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Je tiens tout d’abord à remercier Nicholas Ayache pour m’avoir proposé ce sujet de
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fortement toutes les personnes avec qui j’ai pu collaborer pour leur apport scientifique et
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du projet Caiman ainsi que Olivier Gerard et Sherif Makram-Ebeid de Philips Research

France.

De plus, j’ai aussi pu collaborer avec des laboratoires étranger et je tiens à remercier
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pour les nombreux moments partagés en dehors de ce cadre, qui ont su transformer des
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5.4.2 Imagerie par Résonance Magnétique de marquage tissulaire . . 86

5.4.3 Simulation de contraction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86

5.4.4 Simulation du cycle complet . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86

5.5 Simulation de pathologies . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 95

Partie II Interaction entre modèles biomécanique, électroméca-
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Notations et abréviations utilisées

OD oreillette droite

OG oreillette gauche

V D ventricule droit

V G ventricule gauche

PA potentiel d’action

APD Action Potential Duration, durée du plateau de dépolarisation

SNA système nerveux autonome

VTS volume télé-systolique (volume en fin de systole)

VTD volume télé-diastolique (volume en fin de diastole)

P position d’un point dans l’espace R3

Pi position du nœud i du maillage

Ẋ dérivée partielle par rapport au temps de X

X t valeur de X au temps t, aussi notée X(t)

∂v dérivée partielle par rapport à la variable v

∇X gradient de X

tX transposé de X

δX petite variation de X

tr (X) trace de X

det (X) déterminant de X

|x|+ partie positive de x : si x ≥ 0 alors |x|+ = x, sinon |x|+ = 0

X X est un vecteur

X X est une matrice

Id matrice identité

v vecteur normé de direction quelconque
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Notations et abréviations utilisées

f vecteur normé dans la direction de la fibre musculaire au point considéré

Ω domaine sur lequel sont menés les calculs

n nombre de nœuds du maillage

X · Y X multiplié par Y (noté aussi XY )

X.Y produit scalaire de X avec Y

(φi)i∈Nn
famille des fonctions de bases utilisée pour les éléments finis

K matrice de rigidité de la famille des (φi)i∈Nn

M matrice de masse de la famille des (φi)i∈Nn

A transformation affine

T translation

T tétraèdre

h pas d’espace du maillage

Modèle électrique

u potentiel d’action

z repolarisation

a racine du polynôme du terme de réaction

e vitesse de repolarisation

k temps de dépolarisation

D tenseur de diffusion

r rapport d’anisotropie de la conductivité électrique

d0 conductivité scalaire dans la direction de la fibre

Modèle électromécanique

U déplacement (Ui pour le nœud i)

Φ déformation. Φ(P ) = P + U(P )

C tenseur des déformations de Cauchy-Green. C =t∇Φ∇Φ

E tenseur des déformations de Green-St Venant. E = 1
2
(C − Id) = 1

2
(∇U +t∇U +t∇U ∇U)

ε tenseur des déformations de Green-St Venant en petits déplacements. ε = 1
2
(∇U +t∇U)
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W densité volumique d’énergie de déformation

W énergie de déformation intégrée sur un élément

σ tenseur des contraintes

K matrice de rigidité du modèle

C matrice d’amortissement du modèle

M matrice de masse du modèle

ρ masse volumique du matériau

xc variable x liée à l’élément contractile Ec

xs variable x liée à l’élément série Es

xp variable x liée à l’élément parallèle Ep

λ, µ coefficients de Lamé du matériau

αc vitesse de contraction

αr vitesse de relaxation

σ0 contraction maximale

Interaction avec l’image

N nombres de voxels de l’image

m nombre de dimensions de l’image

B matrice de dérivation spatiale de l’image

I fonction de R3 × [0; +∞[ dans R qui à (x,y,z,t) associe la valeur du voxel (x,y,z)

de l’image I à l’instant t, notée I(t)

Ii(t) valeur du voxel i de l’image I(t)

Ii valeur du voxel i de l’image I
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«Dans la mesure où les lois mathématiques ont à voir avec la réalité,

elles ne sont pas certaines,

et dans la mesure où elles sont certaines,

elles n’ont rien à voir avec la réalité.»

Albert Einstein, La géométrie et l’expérience, p. 3 (1941).
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Chapitre 1. Introduction

1.1 Motivation clinique

Il est devenu coutumier de commencer tout travail sur l’imagerie cardiaque en rappe-

lant que « les maladies cardio-vasculaires sont la première cause de mortalité dans le monde

occidental» 1. Or l’imagerie cardiaque est un outil reconnu dans l’aide au diagnostic, le

traitement et le suivi de ces pathologies [Magnin et al., 1993]. Elle permet une évaluation

non invasive de la fonction cardiaque en fournissant des informations morphologiques,

dynamiques et fonctionnelles [Frangi et al., 2002].

Mais avec l’amélioration constante des techniques d’imagerie médicale, la multiplica-

tion des modalités et des perspectives de diagnostic, l’analyse automatique des images mé-

dicales devient une nécessité pour pouvoir exploiter au mieux les données disponibles, ainsi

qu’un défi pour le développement d’outils réellement utilisables de façon clinique [Ayache,

1998; Duncan and Ayache, 2000]. Actuellement, ces images sont majoritairement ana-

lysées visuellement et donc uniquement qualitativement. De plus, ceci est fait sur des

images de coupes bidimensionnelles (2D), le clinicien reconstruisant mentalement la géo-

métrie tridimensionnelle (3D). Les soins cliniques de routine ont peu de possibilités de

faire d’analyse quantitative (mesure locale de la variation d’épaisseur de la paroi, frac-

tion d’éjection approchée,. . . ). Comme elle est faite manuellement, cette analyse est donc

longue et fastidieuse. Ceci est d’autant plus vrai pour des images 3D ou des séquences

d’images tridimensionnelles (4D).

La segmentation d’image est un prérequis à cette analyse quantitative et développer

des méthodes de segmentation hautement automatiques en 3D ou 4D est primordial. Il

faut mettre en place des méthodes fiables et robustes, dont les résultats pourront être

exploités par le médecin pour établir son diagnostic, mieux quantifier la gravité de la

pathologie et contrôler l’efficacité du traitement.

Dans une récente conférence sur l’avenir de l’imagerie médicale, le professeur Michael

Brady 2 a fortement souligné le fait que pour mettre en place de tels outils dans ce domaine,

il faut utiliser conjointement la Biologie, la Physique et l’Informatique. Ceci permet d’as-

socier les observations in vivo, les expérimentations in vitro et les simulations in silico. En

effet, trois raisons principales peuvent être avancées pour expliquer pourquoi les méthodes

actuelles d’analyse automatique des images ont de moins bons résultats en comparaison

avec des experts, particulièrement dans le cas d’images cliniques :

1. les méthodes existantes n’incluent pas suffisamment de connaissances a priori sur

la tâche à réaliser (ce qui doit être fait tout en gardant une généricité permettant

d’intégrer les pathologies) ;

2. le contexte physique (3D) et temporel (4D) n’est pas intégré directement dans la

méthode ;

3. les données venant de l’image ne sont pas interprétées : seules les propriétés géo-

métriques et d’intensité sont considérées, sans intégrer la position anatomique ou

1. voir par exemple les chiffres de l’Organisation Mondiale de la Santé, http://www.who.int/ncd/cvd/
2. http://www-sop.inria.fr/colloquium/ et http://www.robots.ox.ac.uk/∼jmb/
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l’aspect fonctionnel.

La méthode présentée dans ce manuscrit essaye de répondre à ces 3 problèmes avec

les approches suivantes :

1. intégration d’un maximum de connaissances a priori par l’utilisation d’un modèle

électromécanique basé sur des données anatomiques, mécaniques et physiologiques ;

2. utilisation d’un contexte 4D par l’intégration de phénomènes spatio-temporels dans

le processus de segmentation ;

3. utilisation des données images de façon locale et adaptée, afin de pouvoir exploiter

chaque donnée dans le contexte anatomique qui lui est propre.

1.2 Travaux présentés

Grâce aux avancées à la fois au niveau de la connaissance du fonctionnement du

cœur, de l’échelle nanoscopique à l’échelle mésoscopique, et au niveau de la puissance des

outils de calcul, une modélisation globale du cœur devient envisageable [Rogers et al.,

1996; McCulloch et al., 1998], comme cela a été démontré lors de la première conférence

internationale sur la Modélisation et l’Imagerie Fonctionnelle Cardiaques 1 [McCulloch et

al., 2001; McVeigh et al., 2001; Ayache et al., 2001].

Dans ce manuscrit, nous proposons d’associer une représentation dynamique simplifiée

de l’activité électromécanique du cœur avec des méthodes d’analyse d’image par modèle

déformable volumique. Des états de l’art des parties électrique, mécanique et image sont

présents en début des chapitres correspondants.

Fig. 1.1 – Champs d’applications possibles des modèles biomécaniques déformables.

1. http://www.creatis.insa-lyon.fr/FIMH/2001/
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Ce type de modèle biomécanique déformable peut être utilisé (⇒) et s’enrichir (⇐)

dans différents domaines (fig. 1.1) :

– Segmentation d’images

⇒ Le modèle peut servir en segmentation d’image en tant que modèle déformable [Pa-

pademetris et al., 2001; Pham et al., 2001] avec éventuellement un mouvement a

priori donné par le couplage électromécanique.

⇐ La segmentation d’images permet d’obtenir la géométrie du modèle et de lui

assigner des informations anatomiques ou fonctionnelles à partir d’images 3D [Ser-

mesant et al., 2002c].

– Biomécanique

⇒ Le modèle peut servir à valider des lois de comportement en comparant les

déplacements simulés à la mesure de déplacement in vivo donnée par les images

médicales [Kerdok et al., 2001]. Il peut aussi servir à prédire les déformations de

structures anatomiques [Payan et al., 2002; Azar et al., 2002]

⇐ La biomécanique peut enrichir le modèle en proposant des lois de comportement

nouvelles [Cai, 1998; Häfner et al., 2002].

– Compréhension des pathologies

⇒ Le modèle peut servir à visualiser [Lin and Robb, 2000] et décomposer les pa-

thologies et leur effet sur la fonction cardiaque.

⇐ La compréhension des pathologies peut servir à faire de meilleurs choix de mo-

délisation et de les intégrer dans le modèle.

– Simulateur médical d’organe

⇒ Le modèle peut servir à optimiser et planifier des interventions chirurgicales (de

type ablation par radio-fréquence, par exemple [Sachse et al., 2002]).

⇐ Les connaissances en simulateurs médicaux peuvent permettre de mieux intégrer

le modèle dans le cadre d’un protocole de validation et d’interaction entre le modèle

et l’utilisateur, par son inclusion dans une interface homme-machine dédiée, par

exemple.

Ces différentes applications impliquent des exigences différentes au niveau des qualités

requises pour les outils proposés :

Applications Exigences

Diagnostic rapide, quasiment automatique,
fiable, robuste

Planification, prédiction, prévention reproductible, haute qualité, pas né-
cessairement automatique ni très ra-
pide

Recherche clinique automatique, fiable, comprenant une
large base de données
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Dans les travaux présentés, nous nous plaçons principalement dans les deux premières

applications, à travers des outils de segmentation d’images cardiaques 4D et d’extraction

de données quantitatives de ces images pour l’aide au diagnostic et à travers un modèle

électromécanique du cœur qui pourrait être utilisé comme simulateur médical pour la

planification et la prédiction.

Dans la classification des simulateurs médicaux, on distingue souvent trois «générations»
[Satava, 1996]. Les simulateurs dits de «première génération» sont des modèles basés sur

l’anatomie et intégrant la morphologie et la forme des organes. Les simulateurs dits de

«deuxième génération» sont basés sur la physique et intègrent des contraintes et des

déformations, des interactions fluide/structure. Les simulateurs dits de « troisième géné-

ration» ajoutent une partie fonctionnelle des organes, en se basant sur la physiologie et

en intégrant des pathologies.

On pourrait alors qualifier le modèle électromécanique du cœur présenté comme un

simulateur de « troisième génération», de par la partie électrophysiologie et l’intégration

possible de pathologies.

Le choix d’un «bon modèle», c’est à dire à la fois suffisamment réaliste du point de

vue de la physique des phénomènes mis en jeu et suffisamment rapide du point de vue

numérique, est étroitement lié à l’analyse numérique et aux simulations effectives que

l’on peut en faire. C’est pourquoi chaque chapitre présente les modèles choisis de façon

conjointe avec les choix numériques et les simulations réalisées.

Les aspects mécanique et électrique seront traités séparément, le champ électrique

obtenu par la simulation numérique étant pris comme la donnée d’entrée du modèle mé-

canique. Nous conservons la possibilité d’introduire la rétroaction mécano-électrique (in-

fluence des déformations sur le comportement des canaux ioniques) récemment découverte

et modélisée [Knudsen et al., 1997; Sachse et al., 2001], mais nous négligeons ce phénomène

actuellement, ce qui est une hypothèse courante dans la modélisation électromécanique

du cœur.

Ce travail a été effectué en partie au sein de l’Action de Recherche Coopérative (ARC)

ICEMA 1 (Images of the Cardiac Electro-Mechanical Activity) financée par l’INRIA (Ins-

titut National de Recherche en Informatique et Automatique) dont le but est une modé-

lisation du cœur associant des mesures de son activité électrique et mécanique pour en

obtenir une représentation dynamique, ainsi que la mise en place d’un schéma de rétroac-

tion pour adapter les paramètres du modèle aux données du patient [Ayache et al., 2001;

Sermesant et al., 2002b]. Cette ARC, ainsi que sa prolongation ICEMA-2, également fi-

nancée par l’INRIA, sont présentées plus en détail dans l’annexe D.

1. http://www-rocq.inria.fr/who/Frederique.Clement/icema.html
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1.3 Contributions

L’interaction avec les membres d’ICEMA et ICEMA-2 a été d’une grande aide pour

aborder un problème de modélisation et de contrôle aussi complexe que celui du cœur.

Les compétences de l’équipe Sosso de l’INRIA Rocquencourt dans la modélisation du

myocarde, de l’équipe Macs de l’INRIA Rocquencourt en mécanique et de l’équipe Sinus

de l’INRIA Sophia-Antipolis en analyse numérique ont beaucoup aidé à l’obtention de ces

résultats.

Au sein de cette Action de Recherche Coopérative, mes contributions personnelles ont

été à différents niveaux :

– mise en place d’un processus automatique de création de modèles 3D volumiques

incluant des propriétés biomécaniques (chapitre 3) ;

– mise en place d’un modèle électromécanique 3D du cœur assez simple pour pouvoir

être utilisé comme modèle déformable mais assez détaillé pour pouvoir représenter

qualitativement le comportement complexe du cœur (chapitres 4 et 5) ;

– mise en place d’un procédé de diffusion anisotrope adapté à l’imagerie 4D (cha-

pitre 7) ;

– mise en place de modèles déformables 3D volumiques comprenant des propriétés

biomécaniques, voire électromécaniques, et utilisation de forces externes basées sur

des propriétés volumiques de l’image avec l’appariement de régions (chapitre 8) ;

– implémentation de ces différents outils et modèles dans un contexte informatique

commun permettant une interaction facile entre modèle et données, ainsi que des

outil de visualisation et d’interaction nécessaires (annexe A).

Ces travaux sont présentés en deux parties principales : tout d’abord la mise en place

du modèle électromécanique et les simulations réalisées, puis l’analyse d’images cardiaques

par modèle déformable biomécanique. La première partie sera divisée en trois chapitres, la

phase de construction du modèle anatomique, puis le modèle électrique choisi et enfin le

modèle électromécanique mis en place. La deuxième partie sera divisée en un chapitre sur

les modalités d’imagerie médicale utilisée, un chapitre sur le prétraitement par diffusion

anisotrope des images 4D puis un chapitre sur la segmentation par modèle biomécanique

déformable des images cardiaques. Enfin, l’utilisation du modèle électromécanique mis en

place pour la segmentation de séquences d’images est présentée. Chaque chapitre com-

prend une introduction et un état de l’art sur le domaine présenté.
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Chapitre 2. Rôle et fonctionnement du cœur

2.1 Rôle du cœur

Le cœur est l’organe contractile qui assure la circulation sanguine, il joue un rôle essen-

tiel dans le réglage de son débit et dans son adaptation aux variations physiologiques, en

particulier à l’effort. Les cavités cardiaques sont au nombre de quatre ; elles sont séparées

deux à deux par une cloison longitudinale, le septum, qui divise le cœur en une partie

droite et une partie gauche. Le cœur droit contient du sang pauvre en oxygène, riche en gaz

carbonique, il assure la circulation pulmonaire. Le cœur gauche renferme du sang riche en

oxygène ; il le propulse dans tous les tissus, par l’intermédiaire des artères. Chaque partie

du cœur est composée d’une oreillette et d’un ventricule. Les oreillettes reçoivent le sang

qui arrive au cœur par les veines. La figure 2.1 présente ce circuit sanguin.

Fig. 2.1 – Schéma du circuit sanguin. Rouge : sang riche en oxygène (O2), bleu : sang
pauvre en oxygène. OD : oreillette droite, VD : ventricule droit, OG : oreillette gauche,
VG : ventricule gauche.

À l’oreillette droite arrivent les veines caves supérieure et inférieure ; elles ramènent

le sang pauvre en oxygène, issu de tous les organes à l’exception des poumons. Ce sang

est transféré dans le ventricule droit qui l’éjecte vers les poumons par l’artère pulmonaire.

Là, la teneur en oxygène augmente et la teneur en dioxyde de carbone diminue. Ensuite,
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2.2. Anatomie cardiaque

le sang va dans l’oreillette gauche par les veines pulmonaires et ensuite dans le ventricule

gauche. Puis il passe par l’aorte pour être acheminé aux organes. Enfin, le sang dont la

teneur en dioxyde de carbone a augmenté retourne dans l’oreillette droite.

2.2 Anatomie cardiaque

Les parois du cœur sont essentiellement formées par un muscle, le myocarde, qui est

enveloppé entre l’endocarde (intérieur des ventricules) et l’épicarde (extérieur). Les ven-

tricules sont les chambres de propulsion. Ils ont une paroi épaisse et puissante : 0,5 cm

d’épaisseur pour le ventricule droit qui envoie le sang à courte distance dans les poumons

et 1,5 cm pour le ventricule gauche car il propulse le sang dans tout l’organisme. Le cœur

propulse ainsi chaque jour 7000 litres de sang.

Fig. 2.2 – Schéma de l’anatomie du cœur.

Les valves auriculo-ventriculaires jouent un rôle double : d’une part, elles canalisent le

sang de l’oreillette vers le ventricule ; d’autre part elles préviennent, lors de la contraction

(systole) ventriculaire, le reflux du sang du ventricule vers l’oreillette. On distingue la valve

auriculo-ventriculaire droite, ou tricuspide, et la valve auriculo-ventriculaire gauche, ou

mitrale (voir fig 2.2). Chaque valve est amarrée à la paroi du ventricule correspondant par

des colonnes charnues, et des cordages fibreux. De même, les valves sigmöıdes de l’aorte et

de l’artère pulmonaire empêchent le reflux du sang des artères vers le ventricule pendant

son remplissage (diastole).
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Chapitre 2. Rôle et fonctionnement du cœur

2.3 Électrophysiologie cardiaque

Le cœur est un moteur musculaire commandé par des impulsions électriques, dont la

mission est de pomper une fraction du volume sanguin dans le circuit vasculaire à chaque

excitation électrique reçue. L’origine de ces impulsions électriques est le nœud sinusal,

«pacemaker naturel», qui est un ensemble de cellules auto-excitables et synchronisées

d’où part un courant de dépolarisation à destination de toutes les cellules musculaires

cardiaques, dont la propagation est détaillée dans la section 4.1. Ces cellules ainsi excitées

se contractent dans la direction de leurs fibres, provoquant à chaque battement cardiaque

l’éjection de sang des ventricules dans la circulation.

Le cœur comporte deux types de cellules musculaires :

– des cellules qui produisent et conduisent des impulsions,

– des cellules qui répondent à ces impulsions par un raccourcissement (contraction).

Du point de vue fonctionnel, le myocarde ventriculaire est un syncitium c’est-à-dire que les

cellules ne sont pas isolées les unes des autres : une excitation qui nâıt quelque part dans

les ventricules conduit, quelle que soit sa localisation, à une contraction complète des deux

ventricules [Silbernagl and Despopoulos, 1999] (les membranes des cellules communiquent

par des gap-junctions).

Le couplage excitation-contraction repose sur l’intervention d’une «commande cal-

cique» (la concentration Ca2+ à l’intérieur des cellules musculaires cardiaques, elle-même

sous la dépendance directe de la différence de potentiel transmembranaire) dans le mé-

canisme des ponts d’union actine-myosine à la base de la contraction musculaire, qui est

décrite plus précisément dans la section 5.1.

À l’échelle macroscopique, l’activité électrique du cœur se mesure de façon non inva-

sive grâce à l’électrocardiogramme (ECG), qui est un tracé de la différence de potentiel

électrique entre 2 électrodes placées à la surface du corps. Il y a plusieurs dérivations

standards, chaque dérivation correspondant à une position de ces 2 électrodes de mesure.

2.4 Cycle cardiaque

Les différentes phases du cycle cardiaque sont présentées sur la figure 2.3 ainsi que

différentes valeurs de volumes, pressions, potentiels électrique et bruits cardiaques (le

premier bruit correspondant à la fermeture des valves atrio-ventriculaires, le second à la

fermeture des sigmöıdes).

Dans le ventricule gauche, lors de la systole ventriculaire, la pression augmente d’abord

très rapidement, tout en restant inférieure à la pression aortique ; c’est la phase de contrac-

tion isovolumique, au cours de laquelle les valves restent closes. La valve aortique s’ouvre

dès que la pression ventriculaire dépasse la pression aortique. L’éjection est d’abord ra-

pide, puis lente. Pendant la phase suivante (relaxation isovolumique), avant l’ouverture

de la valve auriculo-ventriculaire (mitrale), le ventricule n’éjecte ni ne reçoit de sang. La
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2.4. Cycle cardiaque

Fig. 2.3 – Les phases de l’activité cardiaque (d’après [Silbernagl and Despopoulos, 1999]))

pression baisse alors très rapidement. Le sang aortique tend à refluer et referme les val-

vules sigmöıdes, c’est le début de la diastole ventriculaire. Le remplissage ventriculaire

commence dès que la pression dans le ventricule rejoint la pression auriculaire, ce qui

permet à la valve mitrale de s’ouvrir. L’écoulement s’accélère rapidement sous l’effet de

l’élasticité ventriculaire, puis ralentit. Lorsque la systole auriculaire survient, le ventricule

reçoit un nouvel apport de sang et la pression s’élève légèrement. À la fin de la systole

auriculaire, la pression ventriculaire dépasse légèrement la pression auriculaire et ferme la

valvule mitrale.

Dans l’oreillette gauche, les pressions sont plus faibles, subissant indirectement le

contrecoup des pressions ventriculaires. La pression augmente lors de son remplissage,

puis s’abaisse aussitôt lorsque la valve mitrale s’ouvre. Dans les cavités droites, les varia-

tions sont semblables, mais les pressions sont moins élevées. Les valves sigmöıdes s’ouvrent

lorsque la pression ventriculaire dépasse la pression diastolique de l’artère pulmonaire.
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2.5 Système nerveux autonome

La contraction des ventricules cardiaques à chaque systole est la phase motrice de

la pompe qui injecte dans le circuit vasculaire une quantité de sang variable à chaque

battement. Elle est à l’origine de l’hémodynamique cardiaque, dont le principal reflet au

niveau vasculaire est la pression artérielle systémique, grandeur réglée du système cardio-

vasculaire qui est mesurable en clinique de façon non invasive et en continu. La pression

artérielle systémique moyenne Pas est égale au produit du débit de sortie du ventricule

gauche Qvg et des résistances systémiques Rs plus la pression veineuse centrale Pvc :

Pas = Qvg ×Rs + Pvc

La fréquence de décharge du pacemaker sinusal, la force avec laquelle les fibres mus-

culaires des ventricules se contractent à chaque décharge, et enfin la résistance opposée

par les vaisseaux à l’apport de sang à chaque pompage sont donc les principaux facteurs

de la pression artérielle systémique. Ils sont tous sous la dépendance du même contrôleur

central : le Système Nerveux Autonome (SNA) [Bestel, 2000], dont certains dysfonction-

nements peuvent être notamment à l’origine de syncopes (fig. 2.4).

La figure 2.4, réalisé dans l’équipe Sosso, représente schématiquement le système car-

diorespiratoire. Il s’agit, dans ce travail de modélisation, de «zoomer» sur le cœur (blocs

D et G figurant les ventricules droit et gauche) en représentant son activité électromé-

canique par des équations aux dérivées partielles, susceptibles de fournir les champs de

potentiels électriques et de contraintes mécaniques, adaptés aux images du cœur en mou-

vement. Les blocs autres que le cœur (volumes sanguins, vaisseaux,. . . ) seront modélisés

de la manière la plus simple possible à travers des conditions limites, qui pourraient être

contrôlées par un système d’ODE, mis en place dans le projet Sosso, pour disposer d’un

système fermé, avec éventuellement une interaction cardio-respiratoire [Monti et al., 2002a;

Monti et al., 2002b].
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Fig. 2.4 – Modélisation du système cardio-vasculaire et du système respiratoire contrôlés
par le système nerveux autonome (Équipe Sosso).
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Modèle électromécanique du cœur
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Chapitre 3. Modélisation de l’anatomie cardiaque

Les modèles d’organes virtuels se développent rapidement, que ce soit pour la vi-

sualisation, l’apprentissage, la segmentation ou l’analyse fonctionnelle [Lelieveldt, 1999].

Cependant, peu de méthodes entièrement automatiques permettent la construction de tels

modèles. Ce chapitre présente les différentes données nécessaires pour notre modèle et la

méthode utilisée pour intégrer ces données. Nous appelons «construction d’un modèle bio-

mécanique» le processus allant de données quantitatives ou sémantiques (sous la forme

d’images 3D, de mesures, de tables,. . . ) à un maillage volumique d’un organe comprenant

les propriétés anatomiques nécessaires à une modélisation mécanique et éventuellement

physiologique de l’organe étudié [Sermesant et al., 2002c; Sermesant et al., 2003c].

Les données anatomiques nécessaires pour construire un modèle électromécanique du

cœur sont :

– la géométrie du myocarde, pour définir le domaine sur lequel les calculs seront menés

dans les chapitres suivants, avec préférentiellement la cavité biventriculaire ;

– les directions des fibres musculaires, car ces fibres sont à l’origine de l’anisotropie

dans la conductivité électrique (chapitre 4) et dans la rigidité mécanique (chapitre 5)

du myocarde. De plus, elles sont nécessaires à l’application des forces créées par la

contraction musculaire ;

– les zones anatomiques composant le myocarde, pour pouvoir contrôler et visualiser

plus facilement les phénomènes physiques dans chacune des parties du myocarde. Il

est important de pouvoir déterminer de façon locale les propriétés électromécaniques

et les paramètres d’attache aux données, car les différentes parties du cœur ne sont

pas visibles de la même façon dans une image médicale, par exemple.

3.1 Données anatomiques disponibles

3.1.1 Géométrie du myocarde

Deux types de données ont été utilisés pour obtenir la géométrie du myocarde :

1. les premières données disponibles sur la géométrie ont été mesurées lors de la dis-

section d’un cœur de chien et ont été obtenues dans le laboratoire de bioingénierie

de l’Université d’Auckland, en Nouvelle-Zélande 1 [Hunter and Smaill, 1988]. Ces

données sont sous la forme d’un maillage héxaédrique de 256 points (voir fig. 3.6).

2. la géométrie du myocarde peut aussi être extraite d’une modalité d’imagerie ap-

propriée (comme l’IRM ou le tomodensitomètre) par des opérations de seuillage, de

morphologie mathématique et d’extraction d’isosurfaces (voir section 3.2.1.0).

1. http://www.bioeng.auckland.ac.nz/home/home.php
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3.1.2 Direction des fibres musculaires

Trois sources de données ont été utilisées pour construire 3 modèles différents :

1. les premières directions de fibre disponibles ont été mesurées par un système optique

lors de la dissection du cœur de chien dans le laboratoire de bioingénierie de l’Uni-

versité d’Auckland. Des dérivées de ces directions ont été estimées, ce qui permet

éventuellement d’utiliser une interpolation tri-cubique d’Hermite. Ces données sont

directement disponibles pour chacun des 256 points du maillage (voir fig. 3.6).

2. l’équipe de A. McCulloch, Université de Californie, San Diego (UCSD) a ensuite

procédé à une interpolation tri-cubique des données précédentes (dans les coordon-

nées prolate spheroidal de départ) ce qui a permis d’obtenir des données très lisses et

très fines (voir fig. 3.1), à partir de mesures assez éparses. De plus, ces données sont

sous la forme d’une image 3D, ce qui facilite leur exploitation. Mais les coordonnées

prolate spheroidal ont une singularité sur le grand axe du coeur, ce qui explique

la direction de fibre nulle sur cet axe visible à l’apex. Les données de départ de

dissection étant éparses, même si l’interpolation est fine, les données n’en sont pas

plus riches.

Fig. 3.1 – Visualisation de l’angle d’élévation des directions de fibres données par l’inter-
polation tri-cubique des mesures de dissection (3 coupes orthogonales de l’image 3D avec
la valeur de la coordonnée suivant le grand axe).

3. une récente modalité d’imagerie par résonance magnétique : l’imagerie par tenseur de

diffusion (Diffusion Tensor Imaging, DTI). Ce nouveau procédé d’imagerie permet

de visualiser la diffusion des molécules d’eau et donc de mesurer les directions de

diffusion privilégiées. Il a été montré que ces directions correspondent bien aux

fibres musculaires dans le myocarde [Hsu et al., 1998; Hsu and Henriquez, 2001].

En prenant contact avec le Dr. Edward Hsu 1 du Duke University Medical Center,

North Carolina, j’ai pu avoir accès à ce type d’images pour un cœur de chien (voir

fig. 3.2). Ces données sont bien sûr beaucoup plus bruitées et bien moins continues.

De plus, le nombre limité de coupes ne permet pas une bonne mesure au niveau

de l’apex. Mais elles ont le grand intérêt d’être directement mesurées et donc de

représenter des données réelles.

1. http://wwwcivm.mc.duke.edu/civmPeople/HsuEW/EWHsu.html
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Chapitre 3. Modélisation de l’anatomie cardiaque

Fig. 3.2 – Visualisation de l’angle d’élévation des directions de fibres mesurées par DTI
(3 coupes orthogonales de l’image 3D avec la valeur de la coordonnée suivant le grand
axe).

Il existe aussi une méthode basée sur la microscopie en lumière polarisée pour obtenir

ces cartes d’orientation des fibres musculaires [Usson et al., 1994; Jouk et al., 1995].

Il a aussi été montré certaines propriétés géométriques de ces directions de fibres, ce qui

a permis le développement de modèles mathématiques pour les calculer [Streeter, 1979;

Mourad et al., 2001]. Des techniques d’optimisation des directions de fibre pour obtenir

une charge homogène à travers le myocarde ont aussi été mises au point [Vendelin et al.,

2002].

Un travail en cours consiste à étudier la variabilité de ces directions de fibres et à déter-

miner l’influence des variations de ces directions de fibre sur les paramètres de la fonction

cardiaque, pour savoir quelles approximations peuvent être faites sur ces directions. Des

études récentes suggèrent que la précision des mesures in vivo actuelles ne permettent

pas de garantir un résultat meilleur qu’une direction de fibres a priori. Ceci permettrait

de justifier l’utilisation de directions de fibres provenant d’un cœur pour exploiter des

données venant d’un autre cœur.

3.1.3 Zones anatomiques du myocarde

Pour évaluer les résultats dans un contexte clinique, il est important de rattacher à la

notion géométrique de maillage les notions de positionnement anatomique couramment

utilisées. C’est pourquoi il nous est apparu important de localiser sur le modèle des zones

anatomiques précédemment définies. De plus, il parâıt intéressant dans ce type de modèle

d’intégrer de l’information anatomo-fonctionnelle, pour pouvoir l’utiliser pour la fusion de

données, avec de l’information de perfusion, par exemple.

De plus, pour obtenir une méthode robuste, il est important d’utiliser un modèle

dont les paramètres sont facilement ajustables de façon locale. Ceci permet d’utiliser les

données d’une manière fonctionnelle, c’est à dire en interprétant leur valeur par rapport à

l’endroit mesuré : une partie du myocarde correspondant à l’épicarde du ventricule droit
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ne doit pas avoir les mêmes paramètres qu’une partie de l’endocarde du ventricule gauche,

par exemple, car ces deux parties ne sont pas visibles de la même façon dans l’image. On

intègre ainsi la réalité sous-jacente à travers une connaissance a priori supplémentaire

attribuée au modèle.

Nous avons obtenu par l’intermédiaire du Pr. K.-H. Höhne une image tridimensionnelle

d’une segmentation manuelle précise du myocarde du Visible Man (voir fig. 3.3) [Pommert

et al., 2001]. Ce type d’atlas précis, crée à partir de données histologiques est très précieux

pour les modèles biomécaniques, et différents projets de création d’atlas existent, par

exemple pour certaines parties du cerveau [Ourselin et al., 2001].

Fig. 3.3 – Segmentation du myocarde effectuée par le Visible Human Project (3 coupes
orthogonales de l’image 3D de cette segmentation).

3.2 Construction d’un modèle biomécanique

Pour intégrer ces données dans un maillage volumique, on procède en 3 phases indé-

pendantes :

1. création du maillage (à partir d’une image volumique ou d’autres données) ;

2. adaptation du maillage à une modalité fournissant des données anatomiques ;

3. transfert de ces données de l’image au maillage.

Les 2 dernières étapes se répétant pour chaque nouvelle modalité dans une approche

en cascade, de type «bootstrapping», où chaque information ajoutée par une modalité

est intégrée au modèle et peut être utilisée pour l’adaptation à la modalité suivante (voir

fig. 3.4). Nous allons maintenant présenter les étapes 1 et 3, la deuxième étape sera détaillée

dans le chapitre 8, car la méthode utilisée pour adapter le maillage à une modalité donnée

est la même que celle utilisée pour segmenter le myocarde dans une image 3D.
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Fig. 3.4 – Processus de construction d’un modèle biomécanique

3.2.1 Construction du maillage

Maillage héxaédrique

Les premières données disponibles sur la géométrie du myocarde et la direction des

fibres musculaires étaient sous la forme d’un maillage héxaédrique de 256 éléments avec

une direction de fibre pour chaque nœud du maillage, les éléments de l’apex étant des

prismes à base triangulaire (fig. 3.5). Notre première approche s’est donc basée sur un

maillage héxaédrique et des premiers calculs de contraction et d’adaptation à l’image ont

été menés avec ce maillage.

Fig. 3.5 – Premier maillage héxaédrique utilisé.

Cependant ce maillage héxaédrique de départ n’est pas régulier, avec des petits élé-

ments près de l’apex et des grands à la base. De plus, la taille des plus grands éléments

est bien supérieure à la taille du phénomène électrique que l’on veut représenter, et un tel
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maillage héxaédrique ne permet pas de raffiner localement. En outre, les éléments héxa-

édrique linéaires ou tri-cubiques nécessitent l’utilisation de l’intégration numérique, avec

l’intégration de Gauss par exemple. En effet, il n’y a pas de formules d’intégration ana-

lytiques pour le gradient par exemple, même dans le cas d’éléments linéaires. Alors que

les éléments tétraédriques linéaires permettent l’intégration analytique, et ont un gradient

constant dans le cas d’éléments linéaires, ce qui facilite et accélère le calcul. Nous avons

donc décidé d’abandonner les éléments héxaédriques et de travailler avec des éléments

tétraédriques.

Mais les éléments héxaédriques ont le gros avantage d’être un maillage avec des élé-

ments structurés, qui sont ordonnés comme une grille régulière, et il est donc facile d’ex-

traire certaines parties anatomiques ou de visualiser les résultats sur une zone donnée,

c’est pourquoi nous nous sommes intéressés à obtenir le même type de résultats sur un

maillage tétraédrique en découpant le maillage en zones (voir section 3.3.3).

Maillage tétraédrique

Le premier maillage tétraédrique a été obtenu en extrayant la surface du maillage

héxaédrique original (des quadrilatères), en divisant ces quadrilatères en 2 triangles, puis

en maillant le volume par des tétraèdres avec le logiciel GHS3D, développé à l’INRIA

dans l’équipe Gamma 1. Ce logiciel crée une tétrahédrisation à partir d’une triangulation

en conservant les triangles de la surface donnés.

Puis les directions de fibres ont été interpolées et extrapolées (voir fig. 3.6) pour obtenir

une direction de fibre à chacun des sommets du maillage tétraédrique.

Fig. 3.6 – Maillage héxaédrique du cœur (gauche) et maillage tétraédrique obtenu (droite),
avec en bleu les directions de fibre originales puis interpolées et extrapolées.

1. http://www-rocq.inria.fr/gamma/ghs3d/ghs.html
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Pour les autre types de données (image 3D des mesures de dissections interpolées plus

finement, image DTI,. . . ) nous n’avons pas de maillage, il faut donc le créer. Pour ce faire,

différentes étapes sont effectuées :

1. seuillage de l’image pour en extraire le myocarde sous forme d’image binaire ;

2. opérations de morphologie mathématique pour obtenir une seule région connexe

lisse ;

3. extraction de l’isosurface pour obtenir une surface triangulée du myocarde ;

4. lissage et optimisation de cette surface avec le logiciel Yams développé à l’INRIA

dans l’équipe Gamma 1 ;

5. création du maillage tétraédrique avec le logiciel GHS3D.

Avec le logiciel de maillage volumique que l’on utilise, la finesse du maillage volumique

final dépend de la finesse du maillage surfacique. C’est pourquoi on utilise Yams pour

optimiser cette surface, et éventuellement pour raffiner le maillage localement, suivant la

courbure ou autour de nœuds prédéfinis.

3.2.2 Attribution des données anatomiques au maillage

Avec le progrès de l’imagerie médicale, de plus en plus d’atlas et de données sont

disponibles sous forme volumique, et pas seulement de coupes bidimensionnelles. Les in-

formations anatomiques nécessaires à la construction de modèles biomécaniques, quelles

soient quantitatives ou qualitatives (sémantiques), deviennent donc disponibles sous forme

d’images 3D. Il faut donc savoir transférer l’information de l’image au maillage.

Si cette information est utilisée au niveau d’un nœud, la valeur à attribuer peut être

directement lue dans l’image, par une interpolation tri-linéaire par exemple. Mais dans une

approche par éléments finis, beaucoup d’informations sont utilisées au niveau de l’élément,

qui est le tétraèdre dans notre cas. Pour cela, il faut être capable de déterminer les voxels

de l’image correspondant à un tétraèdre donné.

Une première approche consiste à parcourir les voxels de l’image et à déterminer à

quel tétraèdre ils appartiennent. C’est un calcul long car il faut inverser une matrice

par tétraèdre (pour calculer les coordonnées barycentriques du voxel dans le tétraèdre),

puis regarder avec ces coordonnées barycentriques si le voxel est à l’intérieur ou non du

tétraèdre. De plus de nombreux calculs inutiles peuvent être faits (voxels du fond). Une

approche inverse, et beaucoup plus efficace, est de déterminer à partir d’un tétraèdre, tous

les voxels compris dans ce tétraèdre. Pour cela il faut savoir faire une discrétisation en

voxels (rasterization ou rastérisation) du tétraèdre.

Rastérisation (discrétisation)

La rastérisation est le fait de plonger le maillage de l’espace des positions R3 dans

l’espace discret de l’image Z3 (processus bien connu en graphisme informatique, quand il

1. http://www-rocq.inria.fr/gamma/yams/yams.html
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faut afficher sur un écran discret un modèle continu). Pour cela il faut choisir le critère

définissant si un voxel donné appartient à la rastérisation d’un tétraèdre. Dans notre cas,

comme les voxels sont bien plus petits que les tétraèdres, nous considérons qu’un voxel

appartient à la rastérisation d’un tétraèdre si son centre est à l’intérieur du tétraèdre. Le

niveau de précision obtenu est bien suffisant dans notre cas, nous ne chercherons pas à

déterminer le «pourcentage» du voxel dans le tétraèdre (comme ce qui est fait en 2D dans

l’anti-crénelage (anti-aliasing) pour respecter la condition d’échantillonnage de Shannon,

par exemple).

La méthode utilisée consiste à déterminer pour chaque tétraèdre du maillage son in-

tersection avec chacune des dimensions. L’intersection avec la première dimension donne

un triangle ou un quadrilatère. Puis l’intersection avec la dimension suivante donne un

segment et la dernière dimension donne la liste des voxels cherchés. Cet algorithme est

décrit page 32 (pour clarifier l’écriture, les opérations d’ajout et de retrait des demi-tailles

de voxels pour travailler sur le centre des voxels et de division par les tailles de voxel puis

d’extraction de partie entière pour obtenir les indices entiers des voxels ont été omises).

Fig. 3.7 – Rastérisation d’un tétraèdre par calcul analytique de son intersection avec
des plans successifs. Le quadrillage représente le plan considéré, les segments noirs son
intersection avec les faces et les points verts les voxels dont le centre est à l’intérieur de
cette intersection.

On peut mener ces calculs de manière incrémentale, de type Bresenham [Bresen-

ham, 1965] par exemple, ce qui est bien plus efficace qu’un calcul direct. Pour cela, si

[(X0,Y0,Z0); (X1,Y1,Z1)] est une arête du tétraèdre considéré d’intersection (Xi,Yi,Zi) avec

le plan Pi de coordonnée i, alors l’intersection de cette arête avec le plan Pi+1 de coor-

donnée i+ 1 est :

Xi+1 = Xi +
X1 −X0

Z1 − Z0

Yi+1 = Yi +
Y1 − Y0

Z1 − Z0

Zi+1 = Zi + 1

Mais comme cette rastérisation n’est effectuée qu’une fois par modèle et par modalité,
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l’efficacité de l’algorithme présenté est largement suffisante.

Algorithme 1: Rastérisation d’un tétraèdre

Données : un tétraèdre et une image 3D

Résultat : ensemble de voxels des l’image dont le centre est dans le tétraèdre

pour chaque nœud du tétraèdre faire
si Z < Zmin alors Zmin = Z;
si Z > Zmax alors Zmax = Z;

pour Z = Zmin à Zmax faire
initialisation Intersection = liste vide de points 2D (X,Y ) dans le plan Z;
pour chaque arête du tétraèdre faire

{X,Y,Z}0 = noeud(0).coordonnee({X,Y,Z});
{X,Y,Z}1 = noeud(1).coordonnee({X,Y,Z});
si Z ≤ max(Z0,Z1) et Z ≥ min(Z0,Z1) alors

si Z0 = Z1 alors
Ymin = min(Ymin,min(Y0,Y1));
Ymax = max(Ymax,max(Y0,Y1));
Intersection.ajoute[(X0,Y0),(X1,Y1)];

sinon
Xi = X0 + (X1 −X0)/(Z1 − Z0) ∗ (Z − Z0);
Yi = Y0 + (Y1 − Y0)/(Z1 − Z0) ∗ (Z − Z0);
Ymin = min(Ymin,Yi);
Ymax = max(Ymax,Yi);
Intersection.ajoute[(Xi,Yi)];

pour Y = Ymin à Ymax faire
pour it0 = Intersection.debut à it0 = Intersection.fin faire

pour it1 = it0 + 1 à it1 = intersection.fin faire
{X,Y }I0 = it0.coordonnee{X,Y };
{X,Y }I1 = it1.coordonnee{X,Y };
si Y ≤ max(YI0,YI1) et Y ≥ min(YI0,YI1) alors

si YI0 = YI1 alors
Xmin = min(Xmin,min(XI0,XI1));
Xmax = max(Xmax,max(XI0,XI1));

sinon
Xi = XI0 + (XI1 −XI0)/(YI1 − YI0) ∗ (Y − YI0);
Xmin = min(Xmin,Xi);
Xmax = max(Xmax,Xi);

pour X = Xmin à Xmax faire
Resultat.ajoute(VoxelImage(X,Y,Z));
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Diagrammes de Voronöı

Pour attribuer des données anatomiques à un maillage, il faut déformer ce dernier pour

l’adapter à la géométrie de l’objet que l’on cherche à segmenter. Pour cela, on utilise la

méthode présentée dans le chapitre 8. Mais même si l’adaptation du maillage est bonne,

il se peut que localement il y ait des décalages entre le maillage et les données, et que des

nœuds de la surface soient dans le fond de l’image, par exemple. C’est pourquoi en général

on calcule d’abord un diagramme de Voronöı 3D de l’objet (avec les outils développés par

Céline Fouard, doctorante à Epidaure) pour s’assurer que les points du maillage situés

dans le fond de l’image se voient attribués la valeur du point de données le plus proche.

Fig. 3.8 – Diagrammes de Voronöı des zones anatomiques. Gauche : image initiale, droite :
diagrammes correspondants.

3.3 Modèles biomécaniques du cœur obtenus

3.3.1 Géométrie du myocarde

Différents maillages du myocarde ont été obtenus. La figure 3.9 présente les géomé-

tries des maillages tirés des mesures initiales de la dissection du cœur de chien réalisée à

Auckland, de la version lissée et interpolée de ces mesures et des images par tenseur de

diffusion.

La finesse de chacun des maillages peut être contrôlée en raffinant ou décimant la trian-

gulation de la surface avant de créer les tétraèdres. En pratique, des maillages comprenant

entre 10 000 et 40 000 éléments ont été utilisés.

3.3.2 Direction des fibres musculaires

La figure 3.10 présente le résultat de l’attribution des directions de fibres lues dans les

données de dissection interpolées de UCSD. Ces données sont effectivement très lisses et

continues.
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Fig. 3.9 – Maillages réalisés : à partir des données de dissection (gauche), interpolées
(centre) et de l’image de diffusion (droite).

Fig. 3.10 – Direction des fibres attribuées au maillage du myocarde à partir des mesures
de dissection interpolées, affichées sur le maillage, vues antérieure et apicale puis affichés
avec transparence, vues antérieure et basale.

La figure 3.11 présente le résultat de l’attribution des directions de fibres lues dans

l’image DTI au maillage tétraédrique du cœur, qui sont moins lisses.

Fig. 3.11 – Direction des fibres attribuées au maillage du myocarde à partir de l’imagerie
par tenseur de diffusion, affichées sur le maillage, vues antérieure et apicale puis affichés
avec transparence, vues antérieure et basale.
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3.3.3 Zones anatomiques du myocarde

D’autre part, nous voulons que le maillage soit divisé en différentes zones (correspon-

dant à des zones anatomiques) pour pouvoir mieux contrôler le modèle et visualiser plus

facilement les résultats. De plus, en reliant de telles zones au comportement fonctionnel

de l’organe, on peut exploiter la fusion de différentes données dans un même modèle. Une

des façons de réaliser cela est d’utiliser la segmentation 3D du myocarde humain réalisée

par le Pr. K-H Höhne et le Visible Human Project (VHP), à l’Université de Hamburg, en

Allemagne [Pommert et al., 2001]. Cette segmentation comprend les zones suivantes pour

le myocarde ventriculaire :

– Basal Left Endocardial Ventricle (orange)

– Basal Septum (gris)

– Dorsobasal Left Epicardial Ventricle (vert)

– Basal Right Ventricle (bleu)

– Basal Left Epicardial Ventricle (violet)

– Apical Right Ventricle (rouge)

– Apical Septum (non visible)

– Apical Left Endocardial Ventricle (non visible)

– Apical Left Epicardial Ventricle (jaune)

La figure 3.12 présente le résultat de l’attribution de zones anatomiques lues dans

la segmentation du Visible Human Project au maillage tétraédrique du cœur issu des

données DTI .

Fig. 3.12 – Zones anatomiques obtenues à partir de la segmentation du myocarde réalisée
par le Visible Human Project.

Une fois ces données intégrées dans le modèle, les calculs des différents phénomènes

électrophysiologiques et mécaniques peuvent être effectués. Ces calculs ont été menés sur
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le modèle construit à partir des mesures réelles DTI et sur celui construit à partir des

directions de fibres lissées et interpolées pas l’équipe de UCSD.
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Modélisation de l’activité électrique

cardiaque
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4.1.2 Échelle mésoscopique : potentiel d’action . . . . . . . . . . 39
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Chapitre 4. Modélisation de l’activité électrique cardiaque

Ce chapitre présente le fonctionnement de l’activité électrique cardiaque, ainsi que

le modèle utilisé pour calculer la propagation de la vague de potentiel d’action dans le

myocarde et différents résultats de la simulation de cette propagation.

Ce modèle électrique fournit le champ de commande de la contraction mécanique. À

partir de points sources (les extrémités du réseau de Purkinje), des impulsions électriques

se propagent grâce à un mécanisme de réaction-diffusion représentant le couplage entre

cellules cardiaques voisines (nous partons ici des modèles EDP existants pour simuler de

tels phénomènes). Ceci s’observe au niveau macroscopique à travers l’électrocardiogramme

(ECG).

Différentes approches ont été proposées pour modéliser cette propagation électrique.

Les deux principales sont :

– une modélisation au niveau cellulaire des différents canaux ioniques puis d’une vi-

sualisation mésoscopique de ces calculs (Modèle de Luo-Rudy) [Hodgkin and Huxley,

1952; Beeler and Reuter, 1977; Luo and Rudy, 1991; Noble et al., 1998]. Ces modèles

discrétisent le myocarde en cellules dont le comportement est contrôlé par des règles

de mouvements ioniques et par l’état des cellules voisines et propagent les potentiels

avec un système d’automate cellulaire ;

– une modélisation utilisant un système plus simple d’équations reproduisant bien le

comportement qualitatif de l’électrophysiologie mais n’incorporant pas de données

au niveau ionique, grâce à des méthodes de plan de phase (Modèle de FitzHugh-

Nagumo) [FitzHugh, 1961; Aliev and Panfilov, 1996; Knudsen et al., 1997]. Ces

modèles continus sont basés sur la physique des milieux excitables.

Dans notre cas, nous voulons estimer des paramètres au niveau macroscopique car le

but de ce potentiel électrique est principalement de commander la contraction mécanique

pour en exploiter le mouvement au niveau macroscopique. C’est pourquoi nous utilisons

un formalisme basé sur le modèle de FitzHugh-Nagumo.

Cette approche peut être faite au niveau bidomaine (calcul des potentiels intra et

extra-cellulaire) ou mono-domaine (calcul de la différence entre ces potentiels). Pour notre

objectif, un calcul mono-domaine suffit car la contraction est due aux ions Ca2+ dont la

concentration est contrôlée par cette différence de potentiel, la modélisation ne nécessite

donc pas de descendre à un niveau plus fin. Mais comme certaines mesures disponibles

concernent le potentiel extra-cellulaire, une mise en œuvre du modèle bidomaine est en-

visagée.

4.1 Description de l’activité électrique cardiaque

Nous présentons ici brièvement le fonctionnement de l’activité électrique cardiaque à

différentes échelles.
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4.1. Description de l’activité électrique cardiaque

4.1.1 Échelle microscopique : courants ioniques

À l’échelle cellulaire, l’idée principale est l’étude de la relation entre les courants io-

niques transmembranaires et les potentiels ioniques à l’intérieur et à l’extérieur de la

cellule. La modélisation de ces phénomènes se raffine au fur et à mesure que le nombre

d’ions impliqués dans le modèle augmente. Une synthèse de ces modèles peut être trouvée

dans [Bardou et al., 1996], où sont décrits entre autres les modèles de [Noble et al., 1998;

Luo and Rudy, 1991; Beeler and Reuter, 1977]. Une thèse récente sur la modélisation de

l’activité électrique cardiaque présente aussi ces différents modèles ainsi que des résultats

de simulations 2D et 3D [Sands, 1998].

Fig. 4.1 – Schéma d’une cellule cardiaque avec ses canaux ioniques, ses récepteurs et ses
transporteurs ( c©New Scientist, http://www.newscientist.com/).

4.1.2 Échelle mésoscopique : potentiel d’action

La cellule musculaire cardiaque (ou myocyte) suit le même mécanisme d’activation

que la cellule nerveuse : provoquée par un afflux d’ions sodium à travers la membrane

cellulaire. L’amplitude du potentiel d’action est aussi similaire, environ 100 mV. Mais la

durée de l’impulsion est cependant 2 ordres de grandeur plus longue que dans une cellule

nerveuse ou un muscle squelettique. En effet, une phase de plateau suit la dépolarisation

et seulement après a lieu la repolarisation, conséquence d’un flux sortant d’ions potassium.

La durée de cette impulsion de potentiel d’action est d’environ 300 ms. Pour notre étude,

nous recherchons un modèle qui puisse représenter uniquement les phénomènes biologiques

les plus importants :

– une cellule n’est activée que si elle reçoit un stimulus supérieur à un certain seuil ;
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Chapitre 4. Modélisation de l’activité électrique cardiaque

Fig. 4.2 – Transferts ioniques au niveau cellulaire et potentiel d’action résultant [Netter,
1971].

– la forme du potentiel d’action de la cellule ne dépend pas de la forme du stimulus ;

– il existe une période réfractaire pendant laquelle la cellule ne peut être excitée à

nouveau ;

– toute cellule peut déclencher une activation.

Nous utilisons donc un modèle à l’échelle mésoscopique intégrant ces phénomènes et nous

ne cherchons pas à modéliser plus finement les phénomènes intervenant à une échelle

inférieure.
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4.1. Description de l’activité électrique cardiaque

Modèle de FitzHugh-Nagumo

Le modèle de FitzHugh-Nagumo est classique pour la propagation des impulsions

électriques dans les cellules nerveuses [FitzHugh, 1961]. Il remplit correctement les critères

cités ci-dessus et permet des calculs 3D rapides. ∂tu = u(1− u)(u− a)− z

∂tz = e(ku− z)
(4.1)

Ici u est un potentiel d’action normalisé entre 0 et 1 et z une variable auxiliaire représen-

tant la repolarisation (a ∈ [0; 0,5] et (e,k) ∈ R+2).

Modèle de Knudsen et Holden

Le modèle classique de FitzHugh-Nagumo à 2 équations ne permet pas de régler indé-

pendamment la durée du plateau de dépolarisation et la vitesse de repolarisation. Z. Knud-

sen et A. Holden ont introduit un modèle proche à 3 équations qui permet ceci (en plus

d’introduire un couplage mécano-électrique) [Knudsen et al., 1997] :
∂tu = u(1− u)(u− a)− z2

∂tz1 = e1(z1(1− z1)(z2 − b) + k1u− z2)

∂tz2 = e2(k2 + k3(1− z1)u− z2)

(4.2)

avec (a; b) ∈ [0; 0,5]2 et (e1,e2,k1,k2,k3) ∈ R+2.

Modèle de Aliev et Panfilov

Aliev et Panfilov ont développé une version modifiée du modèle de FitzHugh-Nagumo

afin qu’il soit en accord avec la dynamique de propagation des impulsions électriques dans

le myocarde (canin) [Aliev and Panfilov, 1996] : ∂tu = ku(1− u)(u− a)− uz

∂tz = −(e+ (µ1z/(u+ µ2)))(ku(u− a− 1) + z)
(4.3)

avec (µ1;µ2) ∈ R+2.

D’autres modèles ont été développés à partir de FitzHugh-Nagumo [Hindmarsh and

Rose, 1982; Rinzel, 1985; Kogan et al., 1991].
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Chapitre 4. Modélisation de l’activité électrique cardiaque

Fig. 4.3 – Formes des potentiels d’action dans les différentes parties du coeur et séquence
temporelle de la propagation sur l’ECG [Malmivuo and Plonsey, 1995].

4.1.3 Échelle macroscopique : propagation du potentiel

Une distinction importante entre le muscle cardiaque et le muscle squelettique est que

dans le muscle cardiaque, l’activation peut se propager d’une cellule à une autre dans

n’importe quelle direction. C’est pourquoi le front d’onde de cette vague de propagation

a une forme plutôt complexe. La seule exception est la frontière entre les oreillettes et

les ventricules, que la vague d’activation ne peut normalement pas traverser, sauf par le

système de conduction spécial formé par le faisceau de His, car une barrière de tissus

fibreux isolants est présente.

Nous utilisons une version avec effet spatial de type diffusif d’un modèle de type

FitzHugh-Nagumo. Le myocarde est considéré comme un milieu continu anisotrope, dans

lequel les potentiels d’action locaux sont soumis simultanément au phénomène de réaction

décrit ci-dessus et à un phénomène de diffusion.
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4.2. Modèle électrique mis en place

Donc par exemple (4.1) devient : ∂tu = div (D∇u) + u(1− u)(u− a)− z

∂tz = e(ku− z).
(4.4)

L’anisotropie importante des ventricules au niveau de la conductivité électrique est

prise en compte dans le tenseur de diffusion D :

D(P ) = d0


1 0 0

0 r(P ) 0

0 0 r(P )


dans une base locale orthonormale dont le premier vecteur est f , vecteur unitaire dans

la direction de la fibre au point P . d0 est la conductivité scalaire et r(P ) est le rapport

de la conductivité radiale par rapport à la conductivité dans la direction de la fibre au

point P . Dans la littérature, r a une valeur autour de 0,5. Dans la suite, la valeur utilisée

par défaut sera donc 0,5. Cette anisotropie a un effet important sur la propagation de la

vague de potentiel d’action, et encore plus sur la vague de repolarisation, car elle se fait

plus lentement (le front est moins raide) [Baruffi et al., 1990].

Les fibres étant principalement circonférentielles, la différence entre la propagation

isotrope et anisotrope est principalement visible dans le retard au niveau de la propagation

radiale.

D’un point de vue physiologique, ces équations s’interprètent soit comme une ap-

proximation mathématique du système dynamique de Hodgkin et Huxley [Hodgkin and

Huxley, 1952], comme dans [FitzHugh, 1961], où le système initial à quatre équations

peut être réduit à deux équations tout en gardant la même dynamique en approxi-

mant une variable et en éliminant une autre grâce à l’étude du plan de phase. Soit

comme le résultat d’équations d’équilibre du milieu continu, comme dans le modèle bi-

domaine où l’on explicite la conservation de la charge dans la matière à travers le potentiel

intra-cellulaire et le potentiel extra-cellulaire [Horácek et al., 2001; Simelius et al., 2000;

Simelius et al., 2001].

Ce type d’équations est classique dans la simulation du comportement électrique du

cœur [Colli Franzone and Guerri, 1992; Pollard et al., 1992; Pollard et al., 1993; Panfilov

and Holden, 1993; Panfilov and Keener, 1995; Rogers et al., 1996].

4.2 Modèle électrique mis en place

La modèle choisi est basé sur [Aliev and Panfilov, 1996]. Il est déjà adapté à la dy-

namique du potentiel d’action cardiaque, contrairement à [FitzHugh, 1961], et nous ne

modélisons pas pour l’instant l’effet mécano-électrique, comme dans [Knudsen et al., 1997].
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Fig. 4.4 – Comparaison entre une propagation isotrope (gauche) et anisotrope (droite)
pour le modèle basé sur UCSD (haut) et sur DTI (bas). Les zones d’excitation sont placées
sur les endocardes des ventricules.

Dans l’équation (4.3), le terme «µ1z/(u+µ2)» n’intervient que pour mieux modéliser

la relation fréquence-durée du potentiel d’action (Action Potential Duration APD) : la

contraction dépend du temps d’«exposition» au potentiel d’action. Ce terme est donc

impliqué dans la relation fréquence-contraction. En pratique, c’est un moyen de rendre

compte de l’effet Bowditch (ou «escalier positif») indiquant que l’APD du battement

augmente (resp. diminue) quand la fréquence du battement précédent augmente (resp.

diminue) si on part d’une fréquence basse ou moyenne, sinon il peut varier en sens inverse,

c’est l’effet Woodworth ou «escalier négatif», quand on est à une fréquence assez élevée.

Ce terme est donc important principalement pour contrôler la contraction en fréquence,

ce que nous ne cherchons pas à faire dans un premier temps. Nous simplifions donc la

deuxième équation en négligeant «µ1z/(u+ µ2)» :

∂tz = −e(ku(u− a− 1) + z)
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4.2. Modèle électrique mis en place

À l’échelle macroscopique, le système avec effet spatial diffusif est donc : ∂tu = div (D∇u) + ku(1− u)(u− a)− uz

∂tz = −e(ku(u− a− 1) + z).
(4.5)

4.2.1 Adimensionnement

Pour que les phénomènes observés soient toujours semblables dans un intervalle donné,

un adimensionnement du système est fait avec τ = et et ξ = ex (pour chaque dimension)

car ceci donne ∀e, (τ,ξ) ∈ [0; 1]2. On a alors : e∂τu = e2div (D∇u) + ku(1− u)(u− a)− uz

∂τz = −ku(u− a− 1) + z.
(4.6)

Puis on redimensionne spatialement pour que le phénomène soit adapté à la taille du

maillage. On calcule donc la plus grande dimension l d’une bôıte englobante du maillage

pour la mise à l’échelle spatiale, et avec x = lξ : e∂τu = l2e2div (D∇u) + ku(1− u)(u− a)− uz

∂τz = −ku(u− a− 1) + z.
(4.7)

Pour que temporellement il soit adapté à la dynamique du phénomène cardiaque, comme

la systole représente 1/3 du cycle cardiaque (qui dure environ 0.8 s), on multiplie par

0,26 le temps adimensionné τ pour obtenir le temps réel t adapté au phénomène, ce qui

donne une bonne correspondance des phénomènes simulés (dépolarisation, plateau) avec

le déroulement de l’ECG. Pour découpler le pas de temps limite ∆τ lié au système et le

pas de temps réel ∆t lié à la durée du phénomène, on résout temporellement le système

adimensionné en temps (variable τ) présenté ci-dessus, puis on multiplie le temps total

intégré par 0,26 pour savoir à quel instant du cycle on se situe.

Les paramètres utilisés sont principalement tirés de [Aliev and Panfilov, 1996]:

– e = 0,01

– k = 8

– a = 0,15

– d0 = 1

– r = 0,5

– ∆τ = 5.10−4
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Chapitre 4. Modélisation de l’activité électrique cardiaque

4.3 Mise en œuvre numérique

La méthode des éléments finis est largement utilisée pour calculer la réponse approchée

d’un système à partir de conditions limites et initiales données [Kardestuncer and Norrie,

1987; Bathe, 1996; Zienkiewicz and Taylor, 1994]. C’est l’outil le plus populaire pour le

calcul de structure et de mécanique des milieux continus ainsi que dans de nombreux

problèmes de propagation. Une des raisons de ce succès est probablement le fait que la

formulation éléments finis se combine très bien avec l’outil informatique. Cette méthode est

donc appropriée pour modéliser la propagation électrique à l’échelle macroscopique [Rogers

et al., 1996].

4.3.1 Formulation et mise en œuvre

Pour simplifier l’écriture, les détails sont d’abord donnés pour la résolution du pro-

blème :  ∂tu = ∆u

∂nu|∂Ω
= 0

(4.8)

On veut donc résoudre ce problème sur un domaine Ω avec des conditions aux limites

de Neumann sur ∂Ω la frontière du domaine Ω, avec n la normale au domaine au point

considéré.

Pour étudier mathématiquement un problème, il est plus commode de passer de la

formulation « équationnelle» précédente à la formulation variationnelle. Pour cela, il faut

écrire (4.8) sous la forme :  ∀ψ ∈ V ,
∫

Ω
∂tu · ψ =

∫
Ω

∆u · ψ

∂nu|∂Ω
= 0

(4.9)

avec V l’espace fonctionnel des fonctions admissibles, qui est pour nous l’ensemble des

fonctions continues dérivables sur Ω (plus précisément V = H1). En effet on veut un

potentiel d’action continu sur ce domaine et la formulation fait apparâıtre des dérivations.

Cette formulation variationnelle permet de prouver l’existence et l’unicité de la solution

(théorème de Lax-Milgram) sous certaines hypothèses, et d’étudier plus facilement une

approximation de la solution. C’est donc le point de départ d’une résolution par une

méthode d’éléments finis.

La méthode des éléments finis consiste à chercher une solution approchée du pro-

blème (4.9) en se plaçant dans un espace Vh de dimension finie, ce qui définit le «problème

approché» d’ordre h. La résolution se déroule en plusieurs étapes :

1. analyse mathématique du problème de départ avec, en particulier, son écriture sous

forme variationnelle et l’étude des propriétés :

– existence de la solution
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4.3. Mise en œuvre numérique

– unicité de la solution

– propriétés de convergence

2. mise en œuvre

– création de la tétraédrisation (le maillage, noté Th) du domaine à considérer ;

– définitions des éléments finis, c’est à dire construction de l’espace de dimension

finie Vh ;

– génération des tableaux élémentaires correspondants à la contribution de chaque

élément T de Th à la matrice, au second membre du système et aux contraintes ;

– résolution du système, c’est à dire calcul du champ approchant la solution

cherchée ;

– présentation et exploitation des résultats.

La tétraédrisation utilisée correspond au maillage construit dans le chapitre 3. Nous

utilisons des éléments tétraédriques linéaires avec 4 nœuds par élément. Pour la résolution

numérique par la méthode des éléments finis mise en place, on cherche donc une solution

continue de la forme :

u =
N∑

i=1

φi · ui (4.10)

avec ui les valeurs aux nœuds du maillage, et φi les fonctions de base associées à ces

nœuds. On utilise des fonctions de base linéaires, pour lesquelles il existe une formule

explicite, détaillée dans l’annexe B.

Dans le problème (4.9), en intégrant par partie le membre de droite on obtient :

∂t

∫
Ω

u · ψ =

∫
∂Ω

ψ · ∇u.n−
∫

Ω

∇u.∇ψ (4.11)

Le premier terme du membre de droite est nul avec des conditions limites de Neumann.

Comme cette expression est vraie pour toute fonction de V , on peut l’écrire au nœud j,

avec ψ = φj, et si on remplace u par son expression de (4.10) :

∂t

N∑
i=1

ui

∫
Ω

φiφj = −
N∑

i=1

ui

∫
Ω

∇φi.∇φj (4.12)

Ce qui fait apparâıtre les termes des matrices de masse M et de raideur K de la base de

fonctions choisies :  Mij =
∫

Ω
φi φj

Kij =
∫

Ω
∇φi .∇φj

(4.13)

Dans notre calcul, on utilise une matrice de masseM diagonale, ce qui revient à attribuer à

chaque nœud une masse correspondant à un quart de la somme des volumes des tétraèdres

auxquels il appartient (pour cette matrice de masse de la base, la masse volumique est
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unitaire, elle est de ρ dans le cas de la matrice de masse de mécanique du chapitre suivant,

qui est aussi prise diagonale).

On calcule la matrice de rigidité K en faisant les produits scalaires des vecteurs de

forme détaillés dans l’annexe B, qui représentent les gradients des fonctions de base.

Dans notre cas, les fonctions de bases sont linéaires, donc leur gradient est constant par

tétraèdre, l’intégration volumique revient donc à multiplier par le volume du tétraèdre

VT . Soit :

Kij = VT
Si

6VT

· Sj

6VT

=
Si . Sj

36VT

avec les Si définis dans l’annexe B.

On obtient donc pour la formulation globale :

∂tuh = −M−1Kuh

Si l’on revient au système initial que l’on veut résoudre (4.7), il suffit de modifier la

matrice de raideur pour prendre en compte l’anisotropie :

Kij =

∫
Ω

D∇φi .∇φj

en prenant soin de replacer D dans le repère cartésien (il a été définit dans le repère de

la fibre).

Pour l’intégration temporelle, nous avons mis en œuvre les schémas explicites d’Euler

et Runge–Kutta d’ordre 4. Ce dernier a permis d’augmenter le pas de temps d’un facteur

4, mais le coût de calcul étant multiplié par 4, il n’y a pas de gain de temps. Le gain en

précision, étudié par Yves Coudière, n’a pas paru significatif, le schéma d’Euler est donc

utilisé pour la suite.

Pour le schéma explicite d’Euler, la mise à jour donne : uτ+∆τ = uτ + ∆τ/e
[
−l2e2M−1Kuτ + kuτ (1− uτ )(uτ − a)− uτzτ

]
zτ+∆τ = zτ + ∆τ

[
−kuτ (uτ − a− 1) + zτ

] (4.14)

En pratique, les valeurs Mii et Kii sont stockées au niveau du nœud i et les valeurs

Kij sont stockées au niveau de l’arête reliant les nœuds i et j, ce qui permet de résoudre

ce système localement sans réaliser l’assemblage des matrices M et K (comme dans l’ap-

proche masse-tenseurs pour la résolution mécanique [Cotin et al., 2000]). Cela permet

aussi de facilement modifier les paramètres électriques localement.
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4.3. Mise en œuvre numérique

Donc on obtient pour le nœud i : uτ+∆τ
i = uτ

i + ∆τ/e
[
−l2e2M−1

ii

∑
j∈J Kiju

τ
j + kuτ

i (1− uτ
i )(u

τ
i − a)− uτ

i z
τ
i

]
zτ+∆τ

i = zτ
i + ∆τ

[
−kuτ

i (u
τ
i − a− 1) + zτ

i

]
(4.15)

avec J l’ensemble des indices des nœuds voisins de i, auquel on ajoute l’indice i.

La contrainte de stabilité liée à l’approximation de ∆u est ∆τc < h2/el et celle liée à

l’approximation de u(1−u)(u−a) est ∆τc < e/1−a, avec h le pas d’espace (en pratique,

on prend la longueur d’arête maximale). Ce qui oblige à prendre un pas de temps très

faible pour garantir la stabilité (environ 10−4).

Une réflexion est menée sur l’utilisation d’un schéma semi-implicite, ce qui permet une

bien meilleure stabilité, et ceci devrait être réalisé dans le cadre d’ICEMA-2, en même

temps que la parallélisation de ce calcul.

4.3.2 Conditions limites et conditions initiales

Pour les conditions initiales, la conduction dans le nœud auriculo-ventriculaire est très

lente, mais quand le potentiel d’action sort du nœud, il se propage tout d’un coup à une

vitesse très vive jusqu’aux fibres de Purkinje à travers le faisceau de His. Le réseau des

fibres de Purkinje se ramifie comme un arbre à l’intérieur des ventricules et se termine à la

surface de l’endocarde ventriculaire (vitesses de conduction : nœud auriculo-ventriculaire

0,05 ms−1, faisceau de His 1-1,5 ms−1, Purkinje 3-3,5 ms−1).

Ce réseau spécial de conduction n’est pas modélisé de façon histologique ni physio-

logique mais uniquement phénoménologique. Les conditions initiales correspondent à un

potentiel nul à tous les nœuds, sauf sur les nœuds de la surface des endocardes représen-

tant les extrémités du réseau de Purkinje. La condition initiale pour ces nœuds là est un

potentiel uinit imposé pendant un temps donné tinit à partir d’un temps t0. Il faut que

l’intégrale de ce signal (uinit tinit) soit supérieure à un certain seuil pour que le processus

de réaction-diffusion se déclenche.

Ceci est synchronisé sur l’ECG : t0 correspond au début de l’onde Q sur l’ECG (voir

page 17) et tinit à sa durée, car cette onde représente l’instant où la vague électrique

commence sa propagation dans le myocarde.

Les conditions limites imposées sur la surface du maillage sont des conditions de Neu-

mann : les valeurs du potentiel sont libres, mais la dérivée normale sur la frontière est

nulle. Il n’y a donc pas de réflexion du potentiel sur la surface.

4.3.3 Temps de calcul

Le calcul de la vague de propagation du potentiel d’action prend quelques minutes

sur un PC standard, dans le cas d’un maillage de 10 000 à 40 000 éléments. Un travail
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de parallélisation est en cours pour distribuer le maillage sur plusieurs ordinateurs, afin

d’obtenir une résolution plus rapide ou de pouvoir travailler avec des maillages plus fins.

En effet, la structure de données nécessaire pour gérer un maillage avec des propriétés

électromécaniques rend difficile l’utilisation de maillages très fins (plus de 100 000 nœuds),

car les ressources mémoire nécessaires sont alors trop importantes pour un seul ordinateur.

4.4 Mesures disponibles et identification

L’identification consiste à attribuer aux paramètres du modèle des valeurs numériques

dans une plage physiologiquement admissible, définie expérimentalement. Les données de

la littérature et le calcul de simulation fournissent des estimations de certains paramètres

du modèle et les conditions initiales.

Dans (4.4), les variables u et z, les échelles de temps et d’espace et les paramètres ont

des valeurs biologiques (u en mV, D est une conductivité électrique,. . . ). Des valeurs nu-

mériques peuvent être trouvées dans la littérature pour certaines de ces variables [Knudsen

et al., 1997; Aliev and Panfilov, 1996]. Mais les données sur le réseau de Purkinje, très

importantes pour l’initialisation, sont rares, ceci a donc été fait en comparant avec des

mesures électriques de la littérature (voir section 4.4.2).

4.4.1 Électrocardiogramme (ECG)

L’activité électrique du cœur est observable de façon non invasive à la surface du thorax

par l’électrocardiogramme, mesure en différents points de la projection suivant un axe

choisi de la résultante des vecteurs de dépolarisation de chaque dipôle cellulaire cardiaque.

Si on dispose en clinique de l’enregistrement de cette activité électrique simultanément

sur 3 axes orthogonaux (vectocardiographie) on peut facilement reconstruire la trajectoire

du vectocardiogramme, ce qui est beaucoup plus riche qu’une mesure ECG isolée pour

ajuster les paramètres du modèle.

Des travaux sont en cours pour simuler un ECG à partir des calculs de potentiel faits

dans le myocarde. Pour cela, il faut définir la surface du thorax et le positionnement

du cœur. Ensuite, il est communément admis que l’on peut considérer l’ensemble des

organes et des os à l’intérieur du thorax comme un milieu homogène au niveau conductivité

électrique (uniquement en distinguant les poumons) pour propager le potentiel électrique

calculé à la surface du myocarde jusqu’à la surface du thorax (en utilisant les formules

d’électromagnétisme de Maxwell).

Une approche semblable est utilisée pour calculer le potentiel à la surface du cœur à

partir de mesures ECG, ce qui revient à résoudre le problème inverse, et c’est un domaine

de recherche actif, comme en témoignent les actes des différentes Conférences Interna-

tionales sur le Biomagnétisme 1 ou la bibliographie très complète de l’état de l’art fait

1. http://biomag2000.hut.fi/
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dans [Dössel, 2000].

4.4.2 Mesures de Durrer et al. sur un cœur humain isolé

En électrophysiologie, les isochrones sont habituellement définies comme l’instant où

un endroit du myocarde a été activé, qui peut mathématiquement s’interpréter comme

l’instant où la dérivée temporelle du potentiel d’action est maximale. Des isochrones des

temps d’activation ont été mesurées par [Durrer et al., 1970] grâce à des électrodes sur un

cœur humain isolé et stimulé artificiellement par le réseau de conduction naturel. Ceci a

donc permis de placer les zones d’initialisation correspondantes sur notre modèle.

Nous présentons ici les résultats de la simulation qui en découle, comparés avec les

mesures originales (fig. 4.5).

La localisation des isochrones permet d’évaluer la position des zones de l’endocarde

représentant les extrémités du réseau de Purkinje. Notre outil permet de définir interac-

tivement les triangles de la surface que l’on veut utiliser pour représenter ces zones en les

cliquant à la souris. Une fois ces zones placées et le calcul effectué, les isochrones obte-

nues sont assez proches des mesures effectuées, ce qui permet de considérer la modélisation

comme bonne qualitativement, étant donné que les calculs n’ont pas eu lieu sur un modèle

ayant la géométrie des mesures de Durrer.

4.4.3 Simulations de l’Université Johns Hopkins

L’équipe du Center for Computational Medicine and Biology de l’Université Johns

Hopkins, Baltimore, Maryland a aussi construit un modèle du myocarde à partir des

données géométriques du cœur de chien de l’Université d’Auckland, des données de Durrer

pour le réseau de Purkinje et d’un modèle de la cellule cardiaque proche du modèle de Luo-

Rudy, développé dans le projet Physiome (qui réunit plusieurs laboratoires internationaux

et dont Physiome Sciences 1 commercialise les résultats).

En comparant les vidéos disponibles de la propagation de ce modèle avec celles réalisées

en utilisant notre modèle, j’ai pu comparer la dynamique et dimensionner l’échelle de

temps (la figure 4.6 présente un instant de cette propagation, la propagation complète est

disponible sur le web 2).

Un modèle basé sur Luo-Rudy avec un automate cellulaire nécessite beaucoup plus

de capacité de calcul que le modèle éléments finis proposé, car beaucoup plus d’éléments

pour une finesse spatiale équivalente, et les modèles de cellule utilisés sont de plus en plus

complexes. Le projet Physiome a réalisé ses calculs en parallèle avec un serveur Power

Challenge XL de Silicon Graphics avec 12 processeurs R8000, 1 Go de mémoire vive et

60 Go de disque dur, alors que les calculs électriques présentés sont réalisés sur un PC

1. http://www.physiome.org et http://www.physiome.com
2. http://www-sop.inria.fr/epidaure/personnel/Maxime.Sermesant/gallery.php
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Fig. 4.5 – Comparaison des isochrones d’activation mesurées par Durrer avec les simu-
lations réalisées avec (milieu) le modèle basé sur les données de UCSD et (bas) le modèle
basé sur les données DTI, en plaçant les extrémités de Purkinje en correspondance.

standard, l’approche éléments finis avec effet diffusif permettant une solution continue

semblable avec une discrétisation spatiale beaucoup moins fine.
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Fig. 4.6 – Comparaison en un instant de la propagation simulée par le projet Physiome
(gauche) et de notre modèle (droite).

4.4.4 Chaussette d’électrodes

Une autre méthode de mesure de l’activité cardiaque est utilisée au NIH en enfilant

une «chaussette» comprenant des électrodes de mesure et de stimulation autour de l’épi-

carde. Ceci a été réalisé sur des chiens anesthésiés. Des mesures de déplacement sont

obtenues simultanément grâce à une IRM. Le cœur est ensuite plongé dans de la résine, et

différents points sont mesurés en 3D pour reconstruire la géométrie (voir fig. 4.7 et détails

dans [Sermesant et al., 2003b]).

Fig. 4.7 – Chaussette d’électrodes placées in vivo et cœur fixé dans la résine.

Ces mesures sont très précieuses pour valider les simulations réalisées avec notre mo-

dèle, ainsi que pour ajuster les paramètres, d’autant plus que des mesures de déplacement

sont faites simultanément [McVeigh et al., 2001]. Nous présentons ici les résultats des

simulations obtenus en plaçant la stimulation au même endroit [Sermesant et al., 2003b].
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Un recalage affine entre les positions des électrodes (transformées en une image binaire) et

les modèles construits a d’abord été réalisé, en utilisant la méthode hiérarchique présentée

dans le chapitre 8 (fig. 4.8).

Fig. 4.8 – Recalage affine entre les positions des électrodes (représentées par une image
binaire) et les modèles UCSD et DTI. Sur les coupes, les positions initiales sont en rouge
et les positions finales en bleu.

Puis les zones d’initialisation du potentiel (de la même manière que pour les extrémités

de Purkinje) sont placées à l’endroit correspondant aux électrodes d’excitation dans la

chaussette de mesure (voir fig. 4.9).

Fig. 4.9 – Rouge : points de départ de l’excitation électrique dans les mesures (gauche),
le modèle basé sur les données de UCSD (centre) et le modèle basé sur les données DTI
(droite).

Ensuite les isochrones résultantes sont comparées avec les mesures originales, pour

le modèle basé sur les mesures de fibres interpolées de UCSD et pour celui basé sur les

mesures de fibres DTI (fig. 4.10).

Les isochrones obtenues en plaçant les zones d’initiation électrique environ au même

endroit du myocarde que dans la stimulation artificielle permettent aussi de valider quali-

tativement la propagation en donnant des résultats assez proches des mesures, malgré la

différence de géométrie entre les deux cœurs.

On peut observer que le modèle basé sur les données interpolées de UCSD donne une

propagation plus proche des mesures. On peut expliquer ceci par le fait que les mesures
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Fig. 4.10 – Isochrones d’activation. Gauche : mesures effectuées au NIH avec une chaus-
sette d’électrodes autour de l’épicarde. Milieu : simulation du modèle basé sur les données
de UCSD. Droite : simulation du modèle basé sur les données de DTI.

DTI sont beaucoup moins lisses, et les changements brusques de directions de fibres ra-

lentissent la propagation à cause de l’anisotropie de conduction. Or un tel cas arrive dans

le ventricule droit, et vue la faible épaisseur de la paroi les conséquences sont beaucoup

plus visibles. C’est pourquoi on observe une moins bonne symétrie sur ce modèle, la par-

tie postérieure étant excitée plus tard que la partie antérieure (voir la différence sur la

fig. 4.11), ce qui n’est pas le cas dans les mesures.

De nouvelles mesures sont en cours au NIH, utilisant simultanément un panier d’élec-

trodes autour de l’épicarde et à l’intérieur de l’endocarde. Toutes ces mesures devraient

permettre un bon ajustement des paramètres du modèle et vont être exploitées au sein

55



Chapitre 4. Modélisation de l’activité électrique cardiaque

Fig. 4.11 – Isochrones simulées visualisées dans l’épaisseur du myocarde du modèle basé
sur les données de UCSD (haut) et DTI (bas).

d’un travail d’assimilation de données qui fait partie intégrante du projet ICEMA-2.

4.4.5 Panier d’électrodes

Une mesure de l’activité électrique cardiaque consiste à introduire grâce à un cathéter

un panier d’électrodes, déplié une fois dans le ventricule, et mesurant les potentiels élec-

triques en différents points de l’endocarde. C’est notamment la méthode utilisée par un

projet réunissant des membres de l’Imperial College, le King’s College et l’hôpital St Tho-

mas de Londres travaillant sur les opérations chirurgicales d’ablation par radio-fréquences.

Nous collaborons avec Derek Hill sur ce projet pour pouvoir également exploiter ce type

de données 1.

1. http://www.doc.ic.ac.uk/∼dr/projects/RFAblation.html et http://www-ipg.umds.ac.uk/d.hill/
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4.4.6 Ajustement quantitatif

Les différents ajustements des paramètres présentés précédemment sont uniquement

qualitatifs, ils sont basés sur une comparaison visuelle des résultats de simulation. Un

travail est mené par Valérie Moreau, doctorante Epidaure, pour mettre en place un

ajustement quantitatif de ces paramètres de conduction du modèle grâce aux mesures

de potentiel disponibles. Différentes techniques sont testées, principalement avec une ap-

proche séquentielle basée sur le filtre de Kalman [Cane et al., 1996; Pham et al., 1997],

avec des évolutions, comme par exemple une approche de type Monte-Carlo pour propager

la matrice de covariance ou une décomposition adaptée de cette matrice. En effet, de telles

améliorations sont nécessaires, car la dimensionnalité et la non-linéarité du problème ne

permettent pas une utilisation classique du filtre de Kalman.

4.5 Simulation de pathologies et d’interventions

4.5.1 Simulation de pathologies

Différentes pathologies peuvent être simulées avec ce type de modèle. Je présente

ici quelques tests d’introduction de pathologies réalisés, ceci demande bien sur à être

approfondi et validé.

Foyer ectopique

Les foyers ectopiques sont des endroits du myocarde se comportant comme le nœud

sinusal et se dépolarisant spontanément, entrâınant la création d’une vague de dépolari-

sation concurrente à la vague principale, ce qui provoque une mauvaise contraction du

myocarde et donc une moins bonne efficacité. Pour simuler ceci, il suffit de créer des zones

supplémentaires avec une initialisation non nulle, elles se comportent alors comme les

extrémités du réseau de Purkinje.

Un tel cas se produit, par exemple, dans le syndrome de Wolff-Parkinson-White, dans

lequel une pré-excitation ventriculaire a lieu car un faisceau de conduction relie direc-

tement une oreillette à un ventricule en court-circuitant le noeud auriculo-ventriculaire.

Le début de l’activation du ventricule ne se fait donc pas par la voie normale (réseau de

Purkinje), mais par ce petit faisceau. Les résultats de la simulation d’un tel phénomène

sont présentés figure 4.12.

Bloc de branche

Un bloc de branche est une pathologie où une des deux branches du faisceau de His est

bloquée, et donc un des deux ventricules ne sera excité que par l’arrivée de l’onde créée

dans l’autre ventricule. Nous pouvons simuler un bloc de branche droite (voir fig. 4.13) en

éliminant la zone du ventricule droit considérée comme extrémité du réseau de Purkinje. Il
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Fig. 4.12 – Un foyer ectopique est ajouté à la base du cœur représentant un faisceau de
conduction entre l’oreillette droite et le ventricule droit (simulation d’un cas du syndrome
de Wolf-Parkinson-White). Les isochrones résultantes (gauche) sont comparées avec les
isochrones sans ce foyer ectopique (droite).

n’y aura alors pas d’excitation initiale dans le ventricule droit et l’activation du ventricule

droit ne proviendra que de la propagation de la vague créée dans le ventricule gauche, une

fois passée à travers le septum. On voit sur la figure 4.13 que la séquence d’activation du

ventricule droit est alors fortement modifiée.

Fig. 4.13 – La zone de Purkinje du ventricule droit a été enlevée pour simuler un bloc de
branche droite (figure de gauche). La figure de droite présente les résultats dans un cas
normal.

On peut également introduire des blocs fasciculaires en ajoutant des asynchronismes

dans la séquence d’activation. Une modélisation plus fine des séquences d’activation peut-

être obtenue en utilisant le formalisme des réseaux de Petri [Chin and Willsky, 1989], où,

chaque extrémité étant définie par une fréquence et une phase, le modèle par réseau de

Petri réalise la synchronisation et la chronologie de l’excitation initiale.
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Fibrillation

La fibrillation est un état où la propagation devient chaotique et provoque donc un

asynchronisme total de contraction. Lors de fibrillation, il a été montré que des spirales

peuvent se former dans le myocarde, ce qui provoque un phénomène de ré-entrée. Le

rythme de contraction cardiaque est alors fortement perturbé. Un tel comportement peut

être simulé avec le modèle de FitzHugh-Nagumo [Krinsky, 1966], notamment en créant

un «wave-break» (voir fig. 4.14). Ces méthodes se basent sur la période réfractaire qui

empêche la vague de potentiel de se propager là où elle vient de passer pour créer un front

d’onde dont la forme va créer une spirale.

Fig. 4.14 – Création d’une spirale par «wave-break».

La simulation de spirales dans un cube a été réalisée de cette manière (voir fig. 4.15).

Pour cela, une zone du cube a été définie comme étant déjà en période réfractaire, c’est à

dire non excitable. En pratique, cela signifie mettre la variable de repolarisation z à une

valeur non nulle, (z = 0,1 par exemple) car il faut alors que cette variable redescende à 0

avant qu’une excitation puisse avoir lieu. Une vague initialisée en bordure de cette zone

va donc « s’enrouler» autour. La spirale obtenue a un méandrage (déplacement de son

«centre») assez faible et reste dans le cube pendant plusieurs rotations.

Ischémie

L’ischémie cardiaque est un manque d’oxygène au niveau du myocarde, du principale-

ment à une mauvaise irrigation par les artères coronaires. Elle crée une altération impor-

tante des propriétés électrophysiologiques du tissu, qui peuvent elles-mêmes produire des

arythmies, en créant une ré-entrée, par exemple.

L’ischémie se manifeste de différentes manières :

1. Hyperkaliémie

– augmentation de la concentration extra-cellulaire en ions K+ ;

– augmentation du potentiel de repos membranaire ;

– peut augmenter la conductivité (dans la majorité des cas) ou la diminuer très

fortement (dans les cas plus graves) ;
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Fig. 4.15 – Simulation de spirales dans un cube par «wave-break», visualisation du po-
tentiel à la surface et de l’isosurface du front.

– diminution du temps de dépolarisation (APD).

2. Anoxie

– le manque d’oxygène empêche la respiration aérobique et réduit la réserve in-

tracellulaire d’ATP.

– diminue le temps de dépolarisation (APD).

En générant un excès de lactate, l’anoxie peut être à l’origine de l’acidose.

3. Acidose

– diminution de la concentration intracellulaire en ions K+ ;

– diminution du pH ;

– altération du potentiel de repos membranaire ;

– réduction de la conductivité des canaux de sodium et calcium ;

– empêche la montée rapide de potentiel.
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Certaines de ces manifestations ont été intégrées dans des modèles plus précis de cel-

lules cardiaques sur des maillages 2D [Shenai et al., 1999]. Une partie peut s’intégrer

naturellement dans le modèle 3D choisi (changement de conductivité, du temps de dé-

polarisation), d’autres nécessitent un modèle plus fin (changements de concentration) ou

une interprétation différente au niveau mathématique.

4.5.2 Simulation d’ablation par radio-fréquence

Lors de pathologies de la conduction électrique cardiaque, une intervention courante est

l’ablation par radio-fréquence (RF). Un cathéter introduit dans l’oreillette ou le ventricule,

et des cellules cardiaques sont alors brûlées afin de rétablir le bon chemin de conduction

ou d’éliminer un foyer ectopique (fig. 4.16).

Fig. 4.16 – Appareil d’ablation par radio-fréquence (gauche), cathéters dans le ventricule
(centre) et positionnement du cathéter dans le cas d’un flutter atrial commun (droite)
(images courtoisie du Dr. Renaud Vidal).

Pour obtenir une bonne ablation, il faut atteindre une température supérieure à 50o

Celsius. En pratique, ceci est réalisé en appliquant une puissance de plus de 20 Watts

pendant plus de 30 secondes, ce qui n’est pas évident à faire en garantissant un bon

contact pendant toute cette durée.

De plus, dans la pratique actuelle, il n’y a pas beaucoup d’éléments pour déterminer

les endroits où l’intervention doit être faite, surtout pour des interventions ventriculaires,

ce qui oblige à procéder par tâtonnements, brûlant souvent jusqu’à une dizaine d’endroits

avant d’atteindre la zone adéquate. La simulation de ce type d’interventions serait donc

très intéressante pour déterminer la zone d’intervention optimale et planifier de telles

interventions.

Un cadre de « simulation» d’ablation par radio-fréquence a été mis en place en utili-

sant le cadre de travail du simulateur de chirurgie développé à Epidaure, avec l’aide de

Clément Forest (voir fig. 4.17). Un outil chirurgical est contrôlé grâce à une interface tel

le PhantomTM, et les éléments du maillages touchés par l’outil sont considérés «brûlés»
en réduisant leur conductivité électrique à 0.

Le prototype présenté ne donne qu’une idée grossière du simulateur réalisable, car la

modélisation de l’action du cathéter n’a pas encore été précisément définie (et ce type
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Fig. 4.17 – L’interface homme-machine Phantom de Sensable Technologies et
« simulation» d’ablation par radio-fréquence. Les zones noircies correspondent aux en-
droits ayant été en contact avec l’outil, ces zones ont alors une conductivité électrique
nulle.

d’intervention a plutôt lieu sur l’endocarde et non l’épicarde).

Une collaboration est actuellement mise en place sur ce sujet avec l’équipe du Dr. Derek

Hill du Medical Imaging Research Group, King’s College, London, car le Dr. Reza Razavi,

faisant partie de cette équipe, réalise fréquemment ce type d’interventions.

Cette équipe fait partie d’un projet visant à la mise en place d’un modèle spécifique

au patient pour le diagnostic de tachycardies et leur traitement par ablation par radio-

fréquence 1. Actuellement, cette équipe a une procédure de mesures électriques préopéra-

toires et postopératoires, ce qui devrait permettre de valider les effets de l’intervention

simulée.

De plus, la récente mise à disposition d’un appareil de mesures électriques et géomé-

triques de la société Endocardial Solutions, Inc. (ESI) 2 permet l’obtention de données

très riches pour valider un tel modèle (fig. 4.18). Les mesures électriques sont obtenues

grâce à des sondes placées sur un cathéter fixe, et les mesures géométriques par un suivi

du cathéter mobile.

L’objectif serait alors d’utiliser le modèle de façon prédictive pour planifier et optimiser

l’intervention.

1. http://www.doc.ic.ac.uk/∼dr/projects/RFAblation.html
2. http://www.endocardial.com/
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Fig. 4.18 – Visualisation des mesures réalisées par le cathéter de ESI, avec tracé de
différents potentiels (gauche) et de la propagation (droite) ( c©Endocardial Solutions, Inc.).
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5.1.4 Échelle macroscopique : myocarde . . . . . . . . . . . . . . 71
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Chapitre 5. Modélisation du couplage électromécanique cardiaque

Ce chapitre présente le modèle choisi pour représenter le comportement mécanique du

myocarde, qui est un matériau anisotrope visco-élastique non-linéaire et actif [Fung, 1993].

L’objectif est de pouvoir réaliser des simulations numériques d’un modèle tridimensionnel

qui prenne en compte la vraie géométrie du cœur et qui soit le plus réaliste possible

électriquement et mécaniquement mais dont le temps de calcul soit assez faible pour

permettre un contrôle interactif [Sermesant et al., 2001; Sermesant et al., 2002a].

Dans le cadre d’un tel simulateur, le modèle de muscle vu sous l’angle contrainte-

déformation par le mécanicien peut aussi être vu sous l’angle pression-volume par le

médecin grâce à la présence du ventricule complet.

Dans la modélisation du myocarde, plusieurs approches sont possibles :

– construire la loi de comportement du myocarde passif et/ou actif de façon à ce qu’elle

corresponde au mieux avec les mesures expérimentales rhéologiques. Cela donne des

lois proches des résultats expérimentaux mais qui sont difficiles à faire évoluer ou à

adapter à un cas précis, car les termes n’ont pas forcément de signification physique

ou biologique ;

– construire un modèle ayant les propriétés mathématiques qui permettent de repré-

senter le myocarde et ses différents états avec des termes identifiables physiquement,

puis ajuster les paramètres de ce modèle pour effectivement correspondre aux me-

sures. Pour cela, il semble important que ces termes dérivent d’une modélisation à

une échelle plus fine.

La première approche est la plus répandue dans la littérature. Dans cette approche, des lois

de comportement pour le myocarde passif et actif sont dérivées de mesures expérimentales,

une discussion récente sur de tels modèles peut être trouvée dans [Costa et al., 2001]. Nous

présentons ici rapidement différentes formulations de la littérature.

Les tissus biologiques sont généralement modélisés comme des matériaux hyperélas-

tiques [Fung, 1993]. Les contraintes internes sont donc obtenues en dérivant une énergie

de déformation W . Il a été mesuré expérimentalement une augmentation rapide de la

relation contrainte-déformation quand les déformations augmentent, ce qui a orienté les

formulations de W .

Cependant l’identification de ces lois et de leurs différents paramètres n’est pas aisée,

car il est difficile de tester les différentes dimensions indépendamment. De plus, les tests

rhéologiques tridimensionnels sont compliqués à mettre en œuvre, surtout pour la modé-

lisation de tissus biologiques in vivo. Les paramètres sont principalement ajustés à partir

de mesures uni-axiales sur un ventricule, souvent canin, et éventuellement en différentes

régions pour pouvoir utiliser un modèle hétérogène.

C’est pourquoi différentes formulations existent, car aucune ne fait l’unanimité, et

aucune validation complète n’a permis de conclure sur ce sujet. Les énergies de déformation

W des principaux modèles proposés pour le myocarde passif sont souvent des formes

suivantes (les paramètres a, b, c, d des différentes formules n’ont pas de liens, ce sont juste
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des noms génériques pour présenter la forme) :

1. polynomiale en δ, le rapport d’élongation dans la direction de fibre et en les invariants

de E , par exemple [Humphrey et al., 1990] :

W = a(δ − 1)2 + b(δ − 1)3 + c(I − 3) + d(I − 3)(δ − 1) + e(I − 3)2

avec I = 2 tr E + 3 et δ =
√

2E11 + 1.

2. exponentielles en E [Hunter and Smaill, 1988; Guccione and McCulloch, 1991; Cai,

1998] :

W = (eQ − 1)

avec Q = b11E2
11 + b22E2

22 + b33E2
33 + b12(E2

12 + E2
21) + b32(E2

32 + E2
23) + b13(E2

13 + E2
31).

3. de la forme dite pole-zero [Hunter et al., 1997; Nash, 1998]:

W =
k11E2

11

|a11 − E11|b11
+

k22E2
22

|a22 − E22|b22
+

k33E2
33

|a33 − E33|b33

+
k12E2

12

|a12 − E12|b12
+

k23E2
23

|a23 − E23|b23
+

k13E2
13

|a13 − E13|b13

Dans ces formules, l’indice 1 représente la direction de la fibre musculaire au point consi-

déré, 2 la direction de la normale à la fibre dans le plan de fibre et 3 la direction de la

normale à ce plan.

De nouvelles approches sont aussi mises en place, basées par exemple sur le tenseur

d’élongation [Häfner et al., 2002] ou sur une modélisation du myocarde comme un réseau

de barres correspondant aux fibres puis une homogénéisation [Caillerie et al., 2002]

Ensuite, un terme d’incompressibilité est ajouté à ces énergies pour prendre en compte

la présence de sang dans le muscle.

Enfin, un tenseur de contraction est ajouté, souvent fonction de la concentration en

ions calcium intracellulaire [Ca2+]i et/ou du rapport d’élongation δ (représentant la lon-

gueur des sarcomères). Pour ce terme aussi, aucune validation n’a permis une formulation

définitive. Les tenseurs de contraction utilisés sont par exemple [Hunter and Smaill, 1988;

Nash, 1998; Cai, 1998] :

T/T0 − 1

T/T0 + a
= bδ̇

T = a(δ)tbe−ct

T =
[Ca2+]ai

[Ca2+]ai + ca50
T0[1 + b(δ − 1)]

T = p(t)T0

avec c50 la valeur de [Ca2+]i correspondant à 50% de la tension maximale T0 [Nash, 1998]

et p(t) choisie pour que les simulations soient en accord avec la pression cavitaire [Cai,
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1998].

Cette approche est assez simple à mettre en œuvre, car elle se fonde sur la définition

directe d’une loi de comportement (même si celle si peut être compliquée à calculer) et les

paramètres de départ viennent de mesures. Cependant il peut être difficile d’ajuster les

paramètres à un autre patient, d’introduire des pathologies ou de modifier les conditions

limites, car ces paramètres n’ont pas forcément d’interprétation biologique.

La deuxième approche se fonde souvent sur la théorie du filament glissant de Hux-

ley, pour modéliser le comportement de l’élément contractile [Wong, 1971] ou du sarco-

mère [Montevecchi and Pietrabissa, 1987]. C’est aussi l’approche utilisée par J. Bestel,

F. Clément et M. Sorine du projet INRIA Sosso 1. Cette dernière est basée sur des consi-

dérations physiologiques et est compatible avec des modèles élaborés à d’autres échelles

(microscopique, nanoscopique). De plus, elle est orientée vers des préoccupations liées aux

recalages des modèles, car les termes sont « interprétables». Mais l’identification initiale

des paramètres peut se révéler délicate, car le modèle ne dérive pas directement de la forme

et des valeurs des mesures. Elle est présentée plus en détails dans la section suivante.

La modélisation d’un système comme le myocarde mène à des lois complexes et des

calculs importants en 3D, quelle que soit l’approche utilisée. Au vu des différents travaux

sur la modélisation du myocarde et des objectifs de ce travail, il ressort les directions

générales suivantes :

– le comportement peut se décomposer en une partie passive et une partie active ;

– il est important d’intégrer la directions des fibres dans le comportement du myocarde

(actif et passif) ;

– le myocarde a un comportement quasiment incompressible, du à la présence de sang

dans le muscle ;

– les conditions limites liées aux phases du cycle cardiaque sont importantes car elles

interviennent fortement dans le comportement du myocarde.

Nous nous efforcerons de répondre à ces critères, tout en simplifiant la modélisation

pour atteindre des temps de calcul raisonnables. Nous avons plutôt suivi la deuxième

approche en nous basant sur les travaux de Bestel-Clément-Sorine (BCS) [Bestel et al.,

2001], le but étant d’enlever progressivement les approximations faites au modèle au fur

et à mesure de la progression de l’identification des paramètres et de la puissance de calcul

disponible.

5.1 Description du couplage électromécanique

Pour la modélisation de ce couplage dans le cadre du muscle cardiaque, le modèle mis

en place par BCS est inspiré du modèle de fibre contractile décrit par Huxley et Mirsky

tout en se basant sur une modélisation à l’échelle nanoscopique.

1. http://www-rocq.inria.fr/sosso/welcome.html
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5.1. Description du couplage électromécanique

Fig. 5.1 – Succession des états lors du cycle de l’ATP pendant la contraction musculaire.

Nous disposons donc d’un modèle original pour l’élément contractile, initié dans le

cadre de l’Action de Recherche Coopérative Cardio et développé dans l’équipe Sosso.

Il est compatible à la fois avec le modèle, au niveau microscopique, du filament glissant

de Huxley [Huxley, 1957], et au niveau macroscopique, avec les observations à l’origine du

modèle de Mirsky et Parmley [Mirsky and Parmley, 1973].

La description multiéchelle donnée ci-dessous reprend celle de [Bestel et al., 2001].

Le modèle final peut être vu comme une homogénéisation analytique de modèles à des

échelles inférieures.

5.1.1 Échelle nanoscopique : nanomoteurs

Les nanomoteurs sont des moteurs à l’échelle moléculaire responsables de la contrac-

tion musculaire. C’est un modèle à 2 états mécaniques (attaché et détaché), suivant les

4 états chimiques du cycle de l’adénosine triphosphate (ATP) lors de la contraction mus-

culaire (fig. 5.1). Le mouvement de la tête de myosine est contrôle par les équations de

Langevin. Pour étudier le comportement collectif d’un «peigne» de moteurs alignés sur un

même filament, on peut intégrer le formalisme de Fokker-Planck (évolution des densités de

probabilités) pour obtenir la densité moyenne de têtes de myosine à une distance donnée

du minimum de potentiel [Jülicher et al., 1997], mais sous des hypothèses assez fortes, qui

pourraient être levées dans une nouvelle formulation étudiée par le projet Sosso.

5.1.2 Échelle microscopique : sarcomères

À l’échelle microscopique, le sarcomère est composé de filaments parallèles alternati-

vement fins (actine) et épais (myosine) (fig. 5.2). Quand de l’ATP est disponible et que le

niveau de calcium intracellulaire atteint un certain seuil, les têtes de myosine des filaments
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épais peuvent se lier aux sites d’actine des filaments fins.

Il est communément admis que le modèle du filament glissant de Huxley [Huxley,

1957] pour la dynamique des ponts actine-myosine permet d’expliquer les phénomènes de

contraction dans le muscle cardiaque. Cependant la plupart des modèles de contraction ne

s’appuient pas sur ces bases physiologiques mais cherchent à modéliser les phénomènes ob-

servés expérimentalement au niveau mésoscopique (myofibrille) par des techniques d’iden-

tification [Wu and Herzog, 1999].

Fig. 5.2 – Représentation des sarcomères. Haut : au repos, bas : en contraction ( c©National
Health Museum, http://www.accessexcellence.org/).

5.1.3 Échelle mésoscopique : myofibrilles

Les cellules musculaires sont composées d’un assemblage de faisceaux de myofibrilles,

elles mêmes composées de sarcomères (figure 5.3). L’élément contractile des myofibrilles

crée des contraintes en se raccourcissant en réponse à un phénomène chimique, dépendant

principalement de la concentration de calcium. L’étude du mécanisme de ces ponts par une

approche multiéchelle, généralisant celle de [Zahalak, 1981], a permis à l’équipe Sosso

de développer une loi de comportement au niveau mésoscopique [Bestel et al., 2001],

compatible avec le formalisme de Huxley et résultant de la description du comportement

collectif des nanomoteurs moléculaires actine-myosine [Jülicher et al., 1997]. Cette loi

permet de rendre compte du couplage excitation-contraction. Ce modèle propose une loi
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de comportement de type visco-élasto-plastique : ∂tKc = K0|u|+ −
(
|u|+ |Ėc|

)
Kc

∂tσc = σ0|u|+ −
(
|u|+ |Ėc|

)
σc +KcĖc

(5.1)

Ce système de deux équations différentielles du premier ordre couplées décrit l’évolution

de la rigidité Kc et de la contrainte σc de l’élément contractile, connaissant la vitesse de

déformation et le potentiel d’action u qui joue le rôle de commande (sous l’influence du

SNA). Ces équations donnent la loi de comportement des fibres musculaires unidimen-

sionnelles constituant l’enveloppe cardiaque

Fig. 5.3 – Représentation d’une cellule musculaire et de ses composants ( c©Penn State
Altoona).

5.1.4 Échelle macroscopique : myocarde

Les fibres musculaires s’enroulent en spirales autour des ventricules. Les positions de

ces fibres sont déterminées a priori à partir du modèle biomécanique construit à l’échelle

macroscopique.

Dans le projet ICEMA, nous nous sommes basés sur la loi de comportement déve-

loppée par Julie Bestel, Frédérique Clément et Michel Sorine [Bestel, 2000; Bestel et al.,

2001] présentée précédemment, intégrée dans le formalisme de la modélisation de Hill-

Maxwell. L’utilisation de cette loi de comportement apporte des améliorations, car les

comportements macroscopiques qu’elle autorise sont en accord avec des lois classiques :

– la vitesse de raccourcissement en contraction isotonique est comparable à la loi de

Hill [Hill, 1938] ;
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Fig. 5.4 – Enroulement des fibres musculaires autour des ventricules.

– la raideur en relaxation passive est comparable avec les relations de Mirsky et Parm-

ley [Mirsky and Parmley, 1974].

Loi de comportement globale du modèle Bestel-Clément-Sorine (BCS)

Fig. 5.5 – Loi de comportement dans le formalisme de Hill-Maxwell

Le modèle de Hill à 3 éléments comporte :

– un élément contractile Ec, qui représente l’ensemble des sarcomères d’une fibre mus-

culaire et donc la partie activable électriquement du muscle qui crée la contrainte

de contraction ;

– un élément série Es, qui permet de rendre compte des déformations isovolumiques.

C’est un degré de liberté interne pour absorber les déplacements lors de la contrainte

isovolumique (voir section 5.3.3) ;

– un élément parallèle Ep, qui permet de contrôler les déformations extrêmes du myo-

carde et donc d’empêcher une contraction ou une relaxation trop importantes. Ep

est en parallèle de Ec (modèle de Hill-Voigt) ou du montage série Ec − Es (modèle

de Hill-Maxwell). Le modèle de Bestel-Clément-Sorine (BCS) s’intègre dans cette
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dernière configuration, qui est plus facilement mâıtrisable et plus répandue dans la

littérature (figure 5.5).

Les éléments série et parallèle sont élastiques, mais pas nécessairement linéaires. L’élément

contractile développe une action dans la direction de la fibre de la forme σ c = σc f⊗f , où

f est un vecteur unitaire dans la direction de la fibre et ⊗ l’opérateur produit tensoriel.
ρP̈ − div(Kp Ep + Cp Ėp + σc + Cc Ėc +Kcξ0) = 0

∂tKc = K0|u|+ − (|Ėc|+ |u|)Kc

∂tσc = σ0|u|+ − (|Ėc|+ |u|)σc +KcĖc

σc + Cc Ėc +Kcξ0 = Ks(Ep − Ec)

(5.2)

Une étude détaillée de ce modèle et des simulations 1D ont été faites dans l’équipe INRIA

Macs 1 et sont décrites dans [Chapelle et al., 2001].

5.2 Modèle mécanique mis en place

Pour les travaux que je présente dans ce manuscrit, l’objectif est de :

– mettre en place un modèle électromécanique du cœur possédant un comportement

qualitatif correct ;

– obtenir un modèle permettant des temps de calculs assez faibles pour pouvoir être

contrôlé interactivement.

Les erreurs dues aux approximations faites doivent être compensées par un ajout

d’informations supplémentaires, sous forme de données images. Donc pour que cette in-

teraction avec les images soit possible, il faut que l’outil soit assez rapide pour permettre

un contrôle interactif par un expert médical, car ces données sont bruitées et difficiles à

exploiter. En outre, pour permettre à l’utilisateur d’«expérimenter» le modèle, en mo-

difiant des paramètres ou les conditions limites par exemple, il faut un temps de calcul

raisonnable.

Comme le comportement rhéologique du muscle cardiaque est un domaine de recherche

très actif et qu’aucune des lois proposées n’a encore été validée dans le cas 3D ni fait l’una-

nimité, nous pensons qu’il vaut mieux en première approche ne pas chercher à intégrer une

loi de comportement trop complexe. De plus, utiliser une loi simple facilite l’identification

des paramètres et son contrôle.

Dans notre cas, cette loi de comportement sert aussi de régularisation pour la seg-

mentation par modèle déformable (voir section 8.3). Elle n’a donc pas toujours le même

rôle que la seule simulation du comportement mécanique du cœur car elle doit être assez

rigide pour apporter au modèle la robustesse nécessaire vis-à-vis du bruit des images.

1. http://www-rocq.inria.fr/MACS/
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C’est pourquoi nous avons procédé à une simplification de la loi de comportement du

myocarde décrite précédemment en gardant 2 éléments en parallèle (voir fig. 5.6) :

– un élément contractile créant la contrainte de contraction ;

– un élément élastique assurant la rigidité du matériau.

Fig. 5.6 – Loi de comportement simplifiée.

5.2.1 Élément contractile

Dans notre modèle, l’élément contractile ne participe pas à l’élasticité du matériau.

Il ne fait qu’ajouter la contrainte de contraction σc dans la loi de comportement globale.

Pour cette contrainte nous voulons qu’elle permette de représenter qualitativement le

comportement du cœur mais pas forcément de façon très détaillée. C’est pourquoi nous

avons retiré du calcul de cette contrainte la contribution du tenseur des déformations Ec.

En effet, ce facteur intègre le fait que la déformation du sarcomère peut casser des ponts

actine-myosine, niveau de détail que nous n’incluons pas dans notre modèle simplifié. Dans

la loi de comportement globale initiale, le tenseur de contraction a pour expression :

∂tσc = σ0|u|+ − (|Ėc|+ |u|)σc + kcĖc

En première approximation, nous simplifions donc cette expression en :

∂tσc = σ0|u|+ − |u|σc (5.3)

Ce qui donne le comportement suivant :

– quand le potentiel d’action u est positif, la contraction augmente de façon exponen-

tielle et tend vers σ0 ;

– quand le potentiel d’action u est négatif, la contraction décrôıt de façon exponentielle

et tend vers 0.

C’est le comportement qualitatif que nous voulons représenter dans ce modèle, visible sur

la figure 5.12.
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5.2. Modèle mécanique mis en place

Pour appliquer cette contraction, le tenseur de contraction tridimensionnel correspon-

dant est σcf ⊗ f , avec f la direction de fibre musculaire et ⊗ le produit tensoriel. Il faut

donc intégrer la divergence de ce tenseur sur chaque élément pour obtenir la force de

contraction Fc correspondante :

Fc =

∫
V

div(σcf ⊗ f) dV =

∫
S

(σcf ⊗ f)n dS

d’après la formule de Green-Ostrogradski, avec n la normale à la surface au point considéré.

La contraction revient donc à une pression appliquée dans la direction de la fibre sur

chaque face du tétraèdre.

Chaque direction de fibre est stockée en coordonnées barycentriques dans chacun des

tétraèdres, ce qui permet la mise à jour de la direction de fibre après chaque déformation.

5.2.2 Élément parallèle

Différents modèles de matériaux ont été testés pour l’élément parallèle. Les résultats

présentés proviennent principalement d’un matériau viscoélastique linéaire (éventuelle-

ment par morceaux) anisotrope. Les détails sur l’implémentation des forces internes qui

en découlent sont présentés dans l’annexe C.

Il existe un comportement d’autorégulation du cœur, notamment décrit par la loi de

Starling : plus le ventricule se remplit, plus la contraction est intense. Ceci pour éviter toute

stase ou pompage inutile dans la circulation pulmonaire, qui peut être très grave. Le type

d’élément parallèle élastique utilisé comprenant une position (ou une forme) de repos, il

doit pouvoir contribuer à restituer un comportement proche de cette loi. En effet, si le

remplissage du ventricule est plus important, les forces internes dues à l’élément parallèle

et donc la contraction seront aussi plus importantes.

Une fois le modèle choisi, il faut également en déterminer les paramètres, qui sont les

coefficients de Lamé dans le cas de l’élasticité linéaire. L’identification de tels paramètres

est difficile dans le cas des tissus biologiques, comme le montre la grande variabilité des

valeurs trouvées dans la littérature. En effet les tests à réaliser pour calculer ces paramètres

sont difficilement réalisables in vivo.

De récentes techniques utilisent l’imagerie médicale pour tenter de les déterminer, en

combinant cette mesure avec des simulations éléments finis [Han et al., 2002], éventuelle-

ment stochastiques [Shi and Liu, 2002]. Ceci semble prometteur, car l’imagerie médicale

est un moyen de visualisation in vivo unique et non invasif.

5.2.3 Test de contraction sur un cube

Une simulation de contraction puis relaxation sur un cube lors du passage d’une

vague de potentiel d’action illustre ce modèle, avec des fibres horizontales (figure 5.7).

Elle confirme le comportement qualitatif attendu, avec une dilatation dans la direction
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orthogonale à la contraction, due aux propriétés mécaniques de l’élément parallèle qui

approchent un comportement incompressible (ce test a été réalisé avec l’implémentation

décrite dans la section suivante).

Fig. 5.7 – Simulation de contraction (première ligne) puis relaxation (deuxième ligne) sur
un cube. Les fibres sont dirigées horizontalement, un potentiel initial est appliqué sur la
face de gauche, et certains nœuds de la face de droite sont fixés. Les couleurs représentent
les valeurs du potentiel d’action.

Pour illustrer l’effet de la direction des fibres, une autre contraction a été simulée, avec

des fibres verticales cette fois (figure 5.8). La dilatation due à l’incompressibilité a donc

lieu horizontalement.

Fig. 5.8 – Simulation de contraction (première ligne) puis relaxation (deuxième ligne) sur
un cube. Les fibres sont dirigées verticalement, un potentiel initial est appliqué sur la face
de gauche, et certains nœuds de la face de droite sont fixés. Les couleurs représentent les
valeurs du potentiel d’action.
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5.3 Mise en œuvre numérique

La méthode des éléments finis est bien appropriée pour implémenter la résolution

numérique d’un tel système [Guccione and McCulloch, 1991]. Un système hétérogène

et non linéaire comme celui ci peut difficilement être résolu par la méthode des éléments

frontières (Boundary Element Method) et l’anisotropie complexe est plus difficile à intégrer

dans une méthode masse-ressort, même si c’est réalisable (voir [Bourguignon and Cani,

2000], par exemple). Nous utilisons les mêmes éléments tétraédriques linéaires que dans

le chapitre précédent.

Pour intégrer deux phénomènes sur la même échelle de temps, la propagation électrique

et la contraction mécanique, deux « temps» différents sont intégrés. À chaque itération, le

phénomène le moins avancé est intégré du pas de temps correspondant, et le temps intégré

de ce phénomène est augmenté de la même durée. Cela revient à considérer le phénomène

électrique constant pendant l’intégration d’un pas de temps mécanique (et inversement,

mais comme il n’y a actuellement pas d’influence du mécanique sur l’électrique, cela ne

change rien au phénomène).

5.3.1 Schéma d’intégration temporelle

Le modèle est intégré dans une équation de la dynamique où le déplacement U d’un

point P du modèle est solution de :

M
d2U

dt2
+ C

dU

dt
+KU = F (5.4)

avec F les forces appliquées, comprenant les conditions limites (pression,. . . ) et la force

de contraction électromécanique et on obtient la nouvelle position avec la relation P (t) =

P (0) + U(t).

M est une matrice de masse diagonale (mass lumping), C une matrice d’amortissement

de Rayleigh (combinaison linéaire de la matrice de masse et de la matrice de raideur) et

K la matrice de raideur de l’élasticité (voir annexe C). On a donc C = c1M + c2K,

et en pratique on prend souvent c2 = 0 car l’influence de ce terme n’est pas encore

déterminante à ce niveau de mise en place du modèle, et il rend le schéma moins stable,

car le conditionnement de la matrice diminue.

Nous avons tout d’abord utilisé le schéma explicite d’Euler pour intégrer cette équa-

tion. Cependant le critère de Courant donne un pas de temps limite ∆tc très faible pour

la rigidité du matériau que l’on modélise. En effet, il est de la forme :

∆tc < h

√
ρ

λ+ 2µ

avec h la longueur d’arête minimale, ρ la masse volumique et λ et µ les coefficients de

Lamé. Comme nous intégrons un phénomène sur quasiment 1 seconde, cela devient très
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limitant au niveau du temps de calcul, car avec un matériau rigide comme le myocarde,

ce pas de temps est de l’ordre de 10−5.

Nous avons donc opté pour le schéma d’intégration semi-implicite de Houbolt. C’est

une méthode à quatre points, inconditionnellement stable et du deuxième ordre en pré-

cision. Les détails de calcul et différents schémas d’intégration peuvent être trouvés par

exemple dans [Bathe, 1996; Zienkiewicz and Taylor, 1994].

Certains des paramètres (comme la direction des fibres, le potentiel électrique, la

contraction, les forces externes) évoluent de façon explicites, c’est donc plutôt un schéma

semi-implicite que nous utilisons. Le pas de temps utilisé est alors 10−3. La précision est

bonne et ne souffre pas de l’amortissement numérique connu apporté par le schéma de

Houbolt.

Dans le schéma de Houbolt, l’accélération et la vitesse sont discrétisées comme suit :

d2P (t+ ∆t)

dt2
=

1

∆t2
[2P (t+ ∆t)− 5P (t) + 4P (t−∆t)− P (t− 2∆t)]

dP (t+ ∆t)

dt
=

1

6∆t
[11P (t+ ∆t)− 18P (t) + 9P (t−∆t)− 2P (t− 2∆t)]

En remplaçant ceci dans l’équation (5.4), on obtient un système linéaire à résoudre en

U(t+ ∆t) à chaque itération.

En pratique, il y a deux phases. D’abord, on initialise le calcul :

1. calcul des matrices de raideur K, masse M et amortissement C ;

2. initialisation de U(0), U̇(0), Ü(0) ;

3. choix du pas de temps ;

4. calcul des constantes suivantes :

a0 = 2
∆t2

; a1 = 11
6∆t

; a2 = 5
∆t2

; a3 = 3
∆t

; a4 = −2a0 ; a5 = −a3

2
; a6 = a0

2
; a7 = a3

9

5. initialisation de U(∆t) et U(2∆t) avec U(0) ;

6. calcul de la matrice de raideur effective K̂ = K + a0M + a1C ;

7. préconditionnement de K̂.

Puis à chaque pas de temps, on réalise les étapes suivantes :

1. calcul des forces externes effectives :

F̂ (t+ ∆t) = F (t+ ∆t) +M (a2U(t) + a4U(t−∆t) + a6U(t− 2∆t))

+ C(a3U(t) + a5U(t−∆t) + a7U(t− 2∆t))

2. résolution itérative du système au temps t+ ∆t :

K̂U(t+ ∆t) = F̂

3. mise à jour des positions des nœuds du maillage.
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5.3.2 Résolution du système linéaire

Je ne présente ici que rapidement la renumérotation, le préconditionnement et la ré-

solution de systèmes linéaires. Des détails sur ces opérations peuvent être trouvés par

exemple dans [Saad, 1996].

Profil de la matrice : algorithme de Cuthill et McKee

Le profil (largeur de bande) de la matrice influe grandement sur la vitesse de résolution

du système or il dépend uniquement de la numérotation du maillage. Dans notre cas, le

maillage est d’abord numéroté sur la surface, lors de sa création, puis le mailleur volumique

GHS3D numérote les nœuds intérieurs à la suite des nœuds de la surface, lors de leur

création. C’est donc loin d’être une numérotation optimale, car elle ne reflète pas les

voisinages du maillage.

En effet, pour diminuer la taille du profil, on cherche à rendre minimales les largeurs

de profil et il faut donc affecter le numéro le plus proche possible aux voisins d’un sommet

qui vient d’être numéroté, sans oublier les voisins non encore numérotés des sommets

précédents. Une comparaison de différents algorithmes est présentée dans [Hager, 2000].

Nous avons choisi l’algorithme de Cuthill et McKee [Cuthill and McKee, 1969] pour son

efficacité vis-à-vis de sa simplicité de mise en œuvre. Il a été montré qu’une simple inversion

de la numérotation finale ne peut qu’améliorer le résultat [Liu and Sherman, 1976].

Fig. 5.9 – Matrice de rigidité du maillage, avant (à gauche) et après (à droite) application
de l’algorithme de Cuthill et McKee inverse pour renuméroter les nœuds du maillage.

On appelle le «degré» d’un sommet le nombre de ses voisins, et au cours de la nu-

mérotation, on appelle le «degré libre» d’un sommet le nombre de ses voisins non encore

numérotés. Cet algorithme nécessite de donner un nœud de départ pour la numérotation

(la « racine»), et cela influence le résultat. Des études théoriques ont montré que des bons

choix de racines étaient les nœuds appartenant au diamètre maximal du maillage, au sens
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du graphe de la matrice. Nous avons donc choisi un nœud de l’épicarde à l’apex, qui doit

donc être proche de la propriété requise par sa position et son appartenance à la frontière

du maillage. À partir de ce nœud racine, la numérotation se fait par niveau de voisins

dans l’ordre croissant des degrés libres actualisés à chaque nouvelle numérotation.

Conditionnement de la matrice

On définit le conditionnement d’une matrice par :

cond (K) = ‖K‖
∥∥K−1

∥∥
Soit le système linéaire KU = F . Soit une variation Ũ = U + δU . On a alors :

K (U + δU) = F + δF , donc δU = K−1δF . Alors ‖δU‖ ≤ ‖K−1‖ ‖δF‖. Comme ‖F‖ =

‖KU‖ ≤ ‖K‖ ‖U‖, alors :

‖δU‖
‖U‖

≤ ‖K‖
∥∥K−1

∥∥ ‖δF‖
‖F‖

= cond (K)
‖δF‖
‖F‖

Le conditionnement de K mesure donc la sensibilité de l’erreur relative de la solution

aux variations de F . Si on définit le résidu R
(
Ũ
)

= F − KŨ = K
(
U − Ũ

)
alors

‖δU‖ ≤ ‖K−1‖
∥∥∥R(Ũ)∥∥∥, et avec K̃ = K + δK, on obtient :

‖δU‖
‖U‖

≤ cond (K)

1− cond (K) ‖δK‖
‖K‖

‖δK‖
‖K‖

Le conditionnement de K mesure donc aussi la sensibilité de la solution aux variations de

K. Mais le principal impact du conditionnement pour notre application est son influence

sur la rapidité de convergence de la résolution itérative du système, comme cela est décrit

dans le paragraphe suivant.

Résolution itérative du système

La matrice du système à résoudre est symétrique définie positive. En effet, c’est le cas

de la matrice de rigidité, et comme nous utilisons une matrice de masse diagonale et une

matrice d’amortissement de Rayleigh (combinaison linéaire de la matrice de masse et de

la matrice de rigidité) la matrice du système final a bien aussi cette propriété.

Étant donnée la taille de cette matrice dans un calcul 3D, les méthodes de résolution

directe inversant la matrice par une décomposition appropriée ne peuvent être utilisées,

le temps de calcul et la taille mémoire nécessaires au stockage de l’inverse étant trop

importants.

Soit le système KU = F , avec K définie positive. La méthode la plus courante de

résolution itérative de système est la méthode du gradient conjugué, nous la présentons
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donc très rapidement. Soit F (z) = 1
2

t
(F −Kz)K−1 (F −Kz) = 1

2

t
zKz−tFz+ 1

2

t
FK−1F ,

alors F est minimisée par la solution exacte du système. On applique une descente de

gradient à cette fonction, ce qui donne la solution en au plus n itérations, avec n la

dimension de l’espace dans lequel on est. Soit l’erreur ej = Uj − U , alors on a

‖ek‖
‖e0‖

≤ 2

(√
cond (K)− 1√
cond (K) + 1

)k

Donc la vitesse de convergence augmente si le conditionnement de K diminue. C’est

pourquoi il est très important d’avoir une matrice K bien conditionnée ou d’utiliser un

préconditionnement pour avoir une résolution du système efficace.

Préconditionnement L’idée est d’approcher K par B tel que B−1K ∼ Id, avec B

aussi définie positive. Alors, si on pose K ′ = B1/2 (B−1K)B−1/2, comme K ′ ∼ B−1K et

B−1K ∼ Id, on a :

cond (K ′) � cond (K)

et le nouveau système K ′U ′ = F ′ avec F ′ = B−1/2F .

On applique donc le gradient conjugué au nouveau système et on génère la séquence

des solutions :

Uk = B−1/2U ′k

Mais il reste à trouver la matrice B ! Une technique très classique de préconditionne-

ment de matrices symétriques (ce qui est notre cas) est la factorisation de Choleski, nous

en décrivons rapidement le principe.

Factorisation de Choleski incomplète Il faut que B soit telle que BQ = R soit

facilement résolvable. En appliquant la décomposition de Choleski incomplète à K, on

obtient B sous la forme :

B = LD tL

avec L matrice triangulaire inférieure et D matrice diagonale définie positive.

Ceci ne se fait théoriquement que pour les matricesK définies positives symétriques qui

sont des M-matrices : Kij ≤ 0 si i 6= j et K−1 ≥ 0. Les matrices symétriques irréductibles

avec Kii > 0 et Kij ≤ 0 et à diagonale faiblement dominante sont des M-matrices. Dans

les éléments finis considérés, la matrice de rigidité est une M-matrice si le maillage respecte

certains critères, sinon elle en est suffisamment proche pour pouvoir utiliser cette méthode.

Implémentation J’utilise donc une méthode itérative pour résoudre ce système et tout

d’abord avec un préconditionnement de Choleski incomplet et un algorithme de gradient

conjugué. Un travail est en cours avec ZhongZe Li, post-doctorant du projet INRIA Cai-

man s’occupant de la parallélisation de ce modèle, pour optimiser le choix de l’algorithme
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de préconditionnement et de résolution itérative du système. Des premiers résultats ont

montré que des algorithmes non spécialisés pour les matrices symétriques donnent de

meilleurs résultats que le choix initial si la matrice est constante, car le préconditionne-

ment est plus coûteux, mais ensuite chaque résolution est plus rapide (voir tableau 5.1).

Ces résultats ont été obtenus en utilisant la librairie de matrices MTL et la librairie de

résolution itérative de systèmes ITL 1.

Solveur Preconditionneur (temps) Itérations Temps de résolution total

CG IC (0,04 s) 19 0,414 s

GMRES ILUT (1,63 s) 11 0,387 s

BICGSTAB ILUT (1,63 s) 7 0,365 s

Tab. 5.1 – Comparaison de différents préconditioneurs et solveurs sur la résolution du
modèle électromécanique présenté (sur un maillage de 2000 nœuds et un Pentium IV à
2 GHz). CG : Conjugate Gradient, GMRES : Generalized Minimum RESidual, BICG-
STAB : BIConjugate Gradient STABilized, IC : Incomplete Cholesky, ILUT : Incomplete
Lower Upper with Threshold.

La parallélisation de la résolution du système par ZhongZe Li atteint une efficacité de

plus de 90%, en divisant le temps de calcul par 3,7 sur 4 processeurs. Ceci a été réalisé

en utilisant la librairie PETSc 2 pour le préconditionnement et la résolution du système

et Metis 3 pour le partitionnement du maillage.

PETSc permet de combiner les préconditionneurs. C’est à dire que 2 préconditionneurs

sont utilisés, B1 et B2, de façon additive B = B1 +B2 ou multiplicative : Ỹ = B1X

Y = Ỹ +B2(X − AỸ )
(5.5)

Ceci correspond environ à une itération de Gauss-Siedel, alors que la combinaison additive

se rapproche de Jacobi.

Les meilleurs temps de calcul ont été obtenus avec un préconditionnement combiné

multiplicatif des préconditionneurs de Jacobi par bloc et Schwarz additif. Il faut alors

environ 0,22 secondes et 6 itérations pour résoudre le système avec le maillage de 7300

nœuds sur 5 processeurs, 1 Pentium III à 900 Mhz et 4 Pentium IV à 2 Ghz, en passant

par le réseau normal, et non sur une grappe d’ordinateurs dédiés. La taille des maillages

étant assez faible, le temps de transfert d’information par le réseau n’est pas négligeable

devant le temps de résolution du système.

Le choix de la méthode et le temps de résolution dépendent assez fortement du vec-

1. http://www.osl.iu.edu/research/mtl/ et http://www.osl.iu.edu/research/itl/
2. http://www-fp.mcs.anl.gov/petsc/
3. http://www-users.cs.umn.edu/∼karypis/metis/
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teur F , car dans le cas de l’interaction du modèle avec une séquence 4D d’images, ce

préconditionnement ne convergeait même plus (avant le nombre d’itérations maximal,

100).

Le gain de performances global obtenu par l’utilisation de cette librairie et de la pa-

rallélisation permet d’envisager un développement futur sur des maillages plus fins et/ou

une loi de comportement plus complexe.

5.3.3 Conditions limites

Pour ce qui concerne le couplage entre les déformations du muscle cardiaque et la

circulation sanguine, on utilise une description simplifiée (un volume intérieur et une

pression uniforme) du fluide sanguin contenu dans les ventricules. Il faut pour cela intégrer

dans le modèle les quatre phases du cycle cardiaque :

1. remplissage. La précharge donne alors au ventricule son volume avant la contraction ;

2. contraction isovolumique ;

3. éjection. La postcharge s’oppose à l’éjection du sang par le ventricule dans l’artère ;

4. relaxation isovolumique.

Fig. 5.10 – Les quatre différentes phases du cycle cardiaque.

L’ensemble du cycle cardiaque est temporisé par l’activité électrique. C’est pourquoi

nous avons synchronisé le passage d’une phase à une autre en nous basant sur l’ECG de

référence servant d’échelle de temps dans cette simulation.

Les conditions aux limites associées aux différentes phases sont :

1. remplissage : pression appliquée sur tous les nœuds de la surface interne des ventri-

cules égale à la pression moyenne de l’oreillette correspondante ;

2. contraction isovolumique : pénalité appliquée à tous les nœuds de la surface interne

des ventricules s’opposant à la variation du volume défini par ces nœuds. Il peut y
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avoir des mouvements locaux, mais le mouvement global ne doit pas provoquer de

variation de volume ;

3. éjection : pression appliquée sur tous les nœuds de la surface interne des ventricules

égale à la pression moyenne de l’artère correspondante ;

4. relaxation isovolumique : pénalité appliquée à tous les nœuds de la surface interne

des ventricules s’opposant à la variation du volume défini par ces nœuds.

Appliquer une contrainte isovolumique par pénalité nécessite d’utiliser un pas de temps

très petit, pour éviter tout phénomène d’oscillation, c’est pourquoi lors des phases iso-

volumiques nous diminuons le pas de temps. Comme ces phases ne représentent qu’une

faible proportion du temps total, cela ne ralentit pas trop le calcul.

Une approche plus sophistiquée pour déterminer les phases du cycle cardiaque serait

d’intégrer un modèle simplifié des variations de pression des artères et des oreillettes qui

serait alors la commande de l’ouverture et de la fermeture des valves, en comparant ces

pressions avec les pressions à l’intérieur du ventricule.

Pour appliquer ces contraintes, un ensemble de triangles à la surface du maillage est

désigné comme représentant l’endocarde du ventricule gauche et un autre ensemble repré-

sente l’endocarde du ventricule droit. Les bords supérieurs de ces ensembles de triangles

sont détectés puis les barycentres de ces bords sont calculés. L’endocarde est donc re-

fermé par les triangles entre ces barycentres et les arêtes des bords correspondants (voir

fig. 5.11).

Fig. 5.11 – Endocardes des ventricules dans le maillage. Vert : arêtes des triangles fermant
les ventricules, pour les calculs des volumes et des contraintes isovolumiques. Bleu : axe
d’inertie du ventricule gauche, pour le calcul de paramètres suivant les directions axiales,
radiales et circonférentielles.

Une autre condition limite importante est l’intégration des points d’accroche du cœur

dans le modèle. Le cœur est maintenu à sa base par un anneau fibreux. L’approche choisie

pour modéliser cela a été de rajouter, pour les nœuds correspondant à la base, un res-

sort vis-à-vis de leur position initiale, pour restreindre leurs déplacements. Cependant, il
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apparâıt sous certaines modalités que c’est plutôt l’apex qui reste immobile et que c’est

la base qui se déplace car la partie mobile n’est pas toujours la même, suivant la sonde

utilisée (transthoracique ou transœsophagienne pour les ultrasons) et les prétraitements

(recalage rigide,. . . ) appliqués aux images avant d’être stockées. Ces conditions limites

demandent donc à être adaptées à la modalité utilisée.

5.3.4 Conditions initiales

Le maillage est estimé en position de repos, vide de toute pression sanguine (car la

géométrie vient d’un cœur excisé dans les cas d’images DTI et de dissection). Une pré-

charge est alors effectuée en appliquant une pression dans les ventricules égale à la pression

minimum du cycle cardiaque (il faut sinon mettre une pression initiale correspondant à

l’instant du cycle d’où provient la géométrie tout en conservant la géométrie, ce qui n’est

pas très simple).

5.4 Mesures disponibles et identification

5.4.1 Mesures du couplage excitation-contraction

Des mesures sur le potentiel d’action et la force de contraction sur des cellules car-

diaques de grenouille sont disponibles [Ruch and Patton, 1982]. La comparaison de ces

courbes avec celles obtenues par simulation permet d’ajuster les paramètres de la loi de

couplage simplifié choisie.

Pour ajuster le modèle, on ajoute un paramètre de vitesse à la loi simplifiée (5.3), ce

qui donne :

∂tσc = αc (σ0|u|+ − |u|σc)

avec αc la vitesse de couplage et σ0 la contraction maximale les deux paramètres du modèle

régler.

Quand on utilise le modèle de [Aliev and Panfilov, 1996], le potentiel d’action n’est ja-

mais négatif (quand on regarde la valeur normalisée du plateau à 1). Donc pour provoquer

la relaxation, on modifie légèrement la loi de couplage en :

– pour u > 0, rien de changé :

∂tσc = αcu (σ0 − σc)

– pour u = 0 :

∂tσc = −αr σc

ce qui donne aussi une relaxation exponentielle quand le PA repasse à 0. Un para-

mètre αr a aussi été rajouté pour pouvoir contrôler indépendamment la vitesse de

contraction et la vitesse de relaxation.
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D’après la figure (5.12), notre modèle semble pouvoir approcher qualitativement suf-

fisamment près des mesures expérimentales, réalisées sur des cellules cardiaques de gre-

nouille, pour le niveau de précision requis. Le comportement qualitatif du couplage corres-

pond donc bien aux mesures (simulations réalisées avec [Aliev and Panfilov, 1996] comme

modèle d’excitation électrique et la loi de couplage simplifiée pour la contraction).

5.4.2 Imagerie par Résonance Magnétique de marquage tissu-

laire

Les différentes modalités d’imagerie médicale ne fournissent principalement que le

mouvement apparent, selon la normale à la surface, et ne donnent pas d’information sur

le mouvement tangentiel.

Avec l’IRM de marquage tissulaire («Tagged MRI» ou IRM tatouée), on marque

magnétiquement une grille de plans. Son extraction des images permet alors de suivre le

déplacement de ces plans lors du mouvement cardiaque et d’en extraire le mouvement

réel [Zerhouni et al., 1988; McVeigh and Zerhouni, 1991; Young et al., 1993; Croisille et

al., 1999; Clarysse et al., 2001].

Cette modalité d’imagerie permettrait donc de valider le mouvement simulé. Un travail

est en cours pour comparer les déplacements calculés par le modèle avec des déplacements

extraits d’IRM tatouées à l’Imperial College, Londres, décrits dans [Rao et al., 2002].

5.4.3 Simulation de contraction

Les premiers essais ont été réalisés en appliquant un tenseur de contraction à un

maillage visco-élastique linéaire par morceaux, avec comme seules conditions aux limites

de lier virtuellement les nœuds autour des valves (base) à des ressorts fixés à leur position

d’origine. Cela revient à simuler l’éjection, une fois que la contraction isovolumique est

terminée et que la pression interne du ventricule est la même que la pression de l’aorte.

Ces résultats permettent de visualiser qualitativement l’effet du tenseur de contrac-

tion. L’évolution de l’endocarde du ventricule gauche montre que le maillage suit bien un

mouvement de contraction.

5.4.4 Simulation du cycle complet

La simulation d’un cycle cardiaque complet a été réalisée (voir fig. 5.15). Le passage

d’une phase à l’autre du cycle est déclenché par la synchronisation sur l’électrocardio-

gramme qui sert de base de temps (tracé en fig. 5.14), mesuré par Philips pour la syn-

chronisation lors de l’acquisition d’une séquence échocardiographique.

Un point délicat de la modélisation de comportement est le choix de l’état de réfé-

rence. En effet, pour les tissus biologiques l’état dans lequel les contraintes sont nulles

n’est pas obligatoirement l’état dans lequel on n’applique pas de forces externes. Il a été
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(a) Mesures du potentiel d’action (en haut) et de la contraction musculaire (en
bas) sur des cellules cardiaques de grenouille [Ruch and Patton, 1982]

(b) Simulations du potentiel d’action avec le modèle d’Aliev et Panfilov

(c) Simulations de la contraction musculaire avec le modèle simplifié présenté.

Fig. 5.12 – Comparaison des mesures expérimentales avec des simulations de notre modèle
(valeurs en un nœud du maillage lors d’une simulation, après redimensionnement pour la
figure (b) : ũ = 100u− 80).

montré que le myocarde possède des contraintes résiduelles, même en l’absence de forces

appliquées [Omens and Fung, 1990]. Mais l’inclusion de telles contraintes dans un modèle
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Chapitre 5. Modélisation du couplage électromécanique cardiaque

Fig. 5.13 – Contraction du modèle électromécanique simplifié. Vue extérieure antérieure
du PA sur le maillage et visualisation de l’endocarde du ventricule gauche. Première double
ligne : contraction. Deuxième double ligne : fin de la contraction et début de la relaxation.

n’est pas simple, d’autant plus qu’elles ne sont pas très précisément connues.

Pour le niveau de modélisation que nous avons choisi, il ne semble pas qu’une des-

cription fine de ces contraintes résiduelles soit nécessaire. Pour ne pas avoir le maillage

en état de repos lors de la télé-diastole, on estime que le maillage initial est environ dans

la position correspondant à l’instant avant la systole auriculaire afin que le remplissage

effectué pendant cette phase approche une tension résiduelle.

Paramètres globaux

Volumes Des mesures des volumes des ventricules ont été effectuées lors de cette simu-

lation et les graphes résultants sont présentés en fig. 5.16. Les unités de volume sont le
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5.4. Mesures disponibles et identification

Fig. 5.14 – Valeurs de l’ECG mesuré servant de référentiel de temps lors de la simulation
du cycle cardiaque (l’abscisse est en déci-secondes, le cycle entier dure 0,86 s).

(a) remplissage (b) remplissage (c) contraction
isovolumique

(d) éjection (e) éjection

(f) éjection (g) relaxation
isovolumique

(h) remplissage (i) remplissage (j) remplissage

Fig. 5.15 – Évolution du myocarde pendant la simulation du cycle entier (vue antérieure).
Les valves sont représentées en vert quand elles sont ouvertes et en rouge quand elles sont
fermées.

mm3, les simulations ont été réalisées avec le modèle UCSD, dont les données originales

sont un cœur de chien, les valeurs ne correspondent donc pas aux données connues sur le

cœur humain.

Les volumes des ventricules suivent bien une courbe de croissance et une courbe de

décroissance proches d’exponentielles, ce qui est semblable à la courbe de volume visible
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Chapitre 5. Modélisation du couplage électromécanique cardiaque

Fig. 5.16 – Valeurs des volumes des ventricules gauche (gauche) et droit (droite) pendant
la simulation du cycle cardiaque.

sur la figure 2.3, page 17. Les phases isovolumiques en fin de diastole et en fin de systole

sont bien visibles. Le décrochement dû à la systole auriculaire pourrait être simulé en

augmentant la pression appliquée pendant cette phase.

Le calcul de ces volumes permet de calculer la fraction d’éjection, qui est un paramètre

très important pour connâıtre la bonne santé du myocarde. En effet, le ventricule gauche

propulse le sang dans tout le corps. La fraction d’éjection F se calcule par :

F = 100 · VTD − VTS

VTD

les valeurs pour un cœur sain étant comprises entre 50% et 70%. La fraction d’éjection de

ce cycle simulé est de 56% (pour le ventricule gauche), ce qui est dans cet intervalle.

L’ajustement des différents paramètres de contraction nécessite la comparaison de

valeurs globales. L’évolution des volumes permet de mettre en place les valeurs extrêmes,

mais plus difficilement la dynamique du cycle.

Pressions C’est pourquoi il s’est révélé important de visualiser l’évolution de la pres-

sion pour l’ajustement du modèle. De plus, c’est un paramètre important de la fonction

ventriculaire cardiaque, même si le modèle actuel ne garantit pas de valeurs réalistes, car

cette pression est reliée à la contrainte et fait donc intervenir la loi de comportement.

La pression dans le modèle est calculée différemment suivant les phases :

– lors des phases de remplissage ou d’éjection, la pression estimée est celle appliquée

(pression moyenne de l’oreillette ou de l’artère) ;

– lors des phases isovolumiques, la pression estimée est la valeur de la pénalité appli-

quée (facteur de pénalité multiplié par la variation de volume).

Les pressions évaluées lors du cycle sont tracées sur la figure 5.17. L’application de

la contrainte isovolumique par pénalité oblige à diminuer fortement le pas de temps (en

pratique, il est divisé par 100) pour garantir la stabilité. Sinon une instabilité apparâıt au
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5.4. Mesures disponibles et identification

début de chaque phase isovolumique et peut créer des oscillations, voire la divergence du

maillage.

Fig. 5.17 – Valeurs des pressions des ventricules gauche (gauche) et droit (droite) pendant
la simulation du cycle cardiaque.

À chaque phase, il faut que cette contrainte s’équilibre avec la pression appliquée lors

de la phase précédente, c’est pourquoi il y a des valeurs non réalistes de cette pression

(représentées en pointillés dans la figure 5.17).

De plus, si la pénalité isovolumique représente bien la pression lors de la contraction,

en s’opposant à la contrainte normale, son interprétation lors de la relaxation est moins

évidente. En effet, avec la loi de comportement choisie, lors de la relaxation, le maillage va

avoir tendance à retourner à sa position de repos, et la pénalité va donc devoir augmenter

pour s’y opposer.

Ces mesures de volumes et de pressions permettent de tracer les courbes pression-

volume (fig. 5.18), très étudiées par les médecins. On retrouve bien sur la figure 5.18 le cycle

en 4 phases de la figure 5.10, car les conditions limites sont une alternance de contrainte en

pression et de contrainte isovolumique. Mais, comme expliqué précédemment, les valeurs

de la pression ne peuvent pas être interprétées physiquement avec le modèle choisi du fait

de la simplification du modèle mécanique et des conditions limites.

Mesures locales

De nombreux paramètres peuvent être extraits de tels modèles volumiques, comme

cela est détaillé dans la section 8.5.2. Mais il est souvent difficile d’avoir une vérité terrain

sur laquelle valider ces paramètres.

Rotation autour de l’axe apico-basal Une mesure locale assez étudiée du mouve-

ment cardiaque est le mouvement de torsion (twist) observé lors du cycle cardiaque. Elle

est mesurée en observant la rotation de différents points du maillage autour de l’axe

principal d’inertie initial du ventricule gauche (figure 5.19). On appellera dans la suite

« torsion», l’angle de la rotation d’un point autour de cet axe apico-basal.
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Chapitre 5. Modélisation du couplage électromécanique cardiaque

Fig. 5.18 – Courbes pression-volume des ventricules gauche (gauche) et droit (droite)
pendant la simulation du cycle cardiaque.

Fig. 5.19 – (gauche) Points utilisés pour mesurer la torsion. (droite) Calcul de la rotation
d’un point du myocarde lors du cycle cardiaque. La contraction amène le point 1 en position
2, qui est projeté en 2’ pour calculer la torsion.

En plaçant l’origine de l’angle de rotation au début de la contraction, les valeurs

obtenues sont très comparables à celles extraites d’IRM de marquage tissulaire, comme

celles présentées dans [Allouche et al., 2001] et reprises figure 5.20 ou celles présentées

dans [Gerard et al., 2002].

En effet, l’amplitude de la torsion est bien plus élevée à l’apex qu’à la base. De plus,

on retrouve l’opposition de sens de rotation entre la base et l’apex. Les angles plus faibles

de la base par rapport aux mesures sont probablement dus à la façon dont les nœuds sont

contraints à cet endroit.

Contraction radiale Une autre mesure locale importante est la «contraction radiale».
Différentes définitions peuvent être utilisées pour la calculer. La méthode utilisée ici
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5.4. Mesures disponibles et identification

Fig. 5.20 – (Haut) Courbes de la torsion observée lors de la simulation du cycle cardiaque
de 0,13 s à 0,73 s, en différents points de l’épicarde : à la base (noir), à l’équateur (bleu–
) et à l’apex (rouge). (Bas) Torsion extraite d’IRM de marquage tissulaire, figure issue
de [Allouche et al., 2001], sur la même durée de temps (600 ms).

consiste à chercher la variation de la distance entre le point donné et l’axe d’inertie par

rapport à cette distance dans la position initiale.
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Chapitre 5. Modélisation du couplage électromécanique cardiaque

Fig. 5.21 – (Haut) Courbes de la contraction radiale observée lors de la simulation du
cycle cardiaque, en différents points de l’endocarde ; à la base (noir), à l’équateur (bleu–)
et à l’apex (rouge). (Bas) Contraction radiale mesurée à partir de séquences d’IRM de
marquage tissulaire, figure issue de [Allouche et al., 2001].

Les valeurs trouvées sont présentées figure 5.21. On retrouve aussi des valeurs similaires

à celles extraites d’IRM de marquage tissulaire [Allouche et al., 2001], avec une contraction

plus importante à l’apex qu’à la base (valeurs aussi reprises figure 5.21).
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5.5. Simulation de pathologies

Ces différents paramètres globaux et locaux montrent donc que le modèle proposé

capture de manière qualitativement correcte une bonne partie du mouvement cardiaque.

5.5 Simulation de pathologies

L’intérêt de ce type de modèle est aussi de simuler et quantifier des pathologies. Des

études de ce type sont faites, par exemple sur l’effet de l’hétérogénéité cellulaire due à une

ischémie sur le comportement mécanique [Landesberg et al., 1996] ou la disparition de la

dépendance de la relaxation à la postcharge lors de l’hypertrophie du myocarde [Katsnel-

son and Markhasin, 1996].

Mais de tels modèles ne sont pas envisagés au niveau du myocarde entier, vu leur

complexité, il faut donc réussir à obtenir un niveau de modélisation qui conserve les

phénomènes tout en autorisant un calcul macroscopique. Ou alors, mettre en place un

modèle multiéchelle dans lequel on puisse «zoomer» et modéliser alors plus finement la

partie concernée.

La simulation de zones infarcies peut se réaliser en imposant une conductivité élec-

trique nulle à une certaine zone. Comme cette zone n’est plus activée, la contraction locale

disparâıtra. On peut donc simuler différentes tailles et différents placements de cette zone

et voir leur effet sur les paramètres quantitatifs de la fonction cardiaque, comme la fraction

d’éjection.

Fig. 5.22 – Simulation de zone infarcie (visible en bleu sur le maillage). La courbe de
volume obtenue est représentée ainsi que la courbe des valeurs de la simulation sans zone
infarcie (pointillés). La fraction d’éjection passe alors de 56% à 48% (les unités de volume
sont toujours le mm3, la géométrie étant celle du cœur de chien de UCSD).

La simulation d’un cycle avec une zone infarcie donne la courbe de volume de la

figure 5.22. La contraction est moins bonne, le volume éjecté est donc moins important.
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La fraction d’éjection est alors de 48%, ce qui est inférieur aux valeurs normales (et à la

valeur de 56% trouvée sans zone infarcie).

Une fois entièrement validé, un tel modèle devrait donc permettre une meilleure com-

préhension de l’influence de certaines pathologies sur les différents paramètres de la fonc-

tion ventriculaire cardiaque.
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Deuxième partie

Interaction entre modèles

biomécanique, électromécanique et

imagerie cardiaque

97





Chapitre 6

Modalités d’imagerie cardiaque

utilisées
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Chapitre 6. Modalités d’imagerie cardiaque utilisées

L’activité mécanique du cœur peut être suivie de manière dynamique et non invasive

par imagerie médicale. Ce chapitre présente brièvement les modalités permettant d’obtenir

des images 4D du cœur utilisées.

6.1 Imagerie UltraSonore (US)

L’imagerie ultrasonore est très répandue car les images sont obtenues rapidement et à

moindre coût. De plus, c’est une méthode totalement non invasive, elle peut donc être uti-

lisée fréquemment. En outre, les échographies 3D temps réel, très récemment disponibles,

sont adaptées aux images du cœur car elles permettent une très bonne résolution tempo-

relle et une résolution spatiale suffisante pour l’exploration globale des ventricules. Elles

servent par exemple à extraire le volume du ventricule gauche, pour calculer la fraction

d’éjection, qui est un paramètre important dans l’estimation de la santé du cœur [Mon-

tagnat et al., 2003].

Une présentation détaillée de l’imagerie ultrasonore et de son utilisation comme outil

d’observation du cœur peut être trouvée dans [Feigenbaum, 1994], la présentation suivante

étant très générale.

6.1.1 Principe physique de l’imagerie ultrasonore

La sonde que le médecin déplace sur la peau du patient en regard de la région à

explorer génère des ultrasons grâce à une pastille piézo-électrique mise en vibration par une

tension électrique. Ces ondes acoustiques sont plus ou moins réfléchies selon la différence

d’impédance acoustique qui existe entre les milieux traversés. La somme des signaux reçus

permet à l’appareil de reconstruire une image anatomique.

Fig. 6.1 – Acquisition d’images ultrasonores.

L’échographie est utilisée pour explorer les cavités cardiaques, les valves qui les déli-

mitent et les vaisseaux qui y débouchent ou qui en partent. Cet examen permet en plus

d’apprécier la tonicité du muscle cardiaque.

L’échographie est un examen totalement indolore, sans effets secondaires, et grâce à

ses performances elle a souvent remplacé des examens plus invasifs ou moins précis.
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6.1.2 Différents types de sondes échographiques

La sonde comporte une barrette d’éléments qui permet la reconstruction d’une image

2D. Puis pour obtenir la troisième dimension, il y a le choix entre une translation (sou-

vent main libre), une rotation autour d’un axe (sonde rotationnelle) ou balayage (sonde

éventail) (voir fig. 6.2).

(a) rotationnelle (b) éventail

Fig. 6.2 – Différents types d’images échographiques 3D à partir de sondes 2D.

Quel que soit le mode utilisé, il y a toujours besoin de faire une interpolation pour

obtenir une image en coordonnées cartésiennes car une saisie exhaustive des données est

impossible. En effet, pour avoir une image utilisable, il faut que le temps de saisie ne soit

pas trop important, sinon les mouvements du patient rendent les données inexploitables.

Le temps d’acquisition d’une coupe est de l’ordre de quelques millisecondes, on peut

estimer le cœur immobile pendant ce temps. Mais pour faire une image 3D, avec 20 coupes

par exemple, cela prend quasiment une seconde, car il faut le temps de rotation de la sonde

plus le temps d’acquisition de chaque image. Le mouvement du cœur est trop important sur

une telle durée. Donc on saisit une coupe par cycle cardiaque, il faut donc 20 cycles pour

avoir un volume. Dans ce cas, les saisies sont synchronisées sur l’électrocardiogramme.

Pour avoir une séquence temporelle, on entrelace les acquisitions : on prend les diffé-

rents instants du cycle pour une coupe donnée, puis on passe à la coupe suivante et on

acquiert les mêmes instants du cycle pour cette coupe (fig. 6.3). L’interpolation 3D est

donc rendue plus difficile, car il y a un problème de recalage temporel entre les coupes,

qui n’ont pas été acquises au cours du même cycle cardiaque. Et le temps d’acquisition

peut être trop important pour permettre l’apnée.

Ou alors il faut une matrice de capteurs, comme dans la sonde très récemment com-

mercialisée par Philips Medical Systems 1 (Novembre 2002). Ce produit permet d’acquérir

directement une image 3D en temps-réel, ce qui évite de reconstruire l’image à partir de

plusieurs cycles cardiaques. Cependant l’angle de vue est plus faible que pour une sonde

1. http://www.medical.philips.com/main/products/ultrasound/cardiology/sonos7500/
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Chapitre 6. Modalités d’imagerie cardiaque utilisées

Fig. 6.3 – Acquisition de trois coupes d’une séquence temporelle 4D, synchronisées sur
l’électrocardiogramme.

classique. Cet inconvénient peut être contourné grâce à l’option «volume plein» (full vo-

lume), où la sonde acquiert 4 volumes limitrophes différents sur 4 cycles cardiaques et

fusionne les données en un seul bloc 4 fois plus grand.

Fig. 6.4 – Comparaison entre une coupe orthogonale à la sonde dans le cas d’une acqui-
sition cylindrique interpolée en coordonnées cartésiennes (gauche) et une coupe similaire
dans le cas d’une sonde 3D temps réel (droite).

6.1.3 Limites des images ultrasonores

L’imagerie ultrasonore est très bruitée, notamment à cause du scintillement (speckle)

qui est un bruit d’interférence crée par les hétérogénéités des tissus. Les ondes diffusées

s’ajoutent à l’onde réfléchie et rendent la reconstruction plus difficile.
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Elles subissent aussi une atténuation car elles perdent de l’énergie à chaque réflexion,

transmission ou diffusion. Plus la fréquence est élevée, plus l’onde perd de l’énergie rapi-

dement. Il faut donc trouver un compromis entre la fréquence, qui détermine la résolution

spatiale, et la profondeur d’exploration.

De plus, les ultrasons sont fortement réfléchis par les interfaces avec les os et l’air,

car la différence d’impédance acoustique est importante entre ces milieux et le reste des

tissus. On place du gel sur la peau du patient pour éviter la présence d’air entre celle-ci

et la sonde, ce qui améliore le couplage et diminue donc la réflexion. Mais dans le cas des

échographies cardiaques, les côtes sont un obstacle gênant réduisant le nombre de points

de vue possibles.

Des exemples d’images échographiques sont visibles dans le chapitre suivant, les résul-

tats de l’algorithme de filtrage décrit étant présentés sur cette modalité.

6.2 Imagerie par Résonance Magnétique (IRM)

6.2.1 Principe physique de l’IRM

Nous ne présentons ici que très succinctement les principes de l’IRM, une présentation

détaillée pouvant être trouvée dans [Chakeres and Schmalbrock, 1992; Philips, 1998].

L’IRM est basée sur l’observation du retour à l’équilibre des moments magnétiques des

noyaux d’hydrogènes perturbés par l’application d’un champ radio-fréquence. On utilise

pour cela un électro-aimant entouré de 20 à 30 kilomètres de fils hélicöıdaux faits de

matériaux supra-conducteurs. Les appareils d’imagerie clinique disposent d’aimants dont

le champ varie entre 0,05 et 3T. Pour préserver sa supraconductivité, l’aimant est maintenu

dans un froid intense : les fils hélicöıdaux qui l’entourent sont disposés dans un appareil à

double paroi qui baigne dans de l’hélium liquide maintenu à 4,2 degrés Kelvin. L’appareil

est maintenu dans le vide et placé dans un réservoir rempli d’azote liquide. L’ensemble

est placé dans une armure en acier inoxydable ou en cuivre, laquelle arrête les signaux de

radio-fréquence qui peuvent interférer avec les signaux RM (cage de Faraday).

Lorsqu’un patient est placé dans le champ magnétique intense d’un appareil d’IRM,

une fraction des noyaux d’hydrogène de ses différents tissus (proportionnelle à l’inten-

sité du champ magnétique) s’aligne dans la direction du champ magnétique, provoquant

l’apparition d’une aimantation macroscopique, elle-même parallèle au champ magnétique.

Cette aimantation est mesurée au moyen du phénomène de résonance magnétique nu-

cléaire (RMN) qui consiste à émettre une onde électromagnétique dans le domaine des

radio-fréquences, et qui a pour effet de basculer l’aimantation, généralement dans une

direction perpendiculaire au champ magnétique.

Lors de son retour à l’équilibre (relaxation), l’aimantation tourne à très grande vitesse

autour du champ magnétique dans un mouvement dit de précession qui induit un cou-

rant dans une bobine de détection placée autour du patient. Ce courant a la forme d’une
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oscillation dont la fréquence est égale à la fréquence de précession de l’aimantation, elle-

même proportionnelle à l’intensité du champ magnétique. En introduisant des gradients

de champ magnétique, c’est-à-dire des variations spatiales de l’intensité du champ magné-

tique, on établit une relation simple entre la fréquence d’un signal et son origine spatiale.

Il est alors possible de mesurer cette aimantation élément de volume par élément de vo-

lume et de construire ainsi des images représentant la distribution de l’aimantation dans le

corps humain. Les différences de temps de relaxation pour les différents tissus permettent

d’obtenir différentes intensités dans l’image suivant les tissus, en ajustant finement les

impulsions des radio-fréquences et des des gradients.

Le rythme de production des images est déterminé par la vitesse d’activation des

bobines électromagnétiques qui dépend du temps de relaxation du proton, ce qui ne permet

pas une acquisition temps réel. Il y a donc un compromis à faire entre la résolution

spatiale et la résolution temporelle. L’acquisition est synchronisée sur l’ECG pour obtenir

les différentes coupes du cœur à un même instant du cycle. Les dimensions classiques sont

de 256×256×10 voxels, et environ 15 volumes pour un cycle (les voxels sont donc environ

de taille 1× 1× 5 mm).

Du fait des différents paramètres d’une séquence IRM, il existe de nombreuses moda-

lités IRM différentes, suivant ce qui veut être observé.

6.2.2 Exemples d’IRM

Les figures 6.5 à 6.10 présentent les principaux plans utilisés en imagerie cardiaque,

ainsi qu’un exemple de chacune des coupes obtenues.

Fig. 6.5 – Coupes axiales transverses.

6.3 Tomographie d’Émission Mono-Photonique (TEMP)

6.3.1 Principe physique de la TEMP

La TEMP est une technique permettant de visualiser la perfusion en suivant l’évolution

dans le corps humain d’un radio-élément, qui est dans ce cas un émetteur naturel de
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Fig. 6.6 – Coupes petit axe.

Fig. 6.7 – Coupe grand axe ventricule gauche.

Fig. 6.8 – Coupe grand axe ventricule droit.

Fig. 6.9 – Coupes 4 cavités.

simples photons γ. Ceci donne donc une imagerie fonctionnelle de l’organe. Le radio-

élément est en général fixé sur une molécule (radio-traceur) intervenant dans un processus

métabolique caractéristique de la fonction à explorer. La TEMP utilise des éléments ayant

105



Chapitre 6. Modalités d’imagerie cardiaque utilisées

Fig. 6.10 – Coupe frontale.

une longue demi-vie et coûte donc nettement moins cher que la Tomographie d’Émission

de Positons (TEP), ce qui fait qu’elle est utilisée dans de nombreux sites.

La détection des photons γ dans une direction donnée est réalisée par une caméra

spécialisée. La rotation de deux ou trois caméras permet alors la reconstruction tridimen-

sionnelle du radio-traceur.

La TEMP possède une assez faible résolution spatiale : de l’ordre de 64×64×64 voxels

pour un cœur entier, ce qui donne une résolution spatiale d’environ 5 mm. La résolution

temporelle est d’environ 10 images pour un cycle cardiaque.

De plus, il est difficile de reconstruire l’anatomie du myocarde directement à partir de

ce type d’images, car les parties non perfusées sont invisibles (voir fig 6.11).

6.3.2 Exemples de TEMP

L’intensité des images TEMP donnant une information de perfusion et non géomé-

trique, les tables de couleurs utilisées sont souvent beaucoup plus importantes, car le ni-

veau d’intensité est directement interprétable. La figure 6.11 présente un exemple d’images

TEMP. Un masque a été appliqué à ces images lors de leur saisie, afin d’en extraire la

région d’intérêt.

Fig. 6.11 – 3 coupes orthogonales d’un volume de données TEMP.
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Chapitre 7. Prétraitement par diffusion anisotrope 4D

L’interprétation des images médicales par le médecin et le bon fonctionnement des

algorithmes sont rendus d’autant plus difficiles que l’image est bruitée. Une étape de

prétraitement par filtrage est donc souvent nécessaire pour réduire ce bruit.

De nombreuses méthodes ont été proposées pour débruiter les images, dont certaines

plus sophistiquées, comme par exemple l’utilisation de la phase et d’un réhaussement

adapté [Boukerroui et al., 2001], mais l’utilisation dans un cadre 4D nous a orienté vers

de la diffusion anisotrope, qui permet une implémentation efficace et un bon contrôle du

processus.

7.1 Principe de la diffusion anisotrope

Le filtrage gaussien est largement utilisé en traitement du signal pour réduire le bruit

mais il diminue la netteté des contours et les délocalise. La diffusion anisotrope est un

procédé de filtrage proche du filtrage gaussien visant à éliminer le bruit d’une image mais

préservant les contours [Weickert, 1998a], ce qui est particulièrement important pour la

segmentation par modèles déformables [Sermesant, 1999].

La diffusion anisotrope est basée sur les principes physiques de la diffusion entre

fluides : l’équation de diffusion est similaire à celle des concentrations locales d’un fluide

qui s’équilibrent sans création ni destruction de matière. La propriété de transfert pour

atteindre l’équilibre des concentrations s’exprime avec la loi de Fick : J = −D∇I, avec

D le tenseur de diffusion, symétrique défini positif, I (x, t) la concentration de matière,

I : R3 × [0; +∞[ → R, et J le flux de matière. La propriété de transport de matière sans

création ni destruction de matière s’exprime avec l’équation de continuité : ∂tI = −div(J)

En combinant ces deux équations, on obtient l’équation de diffusion :

∂tI = div(D∇I) (7.1)

Si ∇I et J sont parallèles, c’est une diffusion isotrope, et D peut être remplacé par un

scalaire d, la diffusivité. Le cas général est appelé anisotrope. Si le tenseur de diffusion D

est constant sur tout le domaine considéré, on parle de diffusion homogène. S’il dépend

de la structure différentielle de la concentration de matière, la diffusion est non-linéaire.

Cette équation apparâıt dans beaucoup de domaines. En traitement d’images, on peut

assimiler la concentration I au niveau de gris et les conditions initiales I(x, 0) = I(0) à

l’image de départ.

Deux critères garantissent de bonnes propriétés à la méthode utilisée :

1. le problème est bien posé :

– existence et unicité de la solution I étant données des conditions initiales I0 ;

– stabilité du résultat : l’application qui à I0 associe I doit être continue ;

2. la méthode s’inscrit dans la théorie multiéchelle. Cela impose des conditions sur la

matrice décrivant les opérations de dérivation mais assure des propriétés de conver-
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gence et de conservation au processus de diffusion (cf. 7.2.4).

Nous décrivons ici rapidement les différents types de diffusion pour éclaircir l’interpré-

tation faite des qualificatifs de la diffusion, car la littérature n’est pas très homogène sur

ce point.

7.1.1 Diffusion linéaire

Diffusion linéaire homogène

Dans le cas linéaire homogène, l’équation (7.1) donne l’équation suivante : ∂tI = ∆I,

dont la solution est la convolution : I(t) = G√2t ? I(0), avec Gσ une gaussienne d’écart

type σ.

On obtient donc un lissage gaussien de l’image. Ce filtrage connu réduit le bruit mais

il atténue les contours et diminue la localisation précise des éléments de l’image, ce qui

n’est pas désirable dans un processus d’aide au diagnostic.

Diffusion linéaire hétérogène

Pour éviter de perdre de l’information, il faut utiliser les connaissances que l’on a

de l’image de départ. On peut donc contrôler la diffusion avec les variations de l’image

initiale, par exemple :

d =
1√

1 +
(
|∇I(0)|

λ

)2
, λ > 0

– En un point de contour
(
∇I(0)

λ

)2

est élevé donc d ∼ 0 : il n’y a pas de diffusion.

– En dehors des contours
(
∇I(0)

λ

)2

∼ 0 donc d ∼ 1 : il y a diffusion isotrope.

Avec ce type de diffusion, la localisation des contours reste précise. Cependant pour des

temps de diffusion importants, les défauts de l’image initiale font apparâıtre des défauts

dans l’image diffusée, c’est uniquement l’image initiale qui contrôle le lissage.

7.1.2 Diffusion non-linéaire

Diffusion non-linéaire isotrope

Pour éviter les désavantages de la méthode précédente, l’idée est d’utiliser le gradient

de l’image diffusée dans la diffusivité. Les contours sont alors bien localisés. Cependant le

contraste global au voisinage des contours diminue.

109
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Diffusion non-linéaire anisotrope

L’idée est qu’au voisinage des contours, il faut lisser parallèlement au contour. Il faut

donc traiter les composantes du gradient différemment et cela nécessite l’utilisation d’un

tenseur de diffusion à la place de la diffusivité scalaire. L’utilisation d’un gradient lissé

pour calculer la diffusivité augmente la stabilité du processus [Alvarez et al., 1992]. La

façon la plus simple est de prendre un tenseur de diffusion diagonal, avec par exemple :

D =


1√

1+( ∂xIσ
λx

)
2 0 0

0 1√
1+

(
∂yIσ
λy

)2
0

0 0 1√
1+( ∂zIσ

λz
)
2


avec Iσ = Gσ ? I.

Cette méthode permet de garder un très bon contraste aux contours et même parfois

de les améliorer en utilisant des fonctions de diffusion présentant certaines propriétés.

Diffusion non-linéaire anisotrope avec connaissances a priori

On peut utiliser l’a priori disponible pour contrôler la diffusion [Sanchez-Ortiz et al.,

1999]. Par exemple, si l’on filtre des images d’un objet ayant une symétrie de révolution,

on peut pénaliser la diffusion radiale.

Mais il faut déjà avoir une idée du contenu de l’image pour contrôler la diffusion avec

des connaissances a priori, ce qui est pour nous le but de la diffusion. Cependant, on peut

avoir une idée de l’emplacement des éléments grâce au positionnement de la sonde ou à

un recalage primaire sur un atlas anatomique.

7.2 Diffusion anisotrope pour les images 4D

7.2.1 Calcul du gradient

La plupart des images échographiques 4D sont acquises par une sonde rotationnelle,

elles sont donc en coordonnées sphériques.

Mais les connaissances médicales et notre représentation habituelle du monde physique

sont en coordonnées cartésiennes et les algorithmes classiques travaillent sur des images

acquises selon une grille rectangulaire. Il faut donc changer de système de coordonnées :

Avec (x0; x0; R) les coordonnées du centre de la sonde et α0 l’angle α maximal, on a :
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Fig. 7.1 – Repère sphérique des images de la sonde rotationnelle.


x = x0 − r. sin

(
α− α0

2

)
. sin θ

y = x0 + r. sin
(
α− α0

2

)
. cos θ

z = R− r. cos
(
α− α0

2

) (7.2)

Ce changement de coordonnées n’est pas bijectif, car les données de l’axe central appa-

raissent dans chaque plan des images de la sonde. Il faut donc traiter à part la multiplicité

des données sur cet axe. À la périphérie, la résolution angulaire étant constante, la ré-

solution spatiale diminue avec le rayon, il faut donc interpoler. On peut donc essayer de

travailler directement sur les donnés sphériques.

Différentes méthodes de calcul du gradient

À partir de ces données polaires, plusieurs méthodes sont possibles pour calculer le

gradient de l’intensité de l’image. Elles possèdent chacune des avantages (⊕) et des incon-

vénients (	) décrits ci-après :

– Interpoler l’image en coordonnées cartésiennes, puis calculer le gradient cartésien

classique sur l’image en coordonnées cartésiennes.

⊕ le gradient est calculé directement en coordonnées cartésiennes, et il y a la pos-

sibilité d’utiliser des filtres récursifs (la convolution avec un masque de n’importe

quelle taille est calculée de façon récursive à partir des valeurs sur un voisinage du

point [Malandain, 1992]), donc on gagne en rapidité de calcul et on a la possibilité

de travailler à différentes échelles avec un temps de calcul constant ;

	 le calcul est basé sur des données interpolées donc sur des approximations, ce qui

entrâıne des erreurs vis à vis des données réelles. De plus, un lissage gaussien est

intégré dans ce type de calcul, ce qui n’est pas forcément désirable dans le processus

de diffusion anisotrope.
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– Calculer le gradient de l’image en coordonnées polaires (les composantes sont dans

le repère local polaire) sur l’image polaire, puis passer au gradient cartésien par la

matrice Jacobienne de changement de coordonnées.

⊕ il y a possibilité d’utiliser des filtres récursifs, basés sur des données réelles ;

	 la matrice Jacobienne est exacte car calculée de façon analytique alors que les

composantes du gradient sont des sauts d’intensité calculés sur des voisinages pas

forcément locaux car la résolution spatiale décrôıt avec r et elle peut donc être très

faible loin du centre. Le résultat du calcul est donc faussé par cette hétérogénéité

entre des coefficients de changement de repère exacts et des dérivées approchées.

– Calculer le gradient cartésien sur l’image polaire, en utilisant des masques polaires

et des filtres cartésiens, puis interpoler.

C’est la méthode utilisée dans [Herlin and Ayache, 1992; Montagnat et al., 1999] et

décrite sur la fig. 7.2 : le voisinage du point M utilisé est V 1, V 2, V 3, V 4, qui sont

des points de données polaires mais les valeurs du filtre sont calculées sur la grille

cartésienne.

⊕ le gradient est basé sur des données réelles, et il est obtenu en coordonnées car-

tésiennes ;

	 une interpolation est nécessaire en dehors du masque, et le temps de calcul est

important si la taille des filtres est importante.

– Calculer le gradient cartésien sur l’image cartésienne, en utilisant des masques po-

laires et des filtres cartésiens.

⊕ le calcul est basé sur des données réelles, donc pas d’interpolation nécessaire, et

le gradient obtenu est en coordonnées cartésiennes ;

	 le temps de calcul est important, comme pour la méthode précédente, et il y a

des sauts de voisinage : il faut prendre des voisinages importants pour ne pas avoir

une trop grosse influence de la faible résolution angulaire sur les changements de

voisinage polaire.

– Calculer le gradient polaire sur l’image polaire et faire la diffusion en coordonnées

polaires.

⊕ il y a possibilité d’utiliser des filtres récursifs, car l’échantillonnage est régulier en

coordonnées polaires, et le calcul est basé sur des données réelles ;

	 le passage des dérivées partielles au gradient entrâıne le même problème qu’avec

la matrice Jacobienne : on mélange un calcul analytique local et un calcul discret. En

effet dans les systèmes de coordonnées autres que cartésiens, des facteurs d’échelle

interviennent sur les composantes du gradient (par exemple 1
r

pour la composante

en α du gradient polaire). Ces facteurs d’échelle sont exacts alors que les dérivées

partielles sont des sauts d’intensité sur des voisinages de grande taille à la périphérie.

Ces différentes méthodes sont donc loin d’être équivalentes, car elles utilisent plus ou

moins les données de la saisie échographique et elles ont des temps de calcul très différents.

De plus, le passage du domaine continu au domaine discret donne des résultats plus ou
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Fig. 7.2 – Voisinage polaire et masque cartésien.

moins valides même si certaines équivalences peuvent être établies.

De plus amples tests sur des images synthétiques sont nécessaires pour quantifier plus

précisément l’erreur de chacune des approches. Pour les calculs suivants, les données ont

été considérées sur une grille cartésienne dans un but d’efficacité, le gain obtenu en utilisant

une méthode plus précise de dérivation n’ayant pas été démontré pour notre application.

7.2.2 Dimension temporelle des images

Les saisies de séquences temporelles permettent de mieux exploiter les informations :

pour observer les déformations des parois du ventricule, il faut pouvoir segmenter des

séquences 4D.

Dans notre processus de diffusion, on a alors une fonction :

I : R3 × [0; +∞[ → R

On traite la dimension temporelle de la même manière que les autres dimensions : lors des

déplacements rapides, le lissage doit être faible et il doit être fort dans les zones stables

temporellement. Mais le seuil doit être adapté aux valeurs de la dérivée temporelle.

On peut espérer que le lissage temporel permette d’obtenir un filtrage plus efficace car

le scintillement (« speckle») est moins corrélé temporellement que spatialement.

7.2.3 Choix du schéma d’intégration temporelle

Comme dans le cas de l’intégration des EDP pour les modèles électriques et mé-

caniques, le choix du schéma d’intégration temporelle est déterminant sur la stabilité

numérique et le temps de calcul global de l’algorithme.

Le schéma explicite reste très utilisé en diffusion anisotrope car il est simple à mettre

en place et rapide à calculer pour des grandes images. Mais pour assurer la stabilité du

schéma, on doit utiliser un pas de temps très faible. Dans le cas d’images médicales, le
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Chapitre 7. Prétraitement par diffusion anisotrope 4D

bruit est souvent assez conséquent, donc le temps de diffusion total nécessaire est long.

Il est donc intéressant d’utiliser des schémas autorisant un pas de temps supérieur à la

limite imposée par la stabilité du schéma explicite.

Soit ∆t le pas de temps, B la matrice de dérivation spatiale, I(t) l’image au temps t.

On a alors, pour un schéma semi-implicite :

I(t+ ∆t)− I(t)

∆t
= B (I(t)) I(t+ ∆t) soit I(t+ ∆t) = [Id−∆tB (I(t))]−1 I(t)

avec Id la matrice identité.

Il y a donc un système linéaire à résoudre, dont la complexité dépend directement de

la forme de la matrice à inverser. Mais la stabilité est bien supérieure à celle du schéma

explicite et permet un pas de temps beaucoup plus important. Cependant la matrice

possède autant de diagonales non-nulles qu’il y a de dimensions dans l’image, ce qui est

très pénalisant pour des images 4D. C’est pourquoi le schéma Additive Operator Splitting

(AOS) est particulièrement intéressant dans ce cas.

Schéma Additive Operator Splitting (AOS)

C’est un schéma basé sur le schéma semi-implicite, mais qui traite les différentes co-

ordonnées indépendamment les unes des autres [Weickert, 1998b]. Ceci permet de décom-

poser le système linéaire en plusieurs systèmes linéaires simples à résoudre car ils sont

composés de matrices tridiagonales.

Si m est la dimension de l’entrée, avec Bl les matrices de différenciation suivant chaque

composante :

B (I) =
m∑

l=1

Bl (I)

le schéma semi-implicite est :

I(t+ ∆t) =

[
Id−∆t

m∑
l=1

Bl (I(t))

]−1

I(t)

et le schéma AOS :

I(t+ ∆t) =
1

m

m∑
l=1

[Id−m∆tBl (I(t))]
−1 I(t) (7.3)

Par un développement de Taylor, on montre que l’ordre de l’approximation effectuée par

le schéma AOS est le même que celui du schéma semi-implicite. De plus, il s’inscrit dans

la théorie multiéchelle comme définie ci-après.
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7.2.4 Théorie multi-échelle

Si l’expression matricielle du schéma d’un processus vérifie certains critères, ce proces-

sus entre alors dans la théorie multi-échelle et possède un ensemble de propriétés assurant

un bon comportement de l’évolution de l’image.

Ces propriétés sont rappelées brièvement ici :

1. conservation du niveau de gris moyen. C’est important pour ne pas avoir une dérive

d’intensité lors de la diffusion ;

2. principe de l’extremum : les valeurs d’intensité restent bornées par les valeurs maxi-

mum et minimum initiales ;

3. séquence de lissage de Lyapounov : c’est une méthode de lissage qui possède certaines

propriétés :

(a) les normes p : ‖I(t)‖p =
(∑N

i=1 |Ii(t)|
p
)1/p

décroissent avec t, pour tout p ≥ 1 ;

(b) les moments centrés M2n[uk] = 1
N

∑N
j=1 (Ij(t)− µ)2n , n ∈ N décroissent avec

t ;

(c) l’entropie S[I(t)] = −
∑N

j=1 Ij(t) · ln Ij(t) augmente avec t.

4. convergence vers un état d’équilibre. Cela assure un résultat final stable du processus

de diffusion.

Pour que le schéma se place dans le cadre multiéchelle, il faut que B (I(t)) = (aij)(i,j)∈J2

vérifie les critères suivants :

1. continuité : B ∈ C
(
RN ,RN×N

)
, avec C l’ensemble des fonctions continues de RN

dans RN×N ;

2. symétrie : aij = aji ∀ (i,j) ∈ J2 ;

3. somme des lignes unitaire :
∑

j∈J aij = 1 ∀i ∈ J ;

4. positivité : aij ≥ 0 ∀ (i,j) ∈ J ;

5. positivité stricte de la diagonale : aii > 0 ∀i ∈ J ;

6. irréductibilité : on peut toujours relier deux pixels par un chemin où les diffusivités

ne tendent pas vers 0. ∀(i,j) ∈ J,∃k0, . . . ,kr avec k0 = i et kr = j tels que akpkp+1 6= 0

pour p = 0, . . . ,r − 1.

Si la fonction de diffusion remplit les critères de restauration et de stabilité donnés

dans le paragraphe suivant et si le pas de temps choisi est inférieur aux limites théoriques

du schéma considéré, le schéma explicite, le schéma semi-implicite et le schéma AOS

appliqués à la diffusion entrent dans la théorie multiéchelle. La diffusion est donc dans

chaque cas un processus de traitement d’image suivant une évolution avec des propriétés

intéressantes. Le choix du schéma se fera donc en fonction de la facilité de calcul et de la

rapidité de la diffusion.
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7.2.5 Différents paramètres de la diffusion

Fonction de diffusion

Pour que la diffusion se fasse de la façon souhaitée, avec un résultat stable et des

contours conservés, il faut que la fonction de diffusion g respecte certains critères.

Si on prend :

D =
Φ′ (|∇I|)
|∇I|

alors l’équation de diffusion s’interprète comme une descente de gradient le long d’une

surface d’énergie E(I) définie par :

E(I) =

∫
Ω

Φ (|∇I|) dΩ

et elle se met sous la forme :

∂tI = −∇E(I) = Φ′′ (|∇I|) Iξξ +
Φ′ (|∇I|)
|∇I|

Iηη (7.4)

avec ξ la direction du gradient et η la direction orthogonale au gradient. En 3 dimensions,

on peut faire apparâıtre la courbure principale dans ce type d’équations pour contrôler la

direction de diffusion (pour les objets cylindriques par exemple) [Krissian et al., 1996].

Critères de stabilité

Si l’on impose les deux contraintes :

Φ′′ (|∇I|) ≥ 0 et Φ′ (|∇I|) ≥ 0

l’énergie E(I) est alors convexe, elle possède un minimum unique, et la stabilité du pro-

cessus est assurée.

Critères de restauration

Le but à atteindre, pour réduire le bruit et conserver la précision des contours, est

d’obtenir une diffusion isotrope dans les régions homogènes et une diffusion parallèle au

gradient (suivant η) dans les zones à fort gradient.

Avec l’équation (7.4), on peut interpréter ces critères par rapport à la fonction Φ :

– le premier donne :

lim
x→0

Φ′(x)

x
= lim

x→0
Φ′′(x) = Φ′′(0) > 0

– le deuxième donne :

lim
x→0

Φ′′(x) = 0 et lim
x→∞

Φ′(x)

x
= constante > 0
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Seuil sur le gradient

Toutes les fonctions de diffusion comportent un seuil qui indique si le point considéré

fait partie d’un contour ou non, ce qui contrôle la diffusion.

Plusieurs idées ont été données pour fixer ce seuil :

– quantile de l’histogramme de la norme du gradient. En effet les contours corres-

pondent aux endroits où la norme du gradient est importante. De plus, ils repré-

sentent une faible proportion de l’image. On peut donc fixer le seuil aux alentours

de 80% de l’intégrale de l’histogramme de la norme du gradient ;

– propriétés statistiques des régions homogènes ;

– géométrie locale de l’image, par exemple la courbure.

Pas de temps

Le pas maximal possible dépend du schéma utilisé. Le schéma AOS permet d’allier un

pas de temps important équivalent au schéma semi-implicite et une facilité de calcul. Ceci

permet d’accélérer la diffusion en utilisant un temps de diffusion plus important tout en

assurant la stabilité.

Temps de diffusion

Suivant le résultat souhaité, on fixe le temps de diffusion. Cela détermine environ le

nombre de régions obtenues à la fin de la diffusion. Du moment que la convergence est

assurée, on peut tester différents temps de diffusion et choisir celui qui correspond le mieux

à la segmentation souhaitée.

Temps de calcul

Sur une séquence de 5 images 3D de 256 × 256 × 17 voxels, une diffusion anisotrope

avec schéma AOS pendant 3 unités de temps avec un pas de temps de 1,0 a pris douze

minutes de temps CPU et 260 Mo de mémoire vive sur un PC Pentium III à 950 Mhz

avec 1 Go de mémoire vive. Le parcours de l’image, le calcul de l’histogramme et celui

du seuil prennent en tout moins de 5 secondes CPU. Le principal du temps de calcul est

donc l’algorithme de Thomas appliqué à une matrice tridiagonale de taille 5 570 5602. Il

serait donc intéressant d’optimiser le stockage des données pour diminuer la taille de cette

matrice (elle est déjà stockée sous forme de matrice creuse (ou 3 vecteurs)). Le fait de

travailler en coordonnées polaires permet déjà de réduire cette taille. De plus, le schéma

AOS est facilement parallélisable, cela permettrait d’accélérer fortement cette résolution.
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7.2.6 Résultats de diffusion anisotrope

Fonction de diffusion

Une fonction de diffusion donnant de bons résultats sur les images testées et réhaussant

les contours est celle proposée par Joachim Weickert (voir [Weickert, 1998b]) :

D(x) = 1− exp

(
−3.315(

x
λ

)4
)

On a alors :

Φ′(x) = x− x exp

(
−3.315(

x
λ

)4
)

et

Φ′′(x) = 1− exp

(
−3.315(

x
λ

)4
)
− x exp

(
−3.315 ∗ 4 ∗ λ4

x5

)

Fig. 7.3 – Variations de Φ′ et Φ′′, avec λ = 10.

On a donc pas Φ′′ ≥ 0 sur R+ (voir fig. 7.3) et la stabilité n’est donc pas assurée.

Mais les fonctions de ce type ont pour avantage de pouvoir réhausser les contours : les

différences d’intensité peuvent augmenter.

En effet, on a :

∂tI = Φ′′ (|∇I|) Iξξ +
Φ′ (|∇I|)
|∇I|

Iηη

Donc pour la fonction considérée, à un endroit de fort gradient, la diffusion va être

forte parallèlement au contour et inversée orthogonalement au contour car le coefficient

est négatif (fig. 7.3). La diffusion va donc aller du niveau de gris le plus faible vers le

niveau de gris le plus fort, la différence d’intensité va donc être augmentée et le contour

réhaussé.
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Seuil sur chaque composante du gradient

Pour chaque itération, l’histogramme de la composante considérée est calculé, et le

seuil choisi est celui correspondant à 80% du gradient cumulé. En effet, les contours

correspondent à de forts gradients et à une faible proportion de l’image.

Ce calcul est rapide par rapport aux manipulations matricielles car il nécessite seule-

ment un parcours de l’image, il peut donc être effectué à chaque itération. On observe une

diminution du seuil au long de la diffusion, ce qui est normal car le nombre de contours

diminue alors que les régions s’homogénéisent. En trois itérations, le seuil diminue de

moitié.

Voici l’évolution des seuils sur une diffusion 4D avec schéma AOS :

État initial Après la 1e itération Après la 2e itération

seuil sur x 10 5 4

seuil sur y 14 7 5

seuil sur α 26 19 16

seuil sur t 22 13 10

La diffusion dure 3 unités de temps avec un pas de temps de 1. La décroissance des

seuils est très nette, surtout entre l’état initial et la fin de la première itération. Elle

dépasse 50 % dans trois cas sur quatre. En outre, les valeurs obtenues pour les seuils sont

très différentes, la diffusion est bien anisotrope. Les seuils sur α et t sont plus du double

des seuils en x et y. L’hétérogénéité entre ces dimensions apparâıt donc bien dans la valeur

des seuils.

Diffusion anisotrope hétérogène non-linéaire

Le calcul a été réalisé sur l’équation :

∂tI = div (D (∇Iσ)∇I)

avec

D (∇Iσ) = diag

(
1− e

− 3.315

( ∂xI
λx )

4

, 1− e

− 3.315(
∂yI
λy

)4

, 1− e
− 3.315

( ∂zI
λz )

4

)

Schéma AOS

Ce schéma a été mis en place avec des différences finies centrées avec un masque de

trois pixels. L’image est parcourue suivant la dimension que l’on diffuse et codée comme

un vecteur. La différenciation se résume ensuite à la multiplication par une matrice tridia-

gonale. L’algorithme d’inversion de matrice tridiagonale implémenté est l’algorithme de

Thomas, qui est valable pour toute matrice tridiagonale à diagonale dominante. Il repose
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Chapitre 7. Prétraitement par diffusion anisotrope 4D

sur la décomposition LU (deux matrices bidiagonales, une inférieure, l’autre supérieure)

et une élimination de type Gauss [Weickert, 1998b].

Si N est le nombre de pixels de l’image, ce schéma requiert 5N − 4 multiplications

et/ou divisions et 3N − 3 soustractions. La complexité de calcul est donc linéaire en N .

Résultats sur une image polaire du cœur

– pas de temps : 2,0 ;

– temps de diffusion : 10,0 ;

– seuil sur le gradient : 80% de l’histogramme cumulé de la composante considérée.

Fig. 7.4 – Gauche : image sphérique initiale, droite : image sphérique après diffusion ani-
sotrope.

Le schéma AOS permet des pas de temps bien plus grands et donc une diffusion bien

meilleure car plus rapide sur un temps plus grand que le schéma explicite. Du fait de la

géométrie des données acquises, il y a une discontinuité entre deux plans consécutifs et
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donc une décorrélation du bruit suivant la composante angulaire. La diffusion volumique

apporte donc déjà un lissage important, ce qui réduit l’ampleur du lissage temporel. Mais le

lissage temporel apporte aussi un meilleur résultat : on observe que le passage du lissage

3D au lissage 4D permet de mieux lisser les zones homogènes et surtout d’obtenir des

contours plus continus (voir figure 7.5), ce qui est important pour obtenir une bonne

segmentation.

Fig. 7.5 – Gauche : image de départ, centre : diffusion 3D, droite : diffusion 4D.

7.3 Validation de l’intérêt pour la segmentation

La diffusion anisotrope 4D avec schéma AOS a été testée sur différentes séquences

d’images du cœur. Puis une segmentation a été effectuée (fig. 7.6) pour évaluer l’améliora-

tion apportée. Des modèles déformables surfaciques sous forme de maillages simplexes ont

été choisis pour cette validation car ils permettent de représenter toute forme de géométrie

et on peut leur attribuer une énergie interne simple, le but étant de valider l’amélioration

du calcul de l’énergie externe et non la régularisation apportée par le modèle.

La force externe peut être basée sur la norme du gradient ou sur une approche région.

Quand elle est contrôlée par le gradient, le calcul est rapide, mais la déformation est

grossière, car le gradient est très sensible au bruit. Dans une approche région, on cherche

aussi une zone homogène dans une gamme d’intensités donnée suivant la normale après un

fort gradient, ce qui est moins sensible au bruit. La segmentation par modèles déformables

est présentée plus en détail dans le chapitre 8.

Le modèle déformable est adapté à son utilisation dans un cadre 4D par un paramètre

de rigidité temporelle, qui induit une contrainte de régularité temporelle. De plus, une

telle méthode de segmentation nécessite une initialisation. L’utilisation dans des séquences

4D permet de prendre la segmentation de l’étape précédente comme modèle initial pour

l’étape suivante.

L’exemple que nous présentons sur une séquence 4D (de qualité assez faible et possé-

dant des défauts de numérisation) montre que la diffusion anisotrope permet une meilleure
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Chapitre 7. Prétraitement par diffusion anisotrope 4D

Fig. 7.6 – Modèle déformable surfacique 4D dans une image échographique du cœur.

segmentation par modèle déformable, car les contours sont mieux marqués et plus continus

(fig. 7.7).

L’utilisation de la diffusion anisotrope apporte donc plusieurs avantages à un procédé

de segmentation par modèle déformable :

– elle facilite le choix des seuils pour l’énergie externe du modèle car les différentes

zones de l’image sont plus homogènes et les gradients plus marqués. Ceci permet

une meilleure automatisation de la segmentation ;

– les contours sont plus nets donc le modèle déformable est mieux contrôlé : on observe

sur cette segmentation que la diffusion anisotrope permet d’éviter que le modèle sorte

de l’image, par manque de contour marqué. En effet, l’homogénéisation de la zone

centrale permet d’obtenir un gradient plus important aux contours.

– elle renforce la continuité des structures, ce qui permet de mieux éviter les erreurs

de segmentation dans les zones avec moins d’information ;

– elle apporte une meilleure résistance aux problèmes de digitalisation (fig. 7.7 (e) et

(f)).

Donc le résultat de la segmentation 4D est bien différent. Le volume est plus faible (voir

fig. 7.8) car plus proche des contours, et le calcul de la fraction d’éjection est meilleur : la

fraction d’éjection calculée est de 41% avant diffusion et 44% après diffusion, ce qui est

plus proche de la valeur obtenue après segmentation manuelle par un cardiologue (45%).

Des résultats comparatifs plus détaillés sont présents dans [Montagnat et al., 2003].

Le filtrage par diffusion anisotrope donne donc de bons résultats dans l’élimination du

scintillement dans les zones de grande surface et permet de conserver les petites structures.
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7.3. Validation de l’intérêt pour la segmentation

Avec l’image initiale Avec l’image diffusée

Fig. 7.7 – Résultat de la segmentation sur des coupes 2D de l’image avec et sans diffusion.
En rouge est dessinée l’intersection entre le modèle déformable et l’image. L’apex (en haut
du maillage) et la base (en bas) sont bien mieux placés avec l’utilisation de la diffusion.

Il peut être amélioré en prenant mieux en compte la structure de l’image, par exemple

en utilisant un critère moins local que le gradient (comme le tenseur de structure sur un

voisinage, par exemple).

Nous avons donc montré le gain pouvant être obtenu avec un procédé de diffusion
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Chapitre 7. Prétraitement par diffusion anisotrope 4D

(a) sans diffusion (b) avec diffusion (c) volumes
du ventricule

Fig. 7.8 – Visualisation du modèle 3D de la segmentation du ventricule avant (gauche)
et après (centre) diffusion anisotrope 4D. (droite) courbes du volume de la segmentation
avant (courbe du haut) et après (courbe du bas) diffusion anisotrope 4D.

anisotrope comme prétraitement. Dans le chapitre suivant, nous présentons une méthode

de segmentation, donc aucun prétraitement ne sera appliqué, afin de pouvoir évaluer

la méthode de segmentation sans interférence de la méthode de prétraitement, tout en

sachant que les résultats peuvent être affinés en appliquant ce procédé.
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Chapitre 8

Analyse d’images cardiaques par

modèle biomécanique déformable
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Chapitre 8. Analyse d’images cardiaques par modèle biomécanique déformable

Ce chapitre présente la méthode utilisée pour segmenter une séquence temporelle 4D

d’images cardiaques avec un modèle biomécanique déformable afin d’en extraire des pa-

ramètres quantitatifs de la fonction cardiaque.

8.1 État de l’art

En imagerie cardiaque, comme dans les autres domaines de l’imagerie médicale, de

nombreuses méthodes ont été proposées pour la segmentation et l’extraction de para-

mètres quantitatifs, en utilisant l’intensité, des amers géométriques, ou des méthodes

variationnelles, comme par exemple les ensembles de niveau [Debreuve et al., 2001].

Nous nous intéressons plus particulièrement aux méthodes basées sur un modèle car

en imagerie médicale, étant donné la fiabilité et la robustesse demandées aux algorithmes,

l’utilisation d’un maximum de connaissances a priori sur l’organe étudié est très impor-

tante, que ce soit sur la géométrie ou les déformations car les données de départ sont

bruitées. De plus, l’analyse des paramètres du modèle peut permettre la mise en place

d’un outil d’aide au diagnostic.

Récemment, un état de l’art a été réalisé sur les méthodes d’analyse d’images car-

diaques utilisant des modèles [Frangi et al., 2001]. Dans cette classification, la méthode

présentée se situe parmi les modèles volumiques continus.

Les modèles déformables permettent la segmentation des images tout en assurant une

bonne régularité du résultat obtenu [McInerney and Terzopoulos, 1996]. C’est un objet

évolutif qui réunit une représentation géométrique, par laquelle on décrit la forme (le

maillage) et une fonction d’énergie, contrôlant les déformations du modèle. Cette énergie

mesure en même temps la régularité du modèle et sa fidélité vis-à-vis des données. Elle

est composée de :

1. une énergie interne, qui garantit la régularité du modèle. Cette énergie augmente

lorsque la forme s’éloigne de sa position naturelle (qui peut elle-même évoluer au

cours du temps) ;

2. une énergie externe, représentant l’adéquation de la forme par rapport aux données,

par exemple sous la forme d’un potentiel attractif entre le modèle et les points de

contour de l’image. Cette énergie potentielle donne lieu à des forces externes qui

déforment le contour de manière à ce qu’il s’adapte aux données.

Depuis les premiers modèles, les « snakes», de nombreuses évolutions ont été proposées

dans les formulations de ces énergies, voir par exemple [Jehan-Besson et al., 2003]. Pour les

images volumiques, les modèles déformables surfaciques ont été les plus utilisés [McInerney

and Terzopoulos, 1995; Montagnat and Delingette, 1998] (voir une synthèse dans [Monta-

gnat and Delingette, 2001]). L’introduction de modèles déformables volumiques est assez

récente, et elle n’exploite pas souvent les possibilités de modélisations biomécaniques au-

torisées par de tels modèles mais plutôt leurs capacités d’interprétation [Park et al., 1996]

ou d’interpolation.
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Pourtant les modèles volumiques permettent d’introduire beaucoup plus naturelle-

ment des contraintes sur le comportement mécanique, ce qui explique en partie l’essor

actuel de ces méthodes [Ferrant et al., 2001; Hagemann et al., 2000; Mäkelä et al., 2001;

Skrinjar, 2002; Azar et al., 2002]. Cependant, ces approches utilisent le modèle bioméca-

nique pour interpoler de façon physique des déformations dans un maillage volumique, à

partir de déplacements imposés sur les nœuds de la surface. En imposant les déplacements,

l’hypothèse faite est que les appariements entre les nœuds de la surface et les contours de

l’image sont corrects. Dans ce cas, le modèle biomécanique sert principalement à régulari-

ser la position des nœuds intérieurs du modèle, et non à permettre une segmentation plus

réaliste.

Dans notre approche, les contraintes extérieures sont posées en terme de forces ap-

pliquées. Les propriétés biomécaniques du modèle ont alors une influence directe sur la

déformation, et donc sur le résultat de la segmentation. À chaque itération, le déplace-

ment effectif prend en compte l’information image et la biomécanique de l’organe, ce qui

permet donc d’intégrer la connaissance a priori directement dans le processus.

Peu d’équipes de recherche ont intégré un tel modèle volumique dans une méthode

de segmentation [Papademetris et al., 2001; Schulte et al., 2001; Vincent, 2001; Pham et

al., 2001; Sitek et al., 2002], cependant cela semble une évolution naturelle des modèles

déformables.

En effet, il est alors aisé d’intégrer de l’information anatomique dans le modèle, comme

la direction des fibres [Papademetris et al., 2001; Sitek et al., 2002], et de l’information

mécanique, par exemple à travers une anisotropie.

Cependant, ces modèles sont beaucoup plus contraints que des modèles surfaciques,

il faut donc mettre en place une méthode adaptée, en modifiant l’utilisation des forces

externes, comme par exemple dans l’approche par minimisation de contrainte de champ

nul [Pham, 2002], et/ou en modifiant l’utilisation des forces internes, par exemple en

introduisant un mouvement a priori avec un modèle électromécanique.

Pour ce qui est des forces externes, les approches existantes utilisent souvent des

segmentations interactives ou des cartes de distance pré-calculées. Il nous semble aussi

intéressant de pouvoir utiliser de l’information a priori dans le calcul de la force externe,

c’est pourquoi il parâıt important d’avoir une approche locale dans laquelle chaque nœud

(ou plutôt ensemble de nœuds) possède des paramètres de recherche propres.

8.2 Calcul de l’énergie externe

L’énergie externe consiste à quantifier l’éloignement du modèle vis-à-vis des données

image, et la minimisation de cette énergie se fait à travers l’application de forces sur les

nœuds de la surface pour les faire correspondre aux points de contour de l’image.

Des approches sophistiquées existent pour chercher les contours dans des images médi-

cales, notamment basées sur la phase et des filtres directionnels [Mulet-Parada and Noble,
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2000] ou une approche spectrale dans l’image radio-fréquence (pour les échographies) [Dy-

denko et al., 2001], mais ces méthodes sont souvent difficilement transposables en 4D ou

alors à un coût de calcul prohibitif.

De plus, le modèle apportant de l’information a priori et de la régularité à la segmen-

tation, l’approche utilisée privilégie un temps de calcul raisonnable (surtout en 4D) à la

robustesse pour la recherche des contours.

Enfin, une mise en place locale où chaque nœud de la surface cherche son correspondant

dans l’image permet de faire évoluer les paramètres, d’y inclure de l’information a priori et

évite de filtrer toute l’image (un lissage anisotrope peut être effectué avant, cf. chapitre 7).

8.2.1 Appariement suivant la normale

Pour éviter les auto-intersections du modèle et un effet d’escalier dû à la discrétisation

des voxels, les forces externes sont le plus souvent appliquées suivant la normale au point

du maillage considéré. La recherche des points d’intérêt de l’image se fait donc aussi

suivant cette normale [Cootes et al., 1993; Montagnat, 1999]. Un paramètre de distance

maximale de recherche est fixé, puis les voxels de l’image dans la direction de la normale et

jusqu’à la distance maximale sont stockés. Ensuite, plusieurs critères peuvent être utilisés

dans la recherche du point d’intérêt parmi ces voxels.

Approche frontière

L’approche généralement utilisée pour chercher les points d’intérêt est de rechercher

les contours dans l’image. Les algorithmes classiques de détection de contour se basent

souvent sur le gradient [Canny, 1986; Monga et al., 1991].

Pour les modèles déformables, des images de norme et de direction du gradient sont

donc calculées et des critères sur ces valeurs sont fixés pour déterminer si un des voxels

trouvés correspond à un contour cherché. On peut ainsi comparer la direction du gradient

avec la direction de la normale au point du maillage considéré, par exemple, pour rendre

la méthode plus robuste [Montagnat et al., 1999]..

Approche région

Une autre approche possible pour déterminer les points d’intérêt est la recherche de

zones homogènes de l’image : c’est l’approche région.

Au niveau des modèles déformables, on ne regarde pas seulement les points de fort

gradient, mais on s’assure que le voisinage de ces points correspond aux connaissances a

priori que l’on a sur l’objet que l’on cherche à segmenter [Ronfard, 1994; Montagnat et

al., 2003]. C’est à dire que l’on recherche aussi une zone dans un intervalle de niveaux de

gris donné après (ou avant) le voxel de fort gradient trouvé, respectant l’homogénéité de

la région interne au contour recherchée.
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Fig. 8.1 – Appariements trouvés entre les nœuds de la surface et les voxels de l’image par
l’approche région suivant la normale (segments rouges) dans une IRM.

8.2.2 Appariement de régions

Les modèles déformables volumiques sont beaucoup plus rigides que les modèles surfa-

ciques. En effet, l’énergie externe est surfacique alors que l’énergie interne est volumique,

ceci rend plus difficile l’équilibrage entre ces deux énergies. C’est pourquoi nous proposons

une nouvelle approche dans ce calcul de l’énergie externe pour les modèles déformables

qui est basée sur une mesure de similarité dans un processus d’appariement de régions

(block matching), méthode utilisée dans le recalage iconique [Ourselin et al., 2000] et la

compression vidéo, par exemple MPEG 1.

L’idée pour son application à la segmentation par modèle déformable est d’associer à

chaque nœud de la surface du maillage la région correspondante dans la première image de

la séquence. On peut alors initialiser certaines valeurs, comme la variance et la moyenne

de chaque région, par exemple. On cherche ensuite dans l’image suivante de la séquence

le meilleur appariement possible, pour une mesure de similarité donnée, parmi les régions

voisines.

Ce type de recherche utilise pleinement la cohérence 3D des images et pas seulement de

l’information 1D suivant la direction de la normale au nœud considéré. Cela permet donc

d’avoir une confiance plus importante dans les appariements trouvés et donc d’appliquer

des forces iconiques pas nécessairement suivant la normale.

On réalise alors plus un suivi de points qu’une segmentation, ce qui permet de retrouver

beaucoup plus facilement les rotations et les translations. On peut ainsi espérer retrouver

une partie du mouvement réel et pas seulement le mouvement apparent obtenu avec des

recherches de contour classiques.

De plus, la valeur de la mesure de similarité pour l’appariement sélectionné donne

directement une mesure de la confiance que l’on peut avoir dans l’appariement et donc

peut pondérer la force avec laquelle cet appariement va être appliqué au maillage.

1. http://mpeg.telecomitalialab.com/
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Paramètres de l’appariement de régions

Les différents paramètres à fixer dans une recherche par appariement de régions sont :

1. la taille de la région associée à chaque nœud ;

2. la taille de l’espace de recherche dans l’image cible ;

3. le pas de recherche dans l’image cible ;

4. la mesure de similarité utilisée entre la région de l’image de départ et la région de

l’image cible.

La décroissance des paramètres 2 et 3 permet de s’approcher d’une méthode coarse to

fine ou «multi-résolution».
Pour le paramètre 4, de nombreuses mesures de similarité ont été utilisées en recalage

d’images médicales, et la littérature sur ce sujet est abondante (voir par exemple la biblio-

graphie de [Roche et al., 1999]). Il n’est présenté brièvement ici que les mesures semblant

être les plus appropriées pour l’application visée. L’idée est que les deux régions repré-

sentent la même information, au bruit près, et donc que la différence doit être proche de

zéro, approche semblable par exemple à celle de [Venot et al., 1984] où la méthode choisie

est de compter le nombre de changements de signes de cette différence.

Soient xi les N voxels de la région de départ, de variance Vx et de moyenne x̄, et yi

les N voxels de la région cible, de variance Vy et de moyenne ȳ.

Somme des différences au carré C’est la mesure la plus simple (Sum of Squared

Differences (SSD)) :

SSD =
∑

i

(xi − yi)
2

Cette mesure est simple à calculer, mais elle n’est pas normalisée et il n’y a pas forcément

de seuil naturel pour juger la similarité trouvée. L’approche choisie a été de comparer la

valeur trouvée avec la variance de la région de départ. Une valeur semblant donner des

résultats satisfaisants est :

SSD < 2NVx avec Vx =
1

N − 1

∑
i

(xi − x̄)2

On peut de même faire la somme des valeurs absolues des différences. Mais il n’y a pas

non plus alors de valeur typique de seuil. Une approche utilisée en recalage pour ce type

de mesures est de ne prendre qu’un certain pourcentage de tous les appariements trouvés,

mais on préfère dans notre cas avoir une mesure et un seuil locaux.

Test t de Student avec données appariées Cette mesure de similarité fait intervenir

directement les différences d’intensité des voxels appariés, comme la somme du carré des

différences, mais elle est normalisée. Le test t de Student avec données appariées (paired
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t-test) s’écrit, avec x̂i = xi − x̄ :

t = (x̄− ȳ)

√
N(N − 1)∑
i (x̂i − ŷi)

2 = (x̄− ȳ)

√
N(N − 1)∑

i (xi − yi)
2 −N (x̄− ȳ)2

L’hypothèse faite est que le bruit est additif, gaussien, indépendant et de moyenne

nulle (hypothèse courante, mais néanmoins pas nécessairement justifiée) car on suppose

que la différence des deux intensités n’est due qu’au bruit.

Dans ce cas, t suit une distribution de Student et on peut tester l’hypothèse que les

voxels appariés ont la même moyenne avec un niveau de significativité de 5% grâce aux

valeurs critiques tabulées. Comme on utilise un test bilatéral (seule la différence nous

intéresse, pas de savoir l’ordre entre les moyennes) il faut diviser par 2 le niveau choisi

pour obtenir la même significativité. Le seuil correspondant à un niveau de significativité

de 2,5% est environ 2,0 pour N > 30, ce qui est souvent le cas car en moyenne la région

utilisée est de 5× 5× 5 voxels (et au minimum 3× 3× 3).

Coefficient de corrélation Cette mesure de similarité est souvent utilisée en recalage

mono-modal, voire multi-modal (principalement pour des transformations rigides). Le

coefficient de corrélation (CC) s’écrit :

CC =

∑
i xiyi − nx̄ȳ√∑

i (xi − x̄)2 ·
∑

i (yi − ȳ)2

Le coefficient de corrélation est entre 0 et 1, et en pratique, un seuil à 0,7 permet de

garder les bons appariements.

Mais cette mesure de similarité laisse plus de liberté au niveau de la relation entre les

intensités des deux régions, car elle peut être affine. C’est nécessaire dans le cas de biais ou

de travail multimodal, mais pas forcément souhaitable dans une recherche d’appariement

pour le suivi de structures.

Le choix entre ces différentes mesures doit être étudié suivant les cas d’utilisation, car

chacune a des avantages et des inconvénients.

Tests d’appariement de régions

Pour tester ce type de forces externes, j’ai d’abord utilisé des maillages surfaciques

simplexes [Delingette, 1999] avec peu de force interne, pour minimiser l’importance de la

régularisation et évaluer principalement l’effet des appariements trouvés.

Le premier test effectué est de segmenter une image avec un maillage simplexe et une

force externe classique selon la normale, initialiser les régions avec la position trouvée,

appliquer une rotation au maillage puis laisser le maillage évoluer sous l’influence des

forces externes d’appariement de régions (voir fig. 8.2).
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Chapitre 8. Analyse d’images cardiaques par modèle biomécanique déformable

Fig. 8.2 – Rotation appliquée au maillage (environ 20o) et position obtenue après défor-
mation par appariement de régions. Rouge : maillage initial, jaune : après rotation, bleu :
maillage final (image de rein).

Dans ce cas, les résultats obtenus sont satisfaisants, la segmentation retrouvée est bien

la segmentation originale. Il apparâıt un effet d’escalier, car la force externe n’est pas selon

la normale mais vers le centre du voxel apparié, et la force interne choisie est faible afin

de ne pas trop influencer le résultat. Mais comme les régions recherchées sont exactement

les régions initiales, le critère n’influe pas beaucoup, et il est normal de bien retrouver la

segmentation initiale.

La validation suivante a été réalisée sur des images pré- et postopératoires de patients

Parkinsoniens, images acquises lors de l’implantation d’électrodes de stimulation dans le

cerveau profond. Cette intervention, réalisée en conditions stéréotaxiques dans le service

de neurochirurgie de l’hôpital La Pitié-Salpêtrière à Paris, donne lieu à l’apparition d’un

pneumocéphalus (ou brain shift), qui est une présence d’air au niveau du lobe frontal, due

ici à un écoulement de liquide céphalo-rachidien provoqué par l’intervention [Dormont et

al., 2002].

Les différentes opérations de cette déformation sont les suivantes :

1. création d’un masque du cortex et des ventricules par seuillage et opérations de

morphologie mathématique ;

2. création d’une isosurface du cortex et des ventricules ;
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Fig. 8.3 – Déformation de la segmentation du cortex et des ventricules pour retrouver la
déformation cérébrale due à une intervention chirurgicale. Haut : segmentation du cortex
et des ventricules de l’image préopératoire (gauche), segmentation de l’image préopéra-
toire visualisée dans l’image postopératoire (milieu) et segmentation de l’image postopéra-
toire obtenue (droite). Bas : modèle 3D dans l’image et comparaison des maillages initiaux
(bleu) et finaux (rouge) pour les ventricules et le cortex. Images courtoisie du Dr. D. Dor-
mont, service de neuroradiologie, hôpital La Pitié-Salpêtrière, Paris.

3. initialisation de l’appariement de régions pour chaque nœud du maillage avec la

région correspondante dans l’image préopératoire ;

4. recalage rigide de l’image postopératoire sur l’image préopératoire ;

5. déformation du maillage dans l’image postopératoire sous l’action de forces externes

par appariement de régions.

L’utilisation d’appariement de régions permet de bien retrouver l’écrasement du lobe

frontal et des ventricules (fig. 8.3). De plus, les déformations trouvées doivent être plus

proches des déformations réelles que lors d’une recherche classique de contour, car les forces

externes appliquées sont dirigées vers l’appariement trouvé et non suivant la normale.
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Utilisation de l’appariement de régions pour le recalage non rigide avec de

l’information anatomique et biomécanique

Des travaux en cours utilisent les forces externes définies précédemment et un maillage

volumique pour mettre en œuvre une méthode de recalage non rigide basée sur l’apparie-

ment de régions et avec une régularisation apportée par un maillage volumique possédant

des propriétés biomécaniques.

L’idée est d’utiliser les forces externes pour tous les points du maillage, et pas seulement

sur les points de la surface, avec l’appariement de régions et de régulariser avec une force

interne basée sur la mécanique des milieux continus, avec de l’élasticité linéaire intégrant

éventuellement des informations biomécaniques.

Pour tester cette approche, des premiers résultats ont été obtenus en utilisant une

image synthétisée du brainweb 1 et en lui appliquant une déformation, due à une gravité

simulée et à des déformations supplémentaires locales.

La déformation retrouvée est assez proche de la déformation appliquée (voir fig. 8.4).

Des tests sont en cours sur la robustesse au bruit ajouté, aux grandes déformations, et

sur des images réelles [Sermesant et al., 2003a].

Une fois validées, les déformations trouvées pourraient être utilisées pour la mise en

place d’un outil de prédiction de la déformation cérébrale lors d’interventions, travail en

cours dans le projet Epidaure [Clatz et al., 2003].

L’utilisation de ce type d’appariement pour déformer un modèle parâıt donc promet-

teuse. Mais ce type d’appariement n’est réellement efficace que dans les cas où la structure

de la région est riche en information 3D, du fait de la présence d’une forte texture 3D

(comme dans les IRM cérébrales) ou d’un amer géométrique 3D, comme un coin. Une

interface plane ne donne pas assez d’information pour que cette méthode présente un

intérêt certain par rapport à une recherche selon la normale.

Du fait du coût de calcul de la mesure de similarité, il serait donc intéressant de coupler

une approche d’appariement de régions avec une approche classique selon la normale, en

sélectionnant les nœuds où chacune des approches serait la plus efficace.

8.3 Calcul de l’énergie interne

La régularité du modèle est assurée par son énergie interne. Différentes approches ont

été utilisées dans le calcul de cette énergie.

8.3.1 Modèle élastique pré-calculé

Lorsque l’on utilise l’élasticité linéaire en petits déplacements (éventuellement avec

anisotropie transverse), la matrice de rigidité est constante, on peut donc pré-calculer

la résolution du système linéaire à l’équilibre pour une force unitaire dans chacune des

1. http://www.bic.mni.mcgill.ca/brainweb/
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Fig. 8.4 – Comparaison entre les champs de déformation appliqués à l’image (haut), et
les champs retrouvés (bas) par la méthode de recalage non rigide utilisant l’appariement
de régions et un modèle déformable volumique biomécanique. La couleur représente l’im-
portance du déplacement (vert : important, bleu : faible).

directions pour chacun des nœuds de la surface du maillage, méthode précédemment

utilisée dans la simulation de chirurgie hépatique [Cotin et al., 2000].

Soit U le vecteur déplacement, ε le tenseur des déformations en petits déplacements,

σ le tenseur des contraintes, F les forces externes et K la matrice de rigidité. On a alors :

ε =
1

2

(
∇U +t∇U

)
et div(σ) + F = 0

Comme l’opérateur différentiel entre les déformations et les déplacements est linéaire et

que la loi de comportement entre les déformations et les contraintes est aussi linéaire,

on obtient KU = F . Et donc en élasticité linéaire on peut appliquer le principe de

superposition :

KU1 = F1 et KU2 = F2 ⇒ ∀(α1, α2), K (α1U1 + α2U2) = α1F1 + α2F2
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En appliquant à chacun des nœuds une force unitaire selon chacun des axes de co-

ordonnées, on stocke alors le déplacement de chacun des nœuds de la surface créée. Au

final, on obtient donc un ensemble de tenseurs T ij tels qu’une force Fi sur le nœud i

produise le déplacement Uj = T ijFi sur le nœud j. Et par superposition, on peut calculer

le déplacement créé par toute force appliquée à la surface du maillage sur tout point de

la surface du maillage.

Cependant, c’est alors une résolution quasi-statique, ce qui n’est pas toujours approprié

pour la segmentation d’images car l’équilibre entre les forces internes et externes est alors

plus difficile à obtenir. En effet, chaque déplacement pré-calculé correspond à une force

unique par nœud et dans le cas des forces externes, chaque nœud de la surface est soumis

à une force, leurs effets se combinent donc, et le résultat obtenu ne correspond pas au

déplacement voulu. Mais comme il n’y a pas plusieurs itérations avant convergence (comme

dans un cas dynamique), les forces externes ne peuvent pas s’adapter graduellement.

De plus, dans les méthodes de segmentation par modèle déformable basé sur la phy-

sique, on mélange des forces externes adimensionnées calculées sur des propriétés géomé-

triques de l’image (qui correspondraient donc plutôt à des déplacements) avec des forces

internes de nature physique dimensionnées.

Lors de la mise en place des modèles pré-calculés dans le cadre de la segmentation, il

a donc fallu ajouter une fonction de rétroaction sur les forces externes pour asservir ces

forces sur le déplacement voulu. L’idée est de comparer le déplacement obtenu avec la

position du point de l’image visé, puis de mettre à jour le coefficient multiplicateur devant

les forces externes en fonction.

Soit Pi(t) la position du nœud i au temps t et Ii(t) le voxel de contour le plus proche

correspondant. Comme le calcul se fait par rapport à la position de repos du maillage, la

force externe correspondante est de la forme :

Fi(t) = β(t).[Ii(t)− Pi(0)]

Soit :

d = ‖Ii(t)− Pi(0)‖ − (Pi(t)− Pi(0)) · (Ii(t)− Pi(0))

‖Ii(t)− Pi(0)‖

d représente la distance entre le déplacement obtenu et le déplacement souhaité selon

la direction du déplacement souhaité. Son signe indique si le déplacement a été trop ou

pas assez important.

On met alors β à jour avec un coefficient a ∈ [0,5; 1,5] :

β(t+ ∆t) = a(d).β(t) avec


a(0) = 1

a(+∞) = 1,5

a(−∞) = 0,5
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Fig. 8.5 – Représentation de d, paramètre utilisé pour asservir la force externe sur le
déplacement avec le modèle élastique pré-calculé, et de la fonction a(d) appliquée à ce
paramètre pour mettre à jour la force externe, a(d) = 0,5 + (arctan(d) + π/2)/π.

Pour avoir une variation assez lisse de ces forces, et donc renforcer la stabilité, j’utilise

une fonction sigmöıde. Une des fonctions testées est par exemple :

a(d) =
1

2
+

1

π

(
arctan(d) +

π

2

)
Le problème est que la force peut alors devenir très importante, au fur et à mesure des

mises à jour, et donc créer des instabilités. Il faudrait donc limiter β, ce qui est difficile à

faire de façon naturelle car la limite doit être assez haute pour que le maillage se déforme

tout en assurant la stabilité.

L’approche choisie a donc été d’utiliser des contraintes de déplacement : lorsqu’un

nœud du maillage est assez près d’un point de contour pour pouvoir considérer que ce

point de l’image est le meilleur correspondant, la contrainte de force devient une contrainte

de déplacement : on applique un déplacement Ũi au nœud i qui le positionne à l’endroit

du voxel considéré, Ũi = Ii(t)− Pi(0). Il faut pour cela résoudre un système linéaire pour

trouver la force à appliquer au nœud i pour obtenir le déplacement Ũi. Et comme il y

a simultanément des contraintes de force sur les autres nœuds qui provoquent aussi un

déplacement du nœud i, elles doivent apparâıtre dans le système.

Par exemple, si l’on a des déplacements imposés Ũ1 et Ũ2 sur les nœuds 1 et 2, et une

force appliquée F̃3 sur le nœud 3, il faut résoudre : T 11 T 21

T 12 T 22

 ·
 F1

F2

 =

 Ũ1

Ũ2

−
 T 31F̃3

T 32F̃3
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Et dans la résolution de ce type de contraintes, si l’on a au final simultanément une

force imposée F̃i et un déplacement imposé Ũi sur le nœud i, alors :

T ii
(
Fi + F̃i

)
= Ũi

Fi =
(
T ii
)−1

Ũi − F̃i

Le déplacement imposé est respecté, mais la force finale appliquée peut être différente de

la force imposée initialement.

Ces contraintes en déplacement permettent de bien stabiliser le modèle et permettent

une convergence plus facile. Mais il faut limiter le nombre de déplacements imposés, car

alors la taille du système à résoudre peut devenir trop importante, et donc le coût de

calcul aussi, ce qui fait perdre l’avantage du pré-calcul.

Le système à résoudre restant alors de taille raisonnable, il est résolu de manière

directe, avec une décomposition LU (qui donne une solution de la forme tLL puisque la

matrice est symétrique avec une décomposition de type Cholesky).

Les résultats obtenus (figure 8.6) sont relativement satisfaisants en première approche,

d’autant que le maillage de départ est basé sur un cœur de chien et que l’image 3D est un

cœur humain. Mais l’ajustement des paramètres pour obtenir une précision supérieure est

difficile. De plus, les pré-calculs ne sont pas adaptés pour introduire une force de contrac-

tion électromécanique, car ils sont surtout efficaces pour condenser un comportement

volumique dans une structure surfacique.

C’est pourquoi nous nous somme ensuite intéressés à d’autres formes d’énergie interne.

8.3.2 Modèle Masse-Tenseur

Une approche dynamique en élasticité linéaire peut être obtenue de façon pratique avec

le modèle Masse-Tenseur [Cotin et al., 2000]. On peut alors utiliser une loi de comporte-

ment linéaire, linéaire par morceaux et certaines lois non-linéaires (voir annexe C pour des

détails sur les lois non-linéaires testées) et intégrer une anisotropie transverse [Picinbono

et al., 2001].

De plus, un tel modèle peut être préconditionné de manière à accélérer la convergence.

L’idée est de ramener toutes les valeurs propres de la matrice de rigidité entre 0 et 1. Pour

ce faire, chacune des lignes de la matrice (par bloc de 3) est multipliée par l’inverse du

bloc diagonal de la ligne donnée. Cela change la dynamique de convergence, mais pas le

résultat final.

Les résultats obtenus avec un modèle déformable biomécanique basé sur les masse-

tenseur sont présentés dans les sections suivantes.
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Initial Final

Fig. 8.6 – Segmentation des données du Visible Man avec un modèle déformable pré-
calculé (basé sur le maillage tétraédrique tiré des données d’Auckland). À gauche : position
initiale, à droite : position finale, avec en rouge l’intersection entre le maillage et l’image
et en noir, les contours de l’image. Un tel maillage permet de donner à une géométrie
surfacique le comportement d’un maillage volumique.

8.3.3 Modèle Électromécanique

La force de régularisation fournie par l’énergie interne peut aussi comporter de l’in-

formation a priori sur le mouvement. C’est l’idée sous-jacente à l’utilisation d’un modèle

électromécanique dans un processus de segmentation.

Dans notre utilisation d’un modèle électromécanique du cœur pour la segmentation

d’images cardiaques, la position naturelle liée à l’énergie interne correspondra à la contrac-

tion du cœur au moment considéré et on cherchera donc à adapter ce mouvement de

contraction «naturel» au mouvement visible dans les images par l’énergie externe.

Le modèle présenté dans la première partie est modifié pour le rendre plus adapté à

une utilisation en tant que modèle déformable. Ce modèle modifié est présenté dans le
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chapitre 9.

8.4 Adaptation du modèle anatomique à une image

3D

Cette étape d’adaptation du modèle anatomique à une image 3D donnée est nécessaire

pour fusionner plusieurs sources d’information dans un même maillage (chapitre 3). Mais

c’est aussi un prérequis pour réaliser une segmentation et un suivi de mouvement dans

une séquence temporelle. C’est pourquoi cette étape de « recalage» doit être robuste mais

aussi rapide, car contrôlée visuellement.

Pour réaliser ce recalage non rigide, on utilise une approche hiérarchique en relâchant

successivement les contraintes sur la transformation cherchée (coarse to fine), qui a été

proposée dans [Montagnat and Delingette, 1998], et qui combine facilement le recalage et

les modèles déformables.

À l’échelle grossière, on recherche successivement une transformation rigide, une simi-

litude puis une transformation affine. À une échelle plus fine, la minimisation des énergies

interne et externe présentées précédemment permet d’obtenir des déformations plus lo-

cales.

Toutes les échelles utilisent les méthodes présentées dans la section 8.2 pour déterminer

le point de contour de l’image le plus proche de chaque nœud de la surface du maillage.

Une fois les appariements déterminés, ce champ d’appariements est utilisé soit pour le

calcul d’une transformation globale, soit pour le calcul de déformations locales à travers

des forces externes.

8.4.1 Calcul de la transformation globale

L’alignement initial est simplement donné par la superposition grossière des axes de

l’image et du modèle. Puis nous estimons itérativement les correspondances ponctuelles

entre le modèle et l’image puis la transformation, avec une approche de type «plus proche

voisin itéré» (Iterative Closest Point) [Besl and McKay, 1992; Zhang, 1994].

La transformation calculée est successivement de type rigide, puis similitude et enfin

affine (le passage d’une transformation à l’autre se faisant lorsque la classe de transfor-

mation précédente a convergé).

Cette approche fonctionne bien avec le critère aux moindres carrés standard dans le

cas d’images peu bruitées ou synthétiques. Mais lors des essais sur des images réelles, il

est apparu dans le cas des similitudes et transformations affines que ce procédé itératif

convergeait fréquemment vers l’optimum obtenu quand tout les points du modèle sont

mis en correspondance avec le même voxel, ce qui donne une transformation singulière,

mais une erreur nulle.
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Pour éviter ce problème, nous utilisons un nouveau critère de recalage affine C dé-

veloppé par X. Pennec, qui est symétrique et invariant par transformation affine sur le

modèle et l’image. Cette caractéristique rend ce critère plus robuste vis-à-vis de la sin-

gularité décrite précédemment. Si (Pi)i∈Ns
et (Ii)i∈Ns

sont les points appariés du modèle

et de l’image, A la transformation affine et T la translation à déterminer, le critère à

minimiser :

C(A,T ) =
∑

i

t(APi + T − Ii) ·
(
Id + tAA

)
· (APi + T − Ii)

Ce critère peut être déduit d’une formulation statistique : considérons que les Pi sont

la mesure bruitée d’un ensemble de points ei inconnus mais exacts et que les Ii sont

une mesure bruitée de la transformée du même ensemble de points exacts. Si l’on prend

alors un bruit Gaussien isotrope et stationnaire, on a le modèle statistique : Pi = ei + εi et

Ii = A.ei+T+νi avec εi ≈ νi ≈ Gσ2 . Alors une estimation par maximum de vraisemblance

de l’ensemble des points exacts (connaissant la transformation) donne la solution explicite :

ei =
(
Id + tAA

)−1
.
(
Pi + tA(Ii − T )

)
En remplaçant cette valeur dans le critère du maximum de vraisemblance, on obtient le

critère précédemment décrit. Comme dans le cas des moindres carrés, ce critère a une

solution explicite pour la transformation, tout ceci étant détaillé dans [Pennec, 2002]).

L’estimation du facteur d’échelle est différente des moindres carrés et de la méthode

Procrustes (où le facteur d’échelle est le rapport de l’inertie des deux ensembles). Elle

est symétrique (comme la méthode Procrustes [Goodall, 1991]) mais prend en compte les

correspondances individuelles et pas uniquement des propriétés globales des ensembles de

points.

L’utilisation de ce critère a permis d’initialiser correctement le modèle avec une trans-

formation globale, avant de l’ajuster plus finement par les déformations locales décrites

ci-dessous.

8.4.2 Calcul des déformations locales

Pour calculer les déformations locales, on se place donc dans le cadre des modèles

déformables, avec les énergies interne et externe présentées précédemment. Le modèle est

alors intégré dans une équation de la dynamique, et le déplacement U (vecteur 3×n) des

points Pi du modèle suit :

M
d2U

dt2
+ C

dU

dt
+KU = F

avec M la matrice de masse, C la matrice d’amortissement, K la matrice de raideur, U le

vecteur déplacement et F le vecteur des forces externes (incluant éventuellement la force

de contraction électromécanique).
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À chaque pas de temps, les appariements dus à l’énergie externe (et donc la force

appliquée correspondante) sont mis à jour.

8.4.3 Résultats d’adaptation du maillage à des images 3D

Dans le chapitre 3, pour construire le modèle biomécanique, il faut fusionner plusieurs

sources d’informations dans un même maillage. Pour cela il faut, par exemple, pouvoir dé-

former le maillage dans l’atlas afin de définir les différentes zones anatomiques du maillage

(section 3.3.3).

C’est pourquoi un premier travail a été de déformer le maillage issu des données d’un

myocarde de chien (DTI) vers une image 3D des zones anatomiques du cœur humain,

venant du Visible Man Project.

Bien que l’angle de rotation entre le maillage initial et les données soit assez impor-

tant et que ce soit un cas inter-espèces, les résultats sont visuellement assez satisfaisants

(fig 8.7).

Fig. 8.7 – Adaptation d’un maillage de cœur de chien aux données du Visible Man.
Bleu : avant déformation, vert : après déformation. La rotation est bien retrouvée et cet
ajustement inter-espèces donne de bons résultats visuellement.

Une autre adaptation du maillage a été faite vers une IRM d’un cœur humain. Dans

ce cas, le calcul de la similitude et de la transformation affine avec le critère des moindres

carrés standard donnait une réduction du maillage vers un voxel.

Le ventricule droit est assez bruité et le biais de l’IRM donne des contrastes très diffé-

rents dans les différentes parties de l’image, l’ajustement des paramètres de segmentation

n’est donc pas facilité.

La segmentation automatique du myocarde dans une IRM est assez difficile, et la

méthode présentée donne d’assez bons résultats visuels (fig. 8.8), d’autant plus que la

résolution suivant le grand axe est assez faible (9 coupes).

Le temps total d’adaptation du maillage prend environ une minute sur un PC standard,

de la première transformation rigide à la fin de la déformation locale.
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Fig. 8.8 – Adaptation du maillage venant d’un cœur de chien à une IRM de cœur humain.
Bleu : avant déformation, vert : après déformation. Malgré des données éparses suivant
le grand axe, la géométrie est qualitativement bien retrouvée (images : Philips Medical
Systems).

8.5 Segmentation de séries temporelles d’images

8.5.1 Utilisation d’un modèle biomécanique déformable

La méthode de déformation locale utilisée précédemment peut aussi permettre le suivi

du mouvement dans une séquence temporelle 4D.

Cette méthode est valide sous l’hypothèse des petits déplacements. Or, pour segmenter

une séquence d’images cardiaques, les déplacements à retrouver sont en dehors des limites

théoriques pour les petits déplacements.

L’approche grands déplacements est donc approchée en utilisant l’adaptation à l’image

précédente comme position de repos pour l’image suivante, méthode aussi utilisée dans [Pham,

2002]. Ceci permet de n’avoir que des déplacements limités, car ils ne vont que d’une image

à la suivante dans le cycle.

C’est ce que j’appelle une segmentation «discrète», car le séquence est utilisée sans

continuité temporelle et la position de repos est initialisée dans chaque image, en oppo-

sition avec ce que j’appelle segmentation «continue» dans laquelle chaque image de la

séquence est un cliché de l’organe à un instant donné, mais avec une unique position de

repos de l’organe, et un positionnement temporel relatif de chaque image dans la séquence

(méthode utilisée dans le chapitre suivant).

La résolution temporelle n’étant pas très élevée (8 images pour un cycle pour les images

TEMP et 5 images pour les IRM utilisées, séquence pas très récente), le déplacement est

tout de même parfois important entre 2 images, il est donc utile de faire quelques itérations

de transformations globales avant de chercher les déformations locales.

L’utilisation de transformations affines permet aussi de rattraper les décalages dus aux

mouvements du patient ou à la respiration. En effet, il a été montré qu’une bonne partie

du mouvement du à la respiration provoque une déformation affine du cœur [Manke et

al., 2002], même s’il y a aussi des composantes plus locales [McLeish et al., 2002].

L’appariement de régions n’a pas été utilisé sur ces séquences, car il est difficile de
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suivre les textures au cours du temps dans les échographies disponibles et les séquences

IRM comportent aussi une forte dégradation des textures le long de la séquence disponible.

Quant aux images TEMP, elles sont très peu texturées, l’appariement de régions n’apporte

donc pas beaucoup par rapport aux appariements classiques.

La segmentation a été réalisé notamment sur une séquence TEMP. Comme le ventricule

droit a été masqué dans cette séquence, les forces image pour les zones anatomiques du

ventricule droit sont réduites. Pour cela, le facteur devant les forces images de la zone

correspondant à l’épicarde du ventricule droit a été mis à 0.

L’endocarde du ventricule droit n’est pas gênant, car comme la direction du gradient

est comparée à la normale, il ne peut y avoir de confusion dans les appariements entre

l’endocarde du ventricule droit et l’épicarde du ventricule gauche.

Fig. 8.9 –

Fig. 8.10 – Suivi de mouvement dans un séquence 4D TEMP. En haut : coupe selon Z,
avec en rouge l’intersection du maillage et de l’image. En bas : coupe selon Y.

Une séquence d’IRM black blood 4D a aussi été segmentée de cette manière. Les pa-

ramètres utilisés ont été les mêmes pour toute la séquence, ce qui explique les erreurs de

segmentation des dernières images de la séquence. En effet, l’intensité des structures dans

les IRM n’est pas constante temporellement.

Ces paramètres sont des seuils sur la norme du gradient, sa direction par rapport à la

normale au maillage et un intervalle d’intensité. Ils permettent de sélectionner les points
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de contour de l’image. Ils sont fixés en se basant sur l’intensité et le gradient de la première

image de la séquence.

Fig. 8.11 – Suivi de mouvement dans un séquence 4D IRM. En haut : coupe selon Z, avec
en rouge l’intersection du maillage et de l’image. En bas : coupe selon Y.

Un travail plus précis sur les paramètres et l’extraction de contours devraient permettre

une bonne segmentation tout au long de la séquence. Une étude statistique de l’intensité

et du gradient sur l’endocarde et l’épicarde dans les différentes modalités permettrait de

fixer plus facilement et plus efficacement ces paramètres.

De plus, les séquences IRM actuelles ont une meilleure résolution spatiale et surtout

temporelle. Nous avons eu accès récemment à une IRM Balanced FFE où le sang apparâıt

en surintensité par rapport au myocarde. Par contre l’épicarde est bien moins visible.

Des résultats préliminaires ont été effectués sur cette séquence (cf. fig 8.12). L’adapta-

tion du modèle à de telles images nécessite l’utilisation des zones anatomiques pour fixer

des paramètres différents à l’endocarde et à l’épicarde.

Fig. 8.12 – Segmentation du myocarde dans 15 IRM Balanced FFE. Haut : vue suivant la
coordonnée en z, bas : vue suivant la coordonnée en Y (seules 5 images sont présentées).
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8.5.2 Extraction de paramètres quantitatifs

Pour que les outils d’analyse d’image mis en place soient utilisables, il faut qu’ils soient

intégrés dans un processus partant des images initiales et donnant en sortie des mesures

quantitatives sur ces images, comme effectué par exemple dans [Clarysse et al., 2002]

ou [Sanchez-Ortiz et al., 2000].

Ceci peut alors permettre une comparaison directe entre les résultats des experts et

ceux de l’outil mis en place [Wright and Noble, 2001] (si les paramètres extraits sont

mesurables par un expert, ce qui n’est pas toujours le cas). Et de même, on peut tenter

de différencier les cas sains des cas pathologiques à partir de ces paramètres.

Les paramètres quantitatifs caractérisant la fonction cardiaque et intéressant le clini-

cien peuvent être de nature globale ou locale. Les paramètres globaux sont, par exemple, la

fraction d’éjection, la masse du myocarde ou les courbes de volume et de pression des ven-

tricules au cours du cycle. Et les paramètres locaux sont, par exemple, les déformations,

la vitesse, la perfusion ou la contractilité en un endroit donné du myocarde.

De plus, on peut distinguer les paramètres d’origine géométrique comme les volumes ou

les déplacements et les paramètres d’origine physique comme les contraintes. Car certains

paramètres nécessitent une information au niveau modèle (comme la loi de comporte-

ment), alors que d’autres peuvent être extraits directement des images.

L’utilisation d’un modèle volumique permet la visualisation de certains de ces para-

mètres quantitatifs de la fonction cardiaque à la surface et à l’intérieur du myocarde [Park

and Park, 2000]. De plus, le cœur étant un objet tridimensionnel, nombre de ces paramètres

ne prennent un réel sens physique que lors d’un calcul basé sur cette nature volumique.

Paramètres globaux

Volumes Une fois la segmentation effectuée, il est facile de calculer la valeur des volumes

des ventricules. La surface de l’endocarde est fermée au niveau des valves par le barycentre

B des points du bord de l’endocarde. Le volume est alors calculé en sommant les volumes

des tétraèdres formés entre B et les triangles de la surface de l’endocarde.

Dans la séquence TEMP, la courbe de volume du ventricule gauche semble bien re-

trouvée. Ne possédant pas de valeurs mesurées par un expert pour représenter la vérité

terrain, il est difficile de valider les valeurs trouvées. Une méthode mise en place a été

de créer un modèle spécifique à ce jeu d’images à partir d’une segmentation existante, de

l’adapter au mieux à chaque image de la séquence, puis de comparer le résultat avec la

segmentation précédente.

Le modèle spécifique crée est donc un modèle biomécanique uniquement du ventricule

gauche, crée à partir de la surface segmentée de la première image de la séquence. Cette

surface a été extraite avec un maillage simplexe par J. Montagnat [Montagnat, 1999].

Puis le maillage volumique de ce ventricule gauche a été crée, et il a été utilisé pour

segmenter précisément la série. Cette validation sert à tester aussi la généricité du maillage

utilisé.
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Fig. 8.13 – Évolution des volumes des ventricules gauche et droit dans la séquence de
8 images TEP. Le ventricule droit n’apparaissant pas dans les images, les variations de
volume sont dues aux transformations globales et à l’influence du mouvement du ventricule
gauche.

Fig. 8.14 – Comparaison des volumes trouvés avec le maillage du modèle électromécanique
et avec le maillage spécifique à la série d’images (pointillés). Visualisation de l’endocarde
dans le maillage volumique spécifique à cette série d’images.

La différence trouvée est de 6,9% du volume moyen de la segmentation spécifique.

Le ventricule gauche du maillage du modèle électromécanique (visible p. 84) semble assez

différent de la forme du ventricule dans cette série d’images (visible figure 8.14), et même si

l’initialisation est bonne, le décalage en position et en intensité entre le septum et la paroi

latérale rendent la segmentation plus difficile avec le modèle générique. Les nombreux
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travaux récents sur les modèles statistiques de formes seraient très utiles dans la mise en

place d’un modèle moyen et d’une meilleure initialisation.

De plus, la surface définissant l’endocarde n’est pas exactement la même dans les

deux modèles, ce qui peut expliquer aussi une partie de la différence. Et c’est pourquoi

la fraction d’éjection (calculée dans le paragraphe suivant) est probablement un meilleur

moyen de comparaison.

Le volume du ventricule gauche a aussi été extrait d’une séquence d’IRM, mais seul

un demi-cycle y est visible.

Fig. 8.15 – Évolution du volume du ventricule gauche dans la séquence de 5 IRM et
maillage utilisé. Les lignes vertes représentent les triangles fermant l’endocarde du ventri-
cule gauche au niveau des valves et la ligne bleue est l’axe principal d’inertie du ventricule
gauche.

Fractions d’éjection Le calcul de la fraction d’éjection sur les volumes extraits donne

F = 51% pour la séquence d’images TEMP dans le cas du modèle spécifique et F = 53%

avec le modèle générique. La différence de volume observée sur la segmentation est donc

moins sensible sur la fraction d’éjection, qui est un paramètre plus exploitable que le

volume dans un but diagnostique. La valeur trouvée pour les images TEMP est dans le

bon intervalle (50-70%), car ce sont les images d’un cœur sain.

Pour la séquence IRM, on obtient F = 44%, ce qui serait un peu faible pour un cœur

sain (information inconnue).

Pour pouvoir obtenir la valeur réelle, il faut que les instants des volumes maximum

(VTD) et minimum (VTS) soient dans la séquence d’images : si la résolution temporelle
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n’est pas assez bonne, la fraction d’éjection est sous estimée. Or 5 images pour un cycle

est vraiment peu, donc la fraction d’éjection tirée des IRM est probablement inférieure à

la valeur réelle.

Paramètres locaux

La segmentation 4D permet aussi de visualiser la cinétique du myocarde sur toute sa

surface et donc de déceler si certaines zones présentent des anomalies de mouvement, le

résultat idéal étant de suivre le mouvement de chaque point du ventricule. De même, on

peut en suivre les déformations ou les contraintes.

Déformations À partir des déplacements calculés pour chaque nœud du maillage, on

peut calculer le tenseur des déformations de Green-St Venant E :

E =
1

2

(
∇U +t∇U +t∇U · ∇U

)
Ce tenseur symétrique contient 6 composantes. Chacune de ces composantes mesure

une des caractéristiques de la déformation, mais il n’est pas évident d’estimer l’effet global

de la déformation sur l’élément à partir de ces 6 composantes. On peut réduire ces défor-

mations aux déformations principales en prenant les valeurs propres et les vecteurs propres

de ce tenseur, les extrema étant reliés à la déformation du ventricule (le vecteur propre

correspondant à la valeur propre maximale correspondant grossièrement à la direction

radiale, et la valeur propre minimale à la direction circonférentielle dans le mouvement

cardiaque).

Une possibilité est de directement calculer la déformation dans une direction donnée

v avec la formule :

Ev =t v E v

Avec la surface de l’endocarde des ventricules, on peut calculer l’axe principal d’inertie,

qui correspond bien au grand axe du cœur.

Et à partir de cet axe, on peut facilement définir pour tout point la direction radiale et

la direction circonférentielle par rapport à cet axe (figure 8.16), ce qui permet de calculer

la déformation, le déplacement et la vitesse dans chacune de ces directions (voir fig. 8.17

pour la déformation radiale).

Les effets des déplacements sur le tenseur de déformation ont été décrits pour des

déplacements tests dans le cadre des déformations du ventricule gauche dans [Park and

Park, 2000]. Il y est en outre souligné que la déformation de von Mises Evm, beaucoup

utilisée en mécanique des structures pour tester les déformations et garantir de bonnes

propriétés, peut renseigner sur les déformations cardiaques :

E2
vm =

1

3

[
(Exx − Eyy)

2 + (Eyy − Ezz)
2 + (Ezz − Exx)

2]+ 2
[
(Exy)

2 + (Eyz)
2 + (Exz)

2]
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Fig. 8.16 – Principales directions utilisées pour décrire les paramètres de la fonction
cardiaque.

Fig. 8.17 – Déformation radiale extraite d’une séquence TEP.

Cette mesure de déformation semble représenter l’anisotropie de la déformation. En

effet, si on diagonalise le tenseur des déformations, il ne reste que les différences entre les

termes diagonaux.

Un test sur la contraction d’un cube (similaire à la deuxième simulation de la sec-

tion 5.2.3, sauf que la couleur représente ici la déformation de von Mises) montre bien

qu’une fois uniformément déformé, la déformation de von Mises décrôıt (voir fig. 8.18).

Fig. 8.18 – Simulation de contraction avec fibres verticales et visualisation de la défor-
mation de von Mises. Une fois la déformation isotrope (dernière image), la valeur de la
déformation de von Mises est faible.

Et sur le modèle de cœur, la déformation de von Mises (présentée sur la figure 8.19)

semble plus exploitable car moins biaisée par l’erreur sur la direction choisie, comme dans
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le cas de la déformation radiale. Elle semble bien crôıtre et décrôıtre sur l’ensemble du

cycle, alors que la déformation radiale semble avoir un biais qui fait que les valeurs restent

élevées à certains endroits même pendant la relaxation.

Fig. 8.19 – Déformation de von Mises extraite d’une séquence TEP.

L’exploitation de tels paramètres est difficile car ils sont à la limite des connaissances

médicales actuelles. Mais ils semblent prometteurs car ils caractérisent fidèlement la dé-

formation du myocarde.

Contraintes Il est fort probable que la contractilité d’une zone soit plus liée aux

contraintes développées dans cette zone qu’aux déformations. C’est pourquoi le calcul

des contraintes dans le myocarde parâıt fort prometteur dans l’évaluation de la fonction

cardiaque. Cependant pour passer des déformations calculées aux contraintes présentes,

il faut utiliser la loi de comportement. Et aucune loi de comportement du myocarde à

l’heure actuelle n’a été validée dans le cas 3D, la définition même d’une telle loi restant

un domaine de recherche actif. La validation de la loi de comportement proposée dans le

projet ICEMA fait d’ailleurs partie des objectifs du projet ICEMA-2.

La visualisation des contraintes n’est donc pas présentée, d’autant plus que la loi de

comportement utilisée est une loi simplifiée ne cherchant pas à reproduire de manière

exacte les contraintes dans le myocarde, et donc l’interprétation serait difficile.
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Chapitre 9

Modèle électromécanique déformable

pour l’analyse d’images cardiaques
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Pour extraire de l’information d’une séquence temporelle d’images, il parâıt important

de prendre en compte le mouvement continu sur l’ensemble d’une période cardiaque, et

pas seulement l’observation de la position à quelques instants.

Ceci peut être fait fait en ajoutant de l’information a priori sur la déformation, par

exemple à partir d’un modèle de déformation basé sur une étude statistique, comme

dans [Gerard et al., 2002], ou à partir d’un modèle pro-actif se contractant, comme c’est

le cas avec le modèle électromécanique présenté.

De plus, pour l’étude de la dynamique et de la mécanique d’un organe, il n’est pas très

satisfaisant d’utiliser une suite de modèles avec plusieurs positions de repos. Le «modèle»
ne modélise alors pas vraiment l’organe, mais plutôt sa géométrie à un instant donné.

Il parâıt donc plus intéressant d’avoir un unique modèle de l’organe étudié et de suivre

sa déformation tout au long de la séquence temporelle d’images. Le modèle a alors une

unique position de repos, comme dans toute étude mécanique, et tous ses paramètres

suivent des variations continues.

Mais pour cela, il faut que les conditions limites du modèle soient aussi continues, et

il faut donc transformer la séquence d’images, qui est discrète et à une fréquence très

inférieure à la fréquence de calcul.

9.1 Segmentation «continue» d’une séquence d’images

L’approche «discrète» de la séquence temporelle d’image ne se combine pas très bien

avec l’approche «continue» d’un modèle basé sur la physique. Les calculs sont effectués

avec un pas de temps dépendant des phénomènes mécaniques et électriques, donc pour

obtenir une interaction lisse avec les images, il faut que leur influence puisse s’intégrer

dans le même calcul.

Il y a plusieurs façons d’obtenir une fréquence temporelle d’images égale à celle des

calculs électromécaniques. Ce problème apparâıt dans différents problèmes d’analyse de

phénomènes temporels, et est décrit sous le nom de «normalisation de l’échelle de temps»
dans l’annexe E de [Rey, 2002], par exemple. Une première approche serait de moyenner

les images pour créer une image intermédiaire, mais ceci donnerait un résultat flou et

bruité. C’est pourquoi différentes méthodes utilisant un calcul de la déformation d’une

image à l’autre ont été développées (shape-based interpolation), voir un état de l’art dans

la citation précédente).

Mais comme nous ne voulons exploiter que les points d’intérêt de l’image (contours),

il semble superflu d’utiliser une méthode complexe pour obtenir une image intermédiaire

complète. C’est pourquoi la suite «discrète» d’images à des instants donnés est transfor-

mée en un champ de forces externes «continu» temporellement en interpolant les forces

plutôt que les images.

L’idée est de placer les J images successives de la séquence aux instants (ti)i∈NJ
cor-

respondants du cycle cardiaque, puis de faire évoluer le modèle à l’instant t (avec par
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exemple tn < t < tn+1) sous l’influence de l’image précédente In et l’image suivante In+1,

en pondérant l’influence de chaque image par rapport à sa distance temporelle à t.

En pratique, les appariements sont calculés avec l’image précédente (Fn) et suivante

(Fn+1) et la force externe appliquée est :

F (t) = β(t)Fn(t) + (1− β(t))Fn+1(t)

Différentes fonctions β ont été testées, tout d’abord avec β linéaire en t :

β(t) =
t− tn

tn+1 − tn

L’influence de l’image seule semble parfois de trop courte durée pour permettre une

bonne segmentation, c’est pourquoi des fonctions sigmöıdes ont aussi été testées. Elles

permettent d’avoir un «plateau» plus important, tout en gardant une évolution lisse des

paramètres. On utilise par exemple :

β(t) =
1

1 + exp
(
−a
(

t−tn
tn+1−tn

− b
))

Le coefficient b est fixé à 0,3 pour décentrer l’interpolation et augmenter ainsi l’influence

de l’image suivante, et le coefficient a est fixé à 20, ce qui permet d’avoir un plateau très

proche de 1 quand t est proche de tn (voir fig. 9.1). Ceci est nécessaire pour pouvoir retrou-

ver des déplacements importants, car il faut que l’image suivante ait le temps d’influencer

le mouvement.

Fig. 9.1 – Sigmöıdes obtenues avec β(x) = 1/(1 + e−a(x−0,3)) pour différentes valeurs de
a et x ∈ [0 ; 1]
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9.2 Segmentation «continue» avec un modèle bio-

mécanique

Le modèle est adapté à la première image de la séquence, qui fixe sa position de

repos (proche de la télé-diastole), puis le même modèle est utilisé pour segmenter toute

la séquence, dans un processus continu sans remise en position de repos à chaque image.

Voici les résultats obtenus pour les différents types d’interpolation avec les mêmes

paramètres de segmentation (figure 9.2).

Fig. 9.2 – Différentes courbes de volume obtenues suivant la méthode d’interpolation des
forces externes utilisée entre les images de la séquence.

L’utilisation de fonctions sigmöıdes permet de mieux approcher la télé-systole, mais

l’interpolation linéaire permet une déformation plus lisse le long du cycle, tout en restant

proche des données.

Une différence importante avec l’approche par modèle déformable biomécanique passif

précédente est que l’on ne remet pas le maillage en position de repos à chaque image,

comme cela était fait précédemment.
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Ce point est délicat, car on n’est alors plus dans le cadre des petits déplacements de

la segmentation précédente. C’est pourquoi une mise en œuvre en grands déplacements

serait profitable, et différents modèles ont été envisagés (voir annexe C). Mais actuellement

aucun n’est apparu satisfaisant au niveau de la stabilité et des performances.

De plus, lors de la segmentation de la séquence d’images avec le modèle biomécanique

sans remise en position de repos à chaque image, les grands déplacements lors de la systole

sont difficiles à obtenir, et la stabilité est assez réduite. De même, la courbe de relaxation

est aussi difficile à bien retrouver.

Ceci s’explique, car avec une seule position de repos, pour retrouver les grands dépla-

cements, il faut :

– augmenter la distance de recherche des appariements ;

– augmenter le facteur multiplicatif donnant la force externe à partir d’un apparie-

ment.

En effet, les forces images doivent être assez grandes pour provoquer une déformation

importante du maillage, et la recherche doit aussi être faite à une plus grande distance.

Or ces deux facteurs tendent à augmenter les forces externes. Les forces internes de-

viennent donc importantes loin de la position de repos et la stabilité devient plus faible.

Ceci explique l’aspect très bruité des courbes de volume obtenues, quelle que soit l’inter-

polation utilisée.

C’est une des raisons pour lesquelles l’utilisation d’un modèle électromécanique comme

prédiction du mouvement a priori est intéressante. Le mouvement ajouté aide les forces

images, qui ne doivent alors qu’apporter une correction et non créer complètement la

déformation (modèle pro-actif).

De plus, cela stabilise un peu le mouvement, qui est bruité lorsque le modèle doit in-

terpoler entre deux images, car les appariements évoluent à chaque itération dans chacune

des deux images.

Comme soulevé précédemment, pour utiliser un modèle d’organe pour l’analyse d’image,

il est plus satisfaisant d’avoir un seul modèle de l’organe qui interagit avec les informations

image. Utiliser une série de modèles initialisés à chaque image enlève le sens mécanique

de la modélisation. Les paramètres mécaniques extraits sur la séquence doivent prendre

en compte tout l’historique de la déformation. De plus, la dynamique apportée aide à la

robustesse du processus en lissant le mouvement obtenu.

9.3 Modèle électromécanique déformable

Pour l’utilisation du modèle électromécanique présenté dans la première partie dans

un processus de segmentation, plusieurs adaptations sont faites :

1. les conditions limites mécaniques ne sont plus appliquées car c’est l’image qui les

apporte à travers les forces externes appliquées. Donc :

– il n’y a plus de zone avec une rigidité accrue qui représente les tissus fibreux de
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la base, maintenant le cœur au niveau des valves, car ces conditions peuvent

varier suivant les séquences. En effet, suivant les modalités, on voit plutôt la

base ou l’apex bouger dans les séquences. Une telle contrainte ne se justifie

donc pas toujours et doit être apportée par l’image ;

– il n’y a plus de pression appliquée sur les endocardes. Les forces images ap-

pliquées à cet endroit remplacent d’une certaine manière l’interaction avec le

fluide ;

– il n’y a plus de contrainte isovolumique sur les endocardes. Cette phase ralentit

beaucoup le calcul (pour la stabilité) et n’apparâıt pas dans les images (car

trop courte). Dans un but de segmentation, il semble donc préférable de ne pas

l’intégrer actuellement. Cependant, avec une meilleure résolution temporelle

des images, elle devrait réapparâıtre naturellement à travers les forces images ;

2. la vitesse de contraction est diminuée. Lors de la simulation du cycle dans la partie

précédente, la montée en pression dans le myocarde se fait pendant la phase isovolu-

mique, les contraintes développées sont donc équilibrées par la pénalité appliquée. Si

l’on n’applique plus de pénalité isovolumique, le décalage temporel entre la montée

en contrainte des différentes parties du myocarde provoque une déformation anor-

male. En réduisant la vitesse de contraction, on ne synchronise plus la montée en

contrainte, et la contraction se fait donc plus naturellement, même sans pénalité

isovolumique.

3. la vitesse de relaxation est augmentée. Lors du remplissage, aucune pression n’est

appliquée dans ce modèle. Il faut donc que la contrainte de contraction diminue

rapidement, pour permettre à la force interne de l’élément parallèle de ramener le

maillage dans sa position initiale assez rapidement pour simuler ce remplissage.

La simulation d’un cycle avec de telles modifications donne des courbes de volumes (fi-

gure 9.3) assez proches des courbes extraites des images (figure 8.13). La fraction d’éjection

simulée est de 50% (pour le ventricule gauche), ce qui parâıt une valeur moyenne conve-

nable, si l’on veut que les forces de contraction introduites ne soient pas trop importantes

devant les forces images afin de permettre une bonne adaptation du modèle aux données

de l’image, que ce soit pour un cas sain ou pathologique.

Comme il n’y a plus de points d’accroche, le maillage «dérive» lors d’une telle simu-

lation, car la résultante des forces de contraction n’est pas nulle. Mais le mouvement de

contraction n’est pas modifié, car c’est une translation globale.

Lors des débuts de contraction et de relaxation, de légers décrochements peuvent

être visibles, dus à la désynchronisation entre l’endocarde et l’épicarde. Si la vitesse de

contraction n’est pas diminuée, cette désynchronisation peut provoquer une déformation

extrême du myocarde.
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Fig. 9.3 – Valeurs des volumes des ventricules gauche (gauche) et droit (droite) pendant
la simulation du cycle cardiaque pour le modèle adapté à la segmentation.

9.4 Segmentation «continue» avec le modèle électro-

mécanique déformable

Pour utiliser conjointement l’information électromécanique et l’information image,

connâıtre les instants d’acquisition sur l’ECG est très utile, car ceci permet de synchroni-

ser les deux phénomènes. Malheureusement, si l’ECG est en général toujours mesuré lors

de ces acquisitions, pour les synchroniser, il n’est pas enregistré, et cette information est

donc souvent perdue. Les machines actuelles permettent maintenant d’enregistrer cette

information, mais ce n’était pas le cas pour les séquences d’images présentées.

La synchronisation a donc été faite en estimant le temps d’acquisition de la première

image de la séquence (grâce à la courbe de volume extraite) puis en estimant un intervalle

de temps régulier entre chaque image (cet intervalle étant aussi choisi grâce à la courbe

de volume extraite).

Des premiers résultats de segmentation de la série temporelle d’images en utilisant

le modèle électromécanique déformable et le champ de forces externes continu ont été

obtenus.

L’utilisation d’un mouvement a priori avec le modèle électromécanique permet de

mieux retrouver la télé-systole, contrairement au résultat du modèle sans mouvement a

priori (voir figure 9.4).

La figure 9.5 présente la courbe de volume résultante pour le ventricule gauche, lors de

l’utilisation de la séquence TEMP précédente, en comparaison avec les résultats obtenus

pour le modèle biomécanique passif et le modèle électromécanique sans information image.

L’information a priori régularise assez fortement la segmentation, et donc la valeur du

volume.

Les forces images sont beaucoup plus faibles lors de l’utilisation du modèle électromé-
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Fig. 9.4 – Comparaison des résultats de segmentation obtenues avec le modèle biomé-
canique unique (rouge) et avec le modèle électromécanique (jaune) en télé-systole, selon
trois plans de coupe orthogonaux de la séquence TEMP. On peut remarquer la contraction
du ventricule droit dans le modèle électromécanique.

canique : le facteur multiplicatif utilisé est divisé par 10 ! L’utilisation d’un mouvement a

priori réduit donc bien les forces externes à apporter, car elle créent une correction et non

pas toute la déformation.

Pendant la contraction, la dynamique est difficile à équilibrer entre le modèle et les

données images, car la déformation est rapide. C’est pourquoi la valeur du volume pendant

la systole n’est pas très bien retrouvée.

On peut aussi comparer des paramètres locaux comme la torsion. On retrouve une

partie de cette torsion avec l’ajout du modèle électromécanique, alors que lors de l’utili-

sation des forces images seules, la torsion mesurée en un point n’est pas très contrôlée, ce

qui est normal car les forces images sont appliquées suivant la normale (voir figure 9.6).

Cependant, le mouvement local de torsion est assez dépendant des conditions limites,

comme les points d’attache et les pressions internes. En effet, il semble admis que la torsion

est notamment due à la phase isovolumique.

Or dans le modèle électromécanique adapté au cadre des modèles déformables, les

conditions limites sont données par l’image, et la phase isovolumique n’est pas simulée,

car la fréquence temporelle des images n’est pas assez importante. Ceci explique pourquoi

les valeurs de rotation sont plus faibles dans ce cas.

Comme pour toute approche modèle, il faut déterminer l’équilibre entre la quantité

d’information a priori qui va rendre la méthode plus robuste et celle qui va lui enlever de

sa généricité.

Dans le cadre des modèles déformables, ceci se traduit par l’équilibre à trouver entre

forces internes et forces externes. Comme le volume du ventricule gauche simulé est proche

de celui extrait des images et que la combinaison avec les forces images permet une

meilleure segmentation, l’apport de cette information a priori est pertinente.

L’utilisation d’un modèle électromécanique du cœur simplifié comme modèle défor-

mable afin de segmenter des séquences temporelles d’images cardiaques semble donc un
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Fig. 9.5 – Valeurs du volume du ventricules gauche lors de la segmentation de la sé-
quence temporelle TEMP avec le modèle électromécanique déformable. Comparaison avec
les courbes obtenues lors de la segmentation avec un modèle passif et avec un modèle
électromécanique sans interaction avec les images.

bon moyen d’introduire la connaissance acquise sur le mouvement cardiaque dans un

processus d’analyse d’images.

Comme l’apport d’information a priori est important, un tel modèle devrait permettre

d’extraire des informations de plus en plus riche, car l’évolution de la résolution spatiale

et temporelle des modalités d’imagerie permettra d’identifier les paramètres du modèle à

ceux du patient. C’est l’objectif des travaux en cours de Valérie Moreau, doctorante dans

le projet Epidaure qui met en place un processus d’assimilation de données adapté aux

mesures disponibles pour identifier les paramètres de façon quantitative.
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Fig. 9.6 – Valeurs de la torsion (pour un point de l’épicarde vers l’équateur). Comparai-
son entre le mouvement du aux images seules, au modèle électromécanique seul et à la
combinaison des deux.
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10.1 Contributions

Les travaux présentés dans ce manuscrit proposent un modèle simplifié de l’activité

électromécanique du cœur permettant des simulations et une interaction avec des sé-

quences d’images médicales pour en extraire des paramètres de la fonction cardiaque.

La modélisation d’un système aussi complexe que le cœur est depuis de nombreuses

années un sujet actif de recherche, tant au niveau du contrôle de ce système, que de la mo-

délisation des tissus biologiques, des phénomènes électrophysiologiques ou de l’interaction

fluide-structure, pour ne citer que quelques uns des domaines impliqués.

Pour espérer en saisir une partie du comportement, il est donc primordial de cibler

précisément ce qui doit ou non être intégré dans un tel modèle. Le travail présenté dans ce

manuscrit a pour objectif de présenter un modèle macroscopique de l’activité électromé-

canique du cœur, en se focalisant sur le comportement du muscle cardiaque, et une mise

en œuvre qui puisse être utilisée dans un contexte interactif.

Ceci implique que le modèle soit assez simple pour que les paramètres puissent être

identifiés par un ajustement qualitatif se basant sur des valeurs de la littérature et que

l’on puisse faire interagir le modèle avec des images tout en gardant un contrôle visuel. Un

tel modèle peut alors être intégré dans des travaux de simulation médicale ou d’analyse

d’images.

La phase de construction automatique d’un modèle biomécanique volumique a été

validée par la mise en place de plusieurs versions, basées sur des données de natures et

de précision différentes. Ce processus est primordial pour assurer une pérennité à ce type

d’approche, car il faut que le modèle puisse être mis à jour facilement dès que des nouvelles

données sont disponibles ou qu’une nouvelle modalité permet d’apporter de l’information

anatomique supplémentaire.

Les résultats obtenus en propagation électrique sont satisfaisants car le comportement

simulé semble correspondre à la propagation et à la dynamique attendues. Les systèmes

basés sur FitzHugh-Nagumo sont étudiés depuis de nombreuses années, mais peu de ré-

sultats macroscopiques basés sur des données réelles ainsi que leur comparaison à des

mesures in vivo sont présents dans la littérature. L’ajustement précis et quantitatif de ce

modèle est un travail en cours, grâce aux mesures électriques du NIH et aux expériences

à venir de l’équipe du King’s College au Guy’s Hospital. Les capacités d’ajustement et de

prédiction du modèle vont alors être estimées précisément.

L’optique choisie pour le couplage électromécanique est d’avoir un modèle possédant

un comportement qualitativement proche de la réalité en restant assez simple pour avoir

un temps de calcul raisonnable et des paramètres observables et identifiables. Ce modèle

a été comparé à des mesures in vivo sur des paramètres globaux, comme le volume et les

pressions des ventricules, et des paramètres locaux, comme la torsion apico-basale et la

contraction radiale, sur l’épicarde et l’endocarde.

Le prétraitement d’images médicales 4D par diffusion anisotrope 4D apporte une

meilleure définition des contours et des zones homogènes. Sa mise en œuvre basée sur
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le schéma AOS permet de réaliser des diffusions importantes tout en gardant un temps

de calcul raisonnable. L’apport pour la segmentation a été validé avec des modèles défor-

mables surfaciques.

La mise en place de modèles déformables biomécaniques semble une progression lo-

gique dans l’évolution de la segmentation par modèle déformable. En effet, ils permettent

d’intégrer de façon assez naturelle des informations sur le comportement mécanique et

fonctionnel. De plus, ils offrent la possibilité d’exploiter de nombreux paramètres quanti-

tatifs de volume, déformation, contrainte, vitesse,. . .

Mais toute cette information mécanique contraint fortement la déformation, c’est pour-

quoi il est important d’inclure aussi des connaissances sur le mouvement. Ceci a été réa-

lisé en utilisant une version dédiée du modèle électromécanique proposé. En plus de la

connaissance sur le mouvement global, le modèle électromécanique permet d’intégrer une

connaissance sur le mouvement tangentiel, qui est difficilement observable dans les images

et pas retrouvé par les recherches de contour classiques suivant la normale.

De tels modèles biomécaniques me semblent une bonne façon d’introduire de l’infor-

mation anatomique dans les algorithmes d’analyse d’images, en tant que régularisation,

par exemple. En effet, de nombreuses approchent cherchent maintenant à intégrer de l’in-

formation a priori sous la forme de contraintes anatomiques, pour rendre les algorithmes

plus robustes, comme par exemple [Camara et al., 2002].

Il parâıt important de spécialiser les outils en y intégrant un maximum d’informations

sur la tâche à accomplir, si l’on veut obtenir la robustesse nécessaire à une application

clinique.

10.2 Limitations

La construction de modèles biomécaniques doit être accompagnée d’une étape de va-

lidation des données intégrées. En effet, les informations anatomiques ajoutées, comme la

direction des fibres, doivent être suffisamment semblables entre personnes pour qu’elles

n’introduisent pas un biais dû au modèle.

Des études sont en cours pour étudier la variabilité de ces directions de fibres, notam-

ment grâce à l’imagerie par tenseur de diffusion.

De même, l’utilisation d’une géométrie du myocarde a priori est une contrainte assez

forte, et il semble important d’intégrer les travaux faits en statistique des formes pour

construire un modèle moyen (ou une famille de modèles moyens) qui permettrait d’être

au plus proche des données dès le début du processus.

Le modèle électrique semble bien reproduire la propagation dans un cœur sain et

peut intégrer certaines pathologies. Cependant il se base aussi sur un profil moyen du

potentiel d’action, et il faut aussi s’assurer qu’un tel profil représente bien la majorité de la

population. L’approche utilisée est de rester au niveau d’un potentiel global pour la cellule,

ce qui limite l’étude de pathologies représentées par une modification du comportement
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de tel ou tel ion de la cellule.

De même, le modèle électromécanique reste à un niveau assez macroscopique, le type

de pathologie intégré doit être aussi à cette échelle. De part sa simplicité, ses capacités

d’ajustement sont limitées et nécessitent donc un apport d’informations supplémentaires,

par exemple sous forme d’images médicales 4D.

L’utilisation de modèles biomécaniques pour la segmentation d’images impose des

contraintes sur le mouvement à retrouver (petites déformations ou petits déplacements,

position de repos,. . . ) il faudrait donc trouver les formulations mécaniques adéquates, au

niveau des forces externes et internes, pour garder autant de souplesse que dans l’utilisa-

tion de modèles surfaciques.

L’introduction de mouvement a priori par un modèle électromécanique nécessite une

validation plus approfondie pour garantir que le mouvement apporté laisse assez de liberté

au modèle pour bien retrouver les caractéristiques de la séquence d’images étudiée.

10.3 Perspectives

Les perspectives d’amélioration du modèle sont nombreuses. Une modélisation plus fine

du réseau de Purkinje et de la séquence d’activation permettrait sans doute un meilleur

contrôle et la simulation de plus de cas pour le modèle électrique.

De plus, les mesures in vivo donnent des valeurs du potentiel extra-cellulaire, il serait

donc intéressant de mettre en œuvre un modèle bidomaine.

La loi de comportement peut être complexifiée au niveau mécanique. La loi proposée

par Bestel-Clément-Sorine serait une bonne évolution, peut être en la modifiant pour que

le modèle garde des bonnes propriétés de régularisation dans un but de segmentation, ce

qui n’est pas son but originellement. Mais il faut aussi mettre en place un protocole de

validation de tels modèles pour garantir que la complexité introduite est justifiée par un

meilleur réalisme.

Au niveau géométrique, la loi de comportement utilisée ne comprend pas encore une

mise en œuvre en grands déplacements satisfaisante, et un travail à ce niveau me semble

nécessaire, comme souligné dans les limitations précédentes.

Pour les conditions initiales, il faut mener une réflexion sur la meilleure façon d’intégrer

la contrainte de repos présente dans le myocarde même en télé-diastole, comme cela est

rapporté dans la littérature. Mais ces termes de contraintes nécessitent aussi une loi de

comportement pouvant les inclure de façon appropriée, et donc plus complexe que la loi

utilisée actuellement.

Pour les conditions limites, les pressions appliquées pourraient suivre une courbe beau-

coup plus fine, contrôlées par une modélisation du système cardio-vasculaire, par exemple.

De plus, l’ouverture et la fermeture des valves pourraient être déclenchées de façon auto-

matique, par comparaison des pression. Mais pour cela, il faut calculer la pression exacte

dans le ventricule, et comme elle vient des contraintes normales à l’endocarde, il faut donc
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au préalable valider la loi de comportement.

Dans l’utilisation d’un modèle électromécanique pour la segmentation d’images, il

serait intéressant d’utiliser des forces externes par appariement de régions. Des études

récentes en recalage non-rigide montrent que les séquences récentes d’IRM de marquage

tissulaire [Chandrashekara et al., 2002] voire d’IRM anatomique [Rao et al., 2002] gardent

assez de cohérence des textures le long de la séquence pour suivre le mouvement (sans

extraire les marquages, dans le cas d’IRM de marquage tissulaire).

De telles séquences justifient l’utilisation de l’appariement de régions et permettraient

de combiner le mouvement tangentiel apporté par le modèle avec celui issu des appa-

riements de régions. Ceci semble intéressant car cela permet d’avoir un même niveau

d’information a priori et d’information image, et donc d’avoir une plus grande confiance

dans le résultat qui représente bien un équilibre entre les deux.

Enfin, la perspective idéale d’un tel modèle serait de l’introduire dans une boucle glo-

bale d’assimilation de données qui ajusterait les paramètres électriques et mécaniques en

utilisant les appariements avec l’image comme mesure d’erreur. Il faut pour cela pouvoir

garantir l’observabilité (au sens du contrôle) des variables et l’identifiabilité des para-

mètres du modèle. Une telle procédure permettrait d’estimer les paramètres électriques

et mécaniques du patient uniquement à partir d’une séquence d’images. C’est une par-

tie du travail en cours au sein de l’Action de Recherche Coopérative ICEMA-2. Grâce

à l’implémentation parallèle effectuée dans cette action, de nombreuses simulations sont

envisageables.

De tels projets de recherche se présentent donc à l’interface entre la physique, la bio-

logie, l’informatique et les données cliniques pour proposer des outils d’aide au diagnostic

et de simulation. L’imagerie biomédicale fixe naturellement le cadre de travail en propo-

sant les modalités d’observation et donc l’échelle de modélisation. Cette interface entre le

modèle et les données permet d’approcher conjointement problèmes directs et problèmes

inverses, et donc d’enrichir chacune des parties des progrès de l’autre.

167



Chapitre 10. Conclusion et perspectives

Publications

– M. Sermesant, C. Forest, X. Pennec, H. Delingette, and N. Ayache. Deformable

biomechanical models: Application to 4D cardiac image analysis. Medical Image

Analysis, 2003. Accepté.
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Annexe A

Mise en œuvre logicielle

L’implémentation du modèle électromécanique déformable présentée a été réalisée au

sein de la librairie YAV++ développée par le projet Epidaure. Le choix d’implémentation

consiste à intégrer dans un même module les parties électrique, mécanique et image afin

de faciliter toutes les interactions.

De plus, la visualisation fait partie intégrante de la boucle de calcul pour permettre

un contrôle visuel interactif, ce qui est rarement le cas dans les outils de calcul classiques,

qui cherchent plutôt à découpler au maximum calcul et visualisation.

A.1 Outils de calcul

Un point important dans la mise en place de ce modèle était la facilité d’interaction

avec l’utilisateur, tant au niveau du contrôle des paramètres, que de la visualisation des

résultats. Les parties électrique, mécanique et image du modèle sont donc fusionnées en

une seule unité de calculs et tous les différents paramètres sont stockés au niveau du

maillage, qui est le même dans les 3 phénomènes (électrique, mécanique et image).

Ceci permet de faire interagir chacune des trois parties sur les deux autres. Ce qui

permet le couplage électromécanique et aussi d’envisager le couplage mécano-électrique,

par exemple.

L’implémentation a été faite en langage C++ 1, dont la structure objet est bien adaptée

à ce type de modèle et à la méthode des éléments finis. L’implémentation dans la librairie

YAV++ permet de se baser sur les outils déjà développés, aussi bien en traitement d’image

qu’en simulation de chirurgie.

Pour la résolution de systèmes linéaires, une première version a été faite avec les

librairies MTL et ITL 2. Puis ZhongZe Li a implémenté une version parallèle avec les

librairies PETSc 3 et Metis 4, qui a été introduite dans la version courante.

1. http://www.research.att.com/∼bs/C++.html
2. http://www.osl.iu.edu/research/mtl/ et http://www.osl.iu.edu/research/itl/
3. http://www-fp.mcs.anl.gov/petsc/
4. http://www-users.cs.umn.edu/∼karypis/metis/
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Annexe A. Mise en œuvre logicielle

Toutes les commandes sont utilisables à partir de scripts Tcl, ce qui facilite la repro-

ductibilité et l’automatisation des expériences.

A.2 Outils de visualisation

La visualisation des résultats est assez délicate dans le cas de la simulation de phé-

nomènes temporels 3D complexes. Il est alors souvent utile de visualiser des paramètres

globaux permettant de suivre l’évolution du modèle, comme les volumes, les pressions, les

fractions d’éjection (voir fig. A.1).

Mais il est aussi important de pouvoir suivre des valeurs locales, comme le potentiel

d’action en un point, ou la rotation, la contraction (voir fig. A.2).

Mais il faut aussi pouvoir visualiser la cohérence spatiale et donc visualiser les valeurs

en trois dimensions. Pour cela, certaines valeurs permettent de condenser le phénomène

temporel, comme les isochrones pour la propagation de potentiel.

Différents outils ont été implémentés pour visualiser ces valeurs. Pour visualiser la

propagation du potentiel dans l’épaisseur du myocarde, une isosurface du potentiel peut

être calculée et affichée (voir fig. A.3).

Et pour visualiser les valeurs du temps d’activation à l’intérieur du muscle, un outil de

visualisation de valeurs par découpage et affichage de texture a été développé, avec l’aide

de Clément Forest, doctorant Epidaure (voir fig A.4).

Toute les valeurs de déformation, contrainte, rotation,. . . peuvent être visualisées de la

même façon.

La visualisation 3D est faite avec OpenGL 1, et les fenêtres de dialogue et de visuali-

sation 2D sont en Tcl/Tk 2.

1. http://www.opengl.org/
2. http://www.tcl.tk/
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A.2. Outils de visualisation

Fig. A.1 – Visualisation de l’avancement du cycle sur l’ECG (gauche) et tracés des courbes
des volumes des ventricules (droite) pendant la simulation.
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Fig. A.2 – Visualisation de l’avancement du potentiel et du tenseur de contraction
(gauche) et de la contraction radiale et de la rotation (droite) pendant la simulation,
en un nœud du maillage.
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A.2. Outils de visualisation

Fig. A.3 – Isosurface représentant le front du potentiel d’action lors de sa propagation
(c’est la surface correspondant à la valeur 0.5 du potentiel d’action).

Fig. A.4 – Visualisation des temps d’activation (gauche) à l’intérieur du muscle car-
diaque par l’intersection du maillage avec un plan (milieu) puis remaillage de la surface
d’intersection (droite).
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Annexe B

Expression des fonctions de base et

vecteurs de forme

Pour la résolution numérique par la méthode des éléments finis, on cherche une solution

continue de la forme :

u =
N∑

i=1

φi · ui (B.1)

avec ui les valeurs aux nœuds du maillage, et φi les fonctions de base associées à ces

nœuds.

Dans notre cas, nous utilisons des fonctions de base linéaires, pour toute fonction

g, la valeur de cette fonction en un point P appartenant au tétraèdre T est (avec une

numérotation locale) :

g(P ) =
3∑

i=0

φi(P ) · g(Pi)

avec φi(P ) = αiP + βi.

On a donc avec la fonction identité :

P =
3∑

i=0

φi(P )Pi

et avec la fonction constante à 1 :

1 =
3∑

i=0

φi(P )

La fonction φi donne donc la ie coordonnée barycentrique du point P dans le tétraèdre

T .
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On a donc : 
x

y

z

1

 =


x0 x1 x2 x3

y0 y1 y2 y3

z0 z1 z2 z3

1 1 1 1

 ·


φ0

φ1

φ2

φ3


Soit  X

1

 = Q · φ

Si les quatre sommets du tétraèdres ne sont pas coplanaires, Q est inversible. On a

alors :

φ = Q−1

 X

1

 =
1

det(Q)
t(com(Q))

 X

1


avec com(Q) la comatrice de Q. Alors on a les relations :

(αj)i = (−1)i+j det(Q′)ij

det(Q)
et βj = (−1)j det(Q′)3j

det(Q)

avec (Q′)ij la sous matrice obtenue en retirant la (i+ 1)e ligne et la (j + 1)e colonne de la

matrice Q. det(Q′)ij est donc le cofacteur de Qij.

Or det(Q) est directement relié au volume du tétraèdre VT , on obtient donc :

αj =
(−1)j

6VT

(Pj+1 ∧Pj+2 + Pj+2 ∧Pj+3 + Pj+3 ∧Pj+1)

soit

αj =
Sj

6VT

avec Sj un vecteur dirigé suivant la normale extérieure à la face opposée au sommet Pj

et donc la norme est le double de l’aire de cette face. Les vecteurs Sj sont appelés les

vecteurs de forme du tétraèdre.

Ces vecteurs de forme sont intéressants car si l’on veut calculer le gradient d’une valeur,

on obtient :

∇h(X) =
3∑

i=0

∇φi(X) h(Pi) =
3∑

i=0

αi h(Pi)

Ils servent donc à évaluer les dérivées spatiales.
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Annexe C

Énergie, force et rigidité

C.1 Matériau élastique

Un matériau est dit élastique si :

– il est parfaitement réversible (une déformation cyclique appliquée au solide ne lui

fait effectuer aucun travail, et l’absence de contraintes entrâıne l’absence de défor-

mations) ;

– les contraintes en un point ne dépendent que des déformations en ce point.

Nous nous plaçons dans le cas particulier des matériaux hyperélastiques, pour lesquels

la force interne crée par un déplacement peut être calculée en dérivant une énergie de

déformation par rapport au déplacement.

Je présente ici rapidement la formulation des forces internes pour deux modèles de

matériau, testés en grandes déformations et grands déplacements.

C.2 Modèles de matériau

Soit E le tenseur des déformations de Green-St Venant,W la densité volumique d’éner-

gie de déformation et W l’énergie de déformation pour un élément correspondantes.

E =
1

2

(
∇U +t∇U +t∇U · ∇U

)
C.2.1 Modèle Néo-Hookéen

Dans le modèle Néo-Hookéen, on utilise une densité volumique d’énergie W :

W = λ tr (E)

or on a :

tr (E) = − 1

72V 2

∑
i6=j

(
L2

ij − l2ij
)
Kij
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Donc en intégrant sur le volume du tétraèdre, on obtient l’énergie :

W = − λ

72V

∑
i6=j

(
L2

ij − l2ij
)
Kij

Et donc pour calculer la force interne Fk exercée par ce tétraèdre sur le nœud Pk, on

dérive cette énergie par rapport à Pk :

Fk =
∂W

∂Pk

= − λ

72V

∑
i6=j

2Lij
∂Lij

∂Pk

Kij

et avec :
∂Lij

∂Pi

=
Pi − Pj

‖Pi − Pj‖
On obtient :

Fk = − λ

36V

∑
i6=j

Kij (Pi − Pj)

C.2.2 Modèle Hookéen

Dans le modèle Hookéen, on utilise une densité volumique d’énergie W :

W =
1

2
λ tr (E)2

et donc en intégrant sur le tétraèdre :

W =
λV

2
tr (E)2

Alors on obtient pour la force :

Fk =
∂W

∂Pk

= λV tr (E)
∂ tr (E)

∂Pk

Et avec le calcul effectué au-dessus, cela donne :

Fk = − λ

36V
tr (E)

∑
i6=j

Kij (Pi − Pj)

Ces différents modèles ont été testés, mais leur utilisation nécessite l’ajout d’une

contrainte d’incompressibilité pour garantir une conservation du volume. En effet, il faut

empêcher le modèle de tendre vers 0, ce qui minimise l’énergie et est donc la tendance

naturelle de ces modèles.

Et la stabilisation de ces modèles nécessite alors des pas de temps très faibles, qui ne

sont pas compatibles avec la simulation sur un cycle entier. C’est pourquoi actuellement
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nous utilisons l’élasticité linéaire, en attendant de mettre en place une formulation non-

linéaire satisfaisante.
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Annexe D

Actions de Recherche Coopérative

ICEMA et ICEMA-2

Le but d’ICEMA est une modélisation du cœur en associant des mesures de l’activité

électrique du cœur et de son activité mécanique par l’imagerie médicale 4D pour obtenir

une représentation dynamique de l’activité électromécanique cardiaque ainsi que la mise

en place d’un schéma de rétroaction pour adapter les paramètres du modèle aux données

du patient [Ayache et al., 2001; Sermesant et al., 2002b]. Ces mesures dynamiques, obser-

vables chez l’homme de manière non invasive, sont le reflet macroscopique du couplage à

l’échelle de la cellule musculaire cardiaque entre excitation électrique et contraction mé-

canique, couplage pour lequel ICEMA dispose d’un modèle mathématique développé par

des membres de cette action (projet Sosso). Pour être complet, ce système devrait être

fermé en l’intégrant dans un modèle de la circulation complète, dont ICEMA dispose éga-

lement sous forme d’un système à variables macroscopiques et partiellement observables,

commandé par un contrôleur extérieur au système cardio-vasculaire : le Système Nerveux

Autonome (SNA).

De la représentation électromécanique cardiaque ainsi obtenue, validée par des mesures

électrocardiographiques et d’imagerie 4D, pourront alors être extraits des paramètres de

nature physiologique qui seront utiles au physiologiste et au clinicien. Le suivi de ces

paramètres leur permettra à terme :

1. de mieux expliquer le fonctionnement du couplage excitation-contraction dans le

cœur ;

2. de faciliter le diagnostic de certaines pathologies du système cardio-vasculaire et de

son contrôleur ;

3. de proposer des lois de commande électriques et de calibration pour stimulateur

cardiaque artificiel implantable (pacemaker) suppléant à des dysfonctionnements de

l’activité électrique du cœur ou de son contrôle par le SNA.

Tous les domaines de la pathologie cardio-vasculaire sont susceptibles d’être intéressés
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par ce programme de recherche. On peut en particulier citer :

– les troubles du rythme et de la conduction (conséquences hémodynamiques d’un

trouble du rythme ou d’une anomalie du tissu nodal) ;

– l’insuffisance cardiaque (inefficacité de la pompe par faiblesse de la contractilité

myocardique) ;

– le post-infarctus : évaluation des conséquences électriques et mécaniques d’un in-

farctus (classiquement, les infarctus du cœur droit donnent plutôt des troubles de

la conduction, et les infarctus du cœur gauche des troubles de la contraction : peut

on faire précisément la part des choses?) ;

– les anomalies du contrôleur (le SNA). Certaines syncopes (dites «vasovagales») sont

dues à un dysfonctionnement du contrôleur, en particulier des mécano-récepteurs.

Elles peuvent actuellement être prévenues par l’implantation de stimulateurs sen-

sibles à l’accélération des fibres musculaires cardiaques (boucle mécano-électrique).

Une amélioration de la commande de tels stimulateurs aurait des conséquences im-

portantes dans le traitement de ces syncopes.

Ces travaux se poursuivent dans le cadre d’ICEMA-2 1 avec de nouveaux partenaires.

L’objectif est toujours la mise au point d’un dispositif utilisant des mesures cardiaques

in vivo (activité électrique et déformations) pour recaler des modèles du comportement

électromécanique du cœur afin de simuler trois champs : l’excitation électrique (potentiel

d’action), les déformations et les contraintes du muscle cardiaque d’un patient.

Mais trois directions nouvelles et indispensables, du point de vue méthodologique,

pour atteindre l’objectif fixé sont suivies :

– la modélisation et la simulation de l’activité électrique qui va fournir l’entrée du

modèle électromécanique actuel et permettre d’envisager l’assimilation des mesures

électriques. Les choix de modélisation seront guidés par une «cible clinique» précise :

la dysplasie arythmogène du ventricule droit. Il s’agira que les modèles retenus aident

à comprendre ce qui se passe dans cette situation où interviennent des troubles de

la conduction ;

– les techniques d’assimilation de données géométriques, mécaniques et électriques

adaptées à la situation présente. Le très grand nombre de variables d’état à estimer

(plusieurs millions pour une discrétisation « raisonnable» des trois champs qui nous

intéressent) fait que ce problème d’assimilation est d’une difficulté comparable à

celle rencontrée en météorologie par exemple ;

– la parallélisation des calculs de simulation pour atteindre des temps de calcul rai-

sonnables.

La composition de l’équipe ICEMA-2 a été adaptée pour mener ces travaux. Dans le

modèle électromécanique que nous présentons ici, c’est principalement la troisième direc-

tion (parallélisation) qui est concernée, en effet dans le but d’aide au diagnostic et de

simulation que nous nous sommes fixés, le temps de calcul est prépondérant.

1. http://www-rocq.inria.fr/sosso/icema2/icema2.html
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D.1. Objectifs

D.1 Objectifs

La résolution numérique d’un modèle du cœur permet d’obtenir la valeur de chacune

des variables d’état en tout point et à tout instant, les résultats dépendant alors essen-

tiellement de l’acuité du modèle. Même si le fonctionnement du système cardio-vasculaire

et de ses régulations est complexe, il est possible d’envisager l’existence d’une description

assez fine pour que les simulations puissent correspondre précisément aux phénomènes

mécaniques et physiologiques. Mais alors, le très grand nombre de paramètres d’un tel

modèle et la difficulté de leur identification ne permettent pas l’obtention de simulations

réalistes.

Parallèlement, les diverses mesures in vivo de l’activité cardiaque (électrique et ciné-

matique) sont bruitées, délicates à obtenir et avec un échantillonnage spatial et temporel

faible, ce qui rend leur interprétation et donc le diagnostic malaisé. Il est ainsi particuliè-

rement important, à partir de mesures éparses dans l’espace et dans le temps, de pouvoir

remonter à une connaissance globale de l’organe et de son activité.

En outre certaines grandeurs telles contraintes et pressions sont difficilement mesu-

rables. Par exemple les variations de la pression intra-ventriculaire lors des phases isovo-

lumiques, qui sont les plus significatives, ne sont pas directement accessibles. Pourtant,

la détermination des contraintes et de leur propagation dans le myocarde revêt une im-

portance particulière puisqu’elle conditionne le bon fonctionnement du cœur en tant que

pompe. Certains indicateurs tels la contractilité, la compliance ou l’interdépendance ven-

triculaire sont directement liés à la pression intra-ventriculaire et permettent d’identifier

diverses pathologies (insuffisance cardiaque, certaines dysplasies,. . . ).

La détermination des efforts dans le cœur directement à partir de mesures est donc

hors de portée et ne pourra être obtenue qu’à l’aide de données électriques et cinématiques

via la modélisation. En effet, l’introduction d’un modèle électromécanique tenant compte

de la physiologie du cœur permet de relier les trois types de mesures potentiellement

disponibles :

– l’activité électrique ;

– la cinématique ;

– les contraintes dans le muscle cardiaque.

L’exploitation des différents couplages permet alors d’avoir accès à des variables non

directement mesurables.

L’interaction modélisation-observation permet également de valider de nouvelles tech-

niques visant à fournir un diagnostic de troubles de conduction ou d’insuffisance cardiaque,

à partir de séquences d’images. En effet, la validation des méthodes de traitement d’images

sur des patients est toujours extrêmement difficile et les simulations numériques actuelle-

ment proposées pour la validation des méthodes sont en général trop éloignées de la réalité

physiologique pour que des conclusions pertinentes puissent en être tirées. De plus, l’ima-

gerie médicale est devenue une méthode possible pour valider des modèles rhéologiques
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par des mesures in vivo et une telle approche est donc aussi intéressante pour le domaine

de la biomécanique.

La démarche proposée dans ICEMA-2 avec asservissement d’un modèle sur des don-

nées expérimentales vise à tirer parti de la richesse d’un modèle physique complexe en

exploitant de manière adaptative l’ensemble des mesures disponibles.

D.2 Contexte et état de l’art

Comme précédemment signalé, de récentes publications, par exemple lors de FIMH’01 1

ainsi que MICCAI’01 2, ont montré les progrès de la connaissance et de l’interprétation

de l’activité cardiaque tant au niveau macroscopique qu’à des échelles plus fines. Suscité

par la complexité des problèmes à résoudre et par l’importance des applications et des

retombées, l’intérêt de la communauté scientifique pour les recherches dans ce domaine

est manifeste. Un des enjeux est la modélisation (phénoménologique, mathématique, mé-

canique, électrique,. . . ) des phénomènes observés et de leurs couplages, un autre l’exploi-

tation de mesures diverses mais éparses et bruitées. Les recherches en cours et touchant

aux thèmes qui sont abordés dans ICEMA-2 sont passées en revue ci-dessous.

D.2.1 Mesures in vivo disponibles

Deux types de données métrologiques peuvent être principalement utilisées dans un

contexte clinique :

– les mesures ECG, effectuées sur différentes dérivations ;

– les images médicales 4D de la cinématique du cœur (par échographie, IRM,. . . ).

Les mesures ECG sont le meilleur moyen d’obtenir les instants de changement de

phase au cours du cycle qui ne peuvent être donnés par les images. Mais hormis ces

informations de cadence, elles doivent être traitées (problème inverse) pour remonter à

l’activité électrique dans le myocarde et à l’état des tissus. Un premier enrichissement

viendrait de la reconstruction du vectocardiogramme à partir de différentes dérivations

ECG.

Les images de type IRM « taggées» (tatouées) permettent d’observer avec précision la

géométrie des tissus et leurs déplacements. Les techniques de « tagging», qui consistent à

associer une information électromagnétique observable à l’imagerie aux points physiques,

rend possible l’obtention de cartes de déformation. De récents développements donnent

également accès à la vitesse et à l’accélération.

Nous mettons néanmoins l’accent aussi sur les données échocardiographiques. En effet,

même si les informations fournies par l’échocardiographie sont moins riches que celles

de l’IRM (elles permettent essentiellement la détection des contours), cet examen est

1. Functional Imaging and Modelling of the Heart
2. Medical Image Computing and Computer-Assisted Intervention
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très répandu car il ne présente pas de risque pour le patient et il est peu coûteux (en

particulier comparé à l’IRM). Il s’agit d’un examen réalisé en première intention pour

étudier le mouvement de contraction du ventricule gauche et diagnostiquer d’éventuelles

anomalies. Mais l’interprétation médicale qui en découle est fortement dépendante de

l’expérience de l’opérateur qui la réalise. Cependant, une nouvelle sonde ultrasonore 3D

temps-réel est commercialisée par Philips depuis novembre 2002 et les résolutions spatiales

et temporelles de cette sonde sont bien meilleures et peuvent donc être plus facilement

exploitées (même si l’angle de vue des images ultrasonores reste inférieur aux possibilités

d’autres modalités comme l’IRM).

D.2.2 Traitement d’images

Quelle que soit la technique d’imagerie utilisée, les clichés bruts ne sont pas directement

exploitables. Le compromis précision/échantillonnage/temps de mesure oblige souvent à

un ré-échantillonnage temporel des mesures (hypothèse de périodicité des battements)

ainsi qu’à un filtrage spatial. Seule la technique très récente d’imagerie ultrasonore citée

ci-dessus permet l’acquisition d’images 3D en temps réel.

Pour l’échographie, la plupart des méthodes d’analyse d’images repose sur une détec-

tion des contours de l’endocarde, image après image, pour étudier son déplacement au

cours du temps. Dans le but de réduire la variabilité de l’interprétation des séquences

d’images échocardiographiques ainsi que d’améliorer le diagnostic, de nombreuses mé-

thodes d’analyse automatique du mouvement de contraction du ventricule gauche sont

développées à l’heure actuelle. Nous nous plaçons dans le cadre des modèles déformables

en utilisant un modèle électromécanique du cœur simplifié, permettant des calculs as-

sez rapides pour être contrôlés et ajustés interactivement, tout en gardant une approche

spatio-temporelle.

D.2.3 Modélisation de l’activité électrique

La compréhension des arythmies cardiaques a conduit à de nombreux travaux de mo-

délisation mathématique de l’activité électrique du cœur, au niveau de la cellule ou du

tissu. L’effort principal a porté sur l’étude de la propagation du potentiel d’action (PA)

à la surface du cœur, ce potentiel est un élément clé car, par des considérations d’élec-

trostatique, il apparâıt comme la source de tous les électrocardiogrammes mesurés sur le

thorax (ECG). Kolmogorov avait montré comment des équations non-linéaires, de type

réaction-diffusion, permettaient de représenter de nombreux phénomènes de propagation

dans des milieux «excitables». L’une des premières applications en «computational bio-

logy», au niveau du tissu, est le modèle de Hodgkin et Huxley (H-H) qui tient compte

du comportement de certains courants ioniques traversant les membranes des cellules qui

sont ici le constituant de base du milieu excitable (tissu nerveux ou cardiaque). D’autres

modèles ont suivi H-H, prenant en compte d’autres canaux ioniques mais devenant encore
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plus complexes (plusieurs dizaines de variables d’état). Très tôt, R.A. FitzHugh a montré

comment le comportement qualitatif de H-H pouvait être rendu par des modèles plus

simples (deux variables d’état) en utilisant des méthodes de plan de phase. Le modèle

correspondant, dit de FitzHugh-Nagumo (FH-N), admet des variantes récentes adaptées

aux calculs 3D nécessaires pour rendre compte des formes d’ondes particulières, spirales

ou rouleaux, conduisant aux phénomènes dits de « réentrée» où l’onde de propagation du

PA reboucle dans un réseau cellulaire. Il est largement accepté que ces ondes, d’abord

étudiées par Krinsky en 2D, sont de premières importances dans la survenue d’arythmies

cardiaques à haut risque dues à des modifications des tissus (ischémie,. . . ), le principal

phénomène qui nous intéresse ici pour les applications cliniques. Il s’agira de choisir un

modèle, le plus simple possible, rendant compte de comportements du type «Dysplasie

Ventriculaire Droite Arythmogène» (DVDA, décrite plus loin).

D.2.4 Estimation de l’état des tissus excitables

L’estimation des PA peut être réalisée à partir d’ECG en résolvant un problème inverse

mal posé. Celui-ci peut être approché en recherchant des cartes de propagation de l’onde

électrique à la surface du cœur, paramétrées par l’instant de passage du potentiel d’action

en chaque point du muscle et la durée de la phase de repolarisation. D’autres représenta-

tions du potentiel cardiaque permettent également de résoudre ce problème. On considère

ici que ce problème (passer des ECG aux PA) est actuellement bien résolu. Remonter de

ces PA à l’état des tissus est un problème encore largement ouvert, qu’ICEMA-2 souhaite

aborder.

D.2.5 La modélisation électromécanique de l’activité cardiaque

Il est communément admis que les travaux de Huxley sur la dynamique des ponts

actine-myosine, au niveau microscopique (du sarcomère) permettent d’expliquer les phé-

nomènes de contraction dans le muscle cardiaque. Pourtant, la plupart des modèles de

contraction ne s’appuient pas sur ces bases physiologiques mais cherchent à modéliser

les phénomènes observés expérimentalement, au niveau mésoscopique (de la cellule), par

diverses techniques d’identification. L’étude du mécanisme de formation de ces ponts par

une approche multi-échelles, généralisant celle de Zahalak, a permis à l’équipe Sosso

de développer une loi de comportement, au niveau mésoscopique, issue d’une variante

du modèle de Huxley qui décrit le comportement collectif des nanomoteurs moléculaires

actine-myosine. Cette loi permet de rendre compte du couplage excitation-contraction.

On peut alors obtenir une modélisation 3D complète de l’activité mécanique du cœur en

insérant cette loi de comportement dans un modèle rhéologique tel celui de Hill. L’équipe

Macs a obtenu des résultats préliminaires dans ce domaine [Chapelle et al., 2001].
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D.2.6 Techniques d’estimation des paramètres

Concernant les techniques d’estimation/recalage, celles-ci sont beaucoup utilisées dans

divers domaines tels que l’aéronautique, les transports, la météorologie ou l’économie. Elles

consistent à minimiser l’écart entre la valeur simulée et la valeur mesurée d’une quantité.

Les mesures guident le modèle sur une trajectoire réaliste tandis que le modèle fournit

une interpolation spatio-temporelle des mesures. Dès lors que l’on s’intéresse au recalage

de l’état et des paramètres d’un modèle, il existe principalement deux approches :

1. une approche variationnelle basée sur des résultats de contrôle optimal qui consiste

à minimiser globalement sur une période temporelle donnée une distance aux obser-

vations et aux conditions initiales ;

2. une approche séquentielle s’appuyant sur l’estimation stochastique optimale. Dans

ce cas, la minimisation est effectuée chaque fois qu’une observation est disponible.

Les techniques dites de filtrage de Kalman et celles qui en découlent appartiennent

à cette famille.

En météorologie ou en océanographie, l’assimilation de données pour des systèmes

distribués 4D (trois variables d’espace et une variable temporelle) est souvent utilisée

même si elle est rendue plus difficile à mettre en œuvre que pour les systèmes dynamiques

discrets par le coût des calculs numériques. Son utilisation pour des problèmes de méca-

nique des milieux continus et particulièrement pour la simulation du cycle cardiaque est

prometteuse et novatrice.

D.2.7 Applications possibles

Outre le diagnostic de certaines formes d’insuffisance cardiaque, une application cible

concerne la détection de la dysplasie ventriculaire droite arythmogène (DVDA) qui pro-

vient d’une détérioration de la conductivité par dégénérescence graisseuse du muscle car-

diaque.

La Dysplasie Ventriculaire Droite Arythmogène (DVDA) identifiée en 1977 est une

forme particulière de cardiomyopathie du ventricule droit génétiquement déterminée.

Cette affection peut conduire à des troubles du rythme ventriculaire graves, pouvant

aller jusqu’à la mort subite en particulier chez les sujets jeunes, et les sportifs. Elle est

caractérisée par une dissociation des fibres myocardiques du ventricule droit par du tissu

fibreux et adipeux. Cette structure histologique est présente dans 3,7% de la population

mais un sujet sur 5000 présente des symptômes. Les anomalies structurelles du ventricule

droit engendrent aussi des troubles de conduction des influx au niveau de la paroi, ce qui se

traduit par des modifications particulières de l’électrocardiogramme, se manifestant aussi

bien sur la dépolarisation que la repolarisation. Une variante dans laquelle l’infiltration

est purement adipeuse est encore plus répandue.

On sait depuis peu que la dysplasie du ventricule droit est une cause de mort subite

inexpliquée, à la suite d’une fibrillation irréversible au cours d’interventions chirurgicales
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sous anesthésie générale pour maladie bénigne. Elle pose donc un problème de santé pu-

blique et son dépistage systématique n’est pas possible avec les moyens dont on dispose

actuellement en électrocardiographie. Cela nécessite donc l’utilisation de techniques mo-

dernes du traitement du signal couplées avec une modélisation électromécanique du muscle

cardiaque.

D.3 Méthodes envisagées, développements expérimen-

taux

Il s’agit dans un premier temps de disposer d’un modèle et de données métrologiques

afin de rendre compatibles les phénomènes pris en compte par la modélisation, les diverses

données mesurées disponibles ainsi que leurs précisions. En effet, il n’est pas opportun de

chercher à modéliser des grandeurs qui ne sont pas au moins partiellement observables

(l’observabilité est ici entendue au sens de la théorie du contrôle et non de la mesure

directe). De même, ne pas prendre en compte au niveau du modèle physique des phéno-

mènes pouvant être déduits des mesures disponibles revient à se priver d’une partie des

données.

La démarche proposée se décompose en quatre étapes.

1. Simulations 3D des équations de type FitzHugh-Nagumo modélisant la propagation

de l’activité électrique et des modèles mécaniques du muscle cardiaque, l’entrée

électrique étant prise comme paramètre.

2. Estimation des paramètres intervenant dans les équations de FitzHugh-Nagumo à

partir de l’ECG ou d’autres types de mesures de potentiels électriques, en passant

par des cartes des temps de passage et de la durée des potentiels d’action.

3. Recalage/identification des modèles utilisés à partir des données images et ECG.

4. Validation des dispositifs, application au diagnostic.

Le contenu de ces étapes est précisé ci-après.

D.3.1 Simulations 3D

La propagation de l’onde électrique à partir des extrémités du réseau de Purkinje,

modélisée par des équations de type FitzHugh-Nagumo, est simulée en 3D. On s’intéresse

aux modèles, le dernier à trois variables d’état, permettant en outre de prendre en compte

un couplage mécano-électrique, pour pouvoir éventuellement l’intégrer ultérieurement.

Pour la simulation, on dispose du modèle géométrique d’un cœur de chien avec un maillage

fin du myocarde et la direction des fibres musculaires en chaque point du maillage. Deux

différents modèles ont été construits : le premier provient de l’Institut de Bioingénierie

de l’université d’Auckland [Nielsen et al., 1991] et a été affiné dans le cadre d’ICEMA,

le deuxième provient d’IRM par tenseur de diffusion fournissant à la fois la direction des

fibres musculaires et la géométrie du myocarde [Hsu and Henriquez, 2001].
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A l’aide du même modèle géométrique, partant de la loi de comportement développée

par l’équipe Sosso et utilisée dans le modèle rhéologique de Hill-Maxwell, l’équipe Macs

travaille sur des simulations du modèle mécanique 3D complet. Au cours de cette première

étape, l’entrée électrique du modèle mécanique est considérée comme connue.

D.3.2 Identification

Les paramètres apparaissant dans les équations de propagation du PA caractérisent

le comportement électro-physiologique du tissu cardiaque. Leur estimation à partir de

mesures d’ECG est utile pour certaines applications cliniques et nécessaire à la simula-

tion 3D. Pour les obtenir, on partira de cartes donnant les couples « instant de passage

du PA, durée du PA» dans le myocarde, calculées sur la base d’estimation de potentiels

à la surface du cœur. De telles cartes sont élaborées par résolution du problème inverse

thorax-myocarde. Le principe d’estimation des paramètres qui sera utilisé est le suivant :

les résultats actuels sur le problème inverse thorax-myocarde indiquent qu’en pratique,

deux paramètres par élément de surface suffisent pour bien représenter toute voie d’ECG.

L’idée est de remplacer ces deux paramètres, attachés à un PA particulier (donc à une

solution particulière) par deux paramètres équivalents attachés au tissu qui seront eux-

mêmes expliqués par les paramètres du modèle. Actuellement les deux paramètres que

nous envisageons d’attacher à un point sont la vitesse de conduction et la largeur du front

au bout d’un PA spirale qui tournerait autour de ce point. En effet, il est possible de mon-

trer dans des cas simples (variante 2D de FH-N) que ces paramètres permettent de décrire

les phénomènes physiologiques ou pathologiques (diverses réentrées : PA qui « spirale» de

façon stable autour d’une zone ou «méandre» pour finalement s’échapper,. . . ).

Pour obtenir les paramètres des équations, ICEMA-2 propose donc :

– d’un point de vue mathématique, de combiner les connaissances actuelles sur le

comportement qualitatif des ondes progressives et sur l’identification de paramètres

dans des systèmes d’équations aux dérivées partielles, qui permettront, typiquement,

de remonter aux paramètres des équations vérifiées par les ondes progressives s;

– d’un point de vue numérique, d’utiliser une technique de réduction de modèle (par

exemple la POD - Proper Orthogonal Decomposition) pour estimer les ondes les

plus représentatives qui serviront aussi de base de Galerkin adaptée pour rendre le

simulateur 3D le plus efficace possible.

En pratique, les variations locales des paramètres de conduction pourront être recherchées,

ainsi que la localisation spatiale du réseau spécial de conduction (fibres de Purkinje). Par

exemple on peut penser que des réentrées pourraient se produire autour de zones de

conduction faible et aux dimensions grandes devant la largeur du front, ce qui est le type

de propriété de la paramétrisation des tissus que nous allons rechercher.
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D.3.3 Recalage/asservissement

Partant du modèle électromécanique complet, c’est-à-dire du modèle mécanique couplé

avec les équations de FitzHugh-Nagumo, on effectuera tout d’abord une étude de sensi-

bilité des paramètres. On détectera ainsi les paramètres ayant une forte incidence sur la

réponse du modèle et on identifiera leurs ordres de grandeur et plages de variations. On

vise ensuite à mettre en œuvre des techniques séquentielles de recalage dérivées du filtrage

de Kalman. Parmi les difficultés prévisibles, outre le coût des calculs qui nécessite l’utilisa-

tion de techniques de filtrage dégradées , le choix de l’opérateur d’observation est un point

important. En effet, d’une part les images correspondent intrinsèquement à des données

eulériennes alors que la modélisation mécanique s’effectue naturellement en description

lagrangienne. D’autre part, les mouvements ne sont observés que dans certaines régions

du muscle cardiaque alors que l’innovation apportée doit être distribuée sur l’ensemble du

muscle notamment par le biais de la pression intra-ventriculaire.

D.3.4 Traitement d’images

Pour extraire le mouvement réel des images échographiques, il faut apporter de la

connaissance a priori, car le mouvement tangentiel n’est pas visible dans les images. Le

projet Epidaure utilise depuis plusieurs années des modèles déformables pour segmenter

les images médicales. Dans ce domaine, on utilise depuis peu des modèles volumiques.

En construisant un modèle déformable volumique du cœur basé sur une simplification du

modèle complet, on espère reconstruire les mouvements de contraction, dont le mouve-

ment tangentiel. En adaptant ce mouvement aux images grâce à des forces externes, on

pourrait donc reconstruire le mouvement réel du cœur étudié . Ces forces externes peuvent

être calculées à partir de différentes mesures sur les images, dont le flux optique calculé

précédemment. La simulation des images pourra suggérer des améliorations à apporter à

la méthode globale pour qu’elle estime au mieux les mouvements réels et permette ainsi

une meilleure discrimination des cas normaux et des cas pathologiques. Le mouvement

extrait des images aidera à l’identification des paramètres du modèle.

D.3.5 Parallélisation des calculs par éléments finis

Dans cette partie, qui est réalisée au sein d’une interaction entre les équipes Caiman et

Epidaure, on se concentre sur l’optimisation en temps de calcul du modèle volumique de

déformation du cœur que nous avons mis en place à Epidaure, basé sur une simplification

du modèle complet étudié par Macs. La réduction des temps de calcul propres à ce modèle

déformable simplifié est importante à deux titres :

– d’une part, le modèle fait apparâıtre des paramètres actuellement ajustés de façon

empirique et qu’il convient d’estimer avec plus de précision pour rendre le comporte-

ment du modèle plus proche de la réalité. Cette étape d’identification des paramètres
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nécessite de réaliser un grand nombre de simulations dont les résultats seront com-

parés à des situations de référence obtenues par d’autres moyens plus expérimentaux

(par exemple à partir du mouvement extrait des images échographiques);

– d’autre part, du point de vue de l’application clinique du modèle qui implique la

prise en compte de forces externes calculées à partir de mesures sur des images

échographiques, il s’agit de privilégier l’interactivité dans le calcul de la déformation

(simulation quasi-temps réel).

Pour améliorer l’efficacité du modèle déformable, l’équipe Caiman propose de pro-

gresser dans deux directions:

– la parallélisation des calculs par éléments finis. La stratégie de parallélisation la plus

appropriée consiste à découper le maillage volumique et à distribuer les calculs sur

une plate-forme de calcul parallèle (grappe de PC inter-connectés par un réseau

rapide ou calculateur multiprocesseurs en mémoire partagée). Le modèle parallèle

est de type SPMD (Single Program Multiple Data). En pratique, la programmation

parallèle s’appuiera sur l’environnement standard MPI 1 pour la programmation par

échange de messages. Néanmoins, notamment pour l’application clinique, on éva-

luera l’apport d’une combinaison MPI/OpenMP (OpenMP 2 étant utilisé pour une

parallélisation de type SIMD (Single Instruction Multiple Data) en mémoire parta-

gée) afin de mieux prendre en compte les hiérarchies mémoire qui caractérisent les

architectures parallèles actuelles. Étant donné la « faible» taille du maillage du mo-

dèle que nous utilisons, la mémoire partagée semble être l’approche la plus efficace ;

– l’utilisation de méthodes itératives parallèles pour la résolution des systèmes linéaires

obtenus à chaque pas de temps. Ici, on s’appuiera sur une bibliothèque du domaine

public telle que HYPRE 3 qui permet l’utilisation de méthodes à la pointe de la

recherche dans ce domaine (méthode multigrille algébrique, méthode de factorisation

approchée,. . . ).

D.4 Validation

On s’emploiera en priorité à valider la démarche globale par comparaison des résultats

obtenus à des données complémentaires non employées pour l’asservissement. Ces données

seront en particulier des images IRM « taggées» et des mesures de potentiels électriques

à la surface du cœur ou du thorax.

1. http://www.erc.msstate.edu/misc/mpi/
2. http://www.openmp.org/
3. http://www.llnl.gov/CASC/hypre/
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D.5 Retombées attendues

ICEMA-2 a pour vocation de construire, sur la base d’un modèle électromécanique du

myocarde, un simulateur du muscle cardiaque capable de calculer, en tout point du muscle

et à tout instant de l’intervalle d’observation, les champs de déplacements, déformations

et contraintes ainsi que les potentiels d’action spécifiques à un patient. La spécificité au

patient est obtenue par recalage à partir d’une séquence d’images du cycle cardiaque et

de l’ECG correspondant mesurés sur le patient.

Une telle simulation de l’activité électromécanique, spécifique d’un patient, doit per-

mettre le diagnostic de troubles de :

– la conduction de l’onde électrique, rencontrés par exemple lors de dysplasie ventri-

culaire droite arythmogène ;

– la contraction, rencontrés par exemple dans le cas d’insuffisance cardiaque ou de

certaines maladies coronariennes.

Le modèle du cœur issu du projet ne sera probablement pas exploitable directement tel

quel dans une application industrielle. En tant que partenaire industriel lié à un construc-

teur d’équipements d’imagerie médicale, Philips examinera ce modèle et décidera de la

suite des travaux soit sous la forme d’une utilisation directe pour exploitation ou plus

vraisemblablement d’une étude de développement.

D.6 Participants

Le projet ICEMA-2 regroupe dans le domaine de la modélisation, du traitement des

images, de la métrologie et de l’instrumentation, les compétences de divers laboratoires

publics, équipes cliniques ainsi que celles d’un industriel.

– L’INRIA est représenté par quatre équipes de recherche :

– l’équipe Caiman, localisée à Sophia-Antipolis, aborde des thèmes s’étendant

de la modélisation de phénomènes physiques à la mise au point et à l’ana-

lyse de méthodes numériques. Elle s’intéresse également à leur implémentation

algorithmique notamment sur des machines parallèles.

– l’équipe Macs, localisée à Rocquencourt, travaille à la modélisation de pro-

blèmes issus de la mécanique du solide. En particulier, elle s’intéresse à l’ana-

lyse, au contrôle et à la simulation des modèles de muscle cardiaque.

– l’équipe Sosso, localisée à Rocquencourt, est spécialisée dans la modélisation

mathématique, l’identification et la commande. Ses principaux domaines d’ap-

plication sont l’automobile (moteurs) et la santé (système cardio-vasculaire).

Elle s’intéressera aux problèmes de modélisation ;

– l’équipe Epidaure, dont l’objectif est de concevoir et développer des outils

d’analyse des images médicales et multimodales permettant d’améliorer le diag-

nostic et la thérapeutique. Par ailleurs, nous étudions l’interaction avec ces

192



D.6. Participants

images médicales en particulier dans le cadre de la simulation d’actes de chi-

rurgie. Dans ICEMA, nous traitons les aspects analyse d’images ; fusion de

données dans l’image ; intégration logicielle et simulations « rapides».

et par l’intervention de Jean-Paul Zolésio, projet Opale, sur des problèmes de

contrôle des ondes spirales, et Marc Thiriet, projet M3N, sur la modélisation car-

diaque.

– l’équipe de l’INLN «Physique des phénomènes hors d’équilibre», située à Sophia

Antipolis, mène des recherches en : dynamique non-linéaire, systèmes dynamiques,

physique des instabilités, hydrodynamique, interfaces (solidification, mouillage), op-

tique non-linéaire, modélisation des systèmes biologiques. Alain Pumir et Valentin

Krinsky participeront au projet. Leurs travaux actuels concernent en particulier la

fibrillation et défibrillation cardiaque.

– Yves Bourgault, Département de mathématiques et statistique, Université d’Ottawa,

mène des travaux en dynamique des fluides numériques (écoulements sanguins dans

le cœur et les vaisseaux), méthodes numériques, éléments finis, modélisation de

milieux continus. Récemment il s’est investi dans l’étude numérique des phénomènes

de méandrage des ondes spirales associées aux équations «bidomainé».

– Derek Hill, Department of Radiological Sciences, King’s College, London, travaille

en collaboration directe avec un médecin effectuant des ablations par radiofréquence

pour rétablir une conduction électrique normale dans le cœur. Ils travaillent sur des

mesures du potentiel électrique à la surface du myocarde obtenues grâce à un panier

d’électrodes.

– Yves Coudière,équipe de mathématiques appliquées de l’université de Nantes. Cette

équipe regroupe des mathématiciens de l’université de Nantes et de l’École Centrale

de Nantes autour du thème « étude mathématique de problèmes issus de la physique,

de la médecine et leur approximation numérique». L’équipe possède en particulier

des compétences dans le domaine du calcul numérique intensif, de l’approximation,

et de l’étude des problèmes d’ingénierie modélisés par des systèmes d’équations aux

dérivées partielles non-linéaires.

– le centre de Stimulation Cardiaque et de Rythmologie situé à Ivry-sur-Seine (94), fait

partie du groupe hospitalier Charles Foix - Jean Rostand qui constitue l’un des 50

hôpitaux de l’Assistance Publique - Hôpitaux de Paris. Il possède également des ser-

vices d’anatomie pathologique, d’anesthésie-réanimation, de gynécologie-obstétrique

et de rééducation. C’est dans l’équipe de G. Fontaine et R. Frank, qui vont participer

aux travaux, que la DVDA a été identifiée.

– Philips Recherche France - Groupe Medical Imaging Systems (MediSys) - Les ac-

tivités du groupe MediSys englobent l’échographie et le traitement d’image quelle

que soit la modalité d’imagerie. Une attention particulière est portée aux tendances

dans le domaine médical, afin de détecter de nouvelles opportunités. Le sous-groupe

Traitement d’Image a développé une spécificité dans le traitement temporel et/ou
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spatial de séquences d’images.
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multimodale conduites par un modèle anatomique bi-cavités du cœur. PhD thesis, Ins-

titut National Polytechnique de Grenoble, 2002.

[Philips, 1998] Philips, editor. Basic Principles of MR Imaging. Philips Internal Press,

1998.

[Picinbono et al., 2001] G. Picinbono, H. Delingette, and N. Ayache. Non-linear and ani-

sotropic elastic soft tissue models for medical simulation. In IEEE International Confe-

rence on Robotics and Automation (ICRA’01), 2001.

[Pollard et al., 1992] A. Pollard, N. Hooke, and C. Henriquez. Cardiac propagation simu-

lation. Critical Reviews in biomedical Engineering, 20(3,4):171–210, 1992.

[Pollard et al., 1993] A. Pollard, M. Burgess, and K. Spitzer. Computer simulation of

the three-dimensional propagation in ventricular myocardium. Circulation research,

72(4):744–756, 1993.

[Pommert et al., 2001] A. Pommert, K.-H. Höhne, B. Pflesser, E. Richter, M. Riemer,
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Résumé

Ce manuscrit présente un modèle dynamique de l’activité électromécanique du cœur pour
l’analyse de séquences temporelles d’images et la simulation médicale. Tout d’abord, un pro-
cessus de construction de modèles biomécaniques volumiques du myocarde à l’aide de maillages
tétraédriques est mis en place. Puis la propagation du potentiel d’action dans le myocarde est
simulée, en se fondant sur des équations aux dérivées partielles de réaction-diffusion de type
FitzHugh-Nagumo, qui permettent l’inclusion de pathologies et la simulation d’interventions.
Ensuite, la contraction du myocarde est modélisée sur un cycle cardiaque grâce à une loi de
comportement incluant un couplage électromécanique et des conditions limites intégrant l’inter-
action avec le sang. Ce modèle est ainsi validé à travers certains paramètres globaux et locaux
de la fonction ventriculaire cardiaque. Une fois ce modèle électromécanique mis en place, il est
utilisé dans une méthode de segmentation par modèle déformable de séquences d’images mé-
dicales, afin d’en extraire des paramètres quantitatifs de la fonction cardiaque. Cette nouvelle
génération de modèles déformables pro-actifs permet d’intégrer de l’information a priori non
seulement sur l’anatomie et le comportement mécanique mais aussi sur l’activité électrique et le
mouvement. Le couplage au sein d’un même modèle d’informations anatomiques, biomécaniques
et physiologiques contribue à améliorer la robustesse et la précision face à des données bruitées
et éparses comme les images médicales et ouvre des possibilités supplémentaires en simulation
médicale.

Mots-clés: imagerie médicale, biomécanique, couplage électromécanique, électrophysiologie car-
diaque, modèle déformable, diffusion anisotrope, segmentation d’images

Abstract

Electromechanical Model of the Heart for Image Analysis and Simulation. This the-
sis presents a dynamic model of the cardiac electromechanical activity for the analysis of time
series of medical images and the simulation of the cardiac function. First, a method to build
volumetric biomechanical models based on tetrahedral meshes is presented. Then, the action po-
tential propagation is simulated using FitzHugh-Nagumo reaction-diffusion equations, enabling
the introduction of pathologies and the simulation of surgical procedures. The myocardium
contraction is modeled according to a rheological law which includes an electromechanical cou-
pling and boundary conditions based on blood pressure and volume constraints. Simulation of
a cardiac cycle leads to the validation of some global and local cardiac function parameters. A
cardiac image segmentation process integrating this electromechanical model is then introduced
following the deformable model framework. Preliminary results of this segmentation system in-
dicates that using a priori knowledge about the anatomy, mechanical behavior and motion in a
pro-active deformable model improves the robustness and accuracy of the segmentation despite
the sparse and noisy nature of medical images.

Keywords: medical imaging, biomechanics, electromechanical coupling, cardiac electrophysi-
ology, deformable model, anisotropic diffusion, image segmentation
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