cMUT et nécessite une
mesure précise. Toutefois, une fois la phase cqriasaleux méthodes peuvent étre aisément
implémentées dans un échographe, la phase netvpagiguelque soit la tension appliquée. En
effet, lamplitude optimale peut étre déterminésstsimplement par la théorie en fonction des
tensions appliquées et donc du MI appliqué lorsndaxamen échographique. La bande
passante dépend quant a elle de celle du signatitiigon (14/2).

Récemment, Sénégormd al. ont développé un modéle temporel permettant delsma
réponse acoustique d'un transducteur cMUT (Séné@@id). La pression rayonnée par un
élément cMUT a été mesurée expérimentalementdeldiun hydrophone et comparée a celle
estimée par le modele théorique pour un élément TME configuration identique. Une
excellente corrélation en termes de réponses teiporet fréquentielles a été obtenue
notamment pour la composante harmonique. A pasdircd modele, il est donc possible
d’estimer efficacement la réponse non linéaire €NMUT et de la compenser en conséquence.
Cet outil s'avére donc tres utile car il permettrde définir les parametres optimaux de
compensation et ainsi éviter la caractérisatiorégrpentale. Le signal pré-compensé issu du
modele peut donc étre simplement implémenté danschagraphe. Toutefois, I'utilisation de
ce modele ne permet cependant pas de prendre emdé@ation la modification du signal

d’excitation induit par le vieillissement de la sien

Bien que la compensation non linéaire semble la pfticace lorsque plusieurs éléments

sont excités, cette méthode est rapidement limgae le systéme échographique. Afin

91



Chapitre 3 : Adaptation des cMUTs a I'imagerie hanmque

d’améliorer la sensibilitt du cMUT, il est nécessail’émettre des tensions d’excitations
proches de la saturation de I'échographe (§).War conséquent, le systeme ne peut supporter
'ajout d'une composante dont I'amplitude est égaléa moitié de la tension d’excitation
initiale (éq. 3.10). Ce probleme peut étre résaolil en améliorant I'échographe pour émettre
des tensions supérieures a 8g),\6oit en optimisant le design de la sonde afirb@nir un
meilleur coefficient de couplage. Ainsi, la senigi®ide la sonde pourrait étre préservée tout en

excitant le cMUT avec des tensions inférieures.

Trés recemment, Pasowt al. ont proposé une méthode appelée SHRS (Second Hi&rmo
Reduction Signal) destinée a réduire le 2H engepdrda propagation non linéaire (Pasovic,
Danilouchkine 2011, Pasovic, Danilouchkine 2010@an® cette approche, le signal de
suppression est composé de multiples composargeetdis permettant de couvrir 'ensemble
de la bande fréquentielle du second harmoniquephesmétres optimaux (amplitude et phase)
de chaque composante sont calculés a partir dedté@m de propagation non linéaire. Leurs
résultats démontrent une réduction du 2H de 40 alBgpport au fondamental sur 75 % de la
bande harmonique. Or, dans nos résultats obtermés application des deux méthodes de
compensation (linéaire et non linéaire), nous olmses que la suppression du 2H produit par le
cMUT n’est pas homogene sur I'ensemble de la bé&ddgentielle. Nous supposons donc que
la combinaison des approches linaire et non liréairec la méthode SHRS appliquée au

cMUTSs permettrait d’'optimiser la réduction du 2H Bansemble de la bande harmonique.

Dans le chapitre suivant, nous proposons d’analggeotentiel des cMUTs pour I'imagerie
de contraste ultrasonore et d’évaluer l'intérétsilynal de compensation combiné avec une

séquence usuelle d'imagerie non linéaire.
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Chapitre 4
Application des cMUTs en imagerie de contraste :

Imagerie large bande

4.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous proposons d’exploiter Igeldmande fréquentielle des cMUTSs pour
imager les composantes non linéaires généréegpagknts de contraste. Nos travaux se sont
orientés vers la mesure simultanée des réponsest 2H des microbulles. D’autre part, la
méthode de compensation linéaire présentée darigmjstre 3 a été implémentée et appliquée
sur 'ensemble de la sonde. Les résultats présatdéds ce chapitre ont fait I'objet d’'un

manuscrit en cours de révision au journal IEEE UFFC

4.2 Résumeé de l'article

Selon le signal d’excitation, les microbulles peuvegénérer différentes réponses
harmoniques (2H, SH, ...). Toutefois, la bande pdssadimitée des transducteurs
piézoélectriques ne permet de visualiser qu’'une lesecomposante non linéaire
(traditionnellement le 2H). Nous proposons dandecétude d’exploiter la large bande
fréquentielle des transducteurs cMUTs en imageamilg&anément la composante harmonique
(2H) et la composante sous-harmonique (SH).

Dans un premier temps, le niveau de SH présentldagponse de microbulles SonoVue
a eté étudié en fonction de I'amplitude et de ladegpassante du signal d’excitation. Pour cela,
des impulsions Gaussiennes centrées a 2,5 MHzt®mtadsmises sur un mono-élément PZT.
Les réponses des agents de contraste ont été mesuti@ide de deux mono-éléments PZT
centrés & 1 MHz et 5 MHz afin de récupérer respeatent les composantes SH et 2H. Par la
suite, la sonde linéaire cMUT 64-éléments a éténeotee sur la plateforme échographique.
Des séquences d’inversion de phases ont été imptéasafin de supprimer la composante
fondamentale des échos tout en conservant le 281 %t permettant ainsi une imagerie large

bande.
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Les résultats révélent la présence d’'une répogsdfisative a la fréquence SH lorsque de
courtes impulsions sont transmises. Ceci confirmelg composante SH peut étre utilisée dans
des conditions standards d’imagerie. Toutefoistilidation des cMUTs pour l'imagerie
harmonique large bande nécessite I'application @’'uméthode de compensation. La
transmission d’un signal pré-compensé résulte enaugmentation de 8,5 dB du CTR. La
comparaison des résultats obtenus démontrent queor&ibution de la composante SH
engendre jusqu’a 4 dB d’augmentation en termesNiR & de CTR par rapport a I'imagerie

2H seule.
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ABSTRACT

When submitted to a suitable excitation, microbabblgenerate various nonlinear
components, such as th& harmonic (2H) or the subharmonic (SH). Currentlye to the
limited frequency bandwidth of piezoceramics (PZ4fgnsducers, only a single nonlinear
component (traditionally 2H) is selected and imaghkd this study, we exploit the wide
frequency bandwidth of Capacitive Micromachinedr&fionic Transducers (cMUTS) in order
to enhance the response from ultrasound contrasitsdgyy selective imaging of the 2H and the
SH components concomitantly. Firstly, the generatib the SH component from SonoVue
microbubbles was studied as a function of the akon pulse bandwidth and amplitude by
transmitting 2.5 MHz Gaussian pulses to the PZTglsirelement transducer. The results
obtained demonstrate the presence of SH even @oteshexcitation signals traditionally used
for harmonic imaging. Then, images based on puigersion method were recorded using a
64-elements cMUT linear array probe (99% bandwadti3 dB) connected to an open scanner.
Due to the inherent nonlinear behavior of cMUT panpensation method was applied for each
transmitted pulse allowing a 8.5 dB increase in@latrast to Tissue Ratio (CTR). Selective
imaging at a wide frequency band including both 2kkand the SH components was carried
out. At a high mechanical index, the SH contribatpyovided up to 4 dB increase in both the
signal to noise ratio (SNR) and the CTR in compueri® the imaging at the 2H alone.

Keyword: Contrast agent imaging, cMUT, widebandging, subharmonic, pulse inversion
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INTRODUCTION

Ultrasound contrast agents (UCAS) are solutionsnohpsulated gas microbubbles that are
injected intravenously in order to enhance the dcbm the blood stream (Bouakaz and de
Jong 2007). Nowadays, UCAs play a significant noleclinical diagnosis in the fields of
echocardiography for myocardial perfusion assestnaenl radiology for liver diseases
detection and characterization, etc. The lastirgjlehge in contrast agent imaging consists in
improving the contrast between blood and surroundissue. In recent years, new methods
based on the specific scattering properties ofrashimicrobubbles have been introduced in
order to recover UCA responses while echoes freguéis have been eliminated or reduced (de
Jong, Bouakaz 2002). These properties are mairdgdan the nonlinear behavior of contrast
microbubbles. Nonlinear oscillations occur when thesing pressure exceeds an acoustic
threshold, causing asymmetrical variation of theblde radius during compression and
expansion phases of the driving pressure. Uporaldeitexcitation, microbubbles generate
various nonlinear components such &harmonic (2H), subharmonic (SH), ultraharmonic or
superharmonic, components (de Jong, Emmer 2009 eiAer, due to the limited frequency
bandwidth of conventional PZT transducers, only fnreguency component is selected and
imaged at a time. Traditionally, the 2H componesrigyated at twice the transmitted frequency
is chosen since it provides a stronger signal tsenoatio (SNR) than the other nonlinear
components. In practical terms, the excitation aligis transmitted at 2/3 of the center
frequency of the PZT probe while the 2H componsmeceived at 4/3.

Multi-pulses excitation sequences, such as pulsersion (Simpson, Chin 1999) and
power modulation (Brock-Fisher, Poland 1996), hlagen developed and are currently used to
improve the clinical diagnosis. Pulse inversionsists in transmitting two successive pulses
(called pulse 0° and pulse 180°) in which the sdcoulse is the 180° delayed replica of the
first signal. Then, backscattered echoes from e dulses are added, resulting in enhancing
the harmonic component, while the fundamental carepb is suppressed or reduced.
However, even if % harmonic imaging improves considerably the contrastween
microbubbles and surrounding tissue compared tddomental imaging, the Contrast to Tissue
Ratio (CTR) is nevertheless degraded by the tissaénear propagation (Humphrey 2000).

For the last few years, many investigations on afigbble superharmonic components
have been carried out for enhancing resolutiorcbbgraphic images (Bouakaz, Frigstad 2002,
Bouakaz, Krenning 2003). Superharmonic imaging dakdvantage of higher harmonics
generated by microbubbles (third, fourth and fifdwrmonics) in order to discriminate tissue
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and UCA responses (Bouakaz, Frigstad 2002). Nesedh, due to the limited frequency
bandwidth of PZT transducers, superharmonic imagtid requires the design of a new
ultrasound transducer that would be able to trahatra frequencyp and to receive harmonic
components afy, 4fy and5f, (Bouakaz, Krenning 2003, van Neer, Matte 2010 Proposed
solution is the use of an interleaved array traosdin which half of the elements are centered
at the transmitted frequen&yand the other elements, used in receive modeeatered close
to 4fp. Furthermore, new pulse excitation schemes haea ldeveloped to suppress ripple
artifacts caused by frequency gaps in transdugshviath (van Neer, Danilouchkine 2009).
Recently, de Jonget al. have described a new nonlinear bubble propertyeaall
“‘compression-only” behavior (de Jong, Emmer 200i).their study, de Jongt al. have
observedan asymmetrical response of coated bubbles evanoaistic pressures as low as 50
kPa. This phenomenon is characterized by a stromgpression of microbubbles with low
expansion. One explanation of this nonlinear beadraig attributed to the shell buckling state
described by Marmottargt al. (Marmottant, Van Der Meer 2005). More recentlyyesal
studies have suggested a relationship between subhi generation and compression-only
behavior (Frinking, Gaud 2009, Sijl, Rozendal 2008)rthermore, a recent study of Dolét
al. based oroptical measurements has shown that nonsphericalatisns of coated bubbles
display a subharmonic behavior (Dollet, van der M&@08). The generation of subharmonics
has been first studied by Ellet al. (Eller and Flynn 1969). Their study reveals thpesgyance
of a frequency component at half the transmittedjdency in the bubble vibration. These
asymmetrical oscillations of gas bubbles occur wiendriving pressure exceeds a threshold
(Shi, Forsberg 1999). Shankaet al. have shown that this threshold depends on thelbubb
mechanical properties (such as shell elasticity amstosity) and is minimal when the
insonation frequency is at twice the bubble resoaedrequency (Shankar, Krishna 1999). For
example, a pressure threshold of 300 kPa was ftarrdevovisf microbubbles (Shi, Forsberg
1999), whereas experiments have revealed a thokshble of 30 kPa for isolated SonoVue
microbubbles (Biagi, Breschi 2007). Consequentig, detection of subharmonic components
may be achieved at low driving pressures, thusdavgithe destruction of a bubble and hence
increasing its life time (Chomas, Dayton 2002). tkep advantage of subharmonic imaging
(SHI) is the possibility to explore deeper organge do lower attenuation. Moreover, SHI
allows a significant increase of CTR owing to tlsence of subharmonic generation in tissue
at diagnostic pressures and frequencies (Shankalg Rrishna 1998). Goertet al. have

studied the use of the subharmonic component toavascular imaging at high frequencies
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(Tx: 40 MHz/ Rx: 20 MHz) and compared imaging ablsarmonics and standard harmonic
imaging (Tx: 20 MHz / Rx: 40 MHz) using pulse ingg&m method (Goertz, Frijlink 2006).
Their results have shown that for high driving grges, SHI provides an enhancement of the
CTR.

The amplitude, frequency and length of the drivimglse play a major role in the
subharmonic generation. Biagi al. have demonstrated that the pulse shape and midotdbou
concentration influence significantly the levelsafbharmonic emissions (Biagi, Breschi 2006).
Moreover, the subharmonic response is stronger Wérem pulses are transmitted. To resolve
this problem, Zhanget al. have proposed to use chirp excitation for enhandhe axial
resolution with chirp compression (Zhang, Gong 3007has been shown that chirp signal
produces subharmonics with higher amplitudes thase generated using a monochromatic
pulse excitation with the same excitation frequesgctrum.

In this study, we propose to combin® Barmonic and subharmonic imaging using the pulse
inversion method to enhance contrast agent detedtiadhe current contrast imaging methods,
only the second harmonic component is selectivieptaited because of the limited frequency
bandwidth of standard PZT probes (approximately &f1%6 dB). Nevertheless, the recent
appearance of Capacitive Micromachined Ultrasoni@n3$ducers (cMUTS) has offered new
possibilities for medical ultrasound imaging (CabaCarotenuto 2005, Oralkan, Ergun 2002) .
A cMUT element structure consists in a paralleltgpleapacitor composed of a rigid bottom
electrode and a top electrode linked to a flexilwlembrane. Under the application of an
alternating driving voltage, an electrostatic forseexerted between the top electrode and the
bottom electrode leading to membrane vibrationseggimg thus acoustic waves (Oralkan,
Ergun 2002). Current studies report that cMUT asrayhibit a frequency bandwidth of more
than 110% at -6 dB (Huang, Haeggstrom 2006). Howetlhee drawback of cMUT is its
inherent nonlinear behavior since the electrostiatice depends on the square of the applied
voltage (Ladabaum, Jin 1998, Lohfink and Eccardi3}0The acoustic wave generated at the
surface of a cMUT probe is therefore composed @firmlamental excitation component in
addition to an unwanted"®harmonic component (Novell, Legros 2009). The llesfethe
nonlinear component depends on the amplitude ofett@tation voltage, the transmitted
frequency and the bias voltage (Lohfink and Ecc&@@5). The addition of a bias voltage
(component) drags the membrane along the subsallieing its vibration without constraint.
The bias voltage is usually applied between theteldes to deflect the membrane to an

optimal position to achieve higher sensitivity, Bewdth and linearity (Huang, Haeggstrom
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2006, Jin, Oralkan 2001). In conventional regine, dptimal bias voltage is typically at 80%
of the membrane collapse voltage. Neverthelessirang bias voltage can collapse the
membrane on the substrate generating thus nonliti&artions (Huang, Haeggstrom 2006).

The unwanted harmonic component generated at tfi@csuwf the cMUT deteriorates the
image quality since it pollutes the nonlinearitiesm the explored media. Recently, Zhetal.
(Zhou, Reynolds 2004) and Novel al. (Novell, Legros 2009have proposed methods, called
linear and nonlinear cancellation approaches, tuge the unwanted components. Both
methods consist in associating a high frequencypoorant to the original fundamental
component to suppress the unwanted transmittecudrexy. Experimental measurements
demonstrated the efficiency of these approachds aviignificant reduction (> 20 dB) of the
2H level after compensation.

The main advantage of cMUT for contrast agent imgdies in its wider frequency
bandwidth varying from 110% to 140% at -6 dB (Huamtpeggstrom 2006). This wide
bandwidth allows the excitation of microbubblesaatundamental frequency while receiving
multiple scattered nonlinear components such asSHHpr superhamonics. In this study, we
take advantage of the wide frequency bandwidthMfJ€s to perform wide band nonlinear
contrast imaging. Thanks to pulse inversion mettioel fundamental component from contrast
agent response is suppressed whereas the SH agH tt@mnmponents are preserved. Wideband
imaging with cMUT in combination with pulse inversi can be exploited to receive

simultaneously both the SH and the 2H responses.

MATERIAL AND METHODS

The first set of measurements was carried out witigle element transducers to
investigate the SH and 2H generation from Son&Vmécrobubbles at various excitation
parameters (acoustic pressure and frequency batideidhe driving signal). Subsequently,
measurements were carried out with a cMUT probenected to an open research scanner
(M2M, Les Ulis, France). First, hydrophone measwets were performed in order to
determine the transmit settings necessary to caheelntrinsic nonlinear behavior of the
cMUT probe. Afterwards, measurements in a flow pb@anusing contrast microbubbles were
realized and the wideband imaging (SH and 2H) wasied out. The performances of the
wideband nonlinear imaging approach (CTR and SNRj)ewevaluated and compared to
imaging at the % harmonic frequency alone.
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A. Acoustical measurements

The aim of the acoustical measurements is to egplbe influence of the excitation
waveform on the SH generation, mainly the frequdranydwidth and the pressure amplitude of
the transmitted signal. Excitation signals conslisté Gaussian pulses centered at 2.5 MHz
with bandwidth varying from 10% to 60%. This extita frequency is chosen since it is close
to twice the resonance frequency of the microbubble a recent study of Tanegt al,
attenuation measurements have shown that the ms®frequency of SonoVenicrobubbles
is close to 1.5 MHz (Tang and Eckersley 2007). Aspuat 2.5 MHz represents a good
compromise in order to generate a sufficient respoat the SH and the 2H frequencies
concomitantly. Furthermore, this frequency remainsthe range of frequencies used in
traditional contrast imaging.

The generation of the SH and 2H components wassiigaged as a function of the
excitation pulse bandwidth (10, 30 and 60%) anditicedent pressure (50 kPa to 900 kPa).
The excitation signal was generated using MatlatatfMorks, Natick, MA) and then
transmitted through a GPIB port (National Instrutseustin, TX) to an arbitrary function
generator (33220A, Agilent, Palo Alto, CA). The readj was then amplified using a power
amplifier (Amplifier Research 150A100B, Soudert®#®) and transmitted to a single-element
PZT transducer with a center frequency of 3.5 MBaf(anel, Sartrouville, France), focused at
55 mm. The excitation transducer was mounted inatembath with two others PZT single-
element transducers placed perpendicularly and uspdssive mode to receive the scattered
echoes from microbubbles at the SH and 2H, resmdgtas shown in Fig. 4.1A. The receive
transducers had center frequencies of 1 MHz (Imasddesancon, France) and 5 MHz
(Sofranel, Sartrouville, France) to measure thea®H 2H components, respectively. The SH
component was measured using the 1 MHz transdacexceive mode and the echoes were
filtered from 0.8 MHz to 1.8 MHz to isolate the $dmponent. Similar processing was applied
to recover the 2H component using the 5 MHz traosdun receive and then filtering the
echoes from 4 MHz to 6 MHz. Finally, the receiveti@s on both transducers were visualized
on a digital oscilloscope (Tektronix, Beaverton, Jadtd transferred to a personal computer
through a GPIB port. For each acoustic pressurebandwidth, pulse inversion method was
used by transmitting two successive pulses in thdia The two pulses were separated by 20
Ks to be able to excite the same population of ahidobles. The contrast microbubbles were
introduced into a small container made of Perspexaining water and the solution was gently

stirred using a magnetic stirrer. SonoVumicrobubbles were used at a dilution of a 1/2000.
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Over the four container fronts, an acoustical wimdeith a diameter of 30 mm was made of
TPX foil having a thickness of 2Qm. The tissue response was mimicked using a 50 pum
diameter copper wire behaving as a solid reflecibe tank containing the microbubbles was

substituted by the wire placed at the focus oftthesmit transducer.

A

Tissue mimicking

Figure 4.1 Experimental setups for acoustical measurements af#g for contrast agent
imaging using a flow phantom (B).

B. Compensation of the cMUT nonlinearities

In this study, the linear compensation method waduated on the complete cMUT probe
(Novell, Legros 2009). For pulse inversion imagirtige linear compensation method was
applied on each transmitted pulse (0 and 180 pul$bss approach consisted in modifying the
excitation signal by adding a new frequency compbra¢ the frequency 2falong with the
fundamental component a§. fThe compensating waveform must be selected tocetahe
undesired 2f component generated at the source (from the cMWdbg). Hydrophone
measurements were carried out very close to timsdrecer surface and were used to establish
the optimal parameters of the compensation sigrrese parameters were obtained by varying
the amplitude, the phase and the bandwidth of timpensation component until an optimal

cancellation of the 2H was achieved.

C. Hydrophone measurements
Hydrophone measurements were performed to estithaecMUT bandwidth and to
optimize the harmonic compensation method. Thet&xan signal was generated using Matlab
(Mathworks, Natick, MA) and then transmitted to4dhannel fully programmable ultrasound

system (M2M, Les Ulis, France) equipped with anal@nsmitters. The experiments were
102



Chapitre 4 : Imagerie de contraste large bande eVR£ETs

performed using a 64-element cMUT linear array pr@bermon, France) with a pitch of 305
pm. A bias voltage issued from a controllable powepply (PPS1007, Motech, Tainan,
Taiwan) was coupled to the excitation voltage appliad to the cMUT probe. A bias voltage
of 80 V, corresponding to 73% of the static colap®ltage of the probe, was used. The
excitation voltage was varied from 2@, Mo 80 V;, corresponding to pressure amplitudes at the
fundamental frequency from 225 kPa to 900 kPaeatdbus.

The ultrasound signal generated by the cMUT prolaes weasured in the immediate
vicinity of the cMUT surface (5 mm) to optimize tkempensation method, and then, at the
electronic focus of the probe (28 mm) using arird needle hydrophone (Precision Acoustics,
Dorchester Dorset, UK) mounted on an XYZ positigngystem (TriOptics, Wedel, Germany).
Acoustic signals received by the hydrophone weea thisualized with a digital oscilloscope
(Tektronix, Beaverton, OR) and transferred to aspeal computer through a GPIB port

(National Instruments, Austin, TX) for further agpsis using Matlab.

D. Wideband nonlinear imaging in a flow phantom setup

The pulse inversion method was implemented in thenoscanner. Experiments were
carried out on a tissue-mimicking phantom (ATS Labbaries, Bridgeport, CT) containing a 4
mm diameter tube in which a solution of SonoV(Bracco Research, Geneva, Switzerland)
was circulating as shown in Fig. 4.1B. The tube p@stioned at a distance of 28 mm from the
probe surface and thus the electronic focus wasamirdingly. The contrast agent solution
was injected into a reservoir with a dilution ratib1/2000 and circulated at a fixed flow rate
controlled using a pump (Cole-Parmer, Chicago, Hihally, radiofrequency (RF) lines were
recorded and B mode images were constructed oftlsieg Matlab. The transmitted signal
consisted of a Gaussian pulse, centered at 2.5 Mitlz,a bandwidth of 10%, 30% or 60 %.
The amplitude was varied from 225 kPa to 900 kRa ¢brresponding non derated Mechanical
Index ranged from 0.14 to 0.57 at 2.5 MHz) andfthene rate was set to 8 frames per second
to minimize microbubble destruction. In order torgmare microbubbles’ echoes from both 0°

and 180° pulses, the flow velocity was set to madim

RESULTS

A Acoustical measurements
Figure 4.2 displays the spectra of microbubblespomses received with the 1 MHz
transducer. These responses were measured foritatexcpulses centered at 2.5 MHz with
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10%, 30 % and 60 % bandwidths at driving pressaféX)0, 400 and 600 kPa (A, B and C).
These spectra reveal that a significant SH compaasieh 25 MHz is generated when Gaussian
pulses are transmitted. SH depends on both thesacquressure and the pulse bandwidth of
the excitation signal. In fact, for a 10% bandwigtise (solid curves), the SH component is
weak when the microbubbles are excited at 200 RP400 kPa, the SH level is 9 dB higher
and increases strongly up to 23 dB for an applexlstic pressure of 600 kPa. However, at
this excitation frequency, the SH generation seémbave a different behavior when the
driving pulses are shorter. At 200 kPa and 400 &paied pressures, one can notice that the
SH component at 1.25 MHz is higher for the exaagpulses with 30% and 60% bandwidths
as compared to the 10% bandwidth pulse. At 600 #f@aSH response from the smallest pulse
bandwidth is the strongest. Compared to 10% barttiwedcitation, the SH responses from
microbubbles for a 30% bandwidth driving pulse &pproximately 9 dB higher at 200 kPa and
400 kPa but 4 dB lower at 600 kPa. A similar tredbserved for a 60% bandwidth excitation
in which the SH level is 12 dB and 15 dB highe2@0 kPa and 400 kPa, respectively, and

close to the level obtained with 10% bandwidth &timin for a 600 kPa acoustic pressure.

Amphtude[dB]
Amplitude[dB]

s L L
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Figure 4.2Spectra of SonoVlieacoustical responses to 2.5 MHz transmitted pulgés 10%
(solid), 30% (dotted) and 60% (dashed) bandwidtrsaf driving pressure of 200

kPa (A), 400 kPa (B) and 600 kPa(C). Measurememt® wealized with a 1MHz
PZT transducer in receive mode.
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The SNR from SonoViferesponse is displayed in Fig. 4.3 for the SH amel 2H
components as a function of the incident pressiine. averaged values over 19 acoustical
measurements and standard deviations are givethdothree different bandwidths of 10%
(square), 30% (dot) and 60% (triangle) after thisgoinversion method. The SNR curves after
the pulse inversion method confirm the behaviathatSH frequency as observed in Fig. 4.2.
For a driving pulse of 10 % bandwidth, one canc®# very weak SH component generated at
50 kPa. Then, the level of the SH component goebyw0.045 dB/ kPa until an incident
pressure of 300 kPa. In the acoustic pressure taetyeesen 300 kPa and 600 kPa, the SH level
increases strongly by approximately 0.1 dB/ kPaalfy, the subharmonic generation reaches a
plateau. At 50 kPa, the SH component is 9 dB highsing a pulse of 60% bandwidth, in
comparison to the pulse at 10% bandwidth. Thisdifice decreases with increasing pressure
up to 600 kPa for which the SH generation becomesenmmportant at the narrowest
bandwidth. For the wide bandwidth excitation pul¢ke measured SH component increases by
0.065 dB/ kPa up to 300 kPa and by 0.02 dB/ kPaifgiver pressures.

For the 2H component, one can see a similar beh&idhe three pulse bandwidths with
a gradual increase of the nonlinear componentak@ressures, the 2H level is the highest for
the 10 % bandwidth excitation pulse since moregnir transmitted. However, one can notice
that, in contrary to the behavior at the SH frequyerthe increase of the 2H level is less
dependent on the pulse bandwidth. It should be ioeed that the levels of SNR at both the
SH and the 2H frequencies cannot be compared bedhassensitivities of the two receive

transducers are different.
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Figure 4.3Signal to Noise Ratio from SonoVuacoustical responses for the subharmonic
component (left) and thé"®harmonic component (right) as a function of incide
pressure and transmitted pulse bandwidth.
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The CTR at both SH and 2H is shown in Fig. 4.4 gisirthin wire as a solid reflector. For
each pulse bandwidth, the measurements demonsivaitehe CTR calculated for the SH

component increases as a function of the incideegsore, whereas it decreases for the 2H

Component.
SH 2H
50 ! 50
20 f4‘.t:+_$::$ 40
‘}’4-' ¢ .i_— +
’ 1 1 + i
30 : — =t} . Sl 30
S
= 1”71 )
E 20 :rif’ | ,j - =10 E 20 1 —-@=10%
= =
u ’ t‘i_"{’ —e=30% -e=30
10 - i.-i' ! 60% 10 A ! ! 60%
I'\:J__ " 1
0 0 i %"""‘l‘"‘"-{::éw-l

-10 -10
0 100 200 300 400 500 600 700 800 900 0 100 200 300 400 500 600 700 800 9S00

Incident pressure [kPa] Incident pressure [kPa]

Figure 4.4Contrast to Tissue Ratio from Sono¥woustical responses for the subharmonic
component (left) and thé"®harmonic component (right) as a function of incide
pressure and transmitted pulse bandwidth. Tissspaese was obtained using a
thin wire as a solid reflector. The decrease of @R at the 2H for higher applied
acoustic pressures can be ascribed to the nonlirrapagation effects in the
media which generate a stronger 2H component.

B Hydrophone measurements

Figure 4.5 shows the normalized one-way frequerspanse of the cMUT probe and an
equivalent PZT probe. A 7 MHz one-cycle pulse wasgmitted using low voltage amplitudes
to avoid nonlinear propagation effects. The cMUTdwidth provides a specific behavior with
2 frequency peaks around 3 MHz and 5.5 MHz withraxmately the same sensitivity.
Moreover, a gap in the response is seen near 4 NEdeluding the gap, the measured
fractional bandwidth at -3 dB is close to 92% atZ@(solid), whereas it increases to 99% for
the excitation at 40 )4 (dotted). A comparison with a 4.5 MHz standard R¥dbe is given in
dashed line. The measured fractional bandwidth fiibbea PZT probe is much narrower
(approximately 60% at -3 dB) and the main diffeeemdgth the cMUT bandwidth lies in the
low frequency range. The result demonstrates thad not possible to receive frequency
components below 2 MHz with a PZT probe with a gigant sensitivity. An increase of 39%
of the fractional bandwidth is obtained when cMU#& ased offering thus a better sensitivity at
low frequency compared to PZT. For example, thesisigity of the cMUT probe is increased
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by 18 dB at 1.25 MHz allowing thus to recover thid &mponent. This indicates that the
sensitivity of the PZT probe would be much lowethst SH frequency reducing by that both
the CTR and the SNR.

|=—cMUT20V,,
- eeees CMUT 40V,
% |= = PZT40V,,

Amplitude [dB]

_357 1 " 1 | . : - 1 Al

-40

) I | i ) | |
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

Frequency [MHz]

Figure 4.5Normalized one-way sensitivity of cMUT probe asracfion of frequency at 20,y
(solid line) and 40 Y, (dotted line). The bandwidth for a PZT probe ispthyed in
dashed line.

Figure 4.6 shows the measured wavefoamnthe focus of the cMUT probe in water for an
excitation voltage of 80 Y and a bias voltage of 80 V. For this excitatiorlitage, the
measured linear peak negative pressure at 2.5 Mbz 900 kPa at the transducer focal
distance. Figure 4.6A shows the data of the intioMUT nonlinearity before compensation
and Fig. 4.6B, after compensation. Only results@@% bandwidth pulses are shown but the
compensation approach was also optimized for tleedther bandwidths. In both cases, with
and without compensation, pulse 0° (top), pulse°1@0iddle) and the resulting summed
component after the pulse inversion method (bottara)isplayed. For each pulse, the optimal
compensation component was first estimated vergecto the cMUT surface by varying the
driving parameters (the amplitude and the phaskeo€ompensation signal) as described in our
previous study (Novell, Legros 2009). For both Gfdal80° pulses, the same optimal
compensation amplitude was found to be 20. Wloreover, the identical optimal phase was
obtained corresponding to a delay of 5 ns. As shiowiig. 4.6B, the measured signals present
symmetry indicating a significant suppression of thonlinear component generated at the
surface of the cMUT array. After pulse inversidme tcurve given in the bottom in Fig. 4.6B

demonstrates an important suppression.
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Figure 4.6Hydrophone measurements of acoustic pressuresnmgesl at the focus of the
cMUT probe for original (A) and compensated exaitas (B). Both figures display
transmitted pressure from the pulse 0° (top), thisgp 180° (middle) and after the
addition of the two pulses (bottom).

The corresponding spectra are displayed in Fig. Bigures 4.7A and 4.7B show the
measured spectra when the pulse 0° and the pulB® &@® transmitted, respectively. The
results show a second harmonic level (at 5 MHz)yché dB below the fundamental
component for both pulses before compensationd $iokes). After applying the compensation
method, we appreciate a decrease in the secondharievel of, respectively, 18 dB and 13
dB for both 0° and 180° pulses. This reduction mles a driving pressure close to the
transducer surface with a harmonic component alB36stiB below the fundamental level
which is convenient for traditional nonlinear imagi

These results are confirmed by the spectral arsabfsine resulting excitation signals after
pulse inversion given in Fig. 4.7C. Firstly, thenms show a good cancellation of the
fundamental component due to pulse inversion. Coeagp#o the 0° pulse (Fig. 4.7A), the
amplitude of the fundamental component is reducgd2b dB due to pulse inversion
processing. Furthermore, a strong unwanted 2H levabserved after pulse inversion when no
compensation is applied (solid line in Fig. 4.70ne can notice that the pulse inversion
method increases this nonlinear level by 6 dB coeth#o the pulse 0° (Fig. 4.7A). However,
the compensation method allows the reduction of & level by 15 dB. For 10% and 30%
bandwidth excitation signals, the reduction of 2ddl obtained after compensation was close

to 20 dB for both cases (not shown).
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Figure 4.7Power spectra of the acoustic pressures at thesfofihe cMUT probe for the pulse
0° (A) and the pulse 180° (B). The spectra frongioal excitations are represented
in solid line and the spectra from compensatedtaton are in dotted line. Panel
C displays the power spectra after the additiotheftwo pulses.

C. Wideband contrast imaging measurements

The acquired RF lines were processed and B-modgesnaf the flow phantom were
constructed. The images obtained at an acoustgsyre of 900 kPa and 60% bandwidth, are
shown in Fig. 4.8 with a dynamic range of 40 dBdéliand contrast imaging is given in Fig.
4.8A after pulse inversion without compensatiomguireé 4.8B shows the reconstructed image at
the 2H frequency alone after compensation, the 8Hgbfiltered out. Figure 4.8C shows the
result after applying compensation. In this casghSH and 2H component are preserved. In
Fig. 4.8A, one can notice that the CTR is degrduedn undesirable nonlinear response due to
the generated harmonic signals at the source (cBlwface). The image obtained after optimal
compensation (Fig. 4.8C) demonstrates that applyimeg compensation approach allows a
cancellation of the nonlinearities of the cMUT peolAs a result, compared to Fig. 4.8A, the
CTR is increased by 8.5 dB. The contribution of 8¢ component to the CTR was evaluated
by comparing Fig. 4.8B and Fig. 4.8C. Figure 4.8Rswobtained at the"® harmonic
component alone (standard pulse inversion harmaraging). In this case, the SH component

was filtered out by excluding frequencies below M#z. Consequently, only the 2H
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component as enhanced by pulse inversion appedhssimmage. The CTR is 2 dB higher in
Fig. 4.8C than in Fig. 4.8B demonstrating that 8t¢ component contribution can improve

contrast agent detection.

A

CTR15.0 CTR21.5 CTR23.5

Figure 4.8In vitro B-mode pulse inversion images of a flovamtom containing a diluted
solution of SonoVeusing a cMUT probe without compensation (A) aniraf
linear compensation (B and C). (B) displays a 1.A2vto 8 MHz filtered image
excluding the subharmonic component (2H only). Wadd images (SH+2H) after
pulse inversion are shown in (A and C). Each im&gelisplayed with 40 dB
dynamic range. The experiments were realized atk®@0and a frame rate of 8 Hz.

Figure 4.9A displays an example of RF spectra aftsced power from a region-of-interest
(ROI) in the tissue (solid line) and from microbidsb(dotted line) before pulse inversion. The
selected ROls are the highlighted regions showkign4.8. The results are shown for the pulse
0° with an optimal compensation at 60% bandwidtth @00 kPa. One can notice that the wide
frequency band of the cMUT probe allows the recpvetr both SH and 2H components
concomitantly. The spectrum of the tissue resposisews a strong peak close to the
fundamental frequency at 2.5 MHz and a componethat?® harmonic frequency (5MHz)
which is 22 dB lower. The response of the microlbekbexhibits additional nonlinear
components at 1.1 MHz and 5 MHz, which correspandhe SH and the 2H components,
respectively.

Resulting RF spectra from pulse inversion procegsaie given in Fig. 4.9B. Firstly, one
can observe a 20 dB reduction in the level of thedémental component from the tissue. At
the same time, the 2H component is increased byB6dae to the summation of both
components at 0° and 180°. The fundamental resgomsethe microbubbles is decreased by
12 dB, whereas the SH and 2H components increigbel gl
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Figure 4.9Panel A displays RF spectra of scattered powerttierpulse 0° excitation from a
region-of-interest in tissue (solid line) and freamcrobubbles (dotted line) with the
cMUT probe when the optimal compensated signalaissimitted. Panel B shows
the RF spectra after pulse inversion imaging.

The enhancements (in dB) in the SNR and CTR witthelvand nonlinear imaging (SH +
2H) in comparison to the"2harmonic alone are given in Fig. 4.10 for différeandwidths and
pressure amplitudes. The improvements are calclidter pulse inversion on the average of 5
different ROIs from both microbubbles and tissulee Gain in the SNR (in dB) is given by the
subtraction of the SNR at the 2nd harmonic frequdram the SNR in wideband mode. The
same applies to the CTR. The results show a b&f#R improvement for higher incident
pressure amplitudes (Fig. 4.10A) except for 60%dbadth excitation where the improvement
is constant. At 225 kPa, there is hardly any improent in the SNR in using wideband
imaging (2H + SH) for 10% bandwidth. One can ses the addition of the SH component
brings an enhancement of 2 dB in SNR using standardrast imaging conditions (60%
bandwidth, acoustic pressure close to 225 kPa)inflas trend is observed at 450 kPa for
which the improvement is maximal for the larger iton pulse bandwidth. However, one
can observe an important gain at the pressure B@@hkd 10 % bandwidth.

A similar trend is observed for the CTR in Fig.@B1 However, no improvement is seen
for the three excitations at 225 kPa. Neverthelessgging in wideband mode offers
improvements of 2 dB or higher in the CTR when bigpressures are transmitted. At 900 kPa,
the CTR enhancement is close to 2 dB using traditionaging pulse of 60% bandwidth and
can reach 4 dB with 10% bandwidth pulses.
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Figure 4.10Enhancement in Signal to Tissue Ratio (A) and Gaihtio Tissue Ratio (B)
obtained by the contribution of the subharmonic ponent in wideband pulse
inversion imaging. The results are display for thexcitation pulses of 10%, 30%
and 60% bandwidth.

DISCUSSION

The first part of this study shows the importan€¢he pulse excitation bandwidth in SH
generation. However, SH generation is probablyerited by the envelope of the excitation
signal. Gaussian pulses have been chosen in owerimgnts to minimize the harmonics
generated by the excitation pulse shape. In aue\study, Biaget alhave concluded that the
transmitted pulse shape strongly affects the SHegeion (Biagi, Breschi 2006). Generally, a
Gaussian-shaped pulse reduces significantly thel [vSH but this difference depends on the
contrast agent concentration and the incident pressmplitude. Biaget al. found a minimal
reduction of 3 dB in the subharmonic level for Gaas pulses in comparison to square-shaped
pulse excitation for a concentration of 0.6 pl/anlLlO0 kPa which is close to our experimental
concentration of 0.5 pl/ ml of SonoViie

Acoustical measurements confirm the existence gbressure threshold for the SH
component generation when 10% bandwidth pulsedransmitted (Figs. 4.2 and 4.3)he
results obtained for SonoVlienicrobubbles using 10% excitation pulses shoveadrsimilar

to that described for a Levovistsuspension by Shet al (Shi, Forsberg 1999). The
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subharmonic generation shows three stages as #oiuraf acoustic pressure: occurrence,
growth and saturation. The behavior of both 30% 60d% bandwidth curves exhibits a
significant difference. For these excitations, adgral increase of the SH can be observed as a
function of incident pressure revealing no thredledfect.

Several studies have demonstrated that SH gene@ddjoends on the excitation frequency
and is optimal when the bubbles are excited atettheir resonance frequency (Eller and Flynn
1969, Shankar, Krishna 1999, Shi, Forsberg 1999)this case, the pressure threshold is
minimal. The threshold behavior observed for narband transmitted signal (10% bandwidth)
is attributed to the fact that this signal contananited frequency band and thus only a small
number (or narrow population) of bubbles are atdigat their subharmonic (bubbles of which
the transmitted frequency is close to twice thesonance frequency). Therefore the applied
acoustic pressure needs to be higher than the subhe pressure threshold. However for
wider band signals, the population of bubbles #natexcited is much larger. Using SonoYue
microbubbles, at 2.5 MHz arflD% bandwidth excitation signal, bubbles that raserat 1.25
MHz will generate a SH component (at twice thesoreance frequency) while other bubbles
will require a much higher acoustic pressure. A awittandwidth excitation engenders the
transmission of more frequencies. Hence, bubblés resonance frequencies from 0.75 MHz
to 1.5 MHz can produce SH response. In additi@nsmitting wider band signals means also
that frequency components at half the excitatiamtreefrequency (f2) might be transmitted
and thus might play a role of a seeding signal g Maslak 2000).

The mean resonance frequency of SonéVimécrobubbles is estimated to be around 1.5
MHz (Tang and Eckersley 2007) and hence the exmitdtequency of 2.5 MHz is not exactly
at the optimal SH generation frequency (two timbe bubbles’ resonance frequency).
Consequently, the pressure threshold necessamgnierate SH response at 2.5 MHz is higher
than those at optimal frequency (Shankar, KrishB89L Thanks to wideband excitation
signals (30% and 60%), it is possible to excite bnbbles at exactly twice their resonance
frequencies. The pressure threshold is lower whenbubbles are excited at their optimal
excitation frequency and can reach 30 kPa as reghant (Biagi, Breschi 2007). This might
explain the absence of a threshold effect for viided excitations for pressures varying from
50 kPa to 900 kPa. We can conclude that wider battdwnduces a SH response from a larger
population of microbubbles and enhance the lev&ltbf

At 600 kPa, results with 10 % bandwidth excitaticssmonstrate that the pressure

threshold at 2.5 MHz is exceeded generating thsid @omponent. Consequently, for pressures
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higher than 600 kPa, the SH response at 1.25 MHarddes whatever the bandwidth since
more energy is transmitted at 2.5 MHz. Comparedtb@rs bandwidths, the SH response for
10% bandwidth signal is more important for highidient pressures.

For large bandwidth excitations, the results dertrates that SH component can be
generated even at 200 kPa (Figs. 4.2A, 4.3 and #wse findings are in agreement with the
results of Sijlet al. (Sijl, Rozendal 2008) and Frinkirgg al. (Frinking, Gaud 2009) in which
the authors report about the generation of SH comms at low acoustical pressures and
indicate the involvement of compression-only bebewn the generation of SH from contrast
microbubbles.

The results displayed in Fig. 4.4 reveal the imgnoece of SH component for contrast agent
detection. They show an increase of the CTR forSHecomponent as a function of incident
pressure whereas the CTR decreases for the 2H cammpavhen the applied pressure
increases. The CTR at the SH component shows atiagdebehavior as the SNR (Fig. 4.3).
This confirms the absence of SH generation in tepggation medium. SH contribution seems
to be particularly interesting for pressures higiian 450 kPa for which the CTR can increase
by 30 dB. The decrease of the CTR at the 2H frecyuean be explained by contamination due
to nonlinear propagation in the media which gemsrat 2H component for higher acoustic
pressures. Since the SH component is less senwtivenlinear propagation, the CTR depends
only on the level of microbubbles’ response whintréases with the acoustic pressure.

In this study, we took advantage of the cMUT tramsdl to recover both SH and 2H
responses concomitantly. The bandwidth of the cMidbe is 39% wider than that of an
equivalent traditional PZT prob&urthermore, measurements of the cMUT bandwidtleakv
the presence of two peaks at 3 MHz and 5.5 MHz.(Bi§). These two peaks present
advantages for nonlinear imaging since they canuded for transmit and receive with
negligible loss of sensitivity. However, increasthg excitation voltage from 20,)to 40 Vpp
induces a gain of 1.7 dB at 5.5 MHz compared tofite peak at 3 MHz. This might be
attributed to the cMUT intrinsic nonlinear behavidhe trough close to 4 MHz in cMUT
bandwidth is likely due to the interactions betwedfUT membranes’ vibrations which can
generate a cut-off frequency in the cMUT bandwi@@faronti, Savoia 2005). A recent study
demonstrated that this feature (termed baffle 8ffean be solved by modifying cMUT’s
characteristics such as the membrane thicknesdesrdolumn pitches (Boulmé, Certon 2010).

Pulse inversion method combined with the cMUT prabews to preserve both SH and

2H components as shown in Fig. 4.9. Due to the bdadd of the cMUT probe, it is possible to
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receive a SH component from microbubbles with arplaude close to that of the 2H
component contrary to standard PZT probe for wi8éh component would be considerably
reduced. Consequently, SH contribution can be tsétcrease the microbubbles’ response. It
is also important to notice that the CTR is higleerthe SH component since this component is
not generated in the tissue during propagationhdénexample shown in Fig. 4.9B, the CTR is
12 dB higher at the SH frequency (1.25 MHz) thathat2H frequency (5 MHz). However, at
this excitation frequency, the addition of a congaimg component to the excitation signal is
necessary to recover the CTR (Fig. 4.8). After cengation, the 2H component contained in
the tissue response is only attributed to the neal propagation effect since the 2H
component generated by the cMUT probe has beenmesggal in transmit near the source (Fig.
4.7).

Improvements on pulse inversion imaging with SHtdbation were investigated in this
study. The results based on CTR measurements aagr@ement with those obtained with
acoustical data. The results indicate that impraamsin terms of SNR and CTR depend on
acoustic pressure and excitation bandwidth (FiO¥.At a low acoustic pressure (225 kPa),
no enhancement is found for 10% bandwidth pulsesause the SH response is very low
compared to the 2H as shown in Fig. 4.3. At thisuatic pressure, wideband imaging offers
SNR enhancements for wider bandwidths since widdb@ansmitted signals generate a
stronger SH component from microbubbles while tHel@sel is reduced (Fig. 4.3). A gain of
approximately 2 dB is measured for 60% bandwidtlsgaiindependently from the incident
pressure amplitude. In fact, the results displapeBig. 4.3 show a similar increase of 15 dB
for both SH and 2H components between 225 kPa 80dkPa when 60% bandwidth pulses
are transmitted. As both SH and 2H increase inrtimge of pressure, the gain provided by SH
contribution is constant (2 dB) for imaging pulsg$0 % bandwidth. A maximal gain of 4 dB
is obtained at the pressure 900 kPa and 10% battdwiitiis is in agreement with the results
given in Fig. 4.3, where the level of the genera®l rises strongly. At this pressure, the
improvement is less important for wider bandwidtlitations.

At low acoustic pressure, no improvements are oserfor the CTR revealing that
wideband imaging seems to be less efficient. I, fanlinear propagation is very weak at this
pressure and there is no 2H generated in the ti€3aesequently, at this pressure amplitude,
CTR from the 2H component is similar to that obtainat the SH. The addition of two
frequency components with the same CTR does nadreally change the resulting CTR. For
10% and 30% bandwidth pulses, the CTR at the 2Hpomient is higher than that achieved at
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the SH frequency. As a consequence, imaging in beidé mode (SH + 2H) does not bring
further improvement in the CTR.

Nevertheless, when higher pressures are transimittedsH contribution provides up to 4
dB increase in the CTRn fact, the CTR at the 2H component is stronglyuced by nonlinear
propagation effects in tissue and can be up toB.®der than the CTR at the SH frequency
(Fig. 4.9B). In this case, the addition of the Sinponent (wideband imaging mode) is useful
since it further increases the CTR.

For pulse inversion imaging, the MI traditionallgasen is between 0.05 and 0.2 to avoid
nonlinear propagation. Our results demonstrate that contribution of SH component
improves the CTR especially at high acoustic prmessuConsequently, wideband pulse
inversion imaging can be used with high Ml to erdeanontrast agent detection without CTR
degradation.

At 900 kPa, the best improvement is obtained for%d(andwidth pulses because the
generated SH component is higher (Fig. 4.3). Howsweh long signals are not suited for
medical imaging due to the degradation of the adsblution. One solution consists in the use
of chirps for which the axial resolution might becovered using appropriate compression

filters.

CONCLUSIONS

The results of this study demonstrate that a seéedanaging of both the subharmonic
component and the second harmonic component impittecontrast detection and the signal
to noise ratio. However, in order to be able togmboth nonlinear components concomitantly,
a wide frequency band transducer is needed. TheTlchdgms to be appropriate for wideband
nonlinear imaging since it provides a larger fragryebandwidth. The SH generation has been
first discussed as a function of pulse bandwidthd @mplitude. We have shown that
microbubbles can generate a SH component even wiiler excitation pulse bandwidth,
similar to those used in conventional ultrasoundgmg modes. However, due to the nonlinear
behavior of the cMUT, the excitation waveform mbst modified to suppress the unwanted
nonlinearity at the source. The results from thisgdg show that a compensated signal can
improve the CTR by 8.5 dB. Depending on the lergytd the amplitude of the transmitted
signal, wideband imaging enhances both the SNRI@@TR from 2 to 4 dB in comparison to
the standard™ harmonic pulse inversion imaging.
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Further investigations could include the developthadrspecific contrast imaging methods
taking advantage of the cMUT wide bandwidth for tcast agent detection. This study was
only focused on SH and 2H component imaging bus ialso possible to recover 2H and
superharmonics. Moreover, the efficiency of chigrsmulti-frequency excitation schemes
based on the difference of frequency responseseeetuwnicrobubbles and tissue can be fully
exploited with the cMUT probe.
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4.4 Conclusions et perspectives

Cette étude met en évidence l'intérét des cMUTg pimoagerie harmonique de contraste
ultrasonore. Contrairement aux sondes PZT, la la@sde passante des cMUTs peut étre
exploitée afin de récupérer et visualiser difféesntomposantes non linéaires (2H et SH)
permettant ainsi la détection d’une plus grandentiigad’agents de contraste. La contribution
d’'une nouvelle composante harmonique induit unereingation de quelques dB de la réponse
des bulles qui peut s’avérer précieuse pour leigeeat dans la détection de petites lésions
difficilement observables.

Notre investigation s’est uniquement orientée Varsombinaison des composantes 2H et
SH. Nous avons fait ce choix pour des raisonsquast car la méthode d’inversion de phases
permet d’extraire simultanément ces deux composarieutefois, il serait intéressant de
combiner la réponse 2H avec les superharmoniguesffgent un gain trés important en CTR.
La visualisation de réponses superharmoniques dguplnéanmoins de réduire la fréquence
d’excitation (3 fois en dessous de la fréquenceédenance des bulles) pour une meilleure
efficacité (Bouakaz, Krenning 2003) et n’est pampatible avec les méthodes d’'imagerie de
contraste standard (suppression de I'harmonique 3).

Pour plus de pertinence, les expériences peuventdgroduites en comparant directement
les résultats obtenus avec la sonde cMUT avec eeguis par une sonde standard PZT
équivalente (mémes fréquence centrale, pitch etagti). De plus, une étude similaire
incluant des séquences PM et PIPM affirmerait léeqeel des cMUTs en imagerie de
contraste.

Le prochain chapitre est dédié a I'implémentaticund nouvelle méthode de détection
d’agents de contraste basée sur I'émission de quissifréquences. Cette méthode, tirant
avantage de la forte dépendance fréquentielle detdanse des bulles, est optimisée par

I'utilisation de sonde cMUTSs.
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Chapitre 5

Imagerie par excitation multi-fréquentielles

5.1 Introduction

L'amélioration du rapport contraste a tissus (CTdepstitue un défi permanent de
I'échographie de contraste. Récemment, de nomtzrenéthodes de détection des agents de
contraste ont été développées autour des proprigés linéaires des microbulles. Les
séquences d'imagerie multi-impulsionnelles tellee dimagerie par inversion de phases
(Simpson, Chin 1999) ou encore la modulation d’atugé (Brock-Fisher, Poland 1996) sont
principalement utilisées aujourd’hui pour améliodes diagnostics cliniques. Toutefois,
I'emploi de ces séquences se fait généralemenétamednt de la cadence d’'images ou de la
résolution latérale.

Dans une précédente étude, Arditial. ont proposé une méthode de détection de contraste
basée sur les différentes propriétés de rétrodiffusntre les microbulles et les tissus (Arditi,
Brenier 1997). En fonction de la frequence d’exmita la diffusion linéaire des microbulles
est connue pour différer sensiblement de celleiskut(Fig. 5.1). Dans le cas des tissus,
I'énergie rétrodiffusée augmente en fonction dédguence émise. Par exemple, Shahgl.
ont mesuré undliffusion proportionnelle a*fdans le sang (Shung, Sigelmann 1976). Les
microbulles présentent un comportement différemcayn maximum de diffusion autour de
leur fréquence de résonance (Tang and Eckersley)28@ dessus de la résonance, I'énergie
rétrodiffusée décroit en fonction de la fréquerfeig.(5.1). Dans leur étude, Ardigt al. ont
exploité cette différence pour la détection d’aget¢ contraste en proposant une approche
basée sur la soustraction des composantes frégilenfondamentale et harmonique diffusées
par le milieu (Arditi, Brenier 1997). Dans ce cam signal d’excitation est transmis a la
fréequence § L'écho récupéré est ensuite filtré autour des feéges fondamentaleg)fet
harmonique (2). Ces deux composantes sont finalement démodpléisssoustraites dans le
but de supprimer la réponse des tissus. Les résalbdenus ont montré un gain d’'un facteur 2
en sensibilité.

Dans ce chapitre, nous proposons une approcheampsgr I'émission d’'une excitation

multi-fréquentielles. Deux signaux de fréquencesimiites sont additionnés puis transmis dans
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une seule excitation. Comparée aux séquences imyitilsionnelles, cette méthode présente
'avantage de nécessiter qu'une seule émissiorréEeption, les échos provenant de chaque
composante sont alors filtrés puis soustraits.Haxcoptimal des fréquences d’excitation offre

la possibilité d’éliminer plus efficacement les éshdes tissus tout en conservant une forte

réponse des microbulles. Cette méthode se préslemte comme une optimisation de la
méthode d’Arditiet al.

Dans un premier temps, la faisabilité de la méthesteevaluée en comparant les réponses
acoustiques d’un fil (réflecteur linéaire) et denobulles aux différents signaux d’excitation.
Des images d'un flux de SonoVlidans un fantéme simulant la forme et la compasitiain
tissu sont réalisées afin d’estimer l'efficacité ldeméthode pour la détection de contraste.

Finalement, nous proposons une évaluation et utimigption de I'approche avec une sonde
cMUT.

résonance

Tissus

Section efficace de rétrodiffusion [dB]

Fréquences [MHz]

Figure 5.1lllustration théorique de la section efficace derodiffusion du tissu et des
microbulles en fonction de la fréquence d’excitatio

Ces travaux ont été présentés lors du con@iek Ultrasonicen septembre 2009 (Novell
and Bouakaz 2009)

5.2 Matériel et Méthodes

5.2.1 Description de la méthode par excitation nftdguentielles

L'approche, décrite dans Fig. 5.2, est scindée@apks. Tout d'abord, deux signauxdix
X2) de fréquences différentes (respectivementetf £;) sont transmis simultanément. La
fréquence f est choisie proche de la résonance des bulles glarf correspond a la fréquence
maximale émise par le transducteur. La fréquenaioit étre la plus haute possible afin de
maximiser la réponse des tissus tout en minimisalie des microbulles (Fig. 5.1). L'amplitude

et la bande passante de chaque composante fréjleestnt adaptées de sorte que leurs
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réponses soient identiques en amplitude pour dectétir linéaire (tissu). Les échos provenant
du milieu (tissus et contraste) sont ensuite ré@géCes signaux RF sont composés de deux
composantes fréquentielles pt p correspondant aux réponses linéaires issues des de
fréequences d'excitation. Une troisieme étape aditdé la séparation de ces composantes par
filtrage puis au calcul de leurs enveloppes respext Cette étape est nécessaire pour,
finalement, soustraire les deux réponses fréqulastiet supprimer ainsi la réponse des tissus.
Dans le cas des microbulles, la frequencétdnt choisie proche de la résonance, 'amplitude
de la réponseypest alors bien supérieure a pa soustraction des deux réponses résulte donc

en un signal non nul.

Signal d’excitation :
xp : Signal de
fréquence f;

; |

X, : Signal de
fréquence f,

Echos:
p1: provenant
dex;

P2 : provenant

dex;

=

Séparation des deux
composantes
fréquentielles py et pa
+ détection
d’enveloppe

=)

P1—-P2

Tissus

B | IEANS

-

X —\/\/\/\—
+ ’J\/\/*—

Microbulles

iy

W

P
_——/\-_I.

Figure 5.2Principe de I'approche par excitation multi-fréqueties

5.2.2 Dispositifs expérimentaux

Mesures acoustiques :

Dans un premier temps, des impulsions Gaussieremggées a 2,5 MHz, 4 MHz et 6 MHz
sont transmises simultanément via un transducteamorélément PZT centré a 3,5 MHz

(Sofranel, Sartrouville, France) focalisé a 55 nmutamplitude totale du signal d'excitation
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composé des trois fréquences est de 200 kPa. Léreode cycles de chaque composante,
adapté afin d'éviter le recouvrement fréquentist, respectivement de 3, 4,8 et 7,2 cycles.
Ainsi, chaque signal est de méme longueur afinatenpttre la soustraction fréquentielle. Un
second transducteur mono-élément PZT centré a 5 (dfranel, Sartrouville, France) de
focal 30 mm est utilisé en mode réception et plpeépendiculairement au transducteur
d’émission. Les deux transducteurs sont montés danbain d'eau comme illustré dans le
chapitre précédent dans la Fig. 4.1A. Tout d’abaird.fil de cuivre de 50 um de diamétre,
utilisé comme réflecteur linéaire, est positionrié focale des deux transducteuramplitude

et la bande passante de chaque composante fréglgeatint choisies telles que la puissance
diffusée par le réflecteur linéaire soit identiqpaur chaque fréquence transmise. Dans ce but,
les bandes passantes des deux transducteurs sdenégt prises en considération. Ensuite,
des solutions de BR-%4puis de SonoVifesont injectées et diluées dans I'eau au 1/2000.
L'intensité des échos diffusés par les microbudlsscomparée a celle renvoyée par le fil. Le

milieu est agité a I'aide d’'un agitateur magnétique

Images et mesures sur le fantdme de flux :

La méthode est évaluée pour I'imagerie de contradtaide d’'une sonde linéaire PZT,
centrée a 4,5 MHz, connectée sur la plateforme reenMulti X. Les mesures sont effectuées
sur un fantdme simulant la réponse tissulaire atez@mnt un tube de 4 mm de diametre dans
lequel circule une solution d'agent de contraseedispositif expérimental est similaire a celui
présenté dans la Fig. 4.1B. Dans une premiére glesleconditions expérimentales (signaux
d’excitation, concentration des bulles, pressioouatique) sont identiques a I'expérience de
mesures acoustiques décrite précédemment. Les IRjResont acquises et traitées de maniére a
comparer la réponse des tissus a celle des buleslgs trois frequences. Ensuite, des images
sont réalisées a partir des deux fréquences optirnia différence entre la réponse des bulles et
celle du tissu. L'excitation est composée des degraux : x (2 cycles a 2,5 MHz) et;X 4,8
cycles a 6 MHz). L'amplitude totale du signal d'@aton reste limitée par la tension
maximale de I'échographe qui ne peut exceder §0Rar conséquent, 'amplitude de chaque
composante fréquentielle est restreinte pour queslemme ne dépasse pas cette tension limite.
L’amplitude de chaque fréquence est ajustée potenobla méme réponse linéaire dans les
tissus. A 2,5 MHz, I'index mécanique est de 0,18elimage reconstruite aprés application de

la méthode est présentée et comparée avec une iraagenique classique.
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Evaluation avec une sonde cMUT :

Une tension de polarisation de 80V est appliquéaise sonde cMUT centrée a 4,5 MHz.
Des signaux d’excitation de fréquences 2,5 MHz élldz puis 2,5 MHz et 7 MHz sont
transmis. A 2,5 MHz, la tension d’excitation est 2 V,, correspondant a une pression
acoustique de 240 kPa (Ml = 0,15). Cette tensiamtételativement faible par rapport a la
tension de polarisation W4 = 0,3), 'harmonique généré par le cMUT est faiblene
nécessite pas d'étre compensé (cf. chapitre 4) Rsufréquences de 6 MHz et 7 MHz, le
cMUT est excité en dessus de sa frequence ceetrpl@sente un comportement quasi-linéaire
(Fig. 2.3). L'efficacité de la méthode d’excitationulti-fréquentielles est comparée en termes
de SNR et CTR a une séquence d’inversion de pligHes 2,5 MHz.

5.3 Résultats et discussion

5.3.1 Mesures acoustiques

Les spectres des échos réfléchis par le fil etgzamicrobulles BR-14 et SonoVu® sont
illustrés Fig. 5.3 pour les trois fréquences d'&tn. L’amplitude et la bande passante de
chaque signal a été préalablement choisie de gaegd’énergie diffusée par le fil soit égale
pour les trois fréquences (Fig. 5.3A). Ainsi, leariations de la bande passante des
transducteurs et la dépendance fréquentielle deéponse du réflecteur linéaire sont
compenseées. Par conséquent, la soustraction dekppgs des différentes composantes (e.g.
2,5 MHz et 4 MHz ou 2,5 MHz et 6 MHz) est quasitaupour le fil. Pour ces mémes
excitations, les résultats pour les solutions BR-d4SonoVu® sont indiqués respectivement
dans les Figs. 5.3B et 5.3C. Ces spectres monfuamtia diffusion linéaire des microbulles
présente un comportement différent de celle dwectdur parfait. Pour les deux solutions, la
réponse la plus intense est obtenue pour la frégukn plus proche de leur résonance (2,5
MHz). Au contraire, la réponse la plus faible dadlds est mesurée pour la fréquence
d’excitation la plus élevée (6 MHz). Comparé a B8z, I'’écho résultant des bulles BR®14
est 9 dB et 11 dB plus faible & 4 MHz et 6 MHz extfjvement (Fig. 5.3B). Pour ces mémes
fréquences, les bulles SonoVuieduisent un écho inférieur de 8 dB et 14 dB (BQC). La
différence de réponse est donc optimale pour leg &équences les plus éloignées (2,5 MHz
et 6 MHz). Ainsi, pour les microbulles et en raigimcette différenciation, la soustraction des
enveloppes des deux composantes produit un sigsaltant significatif dans lequel une

grande partie de l'intensité de I'écho a 2,5 MHzamservée. Nous pouvons également noter
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que la solution de SonoViieest moins sensible aux excitations hautes frémseet, par

conséguent, semble mieux adaptée pour cette méthode

2.5 NMNHz
4 MHz
6 MHz

Amplitude [dB]

3 45
Frequency [MHz]

SonoVus

110

105

100

a3

Amplitude [dB]

920

Amplitude [dB

7 I

i | i1
1 2 3 4 3 4 5
Frequency [MHz] Frequency [MHz]

Figure 5.3Spectres des échos diffusés par le fil (A), le BR(B) et le SonoV{e(C) pour les
3 fréquences d’excitation (2,5 MHz, 4 MHz et 6 MHZamplitude et la bande
passante de chaque signal a été préalablement iehdis sorte que I'énergie
diffusée par le fil soit égale pour les 3 fréquesce

5.3.2 Images et mesures sur le fantdme de flux

Lors de cette expérience, les amplitudes respecties trois composantes fréquentielles
sont adaptées pour fournir la méme intensité densptissulaire dans une région d’intérét. Les
spectres des échos mesurés pour les tissus ehswégion perfusée sont illustrés Fig. 5.4.
Nous observons un comportement similaire a celderab avec les mesures acoustiques
précédentes. Un maximum d’énergie est diffusé earbulles a 2,5 MHz. L’intensité de la
réponse décroit en fonction de la fréquence. Pample, pour le BR-1% la réponse diffusée
diminue de 6 dB & 4 MHz et de 13 dB & 6 MHz (FigB). Dans le cas du SonoVelle est
réduite de 8 dB et 15 dB a 4 MHz et 6 MHz respectient (Fig. 5.4C). La méthode proposée
dans ce chapitre est optimisée pour les deux framseinduisant une grande différence

d’intensité dans la réponse des bulles. Ceci pedmebnserver une forte réponse des agents de
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contraste aprés soustraction des composantesa Baité, seules les deux fréquences les plus
éloignées sont transmises (2,5 MHz et 6 MHz). Ignali d’excitation est alors composé de

I'addition d’'une impulsion de 2 cycles a 2,5 MHzdaine impulsion de 4,8 cycles et a 6 MHz.

Tissue

2.5 MHz
4 MHz
6 MHz

Amplitude [dB]

SonoVue

8dB

[dB]

Amplitude [dB]

Amplitude

0 1 23

4 5 6 7 10 o 1 2 3 10
Frequency [MHz]|

4 5 6 7
Frequency [MHz]

Figure 5.4Spectres des échos diffusés par le tissue (ARI&4 (B) et le SonoV(fe(C) pour
les 3 fréquences d’excitation (2,5 MHz, 4 MHz &1H8z). L’'amplitude et la bande
passante de chaque signal a été préalablement iehdis sorte que I'énergie
diffusée par le tissue soit égale pour les 3 fréges.

La Figure 5.5.A présente I'image fondamentale aleerapres filtrage autour de la
composante a 2,5 MHz. A cette fréquence, la répdasanicrobulles est plus intense que celle
des tissus. Néanmoins, un écho non désiré isstissgas est observable et limite le CTR a 11,5
dB (tableau 5.1). La réponse fondamentale filtré&eMHz est représentée sur la figure 5.5.B. A
cette fréquence, la réponse des microbulles dimgumsidérablement rendant la distinction
entre les tissus et les agents de contraste plicat@e Pour cette image, le CTR mesuré est
seulement de 5,5 dB (tableau 5.1). Ceci s’expliguacipalement par la rétrodiffusion des
microbulles qui diminue brusquement lorsque la e d’excitation augmente au-dela de
leur résonance alors que la diffusion des ultragmarsles tissus devient plus importante. La
Fig. 5.5C montre I'image du'2harmonique (2H) obtenue apreés filtrage autour MHg pour

une excitation a 2,5 MHz. Bien que l'observation lderéponse non linéaire offre une
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amélioration du CTR (16,9 dB), celle-ci est assec# une faible sensibilité rendant la
visualisation du flux de microbulles délicatea Figure 5.5.D présente I'image obtenue aprés
application de la méthode multi-fréquentielles. Bane cas, les deux composantes
fréquentielles sont séparées et leurs envelopp@sssaoistraites afin d’éliminer au mieux les
échos provenant des tissus. Comparée a la Fig, Bis¥age démontre une forte réduction de
la réponse tissulaire. D'autre part, les échos gmamat des microbulles étant bien plus
importants a 2,5 MHz qu'a 6 MHz, leur soustractsh non nulle et produit un signal aisément
observable. Par conséquent, la méthode induit omi@ation du CTR qui atteint dans ce cas
18,2 dB (tableau 5.1). Ces résultats démontrerotentiel de cette nouvelle méthode pour
l'imagerie de contraste qui se caractérise par amélioration du CTR et de la sensibilité

comparé a une image harmonique classique.

A

0 5 s 0
[cm] [em]

Figure 5.5mages d'un flux de SonoViidans un fantdéme Doppler. A : fondamentale 2,5 MHz,
B : fondamentale 6 MHz, C : harmonique 2,5 MHz/132\t D : aprés application
de la méthode (soustraction des deux composariddi2z et 6 MHz)
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Méthodes Fondamentale: Fondamentale: 2™ harm onique: Multi-fréquences:
| 2, 5MHz 6 MHz 2,5MHz / 5 MHz 2,5MHz - 6 MHz
CTR [dB] 11.5 5.5 16.9 182

Tableau 5.Mesures du CTR a partir des régions d’intérét guméies sur la Fig. 5.5 pour les 4
conditions.

5.3.3 Evaluation avec une sonde cMUT

La Figure 5.6 présente des images obtenues avesomge cMUT pour deux excitations
multi-fréequentielles différentes. En effet, la lardgande passante des cMUTs permet d’accroitre
la dynamique des fréquences utilisées. Afin de eyamdie fréquence d’excitation proche de la
résonance des bulles, nous avons choisi d’accenniguement la fréquence supérieure. La
sonde cMUT combinée au systéme échographique wiffeesensibilité satisfaisante jusqu’a 7
MHz. Ainsi, I'efficacité de la méthode par excitatimulti-fréequentielles est comparée pour les
combinaisons de fréquences : 2,5 MHz — 6 MHz (BifA) et 2,5 MHz — 7 MHz (Fig. 5.6B).
Dans cette derniere configuration, 2 cycles a 2tz Mt 5,6 cycles a 7 MHz sont transmis dans
le signal d’excitation. A titre comparatif, une igelarge bande, obtenue par inversion de
phases dans les mémes conditions expérimentafgscfmcentration en agents de contraste,
MI, vitesse de flux, ...), est illustrée sur la Fg6C pour une excitation de 2 cycles a 2,5 MHz.
Qualitativement, les deux méthodes par excitatioaltifréquentielles démontrent une
meilleure sensibilité que la méthode par inversienphases PICe résultat s’accompagne
également d’une bonne spécificité car la réponseltante des microbulles est bien supérieure

a celle du tissu environnant.
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Figure 5.6lmages d’'un flux de SonoVidans un fantéme Doppler avec une sonde cMUT. Les
images sont présentées aprés application de diffése méthodes. A : Multi-
fréequences 2,5 MHz — 6 MHz, B : Multi-frequencés MHz — 7 MHz, C: PI 2,5
MHz/ 5 MHz
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Les SNR et CTR ont été calculés pour chaque métldogartir des régions d’intérét
surlignées dans les images présentées Fig. 5.6réseftats sont synthétisés dans le tableau
5.1l. La combinaison 2,5 MHz - 7 MHz, rendue possipar I'utilisation d’'une sonde cMUT,
s’avere plus efficace que le choix de fréquencés MHz — 6 MHz. Il en résulte une
augmentation du SNR et du CTR de 1 dB et 1,5 dpeas/ement laissant supposer que
I'efficacité de la méthode pourrait étre améliopss I'utilisation de fréquences supérieures.
Toutefois, des essais a 8 MHz ont révélé un manmtpusensibilité ne permettant pas une
application satisfaisante de la méthode. A ceéiguience, la bande passante de la sonde cMUT
diminution de lintensité du signal transmis. Deugl la tension d’entrée limitée de la
plateforme échographique ne permet pas de compeeterréduction d’énergie. D’autre part,
pour de hautes fréquences, l'atténuation deviemiorante et la réponse tissulaire diminue
sensiblement en fonction de la profondeur d’expiona L'application optimale de la méthode
sur I'ensemble de la fenétre d’exploration nécesaibrs d’ajouter un gain en profondeur
(TGC) pour compenser de maniére homogeéne la persegdal.

Par ailleurs, les mesures obtenues pour la congana2,5 MHz - 7 MHz montrent une
augmentation du SNR et du CTR de respectivemendR,2t 3 dB par rapport a une séquence
Pl large bande (chapitre 4). L’approche proposééwssde donc plus sensible et sélective que la
méthode d’imagerie large bande ce qui démontrgpsetemtiel pour I'imagerie de contraste.

Multi-fréquences:  Multi-fréquences:

Methodes 25MHz- 6 MHz  2,5MHz - 7 MHz PI: 2,5 MHz
SNR [dB] 30.4 314 292
CTR[dB] 225 240 21.0

Tableau 5.1Mesures du SNR et du CTR pour les images présdfitpes 6

5.4 Conclusions et perspectives

Dans ce chapitre, nous avons démontré que I'apprpah excitation multi-fréquentielles
peut étre exploitée pour discriminer la réponseatgmts de contraste de celle des tissus. Dans
cette méthode, la soustraction de deux composagtpsentielles est utilisée pour éliminer les
eéchos issus des tissus tout en conservant la réglassmicrobulles. Comparés a des méthodes
standards d’'imagerie de contraste, les résultdtsn@en évidence une augmentation du SNR
et du CTR. Par ailleurs, I'approche proposée néeebémission d’'une seule impulsion. Par
conséguent, contrairement aux séguences multi-sigruielles, la méthode ne souffre pas du
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compromis entre la sensibilité ou la cadence d’'imsagisultant de I'émission de plusieurs tirs
consécultifs.

D’autre part, l'utilisation de sondes cMUTs offre possibilité d’optimiser le choix des
fréequences d’émission. Un gain supplémentaire de g¢& 1 dB en termes de SNR et CTR est
aisément obtenu en exploitant la large bande frittplie de ces transducteul@ans cette
étude, par soucis de comparaison et de résolusieme la fréquence supérieurg) (& été
modifiee. Néanmoins, il est possible d’exploitefdee sensibilité de la sonde cMUT a basses
fréequences pour imager des agents de contrastdadb@tjuence de résonance est inférieure a
2,5 MHz.

Des optimisations additionnelles peuvent étre apper sur la forme du faisceau
ultrasonore. En effet, la résolution latérale dmdge dépend principalement de la fréquence
d’excitation et de la distance focale. Dans cetigml& notre choix s’est orienté vers la
transmission de signaux de méme longueur danstle’bhbtenir, a partir de I'enveloppe du
signal RF, la méme résolution axiale pour les dF@guences. Néanmoins, la dépendance
fréquentielle de la résolution latérale induit ueponse du milieu Iégérement différente pour
chaque fréquence transmise. La soustraction desrépanses résulte alors en une suppression
partielle du signal du tissu. Une idée consistaainodifier et ajuster la distance focale pour
chaque fréquence afin d’engendrer la méme résalldi@rale dans la zone d’exploration. Ceci
peut s’effectuer en insérant des temps de retate é&s deux composantes. La prise en
considération de la résolution latérale permettdat réduire le « speckle » de I'image et
d’augmenter le CTR.

Le filtrage de chaque composante constitue uneeéteyportante et délicate du post-
traitement des données RF. Cette étape peut Bipdifste en adaptant la méthode en séquence
multi-impulsionnelles. Dans ce cas, les deux frégas sont transmises dans tirs successifs et
chaque écho est récupéré indépendamment. La mégimpdecependant les intéréts apportés
par I'excitation mono-séquentielle.

De prochains travaux consisteront a évaluer lefopeances de la méthode pour une
détection de contrasie-vivo.

Les prochains chapitres sont consacrés a la petgenet a la validation d’une nouvelle
méthode pour I'imagerie de contraste basée surd®on de signaux codés. Ces excitations
présentent I'avantage d’optimiser le SNR.
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Chapitre 6 : Détection de microbulles par retoureende chirps

Chapitre 6
Imagerie par retournement de « chirps » : principe

et verifications expérimentales

6.1 Introduction

Encore aujourd’hui, la détection (imagerie) d’ageté contraste dans I'organisme peut se
révéler délicate dans plusieurs situations, notamirpeur les patients dits « techniquement
difficiles ». Dans ces cas, les méthodes d'imagehe contraste traditionnelles restent
inefficaces et ne permettent pas de visualiseréf@onse trop faible des bulles (dans la
microcirculation par exemple). Plusieurs solutioms été envisagées mais la majorité d’entre
elles restent limitées par le compromis entre fesigdité et la résolution. L'idée la plus simple
consiste a augmenter I'index mécanique lors deaigan échographique, soit en augmentant la
pression acoustique, soit en diminuant la frequef®ecitation. L’augmentation de la pression
acoustique induit une plus forte réponse non Ineédes microbulles (de Jong, Emmer 2009,
Sboros, MacDonald 2002). Elle permet égalementmedeure pénétration dans le milieu et
par conséquent la détection d’agents de contrasténg plus grande profondeur d’exploration.
Toutefois, 'augmentation de la pression acoustiopeiit une plus forte atténuation (Chen,
Zagzebski 2002) et engendre aussi la destructian ndierobulles (de Jong 2002) et par
conséquent la durée de I'examen échographique.irhmuation de la fréquence d’excitation
permet quant a elle d’accroitre la fenétre d'exation mais engendre une dégradation de la
résolution axiale. De plus, la diffusion de I'ondérasonore par les microbulles dépend
fortement de la fréquence d’excitation (phénoméneédonance). Une faible variation de cette
fréequence peut induire une diminution significatoke la réponse acoustique des microbulles.
Une autre solution pour améliorer la détection digg de contraste serait d’augmenter la
concentration de la solution injectée chez le patiéependant, la dose maximale injectée reste
limitée pour des raisons de sécurité. De plus,ttopeforte concentration d’agents de contraste
accentue l'atténuation (Herman, Einav 2000, Matshghes 1998, Tang, Eckersley 2005)
créant des artéfacts de masquage sur I'image (zboedre). Enfin, une derniére idée consiste
a augmenter le nombre de cycles du signal d’exmitaCette solution permet de transmettre
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plus d’énergie qu’une impulsion traditionnelle @rieur a 2 cycles) dans le milieu sans
augmenter la valeur de la pression incidente. Gigodn l'utilisation de longs trains d’onde

dégrade la résolution axiale de I'image et accelataestruction des microbulles.

Dans ce contexte, les signaux codés se présermemne& une alternative intéressante
permettant de contourner le compromis entre sdigilgit résolution. En effet, ces signaux
offrent la possibilité de transmettre des signaexdatation longs, donc plus d’énergie, tout en
conservant la résolution axiale grace a l'utilisatde filtres de compression a la réception. Les
signaux codés sont exploités depuis des décenares dlvers domaines d’'ingénierie comme
les systémes radars ou encore les télécommunisaiiSkolnik 1970). Cependant, leur
introduction au domaine de l'imagerie médicale n@se trés récente car plus complexe. En
effet, ce n’est que depuis les récents développemeam termes d’électronique (puissance,
mémoire, etc.) et d'implémentation de signaux aabiés dans un échographe que ['utilisation
de signaux codés en imagerie ultrasonore est pegdibsaridis and Jensen 2005). La plus
grande difficulté réside dans I'étape de compreseinil est nécessaire, en imagerie médicale,
de considérer la bande passante du transducteasaribre ainsi que les propriétés acoustiques
et le mouvement des différents diffuseurs observ@sténuation dans les tissus ou encore la
présence d'artéfacts de compression compliguedégtadent également la reconstruction de

image.

Depuis une vingtaine d’années, différentes equdeesecherche ont montré un véritable
intérét pour les signaux codés en imagerie ult@sonEn 1992, O’Donnell a prouvé que
I'utilisation de signaux codés (pseudo-chirp) dams systeme d'imagerie échographique
augmentait le SNR de 15 dB (O'Donnell 1992). Cesltéts ont été suivis par plusieurs études
cherchant a optimiser la phase de compression mpamant différents types de filtre adaptatif
(Cowe, Gittins 2008, Li, Ebbini 1992, PollakowskichErmert 1994). La plupart de ces travaux
sont orientés autour de l'utilisation de signaux@dulation fréquentielle linéaire (chirps FM)

qui peut se définir comme :
x(t) = Ay(t) sin(2m F(t) t) (6.1)
ou F(t) correspond a la modulation linéaire de fréquence :

F(t) = fo+ 5t 6.2)
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ou f, étant la frequence centrale du chifple coefficient de modulation fréquentielke,
correspondant au temps et le teugét) étant une fonction enveloppe différente de zém. L
coefficient de modulatiod est généralement exprimé en fonction de la vanditiéquentielle

Af et de la durée du chifptel que :
s= (6.3)

Dans notre étude, nous utilisons principalementameeloppe gaussienne de la forme :

tZ
Ap(t) = exp( 207 (6.4)

aveco? la variance de I'enveloppe.

Ce n'est que trés récemment que l'utilisation d&pshpour I'imagerie harmonique de
contraste ultrasonore a été évaluée (Borsboom, 20®, Chetty, Hajnal 2006, Sun, Kruse
2007, Sun, Zhao 2006). En effet, des études onbdée que I'utilisation de chirps pouvait
augmenter significativement la réponse non linéd@s microbulles a différentes fréquences :
subharmonique (Zhang, Gong 2007), fondamentalemdw@gue ou superharmoniques
(Borsboom, Chin 2003). Dans leur étude, Zhahgl. ont comparé la réponse des microbulles
pour un chirp long (40 us), centré a 5 MHz, avellecd’une impulsion courte de méme
énergie. Leurs résultats ont démontré une augni@mtdtenviron 16 dB du niveau de la
composante SH. Borsbooet al. ont mesuré une augmentation au niveau de la canfms
fondamentale et harmonique de respectivement 16tdB dB lorsque les bulles sont excitées
par un chirp. D’autres codes binaires de type GolayBarker ont également été évalués en
echographie (Chiao and Hao 2005). Dans cette éCitiepet al. ont notamment montré que
l'utilisation de code de Golay apportait une amdlimn significative de la pénétration
(supérieure a 3 cm a 7 MHz) dans les tissus sagesdition de la résolution axiale en

imageries fondamentale et harmonique.

Dans ce chapitre, nous proposons d’évaluer uneatieutechnique de détection d’agents
de contraste appelée imagerie par retournementhidesc(CR). Cette méthode utilisant des
chirps FM est basée sur la réponse non linéaire ndiesobulles liée au phénoméne de
résonance. L’'objectif de ces travaux est de compan@ponse des microbulles aux différentes

excitations et de déterminer I'efficacité de la hoéte ainsi que les paramétres d’optimisation.
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Ces travaux ont fait I'oeuvre d’'une publication ddesjournal IEEE UFFC de juin 2009
(Novell, Van Der Meer 2009).

6.2 Résumé de l'article

La méthode de retournement de chirps que nous poogcest basée sur la réponse active
d'une bulle, lui permettant, lorsque celle-ci estci®e a sa fréquence de résonance, de
continuer a osciller alors que I'excitation ultrasce est arrétée. La technique consiste a
transmettre deux chirps successifs : le premientayae modulation de fréquences croissante
(UPF) et le second chirp étant la réplique idergigu premier mais retourné temporellement

(DNF). Ce second chirp a donc une modulation dguieéces décroissante.

Dans cette étude, nous avons simulé la réponséudeyrs tailles de microbulles a partir
de I'équation de Rayleigh-Plesset modifiee. Afin amfirmer les résultats théoriques, des
mesures optiques (caméra ultra-rapide Brandarejaistiques ont été réalisées sur différentes

microbulles et a diverses fréquences.

Les simulations montrent que des différences smtifes en termes d’amplitude et de
longueur peuvent étre obtenues entre les réporesesnitrobulles aux chirps UPF ou DNF.
Ces différences sont plus importantes lorsquedgquience centrale du chirp d’excitation est
supérieure a la fréquence de résonance des mitasblles réponses identiques aux chirps
UPF et DNF ont été observées lorsque les bullesesantées par des chirps dont la fréquence
centrale est proche ou tres loin de la résonancdadbeulle. D’'importantes différences
d’'oscillation entre les réponses aux UPF et DNFt ssmalement observées par mesures
optiques lorsque les bulles sont excitées au-dessteur frequence de résonance. Ces résultats

sont également confirmés par des mesures acoussguein ensemble de microbulles.

Nos résultats démontrent que la méthode de retmemiede chirps peut étre utilisée pour
la détection d’agents de contraste. Toutefoisrdguence centrale d’excitation semble étre un
parametre important qui agit sur I'efficacité deri@thode. Pour une application optimale, nous
avons démontré que la fréquence centrale d’émiskidrétre plus importante que la fréquence

de résonance des microbulles.
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6.3 Article : Contrast agent response to chirp m&ale simulations,

optical observations and acoustical verification

Publié dandEEE Transactions on Ultrasonics, FerroelectricedaFrequency Controlvol. 56, no. 6, June 2009,
pp 1199-1206

Anthony Novelt?, Sander van der MeeMichel Versluig, Nico de Jong’”,
Ayache Bouakaz
1. Inserm UMR 930, CNRS ERL 3106, Tours, France
2. Université Francois Rabelais, Tours, France
3. Physics of Fluids Group, University of TwentasEhede, The Netherlands
4. Department of Biomedical Engineering, Erasmus RGtterdam, The Netherlands

Running title: Contrast chirp reversal.
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ABSTRACT

Active response of a microbubble is characterizgdt® resonance behavior where the
microbubble might oscillate after the excitationveform has been turned off. We investigate
in this paper an excitation approach based onrdssnance phenomenon using chirps. The
techniqgue named chirp reversal consists in tratisigifa first excitation signal being an up-
sweep chirp of increasing frequency with time arseond excitation signal, the down-sweep,
being a replica of the first signal, but time resext with a sweep of decreasing frequency with
time. Simulations using a modified Rayleigh-Plessgtiation were carried out to determine
bubble response to chirp reversal. Besides, optibaérvations and acoustical measurements
were carried out to corroborate the theoreticalifigs. Results of simulations show differences
between bubbles’ oscillations in response to upepvand down-sweep chirps mainly for
transmitted center frequencies above the bubbkssmance frequency. Bubbles that are at
resonance or far away from resonance engendengdergsponses. From the optical data, the
larger bubbles showed different dynamics when upepwor down-sweep chirps were
transmitted. Smaller bubbles (inferior at 2 pum dééen) appear to be less sensitive to frequency
sweep at 1.7 MHz center frequency. However, drigem@ higher center frequency, smaller
bubbles tend to be more sensitive. These result® wenfirmed through the acoustical
measurements.

Simulations and experimental data show that sicpuifi differences might be observed
between bubbles’ responses to UPF and DNF chirgsd®vhonstrate in this study that for an
optimal use of chirp reversal, the transmit frequyeshould be higher than the resonance

frequency of the contrast microbubbles.

Key words: chirp, chirp reversal, contrast ageahtrast detection

136



Chapitre 6 : Détection de microbulles par retoureende chirps

INTRODUCTION

Gas microbubbles are currently used as an ultrasoantrast agent, since they are ideal
reflectors of ultrasound waves. Typical contrastnothubbles have an average size ph8and
are encapsulated in a biocompatible shell (such Kgid) with a thickness of a few tens of
nanometers. Ultrasound contrast agents (UCA) are ueed routinely in cardiology and in
radiology (Goldberg, Raichlen 2001) to improve thetection and visualization of the blood
pool and to evaluate vessels in a variety of orgéhe contrast-enhanced clinical diagnosis has
now been improved owing to new imaging methods sscpulse inversion imaging (Simpson,
Chin 1999) and power modulation imaging (Brock-EishPoland 1996). Many efforts are still
undertaken today to develop improved detection otstlbased on specific acoustic properties
of the microbubbles. These methods should be samdd the contrast microbubbles while
they should eliminate echoes originating from t&ssu

Gas microbubbles possess nonlinear acoustic prepertvhich makes the spectral
response of the bubble different from those ofugssr linear scatterers. In addition to its
nonlinear response the microbubble also providesa@ive response characterized by its
resonance behavior. When the bubble is excited neaesonance frequency, its response
characterized by the diameter-time (D-T) curvenas only stronger, but typically also longer
than the excitation pulse in contrary to a bubbdeited far from resonance where its response
has a relatively equal length as compared to itgaton. This effect is attributed to the natural
oscillations of the bubble, which are excited vefficiently near resonance or at the
eigenfrequency of the bubble.

A new multiple pulsing scheme, termed chirp reVeirsaging (Bouakaz 2005), has been
proposed and exploits the response of contrastoinidibles to a wideband chirped excitation
where in the first pulse the frequency is swephvwiiicreasing frequency, termed an up-sweep
chirp, and in a successive pulse with a decredsagiency, termed a down-sweep chirp. The
response of linear scatterers is expected to baioadé for both up- and down-sweep chirp
excitations due to the absence of a resonance loeh&this method however would be highly
sensitive to nonlinear scatterers such as gas mibtwes. In a previous publication, Sun and
colleagues (Sun, Zhao 2006) combined optical aralsial detection to compare radial
oscillations and echoes of contrast bubbles. Theemxental system was used to identify
effects of diffusion and destruction. Another apation of the hybrid system was to investigate
the response of microbubbles to long excitationwlich diffusion was shown to occur over
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the pulse duration. In the last part of the stuthg authors evaluated the response of the
bubbles to chirps with increasing or decreasing|Uiency sweep. High-speed imaging of a
bubble with a size of 3.%m displayed a difference for up- and down-sweeppshiThe
acoustic response obtained following the same axmit proved not to be time reversed
replicas. In a more recent study, Saral (Sun, Kruse 2007), compared a chirp sequence using
an increasing and decreasing chirps with a pulgeramon method. A larger tissue rejection
was shown for the chirp sequence. It was also shihah the contrast to tissue ratio was
superior for chirp excitation when lower pressusese applied.

In a study by Chettet al (Chetty, Hajnal 2006), the response of microbebl@xcited
with chirps in association with power modulatiordgrulse inversion (PIAM) sequences were
simulated. The authors investigated the levelshef gide lobe after chirp compression and
concluded that the side lobes were reduced usiAdRh combination with up-sweep and
down-sweep chirps rather than with up-sweep clalpse.

Here we investigate the bubble response followipgsweep and down-sweep chirps
numerically and experimentally. To demonstratedifierence between bubble response to up-
sweep and down-sweep chirps, simulations using difiled Rayleigh-Plesset equation were
carried out to investigate the sensitivity of thregmsed method as a function of the bubble
size. Time-resolved optical observations of theialadesponse of BR-14 microbubbles
following chirp excitation were performed while yarg bubble size, transmit frequency and
driving pressure. Finally, the response of SondVmécrobubbles was measured acoustically
using up-sweep and down-sweep chirps generated $iogie element transducers. Most
importantly, our study demonstrates that chirp reajeis only optimal for a selective transmit
frequency. We show that for an optimal use of chanyersal, the transmit frequency should be
higher than the resonance frequency of the contnasbbubbles.

SIMULATIONS

The purpose of the simulations was to explore homtrast microbubbles of different sizes
respond to both up-sweep and down-sweep chirpsbiiblele dynamics and resulting scattered
pressures were calculated using a modiRayleigh-Plesset equation (de Jong, Cornet 1994).
Microbubbles with a size ranging from 2 um to 10 dimmeter were considered. The shell
parameters given by Goreg al. (Gorce, Arditi 2000) for SonoV{emicrobubbles were used.
Up-sweep and down-sweep Gaussian-apodized chirps uged in transmission at a driving
pressure of 10 kPa, with a 1.7 MHz center frequearay a 50% bandwidth. To estimate the
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differences between bubble oscillations followingtho excitations, the diameter-time (D-T)
curve following up-sweep chirp insonation was clatetl to the time-reversed D-T curve when
the down-sweep chirp was transmitted. The cormatioefficient was then normalized to the
auto-correlation of the D-T curve obtained with syeep chirp excitation. Identical responses
provide a correlation coefficient near unity wheredifferences in the responses (either in
amplitude or in length) would be characterized bgveer correlation coefficient. The optimum
configuration for chirp reversal imaging was detered from the minimum correlation

coefficient.

EXPERIMENTS

High speed optical observations

Optical observations were carried out with the Blears-128 camera (Chin, Lancee 2003).
The Brandaris-128 is a high speed digital camepalda of acquiring 128 frames at a speed of
25 million-frames per second in a single run. Tkpeeimental setup has been described in
detail previously (van der Meer, Dollet 2007). Autie solution of individual BR-14 contrast
bubbles (Bracco, Geneva, Switzerland) was prepanedinjected through a capillary fiber of
200 um inner diameter immersed in water. The cameraabperat a frame rate of 15 million
frames per second. The contrast bubbles were iisdrirom the side by a broadband single
element transducer (Precision Acoustics, Dorset) With a center frequency of 1.7 MHz and
a calibrated range of frequencies from 1.5 to 4 MMz arbitrary waveform generator (AWG),
a Tabor 8026, connected to a PC, was used to peathecrequired chirp waveforms, which
were then amplified by a power amplifier (ENI 350L0he pressures generated by the
transducer were calibrated with a 0.2 mm needladpjtbne (Precision Acoustics, Dorset,

UK). A Matlab (Mathworks) script was written to geate the chirps.

Acoustical measurements

Two broadband single-element transducers, withndéecdrequency of 2.25 MHz and 3.5
MHz (Sofranel, Sartrouville, France), respectiveligre mounted in a water bath. They were
both focused at 55 mm and both had an aperturé ahi. The contrast microbubbles were
introduced into a small container made of Perspekthe solution was gently stirred using a
magnetic stirrer. The front-end of the contained hal5° angle with the acoustical axis of the
transducers, to minimize reflections. Over the foomtainer fronts, an acoustical window with
a diameter of 30 mm was made of TPX foil havinghekness of 2Qum. The 2.25 MHz
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transducer was used in transmit while the 3.5 Midndducer was used in passive mode to
receive scattered echoes from the contrast mictbabSonoVu® microbubbles were used at
a dilution of 1/2000.
Several measurements were carried out to assepsrehersal acoustically. The response of
SonoVué€ microbubbles was measured in the following transditonfigurations:
- A sequence containing two identical up-sweep chaegosh of 340 kPa, 1.5 MHz center
frequency and a 50 % bandwidth.
- A sequence of an up-sweep and a down-sweep chi3g@kPa, 1.5 MHz and a 50 %
bandwidth.
For each transmitted sequence, the second exaoitaigmal was transmitted with a delay of
12.5ps. The time delay between both signals was chasanthat the very same bubbles were

interrogated by both pulses.

RESULTS

Simulations:

The simulated responses for SonoVieibbles are shown in Figure 6.1. Oscillations of a
5.2 um diameter bubble to up-sweep (A) and dowrepw@) chirps are displayed. Up-sweep
and down-sweep chirps for a 8.2 um diameter bulaske displayed in (C) and (D),
respectively. The predicted resonance size attikeng frequency of 1.7 MHz, as taken from
(van der Meer, Dollet 2007), is 62n. The microbubbles of 52m and 8.2um diameters are
thus below and above the resonance size. The resgonan up-sweep chirp (A) shows a
slightly longer bubble oscillation as comparedhe town-sweep chirp excitation in (B). This
observation is the other way around for the 8.2diameter bubble (C and D). Differences of
bubble oscillations are more important for the éarubble. The oscillations of a resonant
bubble with a diameter of 6/2m excited by an up-sweep chirp and a down-sweep e
given in Fig. 6.1E and Fig. 6.1F, respectively.eSanant bubble does not sense a difference to
chirp reversal. The frequency spectrum of the tratted chirp centered at 1.7 MHz is
displayed in Fig. 6.1G. Corresponding resonancguiacies of 5.2um, 6.2 um and 8.2 pm

bubbles are overlaid.
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Figure 6.1Simulated diameter-time curves of a w8 (A,B), 8.2um (C,D) and 6.2um (D,E)
SonoVu@ microbubble interrogated with an up-sweep chigftjland down-sweep
chirp (right) at a center frequency of 1.7 MHz aadliriving pressure of 10 kPa.
Panel (G) shows the frequency spectrum of 1.7 MBasmitted chirps where
resonance frequencies of a 5.2 um, 6.2 um and B12bubbles diameter are
represented.

The results obtained through these simple simudationdicate that the size of the
microbubble is an important parameter when UPFRN& chirps are transmitted. Bubbles at
resonance do not sense differences between up savekmlown sweep excitation chirped
signals. However bubbles approaching resonancemdsgifferently to chirps with up sweep
and down sweep frequencies. In this case, bubl#&svbresonance size provide a longer
response following UPF chirp while bubbles abowonmance size oscillate much longer when
a DNF chirp is transmitted.

A correlation of the simulated D-T curve resultingm an up-sweep chirp to the time-reversed
D-T curve resulting from a down-sweep chirp asrection of the bubble size is shown in Fig.
6.2. It shows that a high correlation is obtaineddmaller bubbles and for those at resonance

near a size of 6.am. For bubbles that are larger than the resonaizee the correlation is
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significantly lower. When the 8.2 pum bubble is mbgated with an up-sweep chirp,
frequencies close to resonance are transmitted($iege Fig. 6.1C and G) generating resonance
behavior. These oscillations however are dampedytiie higher frequencies which constrain
the bubble into a forced oscillation regime. Viaasa, for the down-sweep chirp, frequencies
near the bubble resonance are transmitted at ttieokthe chirp driving the bubble into a
resonance vibration. Consequently the D-T curvthefbubble following down-sweep chirp is
longer (Fig. 6.1D). The opposite phenomenon ocfaurghe 5.2 um diameter bubble. Bubbles
below the resonance size provide a lower decomelaue to the small differences in the time
length of the response (Fig. 6.2). This might lalatted to the fact that smaller bubbles are
subject to a higher viscous damping inducing atehaesponse (Bouakaz and de Jong 2007,
Bouakaz, De Jong 1998). When a 6.2 um bubble igeekby up-sweep and down-sweep
chirps centered at its resonance frequency, ittsesimilarly to both excitations. Due to the
symmetry of chirps around the center frequency btligble is similarly affected by resonance
vibrations and forced oscillations producing a higbrrelation between both D-T curves.
Similarly, bubbles far away from resonance size r@oé excited close to their resonance
frequencies. Therefore these bubbles exhibit al@imesponse to up-sweep and down-sweep
excitations which also provide a high correlatidhe numerical simulations indicate that an
appropriate center frequency of the interrogatihgpcmust be selected. Following the results
displayed in Fig. 6.2 the optimum transmit frequefar chirp reversal imaging providing the
highest decorrelation should be selected aboveréisenance frequency of the contrast

microbubble.
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Figure 6.2Correlation coefficient of simulated diameter-timgrves following up-sweep and
down-sweep chirps at 10 kPa pressure amplitude, b@¥dwidth and 1.7 MHz
center frequency.
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Optical observations

Figure 6.3 shows the oscillations of a 1Qun diameter BR-14 microbubble following
excitation with an up-sweep chirp (A) and followirgdown-sweep chirp (B) at a center
frequency of 1.7 MHz and a 120 kPa peak negatiessure. The curves demonstrate a
difference in the bubble response where the upiswble&p generates a shorter oscillation of
the bubble whereas the down-sweep chirp exhibitgieh longer bubble response. The BR-14
microbubble of 10.um diameter has a measured resonance frequencytoladdHz (van der
Meer, Dollet 2007). Transmitted chirps had a cefegquency of 1.7 MHz and a frequency
bandwidth of 50 %, extending from approximately MRz to 2.25 MHz at -20 dB level as
shown in Fig. 6.3C. Therefore, the initial frequiescof the transmitted up-sweep chirp are
close to the resonance frequency of the microbubbiée frequencies transmitted at last are
far away from the microbubble’s resonance frequeddye down-sweep chirp starts with a
frequency far away from resonance and ends upfrgtiuency that is close to the microbubble

resonance, which explains the observed differemtlea bubble’s responses.
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Figure 6.3Measured diameter-time curves of a 1 diameter BR-14 microbubble excited
with an up-sweep chirp (A) and down-sweep chirpaiBa center frequency of 1.7
MHz and a driving pressure of 120 kPa; (C) frequespectrum of 1.7 MHz center
frequency and 50% bandwidth transmitted chirps.
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The results obtained for a 5.in diameter BR-14 microbubble are shown in Fig. Gl
bubble was insonified successively with up-sweep aown-sweep chirps at a center
frequency of 1.5 MHz and a driving pressure of kP@ and the corresponding oscillations are
shown in Fig. 6.4A for the up-sweep excitation igpoknd for the down-sweep excitation
(dotted). Figure 6.4B shows the oscillations of sia@ne microbubble when up-sweep (solid)
and down-sweep (dotted) chirps at a center frequeh2.5 MHz and a driving pressure of 120
kPa are transmitted. The expected resonance freguerthis microbubble is close to 2 MHz
(van der Meer, Dollet 2007). As shown in the cqomesling spectra (Fig. 6.4C), the
transmitted chirps have thus center frequencieseabnd below the resonance frequency of the
microbubble shown by the arrow. The curves showftivaa 1.5 MHz center frequency signals,
the up-sweep chirp produces longer microbubbldlasons than the down-sweep chirp while

at 2.5 MHz; we appreciate a reversed feature wtiereup-sweep chirp generates a shorter
bubble oscillation.
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Figure 6.4Measured diameter-time curves of a Bh diameter BR-14 microbubble excited
with up-sweep chirp (solid), and down-sweep chilqited) at a driving pressure of
120 kPa, and a center frequency of 1.5 MHz (A) 2iadMHz (B). The frequency

spectrum of the chirp excitations at 1.5 MHz (goédd at 2.5 MHz (dashed) are
displayed in C.
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Figure 6.5 shows an example obtained with a muchllemmicrobubble (diameter 3.05
pm) excited with chirps with a 1.7 MHz center freqay and a driving pressure of 120 kPa. As
indicated in the associated figure showing thedmatied frequency spectrum, the resonance
frequency of such a bubble is near 4 MHz (van deeiVDollet 2007), indicating that both up-
sweep and down-sweep chirps contain frequency coers far away from the resonance of
the microbubble. The corresponding diameter-timevesi for up-sweep (solid) and down-
sweep (dotted) chirp excitation produce a very lsinesponse, as predicted by the numerical
simulations. In this scanning condition, the miarbble does not sense any difference between

up sweep and down sweep chirps.
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Figure 6.5Measured diameter-time curves of a 3/8 diameter BR-14 microbubble excited
with an up-sweep chirp (solid) and a down-sweepttédd chirp at a center
frequency of 1.7 MHz (A) and a driving pressurel®d® kPa. (B) the frequency
spectrum of the excitation chirp signal.

Acoustical verification

The resonance frequency of a solution of SonSVbebbles diluted at 1/2000 was
estimated by the measurement of its transmissioreas a function of frequency, displayed in
Fig. 6.6. It shows that the Sono\flemicrobubble suspension has a clear resonance

phenomenon near a frequency of 1 MHz. Following tesults from both the numerical
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simulations and the optical recordings, centerdesgies of excitation chirps were selected to
be higher than the resonance frequency of the ssgpe

Transmission [dB ¢m)

1 s :
Frequency [Nz

Figure 6.6Transmission curve through SonoVuaicrobubbles as a function of the frequency
at a dilution of 1/2000.

Figure 6.7 shows in the top panel two transmittbehiical up-sweep chirps at a center
frequency of 1.5 MHz, a driving pressure of 340 kiRd a 50% bandwidth. In the bottom panel
the SonoVu8 acoustical responses to both chirps are displayad. curves show that the
microbubbles provide the same response to bothrag&ting chirps since they are both
identical. This confirms that the microbubbles we modified in the time lapse between
both excitations. Figure 6.8 shows theponses of the contrast bubbles to up-sweep@md-d
sweep chirps. The response to the up-sweep chiigergical to the one shown in Fig. 6.7.
However the response of the down-sweep chirp isifgigntly different from that of the up-
sweep chirp, indicating optimum conditions for ghneversal imaging. This result indicates
that the distribution of SonoV{iemicrobubbles at these scanning conditions prodlifferent

echoes whether the frequency sweep of the trareshrattirp is increasing or decreasing.

UPF | UPF

Amplitnde [kPa]
A

Amplitade [V]

Tune [us]

Figure 6.7Transmitted up-sweep chirps at a center frequefdy®MHz, a driving pressure of
340 kPa and a 50% bandwidth (top) and correspondBanoVu®@ acoustical
responses (bottom).
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Figure 6.8Transmitted up-sweep chirp and down-sweep chirp aenter frequency of 1.5
MHz, a driving pressure of 340 kPa and a 50% baudthw{top) and corresponding
SonoVu@ acoustical responses (bottom).

DISCUSSION AND CONCLUSIONS

Simulations showed that a microbubble can respdffetently to an up sweep chirp and to

a down sweep chirp when appropriate acoustic pdemeare selected. When a bubble is
excited close to its resonance frequency, the leuldblinduced into a resonant regime
producing longer vibrations whereas for transmittesjuencies far away from the bubble

resonance frequency, the bubble enters into a doregime generating shorter oscillations.
When the transmitted center frequency is highem thlae resonance frequency of the
microbubble, up sweep chirp generates a much shaigeal. When the resonance frequency
of the microbubble is higher than the transmitteshjdiency, the microbubble will also react

differently to up sweep chirp and down sweep chitpwever in this situation, the oscillations

will be longer for up sweep chirp than down swebipps.

Simulations were carried out where the correlatoefficient was used as a mean to
estimate the differences in bubble responses tp<iith increasing and decreasing frequency
sweeps. The results indicated that chirp revessaiare efficient when the transmit frequency
is chosen above the resonance frequency of theageded bubble.

The simulations as displayed in Fig. 6.2 were edrout at using transmit frequency of 1.7
MHz. A similar trend is observed for other transfmiquencies where microbubbles resonating
close to the excitation frequency show a high datien coefficient. Microbubbles that are
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larger than the resonance size provide a high dagetion indicating optimal performance of
chirp reversal.

The excitation sequence using chirp reversal ntghéxplored further as contrast detection
and imaging method. Compared to conventional wtrad contrast imaging methods, such as
pulse inversion imaging, this proposed approachiges an additional improvement in signal
to noise ratio since longer waveforms are usedg&laind Hao 2005, Misaridis and Jensen
2005). However, chirps imply a loss in terms ofaaxiesolution and this issue could be
addressed using compression methods (Haider, L&988, Misaridis and Jensen 2005). The
use of chirp reversal for contrast imaging providdser advantages. The chirp reversal method
should be able to operate in a linear regime wlh@ne acoustic pressures are transmitted.
Hence microbubble destruction is avoided and nealiity of tissue is reduced. Moreover, the
full frequency bandwidth of the transducer can therexploited. Implementation of the current

imaging method in an ultrasound scanner is underway
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6.4 Etude complémentaire : influence des paramdtesitation

Afin de compléter les résultats présentés dansdi@y une étude théorique de I'influence
des parametres d’excitation sur l'efficacité demathode de retournement de chirps a été
réalisée. En effet, suivant la fréquence centialegression et la bande passante des chirps
utilisés, des différences significatives entrerkgsonses de bulles aux chirps UPF et DNF ont
éte observeées. La fonction de corrélation a étségi dans le but de comparer les courbes D-T
(Diameétre-Temps) et de caractériser ces differenbass chaque cas, on dispose de deux
fonctions : le signal de référengét) et le signal regwy(t). La corrélation est une opération
mathématique permettant de comparer ces deux sigetadien mesurer la ressemblance (de
Coulon 1984) :

Py (D) = [ x(0) y(¢ + Dt (6.5)

Dans notre cas, la réponse de la bulle au chirp &82Fcorrélée a celle obtenue avec le
chirp DNF. Les simulations suivantes ont été etfées a partir du modele développé par de
Jonget al. (de Jong, Cornet 1994) pour des bulles de type\Boef. Les résultats ont été
présentés lors du congrés international IEEE Wes (Novell, van der Meer 2007).

6.4.1 Influence de la fréguence

La Figure 6.9 présente les variations du coefficdencorrélation en fonction du diametre
de la bulle. Les résultats théoriques ont été alstgrour trois différentes fréquences centrales
de chirps (UPF et DNF): 1,4 MHz, 1,7 MHz et 2,0 Mipur une bande passante de 50 % et
une pression acoustique de 50 kPa. Pour ces 3einégs d’excitation, les diametres respectifs
de résonance des bulles sont 7,1 um, 6,2 um eirb,4 es résultats montrent un maximum de
corrélation de 1 pour les bulles loin de la résaearCeci signifie que la réponse aux chirps
UPF et DNF est identique. Pour les fréquenceslieshasses (1,4 MHz et 1,7 MHz), deux pics
distincts apparaissent a 87 % et 135 % de la td#lerésonance des bulles. Ces pics de
décorrélation correspondent au maximum de diffeesrentre UPF et DNF. Entre ces deux
pics, le coefficient de corrélation varie avec uraximum correspondant, pour chaque
fréquence, a la taille de résonance de la bulleisNmuvons noter qu’indépendamment de la
fréquence centrale d’émission, le minimum de cati@h (difféerence maximale entre les
réponses de bulles) est obtenu pour des bulles Idotdille est supérieure a la taille de
résonance (environ 135%). De plus, étant donnétres faibles pressions acoustiques
appliguées (10 kPa), les différences entre UPFN Peuvent étre uniguement attribuées au

phénoméne de résonance.
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Ces résultats démontrent que différentes popuktittnbulles répondent a la méthode
retournement de chirps suivant la fréquecentrale sélectionnée. Si la fréquence centrale
chirps est basse, seules leslds les plus larges répond differemment. Inversement, si
fréquence centrale est e, les bulles plus petiteont plus sensibles a la méthode. Il est ¢
importart de connaitre au préalable la résonance (taillgemue) des bulles visualisées afin
choisir la fréquence la plus adap
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Figure 6.9Influence de la fréquence d’excitation sur le doefht de corréltion entre les
réponsesde bulle: obtenues par simulation pour des chirps croissaat:
décroissants, 50% de bande passante, a 1..

6.4.2 Influence de la bande pass:

Les courbes présentées sur la 6.10 montrent I'influence de la bande passante &
coefficient de corrélation. Des chirps UPF et DNg-fdibleamplitude (10 kPa), centrés &7
MHz avec différentes bandes passantes (35 %, 5@ %50%) sont utilisés en émission.

existe deux possiliiés pour faire varier la bande passante d'un ¢
- modifier la duréele I'excitation ¢ dans I'équation (6.4)),
- modifier la valeur de la modulation fréquentie$ dans I'équation@.2)).

Dans cette étudeseule la duré des chirps varie alors gqueresteconstan' Nous pouvons
constater que pour de larges bandes fréquen, le pic maximal de décrélation (& 135% de
la frequence de résonance) entre les réponseshays ¢JPF et DNF devient plus importa
La différence est significative notamnt a 65% de bande passante. De maniére générale

les excitations larges bandes, nous pouvons olysdegeoscillations tres différentes pour
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grosses bulles de diamétre compris entre 7 um giniQrésonance en dessous de la fréquence
centrale des chirps). En effet pour ces bulleséponse au chirp DNF est plus longue car le
régime de résonance est fortement sollicité ; rgieetransmise a la fréquence de résonance
étant plus importante pour des excitations largesdbes. Inversement, pour le chirp UPF, les
oscillations liées a la résonance sont rapidemt@hw@es par la transmission de fréquences

supérieures importantes. Dans ce cas, les bultdteos en régime forcé.

La largeur du pic de décorrélation augmente avelgalade passante car un plus grand
nombre de bulles sont excitées proche de leur afmendurant la transmission du chirp. Nous
pouvons donc en conclure que la méthode est d'aptas efficace que la bande passante est
large. Toutefois, la bande passante maximale trisesmeste imposée par le systéme et la sonde
echographique. De plus, afin d'éviter le recouvremé&équentiel et de distinguer les
différentes composantes non linaires, les bandassapées traditionnellement utilisées en

imagerie harmonique de contraste sont comprises B&t% et 60 %.
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Figure 6.10Influence de la bande passante du signal d’exocitatsur le coefficient de
corrélation entre les réponses de bulles obtenwsspnulation pour des chirps
croissants et décroissants centrés a 1,7 MHz, RPED

6.4.3 Influence de la pression acoustique

Lorsque la pression acoustique est augmentée,autgedécorrélation dans la réponse des
bulles en dessous de la résonance (6,2 um) estvébggig. 6.11). Celle-ci peut étre attribuée
a un comportement non linéaire trés important étisgs bulles (diametre entre 3 um et 5 pm).
Durant le balayage fréquentiel du chirp, ces petitalles (résonance autour de 3 MHz) se
retrouvent excitées a la moitié de leur fréqueneeréonance favorisant I'émission d¥ 2
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harmonique. Par ailleurs, nous pouvons noter quévesau de décorrélation pour les bulles les
plus larges reste indépendant de la pression ag@icPar conséquent, nous pouvons supposer
gu’'une forte pression pourrait augmenter l'effitdale la méthode. En effet, avec I'ajout de
non linéarités, un plus grand nombre de bullesndpot différemment aux chirps UPF et DNF.
Néanmoins, l'augmentation de la pression acoustepugendre la destruction des bulles et

accentue la propagation non linéaire.
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Figure 6.11Influence de la pression acoustique sur le coefficide corrélation entre les
réponses de bulles obtenues par simulation pour deisps croissants et
décroissants, 50% de bande passante et centrésMHz

6.5 Conclusions et perspectives

Au cours de cette étude, nous avons mis en évidgnedes réponses des microbulles
dépendent de la modulation fréquentielle des chiges différences s’expriment en termes
d’amplitude et de durée d’oscillation. Nous avor@niré que plusieurs parametres d’excitation
(frequence, bande passante, amplitude) jouent len m@pondérant dans l'efficacité de la

méthode.

La méthode de CR est basée sur le comportementadsdes microbulles. L'utilisation
de chirps est un avantage pour I'imagerie harmanidgl contraste car elle permet, grace au
balayage fréquentiel, d’exciter différentes buléeseur résonance et donc d’augmenter leur

réponse non linéaire.

Les résultats obtenus en variant la bande passamggérent qu’il serait intéressant

d’analyser les réponses des bulles lorsque depschimodulation non linéaire sont transmis.
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En effet, nous pouvons émettre I'hypothése qu'ulirpcltonstruit sur une modulation

fréquentielle lente en dessous et autour de lauénéce de résonance de la bulle puis d’'une
brusque variation au dessus la frequence de réseratentuerait d’avantage les différences.
Dans ce cas, les bulles entrent rapidement en gimeéforcé lorsque le chirp croissant est
transmis alors que le régime de résonance s’iasplls durablement dans le cas du chirp

décroissant.

Cependant, la complexité de la méthode réside Hamdémentation de chirps dans un
echographe. Des développements importants en tedimenatériel (émetteurs analogiques,
contrble indépendant des émissions, ...) et ddemnaint (filtres de compression) sont
nécessaires pour le fonctionnement optimal de thodé.

Toutefois, la méthode de CR présente une propridtessante du fait qu’elle soit
totalement compatible avec les autres méthodesad@me de contraste traditionnelles (Pl,
PM). Nous pouvons donc nous attendre, en combieardifférentes séquences d'imagerie de
contraste, a un effet cumulatif des gains de chagétihode permettant ainsi d’améliorer la

détection d’agents de contraste.
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Chapitre 7
Etude comparative de séquences d'imagerie de
contraste ultrasonore par retournement de

« chirps »

7.1 Introduction

De part leur complexité d'implémentation, I'intégom de signaux codés destinés a
imagerie non linéaire n'est que trés récente. rkeavantages résident principalement en
'augmentation significative du SNR et par conséquiéamélioration de la profondeur de
pénétration (Misaridis and Jensen 2005). Depuislgges années, plusieurs groupes de
recherche ont montré un intérét croissant pousigsaux codés en les associant a de nouvelles
meéthodes d’'imagerie harmonique. En 2004, Borsbebral. ont étudié la génération de 2H
pour des excitations de type chirp (Borsboeinal, 2004). Dans le but d’extraire uniquement
la composante 2H, les auteurs ont appliqué ure filr compression centré a la fréquenge 2f
Les résultats ont montré une augmentation du SNihetde harmonique de 10 dB tout en

conservant la résolution axiale.

Dans le chapitre précédent, nous avons mis en ragdée potentiel de la méthode de
retournement de chirps (CR) pour la détection diggyee contraste. Cette méthode, basée sur
le phénomeéne de résonance des bulles, engendehanssement de la réponse des agents de
contraste tout en la discriminant de celle desisis3héoriquement, cette méthode permet de
bénéficier du gain en SNR apporté par l'utilisatd@chirps tout en produisant un CTR élevé.
Un autre intérét du CR est gu'il peut étre assaei® séquences standards d’imagerie de

contraste.

Dans une précédente étude, Chettgl. ont analysé 'emploi de chirps avec la méthode de
PIPM (Chetty, Hajnal 2006) a partir de simulatiotes réponses de bulles. Leurs résultats
montrent, en outre, que les chirps engendrent ai@ef augmentation du SNR de 1,7 dB

comparé aux impulsions. Les auteurs démontrent qiresl’énergie supplémentaire transmise
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par les chirps est préservée, induisant ainsi wrgmantation de la réponse des bulles.
Néanmoins, leur signal de compression, équivalentchirp d’excitation, nécessite une
optimisation puisque seul le signal fondamentalréstipéré. Les composantes non linéaires
des 2H, SH et autres harmoniques ne sont pas grsesmpte dans leurs résultats. Les auteurs
ont démontré également que I'amplitude des lobesnskaires est diminuée lorsque la méthode
de retournement de chirps est utilisée.

L'utilisation de chirps pour I'imagerie harmoniqdes tissus a été étudiée par Seh@l.
(Song, Kim 2010). Dans cette analyse, I'amplitude kbbes secondaires aprés compression est
mesurée pour trois méthodes d’'imagerie : 2H, FMt La meilleure suppression est obtenue
guand les chirps sont associés a la méthode dgaRk une étude plus récente, Sehgl. ont
évalué I'utilisation de chirps a modulation nonéliire pour I'imagerie harmonique des tissus
(Song, Chang 2011). La génération de lobes seamsdan fonction de la bande passante du
signal d’excitation a été mesurée-vitro pour des chirps linéaires et non linéaires puis
comparée a la méthode PI standard. L'utilisatiorcldgos a modulation non linéaire démontre

une excellente suppression des lobes secondairesiégradation du lobe principal.

En 2009, Shemt al. ont développé une méthode d’imagerie de contragigelée DBCS,
basée sur I'émission de deux chirps centrés awquémces 4 et 3t (Shen and Chiu 2009).
Cette méthode permet, par interaction fréquentiake supprimer efficacement la réponse
harmonique des tissus associée a la propagationlinéaire. Comparé a des impulsions
gaussiennes, leurs résultats ont démontré une autgtioe du SNR et du CTR de 6 dB et 3 dB
respectivement. Toutefois, la méthode reste limpée la bande passante de I'excitation
puisque la modulation fréquentielle du chirp endgiit étre 3 fois plus grande que celle gn f
Plus récemment, Shert al. ont évalué cette méthode en utilisant des séqadmstes sur le
code de Golay (Shen and Shi 2011). Les auteurslummicque la séquence de Golay 2 bits
semble optimale, offrant un gain de 7,8 dB en SHRmarée aux impulsions conventionnelles,

et évitant la formation de lobes secondaires.

Une autre méthode de détection d’agents de coatealsase de chirps hautes fréquences a
été proposeée par lat al. (Li, Kuo 2010). Leur étude repose sur l'utilisatide chirps avec la
méthode de modulation radiale (Bouakaz, Verslui®720Les bulles sont simultanément
excitées par un chirp basse fréquence pour induieemodulation radiale et par un chirp de
plus haute fréquence pour visualiser les différerda&ns leurs réponses. Leurs résultats ont

montré une réponse importante des bulles a la sogirada soustraction des deux fréquences
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utilisées. En fonction de la pression incidentdétecméthode offre une augmentation du CTR
en moyenne de 10 dB en comparaison a la méthoawagkrie harmonique standard basée sur

des impulsions courtes.

Malgré les résultats encourageants liés a I'utibsade chirps, la majorité des études font
références a des difficultés ou des limitationsi@eau de la compression de I'écho (ex : lobes
secondaires, suppression de composantes non déggair). Cette contrainte explique
probablement le faible nombre de systémes échogpagd commercialisés disposant de
module d’imagerie non linéaire a base de signawdésoDans ce chapitre, nous proposons
d’étudier I'apport des chirps sur les séquencesdstas d’imagerie de contraste Pl, PM et
PIPM. Nous nous intéresserons plus particuliéereméatcombinaison de ces séquences avec la
méthode de CR (Novelét al, 2009). Dans un premier temps, les signaux émislga
plateforme échographique Multi X sont comparés pobague séquence. Ensuite, nous
proposons une étude comparativevitro en termes de SNR et CTR de I'ensemble des
séquences implémentées. Enfin, l'utilisation depshavec les sondes cMUTs est abordée et

une évaluatiom-vivo de la séquence optimale est présentée.

7.2 Matériel et méthodes

7.2.1 Principe de I'imagerie par retournement depsh

Comme explicité dans le chapitre précédent, lecgrende cette méthode s’appuie sur le
phénomeéene de résonance qui permet a la microbidixitler aprés la fin de I'excitation
contrairement aux tissus. Cette différence entreolaportement de la bulle et des tissus peut
étre exploitée pour mieux détecter la présenceedtsgde contraste. La fréquence centrale
d’émission des chirps est un facteur importantletdoit se situer au dessus de la fréquence de
résonance des bulles pour une application optimadeprincipe détaillé de la méthode est
rappelé dans la Fig. 7.1. Un premier chirp doritéguence croit linéairement dgfa fnax est
émis dans le milieu (UPF). Un second chirp, idaricau premier mais temporellement
retourné, est transmis dans une ligne adjacent&éljaence du second chirp retourné décroit
linéairement depfax a fnin (DNF). Les échos renvoyés sur les deux lignes asostite récupérés
et traités avec un filtre adaptatif. Cette étagenésessaire pour retrouver une résolution axiale
satisfaisante. Le filtre adaptatif de compressioit étre choisi de sorte que les deux réponses
(UPF et DNF) puissent étre comparées directemeémaldment, les signaux compressés sont

soustraits. Dans un milieu non résonant (tisses)ésultat de cette opération est nul alors que
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dans un milieu résonant (microbulles), la souswactles deux réponses donne un signal

significatif engendré notamment par la présenceatelinéarités.

Filtres Soustraction

Tx

Tissus
Corrélation

UPF =) u
Corrélation

DNF —) J

Microbulles

UPF Corrélation

DNF WMMNW\/\/\tTéIaﬁon M mn I

Figure 7.1Schéma d’'une séquence par retournement de chirps

7.2.2 Dispositifs expérimentaux

Dans cette étude, diverses combinaisons de seéquelingagerie ont été implémentées
pour évaluer leurs efficacités pour la détectioagents de contraste. La premiere étape
consiste a vérifier que les émetteurs de la platefoéchographique n’engendrent pas de
déformation des signaux émis. Ensuite, 'ensembfeabmbinaisons est évalué en imagerie de
contraste a l'aide d’'un fantéme-vitro. Enfin, une validationn-vivo de la méthode optimale

est menée chez la brebis pour les sondes PZT efcMU

7.2.2.1 Mesures des signaux émis par le systéeme

L’objectif de ces mesures est de s’assurer qusidggmux transmis (UPF et DNF) ne sont
pas affectés par la fonction de transfert du systddans un premier temps, des impulsions et
des chirps gaussiens correspondant aux signauwtiffi@®ntes méthodes implémentées ont été
crées via Matlab puis transférés vers la platefagntegraphique. Ensuite, les signaux issus du
systeme a vide ont été visualisés sur un oscilfps¢becroy WR44Xi, Chestnut Ridge, NY) a
'aide d’'une sonde haute impédance calibrée (Led?®p08, Chestnut Ridge, NY). Pour
chaque méthode, les signaux résultants a la stetig&chographe ont été calculés dans le but

d’observer les déformations engendrées par leragste
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7.2.2.2 Mesures d’'imagerie-vitro

Deux sondes linéaires de type PZT et cMUT (Vermén Bours, France) ont été utilisées
lors de ces mesures. Les deux sondes ont les mémastéristiques en termes de nombre
d’éléments (128), de fréquence centrale (4 MHz)pitigh (305 um) et d’élévation (8 mm). Les
mesures ont été réalisées sur un fantdme DoppléS (Raboratories, Bridgeport, USA)
composé d’'un tube de 4 mm de diameétre dans legreeilent les agents de contraste. Une
solution de SonoVfediluée au 1/2000 (Bracco Research, Geneva, Swasé® injectée dans
un réservoir d’'eau. Les agents de contraste sosuitenmélangés a I'eau durant toute la
manipulation a l'aide d'un agitateur magnétique. d@ution est renouvelée pour chaque

méthode d’imagerie.

7.2.2.3 Validationn-vivo

,,,,,

40 kg. Préalablement, la brebis a subit un jeG@®p@ratoire complet de 24 heures pour la
préparer a I'anesthésie. Celle-ci est réaliséeupar injection intraveineuse (veine jugulaire)
d’'une association de barbituriques (thiopentalptiZg), additionnée d’atropine sulfate (20 mg)
pour limiter la salivation. L'animal est ensuiteliéea un dispositif d’anesthésie gazeuse
(Isoflurane a 3% véhiculé par oxygéne 100%). Cepadidif est couplé a une assistance
respiratoire disponible si nécessaire. Une injectiGantibiotiques (750 mg d’amoxicillin) est
également réalisée afin d’éviter les infectionsarimal est placé en décubitus dorsal et le cou de
'animal est rasé. Un cathéter est placé dans wseveines jugulaires et I'échographie est
réalisée sur la carotide contra-latérale. Pourdgerie de contraste, une solution de 2,5 mL de
SonoVué est injectée en bolus dans la jugulaire. A la dim I'expérimentation, la sonde
endotrachéale est retirée et la brebis est plaamée uh box de réveil.

7.2.3 Parametres d’excitation et d'imagerie

Dans un premier temps, les méthodes d’'imagerie amgraste traditionnelles (Pl, PM,
PIPM) ont été évaluées sur la plateforme eéchoggaghi Les impulsions gaussiennes
transmises sont exprimées dans I'équation (7.1)fréquence d’excitation est choisie a 2,5
MHz pour rester dans la gamme de fréquences @dis@ échocardiographie ou en imagerie
hépatique de contraste. Il est important de nateragtte fréquence est légerement au dessus de
la frequence de résonance de la solution de coatfastre 1 MHz et 2 MHz). Généralement en

imagerie harmonique de contraste, la bande pasdastenpulsions est sélectionnée autour de
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55% a -6 dB afin d'éviter le recouvrement fréquenéntre les différentes composantes non

linéaires.
(2L
x,(t) = exp* 2 sin(2rfyt) (7.1)

avecfy= 2,5 &€ Hz.

Par la suite, les séquences d’excitation usuellgs é¢ combinées avec des chirps

construits tels que leur bande passante (enviro®ed5ainsi que leur fréquence centrale

d’excitation soient similaires aux impulsions gaesees suivant I'expression :

(- oty
Xeyp(t) = exp" * er sin(2m f,,, () t) (7.2)

ou la variation lineéaire de fréquenfg (t) est égale a :

fr® = o+t (7.3)

Pour un chirp linéaire croissant,,(t), le signe dans I'expression (7.3) est positifrémurné
temporel du chirpx.,4,(t) est obtenu simplement en inversant le signe dfficeat 6 (éqg.
6.2):

(-Lotyy
xcdn(t) = exp 8T Sln(ZT[ fdn (t) t) (7-4)

ou la variation linéaire de fréquenfg, (t) est égale a :

fn® = fo— 2t (7.5)

Le tableau 7.1 résume les divers signaux transongsdes séquences d’excitation implémentées

dans I'échographe ouvert Multi X:

Methodes Pl PM  FIPIM  CPI CPM CPIPM CR CRPI CRFM CRPIPM

Lianes paires Xp Xp Xp Xewp Yeup Newp Yeup Yeup Xewp Yeup

Licnes impaies -Xp 05x%, =03x%, =Xp 05%y =033y, Y Negn 0 5x.0, -0.5 xo0n
; S 3

Tableau 7.Liste des signaux transmis pour I'ensemble desesémps évaluées
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Les signaux temporels ainsi que leurs spectreectfpsont représentés dans la Fig. 7.2.
Pour la méme amplitude d’excitation (signaux A @t @us pouvons constater que le chirp
transmet 6 dB d’énergie de plus que l'impulsionssique a 2,5 MHz. Pour comparer des
excitations de méme énergie, il suffit de multipliamplitude de I'impulsion par 2 (Fig.7.2B).
Dans notre étude, I'ensemble de séquences prédamde tableau 7.1 a été évalué pour un Ml
constant de 0,22. Les méthodes utilisant des ingndsont également été implémentées pour
un Ml de 0,44.
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a AlA A — Pulsex2
A N L Chirp UPF

2 3 et

B Ell /: = .‘\\ D
0 - . ) \\
; | /7 ‘X
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Figure 7.2Comparaison des différents signaux d’excitati@amsmis

7.2.4 Filtre de compression pour I'imagerie noidiime

La compression de chirps est essentiellemenségilaujourd’hui dans les systemes radars
afin d’extraire un signal d’'un bruit ou encore aé¢e deux échos tres proches (Carpentier
1977). Dans ces cas, le terme de filtrage « adfptast utilisé car le filtre de compression est
spécifiguement créé pour récupérer le maximum afmhbtions de I'écho réfléchi. Dans le cas
particulier du chirp, la compression du signallgs au temps d’excitation et a la modulation
fréquentielle (Faulconbridge 2002, Misaridis 200La Figure 7.3 présente un chirp a
modulation fréquentielle linéaire contenu dans emeeloppe rectangulaire. De ce signal, nous
pouvons extraire deux parametres importants : leedw’impulsion T (Fig. 7.3A) et la
modulation fréquentielleAf = fhaxcfmin  CcoOrrespondant a la différence entre la fréquence
minimale et la fréquence maximale contenues daaokitp (Fig. 7.3B). Généralement, dans les
systemes radars, I'étape de compression consisiaeenpération de corrélation (éqg. 6.5) entre

le signal recu et le signal transmis. Le filtre c@mpression est alors identique au signal
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d’excitation et la compression revient donc simmama rechercher la corrélation entre le
signal transmis et le signal recu. Dans le cas ahinp a enveloppe rectangulaire, comme
présenté Fig. 7.3A, la corrélation du signal aveeriéme résulte en un sinus cardinal (sinc(x)
= sin(x)/x) illustré dans la Fig. 7.3C. Il est it de noter que la largeur et 'amplitude du
lobe principal du sinc dépendent de la durée deplilsion et de la modulation fréquentielle du
chirp. Ainsi, la largeur & mi-hauteardu sinc est inversement proportionnelle a la metotr

fréquentielle (ég. 7.6), et son amplitude est égala racine carrée du produit de la bande

fréquentielle et du temps d’excitation T.

T=— (7.6)

En traitement du signal, les différents calculst s fréquemment exprimés en terme de

puissance que d’amplitude, c’est pourquoi le factieucompression est alors défini tel que :
Facteur de compression = Af X T (7.7)
avecAf, la modulation fréquentielle, en Hz et T, le tengpexcitation, en s.

La largeur du signal aprés compression dépend denla modulation fréquentielle du

chirp transmis. La résolution axiale de I'imagfe sera donc liée a ce paramétre telle que :

AR=Z=2 (7.8)

2 24f

La résolution axiale est définie comme la distamgeimale permettant de séparer deux
cibles le long du faisceau ultrasonore. Si le tesgsarant deux objets est supérieur a la durée
d’'impulsiont alors il est possible de distinguer les échosale abjets trés proches. Dans les
systemes radars comme en échographie, il est méeeske considérer le temps aller et le
temps retour de I'onde, c’est pourquoi le facteuintervient dans I'éq. (7.8). Selon cette
eéquation, plus la variation fréquentielle sera inguate, meilleure sera la résolution obtenue
apres compression. En imagerie médicale, la madduoldtéquentielle reste fortement limitée

par la bande passante de la sonde ultrasonore.
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Figure 7.3Compression d’'un chirp a enveloppe rectangulairdedeps T (A) et de modulation
frequentielle B (B). Le signal obtenu par corrébettiet ses caractéristiques sont

présentés en (C).

Pour notre application, il est nécessaire de peerdrcompte les différentes composantes
fréquentielles contenues dans le signal recu. Eet, efn plus de la fréquence fondamentale
d’excitation, I'écho mesuré est constitué égalenumtplusieurs composantes fréquentielles
non linéaires. Généralement, seul le second hagueniengendré par la propagation non
linéaire dans le milieu ou la réponse asymétriqas dicrobulles, est mesurable. Par
conséquent, afin de récupérer I'ensemble des campss le filtre de compression est
construit a partir du signal d’excitation (chirptawr de la frequence fondamentéeet d’'un
chirp centré a la fréquence harmoniquig)(2-e filtre de compressioH(t) utilisé dans le cas du
chirp croissant dans notre étude est présentéléang7.9). Le filtre se compose de la somme
de deux chirps centrés aux fréquences fondamegstthl@monique et apodisés par des fenétres
gaussiennes. Il est important de noter que la tiamidréquentielle du chirp harmonique (éq.
7.10) est similaire a celle du chirp fondamendatdnstant). Cette égalité est nécessaire afin de
garantir la méme résolution aprés compression elarecomposante fondamentale et

harmonique (€g. 7.8) et ainsi éviter des artéfdetseecouvrement temporel.

2ntfot 2nfot
H(t) = exp(_( on )) sin(2m f,,, (1) t) + exp(_( o)) sin(2w f,(t) t)  (7.9)

f2(6) = 2fo + 2366 t (7.10)

8e~
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Dans le cas du chirp décroissant, le filtre de amsgion correspond au retourné temporel
de H(t) (le signe dé est inversé).

7.3 Résultats et discussion

7.3.1 Comparaison des signaux émis par le systeme

La Figure 7.4 montre les signaux d’excitation empaés la plateforme échographique
Multi X pour trois méthodes d’imagerie : PIPM (Fig.4A), CR (Fig. 7.4C), CRPM (Fig.
7.4F). Pour chaque méthode, le signal transmis ldaoiemier tir apparait en bleu alors que le
second tir est affiché en vert. Le signal résultesit ensuite reconstruit en appliquant les
opérations adaptées pour chaque séquence (Tablhade7sorte que la réponse linéaire
résultante soit nulle. Par exemple, dans le casedag¢quence PIPM, le second tir est multiplié
par 2 puis additionné au premier. Toutefois, u@e&ide compression est réalisée au préalable
pour les techniques d’excitation basées sur depshLe résultat aprés compression pour
chaque tir est illustré pour les séquences de @R THED) et CRPM (Fig. 7.4G). Les signaux
résultants apres application des méthodes sorgnigssdans les cas du PIPM (Fig. 7.4B), CR
(Fig. 7.4E) et CRPM (Fig. 7.4H). Ces résultats mamt que les signaux obtenus apres
application des traitements correspondants sorgidérablement réduits et proches du niveau
du bruit. Nous pouvons également constater quée suila compression des chirps, il est
possible de comparer directement un chirp croissakécroissant (Fig. 7.4D). La réduction
des signaux résultants pour I'ensemble des ségsieng@émentées est présentée dans le
tableau 7.1l. Cette réduction est calculée en coamid’amplitude du signal résultant avec
celle du signal émis ou, dans le cas des chirps; aelle du signal compressé. Les résultats
obtenus démontrent que I'ensemble des méthodessfienhune réduction du signal résultant
de plus de 20 dB. Toutefois, pour une applicatiptingale des séquences d’imagerie, le signal
résultant doit étre réduit d’environ 40 dB (éch@iyma standard). Ces mesures mettent en
evidence une des limitations de notre systeme éapbgue (échantillonnage, convertisseur
Numeérique/Analogique, amplification, niveau de Brgui ne permet pas une transmission des
signaux parfaitement linéaire. L'efficacité desféliéntes séquences d’'imagerie de contraste
implémentées sera donc limitée par la suppressioonipléte des signaux d’excitation. De
plus, nous pouvons noter que la réduction estiptpsrtante lors de l'utilisation de chirp. Ce
résultat peut s’expliquer en partie par I'étape amnpression qui permet d’améliorer

sensiblement le SNR et, par conséquent, limitefilience du bruit sur la mesure.
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Figure 7.4Signaux émis par la plateforme échographique pooistméthodes d’'imagerie :
PIPM (A), CR (C), CRPM (F). Les signaux compregseésr les chirps et les

signaux résultants sont présentés respectivemers ldacolonne du milieu et celle
de droite.

Meéthodes P1 rM PIPM CPI cPM  CPIPM  CR CRPI CRPM CRPIPM

Reduction (ll(l‘:']lﬁnalresultant 24 a1 22 27 26 26 28 26 26 26

Tableau 7.l1IRéduction des différents signaux résultants powaquak méthode a partir des
signaux émis par la plateforme échographique

7.3.2 Résolution axiale et lobes secondaires

L'utilisation de chirps permet I'émission de lonigains d’'onde sans dégrader la résolution
axiale. Le gain en résolution axiale aprés compyas#épend de la modulation fréquentielle du
chirp (paragraphe 7.2.4) et peut étre déterminéritpdement a partir de I'éq. (7.8). Pour une
variation fréquentielle de 1 MHz, la résolution égale a 0,75 mm. La Figure 7.5A représente
'enveloppe mesurée en fonction du temps pour ummeuision (courbe bleue) et un chirp
croissant apres compression (courbe verte). Les signaux d’excitation ont chacun 55 % de
bande passante a -6 dB. La modulation fréquentieilehirp est proche de 1 MHz. Dans notre

cas, nous pouvons observer que I'enveloppe tenmpaptés compression reste plus large pour
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le chirp que pour I'impulsion. Nous pouvons doncoemclure que la résolution axiale sera
légerement dégradée lorsque des chirps seronttigné -6 dB, I'enveloppe est 22% plus
large dans le cas du chirp ce qui correspond arésmution axiale de 1,05 mm. La mesure
expérimentale est supérieure a la valeur théorgg@ude signal transmis est apodisé par une
enveloppe gaussienne. Ce type d’apodisation dinlanbande passante du chirp et détériore la
résolution axiale de I'image. L'enveloppe gausseest aussi utilisée pour réduire les effets
indésirables de la compression. En effet, la coegwa de chirp peut engendrer I'apparition
d’artéfacts tels que les lobes secondaires. Cé$aars détériorent la qualité de I'image en
ajoutant des échos autour de la réponse de la til®rme du chirp joue un role prépondérant
dans la génération de ces lobes. La Figure 7.5Btredienveloppe des signaux apres
compression pour deux chirps apodisés par uneréméttangulaire (courbe bleue) et une
fenétre gaussienne (courbe verte). Pour le chigneloppe rectangulaire, nous pouvons
distinguer plusieurs lobes apres compression (jpahc secondaires, ...). Les lobes
secondaires, entourant le lobe principal, sonteseeht 30 dB en dessous de celui-ci.
L’enveloppe gaussienne réduit considérablemeniviean des lobes secondaires jusqu’a -60

dB, les rendant non visibles sur une image échbdgmap standard (dynamique de 40 dB).

A B
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Figure 7.5Comparaison des résolutions axiales mesurées poarimpulsion (55% de bande
passante) et un chirp (55 % de bande passante)sagpempression, centrés a 2.5
MHz (A). Comparaison des lobes secondaires mesym&s compression pour des
chirps 8 cycles a enveloppe rectangulaire et erppggaaussienne (B).

7.3.3 Etude comparative des différentes méthodemderie de contraste

7.3.3.1 Evaluatiom-vitro

Les séquences d’'imagerie de contraste ont été gémgin-vitro a partir d'images d’'un
tube dans lequel circule une solution de SonéVue tube est contenu dans un milieu dont les
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propriétés sont similaires a celles des tissussétectionnant une région d’intérét sur I'image,
il est possible de déterminer de maniere récurrédelution du SNR et du CTR. Les images
présentées sur la Fig. 7.6 ont été realisées avéndex mécanique de 0,22 et affichées avec
une dynamique de 40 dB. Sur chaque image, il essilple de distinguer facilement le flux
d’agents de contraste par rapport aux tissus. Ceypen dans le cas de limagerie par
modulation d’amplitude (PM), nous pouvons constgter le niveau de bruit est trés important.
Le SNR (31 dB) ne permet pas d’observer distinctérteeréponse tissulaire contenue dans le
bruit. Lorsque la méme séquence est transmiseilesant des chirps (CPM), le SNR est alors
augmenté de 10 dB et le CTR de plus de 2 dB. Lepschermettent donc d’extraire le signal
du bruit et ainsi de visualiser plus d’informatiofisi la réponse des tissus devient visible).
Nous pouvons également noter une |égére dégraddsola résolution de I'image causée
principalement par I'utilisation d’'une enveloppeugsienne dans la transmission des chirps. La
résolution axiale de I'image peut étre augmentédramsmettant un plus grand nombre de
cycles (variation fréquentielle plus grande) madsi @st au détriment de la durée de vie de la
sonde. En effet, les sondes standards d’imagerisoné pas congues pour transmettre des
signaux d’excitation trop longs (supérieurs a 1) qus risquent de détériorer les matériaux

(risque de dépolarisation pour PZT, claquage de lon@ne pour cMUT, ...).

Visuellement, I'imagerie par retournement de chii@R) est comparable a la modulation
d’amplitude avec chirps (CPM). Avec cette séqueneeSNR et le CTR sont augmentés
respectivement de 1,9 dB et 0,8 dB. Ces résul@atsodtrent que la méthode présentée dans le
chapitre 6 est performante pour la détection derchidles et semble équivalente a une
séquence d'imagerie de contraste traditionnelleplDs, cette technique présente I'avantage de
pouvoir étre combinée avec d’autres séquences géne Nous pouvons nous attendre alors a
un effet cumulatif des méthodes permettant un r&d&ent de la réponse des microbulles par
rapport aux tissus. L'image par combinaison deumtement de chirps avec modulation
d’'amplitude (CRPM) est présentée dans la Fig. WN6us observons une augmentation
significative de 4 dB en termes de SNR et de CTés &igmentations peuvent étre attribuées a
une meilleure détection des agents de contrastie caéme protocole (concentration de bulles,
FR, temps apres injection) est appliqué pour chamage. De plus, les résultats présentés
tableau 7.1l montrent que les déformations desasigtiées a la plateforme échographique sont
équivalentes entre CR et CRPM. Par conséquengrtiaantation en SNR ne peut étre attribuée

a une mauvaise soustraction lors de I'applicat®hadnéthode.
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Figure 7.6Comparaison de différentes méthodes d’'imagerieatgraste in-vitro pour un Ml
de 0,22.

7.3.3.2 Synthese des mesures de SNR et CTR

Les SNR et CTR ont été calculés a partir des régiintérét de 5 acquisitions différentes
pour chaque séquence. Les résultats sont synthé&tests les deux graphiques Fig. 7.7. Les
mémes séquences d’excitation (Pl, PM, PIPM) ontréiésmises avec des impulsions (barres
bleues), des chirps (barres vertes) et en combimasec la méthode de CR (barres rouges).
Dans nos conditions expérimentales, nous avonsresuSNR compris entre 30 dB et 32 dB
pour 'ensemble des séquences standards basédsssimpulsions. L'emploi de chirps avec
ces mémes séquences induit une augmentation moger®sR de 10 dB. La combinaison des
séquences standards avec la méthode de retournéenehirps accroit encore le SNR de 3 dB.
Le meilleur SNR est obtenu pour la combinaison CR&Mc une amélioration de plus de 15
dB par rapport aux séquences a base dimpulsioagll®ement, l'utilisation de chirps
n'engendre pas d’augmentation significative du Gkeepté pour la méthode de CRPM ou |l
augmente de 3 dB. Ces résultats expérimentaux emargue I'utilisation de chirps permet de
mieux identifier et extraire les réponses des bButle celles des tissus. La compression de
chirps accroit la sensibilité des séquences d'imagaugmentation du SNR) permettant ainsi
une meilleure détection du signal. Par ailleurs,ClER reste globalement constant pour

'ensemble des méthodes. Nous pouvons donc enwengle 'emploi de chirps n’influence
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pas le CTR. Toutefois, la transmission de signdexaitation plus longs pourrait suggérer que
la réponse non linéaire des bulles serait favorfserapport a celle des tissus (Borsboom,
Bouakaz 2009). Cependant, I'enveloppe gaussiennesigoal d’excitation restreint ce
phénomene. Méme si I'énergie transmise est plusitapte, la variation progressive de la
pression incidente induite par I'enveloppe toutlaog du chirp limite les oscillations non
linéaires de la bulle. De plus, nous savons queatssmission de signaux plus longs favorise
essentiellement la réponse SH de la bulle (Biageséhi 2006). Or, ces mesures ont été
réalisées a partir d'une sonde standard PZT 4 Midz permettant pas de mesurer
convenablement les fréquences SH. Nous pouvons giemser que la variation du niveau de
SH n’est logiquement pas prise en considératios dan résultats.

Comme observé dans la Fig. 7.6, la méthode derregment de chirps offre, dans nos
conditions, un CTR équivalent aux autres séquestasdards d’'imagerie de contraste. Par
conséquent, la méthode de CR se présente commaltengative intéressante aux meéthodes
non linéaires traditionnelles permettant une mailedétection de I'écho de contraste tout en
discriminant la réponse des tissus. La méthodeRIeNCtire avantage des deux méthodes en
cumulant les différents effets non linéaires. Lahnde de CR est basée sur le phénomeéne de
résonance de la bulle (chapitre 6.3) alors queMaelRgendre des oscillations asymétriques
provoquées par les variations de pression acowestigoapitre 1). Ces effets non linéaires,
propres au comportement des microbulles, accentaerponse des agents de contraste par

rapport a celle des tissus.

Contrairement aux méthodes de PM ou CR, la PI niingas d'effet non linéaire
supplémentaire. En effet, les niveaux d’harmoniguesurés dans chacune des réponses de
bulles a deux impulsions en opposition de phasegé@méralement équivalents. La méthode de
Pl a pour but de renforcer la visualisation deéjaonse harmonique des bulles au détriment de
leur réponse fondamentale sans générer pour guitentle non linéarités. Dans nos résultats,
aucun effet cumulatif sur le CTR n’est observé plaucombinaison des méthodes CR et PI.
Nous pouvons supposer qu’une plus grande partia déponse fondamentale des bulles est
supprimée par Pl diminuant par la méme occasioffficéeité de la méthode CR.
L’incompatibilité de ces deux méthodes est confemar le CTR mesuré par CRPIPM qui est

inférieur de 3 dB a celui obtenu avec la seule dnaibon CRPM.
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Figure 7.7Mesures du SNR et du CTR sur 5 acquisitions ernifonde la méthode d’'imagerie

implémentée.

Un des avantages des chirps est qu’ils permetemtadsmettre la méme énergie que des
impulsions a des pressions (Ml) plus faibles. Gggour conséquence de limiter la propagation
non linéaire. Dans cette étude, nous avons égatemesuré I'apport des chirps par rapport a
des impulsions standards (2 cycles) de méme énérgig cela, les impulsions sont transmises
pour un Ml = 0,44 soit deux fois plus grand (Fig2)7 Pour I'ensemble des séquences, les
chirps ont permis un gain en SNR de 7 dB alors gU&€TR est augmenté du 3 dB.
L’augmentation du SNR est essentiellement attribiud® compression qui permet d’extraire
plus d’'informations provenant des échos. Le gailC&R peut s’expliquer par une diminution
de la propagation non linéaire engendrée par iBation d’'une plus faible pression incidente
(Borsboom, Chin 2005).

7.3.3.3 Analyses fréquentielles

Afin de mieux comprendre les differences entrede®rses approches, nous proposons
dans cette section d’'analyser les réponses fréglleatdes signaux mesurés. La Figure 7.8
présente des exemples de réponses fréquentiellesugls apres compression pour les
séquences d'imagerie de CPM, CR et CRPM. Ces sgestmt calculés a partir de régions
d’intérét sélectionnées dans les images présehriged.6 pour les tissus (colonne de gauche)
et les agents de contraste (colonne de droite). IBsurois séquences, la réponse fréquentielle
aux chirps UPF est représentée en trait plein gloesla réponse résultante aprés reconstruction

de la séquence apparait en pointillés. L'ensemlde asultats montrent une réduction
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importante de la composante fondamentale dansstest Néanmoins, il est important de noter
gue pour chaque séquence, cette suppression éméate limitée par les signaux transmis par

la plateforme échographique qui influe légeremantaforme du signal émis (Tableau 7.11).

Apres application de la méthode de CPM, une réductie 15 dB de la composante
fondamentale est observée dans les tissus (Fig).ZC&pendant, dans le cas de la réponse des
microbulles, la réduction de la composante fonddatem’est que de 3 dB (Fig. 7.8B). Ceci
s’explique par la réponse fondamentale des buliesecroit pas linéairement avec la pression
acoustique. En effet, 'augmentation de la pressiooustique entre les deux excitations induit
de plus fortes oscillations non linéaires et gérenouvelles composantes harmoniques. La
génération de ces harmoniques induit une perteet@n a la fréquence fondamentale. I
résulte donc de la soustraction des deux réponsescamposante fondamentale, appelée
fondamentale non linéaire (Averkiou 2000). Nousvyums également noter que la composante

2H est augmentée d’environ 5 dB.

Tissue Chirp up Bubbles
100 100

------ After processing
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Figure 7.8Réponses fréquentielles aprés compression darts$s (a gauche) et les agents
de contraste (a droite) pour trois techniques d'geae (CPM, CR, CRPM). Pour
'ensemble des cas, la courbe solide correspona @ponse du chirp UPF et les
pointillés a la réponse apres application de la Inoéte de détection.
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Dans le cas de la méthode de CR, la Fig. 7.8C mante réduction de 17 dB de la
composante fondamentale dans les tissus. Cetteesggn linéaire est du méme ordre que les
meéthodes traditionnelles d’'imagerie de contrastecamposante fondamentale est réduite de 8
dB (Fig. 7.8D) alors que le 2H croit de 5 dB poes icrobulles La combinaison des deux
séquences (CR+PM) engendre une réduction de 1% d@8abmposante fondamentale dans les
tissus (Fig. 7.8E) alors qu’elle est conservée pegimicrobulles (Fig. 7.8F). Cette composante
n’'est pas totalement éliminée en raison de l'acdatimn d’effets non linéaires par les deux
meéthodes a cette fréquence. Par ailleurs, le nidea2H est augmenté de 4 dB dans la réponse
des microbulles. Ces résultats engendrent un rebment significatif de I'écho des bulles par
rapport aux tissus et favorisent par conséquenidétection.

Dans le cas de la méthode CR, la suppression lparde la composante fondamentale
pour les agents de contrastexplique par une réponse fréquentielle différeamiere les deux
chirps autour de la fréquence d’excitation. Pdusiter cette différence, I'analyse spectrale des
réponses aux chirps UPF et DNF est présentée ddfig.|7.9 pour une bulle de BR®1d'un
diamétre de 5,1 um. Ces spectres sont obtenudiagemmesures optiques effectuées avec la
caméra Brandaris et dont la représentation tenmpoest donnée dans le chapitre précédent
(Fig. 6.4B). Dans cet exemple, les chirps d’exmitasont centrés a 2,5 MHz, soit légérement
au dessus de la fréquence de résonance de ladsillage a 2 MHz.

A | — UPF
) { ..':: L= | mman DNF .

0.5 1 1.5 2 25 3 3.5 4 45
Frequency [MHz]

Amplitude[dB]
(0]

6

Figure 7.9Spectres des réponses aux chirps UPF et DNF poerhuile de BR-1% d’un
diameétre de 5,1 um a 120 kPa. Les mesures optigniegté effectuées avec la
cameéra Brandaris.

Les courbes obtenues démontrent que la réponseefréglle au chirp UPF est plus large
bande que la réponse au chirp DNF. Dans le cas ldRiftjle est d’abord excitée proche de sa

résonance puis oscille suivant I'excitation a déguiences plus élevées alors que pour le DNF,
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la bulle répond plus librement proche de sa fréqgeate résonance. Ces résultats démontrent
une différence importante dans la réponse fondaatemintre UPF et DNF. Nous pouvons
donc supposer que les réponses entre UPF et DNié&@ncient principalement autour de la
composante fondamentale. D’autre part, a 120 kBaill@tions non linéaires faibles), I'étude
de la composante harmonique est limitée par lailsbtés de la caméra Brandaris et la

fréquence d’échantillonnage (13,82 MHz) qui ne ptemt pas de mesurer correctement cette
composante.

7.3.4 Cinétigue de destruction des agents de catra

Une des conséquences de I'emploi de chirps comgnalsil’excitation est 'augmentation
de I'énergie transmise par la sonde dans le miliautransmission de signaux plus longs peut
induire une destruction des bulles au cours d'uan®n échographique. Sous la pression
acoustique, les bulles oscillent plus longtempsquae favorise par la méme occasion leur
destruction. Dans cette section, la réponse ddeshallété mesurée au cours du temps pour les
séquences d'imagerie PM et CRPM dans le but de ammnjes cinétiques de destruction avec
des impulsions et des chirps. Pour les deux ségsediimagerie, le méme protocole a été
appliqué. Une solution de SonoVudiluée au 1/2008° dans de I'eau circule dans un flux
fermé a une vitesse de 100 mL/min. La sonde écpbgrae est positionnée de facon a
insonifier et imager la méme région d’intérét partdausieurs minutes avec une cadence de 8
images par seconde et un index mécanique de 0,a2quisition des images est effectuée

toutes les 15 secondes et le SNR est calculé apoemstruction de chaque séquence en
fonction du temps.
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Figure 7.10Mesures de la réponse des bulles en fonction dpgeatans le cas d’excitations

par modulation d’amplitude pour des impulsions @eyu et combinés au
retournement de chirps (bleu).
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Pour la séquence impulsionnelle (PM), une diminutisoyenne de la réponse des bulles
de 1,25 dB/min a été observée (Fig. 7.10 gauchekihétique de destruction est logiqguement
plus importante lorsque des chirps sont utiliséecaune perte d’environ 1,75 dB/min.
Cependant, la réponse des bulles reste supériaaue lp séquence CRPM méme aprés
plusieurs minutes (Fig. 7.10 droite). Par exemapees 5 min, la méthode de CRPM offre un
meilleur SNR (+11 dB que celui obtenu avec la segaePM). Nous pouvons donc conclure
gue méme si la destruction des bulles est plus ri@api® lorsque des chirps sont transmis,

'imagerie par chirps reste plus sensible carfellgnit une augmentation importante du SNR.

7.3.5 Evaluation de la méthode CRPM avec la soMigTc

Nous avons démontré avec les résultats précedeffisacité de la méthode de CRPM
pour la détection d’agents de contraste avec unedesdraditionnelle piézoélectrique. Nous
proposons dans cette section d’évaluer les applert technologie cMUT. Pour cela, des
images de contraste-vitro ont été réalisées avec des sondes cMUT et PZTt samémes
caractéristiques. Cependant, étant donné le coerperit non linéaire du transducteur cMUT
(chapitre 3), il a été nécessaire dans un premeenp$ d’appliquer les méthodes de

compensation décrites précédemment.

7.3.5.1 Compensation de la non linéarité du cMUtirpm chirp

La pression acoustique générée par la sonde cMé&id mesurée a 5 mm du transducteur a
l'aide d’'un hydrophone. Le protocole de mesureigshtique a celui décrit dans la section
« hydrophone measurements » de l'article présemté tk chapitre 4. La tension d’excitation
Vac = 40 V, et la tension de polarisationgd= 80 V ont été choisies de sorte que l'index
mécanique mesuré a la focale (28 mm) soit de @.@%ignal mesuré en sortie du cMUT est
représenté Fig. 7.11A. Nous observons des disttgsion linéaires tout au long du chirp. Pour
cette excitation, le rapport des tensiong\y. est égal a 0,5. Ce rapport étant relativement
faible, 'harmonique généreé par le cMUT reste hi@@rieure au niveau du fondamental (Fig.
3.3). Le niveau du 2H mesuré dans ces conditiohgammoximativement 16 dB en dessous
(Fig. 7.11E). De plus, nous pouvons observer FihLE que I'harmonique généré par le cMUT
est relativement large bande avec des fréquentad de 4 MHz a 9 MHz. Etant donné la
bande passante du signal d’excitation (approxireatent 55% a —6 dB), cette composante
harmonigue ne peut correspondre au 2H seul. Nousops donc supposer qu’une composante
3H est également présente.
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Figure 7.11Mesures hydrophones des signaux émis a la sortie skende cMUT pour un chirp
original (A), apres compensation linéaire (B), ap@mpensation non linéaire (C)
et apres combinaison des deux compensations (D3. dpectres fréquentiels
correspondants sont montrés dans le panneau (E).

Des composantes eng2&t 3f ont été ajoutées au signal d’'excitation dans le dmu
supprimer les composantes non linéaires (chapjtre.e composantes additionnées ont été
transmises avec la méme bande passante fractierpadlle signal fondamental (55 %) afin de
mieux couvrir la large bande fréquentielle du sigmamonique. Dans un premier temps, un

chirpx., (t) centré en 2fa été ajouté au signal d’excitation (éq. 7.2jjted :

-Gty
Xc1(t) = A expt s sin(2m fo1(t) (t + @c1)) (7.11)

Avec I'amplitude normalisée A= -0.125, la phase.: = 50 net :

oy (7.12)

8

far(6) = 2fo +

Si le coefficient A; est multiplié par la tension d’excitation de 4gh,\hous retrouvons le
méme coefficient d’'amplitude calculé dans I'éq7{Jour la compensation linéaire. La phase
appliguée dépend quant a elle de la fonction desteat du cMUT.Le signal mesuré avec
l'ajout de cette composante en sortie du cMUT esisgnté dans la Fig. 7.11B. La
compensation linéaire engdngendre une réduction du signal harmonique de qau$5 dB
entre 4 MHz et 6 MHz (Fig. 7.11E). L’amplitude dedomposante ajoutée étant relativement
faible, la compensation eng2fi'a aucune influence sur le niveau du fondametalitefois,
nous pouvons constater que les non linéarités émaisaelela de 6 MHz (attribuées ay) 3fe
sont pas compensees.
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Dans le but de supprimer I'ensemble des harmonjqueshirpx,,(t) centré en 3fa été
ajouté au signal d’excitation. Le balayage de I'iimge et de la phase de ce chirp offre une

compensation optimale pour les parameétres suivants:

(-(CZLotyzy
Xc2(t) = Az exp™ " or 7 sin(2m f, () (t + @c2)) (7.13)

Avec A= -0.2, ¢r= 165 et ;

fe2(£) = 3fo + 6:_66 t (7.14)

8

La pression acoustique générée par le cMUT apoes de la composante eny 3fu signal
d’excitation est illustrée Fig. 7.11D. Ce signal dempensation permet une réduction de
I’harmonique de 16 dB pour des fréquences allar@ M#Hz & 9 MHz. Initialement, le choix de
'addition d’'une composante eng3§’est fait dans le but de réaliser une compensaimn
linéaire comme décrite dans le chapitre 3. Tousefleis frequences compensées par ce signal
sont autour de la fréquence ep(3t5 MHz). Nous pouvons donc en conclure gu'’il g'afune
compensation linéaire eng3De plus, le coefficient A trouvé reste loin de 0,5 théoriquement

obtenu a partir de I'éq. (3.10).

Afin de supprimer I'ensemble du signal harmonigaesomme des deux composantes en
2fy et 3 a été ajoutée au signal d’excitation. Ce type @lapensation multi-fréquentielles a
déja été suggéré par Pasoetcal. pour la compensation des composantes harmonigsiess
de la propagation non linéaire (Pasovic, Danilounh2010). Avec cette approche, la majorité
des distorsions non linéaires ont été supprimégs FIL1D. Le spectre donné dans la Fig.
7.11E en pointillés montre une réduction supérieure5 dB sur I'ensemble de la réponse

harmonique.

Pour la méthode par CR, il a été nécessaire de exsap les signaux émis par la sonde
dans le cas des chirps UPF (Fig. 7.12A et 7.12B)Nf (Fig. 7.12C et 7.12D). Les mémes
parameétres optimaux de compensation ont été tropwes les deux chirps. Dans le cas du
chirp DNF, il faut noter que les modulations fréqgtiglles des composantes, 2t 3f sont
également appliguées dans le sens décroissananpltudes des composantes harmoniques
obtenues apres compensation, similaires pour les decitations, sont proches de 30 dB en
dessous du fondamental (Fig. 7.12E). Nous pouvons donsidérer que la transmission par la

sonde cMUT est quasi-linéaire.
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Figure 7.12Mesures hydrophones des signaux émis a la sortie skende cMUT pour un chirp
croissant (A) et apres compensation optimale (Bs signaux émis par la sonde pour
un chirp décroissant et apres compensation optirsaltg présentés respectivement en
(C) et (D). Les spectres fréquentiels corresponslannt montrés dans le panneau (E).

7.3.5.2 Imagerie de contrastevitro

Des images de contraste par CRPM ont été effectangss une sonde piézoélectrique et
cMUT (Fig. 7.13). Le protocole expérimental utiliedt similaire pour les deux sondes et
correspond a celui décrit dans la section 7.2.2.Zal chapitre pour un index mécanique de
0,25. Les images présentées ont eté normalisée$a csensibilité des deux sondes reste
différente. Pour chaque image, les CTR ont étéutdca partir des signaux mesurés dans les
régions d’'intérét symbolisées par les rectanglasmiéthode de compensation apporte un gain
en CTR proche de 3 dB (Fig 7.13B. et 7.13C). Emepué CTR obtenu avec la sonde cMUT
est 2 dB supérieur a celui de la sonde piézodlgetriCe résultat suggére que la réponse des
microbulles est plus importante dans le cas deotales cMUT. La large bande passante des
cMUTs permet de récupérer difféerentes réponsesudrdttplles des bulles et offre ainsi une
meilleure exploitation des chirps. Par conséqueatcMUTs semblent mieux adaptés pour une
application optimale de la méthode de CRPM.

Il aurait pu étre intéressant d’analyser I'appmtetla composante SH comme proposé dans
le chapitre 4 grace aux cMUTSs. Toutefois, la mesigreette composante est rendue impossible
par le recouvrement fréquentiel. En effet, I'étape compression impose une modulation
fréquentielle du filtre SH identique a celle du r&f d’excitation. Ceci résulte en un
chevauchement avec la composante fondamentale egturipe le signal compressé. Afin

d’éviter ce recouvrement, il est possible de rédlarbande passante des chirps. Cependant, il
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est important de conserver une modulation fréqak@timportante pour recouvrer la résolution
axiale (éqg. 7.8).

0

0 -1 0 1 - 0
[em] [em] [em]

CTR=26.0dB CTR=252dB CTR=28.0dB

Figure 7.13Imagerie de contraste in-vitro d’un flux de SonoVpar CRPM avec une sonde
piézoélectrique (A) puis cMUT sans compensationefBjpres compensation (C)
pour un MI=0,25 a 2,5 MHz.

7.3.6 Evaluationn-vivo chez la brebis avec une sonde cMUT

Finalement, nous avons réalisé une évaluatienivo de la méthode de CRPM en
imageant une carotide de brebis perfusée par undosod’agents de contraste. Le choix de
'animal et du vaisseau observé s'est effectué action des caractéristigues de la sonde
cMUT (fréquence d’émission et élévation). L'acqtiisi des données a été réalisée avec une
contrainte importante liée a la visualisation engs réel de I'image. En effet, le logiciel Multi
2000, utilisé pour contréler la plateforme échobigpe, ne prend pas en compte la
compression de chirp. Par conséquent, I'image mipgeréel observée sur I'écran durant la
manipulation souffre d’'une trés mauvaise résoluttausée par I'émission de signaux
d’excitation longs. En outre, I'acquisition sous tMb nécessite plusieurs secondes et rend trés
délicat le positionnement de la sonde avec les mmewnts de I'animal et de I'opérateur.
L'implémentation en temps réel de la compressionhdg dans le logiciel est actuellement en
cours d’étude mais nécessite de nouveaux dévelapygemnia localisation de la carotide et le
positionnement de la sonde s’est donc effectuéaidd’ d'un second échographe (Acuson
Siemens, Mountain View, CA). Les images réaliséex da sonde cMUT sont présentées Fig.
7.14 pour trois modes d’'imagerie : fondamentalemioaique et CRPM avec une dynamique
de 40 dB. Nous pouvons constater que la méthodéRRM rehausse fortement I'écho des
bulles. En effet, le flux de microbulles difficilemt visible en imagerie fondamentale devient
détectable par CRPM. Il devient alors possible séster la circulation du flux sanguin dans la

carotide. L'imagerie harmonique permet égalemenvidaaliser les agents de contraste au

178



Chapitre 7 : Imagerie de contraste par retourneheichirps

détriment de la réponse tissulaire mais I'imagdfsea’un manque de sensibilité exprimé par
un faible SNR (image bruitée). Les mesures de C&Ramt pas présentées pour ces images car
la réponse des tissus n’étant pas homogene (parosgles, ...), le CTR calculé serait restreint

a une région bien déterminée.
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Figure 7.14Détection d’'agents de contraste dans une carotide bdebis par imagerie
fondamentale (a gauche), harmonique (au centreCRPM (a droite) pour un
MI=0,25.

7.4 Conclusions et perspectives

Dans ce chapitre, nous avons mis en évidence Enfet des excitations de type chirp
pour lI'imagerie de contraste ultrasonore avec aegles PZT et cMUT. L'emploi de ces
excitations modulées en fréquence permet la détecte faibles concentrations d’agents de
contraste, habituellement non observables, en augmiesignificativement le SNR et le CTR.
Grace a la compression du signal, les faibles gmde bulles contenues dans le bruit peuvent
étre extraites et visualisées. Comparée aux méshdidaeagerie de contraste traditionnelles, la
séquence par CR a montré une augmentation du SNR dB sans dégradation du CTR. Ceci
montre lintérét de la méthode qui améliore la daslit® et la spécificité. Diverses
combinaisons ont été évaluées dans cette étudemedieurs résultats en termes de SNR et
CTR ont été obtenus avec la méthode par CRPM.

Toutefois, nos mesures ont été rapidement confesrdé@x limitations de notre plateforme
echographique. L'efficacité des différentes séqasrtimagerie de contraste est restreinte par
la suppression incompléete des signaux d’excitaéons par le systeme échographigue. Ces
limitations sont contraignantes notamment dans$gnevivo. Les travaux futurs consisteront a

travailler en collaboration avec la société M2M ku« linéarisation » des signaux d’excitation.
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Nous allons également étudier la possibilité d’'iémpénter la compression de chirp pour une
visualisation en temps réel de I'image comprest&erait également intéressant d’évaluer les
différentes séquences d'imagerie de contrasterséchographe dédié a I'imagerie médicale et

offrant une meilleure suppression linéaire.

Nous avons également mis en évidence que la destrudes bulles engendrée par
'émission plus longue avec les chirps est compengér 'augmentation du SNR. Par
conséquent, 'emploi de chirps ne réduit pas l&€éw’'un examen échographique de contraste

mais, au contraire, favorise la visualisation désabulles méme apres plusieurs minutes.

La résolution de I'image et la sensibilité de lathhogéle CRPM peuvent étre améliorées en
transmettant des chirps plus longs. Une moduldtiémgquentielle plus longue permet d’exciter
un plus grand nombre de bulles a leur fréquenceédenance. De plus, la transmission de
signaux longs augmente I'efficacité de la compmassie chirps en permettant I'obtention d’un
signal compressé plus court synonyme de meilleégelution. Cependant, indépendamment de
la technologie choisie (PZT ou cMUT), les sondegettippées pour I'imagerie médicale ne
sont pas concgues pour émettre des excitations désngua transmission de longs chirps
(supérieurs a 20 ps) a des cadences élevées @upéria 5 kHz) détériore de facon
irrémédiable les sondes. Des études plus apprafsneli de nouveaux développements en
termes de fiabilité de la sonde et de sa capacitearismettre plus d’énergie sont donc

nécessaires.

L'utilisation de la sonde cMUT avec la méthode de@R®/1 a montré un gain de 2 dB du
CTR comparé a une sonde piézoélectrique classidags pouvons supposer que la large
bande passante des cMUTs permet de récupérer thaeade réponses de bulles excitées a
leur résonance. Les cMUTs offrent également la ipti$8 d’augmenter la modulation
fréquentielle du chirp et ainsi d’accroitre le naomlde bulles sensibles a la fréequence
d’excitation. Dans une prochaine étude, nous egeisas de transmettre des chirps centrés a
des fréquences plus hautes pour éviter le recowmerfréquentiel entre les différentes
composantes tout en conservant la résolution ax@ds excitations permettraient d’exploiter
au mieux le potentiel de la sonde cMUT en facititenrécupération de la réponse SH des
microbulles. L'utilisation de hautes fréquencesessde la fabrication de nouvelles sondes
dédiées a des applications bien spécifiques (@aperie du sein). Des sondes cMUTSs centrées

a 8 MHz permettant 'émission de ces chirps sontedlement en cours de développement. Ces
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études pourront étre réalisées avec des agentsrideagte résonants a des fréquences plus

élevées comme par exemple les Vevo Micromafkers
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Les travaux réalisés au cours de cette these sarsanits dans le cadre du projet ANR
Monither (TecSan-07). Nous avons démontré dans étide que I'imagerie de contraste avec
cMUT est réalisable et performante. Leur utilisatmour cette application n’est toutefois pas
simple et nécessite des ajustements. Les proprietéesMUT peuvent étre exploitées pour
améliorer I'efficacité des méthodes existantesrmoee pour élaborer de nouvelles techniques.

Une des caractéristiques intrinséques du cMUT est aomportement non linéaire
résultant en I'émission d’'une composante harmonidqueésirable. Deux méthodes de
compensation ont été proposées dans cette thése dafi supprimer efficacement cet
harmonique et ainsi étendre le domaine d’'applicaties cMUTs a I'imagerie de contraste ou
encore a I'imagerie harmonique native (THI). Auaddlune tension d’excitation (typiquement
Vac> 0,5 Vyo), cette opération s’avere indispensable pour addptcMUT a l'imagerie non
linéaire. Les deux approches présentées dans casoranconsistent en la modification du
signal d’excitation par I'ajout d’'une nouvelle coagante fréquentielle. L’harmonique produit
par le transducteur est éliminée par interactiogdire ou non linéaire avec la composante
additionnée. Les résultats obtenus expérimentalesuer’ensemble des éléments d’'une sonde
cMUT ont mis en évidence une réduction de la compiesindésirable au-dela de 20 dB. Aprés
compensation, le niveau de la composante harmoniésdtante est 30 dB en dessous du
fondamental. En imagerie de contraste, le signalpemsé augmente le CTR de plus de 8 dB
démontrant, par la méme occasion, la possibilitdildder une sonde cMUT pour I'imagerie
non linéaire. Toutefois, cette adaptation fait fa@gequelques contraintes importantes.
L'amplitude, la phase et la bande passante de f@posante de compensation doivent étre
optimisées en fonction des propriétés du cMUT esigoal d’excitation. Dans notre étude, ces
optimisations ont été déterminées expérimentalerpanta mesure de la pression acoustique
émise par la sonde. La suppression de I'harmonesgiealors obtenue par le balayage des
parametres du signal de compensation. Une carsatién préalable du signal compensé est
donc nécessaire pour l'application de la méthodmsDle but de s’abstenir de cette mesure
expérimentale, nous travaillons actuellement sutéi@rmination des paramétres optimaux de
compensation a partir du modele de simulation agype par Nicolas Sénégond (Sénégond
2010) Les résultats préliminaires montrent une tres baoredlation entre et les parametres
mesurés expérimentalement sur notre sonde et dgarus théoriquement. Une limitation des
méthodes proposées réside en la nécessité de @lispiémetteurs analogiques capables de
transmettre une excitation de forme particuliereesTpeu de systemes commercialisés sont

equipés, pour le moment, de cette technologie.
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Au cours de cette thése, l'intérét des cMUTs pdaralgerie de contraste ultrasonore a

également été mis en évidence. Dans un premierstengus avons démontré que la large
bande passante des cMUTs peut étre exploitée poantuer la réponse non linéaire provenant
des microbulles. Nos travaux se sont orientés learsesure simultanée des réponses 2H et SH.
Dans ce cadre, une séguence traditionnelle d’inegpar inversion de phases a été
implémentée dans un échographe ouvert. Habituelientee bande passante des sondes PZT
restreint la méthode a I'observation de la répdideseule. Utilisée avec une sonde cMUT,
inversion de phases offre la possibilité de ré&mep les deux composantes 2H et SH. La
contribution du SH induit alors une augmentatiomgdelques dB de la réponse des agents de
contraste résultante.
Deux approches favorisant la détection d’agentscaoletraste ont été proposées dans ce
manuscrit. Les deux techniques d’excitation mu#gtientielles et de retournement de chirps
ont démontré une plus grande sensibilité ainsi mpr'meilleure spécificité que les méthodes
usuelles d’'imagerie de contraste. De plus, leucasffté est accrue par I'utilisation de cMUTSs.

La méthode par excitation multi-fréquentielles é¢stesen I'émission simultanée de deux
signaux de fréquences différentes. Cette méthodsepte donc I'avantage de nécessiter la
transmission d’'une seule excitation. Pour accenasedifférences entre les réponses des bulles
et du tissu, la premiére fréquence doit étre chgisbche de la résonance des bulles alors que la
deuxieme correspond a la fréquence maximale énaiséeptransducteur. Pour une meilleure
suppression de la réponse tissulaire, une conmasgaéalable des propriétés de diffusion du
milieu observé est toutefois nécessdde.méme, une étude plus approfondie sur la forme du
signal d’excitation (e.g. application d’'un décalaggmporel entre les deux composantes)
permettrait d’optimiser la méthode.

La méthode par retournement de chirps consistééemsision successive d’'un chirp de
fréquences croissantes, puis d’'un chirp de fréceedécroissantes. Nous avons démontré que
la réponse d’une microbulle peut étre différenteéezmes de longueur et d’amplitude suivant le
signe de la modulation fréquentielle (i.e. croissan décroissant) du chirp utilisé comme
excitation. Cette difféerence est maximale lorsqudéréquence centrale des chirps est environ
1,5 fois supérieure a la frequence de résonancenaesbulles. L'efficacité de la méthode par
retournement de chirps a été validée par des mesuwro etin-vivo puis combinée a des
séquences usuelles d'imagerie de contrakte séquence par retournement de chirps et
modulation d’amplitude (CRPM) s’est révelée commaeplus efficace en induisant une

augmentation du SNR et du CTR de respectivemeniBlLét 4 dB par rapport aux methodes
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traditionnelles. Comparé a une sonde PZT, la ldgede passante du cMUT réduit les
coupures fréquentielles dans la transmission dip @tiainsi accroit I'énergie envoyée vers le
milieu. Il est a noter que des optimisations duigiesles chirps (e.g. bande passante,
coefficient de modulation fréquentielle) peuventc@e étre apportée pour accentuer les
différences dans les réponses de bulles.

Les mesuresn-vivo ont mis en évidence les limites de linéarité derensysteme
echographique. Dans le cas ou la réponse fondaleatda tissus est bien supérieure a I'écho
provenant des agents de contraste, les paroissdes trestent visibles méme aprés application
de la méthode de détection de contraste. Le coatdes I'image s’en trouve sensiblement
dégradée. Toutefois, nous pouvons logiquement panse ces réponses tissulaires seraient
considérablement réduites, et donc lefficacité desthodes accrue, avec un systéeme
echographique permettant une suppression linéaisaipportante (cf. tableau 8.11).

Au-dela de l'imagerie de contraste, le potenties @dMUTs pour lI'imagerie THI est
actuellement en cours d’étude. Dans ce cas, une @uoustique avec une amplitude
suffisamment importante doit étre transmise pougeedrer la génération de non linéarité
native dans le milieu. Des résultats préliminainesntrent que I'émission d’'un signal pré-
compensé semble nécessaire pour estimer au mieépdase harmonique des tissus.

Il serait également intéressant d’exploiter la tedbgie cMUT pour observer les
composantes superharmoniques présentes dans leseédes microbulles. Ces composantes
non linéaires sont connues pour offrir un gain tm@portant en CTR. Néanmoins, leur
visualisation implique de réduire la fréquence ditation (< a 1 MHz). La transmission de ces
fréquences est pour le moment limitée par notreefieme échographique. De plus, la
conception d’'une sonde cMUT centrée autour de 3 Metznettrait d’obtenir une sensibilité
optimale.

L’intérét de la technologie cMUT pour le domaine dic@l est relativement récent.
Aujourd’hui, bien que les performances acoustigattsignent celles des sondes PZT, des
optimisations en termes de processus de fabrigatibomogénéité des éléments, ainsi que des
etudes approfondies sur la fiabilité et la duréevidedes sondes cMUTs sont actuellement en
cours de realisation ou nécessite encore d'étreldgpé. Ce manque de connaissance peut
expliquer la réticence des industriels pour lewsasur le marché.

La sonde linéaire cMUT congue dans le cadre derajetpa démontré des performances
acoustiques intéressantes. Les pressions meswgd@esrieures a 1 MPa apres focalisation)

laissent supposer que cette technologie peut étigéa en thérapie HIFU. D’autre part, les
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transducteurs capacitifs présentent I'avantageedpas étre sensibles au phénoméne d'auto-
échauffement. Leur utilisation pour la thérapienpettrait donc d’éviter les problemes de
brhlures superficielles engendrées par le contadtahsducteur avec la peau. De ce fait, une
perspective intéressante de nos travaux considtévatuation du potentiel des cMUTSs pour la

thérapie combinée a I'imagerie ciblée par agentsotéraste.
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Annexe 1

Etude du phénomene de micro-courant créé par une
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Objectifs

Afin de comprendre le phénoméne de « microstreamieigapprofondir nos connaissances
sur les propriétés des produits de contraste ohi@s (PCU), nous avons développé un
partenariat avec une équipe de recherche de I'tsitéede Melbourne (Manasseh, Bouakaz
2009) ayant un dispositif expérimental permettarg disualiser et d’enregistrer le
« microstreaming » créé par une bulle (Collis, Mze& 2010). Mes travaux a I'Université de
Melbourne se sont décomposés en 3 étapes (Aolei8bp 2010) :

- Recherche bibliographique, prise en main et op#tios du dispositif expérimental.
- Caractérisation du phénomene de microstreamingedduie dans 'eau.

- Caractérisation du phénoméene de microstreamingediuile dans des milieux
modifiant la tension de surface de la bulle (Sodibwdecyl-Sulfate [SDS] et
DodecylTrimethylJAmmonium Chloride [DTAC]).

L'utilisation de PCU a engendré une véritable étiohu pour I'examen échographique
(Tranquart, Correas 2007). Ces agents de contsastecomposés de microbulles de gaz qui
ont pour particularité d’osciller sous I'action d& onde ultrasonore, devenant elles mémes des
sources ultrasonores. Ces microbulles, de pettisstassurant ainsi un passage transcapillaire
(entre 1 et 10 um), sont constituées de gaz etggorédralement entourées d’une paroi. Le poids
moléculaire du gaz, la rigidité de la paroi etddleé de la microbulle influencent sa durée de vie
et définissent ses propriétés acoustiques. Les 8@l injectées par voie intraveineuse dans

'organisme permettant ainsi 'amélioration de éfl@xion sanguine et la visualisation de petits
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vaisseaux habituellement non observables en ineagstiasonore conventionnelle. lls sont
aujourd’hui utilisés en clinique pour I'évaluatida la perfusion myocardique, ou la détection
et la caractérisation des tumeurs du foie et/oseii.

Depuis quelques années, plusieurs équipes s’iseres l'utilisation de PCU pour la
thérapie génique. En effet, il a été démontré ques §'action d'une onde ultrasonore et en
présence de PCU, il est possible de perméabilsenahiere transitoire certaines membranes
cellulaires et ainsi faire pénétrer a l'intériewsdcellules différents genes ou médicaments.
Toutefois, les mécanismes de ce processus appeikoporation » (Bao, Thrall 1997), restent
méconnus et sont sources de nombreuses investigadiojourd’hui. Une des hypotheses
retenues pour expliquer ce phénomene est le « stierming » créé par la bulle lorsque celle-
ci est excitée par une onde ultrasonore. En eftets I'action d’'une onde ultrasonore, la bulle
créé un flux autour de sa paroi dépendant des gdrasnd’excitation (fréequence, amplitude,
...) et des propriétés intrinseques a la bulle @aglz, élasticité de la paroi...). Le phénoméne
de « microstreaming » peut s’expliquer a partirlalehéorie de Navier-Stokes (Doinikov,
Bouakaz 2010).

Matériel et Méthodes

Les expériences réalisées dans ce projet ont ggactd de quantifier le flux généré par
une bulle oscillante attachée a une paroi (simulare membrane cellulaire). Les bulles
réalisées sont des bulles d’air dont la taille eagintre 200 um et 400 um de diametre.
Malheureusement aujourd’hui, aucun dispositif nerge de mesurer efficacement le flux créé
par des microbulles de contraste (entre 1 um efur). Les bulles d’'air sont créées et
positionnées dans une chambre remplie d’eau (o duire milieu) a I'aide d’'une seringue
puis attachées a la paroi du fond. L’excitatiomasibnore consiste en une onde continue, créée
par un générateur de fonction et transmise paramorgélément PZT centré a 28 kHz.

Afin de quantifier le flux créé par une bulle, nausons utilisé un systéme microscopique
de PIV (Particle Image Velocimetry). Le systéme estnposé d’'un microscope a EPI-
fluorescence inversé (Nikon TE2000-E), d’'une lampeapeur de mercure, d’'un bloc filtre et
d’'une caméra (Fig. 1). La source lumineuse provedana lampe est tout d’abord filtrée a 532
nm et est renvoyée vers la chambre contenant Ikssbibes particules fluorescentes (Duke
Scientific) composées de petites spheres de podystyde 1 um sont injectées dans la chambre

contenant les bulles et utilisées pour mesurelube dénéré autour de la bulle. Les particules
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sont assez petites pour avoir un effet négligesitda vitesse du flux. La fluorescence émise
par les particules est filtrée par le cube puialément redirigée vers la caméra.

Microchannel
i Objestive Lens
A=532nm Epi-Fluorgscence
Prism/Filtér Cube
Double Pulse
Nd:YAG Laser +2.=560nm
Mirror U CCD Camera

Inverted Microscope

Figurel. :Dispositif expérimental

Une derniere étape de traitement utilisant Madabnécessaire afin de quantifier les

différents paramétres liés au flux (vitesse moyednergence, tension de cisaillement).

Résultats

Différents films ont été réalisés a l'aide de lanéaa en fonction de la taille de la bulle et
du milieu environnant. La figure 2 représente latpgraphie d’'une bulle dans I'eau dans un
plan & 50 um de la paroi du fond. Les taches blmshr 'image correspondent aux particules
fluorescentes qui entrent en mouvement autour tella lorsqu’une excitation ultrasonore est

transmise.

Figure 2.Photographie d’'une bulle

203



Annexe 1

La Figure 3 montre la mesure de flux obtenue autieuia bulle lorsque I'on applique une
onde ultrasonore. Nous pouvons distinguer sur dgjitee une forte attraction des particules
par la bulle (divergence négative) ainsi que plusievortex caractéristiques d’'un systeme
complexe. Cette figure fut obtenue pour un diamdeebulle de 244 um ce qui correspond
approximativement a la taille de résonance d’uniéehilair pour une excitation sinusoidale

continue de 7 Vpp a 28 kHz.

800

0.5
600
g 400 0 E
=
200
0.5

00 200 400 600 800

Figure 3.Représentation de vitesse de flux

A partir de ces résultats, il a été possible deutat la vitesse moyenne du flux ainsi que la
divergence et la tension de cisaillement pour cbfiees bulles. La Figure 4 représente la
vitesse moyenne du flux en fonction de la tailleladulle pour 18 bulles différentes. Nous
pouvons distinguer sur cette courbe deux pics pesrdiamétres de bulle de 244 um et 290
um respectivement. Le"Ipic correspond a la taille de résonance de laeblL# phénoméne de
« microstreaming » étant lié a des comportementslinéaires, nous pouvons logiqguement
attendre & un flux plus important proche de lamésce. Le % pic mesuré & 290 um peut étre
expligué par la théorie comme un changement dectiire du vecteur vitesse une fois la
résonance de la bulle dépassée (Doinikov, Bouakd®)2 Des comportements similaires ont
été obtenus pour la mesure de la divergence e tension de cisaillement en fonction de la

taille de la bulle.
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Figure 4.Vitesse moyenne du flux en fonction de la tailleadmulle

La Figure 5 représente la vitesse moyenne du ftufoaction de la pression acoustique a
28 kHz pour une bulle de 300 um de diameétre. Lesumas expérimentales montrent une
augmentation de la vitesse du flux en fonctionadpression acoustique. Cette courbe peut étre
décomposée en 3 étapes : une croissance linédne krkPa et 14 kPa, une augmentation
brutale de la vitesse entre 14 kPa et 16 kPa puéssaturation au-dela de 16 kPa. Nous
pouvons donc en déduire gu'il existe un seuil desgion autour de 14 kPa qui engendre une
augmentation significative de la vitesse du fluxausl avons constaté lors du visionnage des
enregistrements vidéo, un changement brusque dpardement du flux au-dela de cette
pression seuil avec une augmentation de la vitetsda nombre de vortex mais également des

variations dans la divergence.
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Figure 5.Vitesse moyenne du flux en fonction de la presstmustique pour une bulle de
300 um de diamétre
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Conclusions

Ces expériences ont permis de mieux comprendréddagmene de « microstreaming »
créé par une bulle sous l'influence d’'une excitatidtrasonore. Nous avons pu mettre en
evidence, dans la gamme de bulles considéréesc2 dains la vitesse du flux liés a un
comportement non-linéaire de la bulle. D’autresiitéss non présentés ici a 40 kHz confirment
I'hypothése que le®ipic observé résulte du phénomeéne de résonance.

Nous avons également pu mettre en évidence I'appad’'un seuil de pression a partir
duquel le flux devenait totalement chaotique eteenigait une brusque augmentation de la
vitesse du flux. L'apparition de nouveaux vortex'@igmentation significative du flux autour
de la bulle pourraient se révéler comme l'une dgdieations du phénomene de sonoporation.
En effet, la membrane cellulaire pourrait étre ifis€e par ces nouvelles forces.

Finalement, nous avons évalué la réponse des lldles d’autres milieux (augmentant la
tension de surface de la bulle) tels que le SD3edDTAC. L'utilisation de ces 2 milieux
engendre une diminution du seuil de pression coénadleau.

En conclusion, les résultats obtenus lors de caus&ont tres encourageants et peuvent
déboucher sur une publication scientifique. Tousgfquelques manipulations restent a faire
sur les autres milieux afin de comparer les résulisec I'eau. De plus, il serait intéressant de
confirmer ces tendances par des mesures plus gsésisutilisant une caméra CCD avec une

meilleure cadence d’'images.
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Abstract—Ultrasound Contrast Agents (UCAs) composed of
gaseous microbubbles exhibit acoustic properties #h differ from
those surrounding tissue. In order to increase theontrast to
tissue ratio, it is necessary to propose methodsahcharacterize
optimally the ultrasonic properties of UCAs. The aimof this
study is to measure the viscoelastic properties ¢#CAs using a
dynamic acousto-elastic method. The approach, baseoh the
interaction of two waves, provides non-contact andocalized
measurements of viscoelastic and dissipative nonéarities of
UCAs. Sonovue and BR14 UCAs (BraccoResearch, GE) veeso
characterized at two different probing frequencies(1 MHZ, 2
MHz) and two dilutions (1/100 and 1/1000). As exptad very
high viscoelastic and dissipative nonlinearities we obtained.
Hysteresis and asymmetries in compression and expsion are
observed for both viscoelastic and dissipative paraeters. Same
trends were found for BR14 and SonoVue. The probingulse
frequencies and the dilutions are providing differat results for
viscoelastic nonlinearities, whereas only dilutionmay have an
impact on dissipative nonlinearities.

Keywords: contrast
acousto-elagticity.

Introduction

agent, viscoelasticity, nonlinearities,

Method (DAEM), consists in measuring the HF
pulses time-of-flight and amplitude variations vehil
the LF wave is sinusoidally compressing and
expanding the medium. This technique allows the
measurement of both viscoelastic and dissipative
nonlinearities during LF compression and
expansion phases [7].

Considering the bi-phasic composition and related
high level of acoustic nonlinearities of UCAs, we
decide to measure the effective-medium viscoelastic
and dissipative nonlinearities using this DAE
Method. For the presentation of these very firgt an
preliminary results, we have characterized twoejuit
different UCAs: BR14 and SonoVue. We have also
tested two different dilutions (1/100 and 1/1000)
and at two different HF pulses (1 and 2 MHz).

We will first present briefly the DAE Method,
which has been deeply described by Renaud
Guillaume in [6][7]. The experimental protocol will

Ultrasound Contrast Agents (UCAs), composed ofhen be presented. Second section is devoted to the
encapsulated gas-filled microbubbles in solutionpresentation of the viscoelastic and dissipative
are exhibiting high acoustic nonlinear behaviornonlinearities behaviors for each protocol and
They have shown a clear interest to enhanogCAs. Preliminary discussion will then conclude
ultrasound contrast imaging using their highthis paper.

harmonic energy delivery capability (summarized in

[1]). Several experimental approaches have beq)aterial and Method

developed for years to assess both linear and

nonlinear UCAs responses. They are mainly using A Dynamic
either acoustical or optical techniques [2][4][5]. (DAEM)

Particularly, extremely rapid optical methods [3][5 The synoptic presented in Figure 1. is illustrating

allowed to image individual UCAs behavior under, s -
high frequency ultrasound (US) field. In parallelthe DAEM principle. A LF wave is generated by a

- resonant disk (attached to the shaker), transmittin
mode!s have been and_are stil developed tp pred|| the medium, a quasi-plane continuous wave of 50
the microbubble dynamic (also summarized in [1])'sinusoidal periods at approximately 3000 Hz, and
In a different domain of investigation, we develdpe '

. an amplitude less than 15 kPa. These specifications
a low-frequency (LF) and high frequency (HF)are applied in the configuration considered for the

acoustic waves coupling method to assess the Ievf%'llowing UCAs protocols. An hydrophone is

of microdamage in trabecular'bone tissue [6]'.T.hi§ecording the LF hydrostatic pressure. The LF
method, also called Dynamic ACOUSto'EI"’ISt'C'tyinsonification corresponds to a Mechanical Index

207

AcoustoElastic  Method



Annexe 2

(MI) less than 0.3 that should induce few UCAsThe nonlinear dissipative function, named Relative

destruction. Amplitude Modulations (RAM), is calculated from
P . the HF pulses amplitudes variations between the
signa signal “ » .
generator LF Shaker generator same I “reference” pulse and the following ones.
gl remplifler The amplitude difference is then normalized by the
— J— 1st HF pulse amplitude. For each HF pulse, N°i, the
HF _amitter HF receiver HF and LF Data . . p p . p .
L 11 ||||||‘||||:|— Control dissipative nonlinearity value has the following
Rvdro Digitization 1 .
Sample Analysis eXpreSS|0n [7]
Water S-S
LI RAM(j) = ——=
Figure 1. DAEM Synoptic. S, (2)

In the mean time, repeated HFE pulses (1 period) are S, : i" HF signal and S, . reference HF signal amplitudes
probing the sample (typical frequency rate: 40 kHz) .
at 1 and 2 MHz central frequencies. The HF pulses C. Experimental Protocol

amplitude is the result of a trade-off between gwo different UCAs from Bracco have been tested :
necessary high SNR for data analysis and small H§R14 and Sonovue. They had similar composition
amplitudes to limit UCAs destruction or even toosulfur hexafluoride (SF6) and perfluorocarbons gas-
important resonances. It has not been measured Byicrobubbles encapsulated in a phospholipid
the HF pressure is less than 100 kPa, correspondigg@ivelop, respectively for Sonovue and BR14.
to very small Ml (<0.1). Besides, at 1 MHz, UCAsMicrobubbles diameters were between 1 and 12 pm
frequency transfer functions did not exhibit any(mean value around 3-4 pm). We performed two
resonance behavior. The HF pulses which hawvgifferent dilutions for both BR14 and SonoVue: 1
propagated through the sample are received by @n/mL (1/1000) and 10 pL/mL (1/100).
identical HF transducer (plane piston, diameter 13he UCAs were injected in a small water-tight tank
mm). Both LF and HF signals are then digitizedilled with pure water and placed just below the
over a time sequence of 80 ms at 25 MHz. The fingksonant LF piston. For each DAE experiment,
sequence is an average of 8 sequences. Then Higcessive sequences were repeated 10 to 50 times
same sequence is repeated several times (10 to ®faximum), roughly every 40 sec, over a period of
times). In order to have an idea of the techniqugo to15 minutes. Figure 2. illustrates such a
repeatability, the whole experiment was sometimesequence, where a typical LF wave signal (resonant
performed for a second series with a new UCAshape in green) and HF pulses (more than 3000
solution (see TABLE I. ). pulse echoes in red) are plotted. This sequence
corresponds particularly to the MOsequence
B. Nonlinear viscoelastic and dissipativeacquired with SonoVue UCAs (2MHz, dilution
parameters 1/100). On this graph, we can see the typical

The nonlinear viscoelastic and dissipativeesonant envelop of the LF pressure (resonant.disk)
parameters are then calculated as function of LPn the right part, a zooming has been performed
instantaneous amplitude. Viscoelastic nonlinearitie(@round the maximum of LF pressure amplitude) in
are obtained from the HF pulses Time-Of-Flighthe region where the TOFM and RAM parameters
changes or Modulations (TOFM). The TOFMWIll be analyzed as functions of instantaneous LF
function is computed from a cross—correlatiorPressure amplitude. The zooming shows clearly the
method between the referenc® HF pulse echo compression (+15kPa) and expansion phases (-15
(non submitted to the LF hydrostatic pressure) ankPa) of the LF pressure. During each LF period,

the following ones of the sequence. This paramet&everal HF bursts that have propagated through the
is related to the variations of the viscoelastiddCAs solution might have been either accelerated

modulus, K, by the following expression [7]: or decelerated, and their amplitude were also
L affected. Nonlinear TOFM and RAM parameters
ATOF = TORM = -2 &K ) Wil quantify those effects.

p, density; c : HF wave celerity; L: HF probes distance;
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Figure 3. Left/ time-dependant TOFM (blue), RAM (red) and LF
hydrostatic pressure (in green). Right/ zoom-in @fessure max). Strong
asymetries for both RAM and TOFM during LF compgies or expansion
phases. Experiment: SonoVue UCAs at 1MHz and 1dll0@on.

On the right a zooming of 4 LF periods of maximal
amplitude are presented at the same time as TOFM
Figure 2. On the left: LF hydrostatic pressure (50 forcecbnesit periods and RAM paramEtnC functions. In thIS_ p_artICU|ar

in green) and approximately 10 HF pulse per LFque(Red) . On the right: ~ €Xperiment (SOHOVUG, 1MHz, 1/100 dl|ut|0l’l), we
zooming in the section corresponding to the maximafrhF pressure. We i i i

can notice that the HF pulses are nearly fully rattéed during LF Clearly Observe_ in this exper!ment that TOFM (blue)
compression phases. is in phase with compression LF pressure values

and is nearly equal to zero during the expansion

TABLE . PR H H
oTOCOL SUMMARY phases. On the contrary, RAM (in red) is out of

B'T ; 11/'\1'0'402 i/iﬂoHoé 21/'\1'0'402 12/'\1/'5'020 phase with LF compression values, and slightly
Hution e H H
SR T T T G p05|t!ve dynng expansion phases. The next step

50,21,16, 11 21,26 20 consists in plotting TOFM or RAM data as a

gsquences sequences  sequences  sequences —  fynction of instantaneous LF pressure amplitude,
SonoVue | 1 series 1 series 2 series 1 series when this one has reached its maximum amplitude

20 10 45, 30 15

seqguences seqguences seqguences seqguences (rated Ioad)

B. Instantaneous TOFM and RAM

Results diagrams
The graphs (Figure 4. presents the nonlinear

This section reports the different experiments andiscoelastic (TOFM) curves as functions of
corresponding nonlinear results obtained. instantaneous LF pressure amplitudes. Both figures
shows the results obtained from the™1DAE
A. Time-dependant TOFM , RAM andsequence, for BR14 (a/) and SonoVue (b/). On each
LF pressure amplitudes graph are plotted the TOFM curves corresponding

In this section, the TOFM, RAM and LF pressurd® the 4 protocols that have been considered
amplitude will be presented as a function of time{TABLE 1. ): 1MHz-1/100 (blue), 1MHz-1/1000
Each sequence lasts 80 ms. Figure 3. is presentiff§d): 2MHz-1/100 (pink), and 2MHz-1/1000
the time dependant TOFM (blue), RAM (red) anc(gre_en). The_nonllnear wsc_:oelastlc TOFM curves
LF pressure (green) parameters. On the left grapﬁxhlblt very high values during the LF compression
no viscoelastic or dissipative nonlinearities ar@hases. TOFM values are much weaker during the

measured when the LF stress is not applied (fbst £XPansion phases. These results indicate two
ms)). Then they rapidly increase up to th&ifferent values of the nonlinear beta parameter
maximum of the forced LF stress (next 20 ms), thefslope of TOFM versus LF pressure, see next
they decrease during the free-released phase of #ction C.), one weak value during LF expansion
LF pressure (20ms more) until they fully vanishedd strong values during compression (see table in

when so does the LF pressure (last 20 ms). _Flgure 6.). A_n hysteresis is most of the_time ents
in compression. Usual TOFM value in water at

those LF pressure amplitudes is less than 1 ns. In
UCAs, TOFM reaches 250 ns.
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BR14 UCA : : ”m! B : _2pCB « ATOF
e d AP (D]
p density; c: HF wave celerity; d: HF probes distance;
e
o l2 VHz BR14 UCA
Wt 11100
Compressic}n%ﬁ 3
s ET] & a 5 1‘0 5 %%o =
LF pressure (kPa) al ‘m%@% amh‘h
SonoVue - W %f& i
[ e = ) Ao Wz
Cpansi e oo H Expansion N | V1000
A 000 g » %ﬁ
Dm’:;ﬁ'ﬁa’um'ﬁﬂwﬁﬁ" 2 B . S %‘!@* L
B b T %’%ﬁ Moo
£ w i
? L %a Zo‘ Compression RS
;D g‘ ’: LF pressure (kPa) a/
gm EARN VHz
) 1$:x‘ 1/100 ‘ Eon?Vue
Corpression W*“'“’*‘%j&&Con pression
& ressnure as 0 15 i ”D“bm: R o
LFP (kPa) b/ | Expansion ga’“@ﬁ%’?g?%:\‘ . e
Figure 4. TOFM amplitude versus LF pressure amplitude for SAME = %‘ang‘w o [0
experiments at 1IMHz and 2 MHz and for 1/100 an®@@1dilution for BR14 = - R
(a/ ) and SonoVue (/b). i s %Y
h ’ & %n%‘.ﬁ; [ vz
- 1/100
All those curves correspond to the"i€equence for : g
. . B z
each protocol, so roughly 6 minutes after the first S e

5LF y (kPa) “
pressure (kP a) b/

LF sequence, and nearly 10 minutes after injection.
UCAs destruction might have certainly happeneocigure 5. RAM amplitude versus LF pressure amplitude for UCBAE
. . . . .e’xperiments at 1IMHz and 2 MHz and for 1/100 and@@1dilution for BR14
but there is still enough microbubbles to exhibity/)and sonovue ().
high nonlinearities. o
These two diagrams show also very clearly, thdtor both UCAs, the 2MHz-1/100 dilution
2MHz HF measurements exhibit negative TOFNEXPeriments exhibited the highest positive nonlinea
values in compression phases. On the contrarpeta values (more than 3000) during the
experiments performed with the 1MHz transducer§ompression phases. Negative high values of beta
show positve TOFM values during LF were found for the 1MHz experiments, whatever the
compression. In this case, it will correspond tdlilution, and two to three times higher for the(U1
“negative” values of the nonlinear beta parameteflilution. In general, absolute beta values wergear
which is quite unusual. The 2MHz frequency igfor the more concentrated UCAs solutions. During
closer to the UCAs main resonant frequency, si€ expansion phase the absolute beta values were
they are supposed to be more easily strained, th‘Q_lNe_r_ than in compression. We noticed quite
would explained the higher TOFM values. significant negative beta values for SonoVue in
The RAM instantaneous diagrams (Figure 5. ) sho@Xpansion. The results are summarized in the table
a different result. Dissipative nonlinearities afi§ ~ Figure 6.
higher in compression phases, but not that weak _ _
during the LF expansion phase. Moreover, the D. Effect of experiment duration and
curves exhibit very high level of attenuation in reproducibility
compression for the small dilutions 1/100, while itwe also evaluated the effect of the experiment
is clearly weaker for the higher dilutions (1/1000) duration and induced “microbubbles” destruction.
_ Figure 7. shows some explicit examples of the
C. Nonlinear Beta values measurementsobserved behaviors. These graphs are presented 1
sequence out of 5 from the beginning of a series.

The nonlinear beta parameter has been calculat¥ée just recall here, that a sequence corresporued t
thanks to the following expression, separatehyhin t @n average of 8 sequences (to improve HF SNR).

compression and the expansion LF pressure phasddR14 were quite affected by the experiment
duration. Both expansion and compression TOFM

210



Annexe 2

trends are changing with the sequence Numbeand dissipative nonlinearities with an excellent

Expansion beta values are highly decreasing whileproducibility.

Corresponding nonlinear beta

compression ones are slowly increasing. SonoVygarameter reached values close to 3000 in some
seemed less affected by the experiment time. Soregperiments, in LF compression phases. For both
of the experimental protocols have been repeatd#R14 and SonoVue, the TOFM and RAM LF

with full change of the UCAs solution several timegpressure-dependant

diagrams exhibited strong

(see number of series in TABLE I. ). An excellentasymmetries and hysteretic behavior. The expected
reproducibility of the TOFM and RAM curves wasresonance frequencies for these UCAs are usually

observed.

Seq™ | Time = YikL

- 1/100

—1/1000

—1/1000

N° (min)

ion |Compression

ion |C

lon (Compression

ion [C:

0 544 -435 554

3778

46l

381

-274

-18

5 298 -806

113

-298

-24

267

10 153 -694 191

2402

70

-393

20

357

ol o | w|o

15 82 -651 152

1778

26

375

20 12 37 -659 106

1417

25 15 30 -655

al/ BR14 beta values calculated separately in cessn and expansion

Seq® | Time = AT

- 1/100

—1/1000

—1/1000

N° (min)

ion |Compression

lon compression

ion [C:

1] -316 160 -38

1333

-12

-342

318

5 -214 -675 4

1493

-24

-339

333

10 -125 - 827 a7

2121

-13

- 247

327

o o |w|o

15 -94 -870 62

2598

N e~

312

20 12 40

2278

b/ SonoVue beta values calculated separately irpoession and expansion

Figure 6. Tables summarizing the compression and expansiatinear
beta parameter for the 4 protocols.

E. UCAs frequency attenuation curves

close to 2.8 MHz. We effectively noticed higher
nonlinear TOFM values with the 2MHz probes than
with the 1 MHz ones. Moreover, the nonlinear
viscoelastic curves showed different slopes fohbot
frequencies in compression phases, corresponding
to positive or negative nonlinear beta parameter.
Negative values of beta in UCAs solutions have
never been reported. However the TOFM
measurements, related to the variations of the
viscoelastic modulus, are not only measuring
nonlinear elastic effects, but also nonlinear visco
effects. The homogenized micro bubbles solutions
may exhibit complex and predominant viscous
effects. Dissipative nonlinearities showed a quite
good correlation with UCAs concentrations, and
seemed less affected by the HF probe frequency.
Finally we were also quite surprised to measure the
most important nonlinearities values during the
compression phases. Effectively, most of micro
bubbles dynamic models and experiments show that
the UCAs more easily expand than compress.

Frequency attenuation curves have been calculatétbwever one paper [8] reported on SonoVue
for the reference HF signal of each sequence (no Ldontrast agents that 40% of the population exhdbite
stress applied), and also at a maximum and acompression-only behavior.

minimum of the LF pressure. No clear resonant 100
shape were observed on these frequency spectrum.
Only the 2 MHz experiments exhibited small
attenuation peaks at 2.8 MHz for both BR14 and at

1.3MHz and 3 MHz for SonoVue.

experiments,

In DAE
the HF pulses must only play a

TOFM (ns)
B
(=]
ot

-20 -10 0 10 20
Expansion pBF (kPa)Compression

probing role, so we have to be careful to not excit¥ BR14 - 1MHz - 1/00

too much the microbubbles, at least only in their
Unfortunately we didn’t measure
of pressure amplitude
transmitted into the UCAs solutions that will be

linear domain.
the corresponding

level

done in next experiments.

attenuation curves were however
compression and expansion LF pressure phases.

Conclusion and Perspectives

Small changes of the
observed

BR*4 ZMHz 11100

20

TOFM(ns)

0 i i i i L

in 15 -10 5 0 5 10 15

Expansion pBF (kPa)  Compression

b/ BR14 — 2MHz — 1/100

As expected, the DAE experimental set-up applied
to UCAs provided very high levels of viscoelastic
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SONOVUE 2 MHz 11100

n
=}
=}

=)

2o

-200

TOFM (ns)

20

-20 -10 10 20 20 -10 10 20

[} 0
PEF (kPa) pBF (kPa)

¢/ SonoVue - 2MHz - 1/100

Figure 7. 1 out of 5 sequences of 3 different series of DARegments.
TOFM curves as functions of LF pressure amplituole & BR14 (1MHz-
1/100 dilution), b/ BR14 (2MHz — 1/100), and ¢/ Sbe (2MHz — 1/100)
RAM curves are also provided for this latter one.
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Annexe 3

Implémentation de méthodes d’'imagerie de contraste

dans la plateforme échographique ouverte Multi X

1  Description de la plateforme échographique oevigidlti X

Pour les besoins de ce projet, il a été nécesdaioguérir une plateforme échographique
ouverte permettant a la fois de transmettre desasig arbitraires (impulsions gaussiennes,
chirps, etc.), d'implémenter de nouvelles séquemtiesagerie de contraste (imagerie multi-
fréquences, chirps retournés, ...) et d’acquéryr dwnnées élémentaires (traitements et
reconstruction de I'image). De plus, le systéemeadeoffrir la possibilité de connecter une
sonde a base de technologie cMUT (ajout d’'une eensle polarisation et liberté sur
limpédance d’entrée). Dans ce contexte, notre xhelest orienté vers la plateforme
échographique Multi X WM fabriquée par la sociét@MW] Les Ulis, France. Le systeme Multi
X WM se compose d’'un boitier électronique, compreréd ou 128 voies indépendantes, et
d’'un ordinateur relié par un port USB. Des émetemrogrammables permettent la
transmission de signaux arbitraires par voie etigae (ou tir), avec une amplitude maximale
d’entréee de 80 ), etune bande passante a I'émission comprise entre @ MH2 MHz. Le
systeme permet de coder les signaux sur 16 00@spanemission et/ou en réception avec une
frequence d’échantillonnage variant de 10 MHz a MMz. Grace a la gestion des lois de
retard sur chaque voie, la plateforme permet lalfeation électronique et la déflection du
faisceau ultrasonore. Enfin, les données élémestgmvant la formation de faisceaux) en
réception sont accessibles, offrant ainsi la pd&gild’'une reconstruction d'image adaptée a la
séquence d’'imagerie utilisée. Le systéme Multi X VEb contrdlé par le logiciel Multi 2000
(Fig. 1). Le fonctionnement de ce logiciel se dépose en trois parties: configuration,
réglages et acquisition.

Le panneau « Configuration » correspond a une verdu logiciel CIVA (CEA, France)
développé pour des applications industrielles. Ci&A un outil de simulation qui permet de
définir la focalisation du faisceau ultrasonordeethamp propagé dans le milieu. Ce logiciel
offre la possibilité de simuler la propagation dis€eau ultrasonore dans différents matériaux
(eau, huile, air, métal, ...) et configurations (rencectangulaire, sabot, ...). Plusieurs types de
transducteurs peuvent étre définis tels que le rébdiment, la barrette linéaire, la barrette
matricielle, ... De plus, ce logiciel permet deeséibnner le type de formation de faisceau :

mono-séquentielle ('ensemble des voies émettentegdivent en méme temps) ou pluri-
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séquentielles (balayage électronique et ouvertymthétique). Enfin, CIVA offre la possibilité
de choisir entre différents types de focalisatifatdlisation en un point, dynamique, angle et
profondeur, ...) et calcule les retards correspotsda

Figure 1.Plateforme échographique M2M (a gauche) et logidelti 2000 (a droite)

La focalisation est une étape importante en imagze elle permet de concentrer I'énergie
du faisceau ultrasonore dans une région d’'intéeit.travaux menés au cours de cette these ont
été réalisés avec des barrettes linéaires (PZTMiWITg. La focalisation électronique permet
d’agir comme une lentille. Les temps de retard saitulés et appliqués électroniquement sur
chaque élément. Les temps de retard peuvent aussiadculés de facon a défléchir le faisceau
et ainsi permettre I'exploration d’une plus graméigion (Fig. 2).

La sélection des parameétres d’excitation (amplitufiéquence, nombre de cycles,
répétition des tirs (PRF), ...) et des paramétresvidualisation de l'image (fréquence
d’échantillonnage, fenétre de visualisation, géitres de réception, ...) se fait sous I'onglet
« Réglage » du logiciel Multi 2000 (Fig. 1). La {@mrme échographique offre la possibilité de
visualiser I'image en mode B (Bscan : représentaid en échelle de gris) ainsi qu’en mode A
(Ascan : amplitude de I'écho en fonction du temps).transformée de Fourier (FFT) d’'une
ligne peut également étre affichée en temps réel.
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%%% % Temps de retard

Barette linéaire

Front d'onde

Figure 2.Principe de la focalisation électronique

La derniére section du logiciel correspond a I'asijon des données. Apres avoir défini
une fenétre, une cadence et un temps d’enregistterhest possible d’acquérir une séquence

d’'images.

2 Implémentation des principes d’imagerie médicaldesgystéme
Multi X

Le systéme Multi X étant initialement destiné applacations industrielles (CND), il a été
nécessaire d'effectuer plusieurs développements difidapter la plateforme échographique
aux applications médicales. Des développementsrétegues et informatiques importants ont
eu lieu dans la durée de cette these permettajdurdihui, de disposer d'un systéme
performant. Les améliorations ont été réaliséepagtenariat avec la société M2M selon les

étapes suivantes :

- Emetteurs analogiques 64 voies (décembre 2008)
- Emission indépendante par voie (avril 2009)
- Augmentation de la capacité mémoire (aolt 2009)
- Emission indépendante par ligne (mars 2010)
- Optimisation du systéme a 128 voies (mars 2011)
Les signaux émis par l'appareil sont par défaut idgsulsions gaussiennes dont il est

possible de changer 'amplitude (entre 40 ¥t 80 V), la longueur (de 0.08 ps a 40 us) et la
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fréquence (entre 1 MHz et 12 MHz). Néanmoins, tiliepossible de modifier la forme d’onde
a partir du logiciel et dimplémenter des techngueulti-impulsions. D’autre part,
I'acquisition réalisée par le logiciel ne permes penregistrer les données élémentaires (avant

reconstruction de I'image) nécessaires pour le-ppagement des séquences multi-impulsions.

Ainsi, nous avons développé un moyen de commupitatintre le systeme Multi X
(contrélé en Java) et Matlab (utilisé pour le #aient du signal), et défini une interface de
contrble d’émission correspondant & nos besoins Btatlab (émission de signaux gaussiens,
chirps, impulsions, ...) et enfin proposé des dillgores de reconstruction d'image adaptés aux

différentes techniques d’'imagerie utilisées

3 Implémentation des méthodes d’'imagerie

Les adaptations décrites précédemment nous ontipeafimplémenter les techniques
conventionnelles d’'imagerie sur la plateforme MuKi Il existe principalement deux

possibilités pour implémenter les séquences d’imag®n linéaire :

a) La technique de multi-impulsions par image (Ph)liponsiste a transmettre
successivement 2 (ou plus) impulsions différent@sasit la méme ligne de tir
(Zamorano and Garcia-Fernandez 2004). Cette tegbrignsiste a comparer deux
images réalisées successivement et permet de sdparéponse linéaire de la
réponse non linéaire du milieu. Toutefois, commadete ligne doit étre envoyée
plusieurs fois, cette technique diminue la cadatiteages (FR) et, en imagerie de
contraste, augmente potentiellement la destrudaiies microbulles. De plus, des
artéfacts sont susceptibles d’apparaitre suite rmoMvements entre deux images.
L'exemple présenté en Fig. 3 (gauche) présente dthade pour l'imagerie par
inversion de phases.

b) L'imagerie de contraste cohérente (Acuson) est t@ohnique ou les diverses
impulsions (de phase et d’amplitude différentes)t $tansmises dans des lignes de
tir différentes. Dans ce cas, la seconde impulsgintransmise dans une direction
adjacente (balayage angulaire) a la premiere inmgul§Zamorano and Garcia-
Fernandez 2004). Avec un traitement cohérent @usiht de la phase), il devient
possible de comparer les deux signaux et de suppianréponse linéaire dans la
région comprise entre les deux lignes de la ménag@{Fig. 3 droite). L'imagerie

de contraste cohérente permet d’augmenter la cad#image et de diminuer la
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destruction des microbulles. Néanmoins, la résmuten ligne de I'image est
dégradée et les mouvements diminuent la sensit#itéette approche (suppression
incompléete de la composante fondamentale). Ceftfaattgpeut étre réduit en

augmentant le nombre de lignes qui composent I'anag

Réponse lindaire Reéponse lingaire

L b= — iw* B A

I
‘Jﬁ Réponse non lingaire | Réponsenon lingaire

- = 4+ -

........

Région de suppression

Imagerie par inversion de phases Imagerie de contraste cohérente

Figure 3.Techniques de séquences d’'imagerie dans un éghlogra

En raison de limitation lors de I'acquisition desages, notre choix s’est orienté vers la
technique d’imagerie de contraste cohérente. Eet,efies données élémentaires sont
nécessaires pour reconstruire I'image de maniétienale mais leur transfert vers I'ordinateur
pour le traitement s’avere long en raison de lailletimportante (environ 5 secondes pour une
image de 3 cm x 3 cm) rendant impossible I'implétagon de multi-impulsions par image. En
pratique, les séquences d’imagerie de contrastepmentent en transmettant des signaux
différents par ligne. Par exemple, dans le casinuhaderie par inversion de phases, les lignes
paires émettent des impulsions positives alors lggeampulsions négatives sont transmises

dans les lignes impaires.
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4  Acquisition et reconstruction de I'image échodpigpe

Tout comme I'émission, I'acquisition des images exgierement contrélée par le logiciel
Matlab. Les données correspondantes a l'image afors stockées dans une mémoire
électronique de l'appareil puis transférées via port USB vers l'ordinateur et enfin
enregistrées sous Matlab. Plusieurs étapes sonmitensecessaires a la reconstruction de

image :
Acquisition

L’acquisition permet de récupérer les différentsas correspondant aux amplitudes de

tous les échos en fonction du temps. Deux typedeées peuvent étre enregistres :

Ascans sommés : Toutes les voies sont somméegoéigoement dans le systéeme
Multi X pour reconstruire une ligne RF (Matrice inbre de lignes ; temps]). La cadence
d’'images est plus rapide (environ trois imagesseaonde) mais reste cependant limitée par le

transfert des données par port USB et leur enregigint sous Matlab.

Ascans élémentaires : Les données RF de chaque atoide chaque ligne sont
récupérées (Matrice [nombre de lignes x nombrdirde temps]). Ce format permet une
reconstruction personnalisée de I'image et une aaggtion du SNR. Cependant, ces données
ont une taille importante (e.g. 50 Mo pour une ig)agt I'acquisition d’une image nécessite

plusieurs secondes.

D’autres paramétres comme la fréquence d’échamtidige, la fenétre d’observation ou

encore les lois de retard peuvent étre acquis.

Focalisation en réception et application des leisedard

Pour une reconstruction a partir des données él@ames, il est nécessaire de considérer le
temps de parcours de I'écho entre le point focBéEment excité. La sommation des échos de
chaque voie doit se faire en phase afin d’obtenimkilleur SNR. Le temps de retdfgd,; a
appliquer pour un élément, une ligne (angle) et pme distance focalg,. donnés, peut étre
obtenu en fonction des longuewgm Ui et v définies dans la Fig. 4 a partir de I'équation

suivante (Lingvall 2004) :

Dfoc_\/(uelem_utir)z+Utir2
Tret = c (1)
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ou c est la célérité de I'onde dans le milieu.

oo

Eléments de la barrette

.ll,ld

Figure 4. Paramétres de calcul des lois de retard

Il est également possible de calculer une loi ®cBIinamique en réception en considérant
différentes profondeurs de focalisation. Cette mémlne permet d’accroitre la sensibilité de
maniére homogéne sur toute I'image. Toutefoisetg@fre d’'observation étant restreinte par la
taille des données (2 a 3 cm de profondeur), tetfenique présente peu d’intérét dans ce cas.
Dans notre cas, la focalisation est une étape fordtale car 'imagerie de contraste cohérente
impose une phase rigoureusement identique entre ldgies consécutives afin d’optimiser la

suppression dans la région d’intérét.

Filtrage

Un filtre numérique de Butterworth d’ordre 3 (Beliger 1981, Prado 2000) est utilisé dans
le but de supprimer les composantes continuesgristls composantes fréquentielles
(fondamentale et harmoniques) et améliorer le IDIRutre part, dans le cas de signaux codés,
une étape de filtrage adaptatif doit étre effectafe de retrouver la résolution axiale. Cette

opération consiste en une corrélation entre I'éelga et un filtre optimisé (chapitre 7.2.4).

Sommation des Ascans élémentaires

Une fois filtrés, les échos provenant de toutesvties sont sommeés afin de former les
lignes RF. Chaque ligne correspond a la sommatemnéthos de tous les éléments pour un
angle de tir. Enfin, suivant la technique dimageritilisée, les lignes RF peuvent étre

combinées deux a deux (soustraction, sommatiortjpticétion).
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Détection d’enveloppe

La détection d’enveloppe est utilisée pour récupbirformation d’amplitude contenue
dans I'écho ultrasonore tout en améliorant le canisuel. Dans ce but, les enveloppes des

lignes RF sont extraites a l'aide de la transforeh@élilbert (de Coulon 1984):

su® ==xs(@®) == [ 4z )

-0 t—T
La détection d’enveloppe s’effectue a partir dunalgnalytiques, (t) :
sa(t) = s(0) + jsu(t) 3)

Par exemple, dans le cas d'un écho ultrasonore rrégoientiels(t), nous pouvons écrire

que :
s(t) = a(t) cos(wot + @) (4)

Avec a(t), I'amplitude de I'échowg la pulsationt le temps ep la phase. Sa transformée de

Hilbert s, (t) est alors égale a :

sy (t) = a(t) sin(wet + @) ®)
Le signal analytique, (t) correspondant est défini par :

sa(t) = a(t) e/(@ot+®) (6)

L’enveloppeenv(t) = |a(t)| etla phase instantané€t) = w,t + ¢ peuvent étre extraites du

signal analytique donné dans I'équation (6).

Compression logarithmique

La dynamique de I'enveloppe des échos ne permefkqimervation des échos dont les
amplitudes sont faibles. La compression logarithmiggduit la dynamique de visualisation et
rend ainsi possible I'observation des échos dddsiamplitudes. La gamme dynamique est
souvent définie comme la plage allant du niveategeetion (correspondant au niveau de bruit)
jusqu’au niveau de saturation de I'écho. Cette gamerprimée en décibel, est représentée sur

'image échographique en échelle de gris.
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Scan conversion

Une derniére étape consiste a afficher les doneéeoordonnées polaires correspondant

au balayage angulaire effectué par 'ensembleigesd.

De plus, les lignes RF peuvent étre sur-échantides et interpolées pour améliorer la

résolution axiale et latérale de I'image.

Des optimisations en termes de temps d’acquisétote reconstruction sont actuellement
en cours de réalisation. Nous travaillons égalersentimplémentation de nouvelles méthodes
de formation de faisceau visant a améliorer lasgieet la résolution de I'image. Pour notre
application, le contréle de I'émission et de I'ende signaux arbitraires se révéelent essentiels
pour une utilisation optimale des transducteurs @8IUNous pouvons constater dans les
chapitres de cette thése que l'utilisation de cMW&sessite souvent une excitation adaptée a
imagerie de contraste. De plus, les libertés tfteat I'appareil en termes de séquencage et
d’acquisition de données permettent I'implémentaigd I'évaluation de nouvelles séquences

d’'imagerie non linéaire.
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Liste des abréviations

Liste des abréviations

2H: composante”iHarmonique

AWG: Générateur de Fonction Arbitraire (Arbitraryaweform Generator)

CND : Controle Non Destructif

cMUT: Transducteur Ultrasonore Capacitif Micro-usin(Capacitive Micro-machined
Ultrasonic Transducer)

CR: imagerie par retournement de chirps (Chirp Rsatlemaging)

CTR: Rapport Contraste sur Tissue (Contrast touTrstio)

DNF: chirp @ modulation fréquentielle décroissgiiewn-sweep Frequency chirp)

D-T: Diametre-Temps

DTAC : DodecylTrimethylAmmonium Chloride

F : Composante fondamentale

FFT : Transformée de Fourier rapide (Fast Fourran3form)

FR : Cadence d’'image (Frame Rate)

HFR : Rapport Harmonique sur Fondamentale (Harmmnkundamental Ratio)

Ml : Index Mécanique (Mechanical Index)

PCU: Produit(s) de Contraste Ultrasonore

Pl: imagerie par inversion de pulses (Pulse Inearshaging)

PIV: Vélocimétrie par Image de Particules (Partlob@ge Velocimetry)

PM: imagerie par modulation d'amplitude (Power Matlan imaging)

PRF : Cadence de répétition d’excitation (PulseeRepn Frequency)

PVDF : Polyfluorure de polyvinylidene

PZT: Titano-Zirconate de Plomb, céramique

RF : Radio-Fréquence

ROI : Région d'intérét

SDS : Sodium Dodecyl-Sulfate

SH : composante SubHarmonique

SNR: Rapport Signal sur Bruit (Signal to Noise Bhati

THI : Imagerie harmonique des tissus (Tissue Harmionaging)

UPF: chirp a modulation fréquentielle croissantp-8Wweep Frequency chirp)
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Glossaire

Aql : Aire des électrodes d’'une cellule cMUT (m2)
a: Amplitude de la composante de compensation linésf)
b: Amortissement (kg:§
B: Amplitude de la composante de compensation maaire (V)
¢ : Célérité du milieu (MY
C : Capacité du cMUT (F)
D¢, - Distance focale (m)
o0 . Coefficient de modulation fréquentielle
E : Champ électrique (V.M
Emec: Energie mécanique (J)
Ewi: Energie totale (J)
¢o: Permittivité diélectrique du vide (F
emem. Permittivité relative de la membrane du cMUT
fo : Fréquence d’excitation (Hz)
fres: Fréquence de résonance de la bulle (Hz)
F,; : Force électrostatique (N)
Fmem: Force de rappel de la membrane (N)
Fiwt : Force totale appliquée au cMUT (N)
hett: Hauteur effective entre les électrodes d’'uneuttMUT (m)
hgap : Hauteur de la cavité d’une cellule cMUT (m)
hmeml’épaisseur de la membrane (m)
H : Filtre de compression
| : Intensité (A)
k : Raideur du ressort (N:f
kr: Coefficient de couplage électromécanique
Kk . Coefficient polytropique du gaz
K, : Viscosité de la paroi de la bulle (Kg)s
m: masse du piston (kg)
u - Viscosité dynamique de la bulle (Pa.s)

po. Pression ambiante (Pa)
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p»: Pression de vapeur (Pa)

P(t) : Pression acoustique (Pa)

P.: Pic de pression négative (Pa)

Q: Charge sur une électrode d’'une cellule cMUT (C)
R : Rayon instantané de la bulle (m)

R : Vitesse instantanée de la bulle (M).s

R : Accélération de la bulle (m?s

R, : Rayon initial de la bulle (m)

s: Echo ultrasonore

s, . Signal analytique

sy . Transformée de Hilbert

o, . Variance

o : Tension de surface (N

p : Masse volumique du milieu (kg

T: Temps (S)

Tyer - Temps de retard (S)

Uelem: Distance entre I'élément considéré et le cergriadarrette (m)
U . Distance entre I'élément considéré et le poinafgm)
Viir - Distance entre I'élément considéré et le poinafgm)
V: Tension (V)

Vac: Tension d’excitation (V)

Vit - Tension de collapse (V)

Vq4c: Tension de polarisation (V)

o : Pulsation de 'ondéad.s")

¢ : Phase de I'onde (rad)

¢y - Fonction d’intercorrélation

X : Signal d’excitation

x : Elasticité de la paroi de la bulle (N%n

z: Déplacement de la membrane du cMUT (m)

Zit . Déplacement critique de la membrane du cMUT (m)
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Imagerie de contraste ultrasonore avec ...
transducteurs capacitifs micro-usines

Résumé

Les produits de contraste ultrasonore constituentasitable apport pour I'imagerie échographiquecett
aujourd’hui utilisés en clinique pour I'évaluatioe la perfusion cardiaque ou encore la détectiotuisheurs
Depuis quelques années, les transducteurs capaaiiifro-usinés (cMUTS) se présentent comme
alternative intéressante aux transducteurs piézingjees classiques et offrent certains avantagese uné
large bande passante. Nous proposons dans cefte thévaluer le potentiel de cette technologie
l'imagerie de contraste. Dans un premier tempstenétude s’est orientée vers I'adaptation des cM@é
imagerie non linéaire. Ensuite, de nouvelles méts de détection de contraste, basées sur le caman|
spécifigue des microbulles, ont été développees paploiter les avantages de la technologie cM

Comparés aux méthodes conventionnelles, les résuitatenus montrent une meilleure visualisation

agents de contraste par rapport aux tissus endmsnL'utilisation de cMUTs améliore I'efficacite ces

méthodes démontrant, ainsi, leur intérét pour Igerée de contraste.
Mots clés : Echographie de contraste, cMUT, imagadn linéaire, microbulle, compensation, harmoesj
CTR, chirps.
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Abstract

Using ultrasound contrast agents, many clinicayieges have now been improved thanks to new contras

dedicated imaging techniques. Contrast agents awe used routinely in cardiology and in radiology

improve the detection and visualization of bloodfy&on in various organs (e.g. tumors). Sinceva years

Capacitive Micromachined Ultrasonic Transducers¢{dd) have emerged as a good alternative to tradilio

piezoelectric transducer. cMUTSs provide severabatiwges such as wide frequency bandwidth whichddoe
further developed for nonlinear imaging. In thissdirtation, we propose to exploit cMUT for contragén
imaging. Firstly, the excitation signal was adapteguppress the inherent nonlinear behavior of &MLhen
new detection methods based on specific acoustipepties of microbubbles have been developed
evaluated with a cMUT probe. Results show a gogapsassion from tissue responses whereas echoes
microbubbles are enhanced. Furthermore, the effigieof each method is improved by the use of cN

revealing the potential of this new transducer nebbgy for contrast agent detection.

Keywords: Contrast agent imaging, microbubble, m@ar imaging, chirp, contrast to tissue ratio, cM

compensation, harmonic components.
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