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Chapitre 1

Notes pour la lecture

Dans ce court chapitre, je fournis un guide de lecture pour ce document, et
décris les règles de présentation adoptées.

Sommaire

1.1 Di�érents niveaux de lecture . . . . . . . . . . . . . . . . . 3

1.1.1 Pour les lecteurs pressés . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3

1.1.2 Pour une lecture exhaustive . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4

1.1.3 Autres symboles visuels . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4

1.2 Un bref survol du plan de ce document . . . . . . . . . . . 4

1.1 Di�érents niveaux de lecture

1.1.1 Pour les lecteurs pressés

Chaque chapitre s'ouvre par une présentation des objectifs poursuivis, suivie
d'un sommaire. Ces paragraphes sont identi�és par une icône représentant un
livre unique.

Les points jugés délicats ou nécessaires à la bonne compréhension d'une dé-
marche seront identi�és par un panneau "danger".

Chaque chapitre se termine par un paragraphe de synthèse, identi�é par un
livre double. Il permet, en outre, d'établir un bilan des contributions réalisées.
Cette présentation devrait permettre au lecteur d'acquérir une vue d'ensemble
de ce travail.
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Partie I . Chapitre 1. Notes pour la lecture

1.1.2 Pour une lecture exhaustive

Des points de détail sont identi�és par une icône représentant une loupe. Ils
peuvent être laissés de côté lors d'une première lecture.

1.1.3 Autres symboles visuels

Les éléments suivants fourniront des repères tout au long de ce document :

Lorsqu'une partie concerne une discussion à partir de références bibliogra-
phiques, elle est signalée par le sigle spéci�que ci-contre.

Les discussions d'ordre médical seront identi�ées par le sigle placé dans la
marge.

Les parties d'ordre technique seront identi�ées par l'icône placé dans la marge.

1.2 Un bref survol du plan de ce document

Les titres des di�érentes parties de ce document sont en principe explicites ; on se ré-
fèrera donc utilement au sommaire pour prendre connaissance de l'organisation de cette
présentation.

Ce document est composé de quatre parties :

� la première partie situe le problème sur le plan médical et scienti�que.

� la seconde partie décrit plus en détail l'acquisition des données médicales, la résolu-
tion des di�cultés rencontrées lors de leur acquisition et de leur traitement initial.

� la troisième partie expose la conception, le développement d'un modèle mathéma-
tique, ainsi que son application aux données médicales.

� en�n, la quatrième partie illustre les évolutions et enrichissement possibles de ce
modèle par l'adjonction d'informations a priori.

Notons que chaque chapitre débute par un rappel de son plan, et qu'il se termine par les
références bibliographiques propres au chapitre. A titre d'exemple, [MG00].
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Chapitre 2

Dé�nitions et intérêt(s) de l'étude de
l'Epaisseur du complexe Intima-Média
de l'Artère Carotide (EIMAC) dans le
cadre des Maladies Cardiovasculaires

(MCV)

Objectifs du chapitre

Dans ce chapitre, je m'attache à présenter l'intérêt du monde médical vis à
vis de l'étude de l'Epaisseur du Complexe Intima-Média de l'Artère Carotide
(EIMAC) dans le cadre des a�ections cardiovasculaires. Je pro�te aussi de ce
chapitre pour rappeler au lecteur des notions médicales d'ordre général qui
pourront lui être utiles pour la bonne compréhension de ce travail.

Après un court voyage au sein de l'appareil circulatoire, je souligne le rôle
essentiel d'un organe noble : le c÷ur.

Dans un second temps, après avoir rappelé au lecteur l'anatomie des artères
carotides, je dé�nis la notion d'EIMAC à partir d'une description histologique
de leur paroi.

En�n, j'expose l'intérêt de l'étude de l'EIMAC au sein de l'athérosclérose co-
ronaire, a�ection cardiovasculaire dominante, aussi bien en fréquence et mor-
bidité qu'en mortalité.

Sommaire

2.1 Un organe noble : le c÷ur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
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2.1.1 Rappels anatomiques sur l'appareil circulatoire . . . . . . . 8

2.1.2 Les artères coronaires assurent un apport adéquat en oxy-
gène au c÷ur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9
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2.1.3.1 Rappels physiologiques . . . . . . . . . . . . . . . 12

2.2 Deux artères : les carotides droite et gauche . . . . . . . . 15

2.2.1 Situation et particularités anatomiques des artères carotides 15

2.2.2 Description de la structure de l'artère carotide . . . . . . . 18

2.3 L'athérosclérose coronaire est la principale cause de mor-

talité dans les pays industrialisés . . . . . . . . . . . . . . . 19

2.3.1 Rappels . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19

2.3.1.1 Fréquence . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19

2.3.1.2 Etiologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20

2.3.1.3 Anatomie pathologique . . . . . . . . . . . . . . . 20

2.3.2 L'EIMAC proposée comme marqueur indirect de l'athéro-
sclérose coronaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21

2.3.2.1 Pourquoi étudier l'EIMAC dans le cadre de l'athé-
rosclérose coronaire? . . . . . . . . . . . . . . . . 21

2.3.2.2 Comment étudier l'EIMAC dans le cadre de l'athé-
rosclérose coronaire? . . . . . . . . . . . . . . . . 21

2.4 Bilan . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22

2.1 Un organe noble : le c÷ur

2.1.1 Rappels anatomiques sur l'appareil circulatoire

De même qu'une voiture fonctionne grâce à l'énergie provenant de la combustion d'un
carburant, tous les muscles fonctionnent (en mode aérobi) avec l'énergie provenant de
la combustion d'un substrat (le glucose). L'oxygène (O2) nécessaire est apporté par un
transporteur, le globule rouge, constituant essentiel du sang. Le globule rouge e�ectue
un parcours cyclique au sein de l'appareil circulatoire muni d'une véritable pompe : le
c÷ur.
Celui-ci est constitué de quatre cavités :

1. le ventricule gauche,

2. l'oreillette gauche,

3. le ventricule droit et

4. l'oreillette droite.

8



I.2.1. Un organe noble : le c÷ur

Le ventricule gauche est séparé de l'oreillette gauche par la valve mitrale. Ces
deux cavités forment le c÷ur gauche. Sa fonction est de mobiliser le sang venant des pou-
mons, sang à forte concentration d'O2, pour assurer l'oxygénation des tissus.
Quant au c÷ur droit, pompe du système veineux contenant du sang pauvre en O2, il est
constitué du ventricule droit distinct de l'oreillette droite par la valve tricuspide.
A�n de prendre connaissance de l'anatomie des gros vaisseaux de la circulation sanguine,
des relations entre les di�érentes cavités cardiaques, et du rôle capital de la pompe car-
diaque, j'invite le lecteur à suivre le globule rouge dans la circulation sanguine en se
reportant à la �gure 1 2.1. Le lecteur curieux pourra compléter ces notions en se reportant
aux deux ouvrages [Min86] et [BL81].

Je souligne le fait que ce cycle circulatoire, essentiel à la vie, n'est rendu
possible que par l'intégrité de cette formidable et puissante pompe qu'est le
c÷ur.

2.1.2 Les artères coronaires assurent un apport adéquat en oxy-
gène au c÷ur

Le c÷ur est aussi un muscle. Comme tout muscle, il doit disposer, pour son bon fonction-
nement, de combustibles et d'oxygène. Un défaut d'apport en O2 (ischémie myocardique)
sera responsable d'une sou�rance de ce muscle pouvant aller jusqu'à la nécrose massive :
l'infarctus du myocarde (plus précisément dé�ni comme une nécrose ischémique massive
et systématisée du muscle cardiaque, étendue à une surface supérieure ou égale à deux
centimètres carrés). Une telle destruction du tissu musculaire peut alors entraîner le décès
du patient.

Le rôle des artères coronaires est de veiller à un apport en O2 adapté
aux besoins cardiaques. L'intégrité de ces artères (ou d'un réseau de sup-
pléance) est donc un élément essentiel au bon fonctionnement cardiaque.

Les artères coronaires sont au nombre de deux : l'artère coronaire gauche et
l'artère coronaire droite. Toutes deux naissent de l'aorte. Elles se divisent
rapidement en collatérales a�n d'assurer pleinement l'apport cardiaque en O2.
La �gure 2.2, extraite de [MV87] complète ces notions anatomiques générales.

2.1.3 L'électrocardiogramme (ECG)

Dans cette partie, a�n de dé�nir la notion de complexe QRS, j'expose brièvement les phé-
nomènes électriques du c÷ur. Ce rapide exposé est inspiré des ouvrages [SD95], [Gan77],
[MV87] auxquels le lecteur pourra se reporter pour de plus amples explications.

1. Ce schéma modi�é est extrait de l'ouvrage [SD95]
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Partie I . Chapitre 2. Dé�nitions et intérêt(s) de l'étude de l'EIMAC dans la cadre des MCV

Fig. 2.1 � Le c÷ur et l'appareil circu-
latoire.
Expulsé du c÷ur dans l'aorte lors de
la contraction du ventricule gauche
(systole cardiaque), le globule rouge
gagne les tissus par le système ar-
tériel, système à haute pression san-
guine. Pour faciliter les échanges ga-
zeux avec les tissus, il emprunte de
�ns vaisseaux, les capillaires. Ces
vaisseaux, de diamètre voisin de ce-
lui des globules rouges (7 micromètres),
contraignent ces derniers à passer un
par un au contact des tissus. Le globule
rouge peut alors, dans les meilleures
conditions, libérer son O2, et se char-
ger en dioxyde de carbone (CO2), pro-
duit de dégradation de la combustion.
Son retour au c÷ur se fait par l'in-
termédiaire du système veineux, sys-
tème à basse pression. Les veines se col-
lectent dans les veines caves (supé-
rieure et inférieure) s'abouchant dans
l'oreillette droite. L'ensemble de ce
circuit constitue la grande circula-
tion ou circulation systémique.
A�n de gagner les poumons pour réa-
liser l'hématose (libération du CO2,
chargement en O2), le globule rouge est
de nouveau chassé du c÷ur dans les ar-
tères pulmonaires par la contrac-
tion du ventricule droit. Rechargé
en O2 après son passage dans les pou-
mons, il regagne le c÷ur par l'une des
quatre veines pulmonaires s'abou-
chant dans l'oreillette gauche. Pas-
sant l'ori�ce mitral, il atteint de nou-
veau le ventricule gauche, quittant
la petite circulation ou circulation
pulmonaire pour rejoindre la grande
circulation. La boucle est bouclée.
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I.2.1. Un organe noble : le c÷ur

Fig. 2.2 � Le c÷ur et sa vascularisation par les artères coronaires.
Cette �gure, extraite de [MV87], montre le réseau artériel coronarien, responsable de la
vascularisation cardiaque. L'intégrité de ce réseau est essentielle au bon fonctionnement
du c÷ur. Une dé�cience d'une de ces artères (diminution du diamètre, obstruction), non
suppléée, sera responsable d'une destruction du muscle dans le territoire vascularisé par
cette artère.
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2.1.3.1 Rappels physiologiques

Les di�érentes cavités cardiaques battent physiologiquement selon une séquence tempo-
relle déterminée : la contraction des oreillettes (systole auriculaire) est suivie de la contrac-
tion des ventricules (systole ventriculaire).
Des structures spécialisées imposent cette séquence temporelle. Elles sont réunies sous le
terme de système de conduction cardiaque, qui est composé de quatre structures
principales (voir la �gure 2.3) :

1. le noeud sino-auriculaire,

2. le noeud atrio-ventriculaire,

3. le faisceau de His avec ses branches droite et gauche,

4. et le système de Purkinje.

Le noeud sino-auriculaire, le noeud atrio-ventriculaire et dans des circonstances anor-
males, d'autres régions du c÷ur, peuvent décharger spontanément. La fréquence de dé-
charge du noeud sino-auriculaire est normalement la plus élevée. La dépolarisation qui en
part se propage jusqu'aux autres régions avant que celles-ci ne déchargent spontanément.
Ce noeud constitue ainsi le moniteur cardiaque physiologique et sa fréquence de décharge
détermine la fréquence des battements du c÷ur. Les potentiels d'actions (activités élec-
triques élémentaires) nés dans ce noeud se propagent de cellule en cellule dans le myocarde
des oreillettes (entraînant leur contraction simultanée) jusqu'au noeud atrio-ventriculaire
et le traversent pour atteindre le faisceau de His et ses branches. Puis, par l'intermédiaire
du réseau de Purkinje, ils atteignent le muscle ventriculaire (et entraînent sa contraction).

Les liquides du corps étant de bons conducteurs, la variation de potentiel à la surface
du myocarde, qui n'est autre que la somme algébrique des potentiels d'action des �bres
myocardiques, peut être enregistrée à la surface du corps à l'aide de trois électrodes posées
sur le thorax. Au cours d'un cycle cardiaque, cet enregistrement, encore appelé électro-
cardiogramme ou ECG, présente la structure stéréotypée suivante (voir la �gure 2.4) :
l'onde P re�ète les phénomènes électriques liés à la dépolarisation auriculaire (dépo-
larisation des oreillettes). Elle précède le complexe QRS, directement en rapport avec la
dépolarisation ventriculaire. Suit alors l'onde T, en rapport avec la repolarisation
des ventricules.

Dans la pratique médicale, l'électrocardiogramme (ou ECG) est un examen de première
intention pour l'étude de nombreuses cardiopathies.
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I.2.1. Un organe noble : le c÷ur

Fig. 2.3 � Le système de conduction cardiaque.
Il est composé de quatre structures :
1 - le noeud sino-auriculaire ou noeud de Keith et Flack
2 - le noeud atrio-ventriculaire ou noeud d'Asho�-Tawara
3 - le faisceau de His, avec ses branches droite et gauche
4 - le réseau terminal de Purkinje

13
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T
P

Q
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S

Fig. 2.4 � L'électrocardiogramme est l'enregistrement de l'activité électrique
cardiaque.
Se succèdent chronologiquement :
1 - l'onde P : elle traduit la dépolarisation des oreillettes.
2 - le complexe QRS : il correspond à la dépolarisation des ventricules.
3 - l'onde T : elle représente la repolarisation des ventricules.
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I.2.2. Deux artères : les carotides droite et gauche

Ventricule 
gauche

Artère sous-clavière
droite

Artère carotide
commune gauche

Artère

brachio-céphalique

gauche
sous-clavière

commune droite
Artère carotide

Tronc

Fig. 2.5 � Rappel anatomique sur la crosse aortique.
Trois gros troncs artériels naissent de la crosse aortique :
- le tronc artériel brachio-céphalique à l'origine des artères carotide commune et sous-
clavière droites,
- l'artère carotide commune gauche,
- l'artère sous-clavière gauche.
Je fais remarquer au lecteur l'asymétrie d'origine des artères carotides communes.

2.2 Deux artères : les carotides droite et gauche

2.2.1 Situation et particularités anatomiques des artères caro-
tides

Comme le montre la �gure 2.5, trois gros troncs artériels naissent de la crosse aortique
(portion proximale de l'aorte en forme de crosse) :

� le tronc artériel brachio-céphalique : il donne naissance à l'artère carotide
commune droite, responsable en partie de la vascularisation céphalique droite, et
à l'artère sous-clavière droite sur laquelle repose la vascularisation du membre
supérieur droit ;

� l'artère carotide commune gauche qui participe à la vascularisation céphalique
gauche ;

� l'artère sous-clavière gauche, essentielle à la vascularisation du membre supérieur
gauche.

Les artères carotides communes (ou primitives) sont situées dans les régions cervicales
latérales droite et gauche (voir les �gures 2.6 et 2.7) 2, avec un trajet ascendant et vertical.

2. ces �gures modi�ées sont extraites de [GHH+93]
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Fig. 2.6 � Localisation cervicale super�cielle des artères carotides.
Les artères carotides communes sont super�cielles. Elles sont situées au niveau du cou,
avec un trajet ascendant et vertical.
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I.2.2. Deux artères : les carotides droite et gauche

Fig. 2.7 � Rapports des artères carotides au niveau cervical.
17
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Elles sont facilement identi�ables par la palpation des pouls carotidiens recherchés lors de
tout examen clinique.

Super�cielles, les artères carotides, contrairement aux artères coronaires,
sont aisément accessibles à une imagerie locale de type échographie.

En outre, chaque carotide commune se divise en deux, plus ou moins rapidement, pour
donner les carotides interne et externe (droites et gauches) :

� la carotide interne, non rami�ée au niveau cervical, participe à la vascularisation
de l'encéphale par le biais des artères cérébrales antérieure et moyenne. Elle parti-
cipe aussi à la vascularisation du contenu de l'orbite par l'intermédiaire de l'artère
ophtalmique ;

� la carotide externe donne huit collatérales (à titre indicatif, les artères pharyn-
gienne ascendante, thyroïdienne supérieure, linguale, faciale, occipitale, auriculaire
postérieure, temporale super�cielle et maxillaire). Celles-ci sont destinées à la ma-
jeure partie des formations extra-crâniennes de la tête et à la partie supérieure du
cou.

La région de division de l'artère carotide commune en artère carotide interne
et externe est identi�ée par le terme de bifurcation. Dans la majorité des cas,
cette région sera accessible à une l'imagerie échographique.

2.2.2 Description de la structure de l'artère carotide

L'artère carotide commune est une artère dite de gros calibre, de type élastique. Comme
le montre la photographie de la �gure 2.8 extraite de [Bag96], sa paroi se compose de
trois tuniques concentriques :

� l'intima, couche la plus interne, est constituée essentiellement d'un endothélium qui
repose sur un tissu �bro-élastique. Sa limite externe est représentée par une lame
de �bres élastiques appelée limitante élastique interne.

� la média, couche moyenne, est principalement composée de cellules musculaires
lisses à orientation annulaire, accompagnées de collagène et de �bres élastiques. Les
lames élastiques ont pour rôle d'absorber puis de restituer l'énergie de l'onde systo-
lique. Les cellules musculaires lisses maintiennent quant à elles un certain niveau de
pression. Ces deux structures actives sont nécessaires au maintien, contre la pression
du sang, d'un calibre artériel normal.

� l'adventice, couche la plus périphérique, est formée de tissu conjonctif dont la plu-
part des éléments sont disposés parallèlement au grand axe du vaisseau. Ce tissu
contient des lames élastiques et des �bres de collagène épaisses. Cette couche parti-
cipe surtout à la résistance et à l'élasticité de l'artère dans le sens longitudinal.
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I.2.3. L'athérosclérose coronaire est la principale cause de mortalité dans les pays industrialisés

Fig. 2.8 � La paroi de l'artère carotide est composée de trois tuniques.
A - l'intima : couche la plus interne (interface sang/paroi),
B - la media : couche moyenne,
C - l'adventice : couche la plus externe.
L'EIMAC représente l'épaisseur cumulée de A et B.

Je peux maintenant dé�nir la notion d'EIMAC, Epaisseur du Complexe
Intima-Média de l'Artère Carotide : il s'agit de l'épaisseur cumulée des
deux couches les plus internes de la paroi artérielle. Seule cette épais-
seur cumulée est accessible par l'imagerie échographique. Dans le cas de l'artère
carotide, sa valeur physiologique est comprise entre 0.45mm et 1mm [Bag96].

2.3 L'athérosclérose coronaire est la principale cause de

mortalité dans les pays industrialisés

Les di�érentes notions présentées dans ce paragraphe sont issues des cours de médecine
enseignés à l'université Joseph Fourier et de l'ouvrage [MV87]. Le lecteur curieux pourra
s'y reporter a�n de compléter cette très rapide évocation.

2.3.1 Rappels

2.3.1.1 Fréquence

L'athérosclérose coronaire est la principale cause de mortalité dans les pays industrialisés.
Sa fréquence paraît augmenter régulièrement avec le temps. Mais il faut tenir compte du
fait que les progrès de l'imagerie ont participé à une meilleure prise en charge diagnostique
de cette maladie.
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2.3.1.2 Etiologie

Trois facteurs majeurs sont retenus :

� l'hypercholestérolémie

� l'hypertension artérielle

� le tabagisme

Par rapport à un sujet sain, la présence d'un de ces trois facteurs multiplie par 1,6 le risque
d'athérosclérose coronaire ; la présence de deux des trois facteurs, par 3,2 ; la présence des
trois facteurs par 8. D'autres facteurs sont recherchés systématiquement :

� le diabète sucré : il favorise incontestablement l'athérosclérose ;

� l'âge : les manifestations cliniques apparaissent le plus souvent après 50 ans ;

� le sexe : l'homme est atteint beaucoup plus souvent que la femme ;

� la race : la race israélite et les races de la méditerranée orientale sont particulièrement
exposées. La race noire et la race jaune le sont moins ;

� l'hérédité : elle joue un rôle important ;

� l'hyperuricémie : la fréquence de la maladie coronarienne en cas d'uricémie supé-
rieure à 70 mg/l est le double de celle des malades ayant une uricémie inférieure à
40 mg/l.

� l'obésité ;

� les anomalies du système de la coagulation ;

� les facteurs psycho-émotionnels.

2.3.1.3 Anatomie pathologique

L'athérosclérose est une maladie de l'intima et de la média des artères de gros et moyen ca-
libres. Elle atteint de manière sélective l'aorte abdominale sous-rénale, les artères iliaques
et fémorales, les artères coronaires, les carotides internes, et prédominent dans les zones
de perturbation hémodynamique : coudures, bifurcations (en particulier, la bifurcation
de l'artère carotide) et naissances de collatérales. Trois lésions élémentaires caractérisent
cette pathologie :

� un épaississement �bro-musculaire intimal ;

� des stries lipidiques ;

� des plaques d'athérome.
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Au niveau des artères coronaires, l'athérosclérose peut entraîner une ischémie myocar-
dique pouvant se manifester sous forme d'angor qui est l'expression douloureuse d'une
inadéquation entre la perfusion (du fait de l'athérosclérose responsable d'une diminution
du calibre de l'artère) et les besoins en oxygène du myocarde, et l' infarctus du myo-
carde, en cas de thrombose.
Localisé au niveau des carotides, l'athérome carotidien est étroitement lié à la survenue
d'événements cliniques cérébro-vasculaires (Accident Vasculaire Cérébral ischémique suite
à un embole). Ces événements sont d'autant plus fréquents que les lésions d'athérosclérose
sont sévères [BBN91].

2.3.2 L'EIMAC proposée comme marqueur indirect de l'athéro-
sclérose coronaire

2.3.2.1 Pourquoi étudier l'EIMAC dans le cadre de l'athérosclérose coro-
naire?

- Les premières études furent autopsiques [MKK63], [MS62], [Ste68]. Elles
montraient qu'il existait une relation étroite entre athéroscléroses coronaire et
carotidienne [YGT+60], [Ste68].
- Plus récemment, [OPK+92], [SS91] et [SS93] ont constaté une associa-
tion entre la présence d'une coronaropathie et l'athérome carotidien. Ainsi, un
épaississement pariétal carotidien augmente le risque d'angor ou d'infarctus
du myocarde.
- Sur le plan coronarographique, l'existence de lésions signi�catives (sténose
d'au moins 50% sur au moins une artère coronaire) est associée à un épaissis-
sement de la paroi de l'artère carotide [CRE+90] et à l'extension de l'athérome
carotidien [CTMK+87].
- [CN86] a montré que l'existence d'un athérome asymptomatique dans le
territoire carotidien accroît le risque de coronaropathie.
- En�n, comme proposé dans [Emi96], l'évaluation de l'athérosclérose caroti-
dienne par ultrasonographie peut être proposée dans le dépistage précoce de la
maladie coronarienne chez les sujets à haut risque. L'EIMAC représente ainsi
un marqueur du risque d'accident coronarien.

2.3.2.2 Comment étudier l'EIMAC dans le cadre de l'athérosclérose coro-
naire?

Les études épidémiologiques concernant la paroi artérielle ont d'abord été cliniques et
autopsiques.
L'angiographie, dé�nie comme une radiographie des vaisseaux après injection d'un liquide
opaque aux rayons X, apporte de précieux renseignements sur la lumière vasculaire, dont
elle permet la mesure du diamètre. Cependant, elle ne donne que peu d'informations sur
la paroi, dont l'étude est essentielle à la détermination de l'EIMAC.
L'artériographie est une technique invasive et coûteuse. Elle consiste à radiographier un
territoire artériel après injection dans le tronc principal, directement ou au moyen d'un

21



Partie I . Chapitre 2. Dé�nitions et intérêt(s) de l'étude de l'EIMAC dans la cadre des MCV

cathéter, d'un liquide opaque aux rayons X. En outre, les lésions d'athérosclérose sont
sous-estimées [GWZ+87] par cette technique.
Quant à l'examen Doppler 3, il ne permet de détecter que des sténoses supérieures à 50%
[Bag96].

L'échographie est actuellement la meilleure méthode pour l'étude in vivo
de la structure pariétale artérielle. De plus, elle présente de nombreux avan-
tages : la technique est aisée,peu chère, temps réel et surtout non invasive.

2.4 Bilan

Dans le cadre de l'athérosclérose coronaire, principale cause de mortalité dans
les pays industrialisés, le corps médical s'intéresse à la détermination d'un
marqueur indirect représentatif de l'évolution de la pathologie : l'épaisseur du
complexe intima-média des artères carotides (EIMAC), couches constitutives
pariétales les plus internes.

En e�et, la littérature rapporte une bonne corrélation entre les atteintes
athéromateuses de l'artère carotide (rappelons sa particularité anatomique, la
bifurcation) et l'athérosclérose coronaire.

En outre, contrairement aux artères coronaires, les artères carotides sont su-
per�cielles et donc aisément accessibles à l'échographie, imagerie non invasive,
peu coûteuse et aisée. Cette imagerie est actuellement la meilleure méthode
pour l'étude de la structure pariétale artérielle.

3. Cet examen est basé sur l'e�et Doppler découvert, en 1842, par le physicien Autrichien Christian
Doppler qui mit en évidence la variation de fréquence du son perçu par l'observateur lorsque la source
sonore se déplace par rapport à ce dernier.
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Chapitre 3

Les dé�s de la médecine concernant
l'étude de l'EIMAC

Objectifs du chapitre

Dans le chapitre précédent, j'ai rapporté l'intérêt de l'étude de l'EIMAC
au moyen de l'imagerie échographique dans le cadre des pathologies cardio-
vasculaires. Je vais maintenant m'attacher à dé�nir les dé�s de la médecine
vasculaire concernant l'étude de ce marqueur.

Dans une première partie, j'expose la pratique courante 2D de la mesure de
l'EIMAC et les limitations rencontrées.

Dans une seconde partie, je rappelle l'apport d'une imagerie échographique
3D dans de nombreuses spécialités médicales.

En�n, j'achèverai ce chapitre par la description des potentialités d'une imagerie
3D appliquée à notre étude.
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3.1 L'EIMAC : la pratique courante 2D

Prenons l'exemple d'un patient suivi régulièrement (par exemple, tous les 6 mois), dans
le cadre d'une a�ection cardiovasculaire. Le bilan comprend un examen échographique de
l'artère carotide a�n de rechercher une anomalie de type épaississement (di�us ou localisé)
ou plaque, étroitement en relation avec l'athérosclérose coronaire ou les événements coro-
nariens. Pour cela, il détermine l'EIMAC ainsi que d'autres paramètres cliniques comme
l'épaisseur des plaques d'athérome.
Ultérieurement, en comparant ces mesures avec les précédentes, il va chercher à appré-
cier l'évolution de la maladie (régression? stabilisation? aggravation?) ou l'e�cacité
d'une thérapeutique. Or, pour comparer, une notion est essentielle : l'objectivité.
Cette dernière sous-tend deux autres notions capitales : la quanti�cation et la repro-
ductibilité, notions que j'aborde plus amplement dans les deux paragraphes suivants.

3.1.1 Une étape de quanti�cation récemment améliorée par l'in-
troduction de l'ordinateur

Deux méthodes de quanti�cation sont actuellement disponibles :

1. manuellement, à partir de l'image échographique (gelée) a�chée sur l'échographe. La
mesure est e�ectuée sur le moniteur entre deux curseurs échographiques positionnés
sur les extrémités de la région à mesurer. Cette mesure, trop grossière pour une
analyse précise, est à proscrire et doit laisser place à la mesure assistée par ordinateur
[Bag96].

2. semi-automatiquement ou automatiquement, avec l'assistance de l'ordinateur. Pour
ce faire, une étape de numérisation des images échographiques est nécessaire. Trans-
férées sur l'ordinateur, les images sont alors traitées par di�érents logiciels de quan-
ti�cation [MG95, BMMG+99, BMGS+98, GML+93, TPS+92]. La �gure 3.1 illustre
une approche semi-automatique.
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Fig. 3.1 � Une quanti�cation semi-automatique de l'EIMAC sur une coupe lon-
gitudinale de l'artère carotide.
L'EIMAC n'est plus estimée à partir d'une seule mesure mais par un moyennage de l'en-
semble des mesures échantillonnées le long des contours délimitant le complexe intima-
média. Ces contours peuvent être déterminés automatiquement par un modèle statis-
tique dans le cas d'images échographiques de bonne qualité. Une solution manuelle semi-
automatique peut être envisagée lorsque les images échographiques sont de qualité insuf-
�sante. Sur cette image, l'EIMAC (A) est estimée à 0.67mm et le diamètre endoluminal
(B) à 4.77mm.
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L'introduction récente de l'ordinateur dans la détermination de l'EIMAC est
une étape importante : contrairement à la mesure manuelle, l'EIMAC n'est
plus estimée à partir d'une mesure unique, mais à partir d'une moyenne sur
un ensemble de mesures [MG95], améliorant ainsi la précision de la mesure.
En outre, la reproductibilité intra-image est améliorée du fait d'une évaluation
semi-automatique voire automatique des contours de la paroi de l'artère.

Dans le cadre de cette étude, la reproductibilité intra-image est dé�nie comme
la capacité d'obtenir des valeurs identiques de l'EIMAC lors du traitement
d'une même image de l'artère carotide à des temps di�érents et par des opé-
rateurs di�érents.

3.1.2 Une étape de reproductibilité incomplètement satisfaisante

Nous disposons certes d'une bonne reproductibilité intra-image d'un même patient. Il
faut maintenant nous interroger sur la reproductibilité intra-patient.

Dans le cadre de cette étude, la reproductibilité intra-patient est dé�nie comme
la capacité d'obtenir des valeurs identiques de l'EIMAC lors du traitement
d'images di�érentes d'une même région de la carotide d'un même patient.
Les images sont supposées acquises à des temps di�érents mais su�samment
proches (par exemple un jour, une semaine) pour supposer une absence de
modi�cation intrinsèque de l'artère carotide.

Comment être certain que nous examinons la même portion de carotide d'un examen
à l'autre? Que nous e�ectuons la quanti�cation sur une partie identique de carotide?
Questions di�ciles mais nécessaires pour assurer le bien fondé des mesures e�ectuées.

� Une première approche consiste à éviter la di�culté. Ainsi, dans [CT93], l'auteur a
développé un score échographique avec 12 sites de mesure distincts. Ce score écho-
graphique renseigne sur l'évolution globale de la maladie.

� Une seconde méthode, plus naturelle, consiste à se repérer par rapport à un élé-
ment anatomique caractéristique de l'image échographique, en tenant compte de la
position de la tête, du type de section échographique (longitudinale, transverse) et
de l'angle d'incidence (antérieure, latérale ou postérieure) des ultrasons. Considé-
rons, par exemple, des acquisitions longitudinales permettant la visualisation de la
bifurcation. Comme le montre le schéma 3.2, il est possible d'e�ectuer des mesures
repérées par rapport à celle-ci. Néanmoins (voir �gure 3.3), aucune indication sur
la position de ce plan par rapport à l'axe de l'artère n'est disponible. De plus, cette
méthode de repositionnement implique de visualiser, sur une même image, le site
de mesure et la bifurcation. Cette restriction limite fortement l'exploration de la
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1cmSite de
mesure

EIMAC

3cm

Fig. 3.2 � Une méthode de reproductibilité intra-patient . . . .
L'échographiste identi�e les distances de son site de mesure à la bifurcation (ici 3 cm).
Lors d'un prochain examen, après acquisition d'une nouvelle image échographique prenant
la bifurcation, il pourra renouveler sa mesure sur un site identique.

carotide au voisinage de la bifurcation. En outre, se pose le problème des acquisi-
tions transversales sur lesquelles la bifurcation n'est pas visible. Une information
plus globale, autre que l'image elle-même, semble nécessaire.

� Une partie de ces di�cultés semble levée par une élégante méthode présentée dans
les articles [Emi96, GML+93, TPS+92] : à l'occasion du premier examen, le système
construit un "fantôme anatomique" de l'artère et des structures adjacentes, qui est
ensuite stocké dans la mémoire de l'ordinateur. Sont aussi mémorisés des paramètres
extrinsèques tels que la section échographique (longitudinale, transverse), l'orienta-
tion du faisceau ultrasonore (antérieur, latéral ou postérieur), la position de la tête
et la direction des ultrasons. Lors des examens ultérieurs, à paramètres extrinsèques
identiques, l'image obtenue par l'examen en cours se superpose à l'image de l'artère
et des structures adjacentes obtenues lors du premier examen. La minimisation par
l'opérateur d'un score de ressemblance inter-image permet un repositionnement. Les
échographistes savent alors qu'ils étudient la même portion de carotide que précé-
demment.
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Trace des plans 
échographiques au niveau
de la carotide commune (CC).

Trace des plans
échographiqes au niveau
de la carotide externe (CE)CE
et de la carotide interne (CI).

CC

CI

Fig. 3.3 � . . . insatisfaisante.
Des incertitudes subsistent sur le plan d'incidence. La �gure ci-dessus montre la trace
du plan échographique de di�érentes incidences dans un plan transversal au niveau des
artères carotides interne et externe. Ces di�érentes incidences donneront sensiblement la
même image échographique.

Pour ce faire, l'hypothèse implicite sous-jacente est de considérer que chaque image
contient des données caractéristiques d'une position donnée. Cette hypothèse (forte)
est traduite mathématiquement par le score de ressemblance, fonction globale que
l'échographiste est amené à minimiser à tâtons. Son minimum théorique correspond
à une image identique à celle du premier examen. Lors de cette minimisation, il est
concevable que deux images di�érentes, sous deux incidences di�érentes, aient un
score de ressemblance identique. En fait, l'échographiste sera attiré, non pas par le
minimum global (correspondant à un repositionnement exact s'il est unique), mais
par un des minima locaux le plus proche de sa position initiale, satisfaisant une
ressemblance subjective de l'image en cours avec l'image initiale. Une information
supplémentaire aidant au repositionnement objectif de l'échographiste semble donc
nécessaire.

Par la présentation de ces di�érentes méthodes, je viens d'exposer les di�cultés
rencontrées concernant la notion de reproductibilité intra-patient dans le cadre
d'une acquisition bidimensionnelle. Leurs analyses font ressentir le besoin d'une
information plus globale. Cette information supplémentaire sera apportée
sous la forme d'une approche tridimensionnelle.
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3.2 Généralités sur l'apport d'une imagerie échogra-

phique 3D dans le monde médical

Je pro�te de ce chapitre pour rappeler au lecteur quelques notions générales
sur l'apport de l'échographie tridimensionnelle dans le monde médical. Le lec-
teur pourra compléter ces informations en se reportant à [Hen97], thèse très
complète du laboratoire sur ce sujet.

3.2.1 Introduction

Contrairement à l'échographie bidimensionnelle, son extension tridimensionnelle permet
d'obtenir une idée globale de la forme et de la structure d'un organe. Cette
information, précieuse pour l'échographiste devant porter un diagnostic, était jusqu'alors
obtenue par intégration mentale des di�érentes coupes e�ectuées. Celle-ci repose sur un
bon sens clinique, de solides connaissances anatomiques, mais surtout une grande expé-
rience échographique que seule une pratique de longue durée permet d'acquérir.
Néanmoins, ce défaut d'information, comblé par le processus mental de l'échographiste,
est à l'origine de la di�culté de relecture des images, ce qui fait de l'échographie bidimen-
sionnelle, un examen très opérateur dépendant.

3.2.2 Les domaines applicatifs

Cette potentialité de l'approche 3D (possibilité d'obtenir une idée globale de la forme
et de la structure d'un organe) explique les nombreux domaines applicatifs du monde
médical. La suite de ce paragraphe rapporte, de façon non exhaustive, les principales spé-
cialités concernées par cette avancée technologique.

3.2.2.1 L'obstétrique

L'échographie 3D donne la possibilité au médecin d'améliorer ses capacités à juger de la
normalité d'un foetus [PN95, DGRL96]. Rappelons que la découverte de toute anoma-
lie échographique (malformation, développement dysharmonieux, anomalie du liquide
amniotique . . . ) est un signe d'appel qui doit amener le médecin à être particulièrement
vigilant et entreprendre des explorations complémentaires si nécessaire. Ainsi, des gestes
à visée diagnostique (dosage génétique, dépistage génétique) pourront être réalisés, actes
médicaux non anodins pouvant entraîner la mort foetale. De plus, le médecin pourra
être amené à proposer, lors de la découverte de diagnostics gravissimes (par exemple,
diagnostic génétique d'une mucoviscidose suite à des signes d'appel échographique), une
Interruption Thérapeutique Volontaire de Grossesse (ITVG).
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3.2.2.2 La gynécologie

Une étude [LRCB+89] a montré l'amélioration de la classi�cation des tumeurs du sein
par l'utilisation d'une approche tridimensionnelle. Les tumeurs bénignes se présentent
comme des volumes réguliers aux contours bien dé�nis. Au contraire, les tumeurs malignes
présentent une structure moins régulière, plus complexe, envahissant localement le tissu
sain. De plus, des informations supplémentaires sur le remaniement vasculaire peuvent
être apportées par l'échographie Doppler 3D.

3.2.2.3 La cardiologie

L'imagerie 3D peut aider à la quanti�cation volumétrique : quanti�cation du volume du
ventricule gauche [BMB78, RNP96] essentiel pour préciser la fraction d'éjection systo-
lique, marqueur de l'intégrité de la bonne fonctionnalité cardiaque.
Dans [Gre82], les auteurs montrent que les techniques de modélisation de surface per-
mettent une représentation plus précise des structures anatomiques (muscles, valves) ainsi
qu'une vue globale de l'endocarde (membrane conjonctivo-élastique tapissant les cavités
cardiaques et recouverte d'un endothélium lisse). Cette dernière information favorise l'ap-
préciation des maladies cardiaques.

3.2.2.4 La néphrologie

La quanti�cation volumétrique rénale est aussi un élément important pour étudier une
malformation congénitale, une hydronéphrose (rétention d'eau pathologique au niveau du
parenchyme rénal ; cette rétention peut être due, par exemple, à l'existence d'un obs-
tacle au niveau des voies urinaires), quanti�er le volume d'une tumeur a�n de suivre son
évolution lors d'un traitement chimiothérapique ou radiothérapique. Comme le montre
[SLCY94], cette quanti�cation est largement améliorée par des techniques d'échographie
3D.

3.2.2.5 La chirurgie interventionnelle

Il s'agit ici de tous les gestes de ponction assistée par ordinateur. Citons, par exemple,
[FSP+96], où il est proposé de guider le chirurgien en utilisant un système de lunettes
permettant la superposition du monde réel et d'une image échographique dans le cadre
des biopsies de tumeurs du sein. Dans [CBT+97], les auteurs proposent un système de
ponction péricardique assistée par ordinateur (CASPER).

3.2.2.6 Le domaine éducatif

Dans [HTB96], les auteurs proposent la simulation d'une échographie 2D à partir de
données 3D préenregistrées, l'idée sous-jacente étant que l'échographie 3D facilite la com-
préhension de l'examen échographique 2D. Une application potentielle serait la possibilité
d'o�rir aux étudiants en médecine un outil d'apprentissage et d'évaluation.
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3.3 L'apport d'une imagerie échographique 3D pour

l'étude de la paroi artérielle

3.3.1 Une généralisation de la quanti�cation 2D

En ce qui concerne la recherche dans le domaine de la pathologie vasculaire, disposer de
données échographiques tridimensionnelles ouvre de nouvelles perspectives. La quanti�ca-
tion, initialement unidimensionnelle, peut devenir surfacique et volumique. L'estima-
tion de paramètres, jusqu'alors di�cilement accessibles par une approche échographique
bidimensionnelle, peut être raisonnablement envisagée. Parmi ces paramètres, citons la
possibilité de déterminer, entre deux coupes transversales d'une artère, la surface d'une
plaque d'athérome, son volume, le volume endoluminal (volume de la lumière de
l'artère compris entre deux coupes transversales), ou bien le volume du complexe in-
tima média. Ces quantités peuvent ensuite être utilisées pour déterminer les propriétés
dynamiques de la paroi.

En outre, comme le signalent les auteurs de [SH89], une imagerie échographique tridimen-
sionnelle pourrait être utile dans l'investigation de l'histoire naturelle de l'athérosclérose
carotidienne.

En�n, une visualisation tridimensionnelle des déformations de la paroi artérielle repré-
senterait, de façon concrète, la reconstruction mentale de l'échographiste.

3.3.2 La reproductibilité intra-patient peut être améliorée

J'ai précédemment exposé dans 3.1.2 les di�cultés rencontrées pour une reproductibilité
intra-patient lors d'un examen échographique. Une acquisition échographique tridi-
mensionnelle peut apporter des éléments de réponse. Je souligne, en outre, que je
présente dans ce paragraphe un exemple d'amélioration de la reproductibilité intra-patient
grâce à l'imagerie échographique 3D, a�n de souligner son apport dans ce domaine.

L'information, faisant défaut lors d'une acquisition purement bidimensionnelle, est la
capacité d'ordonnancement quantitatif des di�érentes coupes échographiques
les unes par rapport aux autres. Elle était le résultat d'un processus intellectuel de
la part de l'échographiste, processus subjectif par dé�nition.

Lors d'une acquisition 3D, cette information quantitative étant connue, l'échographiste
est à même de dé�nir un référentiel orthonormé 3D dans lequel chaque donnée écho-
graphique (plan, volume) est repérée de manière univoque. La reproductibilité de l'étude
pariétale de l'artère est alors liée à la reproductibilité de ce référentiel. Plus exactement,
la reproductibilité de cette étude est liée à la reproductibilité de la détermination
de la position de l'artère dans ce repère.
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Supposons qu'au cours d'un premier examen, l'échographiste dé�nisse un re-
père orthonormé dans lequel ses sites de quanti�cation sont déterminés de
manière univoque (par exemple, les coordonnées d'un plan échographique, les
coordonnées d'un site de mesure) ; si de plus, lors d'un nouvel examen, il s'as-
sure que l'artère possède une position identique dans un nouveau repère propre
à cet examen, alors les mêmes données échographiques (par exemple le même
plan échographique, le même site de mesure) auront des coordonnées iden-
tiques. La reproductibilité intra-patient est ainsi assurée.

Finalement, l'introduction d'une imagerie échographique 3D déplace le problème d'une
reproductibilité intra-patient, vers celui d'une reproductibilité de détermination d'un ré-
férentiel dans lequel l'artère carotide est positionnée de façon identique. Une ré�exion sur
la détermination de ce repère fera l'objet du chapitre suivant.

Un tel repère étant disponible, de nombreuses applications pourraient en découler : une
application très utile serait le développement d'un guidage de l'échographiste vers un site
de mesure identique.
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3.4 Bilan

J'ai brossé, dans ce chapitre, un tableau de l'état actuel de la pratique
médicale en ce qui concerne l'étude échographique de la paroi de l'artère
carotide. Durant cette description, j'ai essayé de faire prendre conscience au
lecteur des di�cultés auxquelles se trouvait confrontée la médecine vasculaire,
en extrayant deux notions essentielles : quanti�cation et reproductibilité,
deux notions nécessaires à une étude plus objective de l'artère carotide.

Après avoir rappelé l'apport de l'introduction récente d'une mesure assis-
tée par ordinateur en ce qui concerne la quanti�cation de l'EIMAC, j'ai
mis en évidence les limitations d'une acquisition échographique bidimension-
nelle dans le domaine de la reproductibilité suite à une analyse de la littérature.

En�n, j'ai insisté, après une rapide évocation des avancées dans di�érents
domaines médicaux que rendraient possibles l'introduction d'une imagerie
échographique tridimensionnelle, sur l'apport de cette dernière dans l'étude
de l'artère carotide, aussi bien dans la détermination de nouveaux indicateurs
cliniques, que dans l'amélioration de la reproductibilité. En ce qui concerne
cette dernière notion, j'ai montré qu'une possibilité consistait à dé�nir un
référentiel reproductible d'un examen à l'autre.

La nécessité d'une acquisition échographique tridimensionnelle étant justi�ée,
la mise en oeuvre de sa réalisation pratique et matérielle sera présentée dans
la seconde partie de ce rapport. Dans le chapitre suivant, je propose au lecteur
une ré�exion générale sur le traitement des données échographiques 3D de
l'artère carotide. Elle nous conduira à la dé�nition d'une problématique plus
mathématique.
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Chapitre 4

Un modèle tridimensionnel de la
bifurcation de l'artère carotide est une
première étape vers une étude plus

objective de l'EIMAC

Objectifs du chapitre

Dans le chapitre précédent, j'ai souligné l'apport d'une imagerie échographique
3D en vue d'une étude reproductible de l'EIMAC. Ce chapitre montre q'une
modélisation 3D de la bifurcation de l'artère carotide pourrait conduire à ce
résultat.

Dans une première partie, j'élargis la discussion à di�érents domaines applica-
tifs du monde médical intéressés par un modèle tridimensionnel de bifurcation.

Puis, dans une seconde partie, une modélisation 3D de la bifurcation carotide
est présentée comme une solution à une étude reproductible de l'EIMAC.

En�n, ce chapitre s'achève par les spéci�cités recherchées pour une telle mo-
délisation.
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4.1 Di�érents domaines applicatifs intéressés par une

modélisation 3D de la bifurcation

Ce paragraphe est l'occasion de faire prendre conscience au lecteur de la haute fréquence
de l'objet bifurcation au sein du corps humain, et donc des multiples applications po-
tentielles d'un modèle tridimensionnel de cette entité. Deux principaux appareils en sont
d'importants pourvoyeurs : l'appareil circulatoire et l'appareil respiratoire.

4.1.1 Les bifurcations de l'appareil circulatoire

Les bifurcations sont parties intégrantes de cet appareil : elles sont des passages obligés
de sa décentralisation à partir des 8 troncs principaux (aorte, veines caves supérieure et
inférieure, artère pulmonaire et 4 veines pulmonaires) vers le réseau micrométrique des
capillaires. Du fait des modi�cations des écoulements des �ux au voisinage des bifurcations
(passage d'un écoulement laminaire à un écoulement turbulent), ces entités sont les lieux
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privilégiés de remaniements (anévrisme, athérome) expliquant l'intérêt de leur étude. En
outre, leurs particularités anatomiques en font des points de repère anatomiques très
utiles.
Dans la suite de ce paragraphe, di�érentes bifurcations communément étudiées dans la
pratique médicale sont examinées, associées aux moyens d'imagerie classiquement utilisés
pour leur visualisation (autres que l'échographie, abordée dans le chapitre précédent).

4.1.1.1 Les bifurcations et la vascularisation cérébrale

Lors d'une suspicion d'anévrisme au sein de la vascularisation cérébrale et en l'absence
de contre-indication (allergies au produit de contraste), deux examens sont classiquement
demandés pour la visualisation de ce réseau : le scanner cérébral injecté ou l'artériogra-
phie. Les bifurcations font alors l'objet d'un intérêt particulier, du fait de la localisation
préférentielle des anévrismes vasculaires à leur niveau. Une modélisation pourrait en per-
mettre une étude plus précise : quanti�cation, évolution temporelle, bilan préopératoire,
e�cacité d'un traitement chirurgical ou d'une chimiothérapie.

4.1.1.2 Les bifurcations et la vascularisation cardiaque

Comme précédemment, l'arbre vasculaire des coronaires peut être directement étudié par
la réalisation de radiographies suite à l'injection de produit de contraste à son niveau
(coronarographie). Les conséquences de l'atteinte de cette vascularisation sur le c÷ur ont
été abordées dans le chapitre 2 et soulignent toute l'importance de son étude.
En cas d'athérosclérose coronaire, lors de la sténose d'une artère due à la présence d'une
plaque diminuant le �ux sanguin, un traitement possible consiste à dilater l'artère en
gon�ant un ballonnet dans la lumière vasculaire. La construction de l'arbre vasculaire
par détermination automatique des bifurcations (grâce à un modèle de bifurcation, par
exemple), ainsi que la détermination précise de la région à dilater, sont des informations
utiles au médecin réalisant l'intervention.

4.1.1.3 Les bifurcations et la vascularisation abdominale

Une bifurcation essentielle à la vascularisation des membres inférieurs est représentée par
la division de l'aorte abdominale en artères iliaques primitives droite et gauche. Comme
toute bifurcation, celle-ci peut être le siège de pathologies vasculaires (athérome, ané-
vrisme, dissection). Sa reconstruction à l'aide d'une imagerie par un scanner abdominal
injecté est très utile lorsqu'il est envisagé une intervention chirurgicale.
D'autres bifurcations, moins fréquentes en terme de pathologie, pourraient aussi béné�cier
d'une modélisation 3D : je pense aux bifurcations des réseaux hépatique, splanchnique ou
rénal.

4.1.1.4 Les bifurcations et les études physiologiques vasculaires

Un modèle de bifurcation peut présenter un intérêt majeur pour des recherches physio-
logiques sur les remaniements tissulaires à leur niveau. L'étude des forces exercées par un
écoulement sanguin pulsatile sur une bifurcation élastique déformable pourrait permettre
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une meilleure compréhension des contraintes sur les tuniques pariétales internes et de
leurs modi�cations adaptatives.

4.1.2 Les bifurcations de l'appareil respiratoire

La médecine vasculaire n'a pas l'apanage des bifurcations. L'appareil respiratoire les uti-
lise a�n de maximiser la surface d'échange entre l'extérieur et l'intérieur du corps humain.
L'air est amené aux alvéoles, véritables unités respiratoires physiologiques des poumons,
par une division dichotomique régulière à partir de la trachée, dé�nissant ainsi l'arbre
respiratoire. Selon le calibre de ses divisions, on distingue di�érentes structures anato-
miques de diamètre décroissant : la trachée, les bronches extra-pulmonaires, les bronches
intra-pulmonaires, les bronchioles lobulaires, les bronchioles terminales, les bronchioles
respiratoires, et les alvéoles [CM83].

4.1.2.1 Les bifurcations et la ponction bronchique

L'arbre bronchique, de par ses bifurcations, entités caractéristiques pouvant servir de
référence, peut être une véritable source d'informations a priori. Ainsi, dans [Bri97],
l'endoscopie bronchique assistée par ordinateur facilite la ponction de tumeurs paren-
chymateuses en vue d'une étude anatomo-pathologique, tumeurs préalablement repérées
grâce à une imagerie scanner. Dans cette approche, un arbre bronchique générique est
modélisé une fois pour toutes à partir de l'imagerie scanner dans le référentiel associé
au scanner. Cet arbre générique sera l'atlas de référence auquel se référera l'endoscopie
assistée par ordinateur (les subdivisions bronchiques étant bien systématisées). Une mo-
délisation automatique de cet arbre pour chaque patient, à partir d'une imagerie scanner
(non injectée), par identi�cation automatique des bifurcations (à l'aide d'un modèle de
bifurcation, par exemple) pourrait être porteuse d'une information plus pertinente quant
à la localisation de la tumeur à ponctionner.

4.1.2.2 Les bifurcations et les études physiologiques respiratoires

Une modélisation dynamique de l'arbre bronchique pourrait être particulièrement utile
pour l'étude de pathologies respiratoires de type asthme : étude des modi�cations de la
ventilation suite à un épisode spastique, de sa redistribution suite à l'action de broncho-
dilatateurs, de la di�usion d'un spray. Une étude au voisinage des bifurcations, du fait du
remaniement des �ux aériens, pourrait béné�cier d'un modèle déformable tridimensionnel.
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4.2 Un modèle de bifurcation est un premier élément

de réponse

Un modèle de bifurcation peut apporter une aide à l'étude de l'EIMAC, tant au niveau
de la reproductibilité qu'au niveau du traitement des données échographiques.

4.2.1 Une aide au traitement des données 3D

Soit une acquisition 3D échographique de l'artère carotide. A�n d'étudier cette artère,
une étape d'extraction de l'information image est nécessaire. Bien que la qualité des
images échographiques se soit considérablement améliorée ces dernières années, l'apport
d'informations a priori caractéristiques (donc discriminatives) de l'objet à identi�er est
le bienvenu. Etant donnée la topologie des bifurcations, la plus naturelle est leur forme.
C'est par ce biais qu'une modélisation tridimensionnelle de la bifurcation peut aider à
l'extraction de l'information image.

4.2.2 Une aide à la reproductibilité

Soient deux acquisitions échographiques 3D de l'artère carotide, à six mois d'intervalle
par exemple, réalisées dans des conditions identiques (la reproductibilité des acquisitions
sera pleinement abordée dans la seconde partie de ce document). Comme je l'ai rapporté
dans le chapitre précédent, étudier une portion identique de carotide n'est pas chose évi-
dente sans notion de référentiel reproductible.

� Une première solution peut consister à dé�nir manuellement un référentiel lié à
l'artère carotide par l'utilisation de 4 points non coplanaires. Un trièdre s'impose :
la bifurcation. L'opérateur peut, par exemple, estimer sur les données le sommet de
la bifurcation et sélectionner les points C1; C2; C3 situés dans l'axe des trois branches
de la bifurcation. A partir de ces centres, un référentiel est naturellement déduit.
Lors du second examen, l'opérateur tâchera de reproduire ce référentiel par sélection
de caractéristiques anatomiques identiques (C1; C2; C3).

� Une seconde approche plus élégante consiste à mettre en correspondance un modèle
de bifurcation avec l'information "image". Le référentiel intrinsèque du modèle peut
alors être utilisé comme référentiel de référence. Tout site de mesure sera repéré de
manière univoque dans celui-ci. Lors du second examen, ce référentiel sera dé�ni
de manière identique par la mise en correspondance du modèle avec l' information
"image" du nouvel examen. Naturellement, cette façon de procéder implique une
mise en correspondance univoque du référentiel avec l'information "image". Ce der-
nier point étant réalisé, un tel modèle garantira la reproductibilité de l'étude.

43



Partie I . Chapitre 4. Un modèle tridimensionnel de la bifurcation de l'artère carotide est ...

4.2.3 Une aide à la visualisation

Un modèle tridimensionnel de bifurcation rend possible sa visualisation surfacique. L'idée
de bifurcation n'est plus conceptuelle, mais bien concrète. L'échographiste peut alors vi-
sualiser objectivement l'emplacement de ses sites de mesures dans ce référentiel.

4.3 Spéci�cités d'une modélisation tridimensionnelle de

la bifurcation en vue d'une étude reproductible de

l'EIMAC

A�n d'étudier l'EIMAC, je vais exposer les spéci�cités de notre modélisation, en reprenant
des notions précédemment évoquées. Chaque notion fera l'objet d'une courte description,
le tout aboutissant à la dé�nition d'une problématique plus mathématique.

4.3.1 Des notions clefs

4.3.1.1 Une information échographique se référant à une topologie d'embran-
chement

Je disposerai, après la seconde partie de ce document, d'acquisitions tridimensionnelles
échographiques de la bifurcation de l'artère carotide. Ces acquisitions comprennent des
informations (points?, niveaux de gris?, gradients?), disposées sur une topologie d'em-
branchement, le long de la bifurcation de l'artère. Un aspect de ce travail va consister à
se référer à ces informations. Pour ce faire, nous allons recourir à une modélisation de cet
embranchement.

J'attire l'attention du lecteur sur la distinction faite entre les termes acquisi-
tion et information. Ils ne se placent pas au même niveau. Le premier fait
référence aux données échographiques brutes. Le second, plus évolué dans la
conceptualisation, sous-entend l'application d'un critère, d'une relation : infor-
mation relative à la bifurcation, relative à la paroi de l'artère . . . .

4.3.1.2 Un modèle avec une topologie d'embranchement

Puisque nous cherchons à utiliser des informations disposées sur une topologie d'em-
branchement, cette topologie s'impose naturellement à notre modélisation. Or les objets
"bifurcations" ne sont pas homotopiques aux classiques surfaces sphériques, cy-
lindriques ou toriques. Ceci explique les di�cultés d'une paramétrisation naturelle.
Dans la troisième partie de ce document, la restriction de cette spéci�cité de modélisation,
à une topologie, non pas homotopique, mais compatible avec celle des embranchements
de type bifurcation, permettra la résolution de ce point épineux : un nouveau paramétrage
simple et spéci�que des bifurcations sera présenté.
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4.3.1.3 Un modèle déformable

Cela semble une qualité nécessaire du modèle, les artères carotides n'étant certainement
pas identiques d'un individu à l'autre : variabilité due à la taille, au développement de
pathologies vasculaires, cardiaques, ou autres, à l'orientation de la tête . . . . Reste à dé�nir
le degré de déformabilité : déformabilité totale et uniquement contrainte par la topologie
de l'embranchement, pouvant entraîner une échappée du modèle lors d'un processus actif
(cf. paragraphe 4.3.1.4), ou déformabilité fortement contrainte, au risque de ne pas accéder
à certaines informations relatives à la bifurcation?

4.3.1.4 Extraction puis ajustement ou modèle actif?

Il me semble important de bien di�érencier deux méthodologies : concevoir un modèle,
pour l'ajuster à une information univoque (points du contour de la bifurcation, par
exemple) extraite à l'aide d'un processus indépendant, est di�érent de la conception
d'un modèle "actif" : en e�et, celui-ci, placé sur le volume image, se déformera en fonction
des informations extraites au voisinage du modèle. Cette dernière approche peut appa-
raître beaucoup plus attractive, du fait du �ltrage indirect réalisé sur les informations
par l'information a priori contenue dans le modèle. Néanmoins, cela nécessite un surcoût
de travail par l'établissement d'une relation directe entre le modèle et les acquisitions,
relation qui doit, en outre, être aisément réalisable dans la pratique (par exemple calcul
des intersections du modèle avec le volume image).
Dans ce travail, les deux aspects seront abordés : une approche "extraction puis ajuste-
ment" permettra de juger la capacité du modèle à s'ajuster à des données préalablement
extraites. Puis, l'approche active mettra en évidence l'apport de la forme du modèle en
tant qu'information a priori.

4.3.1.5 Une notion d'automaticité

Les acquisitions échographiques 3D, aisément réalisables, forment rapidement une volumi-
neuse masse de données. Qu'il s'agisse d'une méthodologie d'extraction puis d'ajustement
ou de modèle actif, un traitement manuel n'est pas concevable. De plus, l'automaticité
peut être un garant de la reproductibilité, par suppression de la subjectivité du facteur
humain (variabilité inter-opérateur). Néanmoins, comme toute application médicale au-
tomatisée, ces résultats resteront sous le contrôle du médecin, qui les validera ou non.

4.3.2 Dé�nition d'une problématique mathématique

Finalement, notre problématique mathématique est la suivante : développement d'un mo-
dèle actif déformable compatible avec une topologie de bifurcation.
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4.4 Bilan

Ce chapitre m'a permis de mettre en lumière la fréquence de l'objet bifurca-
tion au sein du corps humain, et les multiples applications potentielles d'une
modélisation de cet objet.

Dans un second temps, j'ai souligné, sur l'exemple de l'étude de l'EIMAC,
l'apport d'une modélisation de la bifurcation de l'artère carotide, aussi bien
au niveau d'une amélioration de la reproductibilité des données, qu'au niveau
du traitement des données.

En�n, après avoir décrit les spéci�cités requises pour cette modélisation, et
mis en évidence les di�cultés qu'il allait nous falloir résoudre (topologie,
déformabilité, ajustement, extraction d'information), j'ai précisé la probléma-
tique posée : développement d'un modèle actif déformable compatible
avec une topologie de bifurcation.

Cette problématique sera pleinement abordée dans la troisième partie de ce
document sur la base des données de l'exploration échographique qui font
l'objet de la seconde partie. Des perspectives d'évolutions et d'enrichissements
de cette modélisation seront présentées dans la quatrième partie.
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Deuxième partie

Acquisition et traitements des données
médicales
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II.

Cette partie est consacrée à l'obtention des données tridimensionnelles échographiques
de la bifurcation de l'artère carotide. Son organisation est la suivante :

� Chapitre I : Les données de l'exploration échographique.

� Chapitre II : Les données du localisateur tridimensionnel.

� Chapitre III : Le passage d'une échographie 2D à une échographie 3D, avec la pré-
sentation des résultats obtenus.
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Chapitre 1

Les données de l'exploration
échographique

Objectifs du chapitre

Ce chapitre est l'occasion de familiariser le lecteur avec le type de données
échographiques utilisées dans la pratique courante de l'étude de l'EIMAC.

Après un survol des principes physiques régissant l'échographie, je détaillerai
les modalités de cette acquisition, dans la mesure où elles vont in�uencer la
conception et la réalisation d'une acquisition tridimensionnelle.
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1.1 Un rapide aperçu des principes physiques de l'écho-

graphie

L'échographie consiste à émettre un train d'ondes ultrasonores focalisées en
un mince faisceau dirigé vers l'organe cible, puis à détecter les échos ré�échis
par les structures biologiques. Notre présentation sera rapide. Pour de plus
amples informations, le lecteur pourra se reporter à des ouvrages généraux sur
la physique des ondes mécaniques ainsi qu'à [Per96], [Ion98].

1.1.1 Caractéristiques physiques de l'onde ultrasonore

L'onde ultrasonore est une onde mécanique de pression. Contrairement aux ondes électro-
magnétiques pouvant se propager dans le vide, elle se propage de proche en proche dans le
milieu matériel en provoquant localement des variations de pression et des déplacements
in�mes de la matière autour de sa position d'équilibre.
Comme toute onde, elle est dé�nie par sa période T ou sa fréquence f = 1=T . Sa fréquence
est comprise entre 20 kHz <= f <= 200MHz. L'onde ultrasonore n'est pas audible par
l'homme du fait de sa haute fréquence (limite supérieure du seuil d'audition de l'homme :
20kHz). En ce qui concerne son utilisation à des �ns médicales, les fréquences utilisées
s'échelonnent entre 1 à 40 MHz (40 MHz en intravasculaire). Typiquement, dans le cas
de notre étude, nous utilisons une sonde échographique de 7.5MHz, fréquence adaptée à
la visualisation de structures super�cielles.
Sa vitesse de propagation v est fonction du milieu et de sa température :

v =

s
E

�
(1.1)

où E est la constante d'élasticité du milieu, ou module d'Young, et � la densité du tissu.
A titre indicatif, dans le cas de l'eau, les vitesses de propagation sont les suivantes :

� v = 1400 m/s à 0 degré Celcius,

� v = 1500 m/s à 37 degrés Celcius,

� v = 1560 m/s à 75 degrés Celcius.
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Une autre grandeur utilisée est sa longueur d'onde � : � = vT . Elle a une répercussion
directe sur la taille des particules vues par l'impulsion ultrasonore, donc sur la résolution
spatiale.
En�n, en ce qui concerne le milieu de propagation, il est caractérisé par son impédance
acoustique Z, qui représente la résistance de propagation aux ultrasons. Sa dé�nition est
la suivante :

Z = �v =
p
�E ml�2s�1 (1.2)

A titre indicatif, Zair = 0:001, Zeau = 1:5, Zgraisse = 1:4 et Zos = 8.

1.1.2 Emission/Reception d'une onde ultrasonore

L'e�et piézo-électrique est à la base de l'émission et de la réception des ondes ultrasonores.
Son principe repose sur la relation entre la déformation d'une lame de cristal et la variation
du potentiel entre ses faces. Ce cristal a les propriétés électro-physiques suivantes :

� une di�érence de potentiel appliquée à ses deux faces entraîne une variation de son
épaisseur,

� et réciproquement, une variation de son épaisseur induit une di�érence de potentiel
entre les deux faces.

Ainsi, l'application d'une tension alternative entraîne une vibration du cristal de même
fréquence que celle de la tension : c'est l'émission de l'onde ultrasonore. Quant à la récep-
tion de l'onde ultrasonore, c'est la vibration de la lame par l'onde ultrasonore ré�échie
qui va générer aux deux faces une di�érence de potentiel de même fréquence que l'onde,
engendrant ainsi un courant alternatif.

1.1.3 Interaction entre Onde et Matière

Si dans un milieu homogène les ultrasons se propagent en ligne droite avec une certaine
atténuation, lors d'un changement de milieu, conformément à la loi de Descartes, une par-
tie du faisceau incident est ré�échie et l'autre transmise. Les quantités d'énergie ré�échie
Er et transmise Et dépendent de l'énergie incidente Ei, des impédances acoustiques des
deux milieux Z1, Z2 ainsi que des angles Oi,Or et Ot (Fig. 1.1).
Les relations liant ces di�érents paramètres sont : Er = REi , Et = TEi et R+T = 1
par conservation de l'énergie où R et T représentent respectivement les coe�cients de
ré�exion et de transmission avec :

R =
(Z2 � cos(Oi)� Z1 � cos(Ot))2

(Z2 � cos(Ot) + Z1 � cos(Ot))2
(1.3)

A titre indicatif, en incidence normale, pour les interfaces graisse/eau R = 0:01, graisse/os
R = 0:5, et graisse/air R = 0:99. Dans ce dernier cas, l'onde incidente est totalement
ré�échie. Les structures anatomiques situées derrière un écran d'air sont donc invisibles.
C'est pourquoi, lors de chaque examen échographique, un gel est appliqué sur la sonde
a�n de minimiser le coe�cient de ré�exion entre la sonde et la peau.
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Et

Ot

ErEi

Z1

Z2

Oi
Or

Fig. 1.1 � Interactions ultrasons/matière.
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T2

T1

T2

>> R1 >> R2T1

Fig. 1.2 � Principe de construction de l'image échographique.
La distance séparant le transducteur piézo-électrique de la structure échogène est propor-
tionnelle au temps 4t s'écoulant entre l'émission ultrasonore et la réception de l'écho.
L'intensité du signal échogène est proportionnelle au coe�cient de ré�exion R.

1.1.4 L'image échographique : principe de construction

Le mode d'échographie communément utilisé dans la pratique médicale est le mode B,
permettant l'acquisition d'une image bidimensionnelle en temps réel. Son principe est le
suivant : la sonde électronique (sonde linéaire) est constituée d'une juxtaposition de mul-
tiples petits transducteurs. Chaque transducteur va émettre une onde ultrasonore le long
de sa ligne de tir. La détermination de l'intervalle de temps4t entre l'émission ultrasonore
et la réception de l'écho permet l'évaluation de la distance séparant le transducteur piézo-
électrique et la structure échogène, donc l'évaluation de la profondeur du "pixel écho".
Quant à son intensité, elle est fonction croissante de l'énergie ré�échie (Fig. 1.2). Ainsi,
à énergie incidente Ei constante lors de l'émission, l'image échographique n'est autre que
la cartographie des coe�cients de ré�exion R.

Ce principe étant exposé, passer d'une échographie bidimensionnelle à une échographie
tridimensionnelle est naturel en considérant une juxtaposition, non plus unidimension-
nelle, mais bidimensionnelle de transducteurs piézo-électriques (tableau 2D). Bien que ce
type de sonde n'atteigne pas encore les qualités de résolution des sondes utilisées pour
l'échographie bidimensionnelle, cette voie de recherche semble très prometteuse. En ce
qui concerne notre application, a�n d'avoir une information la plus précise possible sur le
complexe intima média, l'utilisation d'une sonde linéaire s'est imposée.

1.1.5 Notions échographiques non abordées

De nombreuses notions n'ont pas été abordées dans ce survol des principes de l'écho-
graphie : notions de réfraction (gouvernée par la loi de Snell), di�usion, artefacts (faux
signaux ne représentant pas les conditions physiques réelles qui existent dans le tissu exa-
miné ), gain, e�et de tangence, " speckle ", . . . . A�n de satisfaire sa curiosité, le lecteur
curieux pourra se référer aux ouvrages précédemment cités.
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1.2 Données générales sur le système d'acquisition

Ce paragraphe se veut purement technique. Les aspects du domaine de la technique
médicale pour la réalisation des acquisitions et reposant sur le savoir-faire du médecin ne
seront pas abordés dans ce travail.

1.2.1 Matériel échographique

Cette description se base sur l'échographe utilisé dans le service d'hypertension artèrielle
de l'Hôpital Michallon. Il s'agit d'un échographe HP SONOS 2500 équipé d'une sonde
linéaire de 7.5 MHz.

1.2.1.1 Facilité d'acquisition

En mode B, temps réel, cet appareil o�re une fonction bien utile pour ce travail : la
fonction "boucle". Par son déclenchement manuel (pression sur le bouton "loop" de la
console de l'appareil), la machine stocke, dans des mémoires tampons internes, les images
échographiques de l'organe cible depuis le déclenchement de cette fonction, et ceci pen-
dant une durée maximale de 4 secondes (à peu près 3 cycles cardiaques pour une
fréquence cardiaque moyenne de 70 battements par minute). Cette séquence peut ensuite
être revisualisée complètement, ou partiellement par déplacement au sein de la boucle
acquise, des temps de début et de �n de visualisation. Un premier tri sur l'acceptation ou
le rejet de la boucle (visualisation ou non de la bifurcation) peut ainsi être e�ectué.
Pour une meilleure étude de l'épaisseur du complexe intima-média, la machine o�re la
fonction "zoom". Cette fonction, temps réel, très intéressante d'un point de vue médical
(grossissement de la zone d'intérêt), permet des acquisitions de hautes qualités échogra-
phiques.
En�n, la fréquence d'acquisition, fonction croissante du facteur de zoom, pourra aller
jusqu'à 5O HZ, entraînant ainsi une volumineuse masse de données (voir 1.3)

1.2.1.2 Facilité de synchronisation

L'échographe permet une synchronisation automatique des acquisitions sur un signal ex-
terne : l'ECG ou électrocardiogramme. Sa description physiologique a été détaillée dans
la première partie de ce document, second chapitre.
Pratiquement, par positionnement des 3 électrodes sur le thorax du patient, l'ECG est
recueilli par la machine. Lorsque le médecin décide d'acquérir une séquence d'image par
sélection de la fonction "boucle", sa mémorisation débute sur le premier complexe "QRS"
suivant la pression du bouton. La �gure 1.3 illustre cette approche.

Il n'a pu être déterminé de façon précise si cette acquisition était déclenchée
sur le front montant ou descendant de ce signal, ces informations étant internes
à HP.
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ECG

Decision

Images

Medecin

Temps

Fig. 1.3 � Acquisition des images échographiques.
L'acquisition des images échographiques est synchronisée sur le premier complexe QRS de
l'ECG suivant la pression du bouton "boucle"

1.2.1.3 Facilité de numérisation

Pour traiter ces séquences d'images par ordinateur, une étape de numérisation est néces-
saire. Elle est réalisée par l'échographe. Les données numérisées sont ensuite stockées sur
un disque optique de 512MB.

1.2.2 Modalités d'acquisition

Deux types d'acquisition sont réalisés pour l'exploration de l'artère carotide : des ac-
quisitions transversales et longitudinales. Les acquisitions longitudinales permettent une
étude précise de l'épaisseur du complexe intima-média (voir la �gure 3.1 page 27 pour
un exemple de coupe longitudinale). Dans un premier temps, elles ne seront pas utilisées
dans ce travail.
En ce qui concerne les acquisitions transversales, la fonction boucle permet la mémori-
sation d'un balayage de la bifurcation de l'artère carotide (de bas en haut par exemple).
Ce type d'acquisitions, stockées sur le disque optique, constituera la base de ce travail.
Un exemple d'images transversales extraites d'une boucle est présenté par la �gure 1.4.

1.3 Traitement initial des données échographiques

Dans les paragraphes précédents, les illustrations (�gures 3.1 page 27 et 1.4 page 60)
présentaient des images prétraitées. Ce court paragraphe, encore plus technique détaille
cette étape. Elle est nécessaire à une bonne gestion de la mémoire de la machine, sans
laquelle l'application n'est pas fonctionnelle pratiquement.
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Fig. 1.4 � Un exemple d'acquisition transversale.
Il s'agit d'une acquisition transversale de l'artère carotide commune

1.3.1 Matériels informatiques

Pour ce travail, je dispose d'une station de travail Hewlett Packard 715/100, 128MO de
RAM ainsi que d'un lecteur de disque optique SureStore Optical 1300t, communiquant
avec la station par un port SCSI. En outre, je signale que la quasi-totalité de ce travail a
été développée sur cette station a�n de faciliter plus tard son intégration clinique.

1.3.2 Pré-traitement des images

1.3.2.1 Récupération des images brutes

Les images, stockées à un format TIFF interne à HP, sont lues à partir du disque optique
par l'intermédiaire du logiciel DxCrystal proposé par MDS (Medasys Digital System),
société travaillant en collaboration avec HP. Non exploitables directement par notre ap-
plication, ces images sont alors sauvées par le logiciel à un format 768x480 de caractères
non signés. Une image brute est présentée par la �gure 1.5 page 61. Pour une acquisition
de 3 secondes à une fréquence de 50 HZ, je suis confronté à une importante quantité
d'information (55MB). Traiter simultanément plusieurs acquisitions d'un même patient
devient rapidement impossible. Une étape d'extraction de l'information "image" unique-
ment pertinente est nécessaire.
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Fig. 1.5 � Un exemple d'image brute acquise par l'échographe.

Information ECG

(1)

Informations
Patients

(3) : Image echographique

(2)

Fig. 1.6 � Une description des di�érents éléments qui composent une image
brute.
cadre 1 : Région d'étude initiale.
cadre 2 : Positionnement du "zoom" au sein de la région d'étude précédente.
cadre 3 : Visualisation e�ective de l'image agrandie.
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1.3.2.2 Description des images brutes

La �gure 1.6 propose une description de ces volumineuses images. De cette description,
nous retiendrons que la seule partie informative de l'image est celle contenue dans le cadre
supérieur droit.

1.3.2.3 Pré-traitement des images brutes

J'ai développé un logiciel (acqui-im) a�n d'automatiser au maximum cette étape de pré-
traitement. En vue d'une échographie 3D, l'utilisateur sélectionne les coordonnées des
cadres externes et internes gauches, cela a�n de mémoriser les informations relatives au
facteur d'agrandissement. Dans un second temps, l'utilisateur sélectionne le cadre droit
ainsi que la région d'intérêt, région interne à ce cadre. Seule cette partie de l'image brute
initiale est utilisée par la suite. Ces di�érents paramètres dé�nis, l'ordinateur extrait de
façon automatique les zones d'intérêts sur toute la séquence.
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1.4 bilan

L'échographie fait partie des grandes révolutions de l'imagerie qui ont
bouleversé l'exploration du corps humain. Bien que la qualité des images ne
rivalise pas (encore) avec celles de l'imagerie scanner (par exemple), d'énormes
progrès ont été réalisés dans ce domaine, faisant de l'échographie un examen
standard de l'exploration vasculaire.

Avec les échographes de nouvelles générations, il est maintenant possible
d'acquérir une séquence d'images de haute qualité, centrées sur la zone
d'intérêt agrandie, en temps réel, à une fréquence de 50HZ (au mieux), le tout
stocké sur disque optique. De plus, le début d'acquisition de cette séquence
peut-être synchronisé sur le complexe QRS de l'électrocardiogramme, signal
physiologique externe.

A l'occasion de cette étude, des séquences de balayage transversal de la bifurca-
tion de l'artère carotide, synchronisées sur le QRS, ont été acquises. Du fait de
la volumineuse masse d'information que représentent ces données brutes 2D,
une étape de pré-traitement (semi-)automatique est appliquée a�n d'extraire
uniquement les données informatives des séquences brutes 2D initiales.
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Chapitre 2

Les données du localisateur
tridimensionnel

Objectifs du chapitre

Ce chapitre constitue un premier pas vers une échographie 3D par l'obtention
d'une localisation 3D d'une sonde échographique 2D.

Après avoir rappelé les di�érents systèmes d'échographie 3D présentés dans la
littérature, je décris plus précisément le localisateur utilisé dans ce travail. Il
me permettra d'acquérir, en temps réel, la position de la sonde échographique
dans le référentiel lié au localisateur.
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2.1 Les systèmes d'échographie 3D présentés dans la

littérature

Dans [Hen97], l'auteur rapporte di�érentes technologies de la littérature pour
l'échographie 3D. Dans ce paragraphe, je ne fais que rappeler (très) brièvement
les principes de ces méthodes, le lecteur pouvant se référer à cette thèse pour
des compléments d'informations et de références. Pour chaque technologie,
j'essaierai de répondre à la question suivante : est-il possible de déterminer
les positions relatives 3D d'une acquisition de la carotide commune et
d'une acquisition de la bifurcation? Une réponse positive à cette question
permet la réalisation d'une étude reproductible de la carotide, par dé�nition
du trièdre reproductible de référence de la bifurcation.

2.1.1 Les matrices 2D de transducteurs piézo-électriques

Les principes élémentaires de cette technologie ont été abordés dans le chapitre précé-
dent. Je n'y reviendrai pas.

Son utilisation pourrait permettre la détermination des positions relatives 3D
de la carotide commune et de la bifurcation au sein d'une même acquisition.

Soit une acquisition volumique, supposée temps réel, contenant l'artère carotide com-
mune et la bifurcation. Obtenue, par exemple, par balayage de l'artère carotide de façon
ascendante (voir la �gure 2.1), elle est composée d'une succession de volumes élémentaires
séparés par un intervalle de temps dt.

Soient deux volumes consécutifs Vt, acquis au temps t, et Vt+dt, acquis au temps t+ dt.
Moyennant une vitesse de balayage adaptée à la résolution de la sonde, Vt et Vt+dt sont
d'intersection non nulle. Si maintenant je suppose cette intersection su�samment "infor-
mative" pour permettre un recalage rigide 3D � 3D entre ces deux volumes consécutifs,
j'obtiens, suite à une étape de calibrage 3D de la sonde (à l'aide d'une mire de calibrage,
par exemple), la position relative 3D de Vt par rapport à Vt+dt.

De proche en proche, je peux alors évaluer la position relative 3D du volume élémentaire
se rapportant à la bifurcation (V2) par rapport à celui se rapportant à la carotide com-
mune (V1).
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rigide 3D-3D.

Vt

V1

Vt+dt

V2

Recalage
élémentaire

Fig. 2.1 � Description d'un protocole d'acquisition volumique 3D.
Soit une acquisition de l'artère carotide à l'aide d'une sonde volumique 3D (sonde consti-
tuée d'une matrice 2D de transducteurs piézo-électriques). Obtenue par un balayage ma-
nuel ascendant de la carotide commune jusqu'à la bifurcation, elle est composée d'une
succession de volumes élémentaires séparés par un intervalle de temps dt.
V1 : Volume élémentaire initial se rapportant à la carotide commune.
V2 : Volume élémentaire �nal se rapportant à la bifurcation.
Vt : Volume élémentaire au temps t.
Vt+dt : Volume élémentaire au temps t+ dt.
Par calibrage 3D de la sonde échographique volumique, et recalage rigide 3D � 3D entre
Vt et Vt+dt, il serait possible de déterminer, de proche en proche, la position relative de la
bifurcation V2 par rapport à la carotide commune V1.
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Le calibrage 3D de la sonde échographique me permet d'évaluer le volume
e�ectif 3D occupé par le volume image acquis. Il établit un lien entre la réalité
physique et la réalité échographique et rend possible l'interprétation physique
du recalage rigide 3D � 3D.

Par recalage rigide 3D � 3D entre Vt et Vt+dt, j'entends la détermination des
translation et rotation mettant en correspondance ces deux volumes. Ces trans-
formations spatiales élémentaires pourraient être obtenues, par exemple, à par-
tir de considération sur les niveaux de gris, sur la carte des gradients . . . .

2.1.2 Les sondes 2D intégrées à un balayage mécanique

Dans ce type de sonde, l'idée est d'ajouter à une sonde classique d'échographie 2D temps
réel, un degré de liberté de mouvement. L'objectif est d'explorer le volume d'étude en dé-
plaçant progressivement le plan de coupe par un système mécanique selon un mouvement
connu et imposé. Trois façons de balayer le volume sont présentées, selon qu'il s'agit d'une
sonde linéaire ou sectorielle : balayage en cône, en éventail ou en prisme.
En ce qui concerne la carotide, un système de ce dernier type a été décrit dans [DD94] :
une sonde 2D linéaire temps réel est �xée sur un rail. Elle est animée d'un mouvement
de translation rectiligne uniforme synchronisé sur l'électrocardiogramme. A�n d'obtenir
les meilleures images possibles, l'inclinaison et la hauteur de la sonde par rapport à la
surface d'exploration peuvent être réglées avant l'examen. Néanmoins, ce système, ainsi
décrit, sou�re d'une rigidité d'utilisation. Les acquisitions longitudinales ne semblent pas
évidentes (courbure du cou du patient, immobilité du patient à conserver pour la concor-
dance des acquisitions longitudinales et transversales). Le système utilisé dans ce travail
sera di�érent.
En�n, pour répondre à la question précédemment posée, la détermination des positions
relatives de deux acquisitions semble possible si et seulement si ces acquisitions sont com-
patibles avec le déplacement imposé à la sonde. En fait, cette méthode sou�re d'une
grande rigidité d'acquisition.

2.1.3 Les sondes 2D localisées dans l'espace

Le principe de ce type de localisation repose sur la détermination en temps réel de la
position (3 paramètres de translation) et l'orientation (3 angles de rotation) de la sonde
par rapport à un référentiel �xe. Les principaux types de localisateurs 3D de la sonde sont
des localisateurs :

� mécanique : la connaissance de la position de l'extrémité du bras mécanique passif
sur laquelle est �xée rigidement la sonde grâce à la connaissance des positions re-
latives de ces di�érents segments, détermine la position de la sonde par rapport au
socle du bras mécanique ;

� électromagnétique,
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� acoustique,

� optique, à stéréovision passive, ou à marqueurs actifs.

Ces trois derniers types de localisateur sont similaires dans leurs principes mais les moyens
techniques mise en ÷uvre pour détecter les marqueurs sont di�érents. Dans tous les cas,
le localisateur utilise un système de "caméras" et de marqueurs visibles par ces caméras.
Fixes, ces caméras dé�nissent un référentiel absolu. Dans ce référentiel, la position de
chaque marqueur (visible par les caméras) est connue par sa position (absolue et/ou
relative) par rapport aux caméras. Si maintenant ces marqueurs sont rigidement liés à la
sonde, leurs positions relatives étant déterminées, la sonde peut être assimilée au référentiel
dé�ni par ces marqueurs, du fait de son indéformabilité : la donnée de la position d'au
moins trois marqueurs permet alors, par un traitement mathématique, la détermination
de la position de la sonde dans le référentiel �xe (voir le paragraphe 2.3).
Ces principes étant rappelés, je vais m'attacher, dans la suite de ce chapitre à détailler le
localisateur tridimensionnel retenu pour cette application, ainsi que les données obtenues.

2.2 La con�guration matérielle du localisateur tridi-

mensionnel

Le localisateur tridimensionnel utilisé est le localisateur OPTOTRAK de la
société canadienne NORTHERN DIGITAL. Il s'agit d'un localisateur optique
à marqueurs actifs. Il a été choisi pour ses propriétés de rapidité, de précision
(voir [Des96]), de robustesse, ainsi que pour sa capacité à prendre en compte
un grand nombre de marqueurs.

Comme le montre la �gure 2.2, il est constitué de quatre éléments :

� des marqueurs infrarouge (IR) ;

� une unité optique ;

� une unité de contrôle ;

� un PC ;

Pour que le lecteur comprenne pleinement l'organisation de ce système, chaque élément
fait l'objet d'un petit paragraphe sur sa fonctionnalité. Je détaille plus précisément les
principes physiques régissant l'unité optique. Cette unité est le "noyau" de la localisation
3D.

2.2.1 Les marqueurs IR

Ce sont des diodes IR émettrices. Elles se présentent sous la forme de petits disques
plats d'environ 2mm d'épaisseur et 8mm de diamètre. Leur cône d'émission fait un angle
au sommet supérieur à 60 degrés.
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Unité optique

Marqueurs IR

PCUnité de controle

Fig. 2.2 � La con�guration matérielle du système de localisation.

Ces diodes sont activées séquentiellement et de façon cyclique par l'unité de contrôle. Leur
cadence est synchronisée avec l'unité optique pour une di�érenciation automatique des
marqueurs. Un cycle correspond à l'activation successive de toutes les diodes connectées
dans la chaîne de mesure. La fréquence d'activation des diodes et la fréquence des cycles
sont paramétrables en fonction du nombre de marqueurs branchés et de la vitesse d'ac-
quisition souhaitée. Le produit de la fréquence du cycle par le nombre de diodes utilisées
doit être inférieur à la fréquence d'activation des diodes. Typiquement, disposant de 24
diodes avec une fréquence d'activation séquentielle de 3500Hz (fréquence maximum), la
fréquence de cycle adoptée est de 140Hz. Ainsi, 140 fois par seconde, les 24 diodes émettent
successivement.

2.2.2 L'unité optique

Elle a pour fonction la détection des marqueurs par l'intermédiaire de 3 caméras CCD
(Charged Coupled Device). Chaque caméra est constituée d'une lentille sphéro-cylindrique
convergente placée devant une barrette de 2048 unités photosensibles.

Principe : de même qu'une lentille sphérique est caractérisée par son axe optique et
son foyer, la lentille sphéro-cylindrique l'est par son plan optique et son axe foyer du fait
de la perte de courbure du dioptre (�gure 2.3).
L'image d'un point étant une droite (voir la �gure 2.4), la détection de l'énergie lumi-
neuse peut être faite, non plus par un plan d'éléments photosensibles (cas des lentilles
sphériques), mais par une unique barrette, orthogonale à l'axe optique en son milieu, tout
en conservant le même champ de détection.
Ainsi, à chaque émission IR, l'énergie lumineuse détectée correspond à l'intersection du
"prisme� image et de la barrette. Cette énergie sera maximale en incidence normale donc
pour tous les points du plan orthogonal au dioptre, passant par la diode émettrice : ce
plan, d'énergie maximale, est le plan détecté par la caméra (voir la �gure 2.5).
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Lentille sphéro-cylindrique

Plan Optique

Axe foyer

Point source
a l’infini

Fig. 2.3 � Description d'une lentille sphéro-cylindrique.

Droite Image Da

A

Axe foyer

Barette

Fig. 2.4 � Image d'un point par une lentille sphéro-cylindrique.

73



Partie II . Chapitre 2. Les données du localisateur tridimensionnel

Diode émettricePlan Optique

Axe foyer

Fig. 2.5 � Plan de détection de la caméra.

Les 3 caméras étant calibrées, ce qui signi�e que les positions relatives des caméras les
unes par rapport aux autres ont été déterminées en usine et qu'un système de coordonnées
RefOpto intrinsèque à l'unité optique a été dé�ni, une diode sera repérée dans ce référentiel
par l'intersection de 3 plans de coordonnées connues (�gure 2.6).

2.2.3 L'unité de contrôle

Elle pilote l'unité optique et les marqueurs IR. De plus, elle assure l'interfaçage avec le
PC.

2.2.4 Le PC

Il gère l'acquisition des données, et dispose de librairies qui peuvent être appelées dans
des applications développées par l'utilisateur (voir [Bai95]).

2.3 La localisation tridimensionnelle de la sonde écho-

graphique

Dans ce paragraphe, je décris le travail e�ectué pour l'obtention de la localisation spatiale
temps réel de la sonde échographique dans le référentiel RefOpto du localisateur.

2.3.1 Que signi�e l'expression "localisation dans RefOpto"?

Une sonde échographique est un objet volumique indéformable. Il est entièrement dé�ni
par la donnée de son référentiel intrinsèque : son barycentre et ses axes principaux d'iner-
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Z

X

Y

Fig. 2.6 � Visualisation de RefOpto et localisation d'une diode émettrice.
La caméra centrale, de part son orientation verticale (barrette verticale), permet la dé-
termination de la position de la diode selon l'axe vertical OX. Les deux caméras des
extrémités, par leurs positions relatives et leurs orientations horizontales rendent possible
les déterminations de la profondeur et de la latéralité de la diode.
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tie. Localiser dans RefOpto la sonde échographique revient à localiser dans RefOpto ce
référentiel intrinsèque, c'est à dire à déterminer la translation et la rotation qui permettent
de passer de RefOpto au référentiel intrinsèque de la sonde.
La localisation du référentiel intrinsèque équivaut en fait à la localisation d'un référentiel
�xe par rapport à celui-ci, la matrice de passage entre les deux référentiels étant constante.

2.3.2 La notion de Solide Indéformable de Localisation (SIL) per-
met la localisation de la sonde dans RefOpto.

Un SIL est un solide muni de marqueurs IR dont les positions 3D sont connues dans un
référentiel Ref lié (rigidement) à ce solide. Fixons de manière rigide ce SIL à la sonde
échographique : le référentiel Ref est immobile par rapport au référentiel intrinsèque de
la sonde. D'après ce qui précède, la localisation de ce SIL équivaut à la localisation
de la sonde.

2.3.3 La construction d'un SIL

Ref peut être construit par une procédure de calibrage proposée dans la librairie du
PC. Son principe est le suivant : le SIL est présenté à l'unité optique sous N vues di�é-
rentes ; pour chaque vue, les positions des marqueurs (visibles) sont enregistrées par le
localisateur.
Lors de la première vue, Ref est construit à partir de la position 3D dans RefOpto des 3
premiers marqueurs (visibles) du SIL. Les autres marqueurs (visibles) sont alors exprimés
dans Ref .
Sur les vues suivantes, les marqueurs communs à deux vues consécutives servent à recaler
les vues entre elles. Ainsi, il est possible de calculer les coordonnées de tous les marqueurs
dans le nouveau référentiel Ref . Ceci, bien entendu, dans le cas ou tous les marqueurs
ont été visibles (au moins une fois) lors de la présentation du SIL au localisateur. Le PC
fournit alors un �chier Ref:rig, détaillant les coordonnées des di�érentes diodes dans ce
référentiel local.

2.3.4 Un SIL : Echostar

Dans ce travail, je dispose d'un SIL muni de 24 diodes, identi�é dans le laboratoire sous le
nom d'"Echostar" (voir Figure 2.7). Il peut-être �xé rigidement à la sonde échographique
durant l'examen puis dissocié, ceci de manière reproductible. La géométrie de ce SIL et
l'emplacement des diodes ont été conçues de façon à permettre la visibilité d'au moins 3
diodes par les caméras, quelle que soit sa position dans l'espace. Par calibrage de ce SIL,
je dispose des coordonnées des 24 diodes dans son référentiel local RefEchostar.
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Fig. 2.7 � Une illustration du SIL Echostar.
Le SIL Echostar, partie de l'image délimitée par le cadre blanc, est composé de 24 diodes.
Elles reposent sur un support dont la forme permet la visualisation d'au moins trois diodes
par les caméras du localisateur, quel que soit la position du SIL dans l'espace.

2.3.5 La localisation du SIL Echostar

Le programme " Collect� (voir [Nor94a] et [Nor94b]), fourni par le système OPTO-
TRACK, permet l'acquisition en temps réel (fréquence de 140Hz) des positions 3D dans
RefOpto des 24 diodes du SIL Echostar.
Dans un second temps, ces données sont récupérées sur le PC. L'algorithme d'Arun
(voir [AHB87]) développé au laboratoire calcule, à partir des positions des diodes,
et de leurs positions relatives, la rotation R(RefOpto ! RefEchostar) et la translation
T (RefOpto ! RefEchostar) permettant de passer de RefOpto à RefEchostar. Ainsi, 140
fois par seconde, je peux calculer les positions de la sonde dans le référentiel lié au locali-
sateur.

2.3.6 Autres approches

Dans ce chapitre, j'ai décrit l'utilisation d'un outils de localisation 3D disponible au la-
boratoire. D'autres approches plus légères peuvent naturellement être envisagées. Parmi
les technologies évoquées au paragraphe 2.1.3, je retiendrai plus particulièrement les lo-
calisateurs optiques à marqueurs passifs (voir [CL98]), qui, contrairement à l'approche
présentée, semblent plus conviviaux pour des applications cliniques du fait de l'absence
de �ls reliant le SIL au localisateur.
Ce même argument peut être utilisé pour les approches par localisateur électromagné-
tique. Néanmoins, cette technologie sou�re encore des interférences des champs magné-
tiques avec les objets métalliques. D'actives recherches sont e�ectuées dans ce domaine
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a�n de s'a�ranchir de cet inconvénient.

2.4 Bilan

Dans le cadre de cette étude, j'utilise un localisateur optique tridimensionnel
à marqueurs actifs. Choisi pour ses qualités de rapidité, de précision et
de robustesse, son utilisation me permet d'acquérir, à une fréquence de
140Hz, les données nécessaires à la détermination de la position de la sonde
échographique dans le référentiel du localisateur.

En outre, ce système, très souple en raison de la liberté quasi totale de mouve-
ment laissée au médecin lors de l'examen échographique, est totalement com-
patible avec une application clinique.
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Chapitre 3

Passage d'une échographie 2D à une
échographie 3D

Objectifs du chapitre

Ce chapitre représente l'aboutissement des deux chapitres précédents. Après
un bref rappel sur les données fournies par les systèmes d'acquisition écho-
graphique et de localisation tridimensionnelle, j'identi�e, dans une première
partie, les étapes qu'il me faut résoudre pour passer d'une échographie 2D à
une échographie 3D.

Les deux paragraphes suivants sont consacrés à la réalisation de ces di�é-
rents objectifs, illustrée par di�érents types de résultats en vue de sa validation.

En�n, j'achèverai ce chapitre par deux ré�exions. L'une sur le système d'ac-
quisition ainsi conçu, l'autre sur l'évaluation d'un paramètre d'acquisition : la
pression exercée par l'échographiste sur le cou du patient.
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3.1 Introduction

3.1.1 Que signi�e l'expression "échographie 3D"?

Par cette expression, j'entends la détermination de la position spatiale de chaque pixel
d'une image échographique dans le référentiel du localisateur RefOpto.

3.1.2 Une brève synthèse sur les données du système d'acquisition
à ce stade de développement

Les données dont je dispose à ce stade de développement du système d'acquisition sont :

� des séquences d'images échographiques de la bifurcation de l'artère carotide dont
le début de l'acquisition est synchronisé sur le premier complexe QRS suivant la
pression du bouton "loop" par le médecin. Ces séquences ont été acquises à une
fréquence constante comprise entre 30Hz et 50 Hz puis numérisées sur un disque
optique.

� des localisations spatiales de la sonde échographique 2D durant l'examen. Ces don-
nées ont été acquises à une fréquence de 140 Hz et stockées sur une disquette.

3.1.3 Une évaluation du travail restant à e�ectuer

Pour obtenir une acquisition échographique 3D à partir des données, deux étapes restent
à résoudre :

� déterminer, pour chaque image d'une séquence échographique, la position de la
sonde à cet instant dans le référentiel du localisateur.

� la position du plan échographique image étant connue, déterminer, pour chaque
pixel de l'image, sa position dans le référentiel du localisateur.

3.2 La localisation spatiale d'une image d'une séquence

La di�culté provient de l'absence de synchronisation temporelle entre les deux systèmes
d'acquisition. Une synchronisation du début de l'acquisition spatiale sur le même com-
plexe QRS utilisé pour débuter l'acquisition échographique permettrait de résoudre cette
di�culté. Dans ce paragraphe, je décris un système simple de synchronisation.
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3.2.1 La réalisation d'un système simple de synchronisation

Ce paragraphe rapporte des développements matériels spéci�ques de la méthodologie
développée. Le lecteur pourra s'a�ranchir de sa lecture en première intention.

Après des recherches sur les potentialités de l'échographe utilisé par le service
d'HTA de l'hôpital Michallon, j'ai découvert que l'échographe générait un si-
gnal 5V. TTL synchronisé sur chaque complexe QRS de l'ECG, ce signal étant
récupérable à l'arrière de l'appareil. Aucune information concernant ce type
de synchronisation n'a pu être obtenue (synchronisation sur le front montant?
descendant? du QRS).

De plus, il est possible (voir [Nor94c]) de déclencher l'acquisition de données
spatiales par l'envoi de ce signal sur le PC.

En�n, lorsque le médecin décide d'acquérir une série d'images (pression du
bouton "loop"), le début de la mémorisation de la séquence se fait sur le
premier complexe QRS suivant la pression du bouton.

C'est ce complexe QRS qui doit être transmis au PC et déclencher l'acquisition
spatiale, a�n de béné�cier d'une référence temporelle commune.

C'est pourquoi j'ai fabriqué le circuit électronique présenté à la �gure 3.1.

3.2.2 Le bilan d'une acquisition synchronisée

Grâce à cet interrupteur, les données acquises sont (voir Fig. 3.2) :

� une série d'images synchronisées sur le complexe QRS, échantillonnées à une fré-
quence f1 constante durant l'acquisition comprise entre 30 et 50 Hz

� une série de positions spatiales de la sonde échographique, dont le début de l'acqui-
sition est synchronisé sur ce même complexe QRS, échantillonnées à une fréquence
f2 de 140 Hz.

3.2.3 La détermination de la localisation spatiale d'une image

Néanmoins, je ne dispose toujours pas de la localisation spatiale d'une image, les don-
nées acquises par l'échographe ne coïncidant pas nécessairement avec les données acquises
par le localisateur. Cette dernière di�culté sera levée par une interpolation linéaire des
données spatiales. D'autres types d'interpolation auraient pu être utilisées (cubiques, sinu-
sales), mais la grande fréquence d'acquisition des données spatiales ainsi qu'une certaine
régularité de mouvement lors de l'acquisition échographique ne le justi�ent pas.
Connaissant la fréquence d'acquisition des images, les débuts des acquisitions échogra-
phique et spatiale étant synchronisés, je peux maintenant calculer, pour chaque image,
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U2 = U3

R
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Masse flottante PCMasse flottante Echographe
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ddp

Sortie
ECG

Trigger Start

Position 1 : U1 = U2

ddp = 0
PC

PC

Echo

U1 = U2Bascule : Position 2 :

PC
ddp 

Echo
ddp =

Fig. 3.1 � Système électronique.
Par défaut, le système est en position 1 : aucun signal n'est transmis au PC.
Lorsque le médecin décide d'acquérir une séquence échographique, il appuie sur le bouton
"loop" de l'échographe et sur l'interrupteur qui bascule. A cet instant, la résistance de
rappel R joue pleinement son rôle : elle maintient le potentiel U2 à la masse �ottante
U1 durant l'intervalle de temps nécessaire à la bascule du système. Aucun signal n'est
transmis au PC. Sans cette résistance, le potentiel U2 est un "potentiel en l'air � indé�ni.
Cela se traduit pratiquement par l'acquisition de données spatiales dés le déclenchement
de l'interrupteur.
L'interrupteur est alors en position 2. Le signal 5V. TTL issu de l'échographe est trans-
mis au PC. L'acquisition spatiale est déclenchée sur le front montant du créneau. Sa durée
est limitée à 4 secondes par le réglage de paramètre interne au système d'acquisition.
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Fig. 3.2 � Protocole d'acquisition.
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Fig. 3.3 � Changement de référentiel.

sa localisation spatiale dans le référentiel de référence RefOpto, c'est à dire la matrice de
passage P (RefEchostar! RefOpto).

3.3 La localisation spatiale d'un pixel d'une image

3.3.1 Une introduction

Du fait de la localisation de la sonde dans RefOpto, pour chaque image d'une séquence,
sa matrice de passage P (RefEchostar! RefOpto) est connue. Si maintenant, je détermine
la matrice de passage P (RefImage! RefEchostar) du référentiel image RefImage au réfé-
rentiel de la sonde RefEchostar, par composition de ces matrices, j'obtiens la matrice de
passage de RefImage à RefOpto (voir �gure 3.3). Le calibrage de la sonde échographique
permet la détermination de la matrice de passage P (RefImage! RefEchostar).

3.3.2 Le calibrage de la sonde échographique

Ce calibrage a été réalisé, dans un premier temps, par le logiciel développé par C. Barbe
puis dans un second temps, par le logiciel CALIB développé par Ionescu Gelu [Ion98].
Le principe en est le suivant : soient trois points physiques distincts de l'espace (la �gure
3.4 illustre l'obtention concrète de ces trois points à l'aide d'une mire de calibrage). Ces
trois points déterminent un plan virtuel. Par visualisation simultanée de ces 3 points sur
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P1

Cuve de pexiglass

F1

F2

F3

Fig. 3.4 � Mire utilisée pour le calibrage de la sonde échographique.
Les intersections des trois �ls F1, F2, F3 dé�nissent trois points utilisés pour calibrer la
sonde échographique.

l'image échographique (points échogènes), les plans virtuel et échographique sont confon-
dus. A cet instant, l'image et la matrice de passage P (RefEchostar ! RefOpto) associée à
cette image sont mémorisées. SoientMImage, l'un de ces trois points dont ses coordonnées
sont exprimées dans RefImage. Ses nouvelles coordonnées dans RefOpto sont obtenues par
l'équation suivante :

MOpto = P (RefEchostar ! RefOpto) � P (RefImage ! RefEchostar) �MImage (3.1)

Dans un deuxième temps, j'acquiers à l'aide d'un palpeur les coordonnées de ces trois
points dans RefOpto. P (RefImage ! RefEchostar) est alors solution du système de 9 équa-
tions à 9 inconnues (les z-coordonnées des MImage étant prises nulles), système obtenu à
partir de l'écriture des équations précédentes pour chacun des trois points.

Cette matrice de passage est déterminée une fois et une seule : elle dépend uni-
quement de la position du SIL Echostar par rapport à la sonde échographique,
qui est identique d'un examen à l'autre comme cité précédemment.

Les matrices de passage des di�érents référentiels étant connues, je peux maintenant lo-
caliser, grâce à l'équation 3.1, la position de chaque pixel, de chaque image, de chaque
séquence dans le référentiel RefOpto du localisateur. Je peux maintenant parler d'écho-
graphie 3D.
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A3

O x

y

z

Ox

Oy

Image échographique de travail

Mimage(x,y)

O

Optotrak

P1

P2 P6

P7

P8
P3

P4

P5

Offset

Tail

Origine

Ox1

Oy1

Oy2

Ox2

Image échographique brute (763x480).

Image vidéo (512x512)

A2

Mopto(x,y,z)

A4

A1

Echostar

Fig. 3.5 � Localisation e�ective spatiale d'un pixel.
A1 : matrice de passage de P (Ref Image�pretraitee! Ref Image�brute)
A2 : matrice de passage de P (Ref Image�brute! Ref Image�video)
A3 : matrice de passage de P (Ref Image�video! RefEchostar)
A4 : matrice de passage de P (RefEchostar ! RefOpto)

3.3.3 La localisation pratique spatiale d'un pixel n'est pas si simple

A partir des principes exposés, ce paragraphe rapporte la réalisation pratique de la lo-
calisation d'un pixel image. La �gure 3.5 en présente les di�érentes étapes. Cette rapide
description est nécessaire pour l'interprétation des résultats de la partie 3.3.4.

3.3.3.1 Le calibrage de la sonde échographique est réalisé à partir d'images
vidéo

Le calibrage de la sonde est e�ectué grâce à des logiciels validés [Ion98] au sein du labo-
ratoire. Ces logiciels travaillent à partir d'images vidéo fournies par les canaux vidéos des
échographes. Le résultat de ce calibrage est la matrice de passage du référentiel "image
vidéo" au référentiel du SIL "Echostar" : P (Ref Image�video! RefEchostar).
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Les images vidéos (512x512) di�érent par leur format des images échogra-
phiques numérisées non prétraitées (768x480) ou images brutes. Cette dif-
férence est prise en compte par la matrice de passage P (RefImage�brute !
RefImage�video).

3.3.3.2 Les images échographiques numérisées incorporent un agrandisse-
ment

Lors de l'acquisition, le médecin peut agrandir sa zone d'intérêt. Le calibrage de la
sonde échographique a été réalisé sur des images non agrandies, le facteur d'agrandis-
sement étant variable. Il est déterminé sur l'image brute par la position relative des
deux cadres inférieurs gauches de l'image (position relative acquise manuellement lors
du pré traitement des images brutes). Il est pris en compte par la matrice de passage
P (RefImage�zoom !RefImage�brute).
Dans cette étude, une acquisition agrandie de la bifurcation permet l'obtention d'une
information image plus discriminative.

3.3.3.3 Les images échographiques numérisées sont prétraitées

En�n, ces images brutes, a�n d'être aisémentmanipulables, ont été prétraitées (extraction
de la zone d'intérêt). Cette dernière information est prise en compte par la matrice de
passage P (RefImage�pretraitee! RefImage�brute).

3.3.3.4 Conclusion

Dans le cadre de cette étude, la localisation, dans le référentiel associé au localisateur,
d'un point de l'image prétraitée est donnée par :8>><

>>:
MOpto = P (RefEchostar ! RefOpto) �M1

M1 = P (Ref Image�video ! RefEchostar) �M2

M2 = P (Ref Image�brute! RefImage�video) �M3

M3 = P (Ref Image�pretraitee! Ref Image�brute) �MImage

(3.2)

3.3.4 Expérimentation en vue d'une validation de la localisation
spatiale d'un pixel image

Ce paragraphe présente la conception, la mise en ÷uvre, et les résultats d'une expérience
en vue d'une validation de la localisation spatiale du système développé.

3.3.4.1 Description théorique du protocole expérimental

Soit M un point �xe de l'espace physique, c'est à dire �xe dans le référentiel lié au
localisateur RefOpto, le localisateur étant �xe. Dans un premier temps, j'acquiers, de
façon synchronisée (sur mon ECG), des images échographiques de ce point (échogène)
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P1

Cuve de pexiglass O

OZ

P2

F1

F2

F3

F4

Fig. 3.6 � Dé�nition du point �xe O.

sous di�érentes incidences de la sonde, et les données spatiales nécessaires à la localisation
spatiale de la sonde.
Dans un deuxième temps, après segmentation des images (détermination des coordonnées
image du point échogène) et traitement des données spatiales, je calcule les coordonnées de
ce point dans RefOpto sous les di�érentes incidences. Des coordonnées identiques valident
la localisation.

3.3.4.2 Description pratique du protocole expérimental

Dans cette expérience, j'utilise la mire de calibrage présentée précédemment, mais modi-
�ée, comme le montre la �gure 3.6. Je dé�nis le plan P2 orthogonal au plan P1 par l'ajout
du �l échogène F4, ainsi que le point O, intersection des �ls F1, F3 et F4. Ce point fait
l'objet de cette étude.
J'acquiers les données relatives à ce point dans les deux plans orthogonaux P1 et P2,
selon le protocole suivant : étant donné le positionnement de la sonde dans un des plans,
j'e�ectue deux acquisitions consécutives, puis une rotation de 90 degrés dans le sens
trigonométrique par rapport à l'axe OZ de façon à me positionner dans l'autre plan
orthogonal. Cette manipulation, répétée quatre fois, est illustrée par la �gure 3.7.

3.3.4.3 Segmentation des images acquises

Un logiciel de segmentation manuel a été développé pour faciliter la détermination du
point O sur les images échographiques. Après reconstruction des images échographiques
(élimination des distorsions indésirables des images du fait de la di�érence de propaga-
tion des ultrasons dans l'eau et dans le tissu moyen mou, voir [Ion98]), le point O est
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O

Vue de dessus de la cuve de pexiglass

1

2

3

4

2 : Acquisition avec rotation directe de la sonde de 90 deg.
3 : Acquisition avec rotation directe de la sonde de 180 deg.
4 : Acquisition avec rotation directe de la sonde de 270 deg.

1 : Plan initial

Trace du demi-plan echo

Fig. 3.7 � Protocole d'acquisition.

Fig. 3.8 � Première acquisi-
tion dans le plan P1.

Fig. 3.9 � Deuxième acquisi-
tion dans le plan P1.

manuellement déterminé par l'intersection de deux droites superposées à l'un des �ls F1,
F2, F3 et F4. Les images ainsi segmentées sont présentées par les �gures 3.8, ..., 3.15.

3.3.4.4 Résultats

Pour chaque image, les cordonnées du point O sont calculées dans un référentiel �xe, en
translation par rapport à RefOpto. Les résultats obtenus sont présentés par le tableau de
la �gure 3.16.
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Fig. 3.10 � Première acquisi-
tion dans le plan P2 : rotation
de 90 degré par rapport à la posi-
tion initiale.

Fig. 3.11 � Deuxième acquisi-
tion dans le plan P2. : rotation
de 90 degré par rapport à la posi-
tion initiale.

Fig. 3.12 � Troisième acquisi-
tion dans le plan P1 : Rotation
de 180 degré par rapport à la po-
sition initiale.

Fig. 3.13 � Quatrième acquisi-
tion dans le plan P1 : Rotation
de 180 degré par rapport à la po-
sition initiale.
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Fig. 3.14 � Troisième acquisi-
tion dans le plan P2 : rotation
de 270 degré par rapport à la po-
sition initiale.

Fig. 3.15 � Quatrième acquisi-
tion dans le plan P2 : rotation
de 270 degré par rapport à la po-
sition initiale.

Dans cette étude, l'origine du repère est un point situé dans l'enveloppe convexe
des points calculés à partir de leurs coordonnées dans RefImage.

L'incertitude commise sur la reproductibilité de la localisation d'un
point �xe O de l'espace 3D est de l'ordre du millimètre.
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Point x y z

P1 -0.3787 -0.00169254 0.835197
P2 0.153802 0.00440047 -0.234723
P3 0.0212062 -0.34369 -1.15072
P4 1.07036 -0.566372 -1.54697
P5 -0.56242 -1.20012 -0.802935
P6 -0.379897 -1.22506 -0.747236
P7 -0.200303 -0.610525 -1.77776
P8 0.726518 -0.222361 -2.29293
�P 0.0563207 0.052067 -0.964737

Fig. 3.16 � Coordonnées calculées du point �xe O.
J'estime la position réelle du point O par le barycentre �P des points calculés Pi i = 1::8.
Je détermine ensuite, par l'erreur maximale Emax, la moyenne � et la variance � des
distances des points Pi à �P l'incertitude commise sur la reproductibilité de la localisation
du point O :
Emax = 1;913709mm, � = 1:052641mm et � = 0:219245mm.
Comme je le montre dans le paragraphe 3.3.4.6, cette incertitude de localisation reste
compatible avec une application clinique potentielle.
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3.3.4.5 Incertitude de reproductibilité de localisation et Conditions expéri-
mentales

Eu égards les conditions expérimentales, cette incertitude de localisation me semble tout
à fait acceptable :

� elle est du même ordre de grandeur que l'épaisseur du champs ultrasonore (de
l'ordre du millimètre). Cette épaisseur est à l'origine d'une incertitude sur l'ali-
gnement des plans physiques et échographiques, d'où l'incertitude sur la
localisation des points échographiques calculés.

� le point O échographique est construit comme l'intersection de deux segments de
droite. Cette approche, plus robuste qu'une estimation ponctuelle de la position du
point sur l'image (les �gures précédentes sont plus en faveur d'une tâche échogra-
phique que d'un point échographique ponctuel), reste subjective. En e�et, du fait
de leur variabilité de visibilité d'une image échographique à l'autre (conséquence
de l'incertitude d'alignement des plans échographique et physique), le choix de ces
deux segments di�ère d'une image à l'autre (comparer typiquement les �gures 3.12
et 3.13). De plus, l'épaisseur des �ls n'étant pas nulle (<=0.3mm), les points déter-
minés par ces di�érents segments de �ls sont physiquement distincts.

D'autres facteurs, de moindres importances comparés à ceux cités précédemment,
doivent aussi être pris en compte :

� les images échographiques numérisées sont récupérées à partir du logiciel "DxCrys-
tal". Ce logiciel reconstruit les images à partir de données très artéfactées. Cette
reconstruction logicielle peut être à l'origine de variabilités (de l'ordre du pixel) dans
la détermination des trois cadres de références, qui se répercutent ensuite dans les
transformations spatiales évoquées précédemment ;

� la détermination des cadres de référence de chaque séquence est (temporairement)
manuelle, entraînant une erreur supplémentaire (de l'ordre du pixel). Cette erreur
doit aussi être prise en compte. Par contre, au sein d'une même séquence échogra-
phique, les positions relatives spatiales des di�érentes images sou�rent moins de cette
imprécision de détermination, du fait des positions relatives identiques des di�érents
cadres : en e�et, au sein d'une séquence échographique, le facteur d'agrandissement
est inchangé.

3.3.4.6 Incertitude de reproductibilité de localisation et EIMAC

Je tiens à écarter le doute, naissant chez le lecteur, sur le bien fondé d'une étude 3D de
l'EIMAC : comment quanti�er, de façon reproductible l'EIMAC, son ordre de grandeur
étant de 0:5mm alors que la précision de la localisation des plans échographiques est de
l'ordre du millimètre.
Quanti�er l'EIMAC et localiser les plans échographiques sont, en fait, deux étapes dis-
tinctes : la première peut-être réalisée uniquement à partir des données image 2D. La
seconde, rend possible la localisation de cette quanti�cation dans l'espace 3D, au milli-
mètre prêt. C'est cette possibilité de localisation qui fait la nouveauté de ce projet. En
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reprenant les idées développées dans le première partie de ce rapport, la détermination,
de façon reproductible, d'un référentiel lié à la carotide, pourrait permettre un suivi plus
objectif de l'évolution de l'EIMAC dans le temps, par la localisation spatiale, au milli-
mètre prêt, de sa position dans ce référentiel.

3.4 Forces et faiblesses de ce système d'acquisition

3.4.1 Les points forts du système d'acquisition conçu

Dans ce paragraphe, j'insiste sur deux points forts (l'un méthodologique, l'autre techno-
logique) de ce processus d'acquisition, qui le di�érencient de méthodologies précédemment
développées [BTML93], et en font un système d'acquisition très performant actuellement
par sa haute fréquence d'acquisition.

3.4.1.1 L'intérêt d'une haute fréquence d'acquisition

Une haute fréquence d'acquisition permet, par dé�nition, l'acquisition de plus d'infor-
mations en des temps identiques. Dans ce travail, elle va me permettre d'acquérir en 3
secondes, les informations nécessaires à une étude de la bifurcation.
La brièveté de l'acquisition est un garant de l'immobilité du patient durant l'acquisi-
tion, immobilité nécessaire à une étude objective de cette entité. En fait l'idéal serait une
"photo" de l'artère à un instant donné t. Signalons en e�et, que même si le patient est
immobile, l'artère est battante.
En outre, la brièveté de l'acquisition participe au confort du patient.

3.4.1.2 Un point fort méthodologique: l'indépendance des processus d'acqui-
sition permet une acquisition optimale

Dans la méthodologie présentée, les processus d'acquisition (échographique et spatial)
sont indépendants durant la phase d'acquisition (après une synchronisation initiale). Cette
indépendance est le garant d'une acquisition optimale des données par les di�érents
processus, du fait de l'absence de communications parasites entre les processus. Ainsi, je
peux obtenir une acquisition échographique à une fréquence maximale de 50Hz, fréquence
non envisageable par les précédents logiciels d'acquisition développés dans [BCCT96],
[Ion98].

3.4.1.3 Un point fort technologique : la numérisation des images par l'écho-
graphe permet une acquisition échographique élevée

Cette numérisation me permet de m'a�ranchir d'une récupération des images échogra-
phiques par un canal vidéo, dont la fréquence d'échantillonnage est limitée à 25Hz.
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3.4.1.4 Une acquisition non pas 3D mais 4D

En fait, toutes nos acquisitions sont synchronisées sur l'ECG. Je peux donc pour chaque
image, déterminer sa position temporelle au sein du cycle cardiaque. Cette qualité, non
utilisée dans cette étude, pourrait permettre une étude non pas 3D, mais 4D de l'artère
carotide. Obtenir une image de la carotide à un temps t donné du cycle cardiaque pourrait
ainsi être envisageable.

3.4.2 Ses points faibles

3.4.2.1 Le système n'est pas temps réel

Pour disposer d'un temps réel, il faut disposer d'une communication entre les machines,
d'où un retard dans les processus d'acquisition. En ce qui concerne cette étude, le temps
réel n'était pas nécessaire.

3.4.2.2 Des points obscurs subsistent...

Dans le système présenté, des points mériteraient d'être plus profondément étudiés. Ci-
tons, par exemple, la nécessité :

� de préciser le mode de synchronisation de l'acquisition échographique sur le complexe
QRS de l'ECG (données internes à HP)

� de quanti�er le temps de latence entre le début de l'acquisition par l'échographe et
le début de l'acquisition par le localisateur. Je n'ai pas cherché à quanti�er ce temps
de latence, celui-ci étant fonction de l'électronique du système. Néanmoins, visuel-
lement, les battements de l'artère carotide sur une coupe transversale synchronisée
sur l'ECG semblaient (subjectivement) en concordance avec les données physiolo-
giques (retard d'augmentation du diamètre de l'artère par rapport au complexe
QRS, l'onde de pression étant plus lente que l'onde électrique)

� de développer une détermination automatique des positions relatives des di�érents
cadres. Elle permettrait, du fait de sa reproductibilité, de s'a�ranchir d'erreurs ma-
nuelles, et de leurs conséquences dans les transformations spatiales.

3.5 Utilisation du système de localisation développé

pour évaluer l'in�uence d'un paramètre intrinsèque

à l'acquisition

Ce paragraphe est consacré à l'évaluation des modi�cations de la position de l'artère
carotide lors d'acquisitions transversales à pression croissante. Il est organisé en deux
partie : la première rapporte le protocole expérimental, la seconde, les résultats obtenus
ainsi que leurs interprétations.
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3.5.1 Le protocole expérimental

Cette expérience est réalisée au sein de l'hôpital Michallon avec un patient particulière-
ment complaisant (ma personne).
Le protocole est le suivant : le médecin se positionne en un site transversal. Il appuie sur
la sonde échographique de façon croissante, orthogonalement à la surface cutanée, durant
un cycle cardiaque jusqu'à une pression maximale, non atteinte dans la pratique courante.
A�n de s'a�ranchir des éventuels mouvements du cou du patient (faussant la localisation
spatiale de l'artère), la tête du patient est immobilisée sur la table d'examen.

Dans un premier temps, le tête du patient est immobilisée par une sangle �xée
rigidement à la table d'examen.

Pour mémoire, je rappelle que, contrairement à une veine, l'artère carotide n'est
pas collabée par simple pression de la sonde (bien qu'elle diminue légèrement
de calibre lors d'une forte pression) 4.

Cette procédure expérimentale est utilisée pour des acquisitions transversales antérieures,
latérales et postérieures, à une fréquence de 50 Hz (sonde appuyée progressivement en un
endroit �xe). Pour chaque séquence acquise, je segmente manuellement 5 images reparties
de façon équidistante dans le cycle d'acquisition, les données spatiales correspondantes
étant traitées de façon indépendante.

3.5.2 Résultats obtenus

3.5.2.1 Leurs descriptions

Les résultats obtenus sont présentés par les �gures 3.17, 3.18, 3.19 : la représentation spa-
tiale 3D des contours de l'artère carotide est illustrée par les �gures supèrieures gauche
(projection dans le plan Oxy contenant la direction de déplacement de la sonde, l'axe Oz
correspondant approximativement à l'axe de la carotide commune). A chaque visualisa-
tion 3D sont associées 3 courbes montrant respectivement les déplacements en x ( �gure
supérieure droite ), y ( �gure inférieure gauche ) et z ( �gure inférieure droite ) des bary-
centres des contours segmentés au cours du cycle.

Les résultats présentés sur chaque �gure proviennent du traitement de di�é-
rentes images au sein d'une même séquence. En reprenant les équations 3.2, le
prétraitement de chaque image au sein d'une séquence étant identique, seule
la matrice de passage P (RefEchostar ! RefOpto) di�ère. Les positions rela-
tives des di�érents plans échographiques sont ainsi plus robustement dé�nies
(du fait de l'évacuation des erreurs associées à la détermination manuelle des
positions relatives des di�érents cadres)
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3.5.2.2 Leurs interprétations

Ces résultats con�rment l'idée intuitive pressentie : la pression lors de l'acquisition in-
�uence la position spatiale 3D de l'artère carotide. Ces déplacements extrémaux de l'ar-
tère, de l'ordre de 3mm, prennent en compte deux facteurs :

1. la pression e�ective d'application de la sonde ;

2. la déformabilité de la structure sur laquelle est allongé le patient, déformabilité
induite indirectement par l'application de la pression sur le cou du patient.

Ces remarques faites, l'ordre de grandeur de ces déplacements, tout de même raison-
nable pour ces pressions extrémales (qui, je le rappelle, ne sont pas utilisées dans la
pratique courante), peut laisser présager des déplacements minimes lors d'acquisitions à
des pressions plus classique. Ainsi, des acquisitions transversales de la carotide commune,
échantillonnées le long de l'artère, seront bien centrées sur son axe. Cette dernière consta-
tation est un élément de bon augure, par exemple, pour l'obtention d'une reconstruction
globale de l'artère compatible avec la réalité.
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Fig. 3.17 � Acquisitions transversales antérieures.
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Fig. 3.18 � Acquisitions transversales latérales.
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Fig. 3.19 � Acquisitions transversales postérieures.
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3.6 Bilan

Dans ce chapitre, j'ai présenté le système développé pour l'acquisition d'images
échographiques tridimensionnelles de la bifurcation de l'artère carotide. Il
a été conçu à partir de deux processus d'acquisition indépendants, l'un
échographique, l'autre spatial. La synchronisation de ces processus sur le
même complexe QRS de l'ECG a permis une utilisation complémentaire des
di�érentes données acquises, conduisant ainsi à l'obtention d'une échographie
3D (voire 4D).

Cette acquisition est caractérisée par une fréquence d'échantillonnage des
séquences échographiques comprise entre 30Hz et 50Hz. Cette haute fréquence
en fait un outils de haute qualité : la brièveté de l'acquisition est en e�et un
garant d'une immobilité du patient pendant l'acquisition.

La précision de la localisation spatiale d'un point �xe physique par di�érentes
séquences est d'ordre millimétrique, voire submillimétrique. Au sein d'une
même séquence, la localisation spatiale relative des di�érents plans échogra-
phiques de la séquence est plus précise, du fait de la suppression d'étapes
manuelles de prétraitement.

En�n, j'ai cherché à évaluer l'impact de la pression sur l'acquisition des
données. Il a été montré qu'elle intervenait probablement peu sur le dépla-
cement de la carotide pour des pressions d'application de la sonde raisonnables.

En ce qui concerne ce travail, les séquences de la bifurcation sont obtenues par
son balayage pendant une durée de 3 secondes.
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III.

Cette troisième partie du manuscrit est consacrée à la réalisation d'un modèle de bifur-
cation actif. Son organisation est la suivante :

� Chapitre I : La modélisation tridimensionnelle de la bifurcation.

� Chapitre II : La mise en correspondance du modèle avec les données.

� Chapitre III : La transition vers un modèle actif déformable.
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Chapitre 1

Une modélisation géométrique
tridimensionnelle de la bifurcation

Objectifs du chapitre

Ce chapitre rapporte la stratégie adoptée pour modéliser les bifurcations,
sous-classe particulière d'embranchements : long, il décrit les fondements de
ce travail de thèse à partir desquels tout va être déduit.

Dans un premier temps, je rappelle brièvement les modélisations d'embran-
chement présentées dans la littérature, et propose un nouveau paramétrage
des objets "bifurcation" en relation avec la réalité physique.

Je décris ensuite la modélisation entreprise. Cette modélisation fait appel à
des briques élémentaires de la littérature. Je m'e�orcerai, au cours de cette
description, de justi�er le choix de leurs utilisations.

En�n, je termine ce chapitre par la description des propriétés mathématiques
de la surface développée.
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1.1 Une nouvelle approche des objets bifurcation

1.1.1 Introduction

Après avoir présenté au lecteur un rapide aperçu des travaux de la littérature traitant des
embranchements, je propose une ré�exion sur di�érents paramétrages possibles de l'objet
bifurcation : je précise en particulier le type de paramétrage recherché, les di�érentes
possibilités au sein de ce type, et la solution retenue, ainsi que ses conséquences au niveau
de la modélisation.

1.1.2 Des approches classiques . . .mais non retenues

A première vue, une bifurcation se présente comme un "Y" volumique. Conçue
le plus souvent comme la jonction entre trois branches cylindriques, de nom-
breux travaux ont été menés dans la littérature pour modéliser cette entité. Je
rappelle principalement les méthodes évoquées dans [GS95] :

� la reconstruction à l'aide de facettes triangulaires de Christiansen ( [CS78]) par
triangulation de Delaunay entre deux coupes. Cette reconstruction n'est réalisable
que dans le cas d'un échantillonnage par coupes parallèles, où le nombre et la forme
des contours varient peu d'une coupe à l'autre.

� la reconstruction par éléments de volumes développée dans [CR89] opérant à partir
de contours parallèles.

� la réalisation d'embranchements G1 continus de cylindres généralisés dans [GS95].
La �gure 2.4 (page 177) illustre cette reconstruction par trois régions rectangu-
laires assimilables à des "demi-tubes extérieurs", et deux carreaux triangulaires,
qui ferment la structure ébauchée par les carreaux rectangulaires précédents. Une
application de ces travaux pour modéliser les anévrismes de l'aorte abdominale est
présentée dans [NJM+96a]. Cet article est détaillé dans le chapitre suivant.

Pour les méthodes propres à la C.A.O et à la synthèse d'images, je cite :

� le procédé de [VP84], procédé de subdivision polyédrale récursive. Ce procédé
converge vers une surface présentant une continuité du plan tangent.
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Ces di�érentes approches ne sont pas retenues dans le cadre de cette étude. En e�et,
dans toutes ces approches, du fait de leur conceptualisation de la bifurcation (jonction
entre trois branches), celle-ci est déduite des trois branches. Par-là, j'entends que l'on
détermine, dans un premier temps, par un processus indépendant, ses trois extrémités.
Dans un second temps, la jonction est réalisée à partir des seules conditions aux limites
(sections, dérivées).

Notre approche se veut fondamentalement di�érente. Nous cherchons à modéliser en pre-
mier lieu la bifurcation. C'est en e�et la région la plus riche en informations
géométriques, donc la région la plus discriminative. Dans un second temps, nous
pourrions nous intéresser aux branchements de cylindres généralisés sur cette nouvelle
brique (non abordé dans ce travail).

Une autre approche est celle des pavages adaptés à la topologie des embranchements,
pavages aussi variés en nombre, forme que nature des carreaux assemblés : voir [SB89,
CJ84, LD89]. Ces constructions peuvent conduire à une modélisation propre de la bifur-
cation. Nous ne les retiendrons pas, préférant développer une modélisation d'inspiration
plus "physique".

1.1.3 Vers un nouveau "paramétrage planaire univoque"

1.1.3.1 La dé�nition de la problématique

Les objets "bifurcations", du fait de leurs topologies non homotopiques aux surfaces
sphériques, cylindriques ou toriques, sont des entités di�cilement paramétrables de
façon naturelle. Dans un souci de "simplicité", je me suis uniquement intéressé à de
possibles paramétrages planaires univoques de cette entité.

Par paramétrage, j'entends l'établissement d'un système de coordonnées
(t; v) où tout point Mi de la surface de la bifurcation est repéré par un couple
de paramètres (ti; vi).

Par univoque, j'entends l'unicité du couple de paramètre (ti; vi).

Par paramétrage planaire, j'entends l'obtention du paramétrage par un al-
gorithme de sections de (toute) la surface par des plans (continûment) juxta-
posés.

Cette méthodologie me conduira à la dé�nition d'un connexe du plan, domaine de dé�-
nition des couples de paramètres compatibles avec un parcours univoque d'une surface
iso-topique à celle des bifurcations.
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(5)

(1)

(3)

(4)

(2)

Fig. 1.1 � Intersection d'un Y volumique simple avec un plan quelconque.
Cinq types principaux d'intersection sont retrouvés :
(1) : une courbe unique fermée ;
(2) : une courbe unique ouverte ;
(3) : un ensemble de courbes ouvertes ;
(4) : un ensemble de courbes fermées ;
(5) : un ensemble de courbes fermées et ouvertes.

1.1.3.2 L'univocité permet la caractérisation des paramétrages recherchés

Soient E1 l'ensemble des plans continûment juxtaposés, et E2 l'ensemble des courbes, in-
tersections du Y volumique avec les plans (la �gure 1.1 illustre les di�érentes intersections
possibles). Une correspondance univoque entre E1 et E2, c'est à dire, une correspondance
qui à chaque plan de E1 associe une unique courbe (ouverte ou fermée) dans E2 carac-
térise les paramétrages planaires univoques. Ainsi,

l'unicité du contour d'intersection de la surface avec chaque plan du
paramétrage est un critère d'acceptabilité de ce paramétrage.

1.1.3.3 Une simpli�cation de la problématique

En�n, dans un souci de simpli�cation, j'ajoute une restriction supplémentaire sur la
direction des plans de paramétrage. Soit P , le plan "moyen" de la bifurcation (plan passant
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(T1),(T2),(T3):traces respectives

(P)

(P1),(P2),(P3):exemples

(P1)(P2)

(P3)

(P)

(P) : plan "moyen" de la bifurcation

des plans (P1), (P2), (P3) dans le
Y surfacique.

de plans de paramétrage
ortogonaux à (P).

(T1)

(T3)

(T2)

Fig. 1.2 � Les plans de paramétrages sont choisis orthogonaux au plan "moyen"
de la bifurcation.

au mieux par les extrémités de la bifurcation). J'impose aux plans de paramétrage d'être
orthogonaux à P . La �gure 1.2 illustre cette approche. Sous cette dernière condition
(et une certaine régularité de la bifurcation), notre problème initial se ramène alors au
problème suivant : est-il possible de "hachurer" continûment et de façon non
redondante la projection orthogonale de la bifurcation dans P ? Autrement dit, d'un Y
surfacique?
Les hachures représentent la trace des plans de paramétrage au niveau du Y surfacique.
L'absence de redondance garantira l'unicité du couple (t;v) du paramétrage.

1.1.3.4 Quelques exemples de stratégie

Deux types de découpage de l'espace sont envisagés dans le cadre des hypothèses restric-
tives adoptées :

1. par rotation continue monotone de plans autour d'un axe �xe orthogonal au plan P .
La projection 2D de cette stratégie (sur P ) est le découpage du plan par la rotation
continue monotone d'une droite autour d'un point �xe (paramétrage polaire). Par
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monotonie, j'entends l'absence de changement de sens rotatoire.

2. par déplacement continu monotone de plans, (orthogonalement ou non) le long d'une
courbe C simple de P . Rapporté à P , son découpage est obtenu par déplacement
continu d'une droite par rapport à la courbe C. Par monotonie, j'entends l'absence
de changement de sens de parcours de la courbe.

La monotonie garantie l'unicité du couple t; v du paramétrage.
Des exemples de ces di�érentes stratégies sont présentés dans la �gure 1.3 pour la pre-
mière et 1.4 pour la seconde. Pour chaque stratégie, trois situations particulières ont été
envisagées selon que l'on se place à l'extérieur, à l'intérieur ou sur les contours du Y sur-
facique. Toutes sont appliquées au paramétrage d'un Y surfacique standard. Ce dernier
représente, à mon avis, une surface minimale à hachurer, pour aspirer à un paramétrage
de la bifurcation. En�n, pour chaque stratégie acceptable, je propose un contre-exemple.

1.1.3.5 Une analyse des di�érents exemples

Au vu de ces résultats, nous prenons plus clairement conscience de la di�culté d'un pa-
ramétrage planaire univoque global. De plus,

chaque stratégie de paramétrage peut être mise en défaut.

Mettre en défaut une stratégie signi�e le passage d'une intersection simple à
une intersection double de la droite de paramétrage avec le domaine surfacique.
La surface étant connexe, le déplacement de la droite de paramétrage étant
continu, cela nécessite le passage par la tangence de la droite de paramétrage
à un des contours du domaine. Cette dernière remarque constatée, il est alors
facile de construire, pour chaque stratégie, des contre-exemples.

Ainsi, de nombreuses stratégies de paramétrages (acceptables) peuvent être envisagées.
Il me faut maintenant choisir le plus adapté à la modélisation, c'est à dire "le meilleur
point de vue". Ce choix est orienté par des considérations plus physiques.

1.1.3.6 Le choix du paramétrage repose sur des considérations physiques

Précisons le rôle de l'objet "bifurcation" dans le cadre de la médecine vasculaire. Elle est
l'entité qui permet la division d'un �ux sanguin donné en deux "sous-�ux". Si mainte-
nant nous adoptons un point de vue plus "mécanique des �uides", cette division de �ux
résulte de l'interposition d'un obstacle sur l'écoulement sanguin principal : le som-
met de la bifurcation (voir �gure 1.5). Autrement dit, la jonction supérieure des deux
branches latérales est l'obstacle au �ux principal à l'origine de la division de �ux. Son rôle
physique n'est donc pas anodin.
Si maintenant un observateur se déplace au niveau de cette jonction et regarde devant lui,
il a une vue privilégiée sur les particules sanguines : placé médialement (obstacle au �ux
principal) il les voit arriver ; de plus, en tournant la tête et/ou se déplaçant latéralement
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Point de vue extérieur

Accepté

Rejeté

Rejeté

Point de vue sur un contour

RejetéRejeté

Point de vue interne

Rejeté

Fig. 1.3 � Exemples de paramétrage par rotation continue.
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Rejeté Accepté

Accepté

Accepté Rejeté

Directions horizontale et verticale

Directions orthogonales à l’un des contours

Directions non orthogonales à l’un des contours

Rejeté

Fig. 1.4 � Exemples de paramétrage par déplacement continu.
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Fig. 1.5 � Le sommet de la bifurcation joue un rôle privilégié dans l'écoulement
sanguin.

sur la jonction des branches latérales, il peut les suivre dans l'une ou l'autre des branches.

Parce que la jonction supérieure des branches latérales est un site d'observation
privilégié sur l'écoulement au sein de la bifurcation, elle est le point de départ
d'un nouveau paramétrage planaire de l'objet bifurcation.

1.1.3.7 Un nouveau paramétrage planaire univoque des objets bifurcation

Suite à ces considérations physiques, le paramétrage de l'objet "bifurcation" est envisagé
de la façon suivante : il est paramétré ("découpé") par juxtaposition continue de
demi-plans s'appuyant sur la jonction supérieure des branches latérales.

Dans cette approche, la bifurcation n'est plus conceptualisée comme la jonc-
tion entre trois branches quelconques, mais comme la division d'une branche
centrale (�ux principal) en deux branches latérales (�ux secondaires). C'est
cette manière de concevoir l'objet bifurcation qui m'a conduit à particulariser
le rôle de la jonction des deux branches latérales.
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Externe
Squelette

Fig. 1.6 � La notion de squelette externe émerge de considérations hydrau-
liques.

1.1.4 Conceptualisation d'une modélisation des bifurcations dans
le cadre d'un paramétrage planaire univoque

Elle est décrite par les �gures 1.6, 1.7, 1.8. En reprenant les éléments du paramétrage
planaire, cette description me permet d'identi�er les "briques" qui vont me servir à la
construction du modèle. Dans le texte, elles sont mises en évidence par un style gras
souligné.

1.1.4.1 La notion de squelette externe émerge de considérations physiques
sur les écoulements �uides au sein des bifurcations

Parce que la convexité supérieure de l'entité bifurcation (son sommet) joue un rôle privi-
légié dans l'écoulement sanguin (voir le paragraphe 1.1.3), je la modélise par une courbe
paramétrée par t. C'est le premier paramètre de la surface �nale M(t; v). Identi�ée dans
la suite de ce travail sous le terme de squelette externe , elle est l'armature du para-
métrage planaire (voir la �gure 1.6).

1.1.4.2 Le paramétrage planaire de la surface est univoque

Moyennant des propriétés de régularité du squelette externe (voir paragraphe 1.4.3),
l'"Y" volumique est paramétré de manière univoque par des demi-plans s'y appuyant
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Demi-plan

Squelette
Externe
Squelette
Externe
Squelette
Externe
Squelette
Externe

Intersection
Surface

Fig. 1.7 � Un paramétrage planaire univoque de la surface.

continûment (voir la �gure 1.7). L'intersection de la surface avec ces plans est une
courbe fermée (branches latérales) ou ouverte (branche centrale). Plane, cette courbe
peut-être paramétrée par un unique paramètre v. C'est le second paramètre de la surface
�nale M(t; v).

1.1.4.3 Quelle modélisation adopter pour les intersections des demi-plans de
paramétrage avec la surface?

Intuitivement, l'intersection du Y volumique avec un plan de paramétrage est une courbe
elliptique. Cette forme, tout comme la topologie particulière des bifurcations, est une in-
formation a priori relative au paramétrage planaire adopté.

Tout modèle déformable (spline, NURBS . . . ) qui intègre cette infor-
mation dans sa structure, est candidat à la modélisation des courbes
d'intersection.

Néanmoins, cette information est plus ou moins contraignante selon son degré d'intégra-
tion dans la modélisation. En outre, la souplesse de déformation est une fonction croissante
du nombre de paramètres du modèle adopté.
Dans ce travail, j'ai opté pour une modélisation par des superquadriques (une discus-
sion quadrique versus superquadrique est abordée au chapitre 1.5.1). Elles intègrent dans
leurs structures la forme recherchée et sont dé�nies par un faible nombre de paramètres :
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Interne

Squelette
Externe
Squelette
Externe
Squelette
Externe
Squelette
Externe

Intersection
Surface
Demi-plan

Squelette

Fig. 1.8 � La notion de squelette interne émerge de considérations géométriques
sur l'agencement des superquadriques avec le squelette externe.

cette concision est responsable d'une modélisation de la bifurcation à moindre nombre de
paramètres (donc plus maniable). La contrepartie est une certaine rigidité de déformation.

1.1.4.4 La notion de squelette interne émerge de considérations géométriques
sur l'agencement des superquadriques avec le squelette externe

Deux briques de notre modélisation viennent d'être identi�ées : le squelette externe
et les superquadriques . Comment les assembler concrètement?

Trois données sont requises pour la dé�nition d'une quadrique : son centre et ses deux
axes. Je dé�nis le squelette interne comme le lieu des centres de la superquadrique
(courbe gras pointillée) lorsque le plan de paramétrage se déplace continûment le long du
squelette externe (voir la �gure 1.8). En considérant le squelette externe, non plus seule-
ment comme une armature sur laquelle repose les superquadriques, mais comme le lieu
de l'extrémité d'un des axes de la superquadrique, celles-là sont alors à moitié dé�nies.
L'ajout de l'axe complémentaire permettra leur "pleine" dé�nition. Je fais remarquer au
lecteur que les positions relatives de ces squelettes in�uencent directement la forme des
superquadriques.

En�n, une dernière notion : la surface obtenue est l'enveloppe des juxtapositions conti-
nues des superquadriques. Me référant à la modélisation, je parlerai préférentiellement de
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l'enveloppe du modèle pour évoquer sa surface.

1.1.4.5 Une synthèse

Le modèle de bifurcation est construit à partir d'une enveloppe et d'un sque-
lette.
L'enveloppe repose sur le squelette. Elle est bâtie à partir de superquadriques.
Le squelette est constitué de deux composantes, externe et interne. Le
premier, à l'origine du paramétrage planaire, est le lieu de l'extrémité d'un des
axes de la superquadrique. Le second est dé�ni comme le lieu des centres des
superquadriques.
La position relative des squelettes interne et externe in�uence directement la
forme de l'enveloppe.

Dans la suite de ce chapitre, je décris, dans un premier temps, les modélisations mathé-
matiques des squelettes externe et interne ainsi que leur mise en correspondance, puis,
dans un deuxième temps, la construction de l'enveloppe.
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1.2 Le squelette externe

1.2.1 Quelles spéci�cités?

Appelé par la suite Se, il représente la convexité supérieure de la bifurcation formée par
la jonction des branches latérales 1.6.

� Sa forme globale doit mimer la géométrie d'une bifurcation.

� Pour être aisément manipulable, il doit présenter un nombre minimum de pa-
ramètres mais doit rester compatible avec les déformations intuitives de la réalité
physique (écartement des branches latérales, inclinaisons latérales, modi�cation de
la convexité).

� Une certaine régularité de sa convexité est nécessaire a�n d'assurer un paramé-
trage planaire de l'espace sous-jacent (voir 1.4.3).

1.2.2 Vers une modélisation répondant aux spéci�cités géomé-
triques

De multiples courbes peuvent être construites pour incorporer ces contraintes.
Par exemple, une spline avec des conditions sur les points de contrôle. Elles
doivent garantir une certaine régularité de forme et de convexité de la courbe
(univocité du paramétrage planaire)

J'ai choisi de m'orienter vers une représentation d'inspiration géométrique. En première
approximation, le squelette externe (la partie supérieure du Y ) est un V . Après consul-
tation de la littérature ( [JNM+96, NJM+96b]), la "cissoïde" s'est imposée par sa forme
et son simple paramétrage "polynomial" (voir la �gure 1.9).

Son domaine de dé�nition est restreint au domaine [-1,1] a�n de me limiter à
la portion de courbe compatible avec la forme recherchée (asymptotes horizon-
tales en l'in�ni). La modi�cation de la vitesse de déplacement de son abscisse
par changement d'échelle me permet d'écarter ou de resserrer les branches.

Néanmoins, deux anomalies subsistent :

1. le point de rebroussement en 0 ; il n'est pas compatible avec la réalité géométrique.

2. la courbe est symétrique.

L'introduction de composantes d'asymétrie et de lissage du point de rebroussement va
permettre leur résolution.
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1.2.3 Une base de courbes répond aux spéci�cités recherchées

L'introduction de ces composantes me conduit aux équations (1.1). La complexité poly-
nomiale (degré trois) demeure inchangée.

Me(t) =

8<
:

xe(t) =
a1�t+a2�t2+a3�t3

1+t2

ye(t) = 0

ze(t) = Cst+ t2

1+t2

(1.1)

Cette équation peut être réécrite :

Me(t) = Cst+ a1 �M1(t) + a2 �M2(t) + a3 �M3(t) (1.2)

Sous cette écriture impropre, Me(t) est combinaison linéaire de M1(t);M2(t);M3(t),
points courants de trois courbes planes (voir �gure 1.9).

� Le cercle de centre (0:0; 0:0; 0:5), de rayon 0.5 est le lieu des points M1(t). Son
introduction permet le "creusement" de la convexité.

� Le lieu de M2(t) est une droite : son introduction rend possible "l'inclinaison" des
branches de la bifurcation.

� M3(t) décrit une portion de "cissoïde". Elle donne l'idée générale de la convexité
supérieure de la bifurcation.

� La constante Cst permet de gérer la distance du squelette interne au squelette
externe donc retentira sur l'enveloppe (voir le paragraphe 1.5).

Des exemples d'instance du squelette externe sont présentés sur la �gure 1.10.

1.2.4 Les paramètres de forme du squelette externe

Je pro�te de ce paragraphe pour justi�er la nécessité de dé�nition de domaine de varia-
tions pour les paramètres du modèle en général. A terme, l'objectif va être de minimiser
une fonctionnelle de ces paramètres sur un domaine. Une restriction du domaine d'étude
aux seules valeurs compatibles avec une réalité physique semble adéquat. De plus, le pro-
cessus de minimisation peut entraîner le modèle dans un domaine où il n'est plus dé�ni
(voir les paragraphes 1.4.4.1 et 1.4.4.2) entraînant des échecs lors de la minimisation. A�n
d'éviter de tels déboires, je m'attache à dé�nir pour chaque paramètre un domaine de
variation.

Les paramètres a1, a2, a3, amplitudes respectives des fonctions de base, sont les trois
premiers paramètres de forme du squelette. Leur domaine de variation sont dé�nis
comme suit :

� a1 2]0; 1] et a3 2 [0; 1] : ce sont les domaines sur lesquels les formes obtenues ont été
jugées compatibles avec une réalité physique. Il faut remarquer la non-nullité stricte
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Fig. 1.9 � Une base de fonctions.
Se est une " combinaison linéaire " des di�érentes fonctions base, permettant la prise en
compte des spéci�cités exposées dans le paragraphe 1.2.1

128



III.1.2. Le squelette externe

Fig. 1.10 � Exemples d'instance du squelette externe.
Cadre supérieur droit : illustration de l'écartement des branches (paramètres a1; a3).
Cadre inférieur gauche : illustration du creusement de la convexité (paramètre a1).
Cadre inférieur droit : illustration de l'inclinaison des branches (paramètre a2).
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de a1 : cette condition assure la disparition du point de rebroussement en t = 0.

D'après l'équation (1.1), au voisinage de 0, le monôme t de M1(t) est prépon-
dérant sur t3 de M3(t) si et seulement si a1 6= 0. Sous cette condition, le cercle
prédomine sur la cissoïde et assure un vecteur vitesse horizontal en 0 non nul.

� a2 2 [�1; 1] : le changement de signe permet une inclinaison à droite (a2 > 0) ou à
gauche (a2 < 0) de Se.

1.2.5 Une discussion sur ce paramétrage

� Nous sommes "polynomiaux". C'est cet aspect que l'on a retenu pour sa sim-
plicité. Nous en reparlerons ultérieurement.

� Cette approche permet l'ajout d'une composante circulaire, courbe ne pouvant
être décrite par une simple fonction : une modélisation à partir d'une parabole
ne peut rendre compte de telles libertés de déformation.

1.2.6 Conclusion

La modélisation présentée répond aux spéci�cités attendues. Le squelette
externe incorpore trois degrés de liberté compatibles avec la réalité physique in-
tuitive d'une déformation des branches latérales : écartement-resserrement,
inclinaison latérale, et creusement de la convexité.
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1.3 Le squelette interne

Avant toute chose, je signale au lecteur que la dé�nition des domaines des di�érents
paramètres de forme du squelette interne n'est pas abordée dans cette partie mais
dans la partie 1.4

1.3.1 Introduction

Par souci de simpli�cation, les squelettes interne et externe sont pris copla-
naires (plan XOZ,Y = 0) en première intention.

La confrontation à la réalité con�rmera ou in�rmera cette hypothèse (peu de
torsion des branches au voisinage de la bifurcation). Si nécessaire, la prise en
compte de la troisième dimension pourra être aisément obtenue par l'incorpo-
ration d'une composante y(t) non nulle (dé�nie par une spline par exemple).

1.3.2 Quelles spéci�cités? Quelle construction?

Le squelette interne, dénommé Si par la suite, est le lieu des centres des superqua-
driques. Des spéci�cités similaires à celles du paragraphe 1.2.1 sont recherchées :

� sa forme doit permettre une modélisation globale de la bifurcation compatible
avec la réalité ;

� sa liberté de déformabilité doit être équilibrée par un nombre raisonnable de
paramètres.

A�n de répondre à ces critères, il a été construit comme un aggrégat de 3 courbes,
une centrale et deux latérales. La �gure 1.11 illustre cette construction.

Je signale au lecteur que c'est à ce niveau de la modélisation que nous retrou-
vons l'aspect "division d'une branche centrale en deux branches latérales" :

� la courbe centrale est à l'origine de la modélisation de l'information portée
par la branche centrale. Elle se "divise" en . . .

� . . . deux courbes latérales. Leur fonction consiste à participer à la modé-
lisation des informations portées par les branches latérales.
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P4d

O X

Z
P4g

P3g

P2g

P1g

P2d

P1d

P3d

Spline Gauche : Sig Spline droite : Sid

Partie centrale : Si

O

Fig. 1.11 � Construction du squelette interne.
Le squelette interne est un agrégat de trois courbes :
- une courbe centrale, responsable de la modélisation des informations portées par la
branche centrale de la bifurcation. Une construction similaire au squelette externe a été
adoptée.
- deux courbes de bézier latérales à quatre points de contrôle, chargées de prendre en
compte l'information portée par les branches latérales.
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1.3.3 La partie centrale du squelette interne

Elle est dé�nie par une courbe plane similaire au squelette externe. Dénommée Sim,
elle est paramétrée par um. Les coordonnées du point courant Mi sont :

Mi(um) =

8<
:

xi(um) =
b1�um+b2�um2+b3�um3

1+um2

yi(um) = 0

zi(um) =
um

2

1+um2

(1.3)

Le domaine de dé�nition de cette courbe est restreint à l'intervalle [� 1p
3
; 1p

3
].

Le choix de cette restriction est expliqué au paragraphe 1.4.4.

Les paramètres bi, propres au squelette interne, sont distincts des paramètres
ai, propres au squelette externe.

1.3.4 Les parties latérales du squelette interne

Deux courbes de Bézier à quatre points de contrôle sont branchées sur cette armature
centrale :

� à droite, Sid est paramétrée par ud (0 <= ud <= 1) ; ses points de contrôle
sont dénommés P1d; P2d; P3d; P4d ;

� à gauche, Sig, paramétrée par ug (�1 <= ug <= 0), de points de contôle
P1g; P2g; p3g; P4g.

Les points courants Mid et Mig sont dé�nis par :�
Mig(ug) = P1g �B03(ug) + P2g �B13(ug) + p3g �B23(ug) + P4g �B33(ug)
Mid(ud) = P1d �B03(ud) + P2d �B13(ud) + P3d �B23(ud) + P4d �B33(ud)

(1.4)

Les Bi3 i=0::3 sont les fonctions de la base de Bernstein. La continuité C1 est assurée
entre la partie centrale Si et les deux courbes de Bézier Sid et Sig.

Cette condition de continuité dé�nit de manière univoque les points de contrôle
P1d; P2d et P1g; P2g.

Des exemples d'instance du squelette interne et du squelette global sont présentés
respectivement par les �gures 1.12 et 1.13.
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Fig. 1.12 � Exemples d'instance du squelette interne.
Les points de contrôle des extrémités du squelette ont volontairement été peu modi�és a�n
d'insister sur les déformations internes de ce squelette.
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Fig. 1.13 � Exemples d'instance du squelette global.
Ces quatre exemples illustrent une bonne déformabilité du squelette global (�nal), point de
bon augure pour une compatibilité avec la réalité.
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1.4 La mise en correspondance des squelettes ex-

terne et interne

1.4.1 Pourquoi une mise en correspondance?

La mise en correspondance est nécessaire à la dé�nition de la superquadrique (se
reporter aux dé�nitions des squelettes interne et externe paragraphe 1.1.4). Ou bien,
dit autrement, elle est nécessaire à l'élimination des paramètres U = fu;ug;udg,
pour l'obtention d'une surfaceM(t; v). Ils sont passés sous silence par l'intermédiaire
d'une fonction de t : U(t).

1.4.2 Comment mettre en ÷uvre cette mise en correspon-
dance?

1.4.2.1 Dé�nition d'une nouvelle problématique

A�n de simpli�er l'analyse, supposons t et u, les paramètres courants respectifs de Se

et Si, dans l'intervalle [�1; 1]. Reprenons l'image des hachures introduite au début
de cette partie. Notre nouvelle problématique est l'identi�cation de fonctions u(t)
"sympathiques", supposées fonctions croissantes de t, mettant en correspondance
les intervalles de dé�nition des paramètres courants, et permettant de "hachurer"
de façon univoque de l'aire comprise entre ces deux courbes.

Cette aire est dénommée S1. Une hachure représente l'intersection de la droite
Me(t)Mi(u(t)) avec S1. La �gure 1.14 illustre l'aire S1 et introduit l'aire S du plan,
aire utilisée dans la suite de cet exposé.

1.4.2.2 Une analyse des e�ets de la fonction u(t)

A formes identiques de Se et Si, le système de hachures est fonction de la vitesse
de déplacement des points courants sur chaque courbe. Sur Si, cette vitesse est di-
rectement liée à u(t). Des exemples de parcours de squelettes à vitesses di�érentes
(i.e. par l'utilisation de di�érentes fonctions u(t)) sont présentés par la �gure 1.15.
Au vu de ces exemples, toute fonction croissante "raisonnablement" régulière (avec
en particulier le respect des bornes des intervalles u(1) = 1; u(�1) = �1, respect
du zéro : u(0) = 0, la fonction la plus simple étant l'identité) permet un système de
hachures continu univoque de S1.

1.4.2.3 Les conséquences sur la modélisation

Dans ce travail, Si étant le lieu des centres des superquadriques, une telle approche
pourrait entraîner, comme le montre la partie agrandie de la �gure 1.15, un recou-
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Si

S1

Dg Dd
S2

S3

S = S1 U S2 U S3

Se

Fig. 1.14 � Dé�nitions des aires S1 et S.
S1 : aire comprise entre Se et Si et délimitée par les demi-droites Dd et Dg.
S = S1 U S2 U S3 : aire du plan comprise "sous" les demi-droites Dd et Dg.
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Si

SE

Mi

Me

Se

Fig. 1.15 � Exemples de "système de hachures" pour di�érentes fonctions u(t).
Se : squelette externe.
Si : squelette interne.
SE : c'est le lieu du symétrique du point Me de Se, par rapport au point Mi de Si dé�ni
par la fonction u(t).
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pement de la surface, non compatible avec la réalité. Une solution à ce problème
consiste en une modélisation di�érente : établir une mise en correspondance entre
Se, lieu des extrémités d'un axe de la superquadrique, et SE, lieu des extrémités du
symétrique de cet axe par rapport au centre de la superquadrique. Ainsi, toute fonc-
tion croissante "raisonnablement" régulière peut-être à l'origine d'un "paramétrage
planaire univoque" de la surface de la bifurcation.

1.4.2.4 Des fonctions sympathiques? oui, . . .mais à quel prix?

Soit u(t) une fonction sympathique (par exemple u(t)=t). Examinons la plus atten-
tivement.

Avantage : elle est attirante par sa simplicité de mise en ÷uvre.

Inconvénient : soit un point du plan compris dans S. Dans de telles approches, il
n'existe pas de critères géométriques simples pour identi�er le(s) plan(s) conte-
nant ce point (ce qui pourrait être très utile, par exemple, pour initier le calcul de
distances d'un point à la surface . . . Ce point sera largement abordé dans le chapitre
suivant). Cette absence de critère m'a amené à choisir une fonction de mise en cor-
respondance basée sur un concept plus géométrique.

Je parle de plans avec un "s" car, bien que le paramétrage de S1 soit univoque,
le paramétrage de S ne l'est pas.
(Je rappelle au lecteur que la surface S a été dé�nie par la �gure 1.14 page
137.)

1.4.2.5 La méthode de mise en correspondance retenue est basée sur
des concepts géométriques

Considérons la surface S introduite à la �gure 1.14. Moyennant certaines contraintes
géométriques sur Se (a�n d'assurer un système de hachure univoque de S1 ; ces
contraintes sont exposées dans le paragraphe 1.4.3), un critère géométrique simple
est proposé : S est hachurée par des rayons lancés orthogonalement au vecteur vitesse
du point courant de Se. La simplicité de ce critère est à l'origine de la simplicité de
l'identi�cation de(s) plan(s) passant par un point de S (dans notre modélisation,
cela conduira à la résolution d'une équation de degré 7.) Il sera aussi à l'origine de
la dé�nition d'une pseudo-distance.

139



Partie III . Chapitre 1. Une modélisation géométrique tridimensionnelle de la bifurcation

univoque
Parametrisation NON
univoque

Parametrisation 

Fig. 1.16 � Exemples de paramétrage univoque et non univoque.
A droite : illustration d'un paramétrage univoque de l'espace sous-jacent à Se : tout point
est repéré par un unique paramètre t.
A gauche : l'in�exion de la courbe est responsable de la perte d'univocité du paramétrage
planaire : un point peut-être repéré par plusieurs paramètres.

1.4.3 Contraintes imposées sur le squelette externe

1.4.3.1 Elimination des points d'in�exions du squelette externe

Comme le montre la �gure 1.16,

les in�exions de Se sont responsables de la perte de l'univocité du para-
métrage planaire de la surface sous jacent à Se.

J'impose donc à Se de ne pas présenter de points d'in�exion sur son domaine de
variation (t 2 [�1; 1]). Le paramètre des points d'in�exion est solution de l'équation
t2 = a1

3�a3 . En prenant a1
3�a3 � 1 soit a3 � a1

3
, le point d'in�exion est contraint à rester

aux limites du domaine.
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Un point d'in�exion est caractérisé par la nullité de sa courbure. Pour des
fonctions paramétriques, elle est dé�nie par :

_x:�z� _z:�x = 0; (1.5)

où _x et �x représentent respectivement les dérivées première et seconde de x
par rapport à t.

La résolution de cette équation sous Maple V Release IV fournit la solution
précédente. De plus, nous sommes sûr qu'il s'agit bien de vrais points d'in-
�exion (la courbe traverse la tangente en ces points) : en t = 0, la cissoïde est
négligeable devant le cercle. C'est ce dernier qui impose la courbure (convexité)
de la courbe.

Inversement, en t = +=�1, le cercle est négligeable devant la cissoïde. Cette
dernière impose ses asymptotes horizontales. Passer d'une fonction convexe à
deux asymptotes horizontales a nécessité deux changements de courbure.

En fait, le changement de courbure peut être vu comme une "inversion" de
dominance entre le cercle et la cissoïde.

1.4.3.2 Elimination des angles aberrants aux extrémités du squelette
externe?

Le lecteur pourra se reporter à la �gure 1.17. Elle illustre cette notion d'angle aber-
rant aux extrémités de squelette externe : une convergence des branches latérales
(coplanaires) de la bifurcation n'est pas réaliste. En e�et, cela conduit, au voisinage
de la bifurcation, à une intersection des carotides droite et gauche (ce qui n'est pas
le cas dans la pratique commune).
Je montre que ce cas n'est jamais rencontré pour a1 2]0; 1] et a3 2 [0; 1] (donc sous
la restriction du domaine précédemment imposée).

En imposant une direction parallèle aux vecteurs vitesses des points d'in�exion
Pi(t) et Pi(�t), j'assure la non-convergence des branches latérales. La colinéa-
rité des vecteurs vitesse en t et �t conduit à l'équation :

(
a1:(1� t2) + a3:t

2:(3 + t2) = O
a3
a1

= t2�1
t2:(3+t2)

(1.6)

141



Partie III . Chapitre 1. Une modélisation géométrique tridimensionnelle de la bifurcation

Cas limite
REALISTE NON REALISTEREALISTE

Fig. 1.17 � Angles aux extrémités du squelette externe.
Avec les domaines de variation précédemment dé�nis (t 2 [�1; 1]; a1 2]0; 1]; a3 2 [0; 1], la
convergence des branches de la �gure (3), cas a priori non réaliste, n'est jamais rencontré.

Pour t 2 [�1; 1], a3
a1
� 0 est incompatible (de façon quasi certaine) avec les

domaines de variations des paramètres a1 et a3. Pour a3 6= 0, les vecteurs vitesse
aux points d'in�exion ne sont donc jamais colinéaires sur cet intervalle ; le cas
(3) de la �gure 1.17 n'est jamais rencontré. Le cas limite (2) est rencontré pour
a3 = 0. Nous retrouvons les tangentes verticales du cercle de base.

1.4.3.3 Un récapitulatif du domaine de variations des paramètres de
forme de Se

Récapitulatif

0 < a1 � 1
�1 � a2 � 1
0 � a3 � a1

3

(1.7)

1.4.4 Contraintes imposées sur le squelette interne

Deux types de contraintes sont imposées sur Si : les unes assurent une compatibi-
lité de forme avec la réalité en évitant toute intersection entre Si et Se ; les autres,
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Lieu de P3g

X

Z

O

P4d

Dd ( Lieu de P4d )Dg ( Lieu de P4g )

Lieu de P3d
P2d

P3d

P2g

P3g

P4g

1/4

3/4

P1dP1g

Fig. 1.18 � Contraintes imposées au squelette interne.
A�n d'assurer la consistance du modèle et une représentation réaliste de sa forme, des
contraintes sont imposées sur les di�érentes parties du squelette interne (hauteur, incli-
naison de la partie médiane, lieu des points de contrôle des parties latérales.
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P3d

P4d

Me(1) alphad

Dd

Fig. 1.19 � Déplacement de P4d.
Les points P4d et P4g sont entièrement dé�nis par leurs abscisses respectives �4d et �4g

sur Dd et Dg.

facilitent l'établissement de la mise en correspondance.

1.4.4.1 Contraintes imposées pour une compatibilité avec la réalité

1 - Le domaine de variation du paramètre um de Sim est limité à l'intervalle
[� 1p

3
; 1p

3
]. Sur cet intervalle, l'altitude maximale des branches de la partie médiane

de Si est donc de 0.25. En imposant au point le plus déclive de Se d'être à une al-
titude strictement supérieure à 0.25 (la constante Cst (1.1) de Se est pratiquement
�xée à 1), j'évite toute intersection entre la partie centrale de Si et Se (voir la �gure
1.18).

2 - Les points P4d; P4g sont astreints à se déplacer sur les demi-droites orthogonales
aux tangentes aux extrémités de Se, dénommées Dg et Dd. Cette condition per-
met d'éviter toute intersection aux extrémités des branches latérales avec Se (ce qui
équivaut à un rayon négatif des diamètres des artères carotides interne et externe).
Les points P4d; P4g sont donc entièrement dé�nis par leurs abscisses �4d (�4d � 0)
et �4g (�4g � 0) respectivement sur Dd et Dg (voir la �gure 1.19).

3 - Les points P3g; P3d sont astreints à se déplacer sur des segments de droite hori-

144



III.1.4. La mise en correspondance des squelettes externe et interne

zontaux d'altitude Cst dans les demi-plan dé�nis par Dg et Dd. Comme les points
P4, ils sont entièrement dé�nis par leurs abscisses respectives �3d et alpha3g.

p3g(ug) =

8<
:

x(ug) 2 [P3gmin:x; P3gmax:x]
y(ug) = 0
z(ug) = Cst

(1.8)

P3d(ud) =

8<
:

x(ud) 2 [P3dmin:x; P3dmax:x]
y(ud) = 0
z(ud) = Cst

(1.9)

4 - Une di�culté consistait à empêcher toute intersection entre les courbes de Bézier
et le squelette externe lors de l'inclinaison de celui-ci. Cette di�culté a été levée en
imposant des contraintes sur les domaine de variation des points P3d et P3g. Des
bornes supérieure P3gmax et inférieure P3dmin sont dé�nies sur leur domaine de va-
riation respectif.

Considérons l'exemple de la �gure 1.20 : a2 > 0 ; Se est incliné sur la droite.
Il se peut alors que Sig intersecte Se. Pour éviter ce cas de �gure, P3gmax est
déterminé par l'intersection de la tangente à l'extrémité gauche de Se avec la
demi-droite gauche supportant les lieux de P3g : P3gmax = a3�a1

2 . De même,
P3dmin = a1�a3

2 .

En fait, ces conditions (indépendantes de a2) ne sont pas su�santes pour em-
pêcher toute intersection entre les deux squelettes.
En ce qui concerne Sig :
- lorsque a2 = �1, une borne adéquate est P3gmax = a3�a1

2 � 1
2 .

- Lorsque a2 = 1, P3gmax = �1
2.

A�n de perdre un minimun de degré de liberté, la borne choisie est le polynôme
en a2 interpolateur en ces deux valeurs : P3gmax = (1�a2)�(a3�a1)

4 � a2+1
4 .

De même, P3dmin = (a2+1)�(a1�a3)
4 + 1�a3

4 .

1.4.4.2 Contraintes imposées pour faciliter la mise en correspondance

5 - Le paramètre b2 est pris nul : j'interdis des inclinaisons de la portion centrale du
squelette interne. Cette condition, combinée avec la suivante, permet de m'a�ran-
chir d'une éventuelle perte de visibilité de Sim par Se.

Sim, inclinée, pourrait être partiellement cachée par Sig ou Sid du fait de la
continuité entre les di�érentes branches.

6 - La partie centrale de Si joue surtout un rôle de "pilier" pour les courbes de Bézier
adjacentes. J'impose b1 = b3 avec 0 < b1 < 1. Cette condition assure l'absence de
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Dd ( Lieu de P4d )

X

Z

O

P4d

P2d

P1d
P1g

P2g

P3g

P4g
Lieu de P3g

P3d

Lieu de P3d

Fig. 1.20 � Exemple et contre-exemple de domaine.
A droite, P3g est confondu avec sa position limite P3gmax a�n d'éviter toute intersection
de la courbe de Bézier latérale avec le squelette externe.
A gauche, un exemple où P3d est confondu avec sa position limite P3dmin.

nullité de l'abscisse du vecteur vitesse sur le domaine, donc de tangentes verticales.
C'est un élément important pour l'établissement d'une mise en correspondance uni-
voque.

7 - J'empêche la tangence de la courbe de Bézier avec un demi-plan de paramétrage
ou ses intersections multiples avec ceux-ci (illustration �gure 1.21). Imposer à l'abs-
cisse de P3d d'être supérieure a celle de P2d lève la di�culté (raisonnement identique
pour P3g et P2g). Une illustration est présentée �gure 1.18.
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P2g

X

Z

O

P4d

P2d

P1g P1d

P3d

Dg ( lieu de P4g) Dd ( lieu de P4d)

P3g

P4g

Fig. 1.21 � Tangence de la courbe de Bézier et intersections multiples avec un
demi-plan de paramétrage.
Ce cas est à éviter pour construire une mise en correspondance univoque.

1.4.4.3 Un récapitulatif du domaine de variations des paramètres de
forme de Si

Récapitulatif

� 1p
3
< um < 1p

3

�1 < ug < 0
0 < ud < 1
b2 = 0
b1 = b3
�4d � 0
�4g � 0

P3gx � minfP2g:x; P3gmax:xg
P3dx � maxfP2d:x; P3dmin:xg

(1.10)

1.4.5 Construction d'une mise en correspondance univoque

Ce paragraphe détaille la construction de la relation univoque entre Se et Si.
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1.4.5.1 Sa dé�nition mathématique

Elle est la traduction mathématique du premier principe évoqué au paragraphe
1.4.2. Sous les domaines précédemment restreints (assurant une bonne visibilité de
Si par Se), je dé�nis Mi(U) l'unique point de Si correspondant à Me(t), point de
Se par l'équation :

��������!
Mi(U)Me(t):

d
���!
Me(t)

dt
= 0 (1.11)

De cette équation, je déduis le paramètre U , fonction implicite de t : U = U(t).
Cette fonction dé�nit la bijection.

1.4.5.2 Une équation implicite pour chaque partie du squelette interne

Pratiquement, j'obtiens 3 équations implicites, une pour chaque partie de Si.

Les domaines de validité de ces équations sont donnés par la résolution de l'équation
(1.11) appliquée aux extrémités de Sim.

Soient tg et td, les paramètres respectifs des points de raccord entre respecti-
vement Sig,Sim et Sim,Sid.

� tg est solution de (1.11) pour um = �( 1p
3
).

� td, pour um = ( 1p
3
)

Cette équation de degré 7 en t est résolue par des méthodes numériques. Ces
di�érentes notions sont illustrées par les �gures 1.22 et 1.23.

1.4.5.3 La fonction U(t) est discontinue

La fonction U = U(t) t 2 [�1; 1] est discontinue bien que la représentation géomé-
trique de Si soit continue. Prenons le cas de la jonction entre Sim et Sid.

� U(td+) = ud(td+) = 0 : Mi(u(td+)) est le point P+
1d sur la courbe de Bézier

droite Sid.

� U(td�) = um(td�) = (1
3
)2) : Mi(u(td�)) est le point P�1d sur la partie médiane

de Si.

Je reparlerai plus précisément de ces points de "discontinuité" dans le paragraphe
1.7 consacré à la di�érentiabilité de la surface.
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dMe(t)

Me(t)

Me(t)
dt

Mi(u(t))

Si(u)Si(u)
with u=u(t)

Mi(u(t))

Se(t)

Me(-1) Me(1)

Fig. 1.22 � Bijection entre squelette interne et externe.

td <= t <= 1

Si(u)Me(t)
with u=u(t)

Mi(u(t))

Mi(u(t))

Me(1)Me(-1)

Se(t)

dMe(t)
dt

tg td

Domaine :
u = ug(t)

Domaine :
u = um(t)

Domaine :
u = ud(t)

-1 <=t <= tg tg <= t <= td

Fig. 1.23 � Détail de la bijection construite.
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1.4.5.4 Une expression explicite de U(t)

L'équation (1.11) est cubique en u. Si elle n'est pas dégénérée (coe�cient du mo-
nôme de degré 3 non nul), j'ai une solution explicite donnée par les formules de
CARDAN [Lei75]. Elle est la clef pour l'obtention d'une surface explicite où
toute résolution numérique, au sein de la modélisation est évitée (exceptée la réso-
lution de deux équations de degré 7).

L'obtention d'une solution explicite était important en terme d'e�cacité nu-
mérique.

Interrogeons-nous sur la dégénérescence de cette équation : est-elle possible? Si oui,
il me faudra aussi calculer les solutions explicites des équations de degré 2 !

La question implicite est la suivante : est-ce que les solutions explicites d'une
équation de degré 3 qui dégénère conduisent continûment aux solutions de
l'équation de degré 2 associée?

Je rappelle, que sous les contraintes précédemment imposées, l'intersection de la
droite orthogonale à la vitesse (non nulle) de Se avec les di�érentes parties du sque-
lette interne est unique.

Pour la résolution des équations de degré 3 en u, il ne faut plus raisonner sur
les segments géométriques, courbes restreintes à leur domaine, mais sur des
courbes dé�nies sur <.

1. Cas de Sim : supposons l'équation dégénérée en u ; elle est donc de degré 2. Or
j'ai au moins une racine réelle (une intersection existe), donc les deux racines
sont réelles (distinctes ou confondues).
Je peux déjà éliminer le cas des racines réelles confondues car il correspond à
une notion de tangence. Elle a été écartée par les contraintes imposées sur Sim
au paragraphe 1.4.4.2.
Le cas de deux racines réelles distinctes est aussi évité : étant donné la forme
de la cissoïde sur <, les seules intersections doubles d'une droite en deux points
distincts sont obtenues pour une droite horizontale. Ceci est incompatible avec
notre construction.
Ainsi, l'équation cubique est non dégénérée. Du fait de la construction géo-
métrique, j'ai une unique solution réelle u(t) sur [� 1p

3
; 1p

3
]. Elle est calculée à

l'aide de la formule de CARDAN (cas une solution réelle et deux complexes
conjuguées).
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2. Cas des courbes de Bézier latérales Sig et Sid : par un raisonnement
similaire au précédent, j'élimine le cas des équations de degré deux, à deux so-
lutions réelles confondues. Je n'ai pas trouvé d'arguments géométriques simples
pour éliminer le cas de deux solutions réelles distinctes. Supposant néanmoins
acquis ce résultat, toutes les solutions réelles sont calculées à l'aide des for-
mules de CARDAN. Du fait de la construction, il existe une seule solution
réelle (confondue ou non) dans l'intervalle considéré. Ainsi, pour Sid (Sig) la
solution retenue, calculée par les formules explicites, est celle comprise entre
[0; 1] ([�1; 0]).
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Epsilon < 1Epsilon = 1

Fig. 1.24 � Superquadriques versus quadrique : leur apports.
A gauche : illustration d'une mise en correspondance d'une quadrique avec un nuage de
points.
A droite : le schéma montre la même mise en correspondance, mais avec l'utilisation de
superquadriques. La déformabilité vers le rectangle permet de mieux coller aux données.
Cette propriété est utilisée au voisinage de la partie centrale de la bifurcation a�n de mieux
prendre en compte les données relatives au cylindre central.

1.5 L'enveloppe

1.5.1 Quadrique versus Superquadrique

Décrites dans [SB90], les superquadriques planaires ont été utilisées dans ce tra-
vail pour leur aptitude à se déformer d'une ellipse vers un rectangle. Cette aptitude
doit permettre, comme le montre la �gure 1.24, une meilleure mise en correspon-
dance de données au niveau de la partie centrale de la bifurcation. Pratiquement, il
faut concevoir l'utilisation des superquadriques comme une �nesse permettant une
meilleure localisation du sommet de la bifurcation sur des coupes échographiques.
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Me(t)

Mi(u(t))

dMe(t)
dt

Se(t)

b(t)V(t)

P

Si(u(t))

Fig. 1.25 � Représentation des éléments propres de la superquadrique.

1.5.2 Sa dé�nition mathématique

La surface �nale, obtenue comme la juxtaposition de superquadriques planes, est
dé�nie par l'équation vectorielle :

m(t;v) =
�!
A (t;v) +

�!
B (t;v)�!

A (t;v) =
����������!
Mi(u(t))Me(t):cos(v)�(t)�!

B (t;v) = b(t):
��!
V (t):sin(v)�(t)

(1.12)

Chaque superquadrique s'appuie sur un unique point Me(t) de Se. Son centre
Mi(u(t)) est l'image de Me(t) par la bijection dé�nie par l'équation (1.11) de la

page 148.
����������!
Mi(u(t))Me(t) dé�nit un axe de la superquadrique.

��!
V (t), vecteur unitaire,

la direction du second axe. b(t), l'amplitude selon cette direction. �(t), la puissance
de la superquadrique. Ces di�érents éléments sont détaillés dans la suite de ce pa-
ragraphe. La �gure 1.25 représente cette construction.
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1O t

b(t)

-1 -2/3 -1/3 1/3 2/3

Fig. 1.26 � la fonction b(t).
Modélisée à partir de deux courbes de Bézier cubiques raccordées en 0, véri�ant une C1
continuité, cette fonction est l'amplitude du deuxième axe de la superquadrique.

1.5.3 Le vecteur unitaire V(t)

��!
V (t) est le vecteur normal au plan } contenant Mi(u(t)). } est dé�ni par l'équation
(1.13) :

} : (Mi(u(t));
����������!
Mi(u(t))Me(t);

d
���!
Me(t)

dt
): (1.13)

1.5.4 L'amplitude b(t)

L'amplitude b(t) du second axe de la superquadrique est dé�nie pour t 2 [�1; 1] par
deux courbes de Bézier (cubiques) raccordées C1 en 0 : la première pour t 2 [�1; 0],
la seconde pour t 2 [0; 1]. Les points de contrôle sont astreints à se déplacer sur des
demi-droites positives verticales. La �gure 1.26 illustre cette construction ainsi que
les domaines des points de contrôle. Cette fonction est caractérisée par 6 paramètres :
�1; : : : ; �6.
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Fig. 1.27 � Visualisation des e�ets des di�érents paramètres de la fonction �(t).
� (paramètre a de la �gure) détermine l'amplitude de la fonction �(t) ;
� (paramètre b de la �gure) permet la plus ou moins focalisation du creux au voisinage
de 0.
� (paramètre c de la �gure) agit sur le déplacement latéral de cette focalisation.

1.5.5 Dé�nition de la fonction epsilon

La fonction �(t), dé�nie pour t 2 [�1; 1], est à valeur dans [0; 1]. Sa dé�nition fait
intervenir trois paramètres � (0 < � < 1), � (� � 1), 
 (�0:2 < 
 < 0:2) :

�(t) = �+ (1 � �):
�2(t)

1+�2(t)

�2

1+�2

�(t) = �:(t+ 
)

(1.14)

Le paramètre � détermine l'amplitude de variation de �(t). � sa vitesse de variation
au voisinage de 0. 
 est un paramètre de translation selon l'axe Ot. La �gure 1.27
illustre l'action des di�érents paramètres.
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1.6 Les transformations rigides

1.6.1 Pourquoi?

Elles sont nécessaires au passage du monde de la conceptualisation, au monde de la
réalité échographique.

1.6.2 Leurs dé�nitions

Les transformations rigides appliquées à notre modèle sont dé�nies classiquement
par 7 paramètres :

� trois angles d'Euler  , �, ', les trois angles des rotations élémentairesRz, Ry,
Rx respectivement par rapport aux axes Oz , Oy, Ox ;

� trois paramètres de translation Tx, Ty, Tz ;

� un facteur d'échelle S.

Le point courant de notre surface est maintenant dé�ni par la relation :

M(t;v) = S:(R:m(t;v)+
�!
T )

m(t;v) =
�!
A (t;v) +

�!
B (t;v)�!

A (t;v) =
����������!
Mi(u(t))Me(t):cos(v)�(t)�!

B (t;v) = b(t):
��!
V (t):sin(v)�(t)�!

T = (Tx;Ty;Tz)
R = Rz:Ry:Rx

(1.15)

L'illustration des paramètres rigides est représentée par la �gure 1.28.
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O Oy

Oz

Ox

Oz’’’

Oy’

Ox’

T

M’ = R.M
M’’ = M’ + T
M’’’ = S*M’’

Ox’’’

O’’=O’’’

Ox’’

Oz’’

Oy’’’
Oy’’

Oz’

Fig. 1.28 � Les transformations spatiales rigides permettent le passage de l'es-
pace de conception à la réalité échographique.
Ce schéma décrit la méthodologie utilisée dans la modélisation pour passer du référentiel
de conception Ref (O;Ox; Oy; Oz), au référentiel des données Ref (O00; O00

x; O
00
y ; O

00
z ).

1 - Rotation élémentaire R ;
2 - Translation T ;
3 - Changement d'échelle S.
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1.6.3 Un tableau récapitulatif sur les di�érents paramètres
du modèle, et leurs domaines de variation

Les transformations spatiales rigides fTx; Ty; Tz;  ; �; '; Sg 2 <6

Le squelette externe Se Me(t) = f1(t; a1; a2; a3)
t 2 [�1; 1] a1 2]0; 1]
a2 2 [�1; 1] a3 2 [0; a13 ]

La partie gauche Mi(u(t)) = f2(ug(t; a1; a2; a3; b1; �4g; P3xg); �4g; P3xg)
du squelette interne Sig t 2 [�1; tg[ b1 2 ]0; 1]

La partie médiane Mi(u(t)) = f3(um(t; a1; a2; a3; b1); b1)
du squelette interne Sim t 2 [tg; td]

La partie droite Mi(u(t)) = f4(ud(t; a1; a2; a3; b1; �4d; P3xd); �4d; P3xd)
du squelette interne Sid t 2 ]td; 1]

L'amplitude du deuxième axe b(t) = f5(�1; : : : ; �6)
de la superquadrique �ii=1::6 2 ]0;+1[ + conditions de raccords C1

La puissance �(t) = f6(�; �; 
)
de la superquadrique � 2 [0; 1]

� 2 [1;+1[ 
 2 [�0:2; 0:2]

1.7 Etude de la continuité de la surface

1.7.1 Quel type de continuité C0? C1? Pourquoi?

Les C0 et C1 continuités doivent être recherchées pour l'obtention d'une "belle sur-
face" :

� la C0 continuité assure la connexité de la surface.

� la C1 continuité impose une surface lisse, sans point anguleux.

En considérant la surface construite, non plus comme une seule surface, mais comme
trois surfaces indépendantes, une surface associée à chaque partie du squelette in-
terne, je dois me poser la question de la qualité du raccord entre ces surfaces : est-ce
un raccord C0, C1 ? Dans ce chapitre, je présente succinctement des arguments en
vue de démontrer la C1 continuité de la surface construite. Je rappelle au lecteur
l'équation (1.12) de la surface (page 153) :

m(t;v) =
�!
A (t;v) +

�!
B (t;v)�!

A (t;v) =
����������!
Mi(u(t))Me(t):cos(v)�(t)�!

B (t;v) = b(t):
��!
V (t):sin(v)�(t)
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1.7.2 Une C0 continuité?

En regardant cette dé�nition, par composition de fonctions continues, le point clef
de la démonstration repose sur la continuité du point Mi(u(t)).

Par composition de fonctions continues, j'entends :

� la sommation de vecteurs continus (la somme de ses composantes conti-
nues est continue),

� le produit d'un vecteur continu par une fonction scalaire continue (les
fonctions cos(v)�(t) et sin(v)�(t) sont C1 continues sur <� �<),

� la détermination du vecteur normal unitaire
��!
V (t) dé�nit comme le produit

vectoriel normalisé d'un vecteur continu non nul
d
���!
Me(t)

dt
et d'un vecteur

constant unitaire.

Du fait de la C1 continuité de Se, de la C0 continuité géométrique de Si (elle
su�t ici) et de la méthode utilisée pour mettre en correspondance ces deux courbes,
ce point est une fonction continue de t.

La C1 continuité de Se est nécessaire pour assurer la continuité du vecteur

vitesse, donc de la droite directement orthogonale à celui-ci et du vecteur
��!
V (t)

(voir sa dé�nition au paragraphe 1.5.3 page 154).

1.7.3 Une C1 continuité?

Je la montre, dans un premier temps, pour chaque surface dé�nie par les di�érentes
parties du squelette interne, c'est à dire sur les trois intervalles [�1; tg[��<, ]tg; td[��<
et td; 1]� �<. Dans un deuxième temps, j'examine les raccords des di�érentes surfaces
entre elles.

1.7.3.1 Une C1 continuité des di�érentes surfaces du modèle?

Avec un raisonnement identique au précédent, le problème revient à déterminer la
C1 continuité en t du point Mi(u(t)), c'est à dire la C1 continuité de la fonction
u(t), Mi(u) étant C1 par construction géométrique.

u(t) est implicitement dé�nie par l'équation (1.11) de la page 148 :

��������!
Mi(U)Me(t):

d
���!
Me(t)

dt
= 0
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Dérivée par rapport à t, j'obtiens :

d
�����!
Mi(u(t))

du
:
du

dt
:
d
���!
Me(t)

dt
=
����������!
Mi(u(t))Me(t):

d2
���!
Me(t)

dt2
+

d
���!
Me(t)

dt
:
d
���!
Me(t)

dt

D'autre part, a�n d'assurer la dé�nition de la surface, j'ai imposé des contraintes
sur le squelette interne qui entraînent la non-orthogonalité des vecteurs vitesses en
un point du squelette externe et au point du squelette interne correspondant :

d
�����!
Mi(u(t))

du
:
d
���!
Me(t)

dt
6= 0

Dans le cas contraire, l'intersection de la trace du demi-plan d'appui avec le
squelette interne est multiple (notion de tangence géométrique).

Par suite :

du

dt
=

����������!
Mi(u(t))Me(t):

d2
���!
Me(t)
dt2

+
d
���!
Me(t)
dt

:
d
���!
Me(t)
dt

d
�����!
Mi(u(t))

du
:
d
���!
Me(t)
dt

(1.16)

Ainsi, du
dt

est C0 comme quotient de fonctions C0 puisque :

� Me(t) est C2 en t (voir sa dé�nition par l'équation (1.1) page 127),

� les di�érentes parties du squelette interne (en tant que fonctions de u) sont C1

sur leur domaine de dé�nition (voir leurs dé�nitions)

� u(t) est C0 sur chaque intervalle.

Ainsi, u(t) est C1 sur chaque intervalle.
La surface est donc C1 en (t;v) sur [�1; tg[��<, ]tg; td[��< et ]td;1]� �<.

1.7.3.2 Une C1 continuité aux points de raccordement?

Pour faciliter la lisibilité des équations, j'adopte la convention d'écriture suivante :

~Mi(t) �Mi(u(t)):

Le problème revient à regarder la C1 continuité pour le point ~Mi(t) en tg; td. Avons-
nous les égalités suivantes?

d ~Mi

dt
(t+d ) =

d ~Mi

dt
(t�d )

d ~Mi

dt
(t+g ) =

d ~Mi

dt
(t�g )

(1.17)
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Dans la suite, je n'examine la C1 continuité qu'en td, le raisonnement étant identique
en tg. Les dérivées de ~Mi sont :

d ~Mi

dt
(t+d ) = dMi

du
(ud+):

dud
dt

(t+d )
ud

+ = ud(t
+
d )

d ~Mi

dt
(t�d ) =

dMi

du
(ud

�):dum
dt

(t�d )
ud

� = um(t�d )

(1.18)

Puisque les parties partie latérale et médiane du squelette interne se raccordent C1

(par construction, j'ai les égalités :

dMi

du
(ud

+) =
dMi

du
(ud

�) (1.19)

L'égalité des dérivées par rapport à t de ud et um en td est établie grâce à l'équation
(1.16), en constatant Mi(ud+) = Mi(ud�) (par construction géométrique). En fait
du
dt

est C0 non seulement sur [�1; tg[; ]tg; td[; ]td; 1] mais plus généralement sur
[�1; 1], d'où, le résultat :

dud
dt

(t+d ) =
dum
dt

(t�d ) (1.20)

La surface est donc C1 aux points de raccordements, donc C1 en t; v sur son domaine
de dé�nition.

1.7.3.3 Une précision qui peut avoir son importance . . .

Attention

La notation utilisée peut porter à confusion. La fonction u(t) construite :

� est dé�nie sur [�1; 1],

� n'est pas continue sur cet intervalle,

� est C1 sur chaque sous intervalle [�1; tg[; ]tg; td[; ]td; 1[

� a ses dérivées égales de part et d'autre des points de raccordement en tg
et td.

C'est cette continuité des "dérivées" aux points de raccordement qui assure la
di�érentiabilité C1 de notre surface en t.

Ces notions sont illustrées par la �gure 1.29.
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Fig. 1.29 � Un exemple de fonction u(t) et de ses dérivées associées.
Dans la partie supérieure, une visualisation d'une fonction u(t) et de sa dérivée du

dt
(t) sur

[�1; 1].
Dans la partie inférieure, visualisation de la même fonction, mais au voisinage des points
de raccordement. Le lecteur peut bien visualiser la discontinuité de la fonction mais la
continuité de sa dérivée.
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1.8 Un exemple d'instance de la modélisation

Fig. 1.30 � Un exemple d'instance du modèle.
Cette �gure représente :
-le repère associé à la modélisation,
-le squelette externe,
-le squelette interne,
-l'enveloppe, construite comme juxtaposition continue de superquadriques dé�nies, en
partie, par les positions relatives des squelettes internes et externes.
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1.9 Conclusion

La topologie spéci�que et caractéristique des bifurcations et plus généralement
des embranchements de trois cylindres, en fait des objets di�cilement paramé-
trables de façon naturelle. Après avoir rappelé les principales méthodologies
présentées dans la littérature pour leur modélisation, j'ai étudié la faisabilité
d'un paramétrage univoque de l'objet par des plans. Cette analyse
m'a conduit, suite à des considérations physiques, à particulariser le rôle de la
jonction supérieure des bifurcations.

Une nouvelle modélisation est alors proposée. Une enveloppe, bâtie à partir
de superquadriques, est dé�nie par un squelette composé de deux parties :
la partie externe, modélisée dans une base de trois fonctions (droite,
cercle, cissoïde), est à l'origine du découpage univoque de la surface. Elle
représente aussi le lieu des extrémités d'un des axes de la superquadrique.
La partie interne, composée de trois parties a�n de prendre en compte, au
mieux, les informations portées par les di�érentes branches, est le lieux des
centres des superquadriques. Une adjonction de composantes supplémentaires
à la dé�nition de la superquadrique permet l'obtention d'une surface C1

compatible avec la forme des bifurcations.

Par un choix judicieux des di�érentes fonctions, l'équation de la surface est
obtenue sous forme explicite : hormis la résolution de deux équations de
degré 7, aucune autre résolution numérique n'est nécessaire à sa dé�nition,
point essentiel pour une utilisation optimale de la surface (en terme de
coût numérique).

De plus, étant donné un point de l'espace sous-jacent au squelette externe,
le(s) plan(s) de "découpe" contenant ce point est(sont) aisément identi�é(s)
par la résolution d'une équation de degré 7. Comme le montrera le chapitre
suivant, cette dernière propriété est à la base de l'introduction d'une nouvelle
distance, aisément accessible, plus pratique et moins coûteuse (en temps) que
la distance euclidienne.
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Chapitre 2

Mise en correspondance du modèle
avec les données

Objectifs du chapitre

Dans ce chapitre, je rapporte une première méthode de passage du monde de
la modélisation au monde réel des données de l'artère carotide.

Après avoir rapporté brièvement di�érents types de modèles déformables
présentés dans la littérature, je rapporte, dans une seconde partie, l'obtention
de données de la bifurcation de cette artère.

Dans les parties suivantes, je détaille la stratégie adoptée pour mettre en
correspondance le modèle avec ces données.

En�n, j'achève ce chapitre par la présentation des premiers résultats obtenus
et propose de possibles améliorations de la méthodologie présentée.

Sommaire

2.1 Quelques modèles déformables . . . . . . . . . . . . . 169

2.1.1 Un modèle Spline . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 169

2.1.1.1 Dé�nition de la nappe surfacique . . . . . . 169

2.1.1.2 Lissage des données . . . . . . . . . . . . . . 170

2.1.1.3 Adaptation à la topologie cylindrique . . . . 171

2.1.1.4 Limitations . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 173

2.1.2 Un modèle de Fourier . . . . . . . . . . . . . . . . . . 173

2.1.2.1 Le modèle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 173

2.1.2.2 Le MAP . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 174

167



Partie III . Chapitre 2. Mise en correspondance du modèle avec les données

2.1.2.3 Avantages et Limitations . . . . . . . . . . . 176

2.1.3 Cylindres généralisés . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 176

2.1.3.1 Le modèle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 176

2.1.3.2 Inconvénients . . . . . . . . . . . . . . . . . 176

2.1.4 Les Superquadriques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 178

2.1.4.1 Le modèle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 178

2.1.4.2 Limitations . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 179

2.1.5 Un modèle de formes actives . . . . . . . . . . . . . . 179

2.1.5.1 Le modèle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 180

2.1.5.2 Information a priori . . . . . . . . . . . . . . 180

2.1.5.3 Avantages et Inconvénients . . . . . . . . . . 181

2.1.6 Un modèle physique par analyse modale . . . . . . . . 181

2.1.6.1 Le modèle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 181

2.1.6.2 Avantages et Inconvénients . . . . . . . . . . 182

2.1.7 Les "Snakes" : un modèle de contour actif . . . . . . . 182

2.1.7.1 Le modèle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 182

2.1.8 Bilan . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 184

2.2 Une première mise en correspondance . . . . . . . . . 185

2.2.1 Obtention des données de l'artère carotide . . . . . . 185

2.2.2 Initialisation du modèle sur les données . . . . . . . . 185

2.2.2.1 Positionnement du modèle sur les données . 185

2.2.2.2 Expression des coordonnées de la surface dans
RefOpto . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 186

2.3 Dé�nition d'une fonctionnelle énergétique . . . . . . 187

2.3.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 187

2.3.2 Sa dé�nition conceptuelle . . . . . . . . . . . . . . . . 187

2.3.3 Des évaluations de distance non retenues . . . . . . . 188

2.3.3.1 L'échantillonnage . . . . . . . . . . . . . . . 188

2.3.3.2 L'approche la plus simple . . . . . . . . . . . 188

2.3.3.3 Les arbres binaires tridimensionnels . . . . . 188

2.3.3.4 Autres algorithmes classiques de distances
euclidiennes . . . . . . . . . . . . . . . . . . 189

2.3.3.5 Pourquoi ne pas retenir ces approches? . . . 189

2.3.4 Une distance tenant compte de la modélisation . . . . 189

2.3.4.1 Une analyse de la distance de Di à S . . . . 189

2.3.4.2 Une première hypothèse simpli�catrice . . . 191

2.3.4.3 Dé�nitions . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 191

2.3.4.4 Cas de D+g , de D
+
d . . . . . . . . . . . . . . 193

2.3.4.5 Cas de Se
+ . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 193

2.3.4.6 Cas de Senv
� . . . . . . . . . . . . . . . . . 195

2.3.4.7 Une évaluation e�ective de la distance . . . 195

168



III.2.1. Quelques modèles déformables

2.3.4.8 L'introduction d'une distance approximative 197

2.3.4.9 Une synthèse . . . . . . . . . . . . . . . . . . 198

2.3.5 Sa dé�nition mathématique . . . . . . . . . . . . . . . 199

2.4 Minimisation de la fonctionnelle énergétique . . . . . 199

2.4.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 199

2.4.2 Le calcul du gradient . . . . . . . . . . . . . . . . . . 199

2.4.3 L'algorithme de minimisation . . . . . . . . . . . . . . 199

2.4.3.1 Son principe . . . . . . . . . . . . . . . . . . 199

2.4.3.2 Pourquoi une adaptation? . . . . . . . . . . 200

2.4.3.3 Comment mettre en oeuvre cette adaptation? 200

2.5 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 201

2.5.1 Présentation des résultats . . . . . . . . . . . . . . . . 201

2.5.2 Une analyse de ces résultats avec de possibles amélio-
rations . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 205

2.6 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 206

2.1 Quelques modèles déformables

Puisque la littérature est particulièrement riche dans ce domaine, je rapporte,
dans ce chapitre, des modélisations surfaciques qui me semblent intéressantes
par leurs di�érentes approches. Cette présentation étant non exhaustive, le
lecteur pourra se rapporter à l'article synthétique suivant : [MT96].

2.1.1 Un modèle Spline

Dans [CH97], les auteurs réalisent une reconstruction 2,5D 5 d'un segment vasculaire
par l'utilisation d'une nappe surfacique de lissage adaptée à la topologie cylindrique
du vaisseau et dé�nie à partir de fonctions de base cubique B-spline. Les étapes de
cette reconstruction sont présentées en trois paragraphes relatant successivement la
dé�nition d'une nappe surfacique générique, le lissage des données, et l'adaptation
de la surface à la topologie cylindrique.

2.1.1.1 Dé�nition de la nappe surfacique

Soit [a; b]� [c; d] le domaine de dé�nition de la nappe surfacique. Les segments [a; b]
et [c; d] sont respectivement divisés en Nx et Ny subdivisions.
Soient Bi(x) i = �3::Nx les fonctions de base B-spline cubique de [a; b] et Bj(y)
j = �3::Ny celles de [c; d]. (Bi(x)Bj(y))�3<=i<=Nx ;�3<=j<=Ny est alors une base de

5. coupes échographiques 2D repérées dans l'espace 3D
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d

Nx subdivisions

Ny subdivisions

X

Y

Z

a b

c

Fig. 2.1 � Fonction de base de la nappe surfacique.

�2
3, ensemble des fonctions polynomiales de deux variables, de degré 3 par rapport

à chaque variable et sur chaque intervalle de [a; b]� [c; d] (voir la �gure 2.1). Une
nappe surfacique est dé�nie sur cet intervalle par :

f(x; y) =
X

�3<=i<=Nx ;�3<=j<=Ny

�ijBi(x)Bj(y):

2.1.1.2 Lissage des données

Soient Di(xi; yi; zi) 1 <= i <= N des points 3D tels que xi 2 [a; b], yi 2 [c; d] pour
tout i. Le problème de lissage, à l'aide de splines "pseudo-plaques minces" (voir
[Cha91]) revient à déterminer les coe�cients �ij de la nappe surfacique satisfaisant
le critère :

min �ij

NX
i=1

(f(xi; yi)� zi)
2 + �

Z
[a;b]

Z
[c;d]

(
@2f

@x2
)
2

+ (
@2f

@y2
)
2

+ (
@2f

@x@y
)
2

dxdy:

Les auteurs sont alors amenés à résoudre le système linéaire classique suivant :

(M+ �R)� = B

où M est la matrice correspondant à la partie des moindres carrés, R, au terme de
régularisation et �, le vecteur des inconnues �ij.
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Dn

z

y

x

G

H

RA

RI

x

y

z
D1

Fig. 2.2 � Matrice de passage H.
H est la matrice de passage du référentiel RI au référentiel RA.
RI : référentiel associé à l'axe d'inertie des données et d'origine G, barycentre des données.
RA : référentiel absolu, associé au localisateur.

2.1.1.3 Adaptation à la topologie cylindrique

Ainsi posé, le problème ne peut être résolu : il y a nécessité d'utiliser la topologie
cylindrique sous-jacente des données. Pour cela, les auteurs e�ectuent les transfor-
mations spatiales suivantes :

1. Détermination de la matrice de passage H du référentiel RI associé à l'axe
d'inertie des données et d'origine G, barycentre des Di au référentiel absolu
RA (voir �gure 2.2).

2. Calcul, pour chaque plan de coupe �i, du centre d'inertie Gi des points du
contour du plan �i et de la matrice de passage T�i

. Cette dernière rend compte
du passage du système de coordonnées polaires R�i

, de centre Gi, associé au
plan �i au référentiel RI.

3. Détermination de la courbe C d'interpolation 3D des centres d'inertieGi : ceux-
ci sont alors naturellement ordonnés sur cet axe C, ce qui permet le dé�nition
d'une abscisse curviligne s sur C (voir la �gure 2.3).

Chaque plan de coupe �i est alors repéré par son abscisse curviligne si : �i = �(si).
De même, T�i

= T�(si). Par interpolation des coe�cients des di�érentes matrices
T�(si), les auteurs dé�nissent la matrice T (s), permettant un changement de repère
continu de R�(s) noté aussi R(s), système de coordonnées polaires du plan �(s) à RI .
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I

z
C

yG

x

T(s1)

T(si)

T(sn)

T(s)

R(s1)

G1

Gi
R(si)

Gn
R(sn)

(s)

(si)

R

Fig. 2.3 � Matrice de passage continue T(s).
Pour la clarté de la représentation, le barycentre G des données a été déplacé sur la
"gauche".
Gi : barycentres des points de données 3D appartenant aux plans de coupes �i.
C : courbe d'interpolation des Gi. Elle permet de repérer chaque plan de coupe �i par son
abscisse curviligne si sur C : �i = �(si) ; Gi = G(si).
Construction de la matrice de passage T (s) du système de coordonnées polaire R(s), de
centre G(s) du plan de coupe �(s) à RI .

Ainsi, tout point Di(xi; yi; zi) peut être repéré par ses coordonnées "cylindriques" :

Di(si; �i; ri) = T (si)
�1H�1Di(xi; yi; zi):

Dans cette topologie cylindrique, le problème de lissage revient à déterminer la
nappe surfacique

F (s; �) =
X

�3<=i<=Ns;�3<=j<=N�

�ijBi(s)Bj(�)

véri�ant le critère :

min�ij

NX
i=1

(F (si; �i)� ri)
2 + �

Z
[0;1]

Z
[0;2�]

(
@2F

@s2
)
2

+ (
@2F

@�2
)
2

+ (
@2F

@s@�
)
2

dsd�:
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La résolution du système linéaire associé à ce problème de lissage, similaire à celui
présenté au paragraphe 2.1.1.2, conduit aux solutions M(s; �; r). Leurs coordonnées
dans RA sont données par l'équation suivante :

M(x; y; z) = H:T (s):M(s; �; r):

Dans cette représentation, il faut noter que les points Di(si; �i; ri) ne sont pas
repérés dans le repère de Frenet associé à la courbe C. En e�et, les plans �(si)
ne sont pas en général orthogonaux à la courbe C, courbe de dé�nition
de l'abscisse curviligne s.

2.1.1.4 Limitations

Dans une telle approche, les plans de coupe doivent être sensiblement de mêmes
directions et "orthogonaux" à l'axe du vaisseau du fait du changement de repère
continu T (s). En e�et, puisque le repérage des points Di(si; �i; ri) n'est pas absolu
par rapport à l'axe C mais relatif au plan d'acquisition, pour des plans d'acqui-
sition d'abscisses curvilignes voisines et de directions sensiblement "orthogonales",
le balayage du volume de l'artère n'est plus univoque mais redondant. Une consé-
quence directe de cette remarque est l'impossibilité de prendre en compte des plans
de coupe quelconques.

En fait, il nous faut voir T (s) comme une transformation entraînant une in-
terpolation spatiale des plans �si.

Le problème sous-jacent est celui de l'univocité du paramétrage.

2.1.2 Un modèle de Fourier

Dans [SD96] et [SD92], les auteurs utilisent une surface de Fourier pour suivre les
déformations de la cavité cardiaque au cours du temps.

2.1.2.1 Le modèle

Soit S(u;v) = fx(u;v);y(u;v);z(u;v)g une représentation explicite de la surface
S des deux paramètres de surface u et v. Chaque fonction coordonnée f(u; v) est
décrite dans la base de fonctions de deux variables :

� = f1; cos(mu); sin(mu); cos(lv); sin(lv); cos(mu)cos(lv);

sin(mu)cos(lv); cos(mu)sin(lv); sin(mu)sin(lv); : : :g
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par

f(u; v) =
PK1

m=0

PK2

l=0 �m;l[am;lcos(mu)cos(lv) + bm;lsin(mu)cos(lv)+
cm;lcos(mu)sin(lv) + [dm;lsin(mu)sin(lv)]

où

�m;l =

8<
:

1 pour m = 0; l = 0
2 pour m > 0; l = 0 ou l > 0;m = 0
4 pour m > 0; l > 0

Cette série, tronquée aux K1 et K2 premiers termes, peut être obtenue à partir de
sa forme complexe, o�rant ainsi une représentation compacte de la surface :

f(u; v) =

K1X
m=�K1

K2X
l=�K2

gm;le
i(mu+lv) (2.1)

D'autre part, étant donnée la description analytique intrinsèque à cette surface, les
dérivées partielles sont aisément calculées à partir de l'équation 2.1, donnant ainsi
rapidement accès aux notions de courbure moyenne et gaussienne [Bes88]. Par le
choix d'un sous-ensemble adéquat de la base, cette surface générique peut adopter
di�érentes topologies telles que celle du plan, du tore ou d'une surface fermée.

Ainsi dé�nie, la mise en correspondance de la surface avec les données est réalisée
par la recherche du Maximum à Posteriori (MAP ) sur le vecteur de paramètres
p = [px; py; pz] de cette surface où :

pi = [am;l; bm;l; cm;l; dm;l] 0<= m<= K1 0<= l<= K2 i = x; y; z

Rappelons brièvement la formulation 2D du MAP puis sa généralisation 3D.

2.1.2.2 Le MAP

Pour déterminer, en terme de probabilité, le vecteur de paramètres p correspon-
dant au mieux à l'image donnée b, les auteurs cherchent à maximiser la probabilité
conditionnelle Pr(pjb). La solution recherchée pMAP est, par application de la règle
de Bayes :

pMAP = ArgmaxpPr(pjb) = Argmaxp(
Pr(p)Pr(bjp)

Pr(b)
) = Argmaxp(Pr(p)Pr(bjp)

= Argmaxp[ln(Pr(p) + ln(Pr(bjp)))] = Argmaxp(M(b; p))

du fait de la constance de Pr(b) pour tout p et de la croissance de la fonction ln.
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Remarquons, comme le signalent les auteurs, le compromis entre :

� une information a priori : Pr(p), la loi de p étant, par exemple, établie à partir
d'une statistique sur un échantillon de vecteurs de paramètres préalablement
déterminés.

� l'information dérivée de l'image Pr(bjp).
Reste à évaluer cette dernière probabilité Pr(bjp) ou fonction de vraisemblance.
Soit tp "l'image patron". C'est l'image dont tous les pixels sont nuls sauf ceux du
contour Cp induit par le modèle de paramètre p :

tp(x; y) =

�
st 8 (x; y) 2 Cp

0 sinon

L'image réelle b est considérée comme une version bruitée du patron tp. Le bruit
appliqué est un bruit blanc � (gaussienne de moyenne nulle et de variance �2) :

b = tp+ �:

Les auteurs obtiennent alors :

Pr(bjp) = Pr(bjtp) = Pr(b = tp+ �) = Pr(b� tp = �)

=
Y
(x;y)

1p
2���

exp
� (b(x;y)�tp(x;y))2

(��)2

,le bruit blanc étant indépendant pour chaque pixel (d'où le produit sur l'aire de
l'image A). Après élimination des termes constants,

M(b; p) = ln(Pr(p)) +
cst

�2
�

X
Cp

b(x; y) (2.2)

En considérant b non plus comme une simple quantité numérique (l'intensité des
pixels de l'image)mais commeune quantité vectorielle dont l'amplitude représente la
force du contour 6 et la direction, la tangente au contour, ils établissent la formulation
continue 2D donnant accès au MAP :

M(b; p) = ln(Pr(p)) +
cst

�2
�

Z
Cp

b(x(p; s); y(p; s)ds (2.3)

Le second terme de 2.3 peut être interprété comme suit : soit b la mesure vectorielle
dont l'amplitude re�ète l'intensité du gradient. Ce terme participe à la détermination
des instances du modèle dont la somme des normes du gradient le long du contour
est maximale.
La généralisation 3D est immédiate :

M(b; p) = ln(Pr(p)) +
cst

�2
�

Z Z
Aire A

b(x(p; u; v); y(p; u; v); z(p; u; v))dudv (2.4)

Cette dernière équation 2.4 est résolue par une méthode d'ascension de gradient
continue.

6. par exemple, l'intensité des niveaux de gris ou l'amplitude du gradient

175



Partie III . Chapitre 2. Mise en correspondance du modèle avec les données

2.1.2.3 Avantages et Limitations

Contrairement au modèle Spline présenté dans le paragraphe précédent, l'étape de
segmentation est intrinsèque au modèle de par la détermination du MAP .

Néanmoins, son inconvénient majeur réside dans la détermination des fonctionnelles
de base. En e�et, la troncature tient compte implicitement de la complexitéde l'objet
à modéliser. Comment déterminer la base optimale réalisant un "bon" compromis
entre la précision escomptée et une résolution numérique acceptable?

2.1.3 Cylindres généralisés

Dans [JNM+96, NJM+96b], l'objectif est de reconstruire la bifurcation de l'aorte
abdominale à partir de coupes tomodensitométriques de l'abdomen réalisées lors
d'une acquisition hélicoïdale.

2.1.3.1 Le modèle

Après segmentation des contours à l'aide de NURBS, la forme globale du nuage de
points est caractérisée par une courbe ouverte qui en représente "l'axe central". Les
points des contours sont alors repérés par l'abscisse curviligne de leur projection
orthogonale sur cet axe, et leurs coordonnées polaires dans le plan orthogonal à la
courbe au niveau de cette projection (repère de Frenet). Ainsi, pour chaque cavité
vasculaire constituant les extrémités de la bifurcation (aorte abdominale, artères
iliaques gauche et droite) l'ensemble des données est décrit par un ensemble discret
de triplets {(si; �i; ri), i=1..n} avec ri = f(si; �i).

Cette représentation est di�érente de celle présentée dans 2.1.1.

La fonction r = F (s; �) est ensuite déterminée par interpolation continue. Disposant
ainsi de 3 cylindres généralisés, par une analyse de la position et de l'orientation
de leurs extrémités, les auteurs réalisent un appariements des points de contour. De
cet appariement, un ensemble de cubique est généré, constituant ainsi l'armature
sur laquelle va s'appuyer la surface de raccordement. Comme l'illustre la �gure 2.4,
l'espace entre ces armatures est ensuite comblé par des carreaux de Bézier-Gregory
(carreaux rectangulaires de degré 3x4 et carreaux triangulaires de degré 5).

2.1.3.2 Inconvénients

Comme le modèle Spline précédemment présenté, ce modèle nécessite un traitement
préalable des données.
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Armature

degre 3x4
de Bezier-Gregory de
Carreaux rectangulaires 

degre 5
de Bezier-Gregory de
Carreau triangulaire

(Courbes cubiques)

Fig. 2.4 � Jonction entre trois cylindres généralisés.
La jonction entre les trois cylindres est obtenue par l'utilisation de trois carreaux rectan-
gulaires de degré 3x4 (les ponts entre les cylindres), et de deux carreaux triangulaires de
degré 5 (le comblement entre ces ponts).
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Mais l'"inconvénient" majeur réside, pour chaque cylindre généralisé, dans la déter-
mination des données nécessaires à sa reconstruction. En e�et, à quel niveau faut-il
s'arrêter de prendre en compte les données lors de l'étape de construction des cy-
lindres généralisés? Obtient-on des résultats identiques si le "niveau de coupe" est
di�érent?

D'autre part, ce problème de reconstruction n'est pas résolu de façon globale, mais
séquentielle. En e�et, dans une première étape, les auteurs déterminent l'aorte ab-
dominale, puis les artères iliaques gauche et droite pour �nalement interpoler. Une
approche globale consisterait à identi�er les paramètres d'un unique modèle de bi-
furcation (c'est l'approche que nous avons choisie).

2.1.4 Les Superquadriques

Dans [SB90], la modélisation de la surface de l'objet est réalisée à l'aide d'une super-
quadrique. Les superquadriques sont une famille de formes paramétriques, obtenue
par extension des quadriques de base.

2.1.4.1 Le modèle

L'expression explicite de la surface est le vecteur paramétrique 3D �!x (�; !) de deux
paramètres de surface � et ! :

�!x (�; !) =
2
4 a1 cos(�)"1 cos(!)"2

a2 cos(�)"1 cos(!)"2

a3 cos(�)"1 cos(!)"2

3
5

avec ��=2 <= �; ! <= �=2. Les paramètres a1, a2, a3 dé�nissent la taille de la
superquadrique ; "1; "2 sont les paramètres permettant la génération d'une grande
variété de surfaces (cylindre, parallélépipède, cône, pyramide). Une représentation
implicite de cette surface est donnée par :

((
x

a1
)

2
"1 + (

y

a2
)

2
"2 )

"2
"1

+ (
z

a3
)

2
"1 = 1:

Elle est utilisée pour dé�nir "the inside-outside function" :

f(x; y; z) = (((
x

a1
)

2
"1 + (

y

a2
)

2
"2 )

"2
"1

+ (
z

a3
)

2
"1 )

"1

:

Ainsi, tout point M(x; y; z) tel que F (M) = 1 appartient à la surface. Celui-ci est
à l'intérieur (à l'extérieur) du volume pour F (M) < 1 (F (M) > 1).
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Remarquons l'élévation à la puissance "1, qui ne modi�e pas la surface en
elle-même, mais qui est nécessaire à la stabilité numérique de la mise en cor-
respondance par une méthode de minimisation aux moindres carrés.

Dans un second temps, les auteurs dé�nissent des déformations globales (e�lement,
cintrage, torsion) de la surface. Chaque déformation est représentée par un petit
nombre de paramètres ui. En outre, les composantes (x; y; z) de la superquadrique
non déformée peuvent être exprimées en fonction des composantes X;Y;Z de la
superquadrique déformée. A partir des informations (Xi; Yi; Zi) 1 <= i <= N les
auteurs sont amenés à minimiser la fonctionnelle non linéaire par la méthode de
Levenberg-Marquardt combinée à une technique de relaxation stochastique :

NX
i=1

F (Xi; Yi; Zi; a1; a2; a3; "1; "2; �; �;  ; Tx; Ty; Tz; u1; u2; : : : ; un)

Cette fonctionnelle comprend, outre les paramètres intrinsèques a1; a2; a3; "1; "2 à la
superquadrique, les paramètres des déformations globales u1; u2; : : : ; un, ainsi que
ceux propres au changement de repère : les angles d'Euler �; �;  et le vecteur de
translation Tx; Ty; Tz.

D'autres fonctions d'énergie et techniques de minimisation ont été proposées a�n
d'approcher au mieux les données par la superquadrique.

2.1.4.2 Limitations

La principale limitation de la superquadrique est liée à la description uniquement
globale des déformations. C'est pourquoi, dans [TM91], les auteurs ont caractérisé
les déformations globales de leur modèle par des paramètres de la superquadrique,
et les déformations locales par un modèle déformable. Ceci rend possible une mise
en correspondance beaucoup plus précise.

En ce qui concerne la modélisation de la bifurcation carotidienne, la topologie des
superquadriques (3D) apparaît inadaptée. En e�et, quelle que soit la forme de la
superquadrique, sa topologie reste homéomorphe à celle de la sphère, incompatible
avec celle de la bifurcation.

2.1.5 Un modèle de formes actives

Le modèle de Taylor et Cootes [CTCG92, HCT92, HTC92, CHTH94] est construit a
partir d'une statistique sur un ensemble d'images représentant di�érentes instances
de l'objet a modéliser. Il se compose d'un "patron de forme �exible" décrivant
les variations des points caractéristiques de l'objet, et de modèles statistiques de
niveaux de gris attendus au voisinage de ces points.
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2.1.5.1 Le modèle

Les vecteurs ~V i des points caractéristiques de l'instance de l'objet sont construits
manuellement sur chaque image segmentée et recalés entre eux a�n de s'a�ranchir
des similitudes et translations éventuelles, et ne rendrent compte que des variations
de forme propre a l'objet. Un nouvelle instance x du "patron de forme �exible"
est dé�nie par la moyenne �x des ~V i, à laquelle est ajoutée une combinaison linéaire
des N directions principales de déformation ~ui les plus signi�catives calculées à l'aide
d'une ACP sur les ~V i.

Les ui sont dé�nis comme les vecteurs propres de la matrice de covariance des
~V i).

De plus, les auteurs imposent des bornes de variations au coe�cients �i de cette
combinaison linéaire, bornes de variation établies à partir des instances utilisées
pour construire le modèle. Les déformations de la modélisation sont ainsi limitées,
contraignant la nouvelle forme à être "similaire" à celle des instances.

x = �x+

NX
i=1

�iui avec �i 2 D

Les auteurs modélisent ensuite, par une approche similaire (ACP), les pro�ls de ni-
veaux de gris autour de chaque point caractéristique, pro�ls qui sont mis au mieux
en correspondance avec les informations présentes dans l'image.

En�n, Taylor et Cootes utiliseront d'autres statistiques (corrélation du niveau de
gris avec les déplacements [CT94]), amélioreront l'utilisation des statistiques de
niveaux de gris [CPJT95], et utiliseront des approches multi-résolution pour opti-
miser le recalage de leur modèle [CTL94].

2.1.5.2 Information a priori

L'information a priori est clairement représentée par les statistiques de niveaux de
gris mais aussi par l'approche "GLOBALE" de l'objet, c'est à dire par la création
de relations entre les di�érents points caractéristiques de l'objet : ceux-ci ne se dé-
placent plus indépendamment les uns des autres mais selon des lois calculées à partir
de mouvements antérieurs, i.e. à partir d'un "passé" (cas d'un modèle se déformant
au cours du temps). En fait, cette analyse permet la détermination des corrélations
entre les di�érents points caractéristiques du modèle.
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Un exemple : si l'objet modélisé est constitué de deux formes et que nous connaissons
les déformations de la première, nous aurons alors des indications sur les déforma-
tions de la seconde.

2.1.5.3 Avantages et Inconvénients

Cette approche globale qui fait la force de ce modèle représente aussi sa faiblesse : pour
une segmentation précise, la globalité sera privilégiée au détail.

D'autre part, les contraintes sur les coe�cients de la combinaison linéaire assurent
une cohésion du modèle mais limite par la même sa liberté de déformation. En fait,
il nous faut dé�nir un juste équilibre entre ces deux notions.

2.1.6 Un modèle physique par analyse modale

2.1.6.1 Le modèle

Le modèle développé dans [Nas94, BNA95] est constitué de N masselottesMi (i =
1::N) reliées entre elles par des ressorts modélisant l'élasticité surfacique de l'objet.
Chaque masselotte Mi est soumise à 4 types de forces :

1. la première est une force élastique exercée par les n÷uds voisins reliés à Mi ;

2. la seconde, une force de frottements �uides proportionnelle à la vitesse de
Mi ;

3. la troisième, une force image, attire le n÷ud Mi vers les formes observées
dans l'image ;

4. et pour �nir, une force permanente dont le rôle est d'imposer la con�guration
voulue initiale du modèle, les ressorts étant choisis de longueur à vide nulle.

Ces di�érents types de forces précisés, par application du principe fondamental de
la dynamique, l'auteur est amené à résoudre le système d'équations linéaires suivant
(linéaire du fait du choix de la longueur à vide nulle) :

M �U + C _U +KU = Ft (2.5)

où U est le vecteur de déplacements des n÷uds Mi. Par passage à l'espace modal
(changement de base a�n de découpler le système homogène non amorti) et par
un judicieux choix de C (série de Caughey tronquée aux deux premiers termes, ce
qui correspond à l'hypothèse de Rayleigh), le système obtenu est découplé en N
équations scalaires dont les solutions sont connues analytiquement. Ces solutions
forment la base modale et toute solution de l'équation (2.5) sera une combinaison
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linéaire de ces modes. Ils représentent physiquement les harmoniques des vibrations
mono-fréquences de la structure élastique.

2.1.6.2 Avantages et Inconvénients

Un tel modèle, outre sa rapidité d'exécution (solution analytique explicite des modes)
incorpore de la "connaissance a priori" physique. Contrairement aux approches de
[PW89] où les modes utilisés sont fabriqués arti�ciellement, les modes calculés repré-
sentent une réalité physique et il serait tentant, comme le propose l'auteur, d'utiliser
les informations représentées par les directions modales pour une analyse du mou-
vement, voir une aide au diagnostic.
Appliqué à la modélisation cardiaque, nous pourrions, avec l'auteur, imaginer qu'idéa-
lement, un c÷ur pathologique d'un patient n'exciterait pas les mêmes harmoniques
de vibrations qu'un même c÷ur sain quelques années auparavant.

Néanmoins, dans le cas des surfaces, l'expression des modes propres est dépendant
de sa topologie (torique, plane, cylindrique), la topologie de la bifurcation n'étant
pas abordé. Nous nous retrouvons donc confronté au même écueil que dans les sur-
faces de Fourier du paragraphe 2.1.2 : l'atypique topologie de la bifurcation.

En�n, il nous faut souligner les belles réalisations appliquées à la reconnaissance des
visages [NMP96b, NMP96a], réalisations obtenues par la coopération du modèle
développé précédemment avec l'outils ACP.

2.1.7 Les "Snakes" : un modèle de contour actif

Ce modèle de contours actifs étant très populaire, je n'en rapporterai que les grandes
lignes de la formulation 2D exposé dans [MFF+93].

2.1.7.1 Le modèle

Le "snake" est dé�ni par sa position v(s; t) = (x(s; t);y(s; t)) où s représente l'abs-
cisse curviligne et t le temps, et par son énergie E(v) de la forme :

E(v) = Einterne+Eexterne:

Le premier terme Einterne permet d'assigner les propriétés mécaniques d'une latte
de bois au "snake". Il se décompose en deux termes, l'un faisant référence à son
énergie de tension :

Etension(v) = 1=2

Z 1

0

!1(s)k�v
�s

k2ds
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l'autre, à son énergie de �exion :

E
exion(v) = 1=2

Z 1

0

!2(s)k�
2v

�s2
k2ds

Le second terme énergétique

Eexterne =

Z 1

0

P(v(s))ds

caractérise les points du contour. C'est l'équivalent énergétique de la force appliquée
au "Snake" :

�!
f externe = ���!grad(P ).

Soumis à ces forces, le contour actif se déforme. Son mouvement est régi par les
équations de l'élasticité dérivées de la dynamique des milieux continus [TWK89] :

�

�t
(�

�v

�t
) + 


�v

�t
+

�"(v)

�t
= f(v)

où � représente la densité de masse et 
 la densité d'amortissement. Dans cette
équation, le premier terme évoque l'inertie du système, le second, les actions de
frottements, et le troisième la réponse élastique du matériau qui traduit la minimi-
sation au cours du temps de l'énergie potentielle "(v).

Le contour actif sera à l'équilibre lorsque E(v) sera minimale localement.

Bien que le modèle de "snake" ait fait ses preuves en matière de segmentation par
contours, les reproches les plus communément fait sont les suivants :

� la force ~fext = � ~grad(P ) engendre des oscillations lorsque les contours re-
cherchés ne sont pas d'iso-intensité c'est à dire des contours pour lesquels le
gradient varie le long du contour [CC92].

� la valeur des paramètres !1 et !2 ne peut être �xée qu'empiriquement [CC92].

� l'état d'équilibre est très dépendant de la position initiale [MFF+93].

Des solutions partielles ont été apportées à ces problèmes. Il faut notamment citer
l'approche de [MFF+93] qui particularise son "snake" à la segmentation d'artères
carotidiennes (échographie intravasculaire) en introduisant une adaptabilité locale
de la densité de viscosité. Celle-ci se révèle tellement élevée le long du contour re-
cherché que les actions autres que celles de frottement deviennent insigni�antes : le
snake est alors contraint à stagner. Par cette approche, il s'a�ranchit des principaux
défauts de ces modèles.

Néanmoins, ces modèles sou�rent de la complexité des calculs (réechantillonnage à
chaque pas, évaluation des dérivées successives.)
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2.1.8 Bilan

Dans ce chapitre, j'ai présenté des modèles déformables classiques. Bien que
di�érentes topologies puissent être envisagées au sein de même modélisation,
celle de la bifurcation ne l'est pas du fait de son atypie.

Faisant référence à ces travaux, je présente maintenant une mise en correspondance
du modèle développé avec des données de la bifurcation de l'artère carotide. Je
rappelle rapidement, au lecteur, le plan de la suite de ce second chapitre :

� Obtention des données ;

� Dé�nition d'une fonctionnelle énergétique ;

� Minimisation de cette fonctionnelle ;

� Présentation des résultats obtenus.
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2.2 Une première mise en correspondance

2.2.1 Obtention des données de l'artère carotide

Les images échographiques de la bifurcation sont obtenues grâce au système d'ac-
quisition présenté dans la seconde partie de ce rapport : balayage transversal de la
bifurcation de l'artère pendant 3 secondes (à peu près trois cycles cardiaques) ; fré-
quence d'acquisition des images 34Hz, fréquence d'acquisition des données spatiales
100Hz. A�n d'évaluer le comportement du modèle (l'extraction des informations
images n'étant pas l'objectif de ce chapitre), les contours de la bifurcation ont été
segmentés par une approche semi-automatique à partir du gradient des images.

Pour chaque image, une carte de gradient est calculée par un �ltre de canny-
deriche, méthode de traitement d'image de bas niveau. Pour l'obtention d'une
information plus pertinente, je peux appliquer un seuillage par hystérésis. Par
sélection manuelle des extrémités des composantes connexes situées sur les
contours à segmenter, le logiciel extrait automatiquement ces composantes par
une heuristique construite à base d'arbres (voir [MG95]).

Après traitement des données spatiales, je visualise les points des contours segmen-
tés dans le référentiel du localisateur RefOpto. Je rappelle au lecteur que je connais
la position dans RefOpto de chaque point de chaque image échographique par ap-
plication des matrices de changement de référentiel (se reporter à la partie II de ce
document). Ces données initiales sont présentées au paragraphe 2.5 page 201.

2.2.2 Initialisation du modèle sur les données

La méthode adoptée est la suivante :

1. Positionner manuellement et grossièrement le modèle sur les données.

2. Exprimer les coordonnées de sa surface dans RefOpto.

2.2.2.1 Positionnement du modèle sur les données

Elle est simple : l'utilisateur sélectionne, par un parcours de la boucle d'acquisition,
les centres des sections des extrémités des trois cavités vasculaires de la bifurcation
(carotide commune, et carotides droite et gauche), ainsi que la position approxima-
tive de la bifurcation. A partir des coordonnées 3D de ces 4 points, je construis le
référentiel RefCarotide lié à la carotide (voir la �gure 2.5). Moyennant un change-
ment d'échelle, la surface est instanciée dans ce référentiel.
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y

C2

C1

C3

O
z

x

Fig. 2.5 �Construction du référentielRefCarotide lié aux données échograhiques.
Ce référentiel est construit à partir de la position 3D des points C1; C2; C3; O. Ils repré-
sentent respectivement les positions approximatives :
- du centre de l'extrémité de la carotide commune ;
- des centres des extrémités de la carotide droite et gauche ;
- de la bifurcation, origine du référentiel RefCarotide.
Les di�érents axes sont dé�nis par :
�!
Oz = �

��!
OC1

k
��!
OC1k

;
�!
Ox =

��!
OC3�

��!
OC2

k
��!
OC3�

��!
OC2k

;
�!
Oy =

�!
Oz ^ �!Ox

Puisque les vecteurs
�!
Oz et

�!
Ox ne sont pas nécessairement orthogonaux dans le plan

(XOZ), il me faut l'imposer pour obtenir un repère orthonormé :
�!
Ox =

�!
Oy ^ �!Oz.

Le facteur d'échelle S est déterminé par une estimation de la hauteur des
branches latérales de la bifurcation à partir des données (voir la �gure 2.5
pour les notations) :

k ��!OC2 +
��!
OC3 k= S

2
:

2.2.2.2 Expression des coordonnées de la surface dans RefOpto

SoitM(t; v), un point de la surface. Ses coordonnées sont exprimées dansRefCarotide.
Pour mettre le modèle en relation avec les points de contour, je dois exprimer ses
coordonnées dans RefOpto. Ceci est obtenu par application de la matrice de passage
naturellement dé�nie par la construction du repère. En coordonnées homogènes, la
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dé�nition est la suivante :

M(RefOpto) =

0
BBB@
�!
Ox

t
Ox�!

Oy

t
Oy�!

Oz

t
Oz�!

0 1

1
CCCAM(RefCarotide)

Maintenant,

Je dispose de Nd points de contour Di et d'une instance X du modèle, rela-
tivement proche l'un de l'autre. Leurs coordonnées respectives sont exprimées
dans un même référentiel RefOpto.

2.3 Dé�nition d'une fonctionnelle énergétique

2.3.1 Introduction

Cette partie est divisée en trois sous-parties.

� La première présente la dé�nition de la fonctionnelle énergétique basée sur une
distance.

� La seconde rapporte l'évaluation de cette fonctionnelle. Elle me conduira à
l'introduction d'une pseudo-distance.

� En�n, la dernière, entrera dans les détails de la minimisation de cette fonction-
nelle.

2.3.2 Sa dé�nition conceptuelle

L'approche la plus naturelle pour mettre en correspondance la surface avec le nuage
de points est de minimiser la somme des distances euclidiennes des points
à la surface.
Une première étape consiste donc à évaluer la distance euclidienne d'un point Di

de donnée à la surface S. Deux approches ont successivement été envisagées :

� la première, discrète, n'a pas été retenue à cause de son coût élevé.

� la seconde, plus e�cace, est directement basée sur la modélisation de la bi-
furcation. Elle fait suite à une analyse de la distance d'un point à la surface.
Cette analyse, présentée dans le paragraphe 2.3.4.1, montrera en particulier au
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lecteur que la réalisation de ce simple concept n'est pas si triviale.

2.3.3 Des évaluations de distance non retenues

Ces approches sont basées sur un échantillonnage de la surface enNp points Ej:j=1::Np.
Le calcul de la distance d'un point de données Di à la surface revient à déterminer
le point Ejmin de l'échantillon qui minimise la distance EjDi.

2.3.3.1 L'échantillonnage

La di�culté de cet échantillonnage réside dans l'absence de correspondance "di-
recte" entre l'échantillonnage du domaine de paramétrage, et celui de la surface.

La discrétisation de la surface est obtenue par un échantillonnage du domaine
en (t; v) :Npt subdivisions de l'intervalle [�1; 1],Npv subdivisions de l'intervalle
[��; �].

Un échantillonnage régulier du domaine des paramètres (t; v) ne correspond
pas à un échantillonnage régulier de la surface. En ce qui concerne le paramètre
t, ceci est particulièrement vrai au voisinage de 0, région de forte courbure :
un échantillonnage trop faible dans ce voisinage supprime l'information portée
par le cylindre principal. De même, en ce qui concerne le paramètre v, un soin
particulier doit être apporté aux "angles" de la superquadrique. L'idéal serait
un échantillonnage adaptatif fonction de la courbure.

2.3.3.2 L'approche la plus simple

La méthode : Pour chaque point Di, je calcule sa distance euclidienne aux Np

points ; le point retenu est celui qui minimise cette distance.

Principal avantage de la méthodologie : il réside dans sa simplicité.

Principal inconvénient : son coût en O(NpNd).

2.3.3.3 Les arbres binaires tridimensionnels

La méthode : après consultation de la littérature ( [FL98]), des arbres binaires
tridimensionnels peuvent être utilisés pour accélérer la détermination des Ejmin .
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Inconvénient : le coût de construction est en O(Np logNp).

Avantage : cette recherche peut-être faite enO(Nd logNd). Bien que cette approche
soit moins coûteuse que la précédente, je ne l'ai pas implémentée (voir explication
ci-après).

2.3.3.4 Autres algorithmes classiques de distances euclidiennes

D'autres algorithmes classiques sont proposés dans [Dan80]. La détermination des
Ejmin pourrait en être inspirée.

2.3.3.5 Pourquoi ne pas retenir ces approches?

1. la méthodologie implique un échantillonnage, non trivial. En outre, il aurait
été plus simple de construire directement une surface discrète.

2. la distance est approchée et son coût de calcul est élevé.

Je propose, dans la suite de ce chapitre, une approximation de la distance euclidienne
basée sur la construction de la surface et de coût optimal : O(Nd).

2.3.4 Une distance tenant compte de la modélisation

2.3.4.1 Une analyse de la distance de Di à S

Classiquement, la distance d'un point à une surface est la distance de ce point à sa
projection orthogonale sur la surface. En ce qui concerne la surface construite,
deux cas peuvent se produire nécessitant des précisions concernant cette approche
(voir la �gure 2.6) : la projection orthogonale peut

1. ne pas être unique. C'est, par exemple, le cas des points de données se rap-
portant à la région centrale de la bifurcation. De plus, la surface développée
n'est pas nécessairement convexe.

Cette di�culté est résolue en prenant la projection orthogonale minimisant la
distance.

2. ne pas être dé�nie ou être dé�nie mais ne pas correspondre à un sens
physique.
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Rg

D1

D2

d1

d2

Fig. 2.6 � Une analyse de la distance d'un point de données à la surface S.
1- la distance du point D1 à la surface est le minimum des distances d1; d2.
2- La projection orthogonale du point D2, porteur d'une information sur la branche
gauche, n'a pas de sens physique. La distance de D2 à S est dé�nie comme la distance de
D2 à la superquadrique extrémale (superquadrique du plan de paramétrage de paramètre
t = �1).
3- Représentation de la frontière de la région Rg de l'espace, région située à l'extrémité la-
térale gauche de la bifurcation. Les points de cet espace n'ont pas de projection orthogonale
(chargée de sens physique) sur la surface.
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Ce cas est rencontré pour les points contenus dans les régions Rg et Rd de
l'espace situé aux extrémités (ouvertes) de la surface. Leurs bases sont dé�nies
par la surface de la superquadrique extrémale (t = 1 ou t = �1). Leurs géné-
ratrices sont les demi-droites orthogonales extérieures à la surface S, disposées
le long de la superquadrique.

J'estime la distance du point à la surface comme la distance du point à la
superquadrique extrémale (superquadrique contenue dans un des plans de pa-
ramétrage de paramètres t = 1 ou t = �1). Le projeté non orthogonal est le
point de la superquadrique extrémale qui minimise la distance au point Di.

Dans la suite de ce travail, les plans de paramétrage identi�és par les paramètres
t = 1 et t = �1 sont respectivement nommés Pg et Pd.

2.3.4.2 Une première hypothèse simpli�catrice

La précédente analyse a soulevé le cas épineux des points situés dans les régions Rg

et Rd. Déterminer l'appartenance ou non d'un point de l'espace à ces régions n'est
pas évident.

Pour m'a�ranchir de ces di�cultés, j'ai choisi d'approcher les régions Rg et Rd par
les régions de l'espace situées "au-dessus" des plans Pg et Pd, plans naturellement
dé�nis par la construction du modèle. L'appartenance d'un point de donnée Di à ces
régions de l'espace, notées P+g et P+d , est alors immédiate par l'utilisation d'équa-
tions implicites.
Soit un point Di, situé dans P+g ou P+d (plus exactement dans des portions des
espaces de P+g ou P+d , voir la suite de cet exposé). La distance de Di à la surface
est estimée par la distance de ce point à la superquadrique contenue dans le plan de
paramétrage correspondant. Une illustration de l'erreur commise est illustrée par la
�gure 2.8.

Cette hypothèse simpli�catrice étant faite, les paragraphes suivants détaillent la
mise en oeuvre pratique de l'évaluation de la distance d'un point de donnée Di

(quelconque de l'espace) à la surface modélisée.

2.3.4.3 Dé�nitions

Elles sont illustrées par la �gure 2.7.

Soient

� Senv, la courbe du plan du squelette composée du squelette externe Se pour
t 2 [�1; 1] et des traces Dd et Dg des demi-plans d'appui aux points extré-
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xde

Dd+Se +Dg+
Dg

xge

Fig. 2.7 � Quelques dé�nitions.
Je fais remarquer au lecteur la portion de courbe du squelette externe non comprise dans
l'intervalle [xge; xde].

maux (restriction de la trace des plans Pg et Pd dans la plan du squelette).
Cette courbe divise le plan en deux parties : la partie "supérieure" Senv

+ et la
partie "inférieure" Senv

�.

� xge et xde les abscisses des points des extrémités de Se (points de paramètre
respectif t = 1 et t = �1).

Senv est aussi la trace, dans le plan du squelette, de la surface in�nie (à "gé-
nératrices orthogonales" au plan du squelette) délimitant deux demi-espaces.
Par abus, ils sont aussi dénommés Senv

+ et Senv
�.

Par abus de notation, je désigne par :

� Dg, Se et Dd, les équations implicites de Senv respectivement sur les intervalles
x 2]�1; xge[, t 2 [�1; 1], et x 2]xde;+1[.

� D+
g , Se

+ et Dd
+ (Dg

�, Se
� et Dd

�) les régions du plan (de l'espace) situées
"au dessus" ( "en dessous" ) des courbes Dg, Se et Dd, sur les intervalles
respectifs x 2]�1;xge[, x 2 [xge;xde], et x 2]xde;+1[

192



III.2.3. Dé�nition d'une fonctionnelle énergétique

Une équation implicite du squelette externe, utile pour me positionner par
rapport à Se, est calculée à partir de l'équation (1.1) page 127. En posant
Ze = ze(t)� Cst et Xe(t) = xe(t), j'obtiens l'équation suivante :

Se : Ze:(a1:(1�Ze) + a3:Ze)
2 � (1� Ze):(Xe � a2:Ze)

2 = 0

Ces dé�nitions étant précisées, j'expose maintenant l'évaluation de la distance de
points de données Di situés respectivement dans D+

g , D
�
g , S

+
e , S

�
env .

2.3.4.4 Cas de D+
g , de D+

d

Soit Di un point de D+
g . Je dé�nis sa distance à la surface comme la distance de Di

à la superquadrique extrémale pour t = �1 : sur cette superquadrique, je détermine
(par dichotomie) le point qui minimise sa distance à la superquadrique. Ce point
est la projection PDi

de Di sur la surface (projection non orthogonale).
Le raisonnement est similaire pour les points de l'espace compris dans D+

d .

Une erreur est commise sur la notion de distance introduite au paragraphe
2.3.4.1. Elle est visualisée par la �gure 2.8. En particulier, la distance n'est
plus continue lors du changement de demi-espace. Cette absence de continuité
me conduit à parler, non plus de distance, mais de "pseudo-distance".

Mais cette approximation m'a�ranchit de la détermination de l'appartenance
des points Di aux régions Rg et Rd.

2.3.4.5 Cas de Se
+

Soit Di un point de S+e . Son abscisse xi véri�e : xi 2 [xge;xde]. Dans cet espace, du
fait de la convexité du squelette externe, la(les) projection(s) orthogonale(s) de Di

sur S est(sont) dé�nie(s), dé�nissant ainsi une distance (le calcul de ces projections
orthogonales fait l'objet du paragraphe 2.3.4.7).

La distance de Di à S est évaluée par le minimum de ces distances et des
distances aux superquadriques extrémales
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Dg+

Di
d1

d2

Xge

Fig. 2.8 � Illustration des erreurs introduites.
- Soit Di, un point de donnée 3D appartenant à D+

g . La projection, dans le plan du sque-
lette, de la distance réelle de Di à la surface est représentée par d2. Suite à la méthodologie
adoptée, cette projection est estimée par d1.
- Lors du changement de demi-espace du point de donnée Di, (de D+

g à D�g , par exemple)
l'estimation de la "distance" du point à la surface n'est plus continue. C'est pourquoi je
parlerai dans la suite de "pseudo-distance".
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DgRg

processus de minimisation

Di

Di
P

Fig. 2.9 � Des exemples où la projection orthogonale sur la surface n'est pas
dé�nie.
Ces exemples font références implicitement aux régions Rg et Rd dé�nies précédemment.
Pour les régions Rg \D�g et Rd \D+d , la projection orthogonale est estimée par le résultat
de la minimisation local sur le domaine. Cette approche me permet de m'a�ranchir d'une
détermination explicite des régions Rg et Rd.

2.3.4.6 Cas de Senv
�

La distance d'un point Di de ce demi-espace est estimée par la distance à son projeté
orthogonal, lorsque celui-ci est dé�ni (voir la �gure 2.9). Lorsque ce projeté n'est pas
dé�ni, il est estimé par le résultat du processus de minimisation (voir le paragraphe
suivant).

2.3.4.7 Une évaluation e�ective de la distance

Dans ce paragraphe, j'explique comment calculer la projection orthogonale d'un
point de donnée Di sur la surface. Je rappelle au lecteur que cette évaluation n'est
réalisée que pour les points Di situés dans S�env et S+e .

Méthodologie :

Soit PDi
, un point courant non trop éloigné de la projection orthogonale P?Di

de Di

(de façon à se positionner dans une cuvette de potentiel). A partir de cette position
initiale, par une méthode de minimisation locale de type gradient, je converge en
quelques itérations vers la véritable projection P?Di

. Tout le problème réside dans la
détermination de la position initiale PDi

.

La détermination de la position initiale :
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Suite au choix du paramétrage de la modélisation, cette position initiale
est aisément accessible.

Dans un premier temps, je détermine le plan de paramétrage contenant Di. Ce
plan est identi�é par son paramètre ti. Il est solution de l'équation de degré 7 en t :

����������!
Proj(Di)Me(t):

d
�!
Me

dt
= 0 (2.6)

où Proj(Di) représente la projection de Di dans le plan du squelette.

Cette équation est résolue par des méthodes numériques. A�n de m'a�ranchir
des racines réelles multiples, la racine réelle retenue est celle qui :

� appartient à l'intervalle [�1; 1] ;

� minimise la distance de Proj(Di) à Se. Ce minimum est déterminé, au
pire, par 7 évaluations (cas de 7 racines réelles.)

Dans un deuxième temps, je détermine par dichotomie, le point de la superquadrique
de ce plan qui minimise la distance à Di. Ce point, PDi

est le point initial de la
descente locale.

La minimisation locale :
A partir de cette position initiale, j'a�ne mon évaluation par une minimisation
locale de type gradient. En e�et, la fonction distance D :

D : <2 �! <
(t; v) �! D = k���������!DiMi(t; v;X)k2

où Mi(ti; vi;X) représente le point courant de paramètre (t; v) de la surface d'ins-
tance X, est di�érentiable en (t; v). Les dérivées partielles de D reviennent au calcul
des dérivées partielles en (t; v) du point courant de la surface. Elles sont calculées
à l'aide de Maple V Release IV après avoir dé�ni la surface conformément à ses
équations. Cette approche est illustrée par les �gures 2.10 et 2.11.

Avantage : le principal avantage de cette méthode réside dans la détermination
exacte de la distance d'un point à la surface.

Inconvénient : l'inconvénient majeur est dû au surcoût de calcul, conséquence de
la minimisation locale le long de la surface.

Une précision Conformément à la �gure 2.9, il existe des cas où cette projection
orthogonale n'est pas dé�nie, cas rencontrés aux voisinages des bornes de dé�nition
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P

Projection dans le plan du squelette

iMe(t )

Proj(Di)

Di

Di

Fig. 2.10 � Proj(Di) est la projection de Di dans le plan du squelette.

de la surface. La distance est alors estimée par le résultat de la minimisation locale
sur le domaine de dé�nition.

Je contrains le processus de minimisation à rester dans le domaine de dé�nition.
Ce procédé est similaire à celui présenté au paragraphe 2.4.

2.3.4.8 L'introduction d'une distance approximative

A�n de m'a�ranchir de l'inconvénient précédemment cité, je me propose, dans un
contexte identique, de m'abstenir de l'étape de minimisation locale.

La distance de Di à la surface est évaluée par la distance de Di à la super-
quadrique du plan de paramétrage contenant Di. Cette approche, optimale en
O(Nd), est la conséquence du choix de paramétrage planaire de la surface.

Justi�cation :
L'erreur commise par l'adoption de cette distance approximative tend vers 0 lors de
la mise en correspondance du modèle avec les données.
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P

PDi

Pseudo distance et
Minimisation locale

Proj(Di)

Di

Di

Fig. 2.11 � PDi
(ti;vi) est le point initial de la minimisation locale.

2.3.4.9 Une synthèse

Elle porte sur les paramètres ti des projections PDi
des points de données Di. Ils

permettent en e�et d'identi�er le plan de paramétrage, donc la superquadrique par
rapport à laquelle la distance est calculée. Cette synthèse, détaillée à des �ns de
compréhension, peut-être simpli�ée : en particulier, le lecteur peut noter l'inutilité
de la détermination des valeurs numériques xg et xd. Dans la suite de ce travail, ces
valeurs ne seront e�ectivement pas calculées.

(2.6) fait référence à la solution ti sur [�1; 1], minimisant la distance à Se, de l'équa-
tion (2.6) page 196. xi désigne l'abscisse de la projection orthogonale dans le plan
du squelette du point de donnée Di.

Cas gauche : xi � xge

ti

D�
g (2.6)

D+
g -1

(2.7)

Cas droit : xi � xde

ti

D�
d (2.6)

D+
d 1

(2.8)
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Cas central : xge � xi � xde

ti

S�e (2.6)
S+
e min(1;�1; (2:6))

(2.9)

2.3.5 Sa dé�nition mathématique

La fonctionnelle énergétique E est dé�nie par :

E : <24 �! <
X �! E =

PNd

i=1 k
����������!
DiPDi

(ti; vi;X)k2 (2.10)

où :

� Di:i=1::Nd
représentent les Nd points des données ;

� X = fX1; :::;X24g, les 24 paramètres du modèle ;

� PDi
(ti;vi;X), les projections des Di sur la surface ;

� (ti;vi), les paramètres de la projection du point Di sur la surface.

2.4 Minimisation de la fonctionnelle énergétique

2.4.1 Introduction

Di�érents algorithmes de minimisationmultidimensionnels peuvent être adoptés ( [PVTF]).
Puisque cette fonctionnelle présente, suite au choix de modélisation de la surface, la sym-
pathique propriété d'être di�érentiable par rapport à X, je me suis orienté vers un algo-
rithme de descente selon le gradient.

2.4.2 Le calcul du gradient

La forme générique du gradient de E est donnée par l'équation 2.11

dE
dXi

= 2:
����������!
DiPDi

(ti; vi;X):
d
��������!
PDi

(ti; vi;X)

dXi
(2.11)

Le problème revient donc à estimer les dérivées partielles d'un point de la surface par
rapport aux paramètres Xi. Je calcule leurs formulations algébriques à l'aide du logiciel
Maple V Release IV, après avoir dé�ni la surface conformément à ses équations.

2.4.3 L'algorithme de minimisation

2.4.3.1 Son principe

L'algorithme de descente utilisé est celui de Fletcher-Reeves-Polak-Ribiere [PVTF]. C'est
un algorithme itératif qui minimise suivant les directions successives du gradient. Le prin-
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cipe de cet algorithme est le suivant :

1. Soit X0, le point initial de la minimisation.

2. Xnew  X0.

3. Evaluation du gradient de la fonction E(X) en Xnew :
��!
gradE(Xnew).

4. Minimisation de la fonctionnelle E suivant la direction du gradient précédemment
calculée. Cela revient à minimiser la fonctionnelle uni-dimensionnelle de la variable
� : ~E = E(Xnew + �:

��!
gradE(Xnew). Elle est minimale pour �opti.

5. Xnew  Xnew + �opti:
��!
gradE(Xnew).

6. réitérer les étapes 3,...,6 jusqu'à l'obtention d'une norme du gradient inférieure à un
certain seuil.

L'originalité de cette méthode de minimisation réside dans le choix de la méthode de
minimisation de la fonctionnelle uni-dimensionnelle intermédiaire. Les auteurs ont choisi
d'utiliser la méthode de Brent (voir [PVTF]) pour la minimisation de la fonctionnelle
uni-dimensionnelle. Lors de cette minimisation, l' algorithme fait uniquement appel à la
fonction E (d'où l'utilité d'une fonctionnelle facilement calculable numériquement).

2.4.3.2 Pourquoi une adaptation?

E(X) est une fonctionnelle dé�nie sur un domaine contraint (voir le tableau récapitulatif
de la page 158). Du fait de ces contraintes, je peux, lors de la descente selon la direc-
tion du gradient, être amené à sortir du domaine de dé�nition. Deux possibilités sont
envisageables :

1. je ne tiens pas compte des contraintes imposées au domaine, au risque de me trouver
confronter à un jeu de paramètre X inconsistant avec la construction géométrique.

2. je m'e�orce d'intégrer ces contraintes dans l'algorithme de minimisation. C'est cette
approche que j'ai retenue.

2.4.3.3 Comment mettre en oeuvre cette adaptation?

Di�érentes attitudes peuvent être adoptées pour l'intégration des contraintes imposées
au sein de l'algorithme de minimisation :

1. Arrêt de la minimisation de la fonctionnelle dés l'échappée du domaine. Méthode
non retenue.

2. Arrêt de la minimisation de la fonctionnelle uni-dimensionnelle intermédiaire dès
l'échappée du domaine ; Calcul d'une nouvelle direction de gradient et minimisation
uni-dimensionnelle selon cette direction. Méthode non retenue.
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3. Lors de l'échappée, projection de la valeur des paramètres X dans le domaine
contraint avant d'évaluer la fonctionnelle E. Poursuite de la minimisation uni-dimensionnelle
selon un gradient de dimension diminuée. C'est cette dernière approche que j'ai re-
tenue.

Soit Xi une composante courante du vecteur de paramètreX hors du domaine
lors de la minimisation intermédiaire. Par projection, j'entends imposer la
borne du domaine la plus proche à cette composante Xi.

Ce faisant, poursuivant la descente dans la même direction, selon un même
sens, cette composante reste constante car projetée sur la même valeur du
domaine. Tout se passe comme-ci la composante correspondante du gradient
était nulle. C'est ce que j'entends par gradient de dimension diminuée.
En fait, cette approche peut-être vue comme une méthode de descente
multidimensionnelle à dimension adaptative.

2.5 Résultats

Cette partie succincte présente les illustrations des résultats obtenus. Le lecteur pourra
se référer à l'article [MGCB98].
Je pro�te aussi de cette partie pour proposer au lecteur des pistes pour l'amélioration des
résultats obtenus.

2.5.1 Présentation des résultats

Ils sont présentés par les �gures 2.12, 2.13 et 2.14.

La légende de la �gure 2.12 est la suivante :
Colonne de gauche, cadre supérieur : Visualisation de la surface initiale discrétisée
suivant les plans de paramétrage.
Colonne de gauche, cadre médial : Visualisation des points de donnée avec superpo-
sition du squelette de la surface initiale. Cette surface est manuellement positionnée sur
les points de données.
Colonne de gauche, cadre inférieur : Visualisation de la surface initiale et de la "dis-
tance" des points de donnée à cette surface.

Colonne de droite, cadre supérieur : Visualisation de la surface �nale discrétisée
suivant les plans de paramétrage.
Colonne de droite, cadre médial : Visualisation des points de donnée avec superposi-
tion du squelette de la surface �nale.
Colonne de droite, cadre inférieur : Visualisation de la surface �nale et de la "dis-
tance" des points de donnée à cette surface.
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Fig. 2.12 � Premiers résultats.
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Fig. 2.13 � Visualisation du squelette de la surface initiale sur les données.

Fig. 2.14 � Visualisation du squelette de la surface �nale sur les données.
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Au cours du processus de minimisation, la pseudo-distance, évaluée dans le référentiel
du modèle , varie de 1.17 à 0.56.
Les déplacements du squelette dans le nuage des données sont mieux visualisés par les
�gures 2.13 et 2.14. Elles montrent, en particulier un meilleur positionnement du squelette
du modèle sur les données.
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2.5.2 Une analyse de ces résultats avec de possibles améliorations

1. Aucune distinction n'est faite entre les paramètres des transformations rigides spa-
tiales et les paramètres de formes. En particulier, il peut y avoir une "compétition"
entre le paramètre d'échelle S et les paramètres a1; a2; a3 du squelette externe. Une
minimisation de ces paramètres par des processus distincts pourrait améliorer la
minimisation. Ce point sera abordé dans la partie IV de ce rapport.

2. La mise en correspondance est très dépendante de la densité des informations le long
des di�érentes branches. Par-là, j'entends que la hauteur de section des informations
se rapportant aux trois branches de la bifurcation, et plus particulièrement la hau-
teur relative de section des informations se rapportant respectivement aux branches
latérales et à la branche centrale peut avoir des conséquences sur le résultat de la
mise en correspondance.

Par exemple, une section supérieure des données (en rapport avec les branches
latérales de la bifurcation) à 2cm de la bifurcation associée à une section in-
férieure des données (en rapport avec la branche centrale de la bifurcation) à
1cm donnera des résultats di�érents d'une section des données (se rapportant
aux branches) latérales à 1cm et d'une section des données (se rapportant aux
branches) centrales de 2cm.

Ceci est la conséquence de la méthodologie adoptée : lors de la minimisation, tous les
points sont pris en compte et chaque point est porteur d'une même "densité" d'in-
formation. La pondération des distances à la surface pourrait sûrement améliorer la
mise en correspondance, notamment au voisinage de la bifurcation (augmentation
du poids des points contenus dans une sphère centrée sur le point le plus déclive du
squelette externe). Typiquement, le résultat précédemment obtenu pourrait être le
point de départ d'une minimisation pondérée (la bifurcation étant mieux identi�ée
par cette première minimisation).

En poussant le raisonnement plus loin, il pourrait être à l'origine d'un processus
récursif à pondération croissante au voisinage du point le plus déclive du squelette
externe, permettant une identi�cation de plus en plus précise de la bifurcation.

D'autres approches peuvent naturellement être envisagées : amélioration de la fonc-
tionnelle énergétique, liaison des pondérations aux paramètres de la modélisation . . .

En faisant un lien avec la réalité médicale, le point le plus déclive du squelette
externe est l'origine du référentiel reproductible permettant l'obtention
d'une étude plus objective de l'artère carotide.

3. Pour compléter la remarque précédente, il serait intéressant d'évaluer l'impact de
la position initiale sur le résultat de la mise en correspondance.
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4. La méthodologie n'a été appliquée que sur une unique séquence. Il conviendrait de
la tester plus amplement sur d'autres séquences.

2.6 Conclusion

Deux di�cultés majeures étaient incontournables pour la mise en correspon-
dance du modèle avec les données segmentées de la bifurcation.

La première consistait à l'établissement d'un lien entre les données et la
surface modélisée. Il est établi par une fonctionnelle E des 24 paramètres
X de la surface. Je la dé�nis comme la somme des distances euclidiennes
des points de données à la surface. Suite à une analyse plus précise de la
distance d'un point à la surface, j'ai montré, dans un premier temps, qu'il
me fallait tenir compte de la spéci�cité de la modélisation représentée par
l'ouverture de la surface au niveau de ses extrémités latérales. Puis, cherchant
à déterminer de façon exacte la distance d'un point à la surface dans des
régions de l'espace compatibles, je me suis intéressé à la détermination de la
projection orthogonale d'un point de données sur la surface. J'ai alors été
amené à dé�nir une distance approximative, directement liée au choix du
paramétrage adopté. Sa grande qualité réside dans sa rapidité d'obtention,
qualité nécessaire à toute évaluation numérique de la fonctionnelle E.

La seconde concernait le choix de la méthode de minimisation. Puisque,
suite aux choix de modélisation, la surface est di�érentiable par rapport aux
paramètres X, j'ai naturellement opté pour une méthode de descente selon
le gradient. Il est calculé par le logiciel MapleV ReleaseIV . Néanmoins, j'ai
du remanier la méthode de Fletcher-Reeves-Polak-Ribiere a�n d'intégrer les
contraintes imposées au domaine de variation des paramètres. Une projection
sur le domaine me conduit ainsi à une méthode de descente multidimension-
nelle à gradient de dimension adaptative.

En�n, j'ai décrit mes premiers résultats, démontrant la faisabilité de la mise
en correspondance du modèle avec les données. Non parfaite, j'ai identi�é cer-
taines des di�cultés liées à la méthodologie adoptée et proposé au lecteur des
pistes pour son amélioration. Celles-ci n'ont pas été implémentées. J'ai en ef-
fet préféré m'orienter vers un modèle actif déformable. Il est présenté dans le
chapitre suivant.
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Chapitre 3

Un modèle de surface active

Objectifs du chapitre

Dans ce chapitre, je rapporte une seconde méthode de passage du monde de
la modélisation au monde réel des données de l'artère carotide.

Contrairement à l'approche "extraction puis ajustement" présentée dans le
chapitre précédent, je présente maintenant la réalisation d'un modèle actif
déformable.
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3.1 Introduction

3.1.1 Repositionnement de la problématique

L'objectif à terme de ce travail consiste à localiser la bifurcation au sein d'acquisitions
échographiques. La topologie caractéristique de la bifurcation étant considérée comme une
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forte information a priori susceptible d'aider à sa localisation, j'ai construit un modèle
de topologie compatible. Il se présente sous la forme d'une fonction f de <24�<2 dans <3.

L'étape suivante consiste à caractériser mathématiquement le résultat recherché. Les
outils mathématiques o�rant de puissants algorithmes de minimisation (descente de gra-
dient, recuit simulé . . . ), ce résultat est classiquement dé�ni comme le minimum sur <24

d'une fonctionnelle F de f : F(f). Toute la di�culté réside alors dans la bonne dé�nition
de la fonctionnelle F à minimiser : idéalement, au voisinage du minimum local recherché,
elle doit se présenter comme une large cuvette de potentiel. C'est rarement le cas dans la
pratique courante.

Dans la suite de ce travail, la stratégie adoptée s'est inspirée de celle utilisée par les
modèles de formes ou de contours actifs présentée dans le chapitre précédent (page 179
et page 182) : le modèle actif, guidé par l'information image locale, se déforme jusqu'à
l'atteinte de sa position d'équilibre.

Dans les modèles de contours actifs, la position d'équilibre est dé�nie comme
un extremum de l'énergie du contour au sein de l'information image.

Dans les modèles de formes actives (MFA) , la fonctionnelle énergétique
peut-être conçue comme une norme des déplacements des paramètres de la
modélisation. Idéalement, sa nullité caractérise la position d'équilibre (arrêt des
"vibrations" des paramètres du modèle au niveau de la position d'équilibre).

3.1.2 Un modèle de surface active

Par modèle de surface active, j'entends une surface capable de se déformer sous
l'action d'une force image locale, force image établie suite à l'extraction locale de
l'information image, au voisinage de la surface modélisée. Cette force est à l'origine de
la déformation globale du modèle. La surface déformée est alors à l'origine d'une nou-
velle extraction (plus pertinente) de l'information image donc d'une nouvelle force image
locale, elle même à l'origine d'une nouvelle surface globalement déformée . . . . Ce cycle,
ainsi dé�ni, est réitéré jusqu'à l'obtention de la position d'équilibre.

3.1.3 Avantages et inconvénients

3.1.3.1 Les avantages

Ils reposent sur :

� la facilité d'incorporation de nouvelles informations a priori supplémentaires, lors
du processus de prise en compte de l'information image locale à la surface ;

� la simplicité du critère d'arrêt du processus. En e�et, suivant l'approche dé-
veloppée dans les modèles de formes actives, le modèle sera considéré à l'équilibre
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lorsque les déformations des paramètres du modèle ne seront plus "signi�catives".

3.1.3.2 Les inconvénients

Son principal inconvénient est lié à la "simplicité" du critère d'arrêt et à la notion de
déformations "signi�catives". En fait, La di�culté sous-jacente à ce critère pro-
vient de la nécessité d'absence d'ambiguïté sur l'information image recherchée.
Cette "force" image locale doit e�ectivement entraîner l'immobilisation du modèle sur
le contour recherché.

Au cours de ce travail, cette force sera progressivement améliorée par l'incorporation
d'informations a priori supplémentaires responsables de la caractérisation, idéalement
univoque, de l'objet recherché.

3.1.4 Une comparaison entre "modèle actif" et "extraction puis
ajustement"

Comparativement à l'approche extraction puis ajustement par deux processus
consécutifs , un modèle actif déformable de la bifurcation présente les avantages liés à
la coopération des deux processus :

1. il réalise un �ltre indirect de l'information image suite à l'information a priori
intrinsèque contenue dans la modélisation ;

2. il peut inclure les processus d'extraction automatiques de bas niveau (lo-
caux ou globaux) rencontrées dans les approches type "extraction puis ajustement".
Mieux, il peut les enrichir par �ltrage de l'information obtenue grâce à l'information
a priori intrinsèque contenue dans la modélisation ;

3. par l'extraction locale de l'information image, il sélectionne, dans le volume image,
uniquement les informations qui se rapportent à sa déformation globale courante.

Les implications de cette simple constatation ne sont pas anodines. La problé-
matique sous-jacente peut être exposée de la façon suivante : soit un volume
échographique normalisé (5cm3 par exemple) contenant une bifurcation, les
points de contours de la bifurcation étant segmentés.

Dans l'approche évoquée dans le précédent chapitre, par la participation de
tous les points à la mise en correspondance du modèle avec ces données, une
position di�érente de la réelle bifurcation au sein de ce volume image entraîne
une mise en correspondance di�érente du modèle avec les données (d'où la
proposition d'une approche récursive à pondération croissante centrée sur le
sommet de la bifurcation).
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Par une approche par modèles actifs se déformant de façon itérative, tous les
points de contours ne participent pas (lors d'une itération) à la déformation
du modèle : en raison de l'interaction sélection/déformation, le modèle réalise
une sélection propre à chaque itération de points de contours segmentés, quitte
à en rejeter certains et à en sélectionner d'autres lors de l'itération suivante. Il
peut ainsi s'a�ranchir d'informations parasites (relativement à son information
a priori intrinsèque) et se déplacer plus "librement" dans le volume image.

3.2 Données et Modélisation

3.2.1 Les données

Les images échographiques utilisées dans ce chapitre ont été obtenues par une méthodo-
logie identique à celle du précédent chapitre (balayage transversal de l'artère carotide).
Néanmoins, ces images ne sont pas segmentées : le modèle actif extraira l'information de
façon autonome.

3.2.2 La position initiale du modèle

La méthodologie est similaire à celle présentée dans le chapitre précédent :

� sélection des quatre points caractéristiques de la bifurcation ;

� localisation spatiale des images et de la surface dans un même référentiel RefOpto lié
au localisateur.

3.3 Détermination des intersections de la surface avec

les plans de données

3.3.1 Pourquoi le calcul des intersections?

Seuls les points d'intersection de la surface avec les plans échographiques possèdent une
information image. C'est elle qui est à l'origine des déplacements locaux de la surface.

Ce calcul est la conséquence directe d'une anisotropie de la résolution spatiale
de l'information : le système d'acquisition décrit permet la localisation 3D des
plans échographiques dans l'espace (acquisition 2.5D) mais ne donne pas accès
à une information de densité volumique à proprement parler.
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Une solution à ce problème consiste à réaliser l'interpolation du volume image
(voir par exemple [CGML87] et [Ion98]). Néanmoins, parce que cette interpo-
lation ne semble pas triviale dans le cas général de coupes spatiales quelconques
(acquisitions transversales et longitudinales), et parce que le volume calculé
sou�re souvent d'informations inter coupes dégradées, j'ai préféré m'orienter
vers une méthodologie travaillant sur un "volume image" non remanié.

Deux méthodes de calcul d'intersections sont envisagées dans la suite de cet exposé : la
première, discrète, n'a pas été retenue du fait de son résultat approximatif. La seconde,
basée sur une approche plus mathématique, o�re une solution exacte (à la précision ma-
chine près).

3.3.2 Une première approche discrète . . . non retenue

3.3.2.1 Méthodologie

La surface est échantillonnée en Np points. Pour chaque point Ei de l'échantillon, je
calcule sa projection orthogonale Ei

? dans le plan échographique Pi le plus proche. Le
contour d'intersection de la surface avec un plan image est ensuite approché par l'ensemble
des projections Ei

? dans ce plan.

A�n de m'a�ranchir de contours d'intersection trop aberrants, je prends en
compte uniquement les points de l'échantillon dont la distance au plan le plus
proche est inférieure à un certain seuil (typiquement 1mm).

3.3.2.2 Les avantages

La méthodologie est très simple à mettre en ÷uvre.
Elle permet de prendre en compte tous les types d'intersection de la surface avec un
plan de l'espace.

3.3.2.3 Les inconvénients

� Ce sont ceux, précédemment cités au paragraphe 2.3.3.1), liés à l'échantillonnage.

� Le calcul des intersections n'est pas exact : la précision du calcul dépend de la densité
de l'échantillonnage. Celui-ci devient rapidement volumineux lors d'une détermina-
tion plus "précise" des intersections.
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3.3.3 Un calcul exact des intersections

3.3.3.1 Sa dé�nition mathématique

Soient :

� P , le plan de l'espace représentatif d'un plan échographique ; il est entièrement dé�ni
par Pp 2 P , un point de P , et

�!
Pn son vecteur normal unitaire ;

� M(t;v), le point courant de la surface S ;

� I, l'intersection du plan P avec S ;

Déterminer I revient à déterminer l'ensemble des points M(t;v) situées à une distance
(signée) nulle du plan P c'est à dire à déterminer l'ensemble It;v des couples (t;v) du
domaine de paramétrage dé�ni par l'équation (3.1) suivante :

It;v = f (t; v) 2 [�1; 1]� [��; �] k ������!M(t; v)Pp:
�!
Pn = 0g (3.1)

La distance signée d+=� d'un point M de l'espace au plan P est dé�nie par
l'équation 3.2 :

d+=� =
��!
MPp:

�!
Pn (3.2)

3.3.3.2 Un algorithme de calcul

Les caractéristiques de cet algorithme sont les suivantes :

� il détermine I par suivi du contour d'intersection, de proche en proche, à partir
d'un point initial y appartenant ;

� il est basé sur le calcul de la distance signée de points de la surface S au plan P ;

� il est itératif ;

� il travaille dans l'espace 2D des paramètres (t;v) ;

� le pas de déplacement p = fdt;dvg de l'espace des paramètres est adaptatif a�n
de tenir compte de l'absence de relation isométrique entre cet espace et la surface
engendrée ;

� à chaque itération, la direction de calcul
�!
dir dans l'espace des paramètres, du

contour courant, est mémorisée pour s'abstenir de tout parcours redondant.

Les paragraphes suivants (3.3.3.3 !, 3.3.3.7) détaillent la mise en ÷uvre de cet algo-
rithme. Le cas échéant, ils peuvent être laissés de côté lors d'une première lecture.
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3.3.3.3 L'initialisation de l'algorithme

Son principe est illustré par la �gure 3.1. Au cours de cette étape, je détermine, dans un
premier temps :

1. un point initialA = (tA;vA) de l'espace des paramètres appartenant à l'ensemble
I(t;v) recherché ; sa détermination fera l'objet d'un paragraphe particulier.

2. le pas adaptatif p ;

Soit p0 un premier pas. Par changements itératifs d'échelle (multiplication ou
division par un facteur 2), je calcule le pas pmax tel que :

k��������������!M(A)M(A+ pmax)k < dseuil

où dseuil est un multiple de la taille réelle d'un pixel (selon le degré de précision
recherché).

Je choisis alors p : p =min fpmax; (1e�2;1e�2)g. Un pas de déplacement
trop grand peut, en e�et, engendrer des erreurs dans la détermination de l'in-
tersection, par perte du contour suivi. Au voisinage de t = 0, du fait de
la forte variation de courbure du squelette externe, j'a�ne le pas en imposant
p : p = min fpmax; (1e�3;1e�3)g.

3. la carte 2D des distances signées au voisinage de A ;

Le voisinage du point initial A est représenté par les couples de paramètres :

f (tA + i � dt; vA + j � dv) 8(i; j) 2 f�1; 0; 1g2 ; (i; j) 6= (0; 0) g:

Les distances signées sont calculées pour les points de la surface associés à ces
paramètres.

4. un des deux changements de signe de cette carte ;

Il localise le changement de demi-espace des points de la surface, donc la po-
sition des paramètres des nouveaux points d'intersection. Ce changement de
signe a lieu pour des points de paramètres adjacents, donc pour des variations
d'une seule des deux composantes du couple.
Supposons, pour la compréhension, qu'il s'agisse de points 2D :

A1 = (tA + dt; vA) et A2 = (tA + dt; vA + dv)

.
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5. je détermine,avec exactitude, le point 2D B = (tB;vB) de l'espace des paramètres
correspondant au changement de signe retenu. C'est le nouveau point du contour
d'intersection.

La détermination exacte des paramètres du nouveau point d'intersection est
calculée par la méthode de BRENT, algorithme de minimisation unidimen-
sionnel (voir [PVTF]).
Dans l'exemple introduit précédemment, le changement de signe, donc le
nouveau point de contour se situe sur le segment [A1; A2]. La fonction uni-
dimensionnelle à minimiser est la fonction f(v) dé�nie par l'équation (3.3).
Elle est minimisée dans l'intervalle [vA; vA + dv].

f(v) : v �! f(v) = (
�����������!
M(tA + dt; v)Pp:

�!
Pn)

2 (3.3)

Dans un deuxième temps, je mémorise :

� le point courant dans Pold : Pold  B ;

� la direction de provenance (direction de calcul dans l'espace des paramètres qui m'a

amené à calculer B) :
�!
dir =

�!
AB
k
�!
ABk

.

3.3.3.4 Une itération de l'algorithme

Ce processus est analogue à l'initialisation. La seule di�érence réside dans la prise en
compte de la direction de provenance

�!
dir a�n d'éviter toute redondance dans la détermi-

nation de l'intersection. Il est présenté par la �gure 3.2.

1. Ajustement du pas adaptatif p.

2. Calcul de la carte 2D des distances signées au voisinage de Pold.

3. Localisation approximative du nouveau point d'intersection en tenant compte
de la direction de provenance

�!
dir.

Cette localisation est e�ectuée par maximisation du produit scalaire des direc-
tions potentielles normalisées de calcul avec la direction de provenance. Elle
m'assure ainsi de toujours parcourir la courbe d'intersection dans le même
sens (voir la �gure 3.2).

4. Détermination exacte du nouveau pointPnew 2 It;v par minimisation locale d'une
fonctionnelle unidimensionnelle.

5. Mémorisation de la nouvelle direction de provenance
�!
dir =

�����!
PoldPnew

k
�����!
PoldPnewk

.

6. Mémorisation du nouveau point courant Pold  Pnew.
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Fig. 3.1 � Initialisation de l'algorithme de calcul de l'intersection de la surface
avec un plan.
Partie gauche : visualisation du point initial A du contour d'intersection
Partie médiane : représentation de la carte 2D de distance signée dans l'espace des
paramètres (t; v) au voisinage de A.
Partie droite : localisation exacte du nouveau point de contour B, et visualisation de la

direction de provenance pour l'itération suivante
�!
dir =

�!
AB

k
�!
ABk

.
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Fig. 3.2 � Itération de l'algorithme de calcul de l'intersection de la surface avec
un plan.
Partie gauche : calcul de la carte de distance 2D au voisinage des paramètres Pold du
point courant d'intersection et identi�cation des couples de points 2D fSi

+; Si
�g i = 1::2.

Ces couples sont composés des points 2D situés de part et d'autre des changements de
signes de la carte de distance. Le choix de l'un de ces deux couples de points dé�nira
la fonctionnelle unidimensionnelle à minimiser (fonction de v ou de t) et les bornes de
l'intervalle sur lequel sera minimisée cette fonctionnelle.
Partie médiale : représentation de la direction de provenance

�!
dir et des directions nor-

malisées
�!
Si
+;
�!
Si
� i = 1::2 associées aux couples de points précédemment dé�nis. Le couple

de points choisi (i.e. le changement de signe) est celui qui maximise la somme des pro-
duits scalaire des directions associées avec la direction de provenance (dans notre exemple,
le couple S+1 ; S�1 ). Par minimisation de la fonctionnelle associée (ici, fonction de v), je
détermine le nouveau point 2D Pnew.
Partie droite : représentation du nouveau point d'intersection Pnew et de la nouvelle
direction normalisée de provenance

�!
dir. Le processus est alors réitéré en Pnew
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3.3.3.5 Un critère d'arrêt

Sa fonction est d'empêcher le processus de boucler indé�niment (par exemple lors d'un
suivi d'une courbe d'intersection fermée). J'ai contraint le processus à parcourir le contour
entre deux points initial et �nal. Je lui impose de s'arrêter :

� lorsque la distance entre les points 3D courant et �nal est inférieure à un certain
seuil s, c'est à dire lorsque le point courant est dans la boule de centre le point �nal
et de rayon s. Je préciserai le choix du point 3D �nal dans le paragraphe 3.3.3.6.

Le seuil s choisi est le double de la distance entre les deux premiers points
initiaux, soit, avec la symbolique précédemment adoptée :

s = 2k��������������!M(tA; vA)M(tB; vB)k.

� lorsque je suis au bord du domaine en t. Ce cas particulier est utile pour prendre en
compte les intersections des extrémités ouvertes avec un plan.

3.3.3.6 Calcul des points initial et �nal du processus itératif

Une hypothèse simpli�catrice
A�n de m'a�ranchir des cas particuliers d'intersection de plans avec la surface, je me suis
uniquement intéressé, dans un premier temps, aux intersections de plans échographiques
transversaux avec la bifurcation (c'est à dire des plans approximativement orthogonaux
à l'axe Z de la modélisation). C'est le cas de �gure rencontré avec les acquisitions réalisées.

Détermination des points initial et �nal
Sous cette hypothèse (forte), je détermine les intersections de courbes de la surface avec
les plans échographiques, courbes judicieusement choisies pour leurs intersections carac-
téristiques. Ces courbes C1 (le squelette externe), C2 et C3 sont représentées par la �gure
3.3. Elles sont dé�nies mathématiquement par l'équation (3.4) :

C1 : M(t; 0); t 2 [�1; 1]
C2 : M(t; �); t 2 [�1; 1]
C3 : M(0; v); v 2 [��; �]

(3.4)

Deux cas de �gure ont été pris en compte :

1. le plan échographique a une intersection unique : c'est le cas des plans coupant
la partie inférieure du modèle (carotide commune). J'applique successivement quatre
processus itératifs sur quatre couples de points fDi; Fig i = 1::4 (Di point initial, Fi
point �nal) pour m'a�ranchir des fortes sensibilités du paramétrage en t au voisinage
de 0. Pour chaque processus, le point initial est di�érent du point �nal (voir la partie
supérieure de la �gure 3.3).
Le choix de cette méthodologie s'est avéré plus rapide que l'utilisation d'un seul
processus itératif (la traversée au voisinage de t = 0 entraîne une forte diminution du
pas dt, conséquence de la forte variabilité de courbure, ralentissant ainsi le processus).
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C2

C1

C3

P

P

D1 D2

F2

D1=F1

F1 D2=F2

Fig. 3.3 � Détermination des points initial et �nal du processus itératif.
Figure supérieure gauche : illustration des courbes C1, C2, et C3.
Figure inférieure gauche : illustration du comportement des quatre processus itératifs
appliqués au calcul de l'intersection d'un plan échographique coupant la partie inférieure
du modèle. Les couples de points fDi; Fjg (i=1..2 ;j=1..2) représentent respectivement les
couples des points initial et �nal utilisés par chaque processus.
Figure inférieure droite : illustration des deux processus itératifs relatifs au calcul de
l'intersection de la surface avec un plan échographique passant par les branches latérales
de la bifurcation. Les courbes d'intersection sont fermées.
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2. le plan échographique a deux intersections : c'est le cas des plans échogra-
phiques coupant la surface au niveau des branches latérales. Ce cas est simplement
résolu par l'application de deux processus itératifs, un pour chaque courbe d'intersec-
tion. Chaque processus est appliqué pour un point �nal confondu avec le point initial.
S'il s'arrête de façon autonome (cas des intersections ouvertes), il est alors relancé,
à partir du point initial, dans un sens inverse (voir la partie inférieure de la �gure 3.3).

Il me faut nuancer, dans ce dernier cas, le critère d'arrêt dé�ni dans la partie
3.3.3.5. Puisque les points initiaux et �naux sont confondus, avant d'appli-
quer le critère d'arrêt, je dois m'assurer que le point courant est sorti au
moins une fois de la boule d'in�uence centrée sur le point �nal(initial) entraî-
nant l'arrêt du processus. Cette précaution non prise en compte, le processus
est arrêté dès la première itération.

3.3.3.7 Quelques précisions

� La méthodologie présentée reste valable pour le calcul des intersections de la surface
avec n'importe quel plan de l'espace. La seule di�culté réside dans la détermi-
nation d'au moins un point (point initial) pour chaque courbe (fermée ou ouverte)
d'intersection.

� Le calcul de la valeur exacte (numériquement) du nouveau point d'intersection me
permet de ne pas perdre le contour suivi : une adaptation trop �ne du pas de
déplacement dans l'espace des paramètres (t; v) peut entraîner une carte 2D des
distances signées positive au voisinage du point trop largement estimé (trop éloigné
du contour d'intersection), remettant en cause toute la méthodologie développée.

3.3.3.8 Synthèse

Ces intersections calculées, je dispose de Nd points Mi(ti;vi) ; i = 1::Nd de la surface,
situés sur les images échographiques. Pour chaque point, je vais maintenant calculer son
déplacement élémentaire local

��!
dMi au voisinage de la surface à partir de l'information

image.

3.4 Détermination des déplacements élémentaires au

voisinage des intersections

3.4.1 Introduction

Pour calculer le déplacement élémentaire
��!
dMi d'un point Mi du contour d'intersection,

je dois m'interroger sur l'information image à l'origine de ce déplacement. Autrement dit,
quels types d'information image caractérisent l'objet biburcation?
En me référant de nouveau à la réalité médicale et échographique, l'objet bifurcation est
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un vaisseau sanguin : en première approximation et aux résolutions échographiques adop-
tées, son contenant, la paroi, est à l'origine d'un signal hyperéchogène ; son contenu,
le sang, à l'origine d'un signal hypoéchogène. Cette constatation étant soulignée, l'in-
formation générale à rechercher dans l'image doit se présenter sous la forme de contours
ou/et de régions.
Après avoir rapidement rappelé les méthodes bas niveau de la littérature, travaillant
directement sur l'image brute, je présente, dans ce chapitre, le calcul des déplacements��!
dMi par une méthode de type "région" à l'origine des résultats présentés à la �n de cette
partie. Dans la partie suivante de ce travail, cette méthode sera enrichie par l'introduction
de nouvelles informations a priori.

3.4.2 Un rappel des di�érentes approches "bas niveaux" présen-
tées dans la littérature

Cette partie pourrait être très vaste et n'a nullement la prétention d'être ex-
haustive. En e�et, elle peut faire référence à toutes les méthodes permettant
une première extraction plus synthétique et pertinente de l'information
image brute ; autrement dit, des méthodes permettant une première interpré-
tation de l'image. Parmi les nombreux ouvrages et publications sur ce sujet, le
lecteur pourra se reporter aux deux ouvrages synthétiques suivants : [GR93]
et [HM93].

3.4.2.1 Des outils de bas niveau pour une approche de type contour

Dé�nition : les contours sont dé�nis par les discontinuités locales d'ordre 0 de la fonc-
tion I(x; y) des niveaux de gris de l'image. Ils sont mathématiquement modélisés comme
des pro�ls de niveaux de gris 1D en forme de marche, de rampe ("dégradation" de la
marche suite à la prise en compte du bruit relatif à l'acquisition), de pic ou de créneau.

La di�culté de leurs précises identi�cations dans l'image provient de la va-
riabilité de leurs amplitudes en intensité ("hauteur" des pro�ls), et de leurs
étalements spatiaux ("support" des pro�ls rampe,pic et créneau).

Méthodologies : elles cherchent à prendre en compte les deux di�cultés clefs précédem-
ment cités. Di�érents types d'approche sont classiquement envisagées pour détecter ces
discontinuités :

1. l'approche Gradient : un contour est identi�é comme un extremum de la norme du
gradient dans la direction du gradient. Les opérateurs initiaux [Rob65], [Kir71],
[Pre70], parce qu'ils travaillent sur un voisinage local (masque 3x3), sont d'exécution
rapide, mais de performances limitées.
Une approche incorporant des variabilités du support de l'opérateur est introduite
dans [Der87], permettant d'agir sur l'importance de la suppression du bruit et la
précision du contour. Récursifs, la contrepartie de ce gain de précision est un coût
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de calcul augmenté.
A�n d'obtenir un ensemble de points connexes, un seuillage par hystérésis peut-être
appliqué sur l'image des maxima locaux [DC87].
Initialement 2D, ces opérateurs sont ensuite généralisés à des données tridimension-
nelles [MBO92].

2. L'approche Laplacien : le contour est identi�é comme la nullité du laplacien de
l'image. Le principal inconvénient de cette méthode est la sensibilité au bruit [Ion98].
Un prétraitement de l'image par des �ltres passe-bas permet de s'en a�ranchir (par
exemple prétraitement de l'image par un �ltre gaussien, un �ltre de lissage optimal
de Marr et Hildreth [MH80]).

3. L'approche DSDG : c'est une classe de méthodes basées sur les zéros de la Dérivée
Seconde dans la Direction du Gradient. Dans [VV93], l'auteur démontre, à partir
d'un objet elliptique, que l'opérateur Laplacien déplace les frontières de l'objet vers
l'extérieur, contrairement à l'opérateur DSDG, qui les déplace vers l'intérieur.

4. L'approche Optimisation : l'idée est de dé�nir un modèle idéal de contour (par
exemple, un créneau) mis en correspondance avec l'information image par ajuste-
ment de ces paramètres. Un contour est alors localisé par une bonne mise en corres-
pondance du modèle avec l'information niveau de gris [Hue71]. Les di�cultés de ces
approches sont liées à la notion de bonne mise en correspondance.

5. L'approche Morphologique : les outils de base de la morphologie mathématique
(érosion et dilatation) permettent d'accéder au gradient morphologique. Ce dernier,
au prix d'un coût de calcul plus élevé comparativement à l'opérateur de Sobel, tend
à moins dépendre de l'orientation des contours [GR93].

6. L'approche Multidirectionnelle : dans [Pap98], les auteurs construisent un opé-
rateur de détection de contours, capable de prendre en compte les informations de
niveau de gris suivant n directions (et non plus uniquement suivant l'axe des x
et/ou des y). Il est construit comme la combinaison de n opérateurs de détection
de contours, identiques et mono dimensionnels : ils sont disposés suivant les n direc-
tions radiales au point d'application de l'opérateur, alors q'un �ltre passe-bas (une
gaussienne) est appliqué orthogonalement à la direction de cet opérateur 1D.

Dans ce paragraphe, j'ai cité et essayé de présenter au lecteur quelques-unes des prin-
cipales méthodes bas niveaux de type contour travaillant sur toute l'image et poten-
tiellement applicable à notre travail. En particulier, je n'ai volontairement pas abordé
les approches par contours actifs (type snake, par exemple), ceux-ci se référant à un ni-
veau supérieur d'intégration d'information a priori. De plus, cette information a priori
(contour fermé) peut-être vue comme redondante et dégénérée (car 2D) vis à vis de
celle intrinsèquement contenue dans la modélisation développée.
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3.4.2.2 Des outils de bas niveaux pour une approche de type région

Dé�nition : les régions sont des ensembles connexes de points, véri�ant certains critères
qui leurs sont propres.

L'identi�cation des régions repose sur leurs caractérisations par des critères
discriminatifs et reproductibles (cas de séquences d'images).

Di�érentes modélisations des régions sont présentées dans la littérature :

1. Approche par texture statistique : pour une liste plus exhaustive des classes
d'algorithmes utilisées dans ce domaine, le lecteur pourra consulter [CH80] pour
une étude comparative théorique et [MHT95] pour des applications cliniques. Le
principe de ces méthodes repose sur la caractérisation de la région à l'aide de des-
cripteurs. Ces descripteurs sont dé�nies à partir de matrices ou fonctions, dont le
rôle est de compacter (pour faciliter son utilisation) et hiérarchiser l'information
image. Par exemple, dans une approche Dépendance Spatiale des Niveaux de Gris,
l'information image est représentée sous la forme d'une matrice de co-occurrence.
D'autres méthodes de compaction et hiérarchisation de l'information image (associé
à leurs descripteurs propres) peuvent être envisagées : Stabilité des Niveau de Gris,
Di�érence des Niveau de Gris.

La matrice de co-occurrence C est dé�nie comme suit :

C = fci;jg i = 1::n ; ; j = 1::n

où n représente le nombre de niveaux de gris et ci;j, la probabilité de passer
du niveau de gris i au niveau de gris j pour tout couple de pixels séparés
d'une distance d donnée dans une direction donnée. Di�érents descripteurs
peuvent être dé�nis à partir de cette matrice, par exemple l'énergie, l'entropie,
la corrélation, l'homogénéïté locale, l'inertie.

2. Approche par texture structurelle : l'idée sous-jacente dans ces approches est
la suivante : une primitive, simple, est utilisée pour former des motifs plus complexes
au moyen de règles qui limitent le nombre d'arrangements possibles de la primitive
(typiquement, une grammaire) (voir [LF78] et [TST82]). Cette approche est donc
particulièrement bien indiquée pour des régions représentées par des motifs répétitifs
(ce qui n'est pas le cas de nos images).

3. Approche par texture spectrale : elle fait référence à toutes les caractérisations
des régions par des techniques spectrales. Le lecteur pourra consulter [Wec80] pour
une rapide prise de connaissance de ces approches. Pour une application plus médi-
cale de cette méthode, il pourra consulter [Ion98], l'auteur utilisant le spectre de
puissance dans la modélisation physiologique du coeur.

4. Modélisation par moments: cette approche est basée sur le fait que toute fonction
f(x; y), continue par morceau, et non nulle seulement sur une partie du plan xy, est

227



Partie III . Chapitre 3. Un modèle de surface active

caractérisée par l'ensemble de ses moments d'ordre (p+q) (voir [Pap65]) :

Mpq ; p = 1::1; q = 1::1
et réciproquement.Dans [Hu62], l'auteur propose un ensemble de 7 moments, dérivés
des moments normalisés centrés d'ordre 2 et 3, invariants par translation, rotation
et changement d'échelle de la fonction image.

5. Modélisation statistique : Dans [HNG92], les auteurs s'intéressent à la segmen-
tation automatique des cavités cardiaques. Du fait de l'homogénéité des niveaux de
gris au sein de la cavité, ils modélisent la distribution des niveaux de gris par une
distribution normale. Dans ce travail, c'est l'approche que j'ai retenue en première
intention. Sa mise en ÷uvre est détaillée dans le chapitre 3.4.3.

3.4.2.3 Autres outils

L'approche multi-résolutions et multi-échelles
Il peut-être di�cile d'analyser directement l'information contenue dans une image à partir
des niveaux de gris de ses pixels, fortement dépendants des conditions d'acquisition. De
plus, l'information image peut-être perturbée par le bruit inhérent à l'acquisition.
Pour extraire les structures nécessaires à son interprétation et éliminer graduellement
les informations inutiles, une analyse multi-échelles est proposée dans [MH80] : les au-
teurs élaborent une stratégie d'analyse d'image, consistant en la convolution de l'image
avec le laplacien de la gaussienne, l'écart type � jouant le rôle de paramètre de sélection
d'échelle.
Dans [Shi84], le concept d'une analyse multi-résolutions est introduit : elle consiste à
décomposer une image en succession d'images sous échantillonnées et �ltrées par une
gaussienne. Une pyramide est ainsi construite dont chaque étage est une version réduite
de l'image originale dont on a éliminé les hautes fréquences, permettant ainsi de mieux se
focaliser sur l'information fondamentale de l'image.

La coopération des approches contour et région
Dans ces approches, le processus région est contraint par le processus contour, qui dé�ni
sa limite externe.

3.4.3 Calcul des déplacements élémentaires
��!
dMi par une approche

de type "région"

3.4.3.1 Caractérisation de la région Cu
A l'échographie, le sang (contenu artériel) apparaît comme un milieu hypoéchogène et
homogène. Une approche type région s'impose donc naturellement. Suivant [HNG92],
j'ai choisi de modéliser la distribution des niveaux de gris de cette région par une distri-
bution normale de moyenne � et de variance �. Cu est donc dé�ni par :

Cu = fM 2 Image j I(M)� �

�
< 1g (3.5)
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où I(M) représente la valeur du niveau de gris du point M .

Je fais remarquer au lecteur que je n'ai pas pris le carré du critère. En e�et,
le signal sanguin étant le plus hypoéchogène de l'image échographique (au
voisinage de la carotide), tout point d'intensité inférieure à � � � > 0 est
supposé appartenir à la région.

La modélisation du contenu de la bifurcation constitue la seconde infor-
mation a priori incorporée dans le modèle, la première étant sa topologie
caractéristique.

3.4.3.2 Initialisation

La qualité de l'estimation des paramètres de la gaussienne garantira la qualité des dépla-
cements locaux admissibles.

Calculée à partir des contenus des courbes d'intersections fermées, l'estimation
de ces deux paramètres est aisée et relativement robuste du fait du position-
nement manuel du modèle dans le volume image.

Suite à la méthodologie adoptée, je dispose de Nc contours fermés. Chaque
contour est constitué de Ni i=1::n points Pi. Pour chaque contour :

� je calcule son barycentre Gi i=1::n.

� pour chaque point Pi, j'extrais les niveaux de gris le long des segments
[GiPi].

� et � sont alors estimées à partir de ces extractions.

3.4.3.3 Calcul de
��!
dMi

A�n d'éviter tout échappement du modèle à la région recherchée, la recherche
d'un déplacement local admissible est réalisée de l'intérieur vers l'extérieur
du contour courant d'intersection.

L'algorithme est le suivant. Soient :

� Ni, la normale à la surface en Mi, orientée de l'intérieur vers l'extérieur du contour
fermé ;

�
�!
Ni, son vecteur unitaire ;

� ni, la projection orthogonale de la droite Ni dans le plan échographique courant
contenant Mi ;

� �!ni , son vecteur unitaire ;
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� pc, le point courant du segment [�10;+5] de la droite orientée par �!ni , l'unité adoptée
étant le pixel, l'origine étant prise en Mi. Par la notation pc(i); i 2 f�10; : : : ;+5g,
j'identi�e la position du point sur le segment,

�
��!
dMi, le déplacement élémentaire de Mi le long de ni.

Initialisation :
Initialisation du point courant par sa position la plus interne : i = �10 et pc(i).

Itération :
Tant que ((pc(i) 2 Cu) et (i � +5)) faire i i+ 1.

A l'arrêt :
i i� 1.

Projection dans l'espace 3D :
Le déplacement 2D selon ni est reporté, de façon isométrique, dans l'espace 3D le long
de Ni.

��!
dMi = (

����!
Mipc(i):�!ni ):

�!
Ni:

Le calcul de
��!
dMi est illustré par la �gure 3.4.

3.4.3.4 Pondération des déplacements dMi

Chaque déplacement local
��!
dMi peut-être pondéré par un réel positif �i, re�et de la

con�ance accordée au déplacement local. Typiquement, si le déplacement élémentaire se
fait vers l'intérieur de la surface, �i est choisi proportionnel au carré de la norme de dMi :
�i = kdMik2. Au contraire, si le déplacement se fait vers l'extérieur, le poids choisi est
l'unité : �i = 1. Par cette pondération asymétrique, l'objectif est d'empêcher le modèle de
traverser les portions d'image considérées comme certaines et ainsi de bloquer son évo-
lution. Au vu des résultats obtenus, cette simple stratégie ne sera pas su�sante
pour assurer l'arrêt du contour actif sur le contour recherché.

3.4.3.5 Synthèse

Je dispose maintenant, pour chaque point Mi; i = 1::Nd, des déplacements élémentaires
3D selon la normale à la surface en ces points. Il me reste à évaluer l'impact de ces
déplacements élémentaires sur la surface.
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Ni

ni

Ni

mi+dmi

Mi+dMi

ni

Fig. 3.4 � Illustration du calcul du déplacement élémentaire.
Di�érents éléments à la base du calcul de

��!
dMi sont représentés sur cette �gure�!

Ni : le vecteur directeur unitaire de la normale Ni à la surface, orientée de l'intérieur vers
l'extérieur ;�!ni : le vecteur unitaire de la projection ni de Ni dans le plan échographique contenant
Mi ;��!
dmi : le déplacement élémentaire de Mi dans le plan échographique ; Reporté de façon
isométrique le long de

�!
Ni, il dé�nit

��!
dMi.
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3.5 Calcul du déplacement élémentaire dX des para-

mètres de forme

3.5.1 Position du problème

Elle peut-être formulée de la façon suivante : Comment évaluer la variation dX des
paramètres globaux induite par les déplacements locaux?

Une première approche, très tentante, consiste à utiliser l'algorithme de minimisation
présenté dans le chapitre précédent : les points Mi constituent la position initiale ; les
points Mi +

��!
dMi, la position �nale. Néanmoins,

parce que cette méthode est itérative et ne tient pas compte de l'aspect in�-
nitésimal des déplacements, j'ai préféré une approche di�érente du problème.
Elle m'a conduit à la simple résolution d'un système linéaire en dX.

3.5.2 Calcul e�ectif

En reprenant les concepts introduits dans l'introduction, chaque pointMi(ti; vi;X)�Mi(X)
peut-être vu comme une fonction de <24 dans <3 : au vecteur de paramètreX, elle associe
le point 3D Mi(X) sur la surface de paramètre X.
Par un développement local au voisinage de X, j'ai les relations :

(a) Mi(X + dX) = Mi(X) + JMi
(ti; vi;X)(dX) + o(dX)

(b) Mi(X + dX) = Mi(X) + dMi(X) + o(dX)

où JMi
(X) = JMi

(ti; vi;X) représente la matrice jacobienne de la fonctionMi(X) et o(dX)
une fonction de dX négligeable par rapport aux autres termes. Finalement, par combi-
naison de ces deux équations, j'obtiens la simple relation :

dMi(X) = JMi
(X)(dX) (3.6)

Puisque je peux calculer avec Maple V Release IV les dérivées explicites
du point courant par rapport à chaque paramètre de la modélisation, je peux
calculer une expression explicite de la matrice jacobienne JMi

(X).

De dimension 3� 24, elle est fonction des paramètres (ti; vi) du point courant.

Pour calculer dX, je choisis de minimiser la fonctionnelle quadratique Q suivante :

Q =

NdX
i=1

�ikdMi(ti; vi;X)� JMi
(ti; vi;X)dXk2 (3.7)

où les �i i = 1::Nd représentent les pondérations des déplacements locaux précédemment
introduits page 230.
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Finalement,

la variation dX des paramètres globaux induite par les Nd déplacements lo-
caux est obtenue par minimisation de la fonctionnelle quadratique Q. Elle re-
vient classiquement à la résolution d'un système linéaire de dimension 24�24.

Soit Ji la matrice jacobienne JMi
(ti; vi;X). Q est minimale lorsque :

PNd
i=1 �i < JidX � dMijJMi

(X)dh >= 0 8dh 2 <24:

PNd
i=1 �i < Ji

tJidX � Ji
tdMijdh >= 0 8dh 2 <24:

J'obtiens alors le système linéaire suivant :

PNd
i=1 �iJi

tJidX =
PNd

i=1 �iJi
tdMi:

AdX = B:

où Ji
tJi et A sont des matrices de dimension 24 � 24.

3.6 Synthèse

Dans ce court paragraphe, pour que le lecteur se fasse une opinion globale de la stratégie
développée, j'en résume ses di�érentes étapes :

Initialisation

1. Positionnement et initialisation manuelle du modèle sur les données.

2. Initialisation de la distribution normale des niveaux de gris modélisant le contenu de
la bifurcation.

Processus itératif

1. Calcul des points Mi d'intersection de l'instance courante du modèle de paramètres
X avec les plans échographiques.

2. Calcul des déplacements locaux
��!
dMi.

3. Calcul (simple) des variations dX des paramètres X de l'instance courante induite
par les déplacements locaux dMi.

4. Etablissement d'une nouvelle instance de paramètre X + dX

Critère d'arrêt
Arrêt du processus itératif lors de la stabilisation de la variation des paramètres.
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3.7 Résultats

Ce succin paragraphe présente les résultats obtenus : ils ont été publiés dans [MGCB99].

3.7.1 Les résultats obtenus

Ils sont présentés par les �gures 3.5 et 3.6.

Figure 3.5 : visualisation des positions de la surface (aux itérations 0 et 77 du processus
actif) au sein des données échographiques.
Visualisation de la somme des coe�cients utilisés pour pondérer les déplacements. En
fait, ces coe�cients sont signés : lorsque le force image expand la surface, le coe�cient est
comptabilisé comme positif. Inversement, il est signé négativement lorsque la force image
tire la surface vers l'intérieur.
Cette fonction, "explosant", est le témoin d'une inadéquation de la modélisation entre-
prise avec le résultat recherché.

Figure 3.6 : elle présente les intersections de la surface avec certains plans échogra-
phiques, à di�érents instants du processus actif.
Colonne gauche : visualisation des intersections de la surface initiale avec les plans écho-
graphiques. Cette colonne correspond à l'image gauche de la �gure précédente (itération
0 du processus actif).
Colonne médiale : visualisation des intersections de la surface avec les plans échogra-
phiques à l'itération 77 du processus actif. Cette colonne correspond à l'image droite de
la �gure précédente : les parties supérieures de la modélisation se déforment bien, contrai-
rement à la partie médiane inférieure.
Colonne droite : visualisation des intersections de la surface avec les plans échogra-
phiques à l'itération 120. On constate une échappée du modèle dans sa partie inférieure.
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Fig. 3.5 � Positions initiale et �nale de la surface au sein des données écho-
graphiques.
Partie supérieure gauche : visualisation de la surface à l'itération 0.
Partie supérieure droite : visualisation de la surface à l'itération 77, minimum de la
fonction somme des coe�cients signés de pondération.
Partie inférieure : évolution de la somme des coe�cients de pondération au cours du
processus actif. La stratégie dé�nie sur les coe�cients semble insu�sante pour contenir
la surface.
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Fig. 3.6 � Di�érentes intersections de la surface au cours du processus.
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3.7.2 Une Analyse

Au vu de ces résultats, plusieurs remarques peuvent être faites.

� Les intersections de la surface avec les plans (1..16), et leurs faibles déformabilités lors
du processus de déformation prouvent l'inadéquation partielle de la modélisation
avec l'objectif recherché : elle est due à la "queue" du modèle, c'est à dire à sa partie
médiale inférieure. Sa déformabilité limitée gêne le processus local d'identi�cation
des contours. De plus, suite à cette déformabilité limitée, les déplacements locaux
expansifs déterminés à son voisinage, ayant une répercussion globale sur le processus
actif, entraînent un parasitage des autres déplacements locaux. Une solution est
proposée dans la partie suivante sous la forme d'une surface à trois "trous".

� Comme le montrent les �gures précédentes, le modèle ne s'est pas arrêté sur le
minimum escompté : il continue sa progression. L'introduction d'une information a
priori supplémentaire, a�n de caractériser, non plus le contenu, mais le contenant
(les contours de la bifurcation), pourrait permettre la résolution de cette faiblesse.
Une solution est envisagée dans la partie suivante.

� L'identi�cation de la bifurcation reste grossière. L'introduction d'un processus de
déformation locale pourrait permettre une amélioration.
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3.8 Conclusion

Dans ce chapitre, contrairement à l'approche "extraction puis ajustement"
proposée dans le chapitre précédent, j'ai présenté, à partir de la construction
développée dans le premier chapitre de cette partie, une nouvelle approche
inspirée des modèles actifs : la surface, soumis à des forces images locales, se
déforme globalement jusqu'à l'atteinte de sa position d'équilibre.

Pour ce faire, du fait de l'anisotropie spatiale de l'information image, j'ai
proposé, dans un premier temps, un algorithme de calcul exact (à la précision
machine près) des intersections de la surface avec les plans images. A partir
de germes judicieusement choisis sur les contours d'intersection, ces derniers
sont construits de proche en proche par leur suivi local. Cet algorithme,
particularisé aux acquisitions transversales de la bifurcation, est facilement
généralisable pour le calcul des intersections de la surface avec n'importe
quel plan de l'espace.

J'ai ensuite introduit une seconde information a priori (de type région)
dans la modélisation, la première étant la topologie caractéristique de la
bifurcation. Puisque le contenu de la bifurcation est un signal hypoéchogène
homogène, cette région est modélisée par une distribution normale dont les
paramètres caractéristiques sont automatiquement calculés à partir de la
position initiale du modèle (initialisation manuelle aisée garant de la bonne
estimation de ces paramètres).

Dans un troisième temps, je détermine, grâce à ce nouveau critère, les
déplacements locaux au voisinage des points d'intersection. Ces déplacements
sont calculés de l'intérieur vers l'extérieur des contours d'intersection. Je
propose une simple stratégie de pondération, privilégiant les déplacements vers
l'intérieur, a�n d'empêcher tout échappement du modèle à la région recherchée.

En�n, une nouvelle méthode est proposée dans le cadre de cette modélisation
pour évaluer les variations induites par les déplacements locaux sur les
paramètres du modèle. Inspirée des calculs in�nitésimaux, elle revient à la
résolution d'un système linéaire de faible dimension (dimension de
l'espace des paramètres).

Par itération récursive des di�érentes étapes (calcul des intersections, des
déplacements locaux, et des variations des paramètres induites par ces
déplacements), le modèle se déplace au sein de l'information image jusqu'à
l'atteinte de sa position d'équilibre.

Deux types d'amélioration peuvent être proposés à court terme pour rendre
plus robuste cette position d'équilibre : la premier sur la surface modélisée,
le second sur la stratégie des déplacements locaux. Ils sont abordés dans la
quatrième et dernière partie de ce travail.
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Evolution
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IV.

Cette dernière partie est constituée de deux chapitres. Le premier est consacré aux pos-
sibles et naturelles évolutions de ce travail. Le second introduit une nouvelle information
a priori sous la forme de la pression pulsatile.

� Chapitre I : Possibles améliorations de ce travail ;

� Chapitre II : Une nouvelle information a priori : la pression pulsatile ;
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Chapitre 1

Possibles améliorations de la
modélisation

Dans ce chapitre, je propose des solutions à des di�cultés précédem-
ment identi�ées et précise des points non encore abordés dans les chapitres
précédents. Il me permet ainsi de faire l'état d'avancement des travaux actuels.

Dans un premier temps, je décris la construction d'une nouvelle surface
à trois trous à partir du modèle précédemment développé. Cette sur-
face, plus conforme à l'idée de bifurcation, me permet de répondre aux
di�cultés de déformations rencontrées par le processus actif au niveau de
la partie médiale inférieure du modèle. Je pro�te aussi de ce paragraphe
pour présenter une ré�exion sur les paramètres du modèle, ainsi que des
idées générales sur di�érentes possibilités de déformations locales de la surface.

Dans un deuxième temps, j'introduis, dans la modélisation, une nouvelle infor-
mation a priori (la troisième) de type contour. Elle est inspirée d'une analyse
sur le concept physique de l'échographie.
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1.1 Une surface à trois trous

1.1.1 Introduction

Dans le troisième chapitre de la partie III, j'ai évoqué l'inadéquation partielle de la mo-
délisation entreprise avec l'objectif recherché. En e�et, une bifurcation se présente comme
une surface à trois trous , ce qui n'est pas le cas du modèle développé.
Je propose maintenant une adaptation de la modélisation entreprise permettant l'obten-
tion d'une telle surface. Elle devrait permettre une amélioration du processus actif, par
un meilleur ciblage de l'information a priori topologie.

1.1.2 La réalisation

1.1.2.1 Méthodologie

Elle est simple. En reprenant la modélisation entreprise, je ne considère maintenant que
la partie de la surface située au dessus du plan Pcut. Ce dernier

� est orthogonal au plan du squelette ;

� passe par le point le plus déclive du squelette interne ;

� est dé�ni par l'équation : Pcut : z = 0. Il coupe l'espace en deux demi-espaces : P+cut
et P�cut.
La surface Snew retenue est la restriction de la surface initiale S au demi-espace
P+cut.

Sa dé�nition, illustrée par la �gure 1.1, est la suivante :

Snew = Sold \ Pcut
+ (1.1)
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O

Pcut+

Pcut-

Pcut

Fig. 1.1 � Restriction de la surface au plan P+cut.
- Pcut : c'est le plan d'équation z=0. Il coupe l'espace en deux demi-espace : P+cut et P�cut.
- La nouvelle surface Snew est la restriction de la surface initiale Sold à P�cut : Snew =
Sold \ P+cut.
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1.1.2.2 Conséquence sur le processus actif

L'introduction de cette modi�cation dans la modélisation a très peu de conséquences sur
la méthodologie utilisée par le processus actif. La seule di�érence intervient au niveau des
contours d'intersection retenue. D'après la dé�nition 1.1, les points retenus, à l'origine des
déplacements locaux, sont ceux situés dans le demi-espace Pcut

+. Cette restriction étant
prise en compte, la suite de la méthodologie est inchangée par rapport à celle présentée
dans le chapitre précédent.

Ce processus actif n'a pas encore été expérimenté avec ces nouvelles surfaces.

1.1.3 Des exemples de surface à trois trous

Quelques exemples de surface à trois trous sont présentés �gure 1.2.
Malheureusement, des résultats sur l'identi�cation de la bifurcation par l'application du
processus actif à cette nouvelle surface n'ont pas été encore obtenus.

1.2 Quelques précisions sur les paramètres de la modé-

lisation

Le modèle développé comprend 24 paramètres : 17 paramètres propres à la construction
de la surface (paramètres de forme) et 7 paramètres représentant les transformations
spatiales rigides (paramètres d'espace : changement d'échelle, 3 paramètres de transla-
tion, 3 paramètres de rotation)

1.2.1 Forme et/ou Espace?

1. Comme je l'ai précédemment souligné, des interférences entre le paramètre d'échelle
S et les paramètres a1;a2 et a3 du squelette peuvent exister. A�n de résoudre ce
problème, une première solution peut consister à �xer, pour chaque patient, le fac-
teur d'échelle à partir des données échographiques et à laisser évoluer le modèle dans
l'espace des 23 paramètres restants.

2. Une seconde solution, plus élégante, consiste à dissocier les 7 paramètres d'espace
des 17 paramètres de forme. C'est la méthode utilisée dans les modèles de formes
actives. Son adaptation à la présente modélisation me conduirait, lors du processus
actif, à la résolution successive de deux systèmes linéaires de dimensions respectives
7 (mise en correspondance spatiale) et 17 (déformations globales de la surface).

Une étude comparative de ces deux approches pourrait être intéressante.
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Fig. 1.2 � Di�érentes instances de surfaces à trois trous.
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1.2.2 17 paramètres de forme : n'est-ce pas trop?

Lors d'une construction d'un modèle de 17 paramètres, je dois m'interroger sur la réelle
utilité des di�érents paramètres introduits pour éventuellement déterminer un espace de
dimension plus petite (donc plus aisément manipulable). Bien que je sois sûr de l'utilité
des paramètres P4d et P4g eu égards leurs représentations physiques (rayons des branches
latérales de la bifurcation), cela est beaucoup moins évident pour les paramètres concer-
nant la puissance de la superquadrique.

Un bon outil pour déterminer les directions principales de déformations de la surface est
l'Analyse enComposantes Principales (ACP) appliquée aux paramètres résultats de l'ap-
plication du processus actif sur un échantillon représentatif de patients. Dans [NMP96b],
le nombre de paramètres réellement utilisés étant divisé par 3, les 7 paramètres d'espace
n'intervenant pas dans le calcul des directions principales de déformations (car dépendant
de l'initialisation manuelle de la surface), j'obtiendrai 6 directions principales de déforma-
tions (représentant à elles seules, par exemple, au moins 90% de l'information). Je pourrai
ainsi restreindre la dimension totale de l'espace des paramètres de 24 à 6 + 7 = 13 (gain
d'un facteur 2).

Si maintenant je reprends les deux méthodologies présentées ci-dessus (paragraphe 1.2.1)
concernant la gestion des paramètres de forme et d'espace :

1. en considérant S �xé lors du processus actif, je suis conduit à l'inversion d'une ma-
trice de dimension (12� 12) pour le calcul des variations des paramètres induits par
les déplacements locaux, soit un gain d'un facteur 8 non négligeable (l'inversion
d'une matrice est en O(N3)).

Supposons S �xé. Lors du calcul de la matrice jacobienne, la fonction à consi-
dérer n'est plus la fonction f des 23 paramètres x1; : : : ;x23, mais la fonction
F des 12 paramètres X1; : : : ;X12 avec Xi fonction linéaire des xi. Cette re-
marque faite, il est alors aisé, par composition de fonctions, de calculer la
nouvelle matrice jacobienne associée à F.

Les paramètres Xi et xi (i=1..6) sont égaux : ce sont les paramètres d'espace
(ils ne sont pas pris en compte par l'ACP).
Les paramètresXi (i=7..12) représentent les directions principales de déforma-
tions calculées. Vecteurs propres d'une matrice de covariance, ils sont exprimés,
par dé�nition, dans la base x7; : : : ;x23.

2. en dissociant les 7 paramètres d'espace des 6 nouvelles directions principales de
déformation, je dois résoudre successivement deux systèmes linéaires de dimension 7
et 6, soit un gain d'un facteur 64 !
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1.2.3 Une dernière remarque

Je tiens à préciser au lecteur un dernier point. Rechercher à minimiser la dimension de
la matrice jacobienne peut paraître futile. En signalant au lecteur que le conditionnement
de la matrice jacobienne (en vue de son inversion), n'a pas été abordé dans ce travail, il
prendra pleinement conscience de l'utilité de cette minimisation.

Ce conditionnement sera prochainement étudié : il est dans la continuation naturelle de
ce travail, dont un des objectifs est de proposer au monde médical un outil robuste.

1.3 Introduction d'une nouvelle information a priori

1.3.1 Introduction

Je rappelle au lecteur que deux types d'information a priori ont été introduites jusqu'à
maintenant : la topologie caractéristique de la bifurcation, améliorée dans le précédent
paragraphe, et l'homogénéité du contenu de la bifurcation.

Puisque la bifurcation est aussi dé�nie par ses contours échographiques, une autre in-
formation a priori naturelle peut-être introduite sous la forme d'une modélisation des
contours de la bifurcation (signal échographique hyperéchogène en première intention).
Néanmoins, comme je le montre dans le paragraphe suivant, la modélisation doit tenir
compte du processus physique de l'échographie. Ce dernier justi�era la modélisation en-
treprise.

1.3.2 Retour sur le processus physique échographique

Conformément aux principes physiques régissant l'échographie (présentés dans la seconde
partie de ce document) et à la pratique médicale, une constatation peut-être faite : le signal
échographique de l'interface sang/paroi de la bifurcation est de bonne qualité lorsque
l'incidence des ultrasons lui est orthogonale. Deux cas limites existent :

1. le signal est optimal pour une incidence orthogonale stricte ;

2. il est quasiment inexistant pour une incidence parallèle.

C'est ce qu'illustre la �gure 1.3. Cette constatation étant soulignée, une modélisation des
contours de la bifurcation, tenant compte de l'angle d'incidence des ultrasons par rapport
à l'interface, constitue une nouvelle et précieuse information a priori sur le contour
recherché.

1.3.3 Une modélisation du processus échographique

1.3.3.1 Dé�nition de l'angle �

J'introduis donc l'angle �. Il me permet de rendre compte de l'incidence des ultrasons
par rapport à l'interface sang/paroi.
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Fig. 1.3 � Qualité du signal échographique relativement à l'incidence des ultra-
sons.
La bonne qualité du signal échographique en incidence transversale est concrètement vi-
sualisée par la possibilité de distinguer, sur l'image, l'épaisseur du complexe intima-média.
C'est le cas des points A;B;C. Pour le point D, cette information fait clairement défaut.

Puisque les contours d'une artère peuvent être approchés, en première ap-
proximation, par un contour idéal circulaire, je dé�nis � comme l'angle de la
représentation polaire associée au cercle.

Il est illustré par la �gure 1.4. L'étape suivante consiste à introduire e�ectivement cet
angle dans la modélisation des contours.

1.3.3.2 Un exemple de modélisation fonction de �

Modélisation :

Je me suis inspiré de la modélisation statistique des niveaux de gris utilisée dans les
modèles de formes actives [CPJT95]. La méthodologie est la suivante (elle est illustrée
par la �gure 1.5) :

1. soientNim, (Nim = 6) di�érentes images échographiques d'acquisitions transversales
de la carotide commune.

2. Chaque image est manuellement segmentée.

3. L'angle � est dé�ni par la représentation polaire associée au meilleur cercle mis en
correspondance avec le contour segmenté. La méthode de mise en correspondance
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O

Y

X

d

A B

C

D

E

Fig. 1.4 � Prise en compte de l'incidence des ultrasons dans un modèle des
contours.�!
d représente la direction d'incidence des ultrasons.
� est l'angle de la représentation polaire associée au contour circulaire idéal de l'artère. Il
permet de modéliser la position relative du contour idéal d'un vaisseau par rapport à

�!
d .
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est inspirée de [Bjo96].

4. A�n de m'a�ranchir des changements d'échelle lié à l'acquisition, modi�ant l'infor-
mation portée par un pixel unité, j'applique un changement d'échelle à toutes les
images de façon à faire coïncider les contours circulaires idéaux avec un cercle de
référence.

5. Pour chaque image imi; i = 1::Nim, pour chaque angle �, � = 1::360, j'extrais un
pro�l de niveau de gris pi;� centré sur le contour segmenté.

L'amplitude de l'extraction est de 20 pixels. L'extraction du niveau de gris au
point courant est obtenu par interpolation trilinéaire.

6. Pour compacter l'information, j'e�ectue une Analyse en Composantes Principales
sur les di�érents pro�ls pi;�, � constant, a�n de modéliser l'aspect du contour selon
cet angle.

7. Finalement, je dispose, pour chaque angle �; � = 1::360, d'un vecteur moyen m� et
des vecteurs propres p�;k correspondant aux directions principales de déformation.

En pratique, k = 1::4; 5, pour une prise en compte de 95

Mise en correspondance de la modélisation avec un pro�l de niveau de gris :

Soit un pro�l de niveau de gris extrait le long d'un contour selon l'angle �. La qualité de
la mise en correspondance du pro�l extrait avec celui modélisé selon cet angle est évaluée
par la distance de Mahalanobis ( [CTCG92]).

Cette évaluation ne prend en compte que l'information modélisée à partir des
pro�ls extraits. En particulier, la richesse de l'information portée par le pro�l
modélisé, selon l'angle �, est directement liée à la richesse des informations des
pro�ls utilisés lors de la construction du modèle.

1.3.3.3 Un exemple d'utilisation

L'utilisation de ce modèle n'a pas encore été complètement testée, expliquant l'absence
de résultats plus précis. Néanmoins, son incorporation au processus actif précédemment
développée est envisagée comme suit :

1. pour chaque point d'intersection Mi de la surface avec un plan échographique, lors
du calcul du déplacement local dMi, je suis amené à parcourir un segment de droite
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Fig. 1.5 � Illustration du processus d'extraction.
A Gauche : Pour chaque angle �, j'extrais, à l'aide d'une interpolation trilinéaire, les
pro�ls de niveau de gris centrés sur le contour, et d'amplitude 20 pixels.
A Droite : Image résultat de l'extraction des pro�ls de niveau de gris.
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P2

P3

P1

P

P-1

P-2

P-3

Profils extraits aux différents

Pc-3

Pc-2
Pc-1 Pc

Pc1
Pc2

Pc3
theta

Direction d’incidence des 
ultrasons.

Profil modélisé selon l’angle theta

points courants

Fig. 1.6 � Une illustration de la méthodologie.
� représente l'angle d'extraction. C'est l'angle entre la normale au contour et la direction
d'incidence.
Le déplacement local dmi retenu est celui pour lequel la distance de mahalanobis du pro�l
extrait au modèle est minimale (au sens de la distance de Mahalanobis). Dans cet exemple,
le nouveau déplacement adopté correspond au point Pc2.

centré sur Mi. Soit pc le point courant de ce parcours. J'extrais, pour chaque pc, un
pro�l de niveau de gris, dans la direction du segment et centré sur pc. L'angle � de
cette extraction est celui fait par la direction d'extraction avec la direction verticale
d'incidence des ultrasons (voir �gure 1.6). Je dé�nis ainsi, le long de la direction de
déplacement, une carte d'adéquation du pro�l modélisé avec le pro�l extrait (dis-
tance de mahalanobis).

2. Cette carte d'adéquation construite, je peux l'utiliser pour enrichir l'information a
priori de type "région", notamment au voisinage des contours échographiques de la
bifurcation.
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Le critère dé�nissant la région peut typiquement être assoupli au voisinage
d'un contour échographique de la bifurcation bien reconnu par le modèle des
contours.

3. Néanmoins, l'information image des contours étant pauvre pour les angles proches
de �

2
et ��

2
, je dé�nis des secteurs angulaires de "sécurité" relativement à la qualité

de l'information. Par exemple, pour � 2 [�
4
; 3�

4
] et � 2 [��

4
; �3�

4
]), les déplacements

locaux des points d'intersection sont faiblement pondérés contrairement à ceux conte-
nus dans les complémentaires de ces secteurs angulaires de sécurité.

Les bornes de ces secteurs angulaires, dé�nies ici arbitrairement, peuvent être
plus �nement évaluées grâce à la modélisation des niveaux de gris. Mieux,
la pondération du nouveau déplacement selon l'angle � peut-être directement
fonction de l'intensité des niveaux de gris du vecteur moyen m� (par exemple
la moyenne des composantes du vecteur m�).

1.3.3.4 Des questions non encore résolues . . .

Certains points, pour une description complète de l'utilisation de ce nouvel outil, n'ont
pas encore été abordés dans ce travail. Je citerai en particulier :

� le problème du facteur d'échelle. Il intervient directement dans la mise en correspon-
dance du pro�l extrait avec la modélisation e�ectuée.

� la possibilité de construire un modèle de niveau de gris de l'EIMAC, permettant sa
quanti�cation e�ective.

1.3.4 Conclusion

Cette modélisation du processus échographique, incorporée dans le processus actif, me
semble donc très prometteuse grâce à son apport d'information a priori. Elle est de deux
types :

1. le premier me renseigne sur l'aspect du contour recherché selon une direction
donnée.

2. le second, sur la con�ance à accorder au déplacement local selon une direction
donnée.

1.4 Prise en compte des déformations locales

C'est un point qu'il me faudra aborder prochainement a�n de mieux coller aux contours
de la bifurcation (l'objectif à terme étant de quanti�er l'EIMAC). Des travaux sur les dé-
formations locales de superquadriques ont déjà été abordés dans [TM91]. Une adaptation
de cette méthodologie à notre surface pourrait être entreprise.
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Une autre approche peut consister à pro�ter du paramétrage planaire intrinsèque de la
surface pour développer une "peau" plus souple. De nombreuses possibilités sont envisa-
geables :

� la surface résultante du processus actif peut servir de position initiale à des contours
actifs dont les déformations sont contraintes par ce squelette surfacique ;

� le modèle développé peut servir de squelette surfacique déformable à une seconde
surface, plus souple, liée dynamiquement à son squelette surfacique (par des ressorts,
par exemple). La minimisation d'une énergie totale, dé�nie comme la somme d'une
énergie interne (relation entre peau et squelette surfacique) et d'une énergie externe
(force image), pourrait permettre une identi�cation plus précise de la bifurcation.

� plus généralement, toutes modélisations mettant en correspondance une surface souple
avec un squelette surfacique peuvent être envisagées.

� la méthode de construction peut être réutilisée, non plus avec des superquadriques,
mais avec des surfaces de forme libres.
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1.5 Conclusion

Dans ce chapitre présentant les évolutions à court terme de la modélisation,
j'ai abordé successivement quatre points :

Le premier concernait l'obtention d'une surface à trois trous, permettant
un meilleur ciblage de l'information a priori topologie. Suite à la méthodologie
adoptée, sa réalisation a été rapidement obtenue. L'utilisation (non e�ective
actuellement) de cette nouvelle modélisation dans le processus actif (décrit
dans le chapitre III de la partie II), devrait permettre l'obtention de meilleurs
résultats très prochainement.

Dans un second temps, en vue d'une diminution de la dimension de l'espace
des paramètres du modèle, j'ai proposé une Analyse en Composantes Princi-
pales pour déterminer les directions principales de déformation de la surface.
J'ai ensuite montré que ces directions pouvaient être aisément introduite dans
la modélisation et permettre, d'après la littérature, l'obtention d'un gain d'un
facteur 64 dans l'inversion des matrices jacobiennes (point clef du processus
actif).

Le troisième point abordé traitait de l'injection d'une troisième informa-
tion a priori de type contour dans le modèle, sous la forme d'une
modélisation statistique des niveaux de gris des contours. Sa construction
m'a amené à repenser les principes de l'acquisition échographique. Modélisée
par l'introduction de l'angle entre la direction d'incidence des ultrasons et la
normale au contour recherché, cette nouvelle information a priori me renseigne
sur l'aspect du contour recherché ainsi que sur la con�ance à accorder aux
déplacements locaux. Comme précédemment, de nouveaux résultats devraient
être disponibles très prochainement.

En�n, je me suis interrogé, très succinctement, sur la faisabilité d'une surface
plus souple, à partir d'un squelette surfacique déformable. Ce dernier sujet
pourrait faire l'objet de travaux à plus longs termes.

259



Partie IV . Chapitre 1. Possibles améliorations de la modélisation

260



Bibliographie

[Bjo96] A. Bjorck. Numerical Methods for Least Squares Problems. SIAM, 1996.

[CPJT95] T.F. Cootes, G.J. Page, C.B. Jackson, and C.J. Taylor. Statistical grey-level
models for object location and identi�cation. Proc. British Machine Vision
Conference,(Ed. D.Pycock) BMVA Press., pages 533�542, 1995.

[CTCG92] T.F. Cootes, C.J. Taylor, D.H. Cooper, and J. Graham. Training models of
shape from sets of examples. Proc. British Machine Vision Conference,Leeds,
pages 9�18, 1992.

[NMP96] C. Nastar, B. Moghaddam, and A. Pentland. Generalizedmatching for recogni-
tion and retrieval in an image database. Proceedings of the Third International
Conference : Communicating by Image and Multimedia, May 1996.

[TM91] D. Terzopoulos and D. Metaxas. Dynamic 3D models with local and glo-
bal deformations : Deformable superquadrics. IEEE Transactions on Pattern
Analysis and Machine Intelligence, 13(7) :703�714, July 1991.

261



Partie IV . Bibliographie

262



Chapitre 2

Une nouvelle information a priori : la
pression pulsatile

Pour achever ce travail, je propose une courte ré�exion sur l'introduction d'une
quatrième information a priori : la pression pulsatile. Cette information
n'étant pas (à ma connaissance) utilisée dans les modélisations par contours
actifs, je lui consacre ce chapitre.
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2.1 Intérêts de l'information PRESSION PULSATILE

Je précise dans ce paragraphe la notion de pression pulsatile, ainsi que son intérêt poten-
tiel.

2.1.1 Rappels physiologiques

Avant toute chose, le lecteur doit bien distinguer l'onde de pression pulsatile de
l'écoulement sanguin.
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� La première se propage à travers les vaisseaux artériels à une vitesse de l'ordre de
8m/s ( 6m/s dans l'aorte, 10m/s dans l'artère radiale ). Au cours de son trajet, elle
distend les parois artérielles. Cette distension, perçue à la palpation, n'est autre que
le pouls.

� Le second possède une vitesse de 0.2m/s dans l'aorte, ou de 0.05m/s à 0.1m/s dans
les grosses artères telles que la carotide.

2.1.2 Pourquoi acquérir une pression?

L'idée sous-jacente à cette acquisition est la suivante : l'artère carotide peut être consi-
dérée, en première approximation, comme une structure élastique passive. Lorsque la
pression sanguine augmente, l'artère se dilate et inversement. Son rayon est donc une
fonction croissante de la pression. Connaissant la variation de pression au cours du cycle
cardiaque (c'est à dire du temps), je dispose d'une forte information a priori sur les dé-
placements des contours du vaisseau au cours du temps.

Si de plus, je peux modéliser la relation pression/rayon (par une fonction, par exemple),
l'injection de cette relation dans une modélisation par contours actifs pourrait être une
nouvelle information a priori très précieuse.

2.2 Son acquisition

Dans ce paragraphe, j'expose les matériels utilisés pour l'acquisition de la pression ainsi
que les résultats obtenus.

2.2.1 Le tonomètre

Cet appareil est un capteur de pression (Pont de Wheastone) produisant en sortie un
signal électrique dont l'intensité est proportionnelle à l'amplitude de la pression mesurée.
Ce signal analogique est ensuite échantillonné à une fréquence de 500Hz par la carte
d'acquisition d'un PC. Ce PC est distinct de celui utilisé par le localisateur 3D.

2.2.2 Un exemple de pression pulsatile

Une acquisition de pression de l'artère carotide, à l'aide du tonomètre, a été réalisée à
l'hôpital Michallon. Les données brutes obtenues sont illustrés par la �gure 2.1.
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Fig. 2.1 � La pression sanguine pulsatile : données brutes.

2.3 Une ré�exion sur la faisabilité de son utilisation

2.3.1 Une information pratiquement utilisable?

Dans la pratique, l'acquisition de la pression peut être e�ectuée localement sur une portion
de la carotide. La taille du segment artériel à reconstruire est de l'ordre de 10cm. La vitesse
de l'onde étant de 8m/s, l'intervalle de temps �t séparant les extrémités du segment est de
l'ordre de 12ms. Ainsi, comme le montre la �gure 2.2, pour deux séquences quelconques
spatialement (acquise en deux endroits quelconques sur le segment considéré), le décalage
temporel maximal de l'onde de pression est de 12ms. Ce décalage étant inférieur à la
période d'échantillonnage temporelle minimale des images ( 20ms soit une acquisition à
50Hz ), les variations de pression entre deux images consécutives d'une même séquence
temporelle ( deux images consécutives d'un même cycle ), quelle que soit la position
spatiale du cycle, seront conservées. C'est la grande célérité de l'onde de pression qui rend
possible cette conservation ( ce raisonnement étant faux pour l'écoulement sanguin ).
Ainsi, en première approximation, nous pouvons considérer la pression sanguine comme
une fonction uniquement du temps et non de l'espace.

2.3.2 Un petit détail . . .

Néanmoins, pour être totalement utilisable comme information a priori,

sa synchronisation sur le cycle cardiaque (l'ECG) semblerait nécessaire.

Il pourrait être en e�et tentant de confondre le maximum du signal de pression acquis
au niveau de la carotide avec la systole cardiaque (complexe QRS de l'ECG). Mais si
l'onde de pression est su�samment rapide au niveau de la carotide pour la considérer,
localement, uniquement comme une fonction du temps, ce n'est plus le cas lorsque l'on
considère son déplacement du c÷ur à la carotide. Un retard existe entre le complexeQRS
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Seq. Im. 2

P(t)

P(t+dt)

C = 8m/s

dt = 12ms

t

P(t,Z)

0    20     40    60     80    100ms ...

12ms.

20ms

Seq. Im. 1

Fig. 2.2 � La pression sanguine pulsatile : validité.
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(le signal électrique étant instantané), et le maximum de l'onde de pression au niveau de
la carotide.
Synchroniser l'acquisition de l'onde de pression avec l'électrocardiogramme permettrait
de quanti�er ce retard, d'où une possibilité d'injection de ce signal dans la modélisation.

2.4 Une approche di�érente

Jusqu'à maintenant, j'ai considéré l'onde de pression comme une information a priori.
Une approche di�érente pourrait consister à identi�er les paramètres de la fonction liant
la pression et le rayon de la carotide au cours d'un cycle cardiaque. Cette identi�ca-
tion pourrait conduire à l'identi�cation de paramètres très utiles cliniquement, tel que la
compliance.

2.5 Conclusion

Dans ce court et dernier chapitre, j'ai rapidement analysé une nouvelle in-
formation a priori, non utilisée dans la pratique courante : la pression pulsatile.

Dans un premier temps, après avoir rappelé sa dé�nition, j'ai illustré ce signal
par des données acquises au sein de l'hôpital Michallon.

J'ai ensuite montré que la synchronisation temporelle de ce signal sur l'ECG
pourrait permettre sa réelle utilisation comme information a priori sur les
déplacements de la paroi au cours du temps.

En�n, non plus considérée comme information a priori, mais comme résultat
du traitement de données relatives à la carotide durant un cycle cardiaque,
l'identi�cation des paramètres de la fonction P = f(r) donnerait accès à de
précieux paramètres cliniques.
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Conclusion

Les maladies cardiovasculaires représentent les plus grandes causes de mortalité
dans les pays industrialisés. Parmi celles-ci, les maladies coronaires prédominent en
terme de fréquence, de morbidité et de mortalité. Pour leurs études, un marqueur indirect
est proposé sous la forme de l'Epaisseur du Complexe IntimaMédia de l'ArtèreCarotide
(EIMAC).

Dans ce travail, j'ai présenté des premiers éléments en vue d'une étude plus objective
et reproductible de l'EIMAC. Deux grands axes de recherche ont été investigués :

� le premier, spéci�que à cette étude, consistait à obtenir de données échographiques 3D
de la bifurcation de l'artère carotide. A l'aide de briques élémentaires du laboratoire,
j'ai développé, en collaboration avec le service d'Hypertension Artérielle de l'hôpital Mi-
challon, un nouveau système d'acquisition 2.5D échographique de cette bifurcation.
J'ai en particulier quanti�é l'erreur commise lors des acquisitions et montré sa compati-
bilité avec une utilisation clinique. De haute qualité, ce système d'acquisition me permet
d'obtenir des séquences d'images de la bifurcation, échantillonnées à 50 HZ, et localisées
dans le référentiel du localisateur 3D. De plus, la synchronisation des acquisitions sur
l'électrocardiogramme permet d'envisager ces données, non plus en 3D, mais en 4D (3D
plus temps), o�rant ainsi de nouvelles perspectives non encore exploitées.

� Le second consistait à déterminer automatiquement la bifurcation de l'artère carotide.
La topologie caractéristique de la bifurcation étant une forte information a priori
sur le résultat recherché, j'ai développé, dans un premier temps, un modèle géomé-
trique déformable de topologie compatible : un nouveau paramétrage planaire de la
bifurcation, d'inspiration physique, est introduit. Il repose sur la convexité supérieure de
la bifurcation. Suivant ce paramétrage, une surface C1 de 24 paramètres, à deux trous, est
bâtie à partir d'un squelette déformable sur lequel repose continûment une enveloppe
de superquadriques.

� Dans un second temps, pour montrer la compatibilité de ce modèle avec l'objectif
recherché, la surface est mise en correspondance avec des données segmentées se rappor-
tant à la bifurcation, par minimisation de la distance des points de données à la surface.
Cette mise en correspondance, seconde étape des approches "extraction puis ajustement"
se heurte classiquement au calcul e�ectif de la distance d'un point à la surface. Suite
au paramétrage adopté, celle-ci est naturellement et e�cacement approchée suite à
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la résolution d'une équation de degré 7. Les résultats obtenus valident la modélisation
entreprise.

� Dans un troisième temps, les approches "extraction puis ajustement" n'utilisant pas
au mieux, lors de l'étape d'extraction, l'information a priori "topologie" contenue dans
le résultat recherché, le modèle a été adapté pour avoir un comportement actif. J'en
retiendrai les points clefs suivants : l'initialisation manuelle du modèle sur les données
images est aisée du fait de la topologie caractéristique de la surface ; les intersections de
la surface avec les plans images sont calculées par un algorithme de suivi de contours
judicieusement adapté à la modélisation ; les déplacements locaux, au voisinage de la sur-
face, sont déterminés suite à l'injection d'une seconde information a priori de type région
( homogénéité du contenu sanguin des vaisseaux) ; les variations des paramètres
globaux induites par les déplacements locaux sont estimées à partir de considérations
in�nitésimales (matrice jacobienne). Le processus ainsi décrit est itéré jusqu'à l'obten-
tion d'une position d'équilibre.

� A�n d'améliorer encore cette position d'équilibre du processus actif, di�érentes pistes
ont été proposées, et partiellement implémentées : un meilleur ciblage de l'information
a priori topologie m'a conduit à la construction d'une surface à trois trous ; l'injection
d'une troisième information a priori dans la modélisation de type contour m'a amené à
modéliser les principes de l'acquisition échographique par l'introduction de l'angle
entre la direction d'incidence des ultrasons et la direction de déplacement local d'un point
de contour.

� En�n, ce travail s'achève sur l'introduction d'un nouveau type d'information a
priori, non utilisé, à ma connaissance, dans les modèles de contour actifs : la pression
pulsatile.
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Résumé

Les objets bifurcation, du fait de leurs topologies non homotopiques aux classiques sur-
faces sphériques, cylindriques ou toriques, sont des entités di�cilement paramétrables de
façon naturelle. Relevant du domaine de la modélisation et de l'imagerie, ce travail de
thèse présente, dans un premier temps, de possibles paramétrages planaires univoques de
cette entité, dont un particulier, d'inspiration physique, a permis la génération d'une sur-
face C1 de topologie compatible : bâtie comme une enveloppe de superquadriques reposant
sur un squelette déformable, elle est entièrement dé�nie par la donnée de 24 paramètres.

Dans un second temps, motivé par l'amélioration de l'étude d'un marqueur indirect des
maladies cardiovasculaires, première cause de mortalité dans les pays industrialisés, cette
surface est déformée à partir de données échographiques 2.5D de la bifurcation de l'artère
Carotide : pour obtenir ces données, un système d'acquisition, intégrant un localisateur
optique à marqueurs actifs, a été développé et évalué. Enrichi successivement par des
informations a priori complémentaires de di�érents types, ce modèle est alors mis en
correspondance par deux méthodes distinctes ("extraction puis ajustement", "contours
actifs") avec les données échographiques précédemment acquises. Les premiers résultats
obtenus sont présentés dans ce travail.

Mots-clés: Modélisation géométrique - Superquadrique - Spline - Minimisation multi-
dimensionnelle - Contours actifs - Information a priori - Acquisition 2.5D - Traitement
d'images médicales

Abstract

Because branching is not homotopic to classic surfaces, as a cylinder, a sphere or a torus,
natural parameterization is not obvious. This research work in the modeling and imaging
�eld describes �rst, possible planar one-to-one parameterizations of branching, which
allows generating a C1 surface of similar shape. This surface is built as an envelope lying
on a deformable skeleton and totally de�ned by 24 parameters.

Then, motivated by a possible improvement of the study of cardiovascular diseases, which
are the main cause of death in industrialized countries, the surface is attracted by 2.5D
ultrasonic data from the carotid artery branching. In order to obtain these data, a system,
using an optical localizer connected to an ultrasonic system, was developed and evaluated.
Using various additional a priori knowledge, the surface is then �tted to previously ac-
quired ultrasonic data, according to two di�erent methods ("extraction and adjustment",
"active model"). First results obtained with this approach are presented in this work.




