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Introduction

En terme de santé publique, les maladies cardio-vasculaires représentent au-
jourd’hui, dans les pays industrialisés, 40% des examens pathologiques réalisés et
constituent la premiére cause de mortalité. Les cardiopathies ischémiques sont &
Porigine de plus de 80% des cas d’insuffisance cardiaque et ont le plus souvent pour
cause initiale ’athérosclérose, principale maladie artérielle caractérisée par des lésions
pariétales artérielles ou plaques d’athérome. L’athérosclérose entraine une ischémie
myocardique induite par les apports déficients de sang et d’oxygeéne aux cellules
cardiaques et avec pour conséquences une modification du métabolisme et de la
fonction contractile, un état d’insuffisance cardiaque, voire une nécrose tissulaire
ou infarctus du myocarde. Probléme majeur de santé publique, la pathologie de
I’athérosclérose conduit & un nombre de décés important et un cotit élevé en terme
de soins (en 2001, 300000 hospitalisations pour syndrome coronarien aigii, 10000
infarctus, 120000 revascularisations). Par ailleurs, toute myocardiopathie, quelle que
soit son origine, qu’elle soit dilatée, hypertrophique ou restrictive, entraine une modi-
fication de la structure pariétale ventriculaire et une diminution de la fonctionnalité
myocardique. De méme les pathologies fréquentes liées aux troubles du rythme et
de la conduction ou encore aux atteintes valvulaires peuvent conduire & une alté-
ration de la fonction contractile qu'il est indispensable de diagnostiquer et de quantifier.

Le diagnostic de l’ischémie est établi & partir de 1’évaluation de la perméabilité
vasculaire, la caractérisation de la plaque athéromateuse, I’étude de la perfusion et
de la viabilité myocardique, mais également ’évaluation de la fonction contractile qui
constitue un élément incontournable du diagnostic de toute maladie cardio-vasculaire.

Nous nous intéressons dans ce travail a ’étude de la cinétique cardiaque & partir de
Pobservation d’images quadridimensionnelles (ou 3D+T, c’est-a-dire tridimensionnelles
et intégrant une composante temporelle).

En imagerie cardio-vasculaire, ’analyse de la cinétique ventriculaire (étude des
cavités et de la paroi du myocarde) est conduite en deux étapes : l'analyse de la
fonction contractile globale est menée par la mesure de volumes ventriculaires et de la
fraction d’éjection, celle-ci permettant de discriminer les patients sujets a développer
de l'insuffisance cardiaque; ’étude de la cinétique ventriculaire segmentaire est ensuite
réalisée, permettant de quantifier les déplacements des parois endocardique et épicar-
dique par la mesure de mouvements locaux reliés aux segments anatomiques (mesures
d’amplitude et de vitesse de déplacement des parois, de fraction de raccourcissement).
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L’extraction de ces index cinétiques doit ainsi conduire & l’identification d’état des
territoires myocardiques (de type normal, hypokinétique, akinétique, ...) ou encore a
la détection d’asynchronismes mécaniques ventriculaires (ou perte de synchronie de
contraction pariétale) par la mesure de délais de contraction segmentaire.

De maniére plus générale, l'objectif en imagerie cardiaque est de mettre en évidence
les anomalies fonctionnelles et morphologiques du ceceur, de les caractériser, pour en
évaluer la localisation et le degré et définir au mieux les solutions thérapeutiques et
interventionnelles & envisager. Plusieurs techniques d’imagerie invasives (angiographie
RX) et non invasives (imagerie nucléaire, échocardiographie, Imagerie par Résonance
Magnétique (IRM), imagerie scanner multibarrette) permettent, pour chacune, d’ex-
plorer de maniére séparée ou parfois couplée, la vascularisation coronaire, la perfusion
tissulaire du myocarde et la résultante contractile.

Nous assistons toujours & une évolution de ces modalités d’imagerie anatomiques
et/ou fonctionnelles, du fait de la diversité des spécialités des groupes industriels, de
I'intégration des nouvelles technologies (informatique, détecteurs, ...) dans les plates-
formes des appareils, de la pluridisciplinarité médicale nécessaire & la prise en charge de
la pathologie et créant de nouveaux liens entre radiologues et cardiologues. Les avan-
cées technologiques considérables de ces derniéres années, en Imagerie par Résonance
Magnétique (IRM) et en imagerie scanner, mais aussi en imagerie ultrasonore, per-
mettent d’envisager de réelles perspectives en imagerie cardiaque non invasive.

Parallélement au travail qui doit étre mené dans les hopitaux sur 1’association de la
maitrise cardiologique des indications & la maitrise radiologique des techniques et de
leur interprétation, la mise en place de ces nouveaux appareils d’imagerie non invasifs
et de leur évaluation, pour le plus grand bénéfice des patients, doit s’accompagner
également du développement de nouveaux outils de traitement (automatique ou
semi-automatique) et d’interprétation de ces données. C’est dans ce cadre que se situe
cette étude.

L’Imagerie par Résonance Magnétique est une des approches non invasives les plus
attractives puisqu’elle n’expose pas aux radiations ionisantes. Elle présente de grandes
potentialités dans le domaine cardio-vasculaire tant du point de vue morphologique que
fonctionnel, tout en restant encore de résolution spatiale limitée pour ’examen des ar-
téres coronaires. L’échocardiographie, examen réalisé au repos et & ’effort, contribue
largement au diagnostic de I'ischémie myocardique. Son caractére non invasif, son faible
colt, son utilisation rapide et aisée en routine clinique, en font un outil couramment
utilisé pour analyser le mouvement de la paroi du ventricule gauche. Elle connait éga-
lement depuis ces derniéres années un nouvel essor avec I’émergence de transducteurs
3D. Cependant, aucune méthode n’est encore capable de fournir des cartes denses de
déformations 3D comparables & celles accessibles en IRM de marquage tissulaire.

En imagerie scanner, 'apparition récente des systémes multibarrette (MultiSlice
Computed Tomography, MSCT) (multi-détection, amélioration des résolutions spatiale
et temporelle), permet aujourd’hui 'acquisition de structures en mouvement et ouvre
une nouvelle voie en ce qui concerne ’imagerie non invasive vasculaire et cardiaque. Ces
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nouveaux appareils permettent la reconstruction de volumes images a différentes phases
du cycle cardiaque, par post-synchronisation sur 'ECG. La résolution temporelle offerte
est au minimum de 105 ms et la reconstruction de volumes images post-acquisition est
possible & différents pourcentages du cycle, ceci laissant prévoir avec réalisme ’étude de
la dynamique cardiaque. Les avancées technologiques de ces nouveaux Scanner X multi-
barrette ont pour conséquence directe une amélioration du confort du patient au cours
de ’examen. En raison de son faible cotlit et de sa large diffusion, le scanner multibar-
rette émerge actuellement parmi les techniques d’imagerie non invasive des coronaires.
Son champ d’application est étendu, permettant I’étude de la lumiére vasculaire, de la
paroi des vaisseaux et de ’environnement périvasculaire (cavités cardiaques, myocarde)
lors d’un examen unique.

Ces nouvelles capacités de détection des anomalies cardio-vasculaires doivent cepen-
dant encore s’accompagner de méthodes robustes et automatiques de caractérisation et
de quantification, permettant d’atteindre un diagnostic fiable et reproductible. Malgré
les progrés récents des traitements d’image, la complexité des structures myocardiques et
des mouvements non-rigides mis en jeu, la précision nécessaire dans les mesures, rendent
cette tache d’analyse difficile, d’autant plus que les images sont bruitées et potentielle-
ment porteuses de distorsions et d’artefact. De telles acquisitions scanner conduisent a
des séquences dynamiques de plusieurs volumes de données de l'ordre de 350 Moctets
chacun. Elles introduisent donc de nouvelles contraintes pour l'extraction de I'informa-
tion ou une quantification précise des structures et des mouvements est recherchée et
dans des temps compatibles avec la pratique radiologique.

L’objectif principal de ce travail de thése est de montrer les potentialités de
I’imagerie scanner multibarrette en ce qui concerne 1’étude de la forme et de la fonction
du myocarde avec pour perspectives de pouvoir ensuite coupler ces informations fonc-
tionnelles aux informations anatomiques des réseaux coronaires (artériels et veineux)
déja accessibles par cette modalité.

La plupart des systémes de traitement d’images et de visualisation 3D installés
sur les plateformes d’acquisition d’images scanner proposent des outils interactifs pour
faciliter ’analyse visuelle des bases de données 3D, mais les outils de quantification
font largement appel & des tracés manuels et sont donc loin de répondre aux besoins
ciblés des utilisateurs. Leur emploi demande un effort important pour tenter d’extraire
une structure dans un environnement non différencié c’est-a-dire lorsque les structures
environnantes se situent dans des intervalles de densité avec recouvrement (c’est en
particulier le cas des structures coronaires et ventriculaires). De méme, les mesures
de cinétique accessibles sont le plus souvent limitées & des mesures extraites de plans
images reconstitués et recherchées a partir de deux instants caractéristiques du cycle.
Le développement de méthodes de quantification automatiques ou semi-automatiques,
apportant aux cliniciens 'information recherchée quant a la caractérisation morpholo-
gique et fonctionnelle du cceur, répond & un besoin réel.

Ces travaux de thése ont pour but le développement de méthodes d’extraction et
de caractérisation 3D de mouvement cardiaque et leur validation sur données réelles,
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en imagerie scanner multibarrette. A partir d’hypothéses (mouvement localement
homogeéne, déplacement cohérent entre structures solidaires), d’une segmentation
semi-automatique, les points forts de I’étude portent sur ’estimation des mouvements
3D des structures et leur caractérisation physique pour 'interprétation.

Nous proposons deux approches d’estimation de mouvement non-rigide, relevant
chacune de méthodes de mise en correspondance d’entités. Pour chaque approche, la
mise en correspondance est réalisée suivant un modéle markovien, permettant d’imposer
des contraintes de régularité du mouvement estimé, et suivant une description topolo-
gique des surfaces et volumes étudiés. Ces méthodes sont également appliquées dans
un cadre multirésolution afin de tirer au mieux parti de I'information accessible & des
niveaux de détails croissants, tout en permettant de limiter les temps de calcul par une
focalisation plus rapide de I’estimation.

Le mouvement estimé, représenté par un champ de vecteurs de déplacement,
est calculé pour tous les instants successifs de la séquence analysée. Il permet alors
d’extraire des indices cliniques globaux des déformations du ventricule analysé, mais
aussi locaux par ’analyse segmentaire des régions myocardiques.

Les deux méthodes proposées sont validées sur données simulées et sur données réelles.

Ce document est organisé de la facon suivante :

Le chapitre 1 fournit le contexte clinique de cette étude. Il rappelle les différentes
composantes du systéme cardio-vasculaire en séparant les aspects liés & ’anatomie du
ceeur, au schéma d’activation électrique, aux phénomeénes mécaniques et au mouvement
cardiaque. Les différentes pathologies cardio-vasculaires rencontrées et pour lesquelles
il est primordial de caractériser la cinétique cardiaque sont présentées, tout en mettant
en évidence les éléments de diagnostic utilisés par les cliniciens. Ce chapitre permet
de poser la nature des structures et des mouvements mis en jeu et que ’on cherche &
extraire, de méme que les différents indices cliniques qui doivent étre recherchés par les
méthodes de traitement.

Le chapitre 2 décrit I’environnement technologique actuel des modalités d’explora-
tion en imagerie cardio-vasculaire en mettant ’accent sur les récentes évolutions des
appareils d’acquisition en imagerie non invasive et leur complémentarité. Les principes
techniques de I'imagerie scanner multibarrette, modalité retenue dans cette étude, et les
attentes cliniques de cette technologie sont présentés. Les contraintes qu’impose cette
imagerie pour le traitement des données sont également précisées.

Le chapitre 3 présente une revue bibliographique des différents travaux menés dans
le cadre méthodologique de ’estimation de mouvement, et particuliérement appliquée
a 'imagerie cardiaque. Les différentes familles de méthodes rencontrées sont présentées
et discutées et permettent de positionner les choix méthodologiques de ce travail.

Le chapitre 4 décrit les deux approches proposées qui relévent de la mise en corres-
pondance d’entités. La premiére méthode développée, dite «surface-surface» nécessite
la segmentation et la reconstruction de la surface étudiée sur ’ensemble de la séquence
temporelle. Elle repose sur la mise en correspondance de nceuds des maillages de sur-
face pré-extraits aux instants étudiés de la séquence. Cette méthode a comme avantage
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de se limiter aux structures d’intérét, mais reste trés dépendante de la cohérence tem-
porelle des entités pré-extraites par la segmentation. La seconde méthode développée,
dite «surface-volume», est une méthode, originale, d’estimation conjointe de forme et de
mouvement & partir de séquences temporelles 3D. Elle repose sur la mise en correspon-
dance de noeuds de maillage surfacique extrait & un instant et de voxels appartenant au
volume image original a l'instant suivant. Cette méthode a comme avantage important
de ne nécessiter la segmentation que d’un seul volume de la séquence. Ainsi, ’estimation
du mouvement et la segmentation sont réalisés au cours d’un unique processus.

Le chapitre 5 présente les résultats obtenus sur données simulées et données réelles
qui permettent de fournir de premiers éléments d’évaluation de nos méthodes.

Finalement, les conclusions générales de cette étude ainsi que les perspectives de
travail sont dégagées.

Ce travail de thése est réalisé en collaboration avec la société Siemens, Division
Meédicale, France. Il est également réalisé en étroite collaboration avec le Département
de Cardiologie, Service d’Hémodynamique et de Cardiologie Interventionnelle du CHU
de Rennes (H. Le Breton). Ce travail est soutenu financiérement par la Région Bretagne
et par I'Institut National de la Santé et de la Recherche Médicale (INSERM).






Chapitre 1

Contexte clinique

Introduction

Le systéme cardiovasculaire, permettant l'irrigation des différents organes du corps
humain, et donc le maintien de leur fonction, a un roéle physiologique fondamental. Les
maladies qui atteignent ce systéme, les maladies cardiovasculaires, ont donc des consé-
quences particuliérement néfastes. Ces maladies représentent ainsi la premiére cause de
mortalité dans les pays industrialisés et causent, chaque année, 1.9 millions de morts
dans 1'Union Européenne!, soit plus de quatre décés sur dix (42%). Les maladies des
artéres coronaires, les artéres irriguant le muscle cardiaque, représentant a elles seules
744000 morts, entrainent le décés d’environ une personne sur six (17% des hommes et
16% des femmes).

Le cotit économique total des maladies cardiovasculaires est de 169 milliards d’euros,
dont 62% en frais de santé, 21% en pertes de productivité et 17% en cotits de prévention.
Leur charge totale sur le systéme de santé est de 105 milliards d’euros, représentant
230 euros par habitant et par année.

L’émission d’un diagnostic le plus précis et le plus précoce possible de ses pathologies
est recherché, avec pour objectif d’évaluer au mieux l'impact de ces anomalies sur le
comportement fonctionnel du myocarde, mais également de diriger le choix d’une action
thérapeutique ou le choix et la réalisation d’un geste interventionnel. Les cardiologues
disposent en clinique d’un ensemble de procédures d’examen, de moyens d’observation
du coeur et d’outils de diagnostic associés, mais le développement de méthodes d’aide au
diagnostic de ces pathologies cardiaque reléve toujours d’un enjeu clinique majeur. Avant
de montrer les potentialités de ces différents outils cliniques et leurs besoins, ce chapitre
se propose de décrire le fonctionnement du systéme cardiovasculaire, et notamment du
ceeur, afin de préciser la nature des structures et du mouvement impliqués et donc &
caractériser. Ce chapitre a également pour but de présenter les différentes pathologies
pour lesquelles nous souhaitons apporter des outils de détection, tout en mettant en

!Toutes les données chiffrées de cette introduction sont données pour ’'Union Européenne (3 25
membres) et extraites de [Petersen et al. 2005].
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évidence les indices ou mesures cliniques qui doivent étre rendus accessibles par nos
méthodes de traitement.

1.1 Systéme cardiovasculaire : le cceur

Le systéme cardiovasculaire a pour objectif d’assurer :

— Papport des substrats (acides gras et glucose) et de 'oxygéne a tous les tissus de

lorganisme;

— le transport du dioxyde de carbone et de tous les déchets produits afin qu’ils soient

éliminés.

Le systéme est décomposé en deux fonctions, la fonction vasculaire et la fonction
cardiaque, qui assurent la circulation sanguine et sa régulation.

La fonction vasculaire permet la circulation du sang au sein de l'organisme. Elle est
réalisée grace a deux réseaux : le réseau artériel et le réseau veineux. Le réseau artériel
est composé des artéres qui apportent le sang riche en oxygéne et en nutriments aux
tissus. Le réseau veineux, composé des veines, rapporte le sang appauvri en oxygene
vers le ceeur puis les poumons (voir figure 1.1).

La circulation sanguine dans les réseaux artériel et veineux est réalisée grace & deux
pompes propulsives disposées en série, le ceur gauche et le ceur droit, remplissant la
fonction cardiaque. Le coeur gauche emprunte la circulation systémique pour propulser
le sang riche en oxygéne et ainsi assurer l'irrigation fonctionnelle des tissus pour ensuite
rapporter le sang riche en gaz carbonique au cceur droit. Celui-ci envoie le sang appauvri
en oxygene dans la circulation pulmonaire, c’est-a-dire vers les poumons, afin que le sang
soit réoxygéné.

1.1.1 Anatomie du cceur

Le cceur se situe dans la cavité thoracique, dans une zone appelée médiastin, entre
les deux poumons et le diaphragme, ce dernier le séparant du foie.

Le poids moyen d’'un cceur humain adulte normal est compris entre 250 et 300 g.
C’est un organe creux constitué d’un muscle qui délimite quatre cavités couplées deux
a deux (voir figure 1.2) : D'oreillette droite (OD) et le ventricule droit (VD), formant
le coeur droit, Poreillette gauche (OG) et le ventricule gauche (VG), formant le coeur
gauche. La séparation entre cceur gauche et cceur droit est réalisée par des cloisons
internes étanches, ou septum : le septum interauriculaire entre les deux oreillettes, et le
septum interventriculaire entre les deux ventricules.

Les oreillettes, aux parois musculaires fines (1 mm) recoivent le sang par les veines
(veines caves pour I’0OD et veines pulmonaires pour ’OG) avant de le transmettre au
ventricule associé grace a l'ouverture des valvules auriculo-ventriculaires (valvule tri-
cuspide pour les cavités droites, valvule bicuspide ou mitrale pour les cavités gauches)
(voir figure 1.3). Ces valvules empécheront ensuite, par leur fermeture, le retour du sang
dans les oreillettes.

Les ventricules, assurant la fonction d’éjection, ont des parois beaucoup plus épaisses,
notamment le VG (10 mm) qui chasse le sang dans la circulation systémique alors que
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Figure 1.1 — Circulation sanguine.
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Figure 1.2 — Anatomie du cceur.
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valvule tricuspide

valvule mitrale

valvule aortique

valvule pulmonaire

Figure 1.3 — Valvules (d’aprés A.D.A.M. Medical Encyclopedia).

le VD (5mm) éjecte le sang dans la circulation pulmonaire. La communication entre
ventricules et artéres (artére pulmonaire pour le VD, aorte pour le VG) s’effectue gréace
aux valvules sigmoides : la valvule pulmonaire et la valvule aortique.

La paroi interne des ventricules est trés irréguliére car parcourue par de trés nom-
breuses saillies musculaires : les colonnes, ou trabécules, charnues. Ces colonnes charnues
sont de trois ordres (voir figure 1.4) :

— les colonnes charnues de premier ordre, appelées piliers du cceur ou muscles pa-
pillaires, qui ont une forme de cone et dont la base est unie & la paroi ventricu-
laire. De leur sommet partent des cordages tendineux qui les relient aux valvules
auriculo-ventriculaires. Les cordages empéchent le basculement des valvules vers
les oreillettes ;

— les colonnes charnues de deuxiéme ordre, avec un aspect d’anse, sont unies au
ventricule par leurs deux extrémités;

— les colonnes charnues de troisiéme ordre, de forme allongée, sont de simples saillies.

trabécule
du 1¢"ordre

tra.b(?cule
du 2°"®ordre

tra.b(?cule
du 3°*"¢ordre

Figure 1.4 — Ventricule gauche avec trabécules charnues.
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Si 'on excepte ces irrégularités locales, le ventricule gauche peut étre assimilé a
un cone légérement aplati dont la base correspond aux orifices auriculo-ventriculaire et
aortique. Le sommet du coéne correspond ainsi & la pointe du ventricule, aussi appelée
«apex». L’axe base-apex est alors appelé «grand axe». Par extension, pour 'imagerie
en coupe, les coupes représentant le myocarde suivant cet axe sont dites «coupes grand
axe», et les coupes le représentant suivant un axe orthogonal au grand axe sont dites
«coupes petit axe» (voir figure 1.5).

Grand axe du VG

Grand axe du VG

“+ /
Plan de coupe petit axe Plan de coupe grand axe

Figure 1.5 — Principaux axes du ventricule gauche.

1.1.2 Muscle cardiaque
1.1.2.1 Physiologie

Le muscle cardiaque est composé de trois tuniques qui sont, successivement et a
partir de la cavité :

— l'endocarde, qui tapisse la face interne des cavités cardiaques et la surface des

valvules ;

— le myocarde, constitué de fibres musculaires striées;

— DI’épicarde, tunique externe du cceur qui correspond au feuillet interne, ou viscéral,

du péricarde, sac qui contient le coeur.

Les protéines contractiles (filaments d’actine et de myosine) sont les effecteurs qui
permettent au myocarde de se contracter, et donc au coeur de jouer son role de pompe.
Ces filaments sont regroupés, a travers différents niveaux d’associations, en fibres car-
diaques (cardiomyocytes). Leur glissement entraine le raccourcissement des fibres, I’éner-
gie nécessaire étant fournie grace & la conversion par les mitochondries des acides gras
libres en ATP (adénosine triphosphate, directement utilisable par les cellules). Cette
transformation est alimentée en substrat et en oxygéne par les artéres coronaires (voir
section 1.1.2.3).
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L’ensemble des filaments élémentaires d’actine et de myosine, pouvant se raccourcir
de 1 & 1.5um, génére la contraction du VG grace & un phénomene d’amplification. Cette
amplification est produite grace a 'arrangement spatial des fibres cardiaques, organisés
en faisceaux spiralés et circulaires (voir figure 1.6).

Figure 1.6 — Disposition des fibres cardiaques (d’aprés [Malmivuo et Plonsey 1995]).

1.1.2.2 Schéma d’activation électrique

L’activation des protéines contractiles, et donc la contraction du muscle cardiaque,
sont réalisées par la réception d’un influx électrique. Cet influx entraine le passage
des cardiomyocytes d'un état de repos, ou ils sont polarisés, a un état de dépolari-
sation. Cette dépolarisation génére, grace au phénoméne appelé «couplage excitation-
contractiony, la contraction de la fibre. Le retour & ’état de repos s’effectue ensuite par
la repolarisation des cardiomyocytes.

La propagation de l'influx électrique est effectuée par un réseau nerveux, le tissu
nodal, ou systéme cardionecteur, organisé en nceuds et en faisceaux (voir figure 1.7).
L’influx nait dans le nceud sinusal, ou nceud sino-auriculaire, situé dans loreillette droite.
Il est ensuite propagé de proche en proche par les cardiomyocytes des oreillettes avant
d’étre bloqué par le tissu conjonctif de ’anneau fibreux (au niveau des valvules). Le pas-
sage de l'influx vers les ventricules est réalisé par le tronc du faisceau de His. Celui-ci,
issu du neeud auriculo-ventriculaire, se divise ensuite rapidement en deux branches prin-
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cipales puis, vers la pointe du cceur, se ramifie dans ’ensemble des parois ventriculaires
en réseau de Purkinje.

neeud sinusal

tronc du faisceau de His
nceud auriculo-ventriculaire

branches du faisceau de His

fibres de Purkinje

Figure 1.7 — Systéme cardionecteur.

L’activité électrique globale du coeur peut étre enregistrée sur un électrocardio-
gramme (ECG) grace a 'application d’électrodes au niveau des membres et du thorax.
Un électrocardiogramme typique est composé des ondes caractéristiques suivantes (voir
figure 1.8) :

— l'onde P, qui résulte de la dépolarisation des oreillettes engendrée par le nceud sino-

auriculaire ; les oreillettes se contractent environ 0,1 s aprés le début de 'onde;

— le complexe QRS, formé des ondes Q, R et S; il est lié a la dépolarisation ven-

triculaire (propagation de l'influx nerveux par le faisceau de His) et précede la
contraction des ventricules;

— l'onde T, causée par la repolarisation ventriculaire.

” R
0.5 mV | _ 02s _
| T
P I
/" \ /\_/\
\ \ll
Q |
S

Figure 1.8 — Electrocardiogramme.
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1.1.2.3 Vascularisation : circulation coronarienne

Le muscle myocardique est irrigué par les artéres coronaires qui prennent naissance
a la racine de laorte et assurent la circulation coronarienne (voir figure 1.9). Le réseau
artériel coronaire est constitué de deux arteres principales : 'artére coronaire gauche
et I’artére coronaire droite qui irriguent respectivement les parties gauche et droite du
myocarde. L’artére coronaire gauche se dirige du c6té gauche du cceur puis se divise
pour donner le rameau interventriculaire antérieur et le rameau circonflexe de l'artére
coronaire gauche. L’artére coronaire droite s’étend vers le c6té droit, donne naissance
au rameau marginal droit, puis se divise en rameaux interventriculaire postérieur et
rétroventriculaire postérieur.

artére coronaire gauche

branche circonflexe

branche interventriculaire
antérieure

Figure 1.9 — Réseau coronarien (d’aprés A.D.A.M. Medical Encyclopedia).

Chacune de ces artéres irrigue des territoires myocardiques spécifiques. Afin d’iden-
tifier ces territoires et de décrire le muscle cardiaque, un découpage du myocarde en
segments géométriques simples est utilisé. Différentes méthodes de découpages sont uti-
lisées, aboutissant & un nombre plus ou moins importants de segments anatomiques.
Cependant, la plupart des découpages sont réalisés suivant les deux axes principaux du
ventricule et divisent le myocarde, pour les descriptions les plus utilisées, en seize ou
dix-sept segments. De la base du ventricule & ’apex, suivant le grand axe, le ventricule
est ainsi divisé en trois zones (basale, médium et apicale), auxquelles il faut ajouter,
pour la description en dix-sept segments, un segment apical. Ces zones sont ensuite
divisées en segments angulaires suivant le petit axe du ventricule.

Ces segments peuvent étre représentés suivant différentes vues, les plus répandues
étant les trois vues «petit axe» (vues basale, mi-cavité et apicale), la vue «horizontal
grand axe quatre cavitésy (visualisant les parois septale et latérale des ventricules droit
et gauche) et la vue «vertical grand axe deux cavités» (visualisant les parois antérieure
et postérieure du VG) (voir figure 1.10). Une vue, dite «en ceil de beeufy, représente
de fagon synthétique les différents segments (voir figure 1.11) en donnant une vue des
segments angulaires dans un plan perpendiculaire & un axe allant de la pointe vers la
base du coeur. Il est également possible d’associer chaque segment avec l'artére coronaire
correspondante (voir figure 1.12).
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antérieur
antéro-
apex iiefgfg_l antérolatéral
septal inférolatéral
inférieur
Basale
antérieur
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Horizontal grand axe septal antérolatéral
inféro- “inférolatéral
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Figure 1.10 — Différentes vues de la segmentation myocardique en dix-sept segments ((a) vues grand
axe (horizontal grand axe (quatre cavités) en haut, vertical grand axe (deux cavités) en bas); (b) vues
petit axe (de haut en bas : basale, mi-cavité, apicale)) (d’aprés [Cerqueira et al. 2002]).

Figure 1.11 — Représentation «en ceil de beeufy de la segmentation en dix-sept segments anatomiques
(d’aprés [Cerqueira et al. 2002]).

L’irrigation du myocarde s’effectue de l'extérieur (épicarde) vers I'intérieur (endo-
carde), & travers un réseau constitué des artéres, puis d’artérioles, et enfin de capillaires.
Le passage des globules rouges des artérioles aux capillaires est controlé par des sphinc-
ters précapillaires qui agissent comme des valvules, controlant ainsi I’extraction d’oxy-
géne suivant les besoins du myocarde. Au repos, ces besoins sont en moyenne de 1ml de
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Figure 1.12 — Territoires d’irrigation des coronaires (segmentation en dix-sept segments)

(d’apres [Cerqueira et al. 2002]).

sang par gramme de myocarde et par minute, les couches internes (sub-endocardiques)
ayant une demande en (s supérieure aux couches externes. Une augmentation de la
demande en Oo, en réponse a un effort ou & une émotion, se traduit par une augmen-
tation du débit cardiaque et de l'extraction de 1’O», la perfusion de base pouvant étre
multipliée par 3 (par 6 sous stimulation pharmacologique par vasodilatateurs).

Aprés son passage dans les capillaires, le sang est recueilli par les veines coronaires.
Ces veines se réunissent en un gros vaisseau, le sinus coronaire, qui déverse le sang dans
Poreillette droite.

1.1.3 Cycle cardiaque : Phénoménes mécaniques

Le coeur connait un mode périodique de battements appelés «cycles cardiaquesy.
Chaque cycle correspond & une phase de remplissage suivie d’'une phase d’expulsion du
sang, appelées respectivement «diastole» et «systole». Par défaut les termes de diastole
et de systole sont relatifs aux ventricules. Ils peuvent cependant aussi étre appliqués aux
oreillettes (diastole et systole auriculaires). Les deux oreillettes, tout comme les deux
ventricules, se contractent simultanément, la contraction des oreillettes précédant celle
des ventricules.

Le cycle cardiaque est marqué par d’importantes variations de pression et volume
sanguins intracavitaires liées aux différentes phases du cycle cardiaque (voir figures 1.13
et 1.14).

La diastole ventriculaire se déroule en deux phases : la phase de relaxation isovo-
lumétrique et la phase de remplissage ventriculaire (voir figure 1.13). Ces phases sont
caractérisées par leur dépendance vis-a-vis des conditions de charge du ventricule. La
systole ventriculaire se déroule aussi en deux phases : la phase de contraction isovolu-
métrique et la phase d’éjection.

Phase de remplissage ventriculaire Aprés l'ouverture des valvules auriculo-
ventriculaires, le remplissage du ventricule débute (phase 1 de la courbe pres-
sion/volume). La pression & l'intérieur des cavités ventriculaires est basse et le sang
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Figure 1.13 — Cycle cardiaque : événements (ECG, pressions, volumes) survenant dans le coté gauche
du cceur (d’aprés [Marieb 1999]).
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Figure 1.14 — Courbe pression/volume (VTD=volume télédiastolique, VTS=volume télésystolique,
VS=volume systolique).
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provenant de la circulation s’écoule passivement dans les oreillettes puis dans les ven-
tricules. Cet écoulement est tout d’abord rapide (remplissage rapide) puis, les pressions
auriculaire et ventriculaire étant presque a l’équilibre, le remplissage diminue de facon
importante (remplissage lent). Le remplissage rapide dépend notamment de la qualité
de la relaxation ventriculaire (cf intra), qui est consommatrice d’énergie. Le remplissage
lent dépend quant & lui de la compliance ventriculaire, phénoméne passif dépendant
des propriétés viscoélastiques du myocarde. Durant ces deux périodes, le ventricule se
remplit & environ 70%. Suit la dépolarisation des parois auriculaires (onde P de 'ECG)
entrainant la contraction des oreillettes et 1’éjection des 30% de sang résiduel dans les
ventricules. La pression intracavitaire devient supérieure 4 la pression intra-auriculaire :
les valvules auriculo-ventriculaires se ferment.

Phase de contraction isovolumétrique Le début de la phase de contraction isovo-
lumétrique coincide avec ’onde R de 'ECG. Il met fin & la diastole et survient lorsque les
ventricules sont remplis de sang. Cette phase initiale de la contraction ventriculaire éléve
la, pression intraventriculaire (phase 2 de la courbe pression/volume), achevant ainsi la
fermeture des valvules auriculo-ventriculaires. Tant qu’elle reste inférieure & la pression
artérielle correspondante, la pression intraventriculaire est augmentée sans changement
de volume de la cavité (contraction isovolumétrique). Sous tension, le ventricule change
de forme. La fin de la contraction isovolumétrique correspond & ’ouverture des valvules
sigmoides (aortique et pulmonaire) : ventricules et artéres forment alors une chambre
commune et la vidange ventriculaire peut commencer.

Phase d’éjection ou contraction isotonique Le sang contenu dans les ventricules
est chassé, d’abord rapidement, puis a vitesse décroissante lorsque la quantité de sang a
éjecter se réduit (phase 3 de la courbe pression/volume). Le volume total de sang éjecté
correspond au volume systolique, défini comme la différence entre le volume avant 1’éjec-
tion et le volume aprés 1’éjection. Ce volume dépend principalement de trois facteurs :
la précharge, c’est-a-dire le degré d’étirement que présentent les cellules myocardiques
juste avant leur contraction, la contractilité (ou inotropisme), correspondant & une in-
tensification de la force de contraction du myocarde, et la postcharge, c’est-a-dire la
pression aortique s’opposant & 1’éjection du sang et liée notamment aux valvules.

Phase de relaxation isovolumétrique Dés avant la fermeture des valvules sig-
moides, et jusqu’a 'ouverture des valvules auriculo-ventriculaires, les fibres musculaires
du ventricule connaissent la relaxation ventriculaire. Cette phase est trés courte (60
a 80ms) et correspond & une chute de la pression intracavitaire alors que le volume
ventriculaire reste stable (phase 4 de la courbe pression/volume). Quand cette pression
devient inférieure & la pression auriculaire, les valvules auriculo-ventriculaires s’ouvrent.
Un nouveau cycle commence.

L’instant ou les ventricules sont de volume maximal, c’est-a-dire en fin de diastole,
est appelé «télédiastole». De méme, la fin de la systole est appelée «télésystoley.
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1.1.4 Mouvement cardiaque

Le cycle cardiaque décrit précédemment est généré par le jeu des différentes valvules
et par les mouvements du muscle myocardique.

Les mouvements ventriculaires ne sont pas homogénes. Cette inhomogénéité est
due & la variabilité du temps d’activation des fibres contractiles, ’orientation de ces
fibres, la variabilité du flux sanguin, 1’épaisseur de la cloison ventriculaire et différentes
forces externes telles que celles exercées par la pression intrathoracique. De méme, les
différentes couches de la paroi myocardique ne connaissent pas la méme amplitude de
mouvement, celle-ci allant en décroissant de 1’épicarde a ’endocarde [Maier et al. 1992].

La circulation systémique étant générée par le mouvement du ventricule gauche,
celui-ci peut étre considéré comme étant le plus important.

Le mouvement du ventricule gauche est généralement étudié suivant trois compo-
santes (voir figure 1.15) : le mouvement de contraction radiale, ou transversale (suivant
le petit axe du ventricule), le mouvement de contraction longitudinale (suivant le grand
axe) et le mouvement de rotation.

Figure 1.15 — Composantes du mouvement ventriculaire (T : axe du mouvement transverse ; L : axe de
la contraction longitudinale; R : axe du mouvement de rotation) (d’aprés [Stoylen 2001]).

Mouvement de contraction longitudinale Le mouvement systolique de contrac-
tion longitudinale, ou mouvement «en accordéony, est dirigé suivant le grand axe du ven-
tricule. Il a ainsi été montré que la base du cceur descend vers ’apex pendant la systole,
Pamplitude du mouvement étant de ’ordre de 12 & 15mm [Simonson et Schiller 1989,
Young et al. 1994]. L’apex est quant & lui peu mobile, bougeant seulement de quelques
millimetres (241 mm [Young et al. 1994]) dans la méme direction que la base. Durant
les phases diastoliques de remplissage rapide et de systole auriculaire, la base revient a
sa position originale.

Mouvement de contraction radiale Le mouvement systolique de contraction ra-
diale correspond au déplacement de ’endocarde vers le grand axe du ventricule. Il est
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relativement homogéne sur tout le ventricule, avec des amplitudes comprises entre 4 et
8 mm [Young et al. 1994].

Mouvement de rotation Ce mouvement correspond & une rotation autour du grand
axe du ventricule. Le mouvement de rotation normal correspond, durant la systole, &
une rotation de la base dans le sens horaire (en regardant de I’apex vers la base), et & une
rotation de I’apex, supérieure en angulation, dans le sens anti-horaire [Maier et al. 1992,
Nagel et al. 2000, Young et al. 1994]|. Ce mouvement est particuliérement remarquable
lors des phases de contraction isovolumétrique durant lesquelles les fibres myocardiques
se contractent ou se reldchent sans modification du volume ventriculaire. Le mouvement
inverse est observé durant la phase de remplissage rapide [Nagel et al. 2000].

Etant donné que les mouvements, notamment les mouvements de rotation et de
contraction longitudinale, ne sont pas homogénes sur tout le ventricule, ils conduisent
4 des mouvements non rigides. Ainsi, la rotation, qui connait des angulations et des
sens de rotation différents selon les territoires du myocarde, entraine un mouvement de
torsion.

A ces mouvements non rigides, il faut ajouter un mouvement rigide correspondant
a la translation du cceur liée aux phénoménes respiratoires.

Le myocarde étant de nature incompressible, il connait aussi un épaississement pa-
riétal lors de la phase systolique et un amincissement pariétal lors de la phase dias-
tolique. Dans le cas normal, 1’épaississement entraine une modification de 1’épaisseur
myocardique, de 'ordre de 50%, relativement homogéne sur ’ensemble du ventricule
[Dong et al. 1994].

11 faut enfin noter que les mouvements locaux, ou liés aux segments myocardiques, ne
sont pas spatialement indépendants. Ainsi, le mouvement d’une zone du myocarde est
influencé par les mouvements des zones voisines. Il est ainsi possible de différencier les
mouvements actifs, directement liés a la contraction des fibres de la zone considérée, des
mouvements passifs, ou induits, résultant de son voisinage. Nous remarquerons ici que la
seule facon de différencier ces deux types de mouvements réside dans la prise en compte
de I’épaisseur de la paroi qui est modifiée par la contraction des fibres musculaires.

1.2 Pathologies cardio-vasculaires

Toutes les fonctions précédemment citées, de l'irrigation du muscle myocardique &
son activation mécanique, sont susceptibles d’étre altérées par la présence de pathologies.
Nous citerons ici les principales pathologies rencontrées :

Ischémie La pathologie cardio-vasculaire la plus fréquente, I’athérosclérose, entraine
un déficit d’irrigation du myocarde par l'obstruction, partielle ou totale, d’'une ou plu-
sieurs artéres coronaires. L’obstruction est due & la formation, dans l'intima (paroi
interne) des artéres, d’une plaque athéromateuse composée de diverses substances, es-
sentiellement lipidiques, et recouverte d’une chape fibreuse (voir figure 1.16), souvent
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calcifiée. Cette chape peut subir une rupture, mettant alors en contact le sang et des
éléments coagulants de la plaque et entrainant la formation d’un caillot (thrombus).
L’occlusion résultant de cette obstruction artérielle, partielle ou globale, entraine une
ischémie myocardique régionale (inadéquation entre apports et besoins en oxygéne).

L’ischémie a des impacts fonctionnels importants sur le myocarde, appelés «cascade

ischémique». Ainsi, par ordre chronologique, surviennent :

— une diminution de la perfusion myocardique;

— des troubles de la relaxation ;

— une altération de la contractilité du segment myocardique concerné, en-
tralnant une modification de la cinétique ventriculaire [Dortimer et al. 1976,
Derumeaux et al. 1998];

— des modifications de 1’électrogéneése cellulaire responsable des signes électrocar-
diographiques de I’ischémie;

— la douleur angineuse, qui ne survient que quelques dizaines de secondes a quelques
minutes aprés le début de 'ischémie; elle peut étre totalement absente ; I’ischémie
est totalement indolore chez environ 20% des coronariens et jusqu’a 40% chez les
coronariens diabétiques.

L’ischémie peut donc se traduire par un angor (angine de poitrine) et, au stade plus
avancé, par la nécrose des tissus myocardiques, progressant du sous-endocarde vers
I’épicarde et entrainant un infarctus du myocarde.

(Sl?ction rt19rmale Irﬁﬁitr:"ciorll de Epaississement Rupture de la plaque
une artére cholestéro de la plaque Jathérome
d’athérome Formation d’un caillot

de sang (thrombus)
Figure 1.16 — Evolution de I’athérosclérose (d’aprés A.D.A.M. Medical Encyclopedia).

Outre l'athérosclérose, d’autres pathologies peuvent entrainer une ischémie myo-
cardique. Certaines touchent aussi les coronaires comme la compression extrinséque
(pénétration d’un segment de artére dans la paroi ventriculaire (pont ventriculaire))
et le vasospasme (trouble de la vasomotricité (capacité qu’ont les vaisseaux d’augmen-
ter ou de diminuer leur diamétre) entrainant une constriction dynamique, compléte ou
limitée, de lartére).
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Des mécanismes non coronariens peuvent aussi entrainer des ischémies (ischémies
myocardiques fonctionnelles). Ils sont liés soit & une augmentation des besoins en oxy-
géne (hypertension, tachycardie), soit & une diminution des apports (baisse de la concen-
tration en oxygeéne du sang (anémies et hypoxies) ou obstacle a I’éjection du VG (rétré-
cissement aortique serré ou myocardiopathie hypertrophique obstructive (cf. infra))).

Troubles du rythme et de la conduction Différents troubles peuvent atteindre le
rythme cardiaque, que ce soit dans sa fréquence ou sa régularité :

— la bradycardie : rythme cardiaque lent (inférieur & 60 bpm (ou battements par

minute)) ;

— la tachycardie : rythme cardiaque rapide (supérieur a 100 bpm);

— l'arythmie : rythme cardiaque irrégulier;

— la bradyarythmie : rythme cardiaque lent et irrégulier ;
la tachyarythmie : rythme cardiaque rapide et irrégulier;
I’extrasystole : excitation auriculaire ou ventriculaire prématurée.
Les origines de ces troubles sont, entre autres, la fibrillation (désynchronisation totale
entre les cellules musculaires), les automatismes anormaux (modification des propriétés
automatiques des cellules) ou les réentrées (établissement d’un circuit électrique anor-
mal). Certaines de ces arythmies favorisent la formation de thrombose intracavitaire,
en particulier intra-auriculaire.

Myocardiopathies (ou cardiomyopathies) Les myocardiopathies sont caractéri-
sées par une atteinte de la fibre myocardique. Elles sont soit primitives (familiales,
ou idiopathiques) soit secondaires, d’origine ischémique, métabolique, infectieuse, auto-
immune, endocrinienne, toxique, cathécholergique ou dysrythmique. On distingue trois
formes de myocardiopathies :

— la myocardiopathie dilatée : dilatation de 'un des deux ventricules;

— la myocardiopathie hypertrophique non obstructive et obstructive, c’est-a-dire
faisant obstacle ou non au libre passage du sang dans la cavité ventriculaire durant
la systole (elle peut notamment étre liée & une hypertension artérielle) ;

— la myocardiopathie restrictive entrainant une géne au remplissage liée & une di-
minution de la compliance myocardique.

Toutes ces anomalies entrainent une modification de la structure pariétale ventriculaire
et une diminution de la fonctionnalité myocardique se traduisant par une baisse de la
capacité d’éjection du ventricule.

Valvulopathies Les différentes valvules peuvent subir des atteintes organiques,
congénitales ou acquises, d’origine infectieuse, inflammatoire, dégénérative (souvent avec
calcifications), dystrophique, ou traumatique. Ces atteintes entrainent un rétrécissement
de Dorifice (ex. : rétrécissement aortique) ou, au contraire, I'impossibilité de la fermeture
valvulaire (ex. : insuffisance mitrale). Ces pathologies, en stade avancé, entrainent une
modification de I’hémodynamique, comme un reflux sanguin lors de la systole pour les
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insuffisances. Cette altération de I’hémodynamique, se traduisant par une modification
des pressions intracavitaires, a des répercussions sur le mouvement myocardique.

Cardiopathies congénitales Les cardiopathies congénitales (malformations du cceur
présentes a la naissance) consistent principalement en la présence soit de communica-
tions entre cavités gauche et droite (shunt gauche-droit ou droit-gauche), soit d’obstacle
a la circulation (ex. : rétrécissement pulmonaire). Elles entrainent une altération de I'hé-
modynamique.

Péricardites Le péricarde peut subir des atteintes soit aigués, d’origine infectieuse,
néoplasique, traumatique, iatrogénique, idiopathique, ou liée & un infarctus du myocarde
ou a une collagénose, soit chroniques, d’origine infectieuse, traumatique, ou liée & une
tuberculose ou & une radiothérapie. Ces atteintes peuvent étre suivies d’épanchements
de liquide dans la cavité péricardique. En raison du caractére distensible du péricarde,
I'impact de la péricardite sur la fonction cardiaque est généralement nul. Cependant, en
cas d’épanchement important, ou si le péricarde a perdu son caractére déformable, la pé-
ricardite peut entrainer une constriction du myocarde, et donc une géne au remplissage
diastolique.

Dissection aortique Une dissection aortique est le résultat d’un clivage longitudinal
plus ou moins étendu de la média (tunique moyenne de la paroi artérielle), di a la
déchirure de la paroi interne de I’aorte (intima). Ce clivage résulte en la création, pour la
circulation sanguine, d’un second chenal & 'intérieur méme de la paroi artérielle (chenal
de dissection). Suivant ’emplacement et 1’extension du clivage, la valvule aortique peut
étre affectée et subir une insuffisance.

Tumeurs cardiaques Comme tout organe, le cceur peut étre atteint de tumeurs
bénignes et malignes et étre le siége de métastases. Parmi ces pathologies, la plus fré-
quente est le myxome de loreillette gauche, qui obstrue plus ou moins ’orifice mitral,
entrainant donc des altérations hémodynamiques importantes.

1.3 Eléments de diagnostic

Les pathologies décrites ci-dessus font intervenir des mécanismes physiologiques com-
plexes et présentent des signes cliniques divers. Leur diagnostic implique donc une dé-
marche praticienne commencant par des examens établissant la présence d’une patholo-
gie pour aller vers des examens permettant, le cas échéant, de la caractériser précisément.

Ainsi, tout examen d’un patient susceptible d’étre atteint de pathologie cardiaque
commence par l'interrogatoire portant sur les signes fonctionnels (symptémes), les an-
técédents pathologiques, les habitudes de vie et les traitements en cours.

L’examen physique (inspection, palpation, auscultation, prise de tension) permet,
dans certains cas, d’identifier une cardiopathie.
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L’électrocardiogramme (ECG) est utile pour le diagnostic de la quasi-totalité des
pathologies cardiovasculaires et permet 'identification de certains troubles du rythmes
et de la conduction.

L’examen radiologique standard fournit une évaluation du volume du cceur, aug-
menté dans de nombreuses cardiopathies. La forme de la silhouette cardiaque est aussi
un indicateur de certaines pathologies (insuffisance aortique, rétrécissement mitral, etc.).
Enfin, cet examen permet la recherche de calcifications valvulaires ou péricardiques.

Ces quatre examens permettent trés souvent de déclarer un patient indemne de toute
cardiopathie. Dans le cas contraire, des examens complémentaires peuvent s’avérer né-
cessaires. Parmi ceux-ci, on peut différencier les examens de premiére intention, simples,
peu coliteux et souvent non invasifs, des examens de seconde intention, demandés par
le cardiologue selon le contexte.

Les examens non invasifs sont :
le test de marche de 6 minutes;

— le test d’effort avec mesure de consommation d’oxygéne;

— D’échocardiographie transthoracique;

le Holter ECG, le Holter tensoriel (MAPA, mesure ambulatoire de la pression
artérielle) ;

— PECG de haute amplification ;

— le test d’inclinaison ;

— les explorations isotopiques, 'imagerie scanner, I'imagerie par résonance magné-
tique;

I’échographie Doppler tissulaire;

I’échographie de stress, ’échographie d’effort.

Les examens invasifs sont :

— le cathétérisme droit et gauche, I’angiographie coronaire, ’artériographie ;

— P’étude électrophysiologique endocavitaire.

Les examens d’imagerie apportent différents types d’informations, portant soit sur
des aspects anatomiques, soit sur le comportement fonctionnel du myocarde, ou encore
sur la perfusion et la viabilité myocardiques. Ces différents types d’informations sont
complémentaires et permettent d’envisager la description précise des pathologies et de
leur impact fonctionnel.

De plus, les informations anatomiques, aussi précises soient-elles, ne permettent pas
de diagnostiquer toutes les pathologies. Ainsi, les pathologies liées & 'athérosclérose,
évaluées le plus souvent & partir d’une angiographie coronaire RX, nécessitent souvent
un diagnostic complémentaire portant sur 1’étude de leur impact sur la fonctionnalité
cardiaque ou sur la perfusion myocardique. Ces analyses complémentaires nécessitent
le recours & des examens de nature différente (échocardiographie, imagerie IRM ou
imagerie isotopique).

Le couplage entre informations anatomiques, fonctionnelles et informations relatives
a la perfusion et la viabilité, est ainsi nécessaire pour décrire précisément la pathologie
présente et son impact sur la fonctionnalité cardiaque mais aussi pour renseigner sur la
démarche thérapeutique ou interventionnelle la plus favorable.
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Dans le cas du diagnostic de I’ischémie myocardique par exemple, en supplément
de 'analyse de la perméabilité vasculaire et de la fonction cardiaque, I’étude de la
capacité du tissu & retrouver sa contractilité, c’est-a-dire 1’évaluation de la viabilité
myocardique, reléve également d’un enjeu majeur puisqu’elle fournit une indication sur
I’intérét potentiel d’une revascularisation.

1.3.1 Informations anatomiques

Les différentes modalités d’imagerie médicale fournissent une description morpho-
logique et structurelle du systéme cardio-vasculaire. La qualité de ces descriptions est
alors intimement liée & la précision des images (résolution spatiale), & leur contraste et
a leur nature plus ou mois bruitée (voir chapitre 2).

Un ensemble de descriptions, accessibles visuellement, portent principalement sur
les structures suivantes (des exemples de pathologies concernées étant indiquées entre
parenthéses) :

— les limites endo- et épicardiques (anévrisme et thrombus ventriculaires, anomalies
congénitales) ;
les limites auriculaires (thrombus auriculaire) ;

— les limites péricardiques (péricardite) ;

— la structure et la morphologie aortique (dissection aortique, anévrisme) ;

— la structure et la morphologie des valvules (valvulopathies);

— la structure du réseau artériel des coronaires (athérosclérose).

Un ensemble de paramétres objectifs permettant de quantifier et de caractériser
I’anatomie cardiaque est accessible en routine clinique au moyen d’outils de traitement
installés sur les stations d’acquisition d’images. Ils sont obtenus par les mesures sui-
vantes :

Mesures de volumes La mesure du volume endocavitaire du VG peut étre réalisée
grace a tous les types d’imagerie. Si les modalités d’acquisition d’images tridimension-
nelles fournissent des résultats relativement précis, cette mesure est en pratique souvent
réalisée grace & des modalités fournissant des images bidimensionnelles, telles que ’écho-
graphie bidimensionnelle ou la ventriculographie monoplan ou biplan (voir chapitre 2).
L’ensemble de la géométrie cavitaire n’étant alors pas accessible, des méthodes d’ap-
proximation sont utilisées.

Ainsi, la méthode de Dodge-Sandler [Sandler et Dodge 1963], dite de la surface-
longueur, modélise le ventricule par un ellipsoide de révolution dont le volume V est
donné par :

V:%xaxbxc, (1.1)

ol a, b et ¢ sont les longueurs des trois axes principaux de 'ellipsoide (voir figure 1.17).
Les erreurs commises dans la mesure du volume sont d’autant plus importantes que la
forme du VG s’éloigne de 1'ellipsoide et que I'on n’a pas accés aux valeurs de a, b et c.
Ainsi, si 'on ne dispose que de la valeur d’un des petits diamétres (a), comme c’est le
cas en échographie temps-mouvement (voir chapitre 2), deux nouvelles approximations
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Figure 1.17 - Approximation du VG par un ellipsoide daxes a, b et ¢
(d’aprés [Jondeau et Bourdarias 1998]).

sont faites :
b=a e c=2xa, (1.2)

ce qui permet d’obtenir le volume :

V=cxd. (1.3)

T
3
Les imageurs réalisant des plans de coupes (échographie 2D) ou des projections du ven-
tricule (ventriculographie) fournissent plus d’informations sur les valeurs des principaux
axes.

Le volume V ainsi calculé est généralement une surestimation du volume ventri-
culaire réel. Une correction est donc réalisée pour obtenir le volume ventriculaire. Par
exemple, en ventriculographie biplan, le volume corrigé V, est obtenu par :

V.=0928 x V — 3.8 mL . (1.4)

La méthode de Chapman [Chapman et al. 1958] repose quant a elle sur la régle de
Simpson selon laquelle le volume d’un objet peut étre déterminé en découpant 1’objet en
coupes et en sommant les volumes élémentaires de toutes les coupes. La méthode assimile
le ventricule & une série de tranches de 1 mm d’épaisseur et de section soit circulaire si
l’on n’a accés qu’a un rayon mesuré sur une seule image de projection (ventriculographie
monoplan), soit elliptique sil’on a accés & deux directions mesurées dans deux incidences
de projection simultanées (ventriculographie biplan)(voir figure 1.18). Cette méthode est
particuliérement adaptée & 1’étude des ventricules irréguliers, par exemple en présence
de myocardiopathie.

Les valeurs normales de volume du VG sont : 50-84 ml.m™ de surface corporelle en
télédiastole et 17-37 ml.m™ de surface corporelle en télésystole.

Masse ventriculaire La masse du VG peut étre calculée & partir du volume myocar-
dique et de sa masse volumique (1.05 g.cm™3). Le volume myocardique est généralement
estimé par la différence entre volume épicardique et volume cavitaire. Quand le volume
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(a) (b)

Figure 1.18 — Approximation du VG par la méthode de Chapman (assimilation du ventricule & une
série de tranches circulaires (a) ou elliptiques (b)) (d’aprés [Fernandez et al. 1998]).

épicardique n’est pas accessible, il est estimé en augmentant le diamétre endocardique.
En imagerie bidimensionnelle, la formule suivante est souvent utilisée :

M =1.04 x [(DDVG + SIV + PPVG)® - DDVG?3] — 13.6 , (1.5)
avec: M : la masse ventriculaire gauche;
DDVG : le diamétre diastolique ventriculaire gauche;
SIV :  ’épaisseur du septum interventriculaire;
PPVG : 1épaisseur de la paroi postérieure.

En imagerie tridimensionnelle, le volume myocardique peut étre évalué précisément
& partir de la segmentation des parois endo- et épicardiques. Les outils actuellement
installés sur les stations d’acquisition restent cependant limitées & une segmentation
le plus souvent fortement interactive, trés consommatrice du temps utilisateur et non
toujours reproductible.

Mesure de rétrécissement artériel L’étude d’une plaque athéromateuse repose
sur différents paramétres géométriques permettant 1’évaluation de l'importance de la
plaque et de son impact sur la circulation sanguine. Le principal de ces paramétres est
le rétrécissement artériel engendré par la plaque, ou pourcentage de sténose. Celui-ci
peut étre mesuré par rapport aux diameétres (voir figure 1.19(a)) :

—d

x 100% , (1.6)

oul D représente le diamétre artériel mesuré en amont de la sténose et d le diamétre
artériel mesuré au niveau le plus serré. Il peut étre aussi mesuré par rapport aux surfaces
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(voir figure 1.19(b)) :
S —s
S
ou S correspond & la surface de la paroi endoluminale de référence et s la surface mesurée
au niveau du rétrécissement artériel maximal.

x 100% . (1.7)

(a) (b)

Figure 1.19 — Mesures de pourcentage de sténose (vues de P’artére (a) en coupe longitudinale (b) en
coupe axiale).

Score calcique La chape des plaques athéromateuses peut contenir du calcium. On
parle alors de «calcificationsy. Un indice, le score calcique, est une mesure correspondant
a la présence de calcium au sein des coronaires [Agatston et al. 1990]. Il est calculé pour
chacune des coronaires et, s’il ne constitue pas un facteur de prédiction des sténoses
coronaires, il permet, grace & une trés bonne valeur prédictive négative, d’exclure la
coronaropathie du diagnostic [O’Rourke et al. 2000].

1.3.2 Fonction ventriculaire

Les paramétres cliniques caractérisant la fonction cardiaque se concentrent généra-
lement sur la phase systolique du VG, celle-ci étant génératrice de la circulation systé-
mique. Ces parameétres peuvent étre classés en deux catégories principales : indicateurs
globaux et locaux, suivant qu’ils considérent le VG dans sa globalité ou qu’ils décrivent
le ventricule par segments anatomiques.

1.3.2.1 Indicateurs globaux

Mesures hémodynamiques Les mesures hémodynamiques sont effectuées par ca-
thétérisme (introduction d’une sonde dans les cavités cardiaques et les vaisseaux proches
(voir chapitre 2)). Cette technique permet d’introduire des capteurs, notamment des mi-
crocapteurs de pression, ou de prélever des échantillons (sang, tissu) que ce soit au sein
des cavités ou des artéres.
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Pressions Les pressions au sein des ventricules, des oreillettes et des artéres sont
surtout le résultat de la contraction cardiaque et varient tout le long du cycle. Elles
sont donc un indicateur du fonctionnement du cceur. L’analyse du niveau des pressions
et de leur dynamique ainsi que ’étude des gradients de pression permettent en effet
souvent de diagnostiquer et d’évaluer des lésions. Différents indicateurs de la fonction
ventriculaire gauche sont issus de ’étude de(zi la pression. Ainsi, la vitesse maximale de dé-

p

veloppement de la pression ventriculaire (Emam) lors de la contraction isovolumétrique

est un indicateur de la fonction contractile.

Oxzymétrie Le cathétérisme cardiaque permet le prélévement d’échantillons de
sang dans les différentes cavités cardiaques et la mesure de leur teneur en oxygéne. Les
résultats obtenus permettent de détecter et d’évaluer les shunts gauche-droit. Ainsi, une
communication interventriculaire sera caractérisée par une concentration anormalement
élevée en oxygeéne dans le VD.

Débit cardiaque Le débit cardiaque correspond & la quantité de sang expulsé, par
unité de temps, par le VG vers la périphérie ou par le VD vers les poumons. Il est calculé
soit & partir de la mesure des taux d’oxygeéne et de sa consommation (principe de Fick
direct), soit grace a 'injection d’un indicateur (colorant, indicateur thermique, radio-
isotope) (principe de Stewart Hamilton), soit & partir de la mesure de la vitesse du flux
sanguin [Fernandez et al. 1998]. Les débits mesurés sont des indicateurs supplémentaires
dans la détection et I’évaluation des shunts.

Volume systolique et fraction d’éjection Des indicateurs classiques de la fonc-
tionnalité globale ventriculaire, dérivés de la courbe d’évolution temporelle du volume
ventriculaire (voir figure 1.20), sont le volume systolique et la fraction d’éjection. Le vo-
lume d’éjection systolique est défini comme la différence entre volume télédiastolique et
volume télésystolique. La fraction d’éjection correspond & la fraction de sang éjecté par

av
v dt
A‘VTD
VS,
3 vitesse d’éjection maximale
v vitesse de remplissage
VTS maximale
. t

Pa—— < ----->
délai du pic délai du pic
d’éjection de remplissage

Figure 1.20 — Courbe de volume ventriculaire et sa dérivée (VT D : volume télédiastolique; VTS :
volume télésystolique; V'S : volume systolique).

le ventricule par rapport & son volume télédiastolique. A partir des mesures de volumes,
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elle est calculée par :

VIrD-VvVTS VES
FE=—"—x1 = 1 1.
VTD x 100% VTD x 100% (1.8)
avec : FFE : lafraction d’éjection ventriculaire;
VTD : le volume télédiastolique ventriculaire
VTS : le volume télésystolique ventriculaire ;
VTS : le volume d’éjection systolique

On considére qu’une fraction d’éjection du ventricule gauche normale est comprise entre
60 et 75%, tandis qu’une valeur inférieure & 40% traduit une diminution importante de la
contractilité et une valeur inférieure a 20% une altération sévere de la fonction cardiaque.
Cependant, certaines pathologies peuvent ne pas dégrader la fraction d’éjection. C’est
notamment le cas de certaines valvulopathies ou des communications interventriculaires.

D’autres mesures, caractérisant les fonctions diastolique et systolique, sont issues de
I’étude de la courbe d’évolution du volume : la vitesse d’éjection maximale, la vitesse de
remplissage maximale, le délai du pic de remplissage (mesuré par rapport a U'instant de
télésystole) et le délai du pic d’éjection (mesuré par rapport a U'instant de télédiastole)
(voir figure 1.20).

Fraction de raccourcissement La fraction, ou pourcentage, de raccourcissement du
VG quantifie la capacité globale du coeur & se contracter. Elle est calculée par :

DTD - DTS

= 1 .
RVG DTD x 100% , (1.9)
avec: RVG : lafraction de raccourcissement du VG;
DTD : le diamétre télédiastolique ventriculaire gauche;
DTS : le diamétre télésystolique ventriculaire gauche.

Ces diamétres, généralement évalués en échographie temps-mouvement, sont mesurés
en orientation petit axe, au niveau de la base des piliers mitraux. La valeur normale de
la fraction de raccourcissement du VG est de 36+6%.

Vitesse de raccourcissement des fibres La vitesse moyenne de raccourcissement
des fibres (VCF) est un autre indice de la performance du VG. Elle est donnée par :

RVG

F=__"-
Ve TE

(1.10)

ou RV G est le pourcentage de raccourcissement du VG et TE est le temps d’éjection.
La vitesse de raccourcissement normale est de 1.240.1 circonf/sec.
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Courbes pression/volume Une mesure simultanée des pressions et des volumes
permet de tracer la courbe pression/volume. Au cours du cycle cardiaque, cette courbe
prend, dans le cas normal, une forme de boucle caractéristique (voir figure 1.14).
Différents indicateurs sont issus de cette courbe, tels que la rigidité (j—"}) ou la
compliance (%) du ventricule. Cette derniére est diminuée dans les cardiopathies
ischémiques et hypertrophiques.

Seuls les indicateurs de la fonction globale les plus utilisés ont été ici cités.
Pour plus de détails, le lecteur pourra se référer a [Jondeau et Bourdarias 1998,
Fernandez et al. 1998]. Ces parameétres, s’ils ont l’avantage de pouvoir indiquer de fagon
synthétique la capacité globale du cceur & remplir sa fonction, ne permettent pas de la
décrire de facon précise et locale. Certaines pathologies, comme 1’ischémie, ont un im-
pact local avant d’avoir une influence globale. Les paramétres globaux apportent donc
de premiers éléments de diagnostic mais doivent étre complétés par un ensemble d’in-
dicateurs locaux. Ces derniers sont adaptés au diagnostic de ces pathologies & un stade
relativement précoce. Différentes méthodes de description locale de la fonction cardiaque
sont alors utilisées et servent également au suivi de 1’évolution des pathologies dans le
cadre d’un traitement thérapeutique.

1.3.2.2 Indicateurs locaux

La fraction d’éjection régionale La fraction d’éjection régionale correspond & la
fraction d’éjection calculée non plus sur ’ensemble de la cavité mais, individuellement,
sur des régions anatomiques préalablement segmentées (voir figure 1.21).

zone non

zoue infarcie

— infarcie

zone non
infarcie

(a) (b)

Figure 1.21 - Illustration de la fraction d’éjection régionale d’'un patient ayant subi un infarctus :
contours endocardiques télédiastolique (traits pleins) et télésystolique (pointillés) selon un découpage
anatomique adapté a 'imagerie de projection; (a) vue oblique antérieure droite, (b) vue oblique an-
térieure gauche ; fraction d’éjection moyenne des zones infarcies : 5%, fraction d’éjection moyenne des
zones non infarcies : 50%, fraction d’éjection globale : 37%. (d’aprés [Rogers et al. 1984])

L’épaississement myocardique L’épaississement myocardique est un indicateur de

N

la capacité du muscle myocardique & s’épaissir et a se contracter. Il est généralement
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estimé de facon locale par la différence d’épaisseur (donnée par la distance entre pa-
rois épi- et endocardique) entre la télédiastole et la télésystole. Un épaississement est
considéré comme normal s’il est supérieur & 2mm, hypokinétique s’il est inférieur a
2mm, akinétique s’il est nul et dyskinétique si le myocarde subit un amincissement
durant la systole [Perrone-Filardi et al. 1992|. Ces anomalies traduisent généralement
des segments infarcis ou un défaut de perfusion [Sechtem et al. 1992] ou encore une
myocardiopathie [Dong et al. 1994].

Le mouvement cardiaque Le mouvement cardiaque étant intimement lié & la fonc-
tion du ceeur, la plupart des pathologies cardiovasculaires le dégrade. Ainsi, des anoma-
lies généralisées du mouvement cardiaque sont présentes dans le cas de cardiomyopathies
dilatées, de valvulopathies avancées et de péricardite. Par exemple, les mouvements du
VG et de 'aorte augmentent en cas d’insuffisance aortique (mouvement de sonnette :
vigoureuse contraction systolique du ventricule gauche avec expansion synchrone de la
crosse aortique). Par contre, en cas de péricardite, les mouvements du ceeur diminuent.
L’ischémie et la nécrose myocardiques se traduisent quant & eux par une perturbation
localisée de la cinétique ventriculaire [Dortimer et al. 1976, Derumeaux et al. 1998].

L’amplitude de la descente de la base vers ’apex, c’est-a-dire I’amplitude du mou-
vement longitudinal de ’anneau mitral, est utilisée comme une mesure du raccour-
cissement systolique du ventricule. Il a ainsi été montré que l’amplitude du mou-
vement de ’anneau mitral, ainsi que son pic de vitesse, sont un bon indicateur de
la fonction ventriculaire [Gulati et al. 1996, Simonson et Schiller 1989]. De plus, cette
mesure a une trés bonne corrélation (bien meilleure que la fraction d’éjection) avec
la présence de sténose aortique [Rydberg et al. 2004]. L’athérosclérose et les cardio-
myopathies hypertrophiques ont un impact important sur le mouvement longitudi-
nal [Young et al. 1994, Arshad et al. 2005] tout comme les cardiomyopathies dilatées
[Keren et al. 1988]. De plus, une corrélation entre cette mesure et la mortalité lice a
une insuffisance cardiaque gauche a été montrée [Willenheimer et al. 1997].

Il en est de méme pour les mouvements de contraction radiale : il a été montré que
les cardiomyopathies hypertrophiques [Maier et al. 1992, Young et al. 1994] entrainent
leur altération.

Pour ce qui est du mouvement de torsion, la présence d’une sténose de la valvule aor-
tique [Stuber et al. 1999, Nagel et al. 2000] ou d’une cardiomyopathie hypertrophique
[Maier et al. 1992] entraine son altération. De plus, des études ont montré le lien entre
ce mouvement de torsion, durant la phase de diastole, et I’éventuel rejet d’une greffe du
ceeur [Yun et al. 1991].

Certaines modalités d’imagerie, comme la ventriculographie (imagerie de projection)
(voir chapitre 2), ne permettent cependant pas ’analyse de la cinétique ventriculaire
suivant ces différentes composantes. L’analyse du mouvement porte alors principalement
sur lestimation de la contraction radiale (estimation de la «contractilité») et permet
de détecter certaines anomalies (voir figure 1.22) :

— une diminution du mouvement centripéte (hypokinésie);

— une absence de mouvement systolique centripéte (akinésie);

— un déplacement paradoxal vers 'extérieur lors de la systole (dyskinésie).
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Figure 1.22 — Différents types d’anomalies du mouvement ((a) mouvement normal, (b) hypokinésie,
(c) akinésie, (d) dyskinésie) (d’aprés [Fernandez et al. 1998]).

L’étude de la cinétique ventriculaire n’est pas limitée au ventricule gauche mais porte
aussi sur la fonction ventriculaire droite. Ainsi, le mouvement longitudinal de ’anneau
tricuspide est un bon indicateur de la fonction ventriculaire du VD [Meluzin et al. 2001].
On peut aussi noter que le mouvement diastolique du VD est un indicateur de la fonc-
tion ventriculaire : il a été montré que ce mouvement débute de facon retardée en cas
d’ischémie ou d’hypertrophie [Vignon et al. 1998].

Les estimations du mouvement cardiaque peuvent porter sur différentes struc-
tures. Il est ainsi possible d’étudier le mouvement de ’endocarde et/ou de ’épicarde,
le mouvement du myocarde, le mouvement artériel des coronaires ou plusieurs de ces
mouvements combinés. Cependant, le mouvement de ’endocarde, générant directement
la circulation sanguine, est en pratique le mouvement ayant la plus grande importance.

L’estimation de la cinétique ventriculaire est le plus souvent réalisée entre les deux
instants caractéristiques du cycle cardiaque, les instants de télédiastole et de télésystole.
Mais elle peut également étre menée sur une séquence temporelle contenant plusieurs
instants successifs et donnant ainsi accés & des paramétres cinétiques complémentaires.

L’information de mouvement peut alors étre étudiée par l'intermédiaire de différents
types de paramétres. Ces paramétres peuvent porter sur le déplacement estimé entre
deux instants, sur la vitesse et /ou I’accélération instantanées d’un point ou d’une région,
ou sur la description des déformations (strain) de la paroi myocardique :

Déplacements Les déplacements peuvent étre estimés entre deux instants. Ils
sont alors caractérisés par leur amplitude et leur direction et peuvent étre décomposés
suivant une base de coordonnées permettant de distinguer mouvements de rotation et
mouvements de contraction longitudinale et radiale. A partir de ces informations, et
suivant la résolution temporelle considérée, la vitesse et 1’accélération des différents
points de mesure considérés peuvent étre évaluées.

Vitesses Les méthodes de mesure fondées sur l'effet Doppler fournissent direc-
tement la vitesse instantanée des parois myocardiques (voir chapitre 2). L'étude de
I’évolution de la vitesse des parois myocardiques au cours du cycle cardiaque est trés
largement utilisée pour la caractérisation locale de la fonction cardiaque.
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Déformations A partir des mesures de vitesse, il est possible d’obtenir une in-
formation sur la déformation de la paroi. Ainsi, si la vitesse v est connue en deux points
x et x + Az (voir figure 1.23), le taux de déformation est calculé par :

v(x) —v(x + Az
= V@) —v(zt Az) (1.11)
Ax
Enfin, en intégrant ces taux de déformations le long du temps, il est possible d’obtenir
I'information de déformation instantanée.

Figure 1.23 — Calcul des déformations (VG en coupe grand axe) (d’aprés [Stoylen 2001]).

Différents modes de représentation des valeurs estimées sont utilisés. On distin-
guera les représentations permettant d’analyser la répartition spatiale des valeurs esti-
mées entre deux instants des représentations mettant en évidence 1’évolution temporelle
des valeurs au niveau de régions myocardiques présélectionnées. Dans la premiére caté-
gorie on retrouve, par exemple, les représentations en «ceil de beeufy (voir figure 1.24)
ou les graphiques représentant 1’évolution spatiale des valeurs suivant un axe donné
(voir figure 1.25). Il est aussi possible de représenter les valeurs sur un maillage tridi-
mensionnel représentant le VG (voir figure 1.26). Ce type de représentations permet de
localiser les anomalies.

Les représentations temporelles de ’évolution des mesures permettent quant & elles
I’analyse fine du comportement dynamique des différentes régions myocardiques (voir
figure 1.27).

1.3.3 Perfusion myocardique

La perfusion tissulaire est définie comme le débit sanguin par unité de masse de tissu.
Le parameétre clinique généralement estimé lors de I’étude de la perfusion myocardique
est la réserve coronaire. Celle-ci correspond au rapport entre le débit coronaire durant
la phase de vasodilatation maximale et le débit mesuré dans des conditions de repos.
Le débit a I’état de vasodilatation étant bien plus altéré par la présence de sténose que
le débit & 1’état de repos, la réserve coronaire est un bon indicateur du degré de sévérité
des sténoses [Gould et Lipscomb 1974]. Son estimation est réalisée grace a 'utilisation
d’agents pharmacologiques de stress et est accessible & partir de plusieurs modalités
(voir chapitre 2).
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Figure 1.24 — Représentation en «ceil de beeuf» Figure 1.25 — Représentation du mouvement
de Pamplitude du mouvement estimé. estimé suivant le petit axe du VG, & un niveau
du ventricule présélectionné.
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Figure 1.26 — Représentation tridimensionnelle du Figure 1.27 - Evolution temporelle du mouve-
mouvement estimé (d’aprés [Stoylen et al. 2003]). ment estimé en une région présélectionnée.

Il est également utile de visualiser les zones myocardiques subissant un défaut de
perfusion. Différents examens paracliniques fournissent cette visualisation, notamment
la scintigraphie myocardique, I’échographie de contraste, ou encore I'imagerie par réso-
nance magnétique (IRM) de premier passage (voir chapitre 2). Quelle que soit la mo-
dalité d’imagerie utilisée, cette analyse est réalisée grace a l’injection par voie veineuse
de produits de contraste qui permettent de mettre en évidence le trajet du sang et la
concentration sanguine au sein des tissus. Ce produit de contraste est choisi en fonction
des phénomeénes physiques qui régissent ’acquisition des observations. Il ne doit pas mo-
difier le systéme, ne doit pas avoir d’effet nuisible, et doit avoir une réponse linéaire au
signal mesuré par I'imageur. Il permettra ainsi, pour chaque région d’intérét, d’obtenir la
cinétique de la concentration sanguine (dépendant de la durée de 'injection) que ce soit
au premier ou au deuxiéme passage. Le premier passage correspond & l'arrivée directe,
& concentration élevée, du produit de contraste dans le coeur. Le sang est alors envoyé
dans ’ensemble de I'organisme avant de revenir, avec une concentration plus faible de
produit de contraste, dans le coeur (second passage ou recirculation). Afin de pouvoir
évaluer la cinétique sanguine lors du premier passage du produit de contraste dans les
ventricules, informative sur la perfusion, les modalités utilisées doivent permettre une
acquisition dynamique avec une résolution temporelle élevée.
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1.3.4 Viabilité myocardique

La viabilité cellulaire correspond a la capacité d’une cellule & conserver un méta-
bolisme minimal capable d’entretenir ’intégrité membranaire. Par extension, un tissu
viable est composé de cellules viables. En cardiologie, une région myocardique atteinte
d’une altération fonctionnelle est dite viable si le tissu myocardique est capable de
recouvrer sa fonction contractile aprés revascularisation.

D’apres cette définition, la viabilité myocardique ne peut étre connue qu’aprés in-
tervention. Différentes techniques permettent cependant d’en réaliser une estimation.

Ces techniques sont particuliérement importantes lors de ’appréciation du bénéfice
potentiel d’une opération de revascularisation. Elles permettent en effet 1’évaluation de
la réversibilité d’une ischémie myocardique par la détection des régions myocardiques
en hibernation c’est-a-dire des zones insuffisamment perfusées et peu ou pas contractiles
dés le repos, mais au moins partiellement viables.

Ces techniques sont principalement fondées sur 1’étude conjointe de la perfu-
sion et du métabolisme glucidique en tomographie d’émission de positon (TEP)
[Klocke et al. 2003], sur ’estimation de l’extension de la nécrose étudiée (notamment
en termes de transmuralité (extension du sous-endocarde vers le sous-épicarde) en IRM
[Kim et al. 2000]) ou encore sur 1’étude, en échocardiographie, de la fonction ventri-
culaire aux états de repos et de stress [Cigarroa et al. 1993, Cheitlin et al. 2003] (voir
chapitre 2).

Conclusion

Ce chapitre a mis en évidence combien il est nécessaire pour le clinicien de pouvoir
accéder a plusieurs types d’informations, relevant a la fois d’aspects anatomiques, élec-
trophysiologiques, fonctionnels et métaboliques, que ce soit pour le diagnostic, le choix
de thérapie ou de gestes interventionnels et le suivi des patients.

Nous nous intéressons dans ce travail aux structures ventriculaires et & la fonction
cinétique cardiaque & un niveau organique. Ce chapitre a montré les nombreuses struc-
tures anatomiques impliquées dans le processus de contractilité musculaire, allant de la
fibre & la paroi musculaire (avec une paroi interne du VG trés irréguliére par la pré-
sence de trabécules notamment) et incluant les valvules. La description de la cinétique
cardiaque a aussi permis de mettre en évidence les différentes composantes du mouve-
ment (rotation et torsion, contraction radiale et longitudinale), mouvement non rigide
ne s’exprimant pas de maniére homogéne sur le muscle cardiaque, et dont ’analyse doit
étre menée globalement, mais également localement par territoire myocardique. Les
principales pathologies cardio-vasculaires citées, et notamment 1’ischémie myocardique
entrainent une altération de la fonction que ’on cherche ici & caractériser.

Nous avons par ailleurs présenté dans ce chapitre les différents indices cliniques re-
cherchés pour caractériser la cinétique ventriculaire globale et locale. Nos estimateurs
de mouvement devront donc permetter d’avoir accés & un certain nombre de ces para-
métres. Nous avons également montré qu’il existe différents outils de diagnostic, mais
que les méthodes de mesure le plus souvent mises a la disposition des cliniciens sur les
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stations d’acquisition d’images demandent toujours une grande part d’interactivité et
restent le plus souvent des mesures subjectives et/ou quantitatives bidimensionnelles.
Un réel besoin est présent dans 1’élaboration d’outils d’aide au diagnostic avec pour ob-
jectif de fournir les moyens d’accéder a des paramétres descriptifs des structures et des
mouvements observés, qui soient de nature parfois qualitative mais surtout quantitative
et reflétant la dimension tridimensionnelle qui est celle des organes analysés et qui est
aujourd’hui offerte par les appareils d’imagerie.

Le travail de cette thése a pour objectif de fournir de nouveaux moyens de mesure
de la cinétique cardiaque permettant une description locale du mouvement ventriculaire
et 'estimation de parameétres fonctionnels globaux.

Il se place dans un contexte technologique en plein essor ou les modalités d’image-
rie cardio-vasculaires ouvrent de nouvelles perspectives. Ces modalités sont présentées
et comparées dans le chapitre suivant en se focalisant ensuite sur 'imagerie scanner
multibarrette, modalité retenue dans cette étude.






Chapitre 2

Modalités d’imagerie cardiaque

Introduction

Les différentes méthodes d’imagerie (radiographie, angiographie, échocardiographie,
imagerie isotopique, imagerie par résonance magnétique, imagerie scanner) permettent
d’obtenir des informations sur les différentes composantes liées au coeur. Cependant,
toutes ces modalités différent considérablement sur un certain nombre de points.

La nature méme de l'objet étudié et visualisé peut différer. Si certaines modalités,
comme la coronarographie, représentent exclusivement les coronaires, d’autres, comme
I’échographie transthoracique, se focalisent sur le myocarde. Ceci est lié & différents fac-
teurs, comme la nature de 'information physique représentée (atténuation des rayons X,
concentration en isotope, . ..) ou la précision spatiale des images (résolution spatiale). La
dimension de la représentation est aussi fondamentale, avec des images pouvant étre bi-
ou tri-dimensionnelles. Certaines modalités fournissent de plus des représentations dy-
namiques, capitales pour ’étude de la cinétique ventriculaire. La résolution temporelle
des images est alors un facteur décisif.

D’autres caractéristiques, plus particuliérement liées aux protocoles d’acquisition
peuvent étre importantes. Ainsi, les différentes modalités d’imagerie différent dans leur
durée d’acquisition, leur caractére invasif ou non invasif, irradiant ou non irradiant, leur
contre-indications éventuelles ou encore leur cofit.

Ainsi, afin de démontrer ’apport de I'imagerie scanner multibarrette pour ’estima-
tion de la cinétique cardiaque, ce chapitre se propose tout d’abord de la situer dans
le contexte de l'imagerie cardiologique, en montrant les apports, avantages et inconvé-
nients de chaque modalité, en particulier en imagerie non invasive. Ce chapitre présente
ensuite les caractéristiques technologiques de 'imagerie scanner multibarrette et ses ap-
plications cliniques, en mettant en évidence les nouvelles contraintes et difficultés posées
pour le traitement de ces images.
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2.1 Imagerie projective par rayons X

L’imagerie projective par rayons X, ou radiographie, est fondée sur 'enregistrement
de I'image formée par des rayons X aprés absorption par un objet. Les rayons X, créés
par la collision d’électrons sur des atomes de matiére, sont des ondes électromagné-
tiques, semblables & la lumiére, de longueur d’onde trés courte (comprise entre 10~7 et
10! métres). Ces longueurs d’onde sont proches des distances inter-atomiques, per-
mettant le passage du rayonnement & travers la matiére, alors qu’un rayonnement de
plus grande longueur d’onde sera réfléchi par la surface du matériau étudié. L’absorption
des rayons X par une substance dépend de son épaisseur et des atomes qui la composent.
Les rayons X ont de plus la propriété d’imprimer les émulsions photographiques.

Ainsi, les différences de densité au sein d’un tissu ou d’un organe peuvent étre
visualisées en le plagant entre une source de rayons X et un film radiographique. Un
systéme de radiographie est constitué d’un générateur de rayons X et d’un détecteur,
entre lesquels sera placé l'objet étudié.

Générateur de rayons X L’enveloppe externe d’un générateur de rayons X est en
général une ampoule de verre dans laquelle le vide a été fait. Une cathode, constituée
d’un filament métallique chauffé par le passage d’un courant, fournit des électrons. Ces
électrons sont accélérés par la haute tension établie entre anode et cathode et vont
heurter I’anode. A ce moment, une partie de leur énergie est libérée sous forme de
photons X, le reste étant absorbé par la surface de ’anode sous forme de chaleur. Un
faisceau de rayons X, constitué de photons, est alors émis.

Détecteur de rayons X La radiologie numérique tendant & remplacer la radiolo-
gie analogique, différents types de détecteurs sensibles aux rayons X prennent la place
des films radiographiques. Ces détecteurs, selon la technologie utilisée, fournissent 1'in-
formation & l'ordinateur qui générera 'image finale. Les principales technologies sont
I’amplificateur de brillance, utilisé notamment en angiographie, les plaques photostimu-
lables, utilisées pour les radiographies thoraciques, et enfin les détecteurs plats matriciels
qui permettent aujourd’hui une meilleure quantification de l'image.

Atténuation des rayons X La visualisation des différences de densité & l'intérieur
du corps est liée a ’atténuation des rayons X, c’est-a-dire a la réduction de 'intensité
photonique par absorption ou par diffusion des photons hors du faisceau. I.’absorption
est due a l'effet photoélectrique par lequel un photon entrant en collision avec un atome
de l'objet transfére son énergie & un électron. L’atome considéré est alors ionisé puis,
pour revenir a un état d’équilibre, émet un rayonnement fluorescent. La diffusion est
due aux effets Compton (déviation et changement d’énergie du photon apreés interaction
avec un électron) et Thomson-Rayleigh (entrainant une déviation moins importante du
photon et sans perte d’énergie).
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2.1.1 Radiographie cardiaque

La radiographie du ceeur se fait sous amplificateur de luminance, selon quatre in-
cidences de référence : face, profil gauche, oblique antérieur droit (OAD) et oblique
antérieur gauche (OAG) (voir figure 2.1).

Figure 2.1 — Incidences de référence en radiographie cardiaque (d’aprés [Coussement 1999]).

La radiographie, bien que limitée de par sa nature d’image de projection, fournit
une premiére visualisation de ’anatomie cardiaque, notamment grace & la combinaison
des différentes incidences. Elle permet ainsi la détection des myocardiopathies dilatées
et des valvulopathies (insuffisances et rétrécissements mitrals et aortiques). Par contre,
une péricardite, si elle liée & un faible épanchement, ne sera pas détectable.

La radioscopie (étude dynamique) permet la recherche de calcifications mitrales et
aortiques ainsi que la visualisation de la cinétique globale du coeur.

Différentes mesures sont utilisées pour guider le diagnostic :

— le rapport cardiothoracique : rapport entre le diamétre cardiaque transverse et
le diameétre thoracique transverse maximal (voir figure 2.2). Il est généralement
inférieur a 45% ;

— le volume du cceur, calculé par approximation ellipsoidale (voir section 1.3.1);

— différentes mesures liées a 1’aorte et a l'oreillette gauche.

2.1.2 Angiographie

Les vaisseaux sanguins ayant un facteur d’absorption des rayons X comparable &
celui de leur voisinage, ils ne peuvent étre visualisés en radiographie classique. Leur
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(@)

Figure 2.2 — Mesures radiologiques de la taille du cceur ((a)incidence postéro-antérieure,
(b)vue latérale, (1)diamétre du coeur, (2)diamétre thoracique transverse, (3,4,5)axes du cceur)
(d’aprés [Hemingway et al. 1998]).

étude nécessite donc 'utilisation d’un produit de contraste, généralement un composé
contenant autour de 300-350 g d’iode par litre. Ce produit est injecté par l'intermédiaire
d’une sonde, le cathéter, introduit dans les cavités cardiaques et les vaisseaux proches.
Le cathéter est tout d’abord inséré dans une des artéres périphériques (artére fémorale
ou artére branchiale droite) puis est guidé par le praticien jusqu’a lintérieur de la
structure cible. Pour visualiser un ventricule (ventriculographie), la sonde sera placée &
I'intérieur de la cavité ventriculaire. Dans le cas des artéres coronaires (coronarographie),
elle sera guidée vers l’artére coronaire en amont de la zone & visualiser. Ce guidage
est réalisé a 'aide des images vidéo de radioscopie, nécessitant donc 1'utilisation d’un
systéme adapté d’émission et de détection des rayons X et de visualisation des images
résultantes. Le détecteur utilisé est souvent un amplificateur de brillance couplé & une
caméra numérique, systéme qui tend aujourd’hui & étre remplacé par un détecteur plat
matriciel.

Deux systémes d’angiographie sont utilisés : le systéme monoplan et le systéme
biplan. Le systéme monoplan, plus fréquent en pratique clinique, comporte un seul
ensemble source-détecteur. Le systéme biplan, plus cotiteux et plus encombrant mais
plus performant techniquement, fournit simultanément des images sous deux incidences
grace au couplage de deux ensembles source-détecteur.

Les séquences d’images sont acquises en temps réel sur deux ou trois cycles car-
diaques & une fréquence de 25 & 50 images par seconde selon le systéme utilisé.

Enfin, les systémes d’angiographie rotationnelle 3D, grace & la rotation de l'arceau
couplant l’émetteur et le récepteur (C-arm), fournit un nombre élevé de projections,
sous des incidences différentes. Des méthodes de reconstruction adaptées permettent
alors d’envisager la reconstruction tridimensionnelle de ’arbre vasculaire.

2.1.2.1 Coronarographie

Reéalisée généralement sous deux & trois incidences classiques, la coronarographie
permet d’étudier la morphologie et la structure de l’arbre coronaire, de détecter la
présence de sténoses, de les quantifier et de juger de leur lit d’aval. Elle reste ainsi la
modalité de référence pour le diagnostic de l'athérosclérose. Mais elle reste surtout la
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modalité utilisée pour le controle et la réalisation de gestes interventionnels tels que
la pose de stents coronaires. La coronarographie permet au cours du méme examen,
d’émettre un diagnostic, de planifier le choix de matériel interventionnel et de réaliser
le geste opératoire. Son intérét est d’autant plus renforcé par V'arrivée des systémes
d’angiographie 3D rotationnelle, laissant prévoir de nouvelles perspectives quant & la
reconstruction 3D des réseaux coronaires.

La coronarographie permet par ailleurs la détection :
des anomalies de naissance des coronaires ;
— des fistules coronaires (communication anormale entre artére et ventricule) ;
— des anévrismes coronaires;
— des ponts musculaires myocardiques.

2.1.2.2 Ventriculographie

Le but de la ventriculographie, généralement appliquée au VG, est d’estimer la
taille, la forme, la fonction globale et segmentaire du ventricule ainsi que la forme et la
mobilité des structures associées aux valvules. Elle est réalisée dans un premier temps
en incidence OAD (voir figure 2.3) avant d’étre complétée, si besoin, en incidence OAG.

Figure 2.3 — Ventriculographie normale en incidence OAD (A : diastole, B : systole).

Le volume ventriculaire est généralement estimé grace & la méthode «surface-
longueur» (voir section 1.3.1). A partir des estimations de volumes, la fraction d’éjection
est estimée, ainsi que la masse ventriculaire. Pour cette derniére, le contour épicardique
est segmenté manuellement sur une zone du myocarde (généralement la partie supé-
rieure droite du myocarde visualisé en OAD), puis I’épaisseur de la paroi est mesurée
et étendue au reste du myocarde, supposé d’épaisseur constante.

De nombreuses méthodes ont été proposées pour étudier la contraction régio-
nale, reposant généralement sur les images acquises en OAD [Fernandez et al. 1998,
Jondeau et Bourdarias 1998, Fifer et Grossman 2000]. Pour cela, le ventricule est di-
visé en régions par l'une des deux méthodes :
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— des lignes sont tracées perpendiculairement au grand axe de ’ellipsoide (modéli-
sant le ventricule en télédiastole) de maniére & le diviser en segments égaux (voir
figure 2.4(a)) :

— des lignes sont tracées, & un intervalle correspondant & une angulation fixée, &
partir d’un point du grand axe (soit le centre du grand axe (voir figure 2.4(b)) ,
soit un point situé a 69/100° de 'aorte (voir figure 2.4(c)).

(a) (b) (c)

Figure 2.4 — Différents types de segmentation (d’aprés [Fernandez et al. 1998]).

Une correction des mouvements globaux (translation, rotation) peut étre réalisée

suivant différentes techniques :

— superposition du centre géométrique ou du centre de masse des deux contours
puis rotation autour de ce centre jusqu’a lalignement des deux apex (voir fi-
gure 2.5(a));

— tragage de deux axes, systolique et diastolique, du point moyen de orifice aortique
jusqu’a ’apex, puis rotation du contour systolique autour du point d’intersection
des deux axes jusqu’a ’alignement des deux apex (voir figure 2.5(b));

— tragage d’'un axe diastolique, partant de 'apex et divisant I’ombre diastolique en
deux moitiés ; tracage d’'un axe systolique allant de ’apex & 'intersection de ’axe
diastolique avec la racine aortique; rotation du contour systolique autour de ce
point d’intersection jusqu’a superposition des deux axes (voir figure 2.5(c)).

(a) (b) (c)

Figure 2.5 — Différents types de correction du mouvement rigide (d’aprés [Fernandez et al. 1998]).
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Cependant, certains auteurs pensent que les erreurs apportées par les corrections sont
supérieures aux bénéfices qu’elles apportent [Jondeau et Bourdarias 1998].

Ensuite, la contraction est estimée. Suivant le cas considéré, elle est généralement
considérée comme étant dirigée selon le point central ou I’axe de symétrie. Chaque seg-
ment de rayon joignant les deux silhouettes correspond alors & une estimation de la
contraction régionale (voir figure 2.6(a)). Une autre méthode consiste & tracer la ligne
centrale entre les deux contours et & considérer la contraction orthogonale a cette ligne
(voir figure 2.6(b)). D’autres méthodes, au lieu de mesurer la longueur des segments, es-

(2) (b) (c)

Figure 2.6 - Estimation du mouvement régional en angiocardiographie; (a) suivant le
point central ((1) région normalement perfusée; (2) région hypoperfusée (athérosclérose)
(d’apres [Fifer et Grossman 2000])); (b,c) par la méthode de la ligne centrale ((b) estimation de la
ligne centrale; (c) estimation du mouvement en différents emplacements, identifiés par les indices indi-
qués) (d’apres [Fifer et Grossman 2000]).

timent les surfaces limitées par deux segments. Ces différentes méthodes sont comparées
dans [Gelberg et al. 1979].

Les valeur de contraction estimées peuvent étre comparées aux valeurs normales
moyennes et a leur écart-type (voir figure 2.7(a)). La différence par rapport a la normale
peut alors étre tracée afin de mettre en valeur les zones anormales (voir figure 2.7(b)).
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Figure 2.7 — Graphes représentant, pour les différents segments myocardiques, (a) la contraction estimée
(ligne pleine), la contraction normale et son écart-type (lignes pointillées), ainsi que (b) la différence a
la normale (d’aprés [Fifer et Grossman 2000]).
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2.2 Imagerie par ultrasons

2.2.1 Principes

L’échographie est une technique d’imagerie par ultrasons reposant sur la détection
les frontiéres entre organes ayant des impédances acoustiques différentes. Elle repose
sur I’émission d'un faisceau ultrasonore dirigé vers la zone & étudier, puis sur l'analyse
du faisceau réfléchi. L’émetteur est un transducteur produisant un faisceau ultrasonore
composé de trains d’impulsions de quelques mégahertz.

Le faisceau ultrasonore interagit avec la matiére suivant différents phénomeénes :
absorption dans les milieux homogénes, réflexion, réfraction et diffusion aux interfaces
correspondant & des changements de milieux. Lorsque l'interface n’est pas fixe, I’'onde
réfléchie n’aura pas la méme fréquence que ’onde incidente, cette nouvelle fréquence
dépendant de la vitesse de Uinterface : c’est l'effet Doppler. L’analyse des différences
de fréquence entre ondes émise et recue, c’est-a-dire réfléchie, permet donc de déduire
la vitesse de la cible dans ’axe du faisceau. La principale limite de l’analyse Doppler
reste que les vitesses calculées sont les vitesses rapportées a ’axe du faisceau. Ainsi,
une interface se déplagant orthogonalement au faisceau sera détectée comme ayant une
vitesse nulle.

Les impulsions, aprés avoir été réfléchies par les interfaces entre deux milieux, sont
détectées par un récepteur. Celui-ci peut étre soit le méme transducteur que lors de
I’émission, jouant alors alternativement le role d’émetteur et de récepteur, soit un autre
récepteur.

Les transducteurs sont constitués d’un élément actif, d’'un amortisseur et d’un adap-
tateur d'impédance. L’élément actif (généralement une céramique) transforme, grace a
leffet piézo-électrique, I’énergie électrique en ultrasons et inversement. Il est caracté-
risé par une fréquence de résonance conditionnée par la nature du matériau et par son
épaisseur. L’amortisseur est placé en arriére de la céramique afin d’absorber les ultra-
sons émis vers l’arriére et d’amortir les vibrations de la céramique aprés l'impulsion
électrique. L’adaptateur d’impédance, grace a une impédance intermédiaire entre celle
de la céramique et celle de la peau, évite une trop grande réflexion des ultrasons entre
les deux éléments.

Les sondes échographiques sont classées en fonction du procédé utilisé pour lire le
plan de coupe (afin d’obtenir une image bidimensionnelle) : le balayage de la coupe
par le faisceau ultra-sonore peut étre réalisé soit mécaniquement, soit électroniquement.
Les sondes intégrant la mesure de ’effet Doppler, particuliérement utiles en échocardio-
graphie, sont des sondes électroniques dites «barrette & balayage linéaire» et «barrette
radiale & balayage de phase».

2.2.2 Modes échographiques

L’échographie temps-mouvement (TM) fournit une représentation temporelle de
I’écho suivant une incidence unique (voir figure 2.8). Celle-ci fournit la mesure des dimen-
sions cavitaires, la masse ventriculaire, le diamétre de ’aorte et 'ouverture valvulaire.
Les diametres des cavités (oreillettes et ventricules) et les épaisseurs des parois peuvent
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Indice Cinétique
1 normale
2 hypokinétique
3 akinétique
4 dyskinétique

TaB. 2.1 — Indices qualitatifs de cinétique locale.

étre mesurés dynamiquement, donnant accés aux volumes cavitaires (modélisation du
ventricule par un ellipsoide de révolution, voir section 1.3.1), a la fraction d’éjection, au
pourcentage et a la vitesse de raccourcissement.

L’échographie bidimensionnelle dynamique (voir figure 2.9) permet aussi d’esti-
mer les volumes ventriculaires, suivant une incidence unique ou en combinant plusieurs
vues. La modélisation par un ellipsoide de révolution est encore utilisée. Les autres in-

Figure 2.8 — Coupe du VG en échographie TM ; Figure 2.9 — Coupe «4 cavités» en échographie
de haut en bas de la figure sont visualisés : bidimensionnelle (d’aprés [Bernard 2002]).

la paroi antérieure du VD, le VD, le septum

interventriculaire, la cavité du VG et la pa-

roi postérieure du VG. Le repérage du plan de

coupe se fait sur I'écho 2D (en haut de la fi-

gure) (d’apres [Bernard 2002]).

dices globaux peuvent aussi étre estimés. L’échographie bidimensionnelle dynamique,
grace a ses résolutions spatiale et temporelle élevées, permet aussi ’analyse de la ciné-
tique segmentaire des ventricules (notamment le ventricule gauche). Pour cela, la paroi
myocardique est découpée en 16 segments (voir chapitre 1). A chacun de ces segments
est associé un indice correspondant a ’évaluation de sa cinétique (voir tableau 2.1).

A partir des indices attribuées, I’index de cinétique pariétale est calculé :

. Somme des scores de chaque segment
Index de cinétique pariétale = d s . (2.1)

Nombre de segments
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Cependant l'attribution des indices de cinétique a partir d’images échographiques
bidimensionnelles dynamiques est difficile, demande une expérience importante et reste
trés «opérateur dépendanty, d’ou le développement des techniques de suivi de tissus par
Doppler («Doppler Tissue Imaging (DTI)») et de «color kinesis» qui, dans une certaine
mesure, remédient & ces inconvénients.

L’échographie Doppler peut étre décomposée en trois modes principaux : le Doppler
continu, qui réalise une analyse Doppler avec une émission en continu, donc sans réso-
lution spatiale; le Doppler pulsé, qui utilise des émissions constituées de trains d’ondes,
permettant une localisation spatiale (voir figure 2.10) mais générant une limitation des
vitesses analysables au-dela desquelles apparait le phénomeéne de repliement (aliasing)
(le Doppler continu et le Doppler pulsé sont parfois regroupés sous le terme de «Doppler
spectraly ) ; le Doppler a codage couleur, qui repose sur le méme principe que le Doppler
pulsé mais, & l’affichage, les flux sont colorés en fonction de leur vitesse et de leur di-
rection (tons chauds pour les flux se rapprochant du détecteur, froids pour les flux s’en
éloignant) (voir figure 2.11).
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Figure 2.10 — Flux transmitral au Doppler Figure 2.11 — Flux transmitral au Doppler cou-
pulsé (d’aprés [Bernard 2002]). leur (d’aprés [Bernard 2002]).

Les flux de remplissage ventriculaire, mitral et tricuspidien, tout comme les flux
d’éjection ventriculaire, les flux aortiques et pulmonaires sont étudiés en analyse
Doppler. Leur basse vélocité permet 1'utilisation du Doppler pulsé et du Doppler a
codage couleur.

Le débit cardiaque au niveau des quatre valvules peut étre calculé en combinant
échographie bidimensionnelle et échographie Doppler selon 1’équation suivante :

2
D:(wde)XVTIxF (2.2)

avec: D : débit cardiaque;
diameétre de la chambre de chasse, mesuré quelques millimétres
en dessous des valvules;

SH
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VTI : intervalle temps-vitesse, ou distance parcourue pendant la durée
de I’éjection ;
F :  fréquence cardiaque.

De méme, I’étude de la cinétique pariétale est possible en analyse Doppler («Doppler
Tissue Imaging (DTI)»). Cette technique permet, par I’analyse du signal Doppler ren-
voyé par la paroi cardiaque, d’estimer sa vitesse de déplacement dans I’axe du faisceau
ultrasonore. Le mouvement estimé correspond ainsi principalement & la contraction
longitudinale du myocarde. A partir des vecteurs vitesses estimés, 'amplitude des dé-
placements est calculée, tout comme celle des déformations locales (strain). Cependant,
les intensités et les fréquences des signaux émis par les parois sont différentes de celles
obtenues sur les flux auxquels la technique Doppler a été originellement dédiée. Si cette
technique est encore relativement peu utilisée [Cheitlin et al. 2003], des travaux récents
en ont démontré tout 'intérét [Donal et al. 2005].

Afin d’estimer les déplacements radiaux, ’étude DT peut étre couplée & une analyse
du mouvement par «speckle tracking». Celle-ci repose sur la sélection interactive puis le
suivi dynamique automatique de la paroi myocardique grice & des méthodes d’analyse
de séquences d’image (voir section 3.1.3).

L’échographie tridimensionnelle est accessible grace & deux techniques diffé-
rentes : ’échographie synchronisée sur 'ECG qui fournit, grace & la rotation de la
sonde, une image tridimensionnelle (voir figure 2.12); ’échographie tridimensionnelle
temps réel (RT3D) qui utilise une matrice de transducteurs afin d’obtenir une image
tridimensionnelle (voir figure 2.13). Ces méthodes d’imagerie, si elles sont prometteuses
pour I'évaluation de la fonction cardiaque, ne sont pas encore utilisées en routine cli-
nique.

Figure 2.12 - Echographie synchronisée Figure 2.13 — Echographie 3D temps réel.
(d’apres [Sanchez-Ortiz et al. 1999])
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L’échographie transcesophagienne (TEE) utilise un transducteur monté sur un
endoscope, permettant d’enregistrer I’examen & différents niveaux de ’cesophage et no-
tamment a la hauteur du coeur, en arriére de l'oreillette gauche (voir figure 2.14). Les
applications de I’échographie transcesophagienne sont les mémes qu’en échographie réa-
lisée en transthoracique. Elle a cependant sur cette derniére ’avantage de ne pas étre
génée par les structures thoraciques, d’étre plus proche du coeur et donc d’étre moins
bruitée. Son principal inconvénient reste son caractére invasif.

L’échographie endo-vasculaire repose sur un transducteur placé & 'intérieur d’un
cathéter, et permet d’étudier, sur une coupe transversale, en temps réel, la paroi et la
lumiére des vaisseaux. Elle fournit ainsi la caractérisation de la plaque athéromateuse
(voir figure 2.15).

Figure 2.14 — Echographie transcesophagienne Figure 2.15 — Echographie endo-vasculaire en pré-
normale (incidence transgastrique 0°, vue sence de plaque athéromateuse (la double fleche
transverse du ventricule gauche au niveau des blanche centrale correspond aux diamétres maxi-
piliers de la mitrale). mum et minimum de la lumiére ; les épaisseurs mi-

nimum et maximum de la plaque athéromateuse
sont indiquées par les fléches blanche et noire ; la lu-
miére et la paroi externe sont tracées, ainsi que I’arc
de calcification ; la région circulaire centrale corres-
pond & la sonde) (d’aprés [Mintz et al. 2001]).

Le «color kinesis» est un mode dédié & l'analyse du mouvement endocardique
[Mor-Avi et al. 1997] reposant sur la détection des pixels correspondant & une tran-
sition entre sang et tissu myocardique. Ces pixels sont ensuite colorés suivant l’instant
de détection ce qui apporte, par 'affichage de I'image correspondant & la télédiastole
ou a la télésystole combinée & ce codage couleur, une représentation synthétique de la
cinétique cardiaque (voir figure 2.16).

L’échographie de contraste myocardique vise & analyser la perfusion myocar-
dique apres injection d’un produit de contraste constitué de micro-bulles de trés petites
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Figure 2.16 — Exemples d’images petit axe acquises en «color kinesis» (d’aprés [Mor-Avi et al. 1997]).

tailles (4 & 5 microns). Des technologies spécifiques, comme 'imagerie harmonique et
I’imagerie intermittente, sont nécessaires pour permettre une opacification myocardique
apres injection du produit de contraste. Les applications de cette technique concernent
principalement 'analyse de la perfusion myocardique et le degré d’extension en phase
aigué de l'infarctus du myocarde.

Le tableau 2.2 représente un comparatif des différentes informations accessibles par
les modalités ultra-sonores les plus utilisées.

De fagon globale, ’échocardiographie posséde de nombreux avantages, dont son cotit
peu élevé et donc sa grande disponibilité, son caractére généralement non invasif, ses ré-
solutions spatiale et temporelle élevées ainsi que I’ampleur des informations accessibles.

Cependant, les images acquises sont trés bruitées et connaissent souvent une réso-
lution en contraste faible. Les techniques d’acquisition tridimensionnelle en plein essor
restent encore marginales en utilisation clinique, mais laissent entrevoir de nouveaux
enjeux.

2.3 Imagerie isotopique

L’exploration isotopique vise & déterminer la distribution d’un traceur radioactif
introduit dans ’organisme. Elle fournit des informations principalement fonctionnelles
aux niveaux de ’organe et du tissu étudiés, mettant en valeur la fonction relative au
traceur employé. Deux types de traceurs sont utilisés : les émetteurs gamma et les émet-
teurs de positons, pour lesquels la modalité d’imagerie différe. Les émetteurs gamma
sont utilisés en gammatomographie et les émetteurs de positons en Tomographie par
Emission de Positons (TEP).
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T™ 2D Doppler Doppler TEE
spectral couleur

Anatomie,pathologie
volume ventriculaire 44+ 444+ - - 4t
épaisseur myocardique ++++ +++ - - +4+4+
relation des cavités + ++++ - - +++
fermeture précoce de la VM EE + - - +
mouvement antérieur systo- ++++ +-++ - - +++
lique de la VM
masse du VG ++++ ++++ - - -
masses du VG (tumeur, caillot, + +++ - - ++++
végétation)
masses dans ’'OD et le VD + ++ - - RIS
pathologies anatomiques val- 4+ ++++ - - R
vulaires
anomalies septales + ++++ ++ +4+++ ++++
épanchement péricardique ++ ++++ - - +-+
Fonction
fraction d’éjection ++ 44+ a4 - S+
cinétique régionale + +++ - - RIS
importance des sténoses valvu- + ++ 44+ 4+ ++
laires
importance d’une régurgita- + + 44+ 44+ 4+t
tion valvulaire
emplacement d'un shunt - +4++ 44+ a4 S+
pression du VD et de l'artére - - 4+ - -
pulmonaire
pression de remplissage du VG - - ++ - -
volume systolique, débit car- + ++ 44+ - -
diaque
fonction diastolique du VG + + +++ - -
identification d'une ischémie et - +++ - - -
viabilité sous stress
pathologies aortiques - 4+ - 4 R
évaluation d’une prothése val- -+ ++ 444+ et R

vulaire

TAB. 2.2 — Synthése des applications des différents mode d’échographie (++-+-+ : le plus
utile; + : le moins utile; - : inutile; TM : analyse temps-mouvement ; TEE : échographie
transcesophagienne) (d’aprés [Cheitlin et al. 2003]).

2.3.1 Gammatomographie

La gammatomographie repose sur la détection des rayons émis par des émetteurs
gamma. La détection est réalisée grace & des gamma-caméras, elles-mémes composées
de deux ou trois tétes de détections. Ces détecteurs sont constitués par :

— un collimateur, plaque de plomb percée de trous qui ne laisse passer que les pho-

tons émis dans I'axe des trous;
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— un cristal avec lequel les photons gamma interagissent en provoquant une cas-
cade de réactions, aboutissant & 1’émission d’un nombre important de photons de
fluorescence (scintillation);

— plusieurs dizaines de photomultiplicateurs qui détectent la scintillation et per-
mettent la formation des images grace a l'acquisition simultanée des signaux en
plusieurs points.

Ces systémes d’acquisition permettent de réaliser soit des acquisitions planaires, ou
bidimensionnelles, pour lesquelles la caméra est statique, soit des acquisitions tomo-
graphiques, ou tridimensionnelles, pour lesquelles la caméra est en rotation autour du
patient (TEMP : tomographie d’émission monophotonique ou SPECT : single-photon
emission computed tomography). Dans ce dernier cas, des méthodes de reconstruction
tomographiques par rétroprojection filtrée sont utilisées pour reconstruire le volume
[Grangeat 2002].

Il est aussi possible de réaliser des acquisitions dynamiques, non synchronisées (uni-
quement en planaire), ou synchronisées sur 'ECG. Ainsi, I’acquisition tridimensionnelle
synchronisée sur 'ECG (gated-SPECT), fournit une séquence de 8 ou 16 volumes re-
présentant un cycle cardiaque.

Deux protocoles sont principalement utilisés :

Scintigraphie myocardique La scintigraphie myocardique, généralement réalisée au
repos puis & ’état de stress, repose sur l'utilisation d’agents contenant du Thallium 201
ou du Technétium 99m et se fixant sur les muscles. Son principal objectif est 1’étude
de la perfusion myocardique, établissant ainsi notamment la présence et 'impact de
pathologies coronaires (voir figure 2.17). L’étude de la redistribution du Thallium 201
permet de plus d’évaluer la viabilité myocardique. En effet, lorsque la cellule n’est pas
viable, c’est-a-dire en cas de nécrose myocardique, la captation du Thallium est nulle.
Plus récemment, les méthodes de synchronisation ont permis 1’étude de la fonction
ventriculaire globale et locale [Germano et al. 1997, Sharir et al. 2001]. Elles permettent
ainsi le calcul de la fraction d’éjection, de la masse ventriculaire, de 1’épaississement et
de la cinétique régionale (voir figure 2.18).

Figure 2.17 — Images de perfusion, en petit axe, réalisées en TEMP, en présence d’ischémie myocardique.
La premiére ligne correspond & une acquisition réalisée en état de stress avec du Technétium 99m; la
seconde ligne correspond 3 une acquisition au repos avec du Thallium 201. A droite est affichée la
représentation en «ceil de beeufy (d’aprés [Klocke et al. 2003]).

Angioscintigraphie L’angioscintigraphie repose sur l'utilisation de Technétium 99m
fixé & des macro-éléments (sérum albumine ou hématies) qui, restant dans le secteur
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Figure 2.18 — Images acquises en TEMP synchronisée (& gauche). Représentations «en ceil de beeufy
(au centre, de gauche & droite et de haut en bas) : perfusion, fraction d’éjection régionale, mouvement
et épaississement régionaux. En bas & droite : variation temporelle du volume (estimation de la fraction
d’éjection) (d’aprés [Klocke et al. 2003]).

vasculaire, ne marquent pas le myocarde, mais la cavité ventriculaire. L’acquisition est
réalisée, au repos ou & leffort, au premier passage, c’est-a-dire lors du premier pas-
sage du marqueur dans le ventricule (en planaire uniquement), ou a l’équilibre (en
planaire ou en reconstruction tomographique) (voir figure 2.19). Tous ces types d’ac-
quisition permettent 1’évaluation de la fontion régionale et globale, bien que seule la
reconstruction tomographique (en acquisition & I’équilibre), fournissant une visualisa-
tion tridimensionnelle, puisse apporter une analyse fonctionnelle précise des différents
segments myocardiques.

Les principaux inconvénients de ces modes d’imagerie sont dus a la présence de diffé-
rents types d’artefacts (atténuation dans les tissus, mouvement) et surtout a la faiblesse
de la résolution spatiale, qui ne permet pas 1’obtention d’informations anatomiques pré-
cises.

2.3.2 Tomographie d’émission de positon (TEP)

La tomographie d’émission de positon utilise comme marqueurs non plus des émet-
teurs de rayons gamma mais des émetteurs de positons. Une fois émis, les positons ont
un parcours trés réduit dans la matiére, avant de s’annihiler avec un électron en émet-
tant deux photons gamma dans des directions opposées. Le systéme de détection tire
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Figure 2.19 — Angioscintigraphie de premier passage et a I’équilibre. De gauche a droite et de haut en
bas : projection antérieure en imagerie de premier passage; projection oblique antérieure gauche en
acquisition synchronisée planaire a I’équilibre ; représentations verticale et horizontale suivant le grand
axe en reconstruction tomographique & Péquilibre (d’aprés [Klocke et al. 2003]).

avantage de cette double émission en placant deux récepteurs face a face ce qui permet,
par la détection simultanée, ou en coincidence, de localiser la provenance des photons
(collimation électronique). La TEP n’a ainsi pas besoin de collimateurs physiques, amé-
liorant la sensibilité d’environ un facteur 100 par rapport & la gammatomographie. La
reconstruction de I'image, analogue & celle de la tomographie classique, est effectuée par
rétroprojection filtrée.

En cardiologie, deux protocoles sont utilisés :

— l'imagerie de perfusion myocardique par 1'utilisation d’agents contenant de I’Oxy-

géne 15 ou de I’Azote 13;

— I'imagerie du métabolisme glucidique grace & 'utilisation du Fluorodeoxyglucose.

La combinaison de ces deux protocoles permet 1’évaluation de la viabilité myocar-
dique : les régions ou la captation du glucose est plus importante que la perfusion sont
considérées comme des régions viables (voir figure 2.20), c’est-a-dire dont la fonction
contractile sera améliorée par une opération de revascularisation.

Enfin, ’acquisition synchronisée sur ’ECG permet d’envisager une estimation de la
cinétique pariétale [Miller et al. 1994, Yamashita et al. 1989].



62 Chapitre 2. Modalités d’imagerie cardiaque

Figure 2.20 — Images petit axe de métabolisme glucidique (a gauche) et de perfusion (a droite) réalisées
en TEP. Les régions indiquant une diminution & la fois du métabolisme glucidique et de la perfusion sont
considérées comme nécrosées (fléche bleue), alors que les zones hypoperfusées mais captant le glucose
sont en hibernation (fleche rouge) et que les zones ayant une captation du glucose et une perfusion
normales sont considérées comme normales (fléche verte) (d’aprés [Mazzadi 2003]).

Cependant, malgré 'intérét des informations de perfusion et de viabilité, la TEP,
notamment de par son cotit, reste peu implantée. De plus, tout comme pour la TEMP,
sa résolution spatiale est faible.

2.4 TImagerie par résonance magnétique (IRM)

L’imagerie par résonance magnétique repose sur ’action d’'un champ magnétique et
d'une radiofréquence sur l'orientation des atomes d’hydrogénes (protons) (phénomeéne
de résonance magnétique nucléaire (RMN)). Une acquisition est réalisée en trois temps :
un aimant crée un champ magnétique qui oriente tous les protons dans une méme direc-
tion ; les protons sont écartés de cette direction par une radiofréquence générée par une
antenne ; ’émission de l’antenne s’interrompant, les protons reprennent leur position
d’équilibre dans le champ magnétique (relaxation) en cédant de I’énergie qui sera cap-
tée par la méme antenne. L’énergie redistribuée peut étre décomposée suivant un axe
paralléle au champ magnétique (relaxation longitudinale ou T1) ou un axe perpendicu-
laire au champ magnétique (relaxation transversale ou T2). Les relaxations T1 et T2 des
protons dépendant des tissus, cette technique fournit deux images tridimensionnelles de
contrastes différents. Ces images sont appelées images pondérées T1 et T2.

2.4.1 Ciné IRM

Le ciné IRM utilise des séquences d’acquisition trés rapides, les séquences en écho de
gradient balancé, qui, répétées, permettent de réaliser des acquisitions séquentielles et
donc d’obtenir une représentation d’un organe en mouvement. En imagerie cardiaque,
une synchronisation rétrospective sur 'ECG est réalisée, permettant la représentation
cinématique tridimensionnelle d’un cycle cardiaque avec une résolution temporelle d’en-
viron 30 ms, une résolution spatiale d’environ 1.5 mm et une épaisseur de coupe d’envi-
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ron 8 mm (voir figure 2.21). Ce type d’acquisitions est particuliérement adapté a 1’étude
de la fonction ventriculaire globale et régionale [Petitjean 2003, Garot 2005].

() ms & ms 160 ms 240 ms
Figure 2.21 - Ciné IRM petit axe (d’aprés [Petitjean 2003]).

L’étude de la perfusion myocardique peut étre réalisée en IRM grice & un produit
de contraste, le gadolinium, dont la distribution au sein du ventricule est directement
liée a sa perfusion. Ainsi, 'utilisation d’un protocole reposant sur l’acquisition continue,
apreés 'injection du gadolinium, de six & huit niveaux de coupe tous les deux battements
cardiaques, permet de visualiser la distribution myocardique de gadolinium, et donc
d’évaluer la perfusion myocardique [Kwong et al. 2003].

De plus, durant les 10 & 15 minutes suivant son injection, le gadolinium s’accumule
dans les zones ayant subi un infarctus. Une acquisition utilisant ce phénomeéne, dite
de «rehaussement tardif», permet de visualiser, avec une résolution spatiale élevée, les
zones nécrosées et d’évaluer l’extension de la nécrose du sous-endocarde vers le sous-
épicarde. Cette extension est classée en cinq catégories : 0%, 1-25%, 26-50%, 51-75% et
76-100%. 11 a été montré que, pour une région myocardique donnée, la probabilité de
récupération fonctionnelle est étroitement corrélée a cet indice d’extension transmurale
de la nécrose [Kim et al. 2000].

2.4.2 TIRM de marquage tissulaire

L’IRM de marquage tissulaire repose sur l'utilisation, avant la séquence d’acquisi-
tion, d’'une impulsion RF, dite sélective, entrainant la présaturation des protons ap-
partenant & certains plans [Zerhouni et al. 1988|. Ces protons présaturés apparaitront
par la suite en noir sur les images acquises, ce qui permettra, griace une acquisition
dynamique, de suivre les déformations du myocarde (voir figure 2.22). Cette technique
permet ainsi une analyse de la fonction ventriculaire gauche en termes de cinétique et
de déformations. Cependant, la durée d’acquisition (environ 40 minutes), et le fait que
ce protocole soit uniquement dédié a ’analyse fonctionnelle (et qu’il est donc systé-
matiquement nécessaire de réaliser en sus une acquisition non marquée) font que cette
technique d’acquisition est encore peu utilisée en pratique clinique.

2.4.3 Angiographie par résonance magnétique (ARM)

La visualisation des coronaires est une tache difficile en IRM, de par la difficulté de
combiner résolution spatiale élevée (pour la description des vaisseaux de taille inférieure
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Figure 2.22 — IRM marquée (début de la systole, télésystole, télédiastole) (d’apres [Castillo et al. 2003]).

4 2mm) et résolution temporelle suffisante pour éviter les artefacts dus aux mouvements
cardiaques. Toutefois, une séquence dédiée («true-fisp 3D» ), grace & une synchronisation
a la fois sur le mouvement cardiaque et sur le mouvement respiratoire, fournit, avec une
respiration libre du patient, des coupes de 1 mm d’épaisseur et de résolution spatiale
d’environ 0.8x0.8 mm. Cependant, une étude a montré que ’ARM échoue & détecter
17% des sténoses significatives, et qu’elle ne peut donc pas encore étre utilisée pour la
quantification de sténoses chez des patients a risque moyen ou élevé [Kim et al. 2001].

2.4.4 Vélocimétrie en IRM par contraste de phase

L’IRM par contraste de phase repose sur le fait que les spins des tissus en mouvement
ont une phase différente de celle des spins des tissus statiques. La vitesse des tissus (de
méme que ’accélération) peut alors étre estimée en mesurant le déphasage entre deux
acquisitions acquises avec des gradients bipolaires ou tripolaires. Ainsi, des séquences
d’acquisition dédiées fournissent un champ de vitesse (ou un champ d’accélération) dé-
fini en chaque voxel de l'image. Bien que la nature bruitée des images et les temps
d’acquisition élevés limitent 1'utilisation clinique de cette technique et impliquent 1'uti-
lisation de méthodes de lissage [Meyer et al. 1996, Zhu et Pelc 1999], plusieurs travaux
de recherche ont montré 'intérét de ce type de séquences pour caractériser la fonction
cardiovasculaire sur le plan hémodynamique et compléter I’exploration fonctionnelle
cardiaque [Balleux et al. 2003, Buyens et al. 2005, Bittoun et al. 2000].

2.4.5 IRM de diffusion

L’IRM de diffusion repose sur les propriétés de diffusion des molécules d’eau dans les
tissus. Cette méthode permet ainsi d’estimer de maniére non invasive la direction des
fibres dans les tissus. Des études ont montré la concordance entre données histologiques
et données d’'TRM de diffusion concernant les fibres myocardiques. Cette technique n’est
cependant pas utilisée en routine clinique.
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2.5 Imagerie tomodensitométrique

2.5.1 Principes et évolutions technologiques

La tomodensitométrie (TDM) repose sur le méme principe que la radiographie, a sa-
voir ’absorption des rayons X par les tissus suivant leur densité radiologique. Cependant,
contrairement a la radiographie qui effectue ’acquisition suivant une incidence unique, la
tomographie utilise une multitude d’incidences afin, grace & un processus de reconstruc-
tion, d’obtenir la valeur du coefficient d’absorption des volumes élémentaires (vozels) du
volume acquis. Ainsi, un volume tridimensionnel, représentant ces coefficients d’absorp-
tion, peut étre reconstruit & partir des projections multiples. Ce coefficient d’absorption,
exprimé en unités Hounsfield (H), dépend du tissu considéré (I’eau est associée a la va-
leur 0 et air a la valeur —1000). Il est donc possible de représenter les différents organes
& partir du contraste induit par les différences de coefficients d’absorption.

Un scanographe comporte :

— un systéme source-détecteur, animé d’un mouvement de rotation autour de la

table sur laquelle se trouve le patient ;

— un systéme de traitement des données réalisant la reconstruction des coupes;

— une console gérant laffichage, le traitement et ’archivage des images.

Différentes générations de scanners ont marqué I'histoire de la tomographie, tendant
vers des appareils toujours plus performants et plus rapides.

Premiére génération Le scanner de premiére génération, congu en 1968 par
Hounsfield pour la société EMI, utilise un faisceau de rayons X fin et unique. Le dé-
tecteur, lui aussi unique, est mécaniquement lié & ’émetteur. Pour ’acquisition d’'une
coupe, ’ensemble émetteur-récepteur parcourt tout d’abord une largeur de coupe grace
& une translation; une image de projection est acquise. Puis, une rotation de 1 degré
I’ameéne au début d’une nouvelle translation. L’ensemble tourne ainsi sur 180 degrés en
20 minutes (voir figure 2.23(a)).

Deuxiéme génération Les appareils de deuxiéme génération ont été commercialisés
vers 1974. Un faisceau en pinceau large est détecté par une série limitée de détecteurs
et permet d’étudier une zone plus large (voir figure 2.23(b)). Les déplacements restent
identiques a ceux des appareils de premiére génération, mais le temps d’acquisition passe
& 20 ou 40 secondes par coupe.

Troisiéme génération Par opposition aux générations précédentes qui ne couvraient
que la téte, les scanners de troisiéme génération sont dits «corps entier». Une série de
détecteurs correspond a la largeur de la région étudiée. Une seule émission de rayons X
couvre la largeur du sujet (voir figure 2.23(c)). Seul le mouvement circulaire est utilisé.
180 ou 360 émissions successives sont faites et détectées en 2 & 7 secondes par coupe.

Quatriéme génération Des détecteurs, plusieurs milliers, ne sont plus mobiles,
mais fixes. Ils sont organisés en une couronne compléte autour de ’anneau (voir fi-
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Figure 2.23 — Quatre générations de scanners (d’aprés [Dawson et Lees 2001]).

gure 2.23(d)). L’émission est réalisée par l'interaction de cibles en tungsténe et d’un
faisceau d’électrons focalisé grace & un ensemble d’électro-aimants. Cette technologie
permet une vitesse de rotation du faisceau X extrémement rapide. Ces scanners sont
dits «a faisceau d’électronsy (Electron Beam Computed Tomography (EBCT)) et per-
mettent des acquisitions avec une résolution temporelle élevée mais une résolution spa-
tiale faible. Cependant, de par le coiit engendré par le nombre de détecteurs et I’entretien

de l'appareil, ces systémes n’ont pas rencontré de réel succeés.

Malgré I’arrivée des scanners de quatriéme génération, deux avancées technologiques
majeures ont relancé l'intérét des scanners de troisieme génération : ’acquisition héli-
coidale et 'acquisition multicoupe.
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2.5.2 Acquisition séquentielle et acquisition hélicoidale monobarrette

Acquisition séquentielle L’acquisition séquentielle, ou acquisition conventionnelle,
se déroule suivant trois phases :

— rotation du tube générateur de rayons X et acquisition ;

— calcul de 'image (reconstruction);

— déplacement de la table (sur laquelle est placé le patient) de quelques millimétres

(en fonction de ’épaisseur de coupe choisie) ;

Ces étapes sont répétées jusqu’a couverture de la totalité du volume d’intérét (voir
figure 2.24). Cette technique d’acquisition a plusieurs défauts, notamment une durée
d’acquisition élevée et, puisque l'acquisition est réalisée de fagon discontinue, le risque
d’obtenir des coupes faussement jointives (par exemple dans le cas ou le patient ne
retient pas sa respiration de facon uniforme).

Z
A

>temps

Figure 2.24 — Acquisition séquentielle monobarrette.

Acquisition hélicoidale L’acquisition hélicoidale, ou spiralée, est apparue en 1989.
La table avance durant toute 1’acquisition tandis que le couple émetteur-récepteur ne
cesse de tourner (voir figure 2.25(a)). Le tube décrit donc autour du patient une figure
géométrique & type d’hélice (voir figure 2.25(b)). Le développement de cette technologie
a été rendu possible grice a des progrés techniques portant notamment sur les contac-
teurs qui, sans cablage, transférent 1’énergie électrique nécessaire & ’alimentation du
tube pendant sa rotation.

La plupart des appareils actuels utilisent la rotation hélicoidale, les plus performants
ayant des vitesses de rotation allant jusqu’a 0.33 seconde par tour.

Les avantages de la TDM hélicoidale sur la TDM séquentielle sont nombreux et pour
la plupart liés & la rapidité d’acquisition (quelques dizaines de secondes contre quelques
minutes en acquisition séquentielle) :

— il est généralement possible de réaliser toute l’acquisition durant une seule apnée;

— Dl'opacification des structures vasculaires est meilleure tout en utilisant moins de

produit de contraste;

— I’étude dynamique de la prise de contraste de certaines structures est possible;
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Figure 2.25 — Acquisition hélicoidale monobarrette.

— les coupes obtenues sont réellement jointives;

— lirradiation est moindre (la qualité d’opacification permet d’utiliser moins de
rayons; il n’est pas nécessaire de refaire des acquisitions pour passer dans une
lésion précédemment non imagée; il est souvent possible d’augmenter le pitch
(rapport du pas de I’hélice sur la collimation du faisceau) sans réelle perte de
qualité d’image).

2.5.3 Acquisition multicoupe ou multibarrette

Les scanners monocoupes possédent une seule couronne de détecteurs, composée de
500 a 900 éléments, selon ’axe transversal. Durant une rotation, une seule coupe est
donc acquise.

Au contraire, le scanner multicoupe comporte plusieurs couronnes de détecteurs, ce
qui permet d’acquérir un nombre plus élevé de coupes (actuellement jusqu’a 64) lors
d’une seule rotation (voir figure 2.26).

2.5.3.1 Principes technologiques

Effet de cone Sur les scanners multibarrettes, la projection du faisceau de rayons X
représente, sur ’axe Z, un cone (voir figure 2.27). Les rangées centrales de détecteurs sont
donc atteintes perpendiculairement & ’axe de rotation tandis que les rangées externes
sont atteintes obliquement. La largeur du volume traversé par le faisceau de rayons
(X1) peut alors devenir plus importante que ’épaisseur de coupe (Y1), entrainant une
dégradation de la qualité de I"image. Il peut donc étre nécessaire d’associer plusieurs
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Figure 2.26 — Comparaison du systéme de détection en scanner monocoupe et multicoupe (d’aprés
[Solacroup et al. 2001]).

détecteurs (partie gauche du schéma) ou d’utiliser des détecteurs externes plus larges

pour que la largeur du volume pris en compte (X3) soit proche de 1’épaisseur de coupe
(Y2).

HEEEEEEEEEEEEEEN)
Détecteurs dans l'axe Oz

Figure 2.27 — Effet de cone (d’aprés [Solacroup et al. 2001]).

Systémes de détection Les systémes de détection différent suivant les constructeurs
et les modeles considérés (voir figure 2.28).
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Les scanners matriciels, dits & détection symétrique, utilisent un systéme de détec-
tion constitué de capteurs de petite taille ayant tous la méme largeur. D’autres scanners,
dits hybrides, utilisent aussi une matrice, mais comportant des capteurs de deux tailles
différentes. Les barrettes centrales contiennent des capteurs de petite taille alors que les
barrettes extérieures ont une largeur plus importante. Enfin, les scanners a réseau de
détection modulable, dits a détection asymétrique, comportent des détecteurs dont la
largeur croit au fur et & mesure qu’ils sont éloignés du centre. Cette technique compense
les phénomeénes liés a Veffet de cone.

Pour leurs scanners 4 barrettes, General Electrics utilise un scanner matriciel,
Philips, Siemens et Marconi un scanner dit «a réseau de détection modulables (RDM) et
Toshiba un systéme hybride. Par contre, tous les scanners 16 barrettes sont architecturés
autour d’un systéme hybride.

Détecteur matriciel type hybride

Détecteur matriciel

Réseau de détection modulable ou type asymétrique

Figure 2.28 — Types de détecteurs multicoupes.

Quelle que soit la technologie utilisée, il est possible de combiner des barrettes voi-
sines afin de déterminer 1’épaisseur de coupe.

Paramétres d’acquisition et de reconstruction Différents parameétres influencent
la formation de I'image finale, que ce soit lors de ’acquisition ou de 1’étape de recons-
truction.

La collimation primaire, définie par la largeur de collimation du faisceau de rayons X
& la sortie du tube, varie en fonction du nombre de coupes et de leur épaisseur.

Le temps de rotation de 1l’ensemble tube-détecteurs conditionne la du-
rée d’acquisition totale et la résolution temporelle. Ainsi le systéme Siemens
SOMATOM Sensation 16, avec une rotation du tube en 0.37 s, permet, grace a des
algorithmes spécifiques (cf. infra), I’acquisition d’une image en 100 ms, rivalisant avec
les temps d’acquisition de la tomodensitométrie par faisceau d’électrons (compris entre
50 et 100 ms). Cette vitesse de rotation élevée limite I’apparition d’artefacts cinétiques.
11 est alors possible, grace & une synchronisation sur 'ECG, d’avoir accés & l'imagerie
cardiaque.
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Le pitch est défini comme le rapport entre le pas de I’hélice (distance parcourue
par la table pendant une rotation de 360 ° du tube) et la collimation du faisceau de
rayons X. Si en acquisition monocoupe, la collimation correspond a 1’épaisseur de coupe,
ce n’est plus le cas en multicoupe. Certains constructeurs (Siemens, Toshiba et GE)
considérent alors que la collimation correspond & la largeur d’une barrette de réception
(pitch de détection), tandis que, pour Marconi et Philips, et selon la définition officielle,
la collimation est représentée par la largeur totale du systéme de détection et donc du
faisceau de rayons X (pitch de collimation).

La matrice de reconstruction est généralement une matrice 512x512. En fonction
du champ de reconstruction (field of view, FOV), elle fixe la taille du pixel.

2.5.3.2 Synchronisation cardiaque et algorithmes de reconstruction

L’imagerie cardiaque est une application trés exigeante. Pour parvenir & «figer» le
ceeur, et donc éviter les artefacts de mouvement, une trés haute résolution temporelle
est nécessaire. De plus, une haute résolution spatiale et une faible distance inter-coupes
sont requises pour représenter les coronaires de petite taille. Enfin, pour limiter les
artefacts liés & la respiration, le temps d’acquisition doit étre limité & une seule apnée.

Comme les limites techniques des systémes scanners ne permettent pas encore d'ima-
ger la totalité du coeur en un seul cycle cardiaque, les images doivent étre reconstruites
a partir de projections acquises a des cycles cardiaques différents et & des positions en Z
successives. Il est donc nécessaire de synchroniser la reconstruction sur les mouvements
du ceeur, accessibles par 'intermédiaire de 'ECG. Deux types de synchronisations sont
utilisés : la synchronisation prospective en acquisition séquentielle et la synchronisation
rétrospective en acquisition hélicoidale.

Synchronisation prospective en acquisition séquentielle En acquisition sé-
quentielle, la synchronisation prospective permet, grace a ’enregistrement de 'ECG,
de lancer toutes les acquisitions avec un certain délai aprés l'onde R (voir figure 2.29).
Ce délai, choisi par l'opérateur, est donné en fonction d’un parameétre de phase défini
pour chaque cycle cardiaque (par exemple un pourcentage de l'intervalle R-R) et est
estimé individuellement en fonction d’une évaluation prospective des intervalles R-R.
Il est généralement choisi de telle sorte que les acquisitions soient réalisées pendant la
diastole ventriculaire, phase durant laquelle le coeur connait les mouvements les moins
importants.

Synchronisation rétrospective en acquisition hélicoidale La technique de
synchronisation rétrospective en acquisition hélicoidale permet ’acquisition d’une sé-
quence d’images tridimensionnelles quasi-isotropes correspondant au volume cardiaque
complet et représentant dynamiquement un cycle cardiaque. La synchronisation rétros-
pective consiste en la réalisation d’'une acquisition continue en mode hélicoidal combinée
avec ’enregistrement du signal ECG. De méme qu’en synchronisation prospective ’onde
R est considérée comme point de repére pour la reconstruction de 'image. Les données
acquises sont sélectionnées pour la reconstruction pendant la phase cardiaque souhaitée
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Figure 2.29 — Synchronisation prospective (d’aprés [Mahnken et al. 2005c]).

(voir figure 2.30). Afin que la couverture du volume soit continue, c’est-a-dire que les
piles d’images reconstruites au cours des cycles cardiaques successifs balaient toutes
les positions en Z, le pitch sélectionné ne doit pas étre trop élevé. Ainsi la figure 2.30
montre le cas limite ou les différentes piles acquises sont justes adjacentes. En cas de
ralentissement du rythme cardiaque, cette continuité ne serait plus alors assurée.

Différentes techniques sont utilisées pour la reconstruction des images. La recons-
truction partielle, ou «scan partiel» permet de doubler la résolution temporelle par la
reconstruction des images & partir de projections paralléles couvrant une portion angu-
laire de 240 ° . Cette technique repose sur la redondance des données acquises lors d’une
rotation compléte : les données résultant d’une projection réalisée avec un angle opposé
& celui d’une projection déja réalisée n’apportent pas d’information supplémentaire.
Ainsi, la résolution temporelle peut égaler la moitié du temps de rotation.

Par ailleurs, les méthodes de reconstruction permettent la reconstruction d’images
chevauchées, c’est-a-dire avec une distance inter-coupes inférieure a 1’épaisseur de coupe,
a n’importe quelle phase du cycle cardiaque et pour des positions quelconques suivant
I’'axe Z. Ces méthodes comprennent deux étapes principales. La premiére est une étape
d’interpolation qui, pour un z donné et pour chaque angle de projection, utilise les
données des barrettes se trouvant & proximité pour calculer la projection désirée (voir
figure 2.31). La seconde étape des algorithmes consiste & réaliser la reconstruction a
partir des données interpolées, généralement en utilisant la technique du scan partiel.

Ainsi, ces algorithmes permettent 1’acquisition, avec une résolution temporelle égale
a Tot/2, de volumes cardiaques tridimensionnels & partir des coupes acquises a différents



2.5. Imagerie tomodensitométrique 73

Z - Position

Time

Figure 2.30 — Synchronisation rétrospective (d’aprés [Mahnken et al. 2005c]).
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Figure 2.31 — Interpolation (d’aprés [Solacroup et al. 2001]).
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cycles. Une reconstruction multi-phases du coeur en mouvement est alors envisageable
en incrémentant le délai de reconstruction dans les cycles cardiaques.

La résolution temporelle peut étre encore améliorée en utilisant des jeux de don-
nées provenant de plusieurs cycles cardiaques, non plus uniquement pour les différentes
coupes d’'un volume correspondant a un instant du cycle, mais pour la reconstruction
méme des coupes le constituant («reconstruction segmentéey, voir figure 2.32). Le jeu
de données pour la reconstruction d’une coupe se compose alors de M secteurs de pro-
jections correspondant & la méme phase de différents cycles cardiaques mais obtenues
avec les différents détecteurs. En fonction de la fréquence cardiaque du patient, on ob-
tient alors une résolution temporelle comprise entre T}..t/2 et Tyot/(2M). Cependant
'utilisation de cette méthode impose 'utilisation d’un pitch inférieur pour maintenir la
continuité de la couverture du volume d’intérét. L’augmentation résultante de la durée
d’acquisition peut cependant étre limitée par l'utilisation d’une collimation de coupe
plus large et donc une réduction de la résolution spatiale suivant ’axe Z.

Tahble |5t detector
I il detector
position Jrd detector
4th detector

Time

Partial data set
(180° + fan beam)

Figure 2.32 — Reconstruction segmentée (d’aprés [Lembcke et al. 2002]).

2.5.4 Applications en cardiologie

Les techniques de synchronisation sur 'ECG décrites précédemment permettent de
réaliser des acquisitions de volumes cardiaques, que ce soit avec un scanner multibarrette
ou avec un scanner & faisceau d’électrons.

Le principal avantage du scanner & faisceau d’électrons est d’étre peu irradiant
(I1mSv pour la réalisation d’un score calcique, de 1 & 2mSv pour une angiographie
scanner [Morin et al. 2003, Hunold et al. 2003|). Les acquisitions réalisées en scanner
multibarrette avec synchronisation prospective entrainent une irradiation comparable,
contrairement aux acquisitions avec synchronisation rétrospective qui, émettant des
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rayons X tout au long de ’acquisition, peuvent entrainer, suivant les protocoles utilisés,
jusqu’a 13mSv d’irradiation [Hunold et al. 2003]).

Le principal inconvénient du scanner & faisceau d’électrons reste son colt, bien
supérieur a celui du scanner multibarrette.

Les acquisitions en synchronisation prospective, outre le fait qu’elles ne permettent
pas d’étude dynamique (et donc pas d’analyse de la fonction cardiaque), sont hautement
dépendantes de la régularité du rythme cardiaque du patient, et donc trés sujettes aux
artefacts de mouvements.

Les résolutions temporelles accessibles aujourd’hui en tomodensitométrie multibar-
rette avec synchronisation rétrospective sont de l'ordre de 100 ms, avec la possibilité
d’obtenir des coupes jointives ayant une résolution spatiale d’environ 0.3x0.3mm et
une épaisseur de 0.6 mm. Les acquisitions réalisées en synchronisation rétrospective res-
tent cependant sensibles aux variations du rythme cardiaque qui peuvent entrainer des
reconstructions avec artefact.

Les principales applications cardiaques de ces acquisitions scanner sont : la déter-
mination du score calcique, I’angiographie des coronaires et ’analyse de la fonction
cardiaque.

2.5.4.1 Détermination du score calcique

Pour la détermination du score calcique, le scanner & faisceau d’électron est la ré-
férence [Agatston et al. 1990], avec laquelle les scanners multibarrettes ont obtenu une
bonne corrélation [Carr et al. 2000].

Les acquisitions se font sans injection de produit de contraste. La synchronisation
peut étre prospective ou rétrospective, cette derniére étant plus fiable, au prix cependant
d’une irradiation supérieure. Les images sont reconstruites & 60% de U'intervalle RR, afin
de limiter au maximum les artefacts de mouvement. La méthode d’Agatston est utilisée
pour le calcul du score calcique [Agatston et al. 1990, méme si le calcul de la masse de
calcium peut étre privilégié [Mahnken et al. 2005¢].

2.5.4.2 Angiographie des coronaires

L’angiographie des coronaires peut étre réalisée en synchronisation prospective ou
rétrospective, avec injection de produit de contraste. L’objectif est alors de visualiser
la lumiére des artéres coronaires pour évaluer la présence de sténoses. De nombreuses
études ont porté sur la confrontation du scanner multibarrette & la référence, la co-
ronarographie. En moyenne, ces études, totalisant 388 patients, ont montré, pour la
détection des sténoses des artéres coronaires en scanner 16 barrettes, une sensibilité de
93.2%, une spécificité de 94%, une valeur prédictive positive de 81.6% et une valeur
prédictive négative de 97.9% [Mahnken et al. 2005c].

Un des intéréts de la tomodensitométrie multibarrette est la visualisation des vais-
seaux suivant leur section, permettant 1’étude de leur paroi. La coronarographie, décri-
vant uniquement la lumiére des vaisseaux, n’a pas cette possibilité.
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L’étude de la plaque athéromateuse en imagerie scanner devient ainsi envisageable
[Achenbach et al. 2004] en laissant la place a des modalités plus invasives, telles 1’écho-
graphie intravasculaire, seulement en cas d’intervention.

L’évaluation de la composition de la plaque athéromateuse, avec potentiellement
la différenciation entre plaque stable et plaque vulnérable, est dans ce contexte une
application prometteuse [Inoue et al. 2004].

L’estimation du phénoméne de resténose intra-stents, probléme délicat en car-
diologie vasculaire, serait, dans certains cas, envisageable en scanner multibarrette
[Schuijf et al. 2004]. La visualisation de la lumiére des stents dépend cependant for-
tement de leur diameétre et du matériau les constituant.

Les indications établies des scanners multibarrettes sont la visualisation des pontages
coronariens et I’évaluation de ’anatomie des artéres coronaires.

2.5.4.3 Analyse de la fonction cardiaque

En reconstruction rétrospective, des images tridimensionnelles peuvent étre recons-
truites a n’importe quel instant du cycle cardiaque, sans augmentation de l’irradiation
ou de la durée d’acquisition. A partir d’une angiographie scanner réalisée en acquisition
rétrospective, il est ainsi possible de reconstruire une séquence d’images représentant
un cycle cardiaque. Il est ici & noter que, du fait méme des principes de reconstruction
(reconstruction a partir de données acquises sur plusieurs cycles cardiaques) et de la
diffusion du produit de contraste durant 1’acquisition, de fortes variations d’intensité
des différents éléments représentés (sang, muscle) peuvent étre rencontées le long de la
séquence dynamique.

Cependant, ces séquences dynamiques permettent d’effectuer une analyse de la fonc-
tion ventriculaire.

Pour les calculs de la masse et des volumes ventriculaires, les données utilisées sont
des images reconstruites aux instants de télédiastole et de télésystole et reformatées en
vue petit axe (voir figure 2.33). La principale difficulté, due a la résolution temporelle
limitée, est la sélection de l'instant de reconstruction de l'image en télésystole. Les
techniques de mesure de volume disponibles sur les systémes d’acquisition reposent
généralement sur la régle de Simpson (sommation des volumes élémentaires estimés sur
les différentes coupes).

Plusieurs études ont montré une bonne corrélation de ces mesures entre, d’une
part, scanner multibarrette et, d’autre part, ventriculographie, échographie et IRM
(voir [Mahnken et al. 2005¢| pour une synthése de ces travaux).

Donnant accés a 1’évolution temporelle des parois endo- et épicardiques, les sé-
quences acquises permettent aussi 1’estimation régionale de la fraction d’éjection, de
la cinétique et de 1’épaississement myocardique. Les mesures de mouvement et d’épais-
sissement peuvent étre réalisées sur des séquences contenant seulement deux images,
représentatives de la télésystole et de la télédiastole. Cependant, que ce soit pour 1’esti-
mation des paramétres ou leur interprétation, I'utilisation d’un nombre plus important
d’instants apporte des informations et précisions supplémentaires.
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Figure 2.33 — Images acquises en scanner multibarrette, en synchronisation rétrospective, reformatées
en vue petit axe ((a) télésystole (b)télédiastole) (d’aprés [Mahnken et al. 2005¢]).

Sur les systémes d’acquisition des constructeurs, l’estimation du mouvement ré-
gional est généralement proposée suivant un découpage du myocarde en 17 segments
anatomiques (voir chapitre 1) et en attribuant & chaque segment, selon la méthode uti-
lisée en échographie, un indice qualitatif de sa cinétique (voir tableau 2.1). Des études
ont montré une bonne corrélation de ces mesures entre scanner multibarrette et IRM
[Mahnken et al. 2005a] et entre scanner et échographie [Dirksen et al. 2002].

Par contre, la mesure de parameétres plus sensibles a la résolution temporelle (vitesses
de remplissage et d’éjection maximales, temps entre télédiastole et pic d’éjection, temps
entre télésystole et pic de remplissage) est plus complexe, de par la difficulté de détecter
de facon précise les instants de télédiastole et de télésystole [Mahnken et al. 2005a].

2.5.4.4 Perspectives

La viabilité myocardique peut étre évaluée en scanner multibarrette, bien que cette
mesure soit encore & valider [Mahnken et al. 2005b]. Celle-ci est réalisée, comme en IRM,
par injection de produit de contraste puis par étude du myocarde, soit au premier pas-
sage, soit en phase tardive (15 minutes aprés injection). Les mesures réalisées en phase
tardive, comparées aux mesures obtenues en IRM, ont montré une bonne corrélation
(voir figure 2.34), au prix cependant d’une nouvelle irradiation du patient.

La résolution temporelle est aujourd’hui le facteur limitant les études fonction-
nelles ventriculaires. Cependant, les évolutions techniques des scanners multibarrettes
devraient permettre d’améliorer cette résolution temporelle ainsi que la durée d’acqui-
sition. Ces améliorations techniques devraient notamment porter sur l'augmentation
du nombre de détecteurs (aujourd’hui au nombre de 64, voire 128), sur la diminution
de leur taille et sur ’augmentation des vitesses de rotation. Cependant, ces améliora-
tions techniques devraient aller de pair avec une augmentation de la dose d’irradiation
recue par le patient. De nouvelles méthodes de réduction de dose devront donc étre
développées [Boyer et al. 2002].
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Figure 2.34 — Etudes de viabilité myocardique, représentées en petit axe, réalisées en IRM (3 gauche)
et en scanner multibarrette avec acquisition en phase tardive (a4 droite) d’un patient ayant subi un
infarctus du myocarde lié & une occlusion de Partére coronaire droite (d’aprés [Mahnken et al. 2005b].

Conclusion

La coronarographie, bien qu’invasive et ne permettant pas l’étude qualitative de la
plaque, reste la référence pour la détection de I’athérosclérose.

L’échographie, non invasive et ayant une résolution temporelle élevée, constitue
quant 3 elle la référence pour ’analyse de la fonction ventriculaire. De méme, 'TRM, de
résolution temporelle également élevée représente une modalité de choix pour I'analyse
de la fonction et de la perfusion. La résolution spatiale encore limitée de 'TRM limite
cependant ses performances pour ’étude des artéres coronaires.

Le scanner multibarrette, permettant & la fois ’étude des coronaires et de la fonc-
tion ventriculaire, est une modalité donnant accés & une description & la fois anatomique
et fonctionnelle du systéme cardiaque. I1 devrait donc devenir une modalité utilisée en
routine clinique pour I’évaluation de patients suspectés de coronaropathies et plus géné-
ralement de cardiomyopathies. De plus, ses évolutions techniques devraient permettre
de lever les réserves liées & la résolution temporelle, aujourd’hui facteur limitant de
I’analyse fonctionnelle. Cependant, irradiante, elle ne devrait pas étre utilisée si ’esti-
mation de la fonction ventriculaire n’est pas combinée avec la recherche d’une pathologie
coronarienne.

En tomodensitométrie multibarrette, I'estimation de la cinétique ventriculaire est
réalisée, aujourd’hui, en routine clinique, de maniére qualitative. Des outils automa-
tiques d’analyse quantitative doivent donc étre développés et validés, en comparant les
mesures obtenues avec l'analyse qualitative mais aussi avec les mesures obtenues grace
a d’autres modalité (notamment 'TRM et ’échographie).

Par rapport aux autres modalités, I’imagerie scanner multicoupe permet, & moindre
colt, dans un temps d’examen limité, tout en laissant un confort au patient, de visualiser
avec de hautes résolutions spatiale et temporelle ’ensemble des structures cardiaques
en une seule acquisition. Nous avons donc choisi de développer de nouveaux outils
d’estimation et de caractérisation de mouvement appliqués a cette imagerie scanner,
cette modalité représentant un enjeu fort pour l'imagerie cardiaque.



Chapitre 3

Estimation de mouvement non
rigide : Etat de art

Introduction

Les dimensions des données acquises en scanner multibarrette rendent impossible
une estimation manuelle précise du mouvement cardiaque. Par conséquent, I'utilisation
de méthodes automatiques s’avére nécessaire.

D’une fagon trés générale, les méthodes proposées pour estimer le mouvement myo-
cardique peuvent étre classées en trois grandes catégories :

— les  méthodes reposant sur limplantation de  sonomicrométres
[Gallagher et al. 1985] ou de marqueurs [Meier et al. 1980, Beyar et al. 1989];
leur caractére invasif limite ces techniques au domaine de la recherche;

— les méthodes reposant sur des techniques d’acquisition dédiées (IRM marquée,
IRM a contraste de phase) (voir chapitre 2);

— les méthodes estimant le mouvement & partir de séquences dynamiques d’images
anatomiques bi- ou tridimensionnelles.

La problématique de cette derniére catégorie, dans laquelle se situe notre travail,

est 'estimation des déformations d’un objet représenté dans plusieurs images.

Comme décrit chapitre 1, le myocarde connait des mouvements non rigides élas-
tiques. De plus, bien qu’ayant, de par les caractéristiques mécaniques du muscle myo-
cardique, un caractére localement régulier, ces mouvements sont non homogénes sur
I’ensemble de la cavité cardiaque.

Pour caractériser le mouvement cardiaque dans sa diversité, les méthodes utilisées
doivent donc fournir une estimation locale de mouvements non rigides.

Un grand nombre de méthodes ont été proposées estimant de facon explicite une
information de mouvement ou de déformation dans des séquences d’images, notam-
ment médicales. Ces méthodes regroupent ainsi les approches dédiées a 'estimation de
mouvement mais aussi les approches liées au recalage d'images.
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La typologie de ces méthodes repose en partie sur la nature des mouvements étudiés
(rigide, affine, non rigide). Or, comme décrit précédemment, les mouvements cardiaques
sont non rigides. Les méthodes estimant des déformations globales rigides ou affines
ne seront donc pas ici considérées. De méme, les méthodes de recalage mettant en
ceuvre des techniques spécifiquement dédiées a la multimodalité ne seront pas présentées.
Pour un état de ’art général des méthodes de recalage, le lecteur pourra se référer a
[Maintz et Viergever 1998, Mikel4 et al. 2002, Zitova et Flusser 2003].

Les méthodes de recalage et les méthodes d’estimation de mouvement peuvent par
ailleurs étre regroupées en deux grandes classes : les méthodes iconiques et les mé-
thodes géométriques. Les méthodes iconiques reposent directement sur 1’information
d’intensité des pixels et fournissent un champ de déplacement dense, c’est-a-dire défini
sur ’ensemble de 'image dont les déformations sont étudiées. Les méthodes géomé-
triques effectuent la sélection puis l'appariement d’entités (points, lignes, surfaces) et
fournissent un champ épars.

Si les méthodes de recalage et d’estimation de mouvement suivent globalement cette
typologie, les techniques mises en ceuvre peuvent différer.

Approches iconiques Les approches iconiques utilisées en estimation de mouvement
correspondent aux méthodes de flot optique. Celles-ci, afin d’estimer les déplacements
de chaque pixel de 'image, reposent généralement sur une contrainte de conservation
d’intensité. Ces méthodes seront décrites dans la section 3.1 de ce chapitre.

En recalage, les approches iconiques passent par la maximisation d’un critére de
similarité suivant ’application de déformations. Les principaux critéres de similarité
utilisés sont des mesures de différence d’intensité, de corrélation et notamment d’infor-
mation mutuelle. Ces mesures peuvent étre appliquées soit globalement, soit localement.
Une mesure globale implique 1"utilisation d’un modéle de déformations défini suivant des
parameétres déterminés. Ce type d’approches ne permet pas de fournir une estimation
locale du champ de déformation. L’utilisation d’une mesure de similarité plus localisée
est cependant possible, méme si les calculs de corrélation et d’information mutuelle né-
cessitent d’avoir comme support des éléments de taille relativement importante. Cette
approche locale, pouvant étre considérée comme correspondant & une estimation du flot
optique, sera évoquée dans la premiére section de ce chapitre.

Approches géométriques Les approches géométriques regroupent des méthodes
estimant les déformations de primitives préalablement extraites (points, lignes, sur-
faces). Que ce soit en estimation de mouvement ou en recalage, une nuance peut étre
faite entre les méthodes reposant sur un modéle déformable, paramétrique ou non, et
celles effectuant explicitement un suivi de primitives individuelles ou méthodes de mise
en correspondance. Ces deux familles d’approches seront décrites dans les sections 3.2
et 3.3.

Ces catégories ne sont pas a prendre dans un sens restrictif, certaines méthodes
combinant les caractéristiques propres a différents types de méthodes. Par exemple,
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I’estimation du flot optique peut étre utilisée pour faire évoluer un modeéle déformable
[Kervrann et Heitz 1999].

Enfin, un point commun & la plupart de ces méthodes est l'utilisation d’un
cadre multirésolution, reposant sur la description des données suivant différents ni-
veaux de détails, afin de prendre en compte les déplacements d’amplitude importante
[Bajcsy et Kovacic 1989].

3.1 Flot optique

Certains auteurs considérent les méthodes d’estimation du flot optique comme uni-
quement les méthodes de Horn [Horn et Schunck. 1981]. Nous considérerons, suivant
Beauchemin [Beauchemin et Barron 1995|, les méthodes calculant potentiellement un
champ dense.

Le flot optique désigne le champ des vitesses, défini en chaque pixel d’une image
bidimensionnelle et mesuré a partir des variations d’intensité. Cette notion peut direc-
tement étre étendue au domaine tridimensionnel.

Un grand nombre de méthodes ont été proposées pour l’estimation du flot de vi-
tesse, parmi lesquelles nous n’aborderons ici que les principales. Pour plus de détails,
le lecteur pourra se référer & [Beauchemin et Barron 1995, Mitiche et Bouthemy 1996,
Mémin 2003].

La plupart de ces méthodes se situent dans des problématiques d’estimation de
mouvement ou de recalage appliquées a des séquences d’images bidimensionnelles (2D).
Cependant, quelques méthodes ont été étendues a ’estimation tridimensionnelle (3D).

Les méthodes d’estimation du flot optique reposent sur certaines contraintes, no-
tamment des contraintes de conservation d’intensité et de lissage du mouvement.

La contrainte de conservation d’intensité [Horn et Schunck. 1981] repose sur 1’hy-
pothése qu’un «élément» de la scéne étudiée ne change pas d’intensité d’'une image a
lautre :

I(z,y,t) = I(x + dx,y + 0y,t + dt), (3.1)

ou I(x,y,t) est 'intensité, a I'instant ¢, du pixel de coordonnées (z,y) ; pixel qui, entre
t et dt, connait un déplacement de (dx,dy). En décomposant I(z,y,t) en une série de
Taylor, on obtient :
ol ol ol
I B) Sy, t +6t) =1 t) + —d0x + —d0y + —dt + O? 3.2
(x4 0z, y + dy, t + ot) (w,y,)+axﬂc+ay y+ 5,0t + 0% (3.2)
ot O? correspond aux termes d’ordres supérieurs, supposés faibles, et donc ignorés. En
intégrant 1’équation 3.2 & I’équation 3.1, on obtient :
oI oI oI
—0 —0 —0t=0
22" T 9% T B ou
ol éx 0OIdy OIdt

%54_6—2/&—1-5&:0 et donc :
ol +3[ +8I—O
or " oy T T
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ol vy = ‘;—f et v, = % sont les composantes de la vitesse en (z,y,t). En notant

VI = (%, g—;), VU = (vg,vy) et I = a—{, on obtient :

L +VI- v =0. (3.3)

Cette équation, dite «équation du flot optique» ou «équation de contrainte du mou-
vement apparenty (ECMA), n’est pas suffisante pour calculer v (probléme mal posé).
Equation 4 deux inconnues, elle ne permet en effet d’estimer que la composante du
mouvement (v, ) dirigée suivant la direction du gradient local de la fonction d’intensité
de l'image :

—IL;VI

= — . 4
UL = TR (34

Ce phénomene est connu sous le nom de «probléme d’ouverture» (voir figure 3.1).

Figure 3.1 — Probléme d’ouverture : seule la composante du mouvement suivant la direction de la
normale (v ) peut étre estimée.

Pour lever ce probléme, des contraintes supplémentaires doivent étre utilisées.
Suivant les contraintes posées et les techniques d’obtention de la solution, les différentes
méthodes proposées peuvent étre classées en trois catégories principales : les méthodes
différentielles, les méthodes spatio-temporelles et les méthodes de corrélation. Ces trois
types d’approches sont détaillés dans la suite de cette section.

3.1.1 Meéthodes différentielles

La plupart des méthodes proposées sont des méthodes différentielles, directement
fondées sur I’équation du flot optique, et utilisant donc les dérivées de la fonction d’inten-
sité des images. Afin de rendre le probléme bien posé, la contrainte ajoutée est générale-
ment une contrainte de régularisation ou de lissage, reposant sur un a priori contextuel.
Cette régularisation doit permettre la prise en compte du voisinage et étendre la mesure
de flot optique aux zones d’intensité uniforme. En effet, le flot optique de ces régions,
ou le gradient d’intensité est nul, ne peut étre estimé par 'ECMA.
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Cette contrainte de lissage peut étre introduite soit globalement soit localement,
c’est-a-dire sur un voisinage limité.

3.1.1.1 Contraintes de lissage globales

Ces méthodes reposent sur la combinaison de 'TECMA et d’un terme de lissage pour
obtenir une fonctionnelle (fonction d’erreur ou fonction de colt) qui sera minimisée sur
I’ensemble de I'image. Par exemple, la fonction d’erreur de [Horn et Schunck. 1981] est :

v Ov Ov Ov
=2 21 Vo | OUzig  OUyrg  OUyig
[ e+ VTP NG 4 (G + (G + (G Pldady, (35)

définie sur le domaine de I'image D et avec A pondérant l'influence des deux contraintes.
La solution est obtenue par la résolution itérative d’'un ensemble d’équations de Gauss-
Seidel.

Cette formulation a deux inconvénients principaux. D’une part, 'utilisation directe
de ’ECMA ne prend pas en compte la présence de bruit ou encore de variations d’illumi-
nation. D’autre part, la fonction de régularisation ne permet pas d’appréhender d’éven-
tuelles discontinuités spatiales du champ des vitesses.

L’utilisation d’une fontion de cotit robuste permet de limiter I'influence des données
aberrantes [Black et Anandan 1996]. Lorsqu’elle est possible, la modélisation de la va-
riation temporelle d’intensité peut aussi étre une solution. C’est notamment le cas en
imagerie médicale par IRM marquée oi l'effacement des lignes de marquages peut étre
modélisé suivant les paramétres d’acquisition et les caractéristiques des tissus étudiés
[Prince et McVeigh 1992, Gupta et Prince 1995]. Par ailleurs, des processus de prétrai-
tement peuvent étre utilisés afin de limiter la variation d’intensité. Cette approche a,
par exemple, été exploitée pour ’estimation du mouvement cardiaque en IRM marquée
[Dougherty et al. 1999].

De méme, la préservation des discontinuités peut étre réalisée par la pon-
dération du terme de régularisation en fonction du gradient de Iintensité
[Nagel et Enkelmann 1986].

Afin d’améliorer le processus d’estimation, une autre possibilité est d’ajouter des
hypothéses sur le mouvement estimé, en considérant par exemple que le mouvement est
de type fluide ou élastique. Il est alors possible de modifier les deux termes de la fonc-
tionnelle, ’équation de continuité et la fonction de régularisation, pour qu’elles soient
adaptées au contexte [Schunck 1986]. Ainsi, la fonctionnelle estimant des mouvements
fluides n’est pas fondée sur TECMA mais sur ’équation de conservation de la masse de
la mécanique des fluides. Elle doit alors conserver la divergence et le rotationnel de la
solution. Cette approche a été utilisée pour des mesures de flux sanguin en angiogra-
phie [Amini 1994] et en imagerie scanner [Song et al. 1994] et IRM [Oumsis et al. 2003].
Corpetti a par ailleurs proposé d’utiliser cette régularisation liée & la divergence et au
rotationnel (régularisation div-curl) non plus avec 'ECMA mais avec une équation tra-
duisant la conservation de masse dans un probléme de transport [Corpetti et al. 2002].
Cette approche, combinée a un suivi du myocarde par ensembles de niveau (voir sec-
tion 3.2.2), a été adaptée a l'estimation des déformations myocardiques en échographie
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[Tilmant et al. 2005]. L’estimation des mouvements élastiques peut quant a elle reposer
sur 'utilisation d’un opérateur d’élasticité [Christensen et al. 1996].

Afin d’estimer des mouvements de grande amplitude, un schéma multirésolution est
souvent privilégié. Celui-ci repose sur la construction d’une pyramide d’images par fil-
trages passe-bas et sous-échantillonnage successifs. Le flot optique est d’abord estimé
au niveau de résolution la plus faible avant d’étre affiné aux résolutions supérieures
[Bergen et al. 1992]. Ce schéma peut étre combiné avec une approche multigrille consis-
tant & réaliser ’estimation, & résolution constante, a travers des sous-espaces emboités
[Corpetti et al. 2002].

Ce type d’approches a trouvé des applications, par exemple, en reca-
lage d’images IRM de cerveau [Hata et al. 2000]. L’analyse du mouvement
cardiaque a été réalisée & partir d’images échographiques bidimensionnelles
[Mailloux et al. 1987, Lamberti et al. 1991], d’images scanner tridimensionnelles
[Song et Leahy 1991, Gorce et al. 1997] ou encore d’'images acquises en tomographie
par émission de positons synchronisée [Klein et Huesman 1997].

3.1.1.2 Contraintes de lissage locales

Les méthodes utilisant une contrainte de lissage local reposent sur l’estimation
du flot optique par ’application de 'ECMA sur des fenétres spatiales en considérant
le champ comme localement paramétrique. Ce champ peut alors étre estimé suivant
un modéle de mouvement constant [Lucas et Kanade 1981] ou de mouvement affine
[Bergen et al. 1992, Odobez et Bouthemy 1995]; un point de coordonnées (z,y) connait
alors un mouvement (u,v) tel que :

u(w,y) = ay + azr + azy
’U(CL‘, y) = a4 + asx + agy,

ou ai,...,ag sont les paramétres & estimer. Ce type d’approches a été utilisé pour
I’estimation du mouvement cardiaque en imageries bidimensionnelles échographique
[Mailloux et al. 1989, Siihling et al. 2002] et IRM [Amartur SC 1993] ainsi qu’en re-
calage d’angiographies rétiniennes (aprés application d’un prétraitement compensant
les variations d’intensité) [Nunes et al. 2004]. Le modeéle affine est aussi utilisé en
trois dimensions, notamment pour le recalage d’images d’IRM cérébrales. Le modéle
comporte alors douze paramétres estimés suivant une approche combinant approches
multirésolution et multigrille [Hellier et al. 2001]. Dans [Hellier et Barillot 2004], un
schéma comparable est utilisé pour le recalage non-rigide multimodalité, un critére
global d’information mutuelle, préalablement utilisé dans un cadre de recalage rigide
[Viola et Wells IIT 1997], étant & minimiser.

Un autre modéle, le modéle quadratique, modélise des surfaces localement planes
connaissant un mouvement rigide [Bergen et al. 1992|. Dans ce dernier cas, le mouve-
ment s’exprime par :

uw(x,y) = a1 + asx + agy + a7x2 + agzy
v(z,y) = a4 + asx + agy + arxy + agy>.
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3.1.2 Méthodes spatio-temporelles (ou reposant sur une analyse fré-
quentielle)

Les méthodes spatio-temporelles réalisent ’estimation de mouvement dans le do-
maine fréquentiel.

La séquence temporelle d’images bidimensionnelles est considérée dans un espace
tridimensionnel de dimensions x, y et t. Les méthodes reposent sur le fait qu’une trans-
lation d’un élément de l'image correspond alors & un plan dans l’espace de Fourier,
I’orientation de ces plans dépendant directement des caractéristiques de la translation.
L’objectif est alors d’identifier ces plans. Différentes méthodes permettent d’extraire
les directions privilégiées, la plus répandue étant d’utiliser des filtres, dits «filtres de
vitesse». Ces filtres évaluent localement le spectre de puissance suivant une direction
donnée et donc détectent les orientations prédominantes dans le spectre de puissance
de la séquence étudiée. Des filtres de Gabor (une gaussienne multipliée par un sinus
ou un cosinus) sont ainsi utilisés afin d’extraire différentes composantes de 1’énergie
spatio-temporelle [Adelson et Bergen 1985].

Reposant sur la relative insensibilité de l'information de phase aux changements
d’illumination des scénes étudiées, 'utilisation de 'information de phase du signal issu
des filtres de vitesse de Gabor a aussi été proposée [Fleet et Jepson 1990].

Le principal inconvénient de ce type de méthodes est qu’il nécessite d’avoir accés a
un nombre relativement important d’images et qu’il n’est directement applicable qu’a
des mouvements de faible amplitude.

3.1.3 Meéthodes de similarité

Dans les cas ol le nombre d’instants n’est pas assez important pour utiliser les
méthodes spatio-temporelles et ou les méthodes différentielles ne peuvent étre appli-
quées, notamment de par la présence de bruit, des méthodes reposant sur des mesures
de similarité peuvent étre utilisées. Celles-ci consistent & mettre en correspondance des
zones des images aux différents instants afin de maximiser la mesure de similarité.
Cette mesure est généralement fondée sur des paramétres statistiques appliqués aux in-
tensités des zones considérées (moyenne, variance, covariance, somme des différences au
carré, corrélation, information mutuelle). La mesure d’information mutuelle est un para-
meétre trés fréquemment utilisé en recalage, notamment multimodal [Pluim et al. 2003].
Nécessitant généralement un support de taille important, elle est difficilement applicable
a l'estimation de déformations de faible amplitude. Elle nécessite alors l'incorporation
de mesures locales [Rueckert et al. 2000, Likar et Pernus 2001].

La mise en correspondance est généralement réalisée par une recherche exhaustive a
I'intérieur d’une fenétre donnée. Ainsi, si la fenétre de recherche est de taille suffisante,
ces méthodes permettent d’estimer des mouvements d’amplitudes importantes. Une
implémentation hiérarchique optimise la recherche [Anandan 1989, Singh 1990].

Cette approche est particuliérement adaptée a 'imagerie médicale échographique
car il est alors possible, grace a une mesure de corrélation, d’effectuer le suivi de
structures en tenant compte de la granularité (speckle) caractéristique de cette
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modalité. Ces méthodes ont ainsi été trés largement appliquées en échocardiographie,
que ce soit en bidimensionnel [Yeung et al. 1998, Bohs et al. 2000] ou en tridimen-
sionnel [Meunier 1998, Morsy et von Ramm 1999, Yu et al. 2003, Chen et al. 2005].
FElles ont aussi été appliquées a la détection de mouvement en imagerie nucléaire
[Pellot-Barakat et al. 2001].

De fagon générale, le principal avantage de ces méthodes de flot optique est qu’elles
ne nécessitent pas l'utilisation d’une segmentation préalable. Cependant, lorsque 1’objec-
tif est la caractérisation du mouvement d’un objet spécifique, la focalisation de I’étude
doit étre réalisée, que ce soit avant ou aprés I’estimation du mouvement.

Les approches décrites dans les section suivantes (méthodes reposant sur des modéles
déformables puis méthodes de mise en correspondance) limitent au préalable 1’estima-
tion du mouvement & des primitives pré-extraites.

3.2 Modéles déformables

Les méthodes d’estimation de mouvement reposant sur la déformation d’un modéle
peuvent étre classées en deux catégories principales : les modéles paramétriques dont
les déformations sont liées & des variations de valeur des paramétres ; les modeéles défor-
mables & bases physiques dont la dynamique est liée & 'application de forces. Ces deux
approches sont détaillées dans la suite de cette section.

Il est & noter que la définition de ces modéles, notamment des modéles paramétriques
de forme, est directement liée & la forme étudiée et donc & ’application considérée. Une
des applications principales de ces méthodes étant ’estimation du mouvement du cceur,
cette section sera plus focalisée que la précédente sur les applications cardiaques.

3.2.1 Modéles paramétriques ou modéles continus

L’objectif est ici de modéliser, par un modéle paramétrique, ’objet dans sa globalité.
Sa description est alors réalisée par les paramétres du modéle et I’évolution de ces
paramétres le long d’une séquence temporelle fournit une description de son mouvement
global. Différents types de modéles paramétriques sont utilisés. Si le plus fréquemment
rencontré est le superellipsoide, une décomposition suivant une base de fonctions peut
permettre plus de degrés de liberté. Ces deux types de modéles paramétriques sont
décrits dans la suite de cette section.

Enfin, si I'utilisation de ce type de méthodes est trés répandue, il n’en reste pas
moins que ces approches globales ne permettent de décrire précisément ni la surface
ventriculaire ni son mouvement. La plupart des auteurs proposent donc d’affiner le
modele global par des méthodes de déformations globales ou locales.

3.2.1.1 Superellipsoides

Comme il a été évoqué dans le chapitre 1, en pratique clinique, le ventricule est
souvent modélisé par un ellipsoide de révolution défini par ses trois axes principaux.
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Cependant, si cette méthode est utile pour obtenir une approximation du volume ca-
vitaire, elle ne permet en aucun cas d’obtenir ni une description précise de sa forme ni
une estimation de son mouvement.

Afin de prendre en compte plus de degrés de liberté, mais tout en conservant comme
a priori les propriétés de symétrie du ventricule, de nombreuses méthodes reposent sur
I'utilisation des superellipsoides. Celles-ci sont définies par :

e aycos(0)cos2(9)
e(0,0) = | ey | = | ascos(0)sin2(¢) | , (3.6)
e, agsin®(0)

ou 6 et ¢ correspondent respectivement aux angles de latitude et de longitude ex-
primées dans un systéme de coordonnées sphériques centré sur l'objet (—5 < 6 < 5T,
—m < ¢ <m), aj, az et az sont des paramétres d’échelle suivant les trois principaux
axes, €1 et eo déterminent la forme du superellipsoide suivant, respectivement, 1’axe des
z (grand axe du superellipsoide) et le plan (z,y) (plan du petit axe du superellipsoide).
Faire varier ces deux derniers paramétres permet d’obtenir différents types de formes
(voir figure 3.2).

i
it

e1 = 0.1 e1=10 € =20

———

ea =2.0

Figure 3.2 — Superellipsoides pour différentes valeurs de ¢; et e2. Les valeurs de a1, a2 et a3 sont
constantes (d’aprés [Jaklic et al. 2000]).

Les superellipsoides font partie d'une famille plus générale, les superquadriques,
comprenant en sus les superhyperboloides et les supertores. En modélisation du ventri-
cule, bien que le terme de superquadrique soit rencontré, la pratique se limite souvent
& 'utilisation des superellipsoides.



88 Chapitre 3. Estimation de mouvement non rigide : Etat de 1’art

Dans ce cadre, une fonction importante est celle déterminant si un point de ’espace
est a 'intérieur ou a U'extérieur d’un superellipsoide (inside-outside function) :

€2

= (@) (2)°) @) e

=1 si(z,y,2) appartient a la surface du superellipsoide;

ce qui donne :

f(z,y,2){ <1 si(x,y,z) estal'intérieur du superellipsoide ; (3.8)

>1 si(x,y,2) est & U'extérieur du superellipsoide.

Ainsi, la modélisation de la surface du ventricule gauche peut étre réalisée & partir
de n points épars (appartenant au ventricule et obtenus manuellement ou automati-
quement) grace & la minimisation de la fonction d’erreur suivante [Chen et al. 1995,
Bardinet et al. 1996] :

Z |f (i i z0) — 117 (3.9)
=1

Cependant, la définition du superellipsoide laissant toujours peu de degrés de liberté,
des déformations supplémentaires sont souvent ajoutées. Ces déformations peuvent
étre soit directement intégrées a la formulation du superellipsoide [Chen et al. 1995,
Park et al. 1996b], soit appliquées aprés son estimation, le superellipsoide jouant alors
le role d’initialisation [Bardinet et al. 1996]. Il est aussi possible de combiner ces
deux méthodes dans le cadre d’approches hiérarchiques [Terzopoulos et Metaxas 1990,
Metaxas et Terzopoulos 1993, Chen et al. 1994, O’Donnell et al. 1995].

Par exemple, 'ajout de paramétres & la formulation du superellipsoide permet de
controler son pincement et /ou sa flexion. Ainsi, un point z,y, z est transformé en X,Y, Z
par une déformation de type pincement (effectué suivant ’axe des z) suivant :

X = fo(2)x
X = fy(Z)y
Z =z,

ou fz(2) et f,(z) sont les fonctions déterminant le pincement.

Park propose d’utiliser des fonctions paramétriques pour modéliser les contractions
radiale et longitudinale ainsi que la torsion et le recourbement le long du grand axe
[Park et al. 1996b|. Les fonctions régissant ces déformations sont linéaires par morceaux
de 'apex & la base, constantes suivant le petit axe, et permettent ainsi d’estimer et
de décrire localement le mouvement. Cette méthode a tout d’abord été appliquée au
suivi de la surface ventriculaire (mid-wall) en IRM marquée puis a été étendue a un
modéle volumique [Park et al. 1996a]. Toujours en IRM marquée, O’Donnel utilise aussi
un superellipsoide comme modéle volumique, en ajoutant un parameétre d’épaisseur
[O’Donnell et al. 1995]. Pour calculer les différents paramétres du modeéle (régissant le



3.2. Modéles déformables 89

superellipsoide et ses déformations), celui-ci est déformé suivant la méthode des modéles
déformables & bases physiques (cf. infra).

Le superellipsoide peut aussi servir d’initialisation & un processus de déformations.
Bardinet propose ainsi d’affiner le modéle par des FFDs (Free-Form Deformations
[Sederberg et Parry 1986]), qui permettent de modéliser le mouvement entre deux ins-
tants consécutifs [Bardinet et al. 1996, Bardinet et al. 1998]. Aprés un calcul de cor-
respondances entre le modéle et la surface pré-segmentée (par la sélection du point le
plus proche), le modéle est placé dans une boite dans laquelle une grille volumétrique
de points de controle, liant la boite et le modéle, est insérée. Ces points de controle
sont ensuite déplacés, suivant une méthode s’apparentant aux snakes B-spline, afin que
les déformations appliquées au modéle soient les plus proches des mouvements estimés
par la mise en correspondance. Cette méthode modélise la surface endocardique par 11
paramétres (définissant la superquadrique) et environ 125 points (correspondant aux
points de controle de la FFD). La décomposition des trajectoires des points du modéle
en coordonnées cylindriques permet ensuite d’évaluer le mouvement de torsion et la
variation d’épaississement du myocarde. Ces modéles de déformation par FFD ont par
ailleurs été exploités pour la simulation de formes dynamiques cardiaques & partir de
connaissances a priori sur les composantes du mouvement réel du ventricule gauche
[Bravo et al. 2005].

3.2.1.2 Décomposition suivant des bases de fonctions

Une autre méthode de modélisation est la décomposition de la surface ventriculaire
suivant des bases de fonctions ayant un support global. Les harmoniques sphériques sont
les fonctions les plus utilisées [Mishra et Goldgof 1991, Chen et al. 1994, Tu et al. 1995,
Coppini et al. 1995, Haigron et al. 1998]. Ces fonctions, correspondant aux solutions de
I’équation de Laplace en coordonnées sphériques, sont données par :

m 20411 —m)! ., ima
Y"(0.0) =\ = mpz (cos(#)) exp™? (3.10)
ou [ est l'ordre de ’harmonique, m est donné par m = —I,—(l —1),...,0,...,1 — 1,1

et les P/ sont les polynomes de Legendre associés. Une représentation du module au
carré des premiers ordres des harmoniques sphériques est donnée figure 3.3.

La dimension temporelle peut étre considérée, les harmoniques étant alors les solu-
tions de ’équation de propagation des ondes.

Le principal inconvénient de cette technique est qu’elle est limitée & la description de
surfaces pouvant correspondre & des déformations radiales d’une sphére (surfaces ayant
des points «en étoiley ).

Il peut alors étre intéressant d’utiliser, en étendant le principe des harmoniques
sphériques & d’autres systémes de coordonnées, des harmoniques de surfaces. Ainsi,
pour la description du ventricule, les harmoniques sphéroidales quadridimensionnelles
ont été exploitées [Matheny et Goldgof 1995].



90 Chapitre 3. Estimation de mouvement non rigide : Etat de 1’art

(0,9)?
>

Figure 3.3 — Modules au carré des premiers ordres des harmoniques sphériques (d’aprés
[Weisstein 1999]).

L’utilisation d’une paramétrisation de Fourier a aussi été proposée pour modéliser
la surface endocardique [Staib et Duncan 1996]. Cette méthode décompose la surface
en une somme pondérée de fonctions sinusoidales. Limiter le nombre de paramétres
utilisés, en diminuant le nombre d’harmoniques, revient alors & lisser la surface.

De fagon générale, pour définir les coefficients correspondant aux différentes fonc-
tions choisies, c’est-a-dire pour estimer les parameétres du modéle, une fonction d’erreur
est définie (par exemple une distance entre des points pré-segmentés et le modéle) puis
minimisée.

Le principal avantage des méthodes paramétriques globales est qu’elles permettent
d’estimer 3 la fois la forme et le mouvement ventriculaire & partir de données éparses.
Elles sont ainsi particuliérement utiles en angiographie bi-plan ou en échographie.

Seul un ensemble limité de formes peut cependant étre décrit : les axes de symétrie
imposés par la formulation des superellipsoides et le support global des bases de fonc-
tions, qui ne permet pas de modification strictement locale du modéle, n’autorisent pas
la modélisation précise de surfaces de complexité et de variabilité importantes.

3.2.2 Modéles déformables a bases physiques

Les modeéles déformables & bases physiques (physics-based models) représentent une
classe de méthodes trés largement utilisée en analyse d’image, que ce soit pour des ap-
plications de segmentation ou de suivi dans des espaces bi- ou tridimensionnels. N’étant
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pas limités & la représentation paramétrique d’une forme spécifique, ils sont plus gé-
néraux que les modéles précédemment évoqués et risquent donc moins d’étre mis en
défaut par des formes de complexité élevée.

Le modéle a bases physiques ayant rencontré le plus de succés est le contour actif
[Kass et al. 1988], spline évoluant sous 'influence d’une énergie externe et dont la dé-
formation est contrainte par une énergie interne. Grace & 'utilisation de la mécanique
lagrangienne, leur évolution peut de plus suivre un comportement physiquement cohé-
rent [Terzopoulos 1987]. Ce modéle bidimensionnel a été largement utilisé en imagerie
cardiaque pour la segmentation et le suivi de contour, notamment de paroi ventricu-
laire et de grilles de marquage tissulaire en IRM (voir [MclInerney et Terzopoulos 1996,
Aggarwal et al. 1998, Mignotte et al. 2001, Jacob et al. 2002] pour des exemples).

L’équivalent tridimensionnel du contour actif, la surface active, ou ballon (bal-
loon) a d’abord été utilisé pour la segmentation d’images IRM [Cohen et Cohen 1992]
puis pour l’estimation de mouvements non rigides [Mclnerney et Terzopoulos 1993,
MclInerney et Terzopoulos 1995].

Nous en décrivouns ici les principes généraux.

Soit une surface paramétrique x(u,v) = [z(u,v),y(u,v), z(u,v)] " ou le vecteur x
représente dans un repére euclidien la position des points (u,v) représentés dans le
domaine paramétrique de la surface. La déformation de la surface, assimilée & une
spline plaque-mince (thin-plate spline), est donnée par la fonctionnelle :

dudv .

Ep(x) = // @10
(3.11)

Cette fonctionnelle correspond a 1’énergie interne de la surface, les parameétres (positifs
ou nuls) a;;(u,v) et 3;;(u,v) controlant 1'élasticité de la surface. Les fonctions oy et ag:
controlent les tensions dans les directions, respectivement, u et v, tandis que Gp2 et (g
controlent la courbure et 811 la torsion. Augmenter les «;;(u, v) tend & diminuer I’aire de
la surface, tandis qu’augmenter les 3;;(u, v) diminue sa flexibilité. Une variation spatiale
de ces paramétres permet de modéliser des discontinuités dans le matériau considéré.
Pour des raisons de simplicité, ils sont cependant généralement constants sur toute la
surface.
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Afin de déformer le modéle suivant des données variant temporellement, ce modéle
est transformé en modéle dynamique en lui imposant une continuité temporelle. Ainsi,
la fonction x(u,v) devient x(u,v,t) et le matériau composant la surface est supposé
avoir des densités de masse (u(u,v)) et d’amortissement ((u,v)). Le comportement
dynamique de la surface est alors donné par :

9%x ox
MW +’75+5zgp:f , (3.12)

ou le premier terme représente les forces inertielles dues a la densité de masse, le second
terme les forces d’amortissement dues & la densité d’amortissement, le troisiéme terme
les forces élastiques s’opposant & la déformation et f(u,v) les forces externes issues des
données de I'image. Ces forces externes peuvent étre formalisées comme provenant d’une
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fonctionnelle :

Ey(x) = —//fodudv : (3.13)

Afin de trouver une solution numérique & x(u,v,t), il est nécessaire de discrétiser
le probléme. Pour ce faire, la méthode la plus utilisée est la méthode des éléments
finis, consistant & approximer la fonction x par une combinaison de fonctions locales
[Cohen et Cohen 1992, McInerney et Terzopoulos 1993].

L’équation 3.12 devient alors :

Mg+ Cq+Kq=f,, (3.14)

ou q correspond aux variables du modéle (définies suivant la base de fonctions utilisée
pour la discrétisation), M et K sont les matrices correspondant, respectivement, a la
masse et & la rigidité du modéle et f, représente les forces issues des données de I'image
et appliquées au modéle. Pour éliminer les risques de vibrations lors de ’optimisation
du modéle, la masse est souvent choisie comme étant nulle. Le probléme se résume alors
& I’équation de la dynamique du premier ordre :

Cq+Kq=*, . (3.15)

Parmi les méthodes de modéles déformables a bases physiques, la formulation glo-
bale, présentée ci-dessus, varie peu. Différents types de splines sont utilisés, aboutissant
a des ordres de régularisation plus ou moins élevés [Suter et Chen 2000]. Les principales
différences viennent de 'initialisation utilisée, de la formulation des forces appliquées et
des méthodes de résolution utilisées.

Ainsi, McInerney et Terzopoulos, pour le suivi de la surface endocardique, initialisent
le modéle & un maillage sphérique (ballon), puis le déforment suivant des forces issues de
I'image et des contraintes appliquées interactivement [McInerney et Terzopoulos 1995].
Afin d’attirer le modéle vers les frontiéres contenues dans 'image, la force image est
donnée en fonction du potentiel P(x,y,z) défini pour une image I(z,y,2) :

P(z,y,2) = M[[V(Go * I)[| + X2 [V(Oma = 1), (3.16)

ou G, correspond & un filtre de lissage gaussien de largeur o et O,,4 & un opérateur
tridimensionnel de Monga-Deriche (détecteur de contour). La combinaison des deux
détecteurs de contours permet d’obtenir une représentation des contours sous forme de
vallées & la fois larges et profondes. A partir de cette fonction de potentiels, la force
appliquée sur le modéle est donnée par :

VP(x)

fi(x) =k—=—, (3.17)

IVP(x)|
ou k contrdle I'importance de la force. L’initialisation du modéle étant réalisée & 1'inté-
rieur du ventricule, une force d’inflation du ballon est ajoutée :

fa(u,v) = kin(u,v) , (3.18)
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ou n(u,v) est le vecteur unitaire normal & la surface. Enfin, I'utilisateur peut interagir
avec le modéle en sélectionnant des points vers lesquels le modéle sera attiré :

f3(u,v) = k|lp — x(up, vp)|| , (3.19)

avec p le point vers lequel le nceud (up,v,) sera attiré. Ce dernier type de
forces, souvent comparé a une force ressort, peut étre utilisé pour contraindre
le mouvement suivant les déplacements des lignes de marquage en IRM marquée
[Park et al. 1996a, Haber et al. 2000]. De méme, des forces liées & une estimation du flot
optique peuvent étre utilisées [Pentland et Horowitz 1991, DeCarlo et Metaxas 2002].
Finalement, ’équation 3.15 est résolue en appliquant les différentes forces externes, par
exemple grace & la méthode itérative d’Euler.

Une autre implémentation du modéle déformable est liée & ’utilisation de systémes
masse-ressort [Huang et Goldgof 1993, Nastar et Ayache 1996]. Huang initialise le mo-
déle & un maillage sphérique dont les nceuds sont soumis a des forces modélisées par des
ressorts. La force interne au modéle g; s’appliquant sur le nceud ¢ est donnée par :

Cij \ || — X4 —ll"

— " Ty il

ol [;; correspond a la longueur de repos du ressort entre les nceuds 7 et j et la sommation
est réalisée sur I’ensemble des voisins j du nceud <. Les forces externes sont appliquées
sur les nceuds du modeéle par des points de données pré-extraits. Huang utilise de plus
un maillage de taille adaptative, auquel des nceuds sont ajoutés en cas d’expansion du
modeéle et supprimés en cas de contraction.

L’inconvénient de ce type d’approches est, qu’en ’absence de forces externes impor-
tantes, les forces internes des modéles les poussent & se contracter.

Afin de pallier ce probléme, différentes solutions existent. Rueckert propose une
fonction d’erreur pénalisant, & partir d’un état de repos donné, les déformations non
affines du modeéle [Rueckert et Burger 1997]. Nastar ajoute une force interne, constante,
correspondant & 'inverse de la force élastique a 1’état de repos, et permettant donc de
la compenser [Nastar et Ayache 1993, Nastar et Ayache 1996].

D’autres types de maillages peuvent par ailleurs étre utilisés, avec notamment les
maillages triangulaires et les maillages simplexes. Ces derniers, proposés par Delingette
[Delingette 1999], permettent de décrire une surface de fagon réguliére (chaque sommet
posséde trois voisins). Montagnat les a exploités afin de segmenter des séquences
d’images tridimensionnelles cardiaques [Montagnat et Delingette 2005].

De facon générale, le modéle est souvent d’abord utilisé pour segmenter la premiére
image d’une séquence temporelle, puis la surface résultante est utilisée pour l'initia-
lisation du processus d’estimation a l’instant suivant. Cette procédure est appliquée
jusqu’a ce que ’ensemble de la séquence ait été traitée. Le suivi des éléments utilisés
pour la discrétisation du modéle fournit alors des informations sur le mouvement de
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I’objet étudié.

Si ces approches reposent principalement sur des attributs liés & une information de
contour, il peut étre utile d’'intégrer des termes d’énergie issus d’autres types d’infor-
mation.

L’utilisation d’attributs stochastiques de région permet ainsi de tenir compte des
caractéristiques des régions étudiées, notamment en termes d’intensité ou de tex-
ture [Ronfard 1994, Montagnat et Delingette 2005]. Cette approche est particuliére-
ment adaptée a I’étude d’images fortement texturées, comme celles acquises en écho-
graphie.

D’autre part, 'incorporation d'un a priori de forme permet de garantir la com-
patibilité du modéle avec des informations préalable portant sur la forme de l'objet
étudié.

Enfin, des contraintes temporelles peuvent aussi étre utilisées, reposant sur un a
priori portant sur le mouvement étudié. Ainsi, Montagnat propose deux contraintes,
la premiére liée & un lissage des trajectoires, la seconde & un a priori portant sur le
déplacement des nceuds du maillage considéré et défini en termes de longueur d’arc, de
courbure et de torsion [Montagnat et Delingette 2005].

Par ailleurs, la méthode des ensembles de niveau (level-set) peut aussi étre utilisée.
Elle repose sur la représentation de la surface considérée comme ’isovaleur de niveau 0
d'une fonction d’ordre supérieur [Osher et Sethian 1988, Malladi et al. 1995]. Le
principal avantage de cette approche est la gestion automatique des changements de
topologie, comme la division de la surface étudiée en deux objets connexes. Si ces
méthodes ont été trés utilisées en segmentation d’images [Tsai et Osher 2003], leur
application en estimation de mouvement est plus récente. Ainsi, Paragios propose
de combiner des attributs de contour, de région, un a priori de forme ainsi qu’une
déformation rigide afin de segmenter et suivre la paroi endocardique dans une séquence
temporelle [Paragios 2003].

Tseng utilise un réseau de neurones pour, a partir d’une fraction de contours tracés
manuellement, estimer une fonction de distance aux contours endo- et épicardiques et
ainsi segmenter les surfaces cardiaques [Tseng et Hwang 1998]. Un modéle global de
déformation affine est ensuite utilisé et optimisé, toujours grace au réseau de neurones,
afin d’estimer des paramétres de mouvement global.

Afin d’obtenir une analyse du mouvement, Pentland, puis Nastar, ont uti-
lise lanalyse modale [Pentland et Horowitz 1991, Pentland et Sclaroff 1991,
Nastar et Ayache 1993, Nastar et Ayache 1996]. Celle-ci fournit une décomposi-
tion du mouvement en modes de déformation formant une base orthogonale ordonnée
en fréquences. Les modes de fréquences les plus basses correspondent aux mouvements
rigides de translation et de rotation, tandis que les modes suivant correspondent &
des transformations non rigides. Plus la fréquence augmente, plus la transformation
considérée est locale. Cette technique fournit donc un spectre de déformation décrivant
le mouvement par quelques paramétres. Pentland ['utilise pour limiter le nombre de
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degrés de liberté de son modéle puis effectue le suivi du ventricule par un filtre de
Kalman.

Benayoun utilise aussi I’analyse modale pour limiter le mouvement estimé aux modes
de basse fréquence [Benayoun et Ayache 1998]. L’estimation du mouvement est réalisée
sur un maillage tridimensionnel défini sur tout le volume, la déformation du modéle
étant liée a l'information de gradient et de courbure de la surface d’iso-intensité.

Cootes identifie des modes statistiques de déformation grace & une analyse en com-
posantes principales appliquée sur les coordonnées de points de ventricules extraits d’un
ensemble d’images [Cootes et al. 1994|. Le modéle statistique sert ensuite au suivi du
ventricule.

A des fins d’analyse du mouvement cardiaque, Declerck propose un modéle
exprimé en coordonnées planisphériques (une combinaison de coordonnées sphériques,
privilégiées au niveau de 'apex, et de coordonnées cylindriques, privilégiées au niveau
de la base) [Declerck et al. 1998]. Les surfaces ventriculaires sont d’abord segmentées,
puis une adaptation de l’algorithme ICP (voir section 3.3) fournit des paires de points
correspondants. A partir de ces correspondances, le modeéle, décomposant le mouvement
en contractions radiale et longitudinale et en mouvement de torsion, est optimisé par
les moindres carrés. Ainsi, & partir des correspondances pré-établies, le modéle fournit
un mouvement lisse et périodique.

De facon générale, les principales difficultés dans 1’élaboration de ces modéles & bases
physiques sont I'initialisation du modéle et la définition des forces externes. En effet, les
détecteurs de contours n’ont généralement qu’une influence locale, méme si la technique
du Gradient Vector Flow [Xu et Prince 1998] permet de ’étendre grace a l'utilisation
d’un processus de diffusion. L’estimation de mouvements de grande amplitude peut
alors passer par l'utilisation d’un schéma multirésolution ou par la pré-détermination
de points ou de surfaces d’intérét pouvant attirer le modéle. Ces données peuvent étre,
par exemple, des points du myocarde sélectionnés interactivement, les intersections de
lignes de marquage sur des images IRM marquées ou encore la surface segmentée aux
différents instants. Les méthodes reposant sur des attributs région permettent aussi
d’aider & détecter des mouvements d’amplitude importante.

D’autre part, ces différentes approches souffent d’une difficulté & assurer la conver-
gence des méthodes qui sont souvent sensibles & des phénomeénes de minima locaux.

Dans la section suivante, nous nous intéressons aux méthodes de mise en correspon-
dance de primitives. Ces méthodes nécessitent aussi la pré-segmentation des données
étudiées mais étudient ensuite leurs appariements de fagon plus individuelle.

3.3 Techniques de mise en correspondance de primitives

Les méthodes de mise en correspondance reposent sur la sélection de primitives
et leur appariement entre deux instants (voir figure 3.4). Ces méthodes différent des
modeéles déformables dans le sens oul elles ne nécessitent pas de modéle explicite de
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forme et ot leur déformation n’est pas liée & D’application de forces faisant évoluer
dynamiquement les entités considérées.

Figure 3.4 — Mise en correspondance d’éléments correspondant & deux instants (¢1 et t2) ; la meilleure
correspondance de p; est recherchée dans ’ensemble W ; différentes possibilités (p2) sont testées, abou-
tissant au choix de p, (d’aprés [Papademetris et al. 2001]).

Ces méthodes reposent sur I’hypothése que le suivi de repéres anatomiques de petite
taille permet d’estimer le mouvement cardiaque. Slager a validé expérimentalement cet a
priori en montrant que le mouvement de petits éléments anatomiques, repérables sur des
ventriculographies, refléte le mouvement de la paroi endocardique [Slager et al. 1986].
Cette validation a été réalisée par l'implantation de marqueurs métalliques dont le
déplacement a montré une bonne corrélation (r = 0.86) avec la dynamique et des
repéres endocardiques.

L’application des méthodes de mise en correspondance implique généralement trois
étapes :

— le choix des primitives a mettre en correspondance;

— la définition d’une mesure d’erreur modélisant la qualité de la correspondance

entre deux primitives;

— le calcul des correspondances de toutes les primitives.

Ces méthodes peuvent par ailleurs étre classées en deux familles : les méthodes
reposant sur un modéle de mouvement et les méthodes n’effectuant pas de supposition
forte sur le mouvement estimé. Ces deux approches sont décrites dans la suite de cette
section.

3.3.1 Meéthodes reposant sur la modélisation du mouvement

Ces méthodes reposent sur des hypothéses quant & la nature du mouvement estimé
afin de formuler des mesures de correspondance adaptées.

Ainsi, Kambhamettu estime les correspondances entre les points de deux
surfaces suivant des hypothéses de mouvement homothétique! ou conforme?

'mouvement homothétique : mouvement de compression/expansion uniforme.
*mouvement conforme : mouvement préservant les angles entre les courbes de la surface mais pas
les distances.



3.3. Techniques de mise en correspondance de primitives 97

Figure 3.5 - Hypothéses de correspon- Figure 3.6 - Voisinages utilisés pour
dances suivant une fenétre d’intérét le calcul du paramétre d’extension
(d’aprés [Kambhamettu et Goldgof 1992]). (d’aprés [Kambhamettu et Goldgof 1992]).

[Kambhamettu et Goldgof 1992]. Pour estimer la correspondance d’un point de la sur-
face, tous les points situés dans une fenétre d’intérét sont testés (voir figure 3.5). Pour
chaque candidat, un paramétre d’extension (stretching) ¢ est calculé suivant le voisinage
des deux points considérés (voir figure 3.6). Par exemple, dans le cas du mouvement
homothétique :

(3.21)

ou n correspond au voisinage du point considéré et K; et K; a la courbure gaussienne
au point i respectivement avant et aprés le mouvement®. Ensuite, une erreur entre
observations et parameétre estimé est calculée. Toujours dans le cas du mouvement ho-
mothétique, celle-ci prend la forme suivante :

3 (K - t2K2) (3.22)

1€M

Finalement, la correspondance minimisant cette erreur est choisie. Ainsi la restriction a
un type de mouvement est ici trés sélective, puisque les appariements ne correspondant
pas au type de mouvement sont systématiquement écartés.

Suivant ce méme schéma général, dans le cas de petites déformations, il est possible
d’utiliser la modification de la normale & la surface [Kambhamettu et al. 1994] :

n=nxrots, (3.23)

ou rot s correspond au rotationnel de la fonction de mouvement et n et 7 aux normales
a la surface avant et aprés le mouvement. Cette méthode nécessite, afin de formuler

3Dans cette section, les variables surmontées d’une barre correspondent 3 des mesures effectuées au
deuxiéme instant considéré.
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la fonctionnelle d’erreur, de modéliser le mouvement, par exemple par un mouvement
affine [Laskov et Kambhamettu 2001].

Ce principe a été étendu & deux autres mesures, dans le cadre de petites déformations
et toujours en considérant un mouvement localement affine [Kambhamettu et al. 2003].
Tout d’abord, la méthode des discriminants de surface estime la dilatation de la surface :

Zien DZE - DzQ
ZiEn DzQ ’

ou D = VEG — F? est le discriminant de surface avant le mouvement (E, F et G sont
les coefficients de la premiére forme fondamentale issus de la géométrie différentielle)
et D la méme mesure aprés le mouvement. La deuxiéme méthode, utilisant la mesure

de courbure gaussienne, repose sur la modification de courbure avant (K') et aprés (K)
déformation :

0= (3.24)

— 1
K=—"+K ,S) 3.25
g ) (3.25)
ou f(u,v,s) est une mesure dépendant de la valeur des coefficients de premiére forme
fondamentale aux points étudiés.

Une méthode comparable a ces derniéres est 'ICP (Iterative closest point, méthode
itérative du point le plus proche) introduite par Besl [Besl 1992] et trés souvent utili-
sée, notamment en recalage. Elle repose sur une estimation itérative des paramétres de
mouvement rigide. A chaque itération, les points les plus proches (au sens de la distance
euclidienne) sont sélectionnés, puis la déformation minimisant la distance entre points
appariés est calculée et appliquée. Le critére de cotit utilisé originellement ne permet-
tant d’estimer que des mouvements rigides et ne tenant pas explicitement compte des
caractéristiques topologiques, la méthode a été étendue a ’estimation de mouvements
non rigides en utilisant comme fonction de cott [Feldmar et Ayache 1996] :

d(M,N) = (a1(z —%)* + as(y —9)° + as(z — 2)°
+ ay(n, — n_:v)2 + as(ny, — n_y)2 + ag(n, — n_z)2
+ar(ky — k)2 + ag(ks — £2)%)7 | (3.26)

ou (x,y, z) sont les coordonnées du point considéré, (ng,n,,n.) la normale calculée en
ce point et ki et ko les courbures principales. Les mouvements alors considérés sont
des mouvements affines ou localement affines. Dans [Feldmar et al. 1997], le principe
est le méme si ce n’est, qu’appliqué au recalage tridimensionnel, il utilise une fonction
de coiit reposant non plus sur la normale et la courbure mais sur l'intensité des points
considérés.

Dans le cadre du recalage d’un cerveau sur un atlas, Declerck utilise 'ICP pour
mettre en correspondance des lignes de créte [Declerck et al. 1995]. La méthode met
d’abord les points des lignes en correspondance, suivant leur distance euclidienne, puis
des contraintes topologiques permettent de supprimer les appariements non valides.
Une transformation non rigide, modélisée par un polynéme de second ordre, est ensuite



3.3. Techniques de mise en correspondance de primitives 99

estimée par I'ICP. Enfin les déformations estimées sont interpolées & l’ensemble du
volume image.

D’autres méthodes, reposant sur la modélisation du mouvement, cherchent & mi-
nimiser les distances euclidiennes entre les points de surfaces, notamment dans des
problématiques de recalage. Par exemple, un mouvement affine peut étre combiné avec
des déformations splines (B-splines ou splines plaques minces) [Szeliski et Lavallee 1996,
Chui et Rangarajan 2000].

Ces différentes méthodes, n’utilisant que des mesures issues de la géométrie diffé-
rentielle, ont comme principal intérét de ne nécessiter aucune modélisation physique
des objets étudiés. Elle fournissent de plus ’estimation de paramétres quantitatifs de
mouvement, comme des mesures de dilatation. Si les premiéres méthodes introduites
reposaient sur des hypotheéses trés fortes quant & la nature du mouvement, les derniéres
méthodes présentées, supposant que le mouvement est localement affine, sont moins
restrictives.

3.3.2 Meéthodes sans modélisation paramétrique du mouvement

Ces méthodes, contrairement aux précédentes, n’utilisent pas de modélisation para-
métrique du mouvement & estimer. L’accent est généralement porté sur les techniques
permettant 'obtention d’un champ régulier.

A partir de I’hypothése que le mouvement cardiaque est un mouvement homothé-
tique, Goldgof propose d’utiliser 'information de courbure gaussienne pour mettre en
correspondance des points appartenant a la surface ventriculaire [Goldgof et al. 1988|.

Pour rechercher les correspondances entre deux contours extraits d’images bi-
dimensionnelles, la modélisation du contour par une tige déformable a été utilisée
[Duncan et al. 1991, McEachen et Duncan 1997|. La mesure de correspondance repose
sur 1’énergie nécessaire pour courber la tige, et donc donnée par la différence de cour-
bure entre point étudié et point candidat. Pour chaque point une fenétre de recherche,
correspondant aux points les plus proches, est déterminée. Le point minimisant 1’énergie
de déformation est sélectionné. Une mesure de confiance est associée a chaque corres-
pondance suivant la différence de courbure entre les deux points, mesurant la qualité de
I’appariement, et 1’écart-type des différentes mesures d’erreur obtenues sur la fenétre,
mesurant 'unicité de 'appariement.

Supposant que les mouvements de deux points voisins sont proches, et donc que le
champ de déplacements calculé doit étre homogéne, les correspondances estimées et les
mesures de confiance associées sont ensuite utilisées pour lisser le champ de déplace-
ments. Les correspondances ayant une bonne mesure de confiance sont alors conservées,
tandis que celles dont la mesure de confiance est plus faible (correspondances ambigués)
sont lissées en fonction de leur voisinage.

Pour ce faire, McEachen propose deux techniques [McEachen et Duncan 1997]. La
premiére représente les correspondances comme des vecteurs de déplacements dans 'es-
pace euclidien et utilise sur les composantes normale et tangentielle de ces vecteurs pour
obtenir un champ lisse. Les vecteurs de déplacement résultants n’étant pas contraints
de correspondre au deuxiéme contour, chaque vecteur est finalement étendu jusqu’au



100 Chapitre 3. Estimation de mouvement non rigide : Etat de 1’art

point de contour le plus proche. La seconde méthode contraint les solutions au deuxiéme
contour en représentant la mise en correspondance comme une fonction monotone met-
tant en rapport les abscisses curvilignes du premier contour vers celles du deuxiéme
contour.

Pour 'obtention d’un champ régulier, Cohen propose de minimiser une énergie glo-
bale, composée d'un terme de différence de courbure et d’un terme de régularisation
[Cohen et al. 1992] :

2

2QUE) PO 4y (5.7

0s

B(f) = [ (Kol(s) ~ Kr()* + R(s) |

Chp Cyp
ou Q(f(s)) — P(s) correspond au vecteur de déplacement estimé au point d’abscisse
curviligne s. Afin de privilégier les points de forte courbure, R est inversement propor-
tionnel & la courbure du point considéré. Ainsi, les points de faible courbure seront plus
influencés par leur voisinage que les points de forte courbure. La méthode de résolution
proposée étant une descente de gradient, l'initialisation des correspondances doit étre
proche du résultat optimal.

Dans le méme contexte, et toujours pour le lissage du champ estimé, McEachen
propose d’utiliser un systéme de filtrage adaptatif fondé sur des modéles de lissage
temporel et de périodicité, produisant une décomposition sinusoidale pouvant étre
transformée en paramétres quantitatifs de mouvement [McEachen et al. 2000]. Cette
approche est remarquable car c’est I'une des seules & prendre explicitement en compte
plusieurs instants, la plupart des autres méthodes n’estimant le mouvement qu’entre
deux instants consécutifs.

Amini a étendu ce principe de mise en correspondance & ’espace tridimensionnel
[Amini et Duncan 1992]. Les surfaces sont alors modélisées par des plaques minces élas-
tiques idéales (thin-plate spline). La mesure d’appariement est composée de deux termes.
Le premier terme repose sur I’énergie nécessaire pour courber la plaque :

e1 = (k1(p1) — K1(p2))” + (k2(p1) — Ka(p2))® (3.28)

ol p; et po correspondent aux deux points des surfaces considérées (respectivement au
premier et au deuxiéme instant) et k; et kg aux courbures principales. Le deuxiéme
terme permet de favoriser des mouvements proches d’un mouvement conforme :

Y e

ol F, F et G sont les coefficients de la premiére forme fondamentale issus de la géométrie
différentielle. De méme que dans [Duncan et al. 1991], aprés une premiére phase de mise
en correspondance reposant uniquement sur cette mesure d’appariement, une mesure de
confiance est associée & chaque appariement puis utilisée pour I’obtention d’un champ
de déplacements homogéne.

Shi utilise le méme type de méthodes, mais en se limitant & la premiére énergie (1)
[Shi et al. 1994, Shi et al. 1995]. Dans [Shi et al. 1995], un modéle volumique est créé
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a partir des surfaces endo- et épicardique, ainsi que de points appartenant & la paroi,
extraits & partir d’images d’TRM marquée ou d’'IRM & vélocité de phase. Les surfaces
endo- et épicardiques sont suivies, indépendemment, grace a la méthode précédemment
décrite. L’intérét du couplage entre informations issues du suivi des parois et informa-
tions sur la dynamique pariétale, permettant 1’estimation de paramétres de déformation
(strain), est ensuite démontré. Dans [Shi et al. 2000], la méthode de suivi est validée
par Iimplantation de marqueurs, en IRM et en imagerie scanner (DSR). Enfin, dans
[Shi et Liu 2003], Shi couple, dans ’espace bidimensionnel, cette technique de suivi avec
un modéle biomécanique stochastique du myocarde. Les propriétés matérielles du myo-
carde et les informations issues des images (mouvement des parois, vélocité du myocarde
obtenue en IRM & contraste de phase) sont considérées comme des variables aléatoires.
Un filtre de Kalman estime 3 la fois la dynamique du ventricule et ses propriétés méca-
niques.

Ce couplage entre méthode de mise en correspondance et modéle biomécanique du
myocarde a aussi réalisé par Papademetris [Papademetris et al. 2002]. Inspirée du tra-
vail de Tagare [Tagare 1999], l'initialisation des correspondances y est réalisée suivant
la technique du plus proche voisin symétrique. Pour tout point p; de la premiére sur-
face Sy :

— le point le plus proche (p2) sur la deuxiéme surface (S2) est sélectionné; si p; est

lui-méme le point le plus proche de py (voisins symétriques), p, est conservé;

— sl p1 n’est pas le plus proche voisin de ps, un nouveau point po est sélectionné en

interpolant les voisins symétriques les plus proches de p; ;

— un lissage est finalement effectué.

Plutot que d’estimer des correspondances entre points, Clarysse suit des patchs de
surfaces [Clarysse et al. 1997]. Ces patchs sont déterminés par des zones d’index de
forme comparables, cette mesure étant donnée par :

ko + k1
s = — arctan

- e (3.30)

ou k1 et ko sont les courbures principales du point considéré. La méthode de suivi de ces
patchs, n’étant pas le sujet de I’étude, est relativement sommaire. Aprés une correction
du mouvement rigide de translation par recalage des centres de gravité, la normale au
patch considéré est estimée, et son intersection avec la surface correspondant & l’instant
suivant est sélectionnée comme patch correspondant.

L’estimation de mouvement et la reconstruction 3D conjointes de réseaux artériels
coronaires a également été proposée dans le cadre de séquences angiographiques RX
bi-plan [Ruan et al. 1994]. Ces travaux reposent sur une estimation de mouvement par
mise en correspondance de courbes 2D (lignes centrales des vaisseaux extraites des
images) et maintien de contrainte d’épipolarité. La seule contrainte est de disposer d'une
premiére reconstruction & partir d’une paire d’images (ce qui signifie implicitement que
les branches et les points les décrivant ont un appariement connu et invariant dans le
temps). La reconstruction est possible sur toute la séquence et contient intrinséquement
toutes les propriétés dynamiques des vaisseaux [Coatrieux et al. 1994].
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Dans [Cohen et Herlin 1998a, Cohen et Herlin 1998b], la mise en correspondance de
courbes 2D est fondée sur des calculs de chemins géodésiques sur une surface 3D mettant
les deux courbes en relation. Cette surface est par exemple générée, pour chacun de ses
points, par le calcul de la distance minimale entre le point concerné et les deux courbes.
Les paramétres de courbures peuvent aussi étre utilisés, notamment pour des déplace-
ments de faible amplitude. Le chemin géodésique allant d’un point de la premiére courbe
4 un point de la seconde mesure alors la similarité entre les deux points. Cette méthode
a été étendue & la mise en correspondance de surfaces 3D dans [Yahia et al. 2000]. Si
elle a ’avantage de permettre ’estimation de larges déplacements, la méthode proposée,
estimant les correspondances des points indépendamment, n’assure pas 1’homogénéité
du champ estimé.

Conclusion

Les trois types d’approches décrites dans ce chapitre ont toutes leurs avantages et
leurs inconvénients.

Les méthodes de flot optique ne nécessitent pas de segmentation préalable et four-
nissent un champ de déplacement dense. Ceux-ci sont d’un grand intérét en estimation
du mouvement cardiaque car ils permettent d’effectuer des mesures de déformation
intra-myocardique, comparables aux mesures de strain obtenues en imagerie échogra-
phique de Doppler tissulaire. Cependant, ces méthodes reposent le plus souvent sur la
conservation de l'intensité au cours du temps. Or, les acquisitions cardiaques en image-
rie scanner impliquent l'injection d’un produit de contraste qui subit un phénoméne de
diffusion durant ’acquisition (l'acquisition est réalisée sur plusieurs cycles cardiaques)
et rend non valide la contrainte de conservation d’intensité. Ainsi, le choix a été fait de
limiter ’estimation du mouvement au muscle cardiaque par l’utilisation de méthodes
géométriques.

Les méthodes géométriques reposant sur un modéle déformable paramétrique, si
elles ont ’avantage de décrire la forme et son mouvement suivant quelques parameétres
(n’ayant d’ailleurs pas de signification physiologique précise), ne permettent pas de
les appréhender dans leurs détails. Or, le mouvement du myocarde est fortement non
homogeéne sur ’ensemble du ventricule gauche. Ces approches ne peuvent donc étre
utilisées pour restituer la complexité du mouvement cardiaque. Elles sont cependant
particuliérement intéressantes pour l’estimation d’'un mouvement global, par exemple
afin d’initialiser une estimation de mouvement plus locale.

Les modéles déformables a bases physiques ont ’avantage de reposer sur une mo-
délisation mécanique précise. La principale difficulté dans leur mise en ceuvre reste la
définition des forces externes et la difficulté d’appréhender des mouvements de grande
amplitude ainsi que leur sensibilité & l'initialisation.

Nous avons donc concentré notre travail sur les méthodes de mise en correspondance.
Elles ne nécessitent ni de modéle de forme ni nécessairement de modéle de mouvement
et surtout permettent, si les primitives et la mesure d’erreur choisies sont bien adaptées
au probléme, de tirer parti des détails topologiques de I’objet étudié. Or, comme évoqué
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chapitre 2, un des intéréts des images acquises avec un scanner multibarrette est leur
résolution spatiale élevée permettant de représenter la surface ventriculaire avec une
haute précision. Ainsi, les détails de cette surface, et notamment les différentes trabé-
culations (voir chapitre 1), sont accessibles et peuvent servir d’amers qu'il est possible
de suivre le long de la séquence et ainsi effectuer I’étape de mise en correspondance.
Cependant, ces méthodes nécessitent 'extraction, tout le long de la séquence étudiée,
des différentes primitives & faire correspondre.

Ces méthodes de mise en correspondance, et particuliérement celles qui ne reposent
pas sur un modeéle de mouvement spécifique, ont donc été privilégiées dans ce travail.

Dans le chapitre suivant, les différents choix réalisés pour effectuer cette mise en
correspondance, suivant deux approches différentes, seront explicités et les méthodes
détaillées.






Chapitre 4

Méthodes proposées : approches
surface-surface et surface-volume

Introduction et schéma global des deux approches

Le probléme posé est ’estimation du mouvement cardiaque & partir d’une séquence
temporelle dynamique acquise en imagerie scanner multibarrette. Une des structures
cardiaques les plus importantes dans cette estimation de mouvement est la surface
endocardique (c’est-a-dire la paroi interne du cceur) car elle est représentative de la
cavité ventriculaire dont les variations de volume et de forme générent la circulation
sanguine. Les méthodes développées porteront sur ’étude de cette surface. Elles sont
cependant applicables & toute autre surface et notamment & la surface épicardique,
donnant des informations complémentaires relatives & la paroi musculaire.

Dans le chapitre précédent, le choix du type de méthodes a privilégier s’est porté
sur les méthodes de mise en correspondance. Celles-ci permettent de concentrer 1’étude
sur ’objet d’intérét et n’impliquent pas nécessairement de modélisation, que ce soit de
la forme étudiée ou du mouvement & estimer. L’estimation de mouvement étant limitée
4 la cible analysée, elle nécessite cependant 1’extraction préalable de 'objet d’intérét.

Deux méthodes de mise en correspondance ont été développées :

— une mise en correspondance de deux surfaces, préalablement extraites (voir fi-
gure 4.1(a)); cette approche sera dite «surface-surface» [Garreau et al. 2004,
Simon et al. 2004, Simon et al. 2005a] ;

— une mise en correspondance d'une surface pré-extraite avec un volume
original (voir figure 4.1(b)); cette approche sera dite «surface-volume»
[Simon et al. 2005b, Simon et al. 2005¢, Simon et al. 2005d].

Avant une présentation du contenu de ce chapitre, les deux approches sont résumeées
ci-dessous, en considérant une séquence temporelle, constituée de 7" volumes tridimen-
sionnels {V;, t =0,...,T — 1} correspondant & T instants successifs.
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Approche surface-surface Approche surface-volume

t t+1 t t+1

¢ Prétraitement ¢

&g

WA=

| Mise en correspondance | | Mise en correspondance

(a) (b)

Figure 4.1 — Approches proposées illustrées sur deux instants successifs : (a) approche surface-surface ;
(b) approche surface-volume.

Approche surface-surface Cette approche estime les correspondances entre deux
surfaces, Sy et Sy11, extraites des volumes images V; et V11 par un processus de pré-
traitement et correspondant & deux instants consécutifs ¢ et ¢ + 1. Chaque surface est
représentée par un maillage tridimensionnel composé de nceuds et d’arétes établissant la
connexité entre ces nceuds. Les entités mises en correspondance sont les noeuds des deux
maillages. L’objectif est alors, pour chaque nceud de S, de trouver le nceud lui corres-
pondant dans S;y1. Ceci est réalisé grace a la définition d’une énergie de correspondance
locale permettant de comparer deux noeuds. Cette énergie repose sur l'utilisation de pa-
rameétres descriptifs fournissant des informations quantitatives sur la topologie locale
des maillages.

Par ailleurs, les caractéristiques mécaniques du muscle myocardique impliquent une
cohérence spatio-temporelle locale des déplacements de la paroi cardiaque. Un mo-
déle markovien, permettant de favoriser 1’obtention de champs réguliers, est défini.
L’estimation des correspondances entre les noeuds est alors réalisée dans un cadre baye-
sien en intégrant la mesure de correspondance locale & ce modéle de Markov.

L’approche surface-surface, estimant les correspondances entre deux surfaces consé-
cutives, nécessite de les segmenter au préalable. Ainsi, afin d’estimer le mouvement de
la surface endocardique sur toute la séquence temporelle, la segmentation doit avoir été
réalisée sur chaque instant de cette séquence.

Cette approche est donc dépendante de la cohérence temporelle des surfaces segmen-
tées sur toute la séquence. Or cette cohérence ne peut étre considérée comme acquise



107

a priori. En effet, si les différentes étapes de segmentation sont appliquées indépen-
demment, les objets segmentés peuvent localement ne pas correspondre aux mémes
structures, ou des structures supplémentaires peuvent étre détectées.

Ainsi, une deuxiéme méthode, dite «surface-volumey, moins dépendante du proces-
sus de segmentation, est proposée.

Approche surface-volume Cette approche estime les correspondances entre le
maillage de surface S; (obtenu grace au processus de prétraitement appliqué au vo-
lume de données V;) et le volume de données original V;; correspondant & l'instant
suivant. Les entités mises en correspondance sont alors les nceuds du maillage S; et les
voxels du volume Vi 1. L’objectif est donc de trouver, pour chaque noeud de Sy, le voxel
de Viy1 lui correspondant. Tout comme pour ’approche surface-surface, ceci est réalisé,
dans un cadre bayesien, grace a la définition d’un champ de Markov et d’une mesure
de correspondance locale reposant sur des paramétres descriptifs. Pour ce qui est du
volume Vj,1, ces paramétres descriptifs sont principalement issus d’une information de
contour, obtenue par ’application d’un opérateur de détection de frontiéres.

Afin de pouvoir itérer cette méthode sur la paire d’instants suivante (les instants
t+1 et t+2), il est nécessaire de reconstruire le maillage de surface Sy11. Un processus
d’estimation de surface, reposant sur la surface S; et sur les correspondances estimées
entre les instants ¢ et t+1, a été développé. Ce processus, correspondant & la déformation
de la surface S;, garantit la cohérence temporelle des surfaces extraites. L’application
itérative de ces deux étapes (mise en correspondance et estimation de surface) fournit
I’estimation du mouvement sur toute la séquence en n’ayant & appliquer qu’une seule
fois I’étape de segmentation (voir figure 4.2). Ainsi, cette approche couple estimation
de mouvement et détection de surface.

Figure 4.2 — Application de ’approche surface-volume a ’ensemble d’une séquence. L’étape de prétrai-
tement n’est appliquée qu’au premier instant.
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La figure 4.3 résume les différentes étapes impliquées dans les approches surface-
surface et surface-volume.

Approche surface-surface Approche surface-volume
t=20
Prétraitement Prétraitement
Vi — St, Vg1 — St Vo — So
‘ t=t+1 ‘ $ i ‘
Mise en Mise en Estimation
correspondance correspondance de la surface Sy
(St, St+1) (Stv Vi+1)
non
oui
Résultats : Résultats :

mouvement estimé
et surfaces extraites
sur toute la séquence

(a) (b)

mouvement estimé
sur toute la séquence

Figure 4.3 — Schémas résumant les étapes impliquées dans les approches surface-surface (a) et surface-
volume (b).

Afin de limiter le temps de calcul et de faciliter la prise en compte de mouvements
de grande amplitude, ces deux approches sont incorporées dans un schéma multiré-
solution de type «grossier a finy (coarse-to-fine) : aprés diminution de résolution des
données concernées (S; et Siy1 pour 'approche surface-surface, S; et Vi1 pour ap-
proche surface-volume), I’estimation est réalisée a la résolution la plus faible; puis les
correspondances estimées sont interpolées pour servir d’initialisation au processus de
mise en correspondance & la résolution supérieure. Ce principe est illustré, pour ’ap-
proche surface-surface, par la figure 4.4.

Dans ce chapitre, le choix des entités mises en correspondance sera tout d’abord ex-
plicité et justifié (section 4.1.1). Les parameétres descriptifs accessibles et ceux ayant été
utilisés seront décrits. Les conséquences de ces choix sur les processus de prétraitement,
d’estimation de surface et d’estimation de contour seront détaillées, et ces processus
décrits (section 4.1.2).

Puis ’approche méthodologique développée pour résoudre le probléme de mise en
correspondance (3 résolution fixe) sera décrite (section 4.2). Le cadre méthodologique
des approches markoviennes sera donné en citant les principales applications rencontrées
en traitement d’images, puis les modeéles développés pour les deux approches seront
détaillés.
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t t+1 t+1T —2 t+T -1

—p» Prétraitement
—» Diminution de résolution
—» Mise en correspondance

Figure 4.4 — Application de ’approche surface-surface a I’ensemble d’une séquence suivant un schéma
multirésolution (les numéros correspondent & 1'ordre d’exécution des procédures pour l'estimation de
mouvement entre les instants ¢ et ¢ + 1).

Enfin, 'approche multirésolution sera présentée (section 4.3). Une présentation des
modeéles markoviens utilisés dans un cadre multirésolution sera effectué. Puis les spé-
cificités des approches développées seront décrites, avec notamment l’application de
la multirésolution sur des maillages. Les modalités d’application de la multirésolution
seront finalement exposées.

4.1 Entités mises en correspondance

Nous nous attacherons dans cette section & décrire, pour les deux approches propo-
sées, les différents types d’entités pouvant étre mises en correspondance ainsi que les
paramétres descriptifs associés. Aprés avoir justifié nos choix, nous exposerons ensuite
leurs conséquences sur les processus de prétraitement, d’estimation de surface, et de
détection de contour.
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4.1.1 Choix des entités et des paramétres descriptifs associés
4.1.1.1 Approche surface-surface

Différents types d’entités, issus de la méthode de modélisation des surfaces, peuvent
étre utilisés pour la mise en correspondance de surfaces.

La modélisation de surface est, de facon classique, réalisée par un maillage constitué
de nceuds et de cellules établissant la connexité entre les nceuds. Les entités choisies
peuvent alors soit étre directement composées de ces éléments (entités de «bas niveauy ),
soit résulter de processus de regroupement afin de former des entités de plus «haut
niveauy, telles des rubans de surface ou des lignes de créte.

Entités de haut niveau Les entités de haut niveau peuvent décrire les surfaces soit
de maniére dense, c’est-a-dire que l’ensemble des entités représente la surface dans sa
globalité, soit en utilisant des entités spécifiques. Cette deuxiéme approche limite I’étude
a des régions supposées caractéristiques, telles les lignes de créte. Ces régions, généra-
lement choisies suivant des mesures de courbure importante, sont moins sensibles que
des régions planes au phénoméne d’ouverture. Elles sont donc moins susceptibles d’étre
soumises & des erreurs de mise en correspondance. De plus, ne sélectionner que quelques
entités caractéristiques permet de limiter la charge calculatoire. Cependant, afin d’ob-
tenir un champ de déplacement défini sur I’ensemble de la surface, une interpolation du
champ estimé doit ensuite étre réalisée.

A Popposé, I'utilisation d’entités définies sur I’ensemble de la surface, telle des plages
circulaires (patchs de surface) ou des rubans de surface, fournit un champ de déplace-
ment directement défini sur ’ensemble de la surface. Ce champ ne peut cependant pas
systématiquement étre considéré comme étant dense, son échantillonnage (un vecteur de
déplacement par entité) dépendant directement de la taille des entités. Tenant compte
de la surface dans son ensemble, cette approche ne nécessite pas de faire de choix préa-
lable sur le type d’éléments caractéristiques & mettre en correspondance. Cette prise en
compte de la surface dans sa globalité peut étre particuliérement bénéfique si celle-ci est
fortement non uniforme. En effet, si I’on considére le phénoméne d’ouverture, le choix
des éléments de courbure élevé est le plus approprié. Cependant, considérant une surface
non uniforme, l'information fournie par une région plane peut étre vue comme étant
tout au moins aussi importante que celle fournie par les régions de courbure élevée.

De facon générale, un intérét majeur de ces entités de haut niveau, outre qu’elles per-
mettent la description de la surface avec un faible nombre d’entités, est qu’elles tiennent
directement compte de la continuité spatio-temporelle de la surface et de ses caractéris-
tiques topologiques. Un inconvénient est leur sensibilité & la cohérence temporelle des
surfaces étudiées. En effet, la description topologique du maillage étant & la base méme
de la définition des entités, celle-ci ne doit pas étre soumise & d’importantes variations
au cours du temps. Ceci implique tout d’abord que les mouvements non-rigides doivent
rester d’amplitude modérée. Ainsi, ce type d’entités a principalement été utilisé pour
I’estimation de mouvement rigide. D’autre part, la cohérence temporelle des surfaces
étudiées doit étre garantie. Or, comme il a été évoqué précédemment, cette cohérence
ne peut pas toujours étre assurée comme étant un préalable.
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Entités de bas niveau Plus fréquemment utilisées que les entités de haut niveau, les
entités de bas niveau sont les éléments constituant directement la surface, c’est-a-dire
les noeuds ou les cellules (constituées, pour les maillages triangulaires, de trois nceuds
formant un triangle). Tout comme pour les entités de haut niveau, ’ensemble des entités
peut étre constitué d’éléments caractéristiques (par exemple les points correspondant a
une courbure élevée), impliquant 1'utilisation de techniques d’interpolation pour obtenir
un champ dense. L’ensemble de ces entités peut aussi décrire la surface dans sa globalité.

La nature des entités, nceuds ou cellules, doit étre sélectionnée selon les parameétres
descriptifs accessibles permettant de les caractériser et de les exploiter. Cette sélec-
tion doit donner accés & des paramétres utilisés dans la formulation d’'une mesure de
correspondance locale entre deux entités.

De nombreuses mesures peuvent étre calculées en chaque nceud d’un maillage et sont
susceptibles de fournir une information synthétique quant & la surface locale décrite
(voir infra).

Pour ce qui est des cellules, exceptées par exemple la valeur de la normale et 'aire de
la surface, les paramétres accessibles et exploitables sont généralement issus des mesures
effectuées sur chacun des nceuds les constituant.

Par rapport aux entités de haut niveau, le principal inconvénient de ces entités de
bas niveau est de ne pas tirer explicitement parti de la cohérence spatio-temporelle des
surfaces étudiées.

Choix des entités Les différentes natures d’entités envisageables ont toutes leurs
intéréts et leurs inconvénients. Cependant, la difficulté d’assurer la cohérence dans la
définition méme des entités de haut niveau fait que ces derniéres n’ont pas été privilégiées
dans ce travail. Les entités de bas niveau, directement définies par le maillage de surface
et donnant aisément acceés & un ensemble de descripteurs topologiques synthétiques
(voir infra) ont été favorisées. Si la définition de ces entités ne prend pas en compte la
cohérence spatio-temporelle des surfaces, cette propriété peut étre intégrée au processus
de mise en correspondance par l'utilisation de méthodes de régularisation.

Le choix entre nceuds et cellules est moins immédiat. Les mesures topologiques
supplémentaires rendues accessibles par ['utilisation des cellules apparaissent cependant
relativement limitées. De plus, la variabilité de configuration des cellules, pour une
surface donnée, étant importante (c’est-a-dire qu’une méme surface peut étre décrite
suivant différents ordonnancements de cellules), la cohérence temporelle des parameétres
descriptifs utilisés n’est pas assurée.

Les entités utilisées pour ’approche surface-surface seront donc ici restreintes aux
noeuds des maillages de surface. Cependant, une part importante des méthodes décrites
dans ce chapitre est applicable, moyennant quelques adaptations, & d’autres types d’en-
tités comme les cellules des maillages.

Afin de pouvoir étre mis en correspondance, les deux ensembles d’entités, extraits
& deux instants successifs, doivent représenter ’objet étudié avec une méme échelle
d’observation et le décrire avec une précision comparable, donc suivant le méme pas
d’échantillonnage. Ainsi, & la résolution initiale, les coordonnées des nceuds du maillage
sont considérées comme ayant des valeurs entiéres. De méme, les arétes, de taille norma-
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lisée, doivent avoir une longueur appartenant au triplet de valeurs {1,v/2,v/3} (soit les
différentes distances entre les sommets d’un cube d’arétes de longueur 1). Des méthodes
permettant d’obtenir des maillages remplissant ces conditions ont donc été développées
(voir section 4.1.2). Il est & noter que cette contrainte de normalisation de longueur des
arétes est aussi rencontrée, en analyse de maillages de surface, notamment dans le cadre
de problématiques de recalage, d’établissement de points de controle pour des surfaces
de type spline ou encore pour des calculs de descripteurs de surface [Zhang et al. 1998|.

Paramétres descriptifs associés aux nceuds des maillages Les coordonnées des
neeuds sont directement accessibles et permettent d’évaluer I’amplitude des déplace-
ments estimés. Elles fournissent cependant une information limitée dans le sens ou,
étudiées individuellement, elles ne fournissent pas d’indication sur la topologie de la
surface et, plus généralement, sur le voisinage du nceud considéré.

Des descripteurs prenant en compte le voisinage des nceuds permettent de décrire
leur topologie locale. Ainsi, les courbures moyenne et gaussienne fournissent une in-
formation topologique précise, indépendante de 'orientation de la surface (voir ’an-
nexe A.2 pour une description du calcul de ces courbures). Dans notre problématique,
afin d’évaluer 'intérét de ces descripteurs pour effectuer le suivi temporel des entités,
des tests ont été réalisés sur formes réelles permettant d’appréhender visuellement la
pertinence de tel ou tel paramétre. Ainsi, le calcul des courbures moyenne et gaussienne
a été appliqué a des surfaces segmentées le long d’une séquence dynamique réelle. Ces
mesures ont alors montré une bonne représentativité dans la description des caractéris-
tiques topologiques locales du maillage (voir chapitre 5). Or, ces caractéristiques sont
elles-mémes directement liées aux éléments anatomiques de la surface endocardique. Ces
éléments présentant une cohérence spatiale mais également temporelle, ces mesures de
courbure présentent une continuité dans I'espace et dans le temps. Par conséquent, ces
mesures permettent d’aider au suivi des éléments anatomiques et, par conséquent, a la
mise en correspondance des entités considérées.

La valeur de la normale & la surface décrit ’orientation de la surface au niveau des
neeuds étudiés. Cette mesure peut étre informative, par exemple, dans le cadre d’es-
timation de mouvements de translation ou de contraction. Il est cependant important
de noter que 'information de normale n’est pas conservée en cas de rotation de 1'objet
étudié.

11 est enfin possible d’utiliser des informations, non plus extraites du maillage, mais
du volume original. L’intensité du voxel ayant des coordonnées proches de celles d’un
neeud étudié, tout comme l'intensité des voxels voisins, peuvent en effet fournir des
mesures significatives. Elles donnent ainsi accés a des informations de différence d’in-
tensité entre deux nceuds ou a des paramétres liés, par exemple, & ’analyse de texture.
Cependant, comme nous 1’avons souligné au chapitre 2, I'importance de la diffusion du
produit de contraste lors des acquisitions scanner peut entrainer d’importantes varia-
tions d’intensité, que ce soit dans un méme volume ou le long de la séquence temporelle.

En résumé, dans le cadre de "approche surface-surface, les entités choisies pour la
mise en correspondance sont les nceuds des maillages, les mesures descriptives retenues
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étant les coordonnées des nceuds et les valeurs de courbures moyenne et gaussienne.
Cependant, suivant le type de mouvement estimé ou les évolutions technologiques des
méthodes d’acquisition, d’autres descripteurs peuvent étre intégrés.

4.1.1.2 Approche surface-volume

Types d’entités et choix Contrairement & ’approche surface-surface, les entités
sélectionnées pour effectuer la mise en correspondance entre une surface et un volume
ne peuvent étre de méme nature.

Afin que cette mise en correspondance puisse étre réalisée, deux contraintes doivent
étre respectées. D’une part, les entités mises en correspondance doivent étre du méme
ordre d’échelle, c’est-a-dire qu’elles doivent étre représentatives d’éléments de tailles
comparables. D’autre part, elles doivent donner accés & des paramétres descriptifs per-
mettant de les comparer.

L’élément de base constituant un volume est le voxel, entité élémentaire décrivant le
volume, directement accessible et support initial de tout descripteur. Les voxels appar-
tiennent & une grille réguliére, échantillonnée (aprés transformation du volume image
en volume isotrope) suivant un pas uniforme, considéré égal a 1.

Comme évoqué pour l’approche surface-surface, il est possible de ré-échantillonner
les maillages représentant les surfaces suivant un méme pas unitaire. La mise en cor-
respondance des nceuds du maillage et des voxels du volume est donc possible, tout au
moins au regard de la contrainte d’échelle évoquée ci-dessus.

Les conditions du respect de la deuxiéme contrainte, c’est-a-dire 'accés & des para-
meétres descriptifs comparables, sont détaillées ci-dessous.

Paramétres descriptifs associant nceuds et voxels Pour 'approche surface-
volume, les natures des entités mises en correspondance étant différentes, la sélection des
parameétres descriptifs utilisés est moins immeédiate que pour ’approche surface-surface.
Des fonctions, reliant les valeurs des voxels au maillage et & son mouvement, doivent
étre élaborées.

Tout comme pour I’approche surface-surface, les coordonnées des nceuds et des voxels
sont utiles afin d’évaluer I’amplitude des mouvements estimés.

Les intensités des voxels (que ce soit des voxels considérés a 'instant ¢ + 1 ou des
voxels ayant les mémes coordonnées que les nceuds étudiés a I'instant ¢) donnent accés a
un ensemble d’informations. Ainsi, la différence d’intensité ou des gradients d’intensité
peuvent étre exploités, des informations de type contour, des paramétres de texture ou
des descripteurs issus de la géométrie différentielle peuvent étre extraits.

En ce qui concerne l'extraction de descripteurs topologiques, des méthodes ont
été proposées pour estimer des valeurs de courbure associées aux voxels d'un volume
image. Ces méthodes reposent généralement soit sur les dérivées partielles de I'image
[Thirion et Gourdon 1995, Rieger et al. 2004], soit sur une modélisation paramétrique
locale de la surface d’iso-intensité [Horaud et Monga 1995, van de Weijer et al. 2001].
Les méthodes reposant sur une modélisation paramétrique sont sensibles & la présence
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de bruit et limitées par la définition du modéle. Les méthodes utilisant les dérivées par-
tielles de 'image sont elles aussi généralement sensibles au bruit et peuvent étre mises en
défaut par certaines configurations topologiques |[Rieger et al. 2004|. De plus, les temps
de calcul nécessaires sont généralement élevés (de 'ordre d’une dizaine de minutes pour
des images de grande taille [Rieger 2004]). Enfin, les différentes méthodes de calcul des
courbures peuvent ne pas fournir, pour les mémes données, des plages de valeurs numé-
riques identiques. Ceci n’a pas d’influence lorsque la méme méthode peut étre utilisée
sur les deux ensembles d’entités (comme c’est le cas pour I'approche surface-surface).
Par contre, lorsque des méthodes différentes sont appliquées, les courbures estimées ne
peuvent étre directement comparées avant d’avoir évalué précisément la similitude de
résultat des méthodes et, éventuellement, d’avoir réalisé une renormalisation.

Dans cette approche, des paramétres descriptifs plus simples, directement accessibles
et ne nécessitant pas de temps de calcul élevé, ont ainsi été tout d’abord privilégiés.

Une premiére fonction est définie afin de favoriser la sélection de voxels ayant une
probabilité assez élevée d’appartenir & un contour. Elle repose sur l'application d’un
opérateur de détection de contour a ’ensemble du volume V.

Une deuxiéme fonction, reposant aussi sur la détection de contour, est utilisée afin
d’effectuer une comparaison de topologie entre un nceud et un voxel en prenant en
compte leur voisinage. Pour ce faire, les différences de coordonnées entre le nceud consi-
déré et ses noeuds voisins sont évaluées. Ces différences de coordonnées sont ensuite
transposées dans le volume au niveau du voxel examiné. L’appartenance & un contour
de ces voxels voisins est estimée en fonction du résultat donné par le détecteur de
contour. La configuration pour laquelle le maximum de voxels ont été identifiés comme
éléments de contour peut alors étre favorisée. La figure 4.5 illustre, en deux dimensions,
le calcul de ce paramétre. Trois voxels (v1, vy et v3) sont testés pour une correspondance
avec le noeud n. Le voxel vz, pour lequel tous les voisins évalués sont détectés comme
appartenant & un contour, sera privilégié. Ce terme, normalisé par le nombre de voising
considérés, est donné par :

1
T(n,v) = Al Z C ((vg, vy, v2)" + (ng, ny,m2)t — (ig, iy, i2)") (4.1)
" ieN,
avec: n : lenceud considéré (de coordonnées (ng,ny,n.)");

v : le voxel considéré (de coordonnées (v, vy, v;)");

N, : le voisinage du nceud n;

i : un neeud du voisinage de n (de coordonnées (i, iy,i.)");

C() : lafonction associant aux coordonnées d’un voxel la probabilité qu’il

appartienne & un contour.

La différence calculée entre les coordonnées du nceud n et de son voisin ¢ permet d’es-
timer ’emplacement du nceud ¢ relativement & n. En ajoutant cette différence aux
coordonnées du voxel v, le voxel voisin de v correspondant & une topologie comparable
a celle du maillage est considéré.
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Cette méthode donne donc accés & un critére de similitude topologique entre le
voisinage d’un nceud et celui d’un voxel. Le principal défaut de ce parameétre est qu’il
est dépendant de l'orientation de la surface. Il pourra donc étre mis en défaut dans
les cas de rotations importantes. Une solution & ce probléme est d’ajouter le test de
configurations supplémentaires obtenues aprés une phase de rotation de la configuration
originale. Cela revient a ajouter, lors du test de chaque correspondance, un certain
nombre de configurations & évaluer, celle obtenant le score le plus élevé étant conservée.
Le nombre de nouvelles configurations a tester dépend alors de I’amplitude maximale
de rotation prise en compte. Dans un premier temps, une seule configuration a été prise
en compte.

Maillage (instant t)

Volume (instant ¢ + 1)

® nceud central
o0 noeud voisin

=

§ voxel appartenant & un contour
D voxel n’appartenant pas & un contour

Figure 4.5 — Illustration, en deux dimensions, du calcul du paramétre topologique entre un nceud et un
voxel (trois cas différents sont représentés, pour trois correspondances évaluées (vi, vz et vs); le voxel
v3 obtient le meilleur score de comparaison topologique).

En résumé, dans le cadre de ’approche surface-volume, la mise en correspondance
est réalisée entre les nceuds d’un maillage de surface et les voxels d’un volume. Les
mesures descriptives utilisées sont les coordonnées des nceuds et des voxels, 'appar-
tenance des voxels & un contour et le terme topologique décrit ci-dessus. Cependant,
d’autres paramétres (information de courbure 3D, différence d’intensité, ...) pourraient
étre incorporés.

4.1.2 Extraction des entités et des paramétres descriptifs

Que ce soit pour ’approche surface-surface ou pour 'approche surface-volume, dif-
férents traitements doivent étre réalisés afin de donner accés aux entités mises en cor-
respondance.

L’approche surface-surface nécessite l'extraction préalable, a tous les instants de la
séquence, des maillages représentant la surface endocardique. Un processus de prétrai-
tement est donc appliqué sur chaque volume V; afin d’obtenir le maillage de surface
correspondant S;. Ce processus de prétraitement, résumé figure 4.6, commence par une
étape de segmentation de la surface endocardique. Puis, afin d’obtenir une représenta-
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tion de ’endocarde sous forme de maillage de surface, une étape de reconstruction de
surface est mise en ceuvre. Enfin, pour que tous les maillages décrivent la surface endo-
cardique suivant une méme précision, leur pas d’échantillonnage doit étre identique. Une
méthode de régularisation de maillage est donc appliquée sur les maillages reconstruits.

Processus de prétraitement

Vi

i

Segmentation

¢

Reconstruction
de surface

$

Régularisation
du maillage

¢

St

Figure 4.6 — Etapes du processus de prétraitement.

Pour ce qui est de approche surface-volume, ce processus de prétraitement est aussi
utilisé, mais uniquement sur le premier instant de la séquence temporelle analysée. En
effet, selon cette approche, les surfaces correspondant aux instants suivants sont obte-
nues par ’application d’un processus d’estimation de surface, reposant sur le mouvement
estimé & l'instant précédent.

Comme décrit précédemment, les paramétres descriptifs associés aux voxels des
volumes utilisent une information de contour. Une phase de détection d’éléments de
contours est donc réalisée préalablement & la mise en correspondance d’une surface avec
un volume.

Le schéma 4.7 résume ces différents traitements impliqués dans ’approche surface-
volume.

Ces différents traitements sont détaillés dans les sections suivantes. Tout d’abord,
les étapes incluses dans le processus de prétraitement, utilisé pour les deux approches,
sont décrites : segmentation, reconstruction de surface puis régularisation du maillage.
Ensuite, les étapes spécifiques a l'approche surface-volume, détection de contour et
estimation de surface seront détaillées.

4.1.2.1 Segmentation

Deux méthodes de segmentation ont été exploitées dans cette étude. Ces méthodes
ont été développées au sein du laboratoire lors de la réalisation de stages de Master
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Approche surface-volume

Vi Vit1

Prétraitement

Estimation
de contours

}
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Mouvement estimé S;;;
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Figure 4.7 — Traitements impliqués dans ’approche surface-volume.

de recherche [Guillaume et Garreau 2003, Hachemani 2005]. Nous donnerons une pré-
sentation résumée de ces méthodes en laissant pour 'annexe B leur description plus
détaillée. La premiere méthode utilisée est construite sur la croissance de régions 3D
tandis que la deuxiéme est fondée sur ’extraction d’une carte de connectivité floue.

Méthode 1 : Segmentation par croissance de région 3D Une premiére étude
statistique sur les caractéristiques des bases d’images cardiaques scanner avait permis
de mettre en évidence les propriétés des volumes images, ainsi que les difficultés de mise
en ceuvre d’une technique de segmentation adaptée aux caractéristiques de ces volumes.
La segmentation avait, dans le cadre de ces développements, pour but de proposer
une ou plusieurs solution(s) permettant de différencier les structures présentes dans le
méme environnement 3D avec des densités parfois voisines, puis d’extraire les structures
cardiaques recherchées, tout en se focalisant en premier lieu sur le ventricule gauche.
Plus particuliérement, & partir de plusieurs bases de données, la répartition en densité
homogéne observée au sein de la cavité ventriculaire gauche a conduit & développer
une technique de croissance de région 3D, reposant sur une classification des pixels, et
contrainte par des informations de frontiéres.
La méthode procéde de maniére séquentielle de la fagon suivante :
— les frontiéres des structures cardiaques sont d’abord détectées par le passage d’un
filtre de type gradient sur chaque coupe de la base;
— un suivi de contour permet leur fermeture (cette étape assure la séparation des
cavités droites et gauches dans 'image) ;
— la croissance de région 3D est alors appliquée sur le ventricule gauche en tenant
compte de cette cartographie des frontiéres;
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— enfin, les contours ayant été épaissis et la croissance de région sous-estimant donc
les structures détectées, une série de dilatations 3D est réalisée avant de fournir
la région finale segmentée.

La croissance de régions 3D opére selon les principes suivants : un point germe ap-
partenant & la structure recherchée est sélectionné, chaque voxel considéré est ensuite
agrégé s'il appartient & la méme classe que le voxel germe et s’il n’est pas étiqueté
contour. La classification est réalisée a partir de différents seuils (fixés par 'utilisateur)
identifiant les modes de ’histogramme 3D des densités de niveau de gris. Les résultats
obtenus par cette premiére approche se sont montrés satisfaisants. Méme si cette mé-
thode ne permet pas la séparation de l'oreillette gauche et du ventricule gauche, les
contours correspondant a la zone ventriculaire obtenus par cette technique de segmen-
tation se sont montrés trés proches des contours tracés manuellement par un expert.
Ces constatations ont d’ailleurs été confirmées par une étude comparative des surfaces
et des périmeétres des contours manuels et automatiques.

Méthode 2 : Segmentation par connectivité floue Cette deuxiéme méthode a
été développée pour répondre aux limites apportées par la premiére méthode quand il
s’agit d’extraire des structures cardiaques complémentaires (muscle cardiaque et ven-
tricule droit) qui s’avérent de densité moins uniforme et de différentiation plus diffi-
cile. Face & ces limites, en particulier liées au caractére local du critére de décision
choisi, une deuxiéme méthode a été développée, prenant en compte un critére local
(notion d’affinité définie sur un voisinage) mais aussi global (notion de connectivité a
I'objet) [Hachemani 2005]. Cette méthode s’inspire de la théorie des ensembles flous
et exploite des techniques de programmation dynamique. Elle reléve plus particuliére-
ment des approches fondées sur la segmentation par connectivité floue développées par
Udupa [Udupa et Samarasekera 1996] permettant de mieux répondre a la segmentation
d’objets dans des images entachées d’incertitude.

La méthode repose sur la construction d’une carte de connectivité floue 3D calculée
en chaque voxel du volume image considéré, et indicatrice d'un degré d’appartenance
de chaque voxel a l'objet d’intérét.

La description d’un objet dans une image repose sur les critéres de variation gra-
duelle d’intensité et de localisation spatiale relative. Ces deux types d’informations liées
respectivement aux propriétés d’homogénéité et d’adjacence sont représentés par des
relations floues qui sont exploitées pour le calcul de connectivité en chaque point de la
carte. Les deux concepts liés & 'homogénéité et a l'adjacence sont regroupés dans une
méme relation floue appelée «affinité» qui opére & un niveau local. Plus les points de la
grille de voxels sont adjacents et similaires en intensité et plus leur affinité est grande.
L’affinité entre deux éléments (voxels) est formée de deux composantes, 'une repré-
sentant ’affinité liée au voisinage du voxel traité (adjacence et terme d’homogénéité
d’intensité), l'autre relative a une information plus globale supposée représentative de
I’objet recherché. Cette derniére composante est ici également définie en terme d’homo-
généité, par rapport & un point germe de référence (voxel), sélectionné interactivement
sur 'objet d’intérét, et de densité devant étre représentative du mode de I’objet. Le mode
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(ou classe de densités représentative de 'objet) est extrait de ’analyse de ’histogramme
3D des densités calculé sur le volume image entier.

La connectivité floue permet d’affecter, a chaque paire de voxels du volume, une force
de connectivité reliant ces deux points. La connectivité retenue entre deux points a pour
valeur la connectivité du chemin reliant ces points, correspondant & la connectivité la
plus forte calculée sur I’ensemble des chemins possibles. Un chemin est formé d’une suite
de liens reliant directement deux points. Le long de chaque chemin, on retient le lien
(I'affinité) la plus faible pour définir la valeur de la connectivité de ce chemin.

Cette définition de connectivité est exploitée pour construire la «carte de connecti-
vité». On affecte, & chaque site de la carte, la valeur de la connectivité calculée entre
le site considéré et 1’élément pris pour référence (origine) dans le volume exploré. Cette
origine est définie & l'intérieur de 1'objet d’intérét pour en représenter les caractéris-
tiques.

Le traitement d’une image 3D consiste & parcourir tous les voxels du volume et &
calculer la connectivité entre chaque voxel considéré et le voxel germe en ne retenant
que la connectivité la plus grande. Le parcours des voxels du volume s’effectue de proche
en proche par extension de voisinage & partir du point germe sélectionné. L’utilisation
de la programmation dynamique dans le calcul de la connectivité des chemins possibles
permet d’optimiser le traitement et de réduire la complexité combinatoire liée & la
combinaison élevée des chemins possibles.

Cette méthode a permis d’obtenir, dans des temps de calcul limités, des résultats
intéressants pour la détection des différentes structures. Les résultats obtenus, particu-
liérement sur le ventricule gauche, ont été évalués visuellement par un expert.

4.1.2.2 Reconstruction de surface

Les processus de segmentation décrits ci-dessus fournissent un masque binaire re-
présentant 1'objet extrait. Afin de représenter cet objet sous forme de surface, une étape
de reconstruction de surface a dii étre mise en ceuvre. Celle-ci est réalisée grace a un
outil de génération de surface d’iso-intensité, ou iso-surface.

Les méthodes de génération d’iso-surface se classent en deux familles principales :
les méthodes de type «cuberille» et les méthodes dite de «surfaces biseautées» (beveled
surface) [Gelder et Wilhelms. 1994].

Les méthodes de type cuberille [Herman et Liu 1979] considérent les subdivisions de
Pespace créées par les points d’échantillonnage (c’est-a-dire les voxels) et représentent
les régions ayant une valeur appartenant & un intervalle d’intérét par des polyédres
(généralement des cubes). Le principal inconvénient de cette famille de méthodes est
que les éléments de surfaces ainsi estimés sont toujours orthogonaux a 1'un des axes des
coordonnées.

A Topposé, les méthode de «surfaces biseautées» générent des surfaces ayant des
orientations plus variées. Dans cette famille de méthodes, 1’algorithme des Marching
Cubes, introduit par Lorensen et Cline [Lorensen et Cline 1987], est considéré comme
une référence.
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Cet algorithme repose sur le balayage du volume en considérant des blocs de huit
voxels voisins dont les centres sont considérés comme les sommets d’'un cube. Chaque
voxel peut étre classé, suivant son niveau de gris et la valeur de l'iso-surface a générer,
comme appartenant, ou pas, a 1’objet. Les cubes correspondant & l'iso-surface, c’est-
&-dire les cubes ayant au mois un sommet appartenant & l’objet et un sommet ne
lui appartenant pas, sont sélectionnés. Pour tout cube appartenant & l’iso-surface, il
existe 256 configurations possibles. En considérant diverses symétries, ces configurations
peuvent étre réduites a 14 cas (voir figure 4.8) qui permettent de générer directement
les polygones, ou cellules, constituant le maillage de surface.
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Figure 4.8 - Configuration-types utilisées par Dalgorithme des Marching Cubes (d’aprés
[Chernyaev 1995]).

Cette implémentation de l'algorithme des Marching Cubes ne détecte pas certaines
ambiguités pouvant entrainer des discontinuités entre cellules voisines. Celles-ci sont
traitées par 'utilisation de nouvelles combinaisons type, plus complexes, faisant par
exemple intervenir plus de huit voxels (voir [Gelder et Wilhelms. 1994]).

Cette méthode des Marching Cubes est ici utilisée pour la génération des maillages.

4.1.2.3 Régularisation du maillage

Afin de pouvoir mettre en application les méthodes de mise de correspondance, les
maillages extraits sont soumis & un processus de régularisation. En effet, ’approche
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surface-surface, qui met en correspondance les nceuds de deux maillages, nécessite
d’avoir un échantillonnage spatial régulier des nceuds. Pour ce qui est de l'approche
surface-volume, les nceuds du maillage sont mis en correspondance avec les voxels du
volume correspondant a l'instant suivant. Il est alors utile d’avoir un échantillonnage
spatial des données qui corresponde & la résolution spatiale du volume. Or, les maillages
issus de D’algorithme des Marching Cubes sont sur-échantillonnés par rapport a ce pas
d’échantillonnage constant. En effet, ces maillages sont composés d’un nombre de nceuds
plus important que le nombre de voxels considérés (voir figure 4.8).

Pour effectuer la régularisation, chaque nceud du maillage est traité : ses coordon-
nées sont ajustées de facon & qu’elles correspondent & un voxel. En pratique, le pas
d’échantillonnage du volume étant considéré égal & 1, les coordonnées des nceuds sont
modifiées pour correspondre a l'entier le plus proche. Cette étape pouvant engendrer une
superposition de certains nceuds, une recherche de ces superpositions est effectuée, les
neeuds impliqués sont fusionnés et les cellules correspondantes reformatées. Les arétes
du maillage ainsi généré ont bien alors des longueurs appartenant au triplet de valeurs

{1,v2,V3}.

4.1.2.4 Estimation de surface

L’estimation de surface est utilisée par ’approche surface-volume afin d’obtenir, &
partir de la surface S, correspondant a l'instant ¢, et du mouvement estimé entre les
instants ¢ et ¢ 4+ 1, une description de la surface S;y1 correspondant & 'instant ¢ + 1.

Pour ce faire, les coordonnées des nceuds de S; sont modifiées en y ajoutant le
mouvement estimé entre les instants ¢ et ¢ + 1. Ainsi, ’emplacement de ces nceuds
correspond a la surface étudiée a l'instant ¢ + 1.

Cependant, des mouvements d’expansion et de contraction pouvant avoir été esti-
més, les arétes du maillage ainsi déformé ne sont plus normalisées : des zones sous- ou
sur-échantillonnées peuvent apparaitre. Il est donc nécessaire d’effectuer une régularisa-
tion du maillage. Ceci est réalisé grace au processus décrit dans la section précédente.

Ce processus ne prenant pas en compte les arétes de longueur excessive, il est né-
cessaire d’effectuer au préalable une détection des zones sous-échantillonnées et de les
ré-échantillonner. Ceci est réalisé par la détection des arétes de longueur supérieure a
la longueur maximale autorisée (v/3 pour un pas d’échantillonage de 1). Un nceud est
alors ajouté afin de diviser ces arétes en deux et les cellules correspondantes sont refor-
matées. Ce processus est appliqué itérativement jusqu’a ce qu’il n’y ait plus de zones
sous-échantillonnées. Il sera décrit de facon plus détaillée dans la section 4.3.

4.1.2.5 Détection de contour

Dans le cadre de ’approche surface-volume, une information portant sur la proba-
bilité des voxels d’appartenir & un contour est utilisée. Afin de réaliser cette étape de
détection d’éléments de contours, différents opérateurs classiques ont été testés. Etant
donné que la non détection comme contour des structures d’intérét limiterait de fagon
importante la capacité de la méthode proposée & estimer les déplacements réels, des
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opérateurs de détection de contours fournissant des faux-positifs ont été préférés a ceux
favorisant des faux-négatifs.

Les opérateurs de type gradient, laplacien, Sobel et Canny ont ainsi été testés sur des
données réelles. Le détecteur de Canny ayant fourni les résultats les plus satisfaisants,
ce détecteur a été utilisé.

4.2 Processus de mise en correspondance : Approches mar-
koviennes

Apreés avoir détaillé, pour les approches surface-surface et surface-volume, le choix
des entités, leurs parameétres descriptifs ainsi que les traitements y donnant accés, nous
nous attacherons dans cette section & décrire le processus développé pour réaliser la
mise en correspondance des entités & une résolution donnée. Le processus de mise en
correspondance étendu au schéma multirésolution sera détaillé dans la section suivante.

Comme évoqué en introduction, I’étape de mise en correspondance est réalisée dans
un cadre bayesien, par la formulation d’'un modéle markovien auquel est joint une énergie
de correspondance locale entre deux entités considérées.

Apreés quelques remarques préliminaires et définitions, nous nous attacherons dans
cette section, a replacer la problématique de la mise en correspondace dans un cadre
bayesien. Les champs markoviens seront ensuite introduits et illustrés par quelques
approches markoviennes utilisées en traitement d’images. Les méthodes d’optimisation
les plus utilisées en modélisation markovienne seront ensuite décrites. Puis le modéle
de Markov défini dans les approches surface-surface et surface-volume, incluant les
différents termes énergétiques impliqués, sera détaillé.

Considérons deux ensembles d’entités correspondant aux instants ¢ et t + 1. Le
premier ensemble est noté S et le deuxiéme ensemble, qui sera mis en correspondance
avec S, A. Les entités de A peuvent étre de nature différente de celle de S. Ces ensembles
sont constitués de |S| et |A| entités. Chaque entité de S est aussi appelée «site». Chaque
entité de A est aussi appelée «étiquette». Effectuer une mise en correspondance entre S
et A revient alors a attribuer a chaque site de S une des |A| étiquettes de A.

Ceci est réalisé en considérant |S| variables aléatoires F qui, au site s € S, attribuent

une étiquette fs € A :
F, + § - A

4.2
s o f (4.2)

L’ensemble de ces variables aléatoires définit un champ aléatoire F' :
F={F;,s€S} . (4.3)

Une configuration f (f = {fs,s € S}) de ce champ aléatoire F' correspond a une
réalisation du champ. f équivaut alors & un champ de correspondances entre entités
de S et entités de A.
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La probabilité que la variable Fy; prenne la valeur f; est notée P(fs)
(P(fs) =P(Fs = fs)) et la probabilité de Dévénement conjoint est notée P(f)
Pf)=PF=f)=P1 = fi,....,Fs| = fis)-

2 est défini comme ’espace des configurations possibles (dépendant de la taille du
champ |S| et de la norme de ’ensemble des étiquettes |A|).

L’objectif est donc d’estimer la réalisation f la plus probable. Cette estimation
est réalisée conditionnellement & 1’observation d réunissant ’ensemble des informations
accessibles sur les entités des ensembles S et A.

4.2.1 Cadre bayesien

L’obtention de la réalisation la plus probable est généralement effectuée dans un
cadre bayesien. Connaissant 1’observation d, ’objectif est d’obtenir la réalisation f* qui
maximise la distribution conditionnelle a posteriori P(f|d).

D’aprés la régle de Bayes, P(f|d) est donnée par :

P(d|f)P(f)
P(fId) = = (44)

ou :

— P(f) est la distribution de probabilité du champ des étiquettes F';

— P(d|f) est la distribution de probabilité conditionnelle de I’observation d;

— P(d) est la distribution de probabilité des données d’entrée d, constante lorsque

I’observation d est connue.

Afin d’obtenir f*, différents estimateurs peuvent étre considérés :

— D’estimateur de variance minimale (estimateur de champ moyen) obtenu avec :

/fPﬂd (45)

— Dlestimateur Maximum a Posteriori (MAP) s’exprimant par :

f* = argmax {P(f[d)} ; (4.6)
FEQ

— D’estimateur Mode de la Marginale a Posteriori (MPM) pour lequel I'estimateur
MAP n’est plus estimé de fagon globale mais suivant chaque site :

fo = argmax{P(fy|d)} . (4.7)

fnEA

Pour les problémes dont la norme de l'espace des configurations possibles
Q (]9 = |S|IA) est élevée, I’estimateur de variance minimale n’est pas adapté car il
nécessite 'intégration de la probabilité conditionnelle sur tout cet espace.

Par contre, le MAP et son pendant local, le MPM, permettant, par 'utilisation de
méthodes d’optimisation, de ne tester qu’un nombre restreint de configurations, sont
plus appropriés a ce type de situations.
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Afin d’appliquer la régle du MAP, la distribution conditionnelle a posteriori P(f|d)
doit étre développée. Si P(d) reste constante pendant la procédure d’estimation, I’équa-
tion (4.4) donne :

P(f|d) o< P(f) P(d]f) (4.8)

Pour utiliser le MPM, P(f,|d) doit étre estimée & partir de P(f|d).

Dans ces deux cas, une premiére étape correspond a la modélisation des distributions
de probabilités P(f) et P(d|f).

Contrairement au cadre théorique général présenté ci-dessus, ces distributions de
probabilités sont intimement liées & la problématique considérée. Cependant, certaines
grandes lignes peuvent étre mises en avant.

La définition de la distribution de probabilité conditionnelle P(d|f) établit 'influence
des observations. Cette probabilité, fonction de ressemblance entre observations et éti-
quettes, repose sur une modélisation du lien unissant les observations aux étiquettes
attribuées aux sites.

Cependant, cette probabilité liant les observations au champ aléatoire n’est géné-
ralement pas suffisante pour obtenir une solution unique. L’ajout de contraintes sup-
plémentaires sur le champ aléatoire est alors nécessaire afin de rendre le probléme bien
posé. Ceci est réalisé par l'intermédiaire de la distribution de probabilité du champ
des étiquettes P(f). La formulation de P(f) permet d’imposer des contraintes contex-
tuelles issues d’'une connaissance a priori du phénoméne étudié. Dans de nombreuses
problématiques, elle revient & imposer une dépendance entre sites suivant une notion
de voisinage.

Ainsi, pour le probléme considéré, le mouvement global de la surface étudiée est
directement lié aux mouvements élémentaires des sites la constituant. Il est possible
d’établir un lien de causalité spatio-temporelle entre le mouvement d’un site et le mou-
vement des sites ’environnant. Ce lien de causalité est ici défini en considérant le champ
des étiquettes comme un champ markovien par lequel les contraintes de régularité por-
tant sur le mouvement estimé peuvent étre modélisées.

Dans la suite de ce chapitre, une présentation des champs markoviens et de leurs
principales applications en traitement d’images sera d’abord réalisée. Puis leur formu-
lation dans la problématique considérée sera explicitée.

4.2.2 Champs de Markov et applications

La théorie des champs de Markov permet la modélisation de processus aléatoires
pour lesquels la description statistique globale est liée & la description statistique lo-
cale. Cette description locale est déterminée par la définition d’interactions entre sites,
regroupés sous forme de cliques selon la définition d’un systéme de voisinage. La formu-
lation des champs de Markov peut donc étre réalisée, sans perte de généralité, suivant
des structures de type graphe.

L’utilisation de la théorie markovienne en traitement d’images (qui peuvent étre
considérées comme des cas particuliers de graphes) a d’abord été présentée dans un
cadre de restauration d’images par Geman [Geman et Geman 1984|, avant d’étre utilisée
pour de nombreuses autres applications.
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4.2.2.1 Champs aléatoires de Markov et champs aléatoires de Gibbs

Graphes Les champs de Markov reposant sur la définition d’un ensemble de sites
et d’un systéme de voisinage, ils peuvent étre considérés comme étant appliqués a des
graphes finis non orientés [Pérez et Heitz 1996].

Un graphe fini non orienté G est défini par un ensemble de nceuds S et un ensemble U
d’arétes, chacune constituée d’une paire de nceuds distincts. Deux nceuds formant une
aréte sont dits voisins.

Le graphe G peut également étre défini par 'ensemble S de ses noeuds et la fonc-
tion N qui & chaque nceud associe son voisinage, c’est-a-dire I’ensemble de ses nceuds
voisins :

N: § — P©S
s — Ny={teS|{styeu} ’

ou P(S) représente ’ensemble des sous-ensembles de S. N est appelé systéme de voisi-
nage du graphe G.

De par la définition de ’ensemble des arétes U, ce systéme de voisinage a deux
propriétés :

(4.9)

(i) VseS,s¢ N
(11) V{s,r}CcS,reNs;&seN,.
Le degré d’un site s est le nombre d’arétes qui contiennent s, ¢’est-a-dire le nombre

de ses voisins. Si tous les sites d’un graphe ont un méme degré, le graphe est dit régulier.
Une clique est un sous-ensemble ¢ de S tel que :

(4.10)

dseS:c=s
ou (4.11)
V{s,t} Ce, t € Ny,

c’est-a-dire que soit ¢ est un singleton, soit toute paire de sites appartenant a c est
constituée de deux sites voisins (la clique ¢ est alors constituée de x sites voisins deux
a deux). L’ensemble de toutes les cliques est noté C.

Champ aléatoire de Markov Considérons toujours les variables aléatoires {Fy, s €
S} (prenant leurs valeurs dans l’ensemble A) constituant le champ aléatoire F. € est
I’ensemble des configurations possibles.
F est un champ de Markov suivant le systéme de voisinage A si et seulement si les
deux conditions suivantes sont respectées :
— positivité :
P(f)>0 VfeQ, (4.12)

— propriété markovienne :

P(fs‘fS—{s}) = P(fS’st) VseSs, (413)
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ot S — {s} est I'ensemble contenant les éléments de S excepté I’élément s et fs_(, est
le champ d’étiquettes pour cet ensemble. De plus,

I = {fulk € N} (4.14)

est 'ensemble des étiquettes des sites inclus dans le voisinage du site s.

La positivité est considérée pour des raisons techniques et peut généralement étre
assurée. La propriété markovienne exprime les caractéristiques locales de F' : la dépen-
dance contextuelle agissant sur l'étiquette du site s est définie sur le voisinage de s;
I'influence de ’ensemble des sites sur le site s est donc limitée a 'influence du voisinage
du site s. Un voisinage assez important pour que cette propriété soit valide peut tou-
jours étre défini, jusqu’a sélectionner comme voisinage d’un site I’ensemble des autres
sites.

Ces champs de Markov sont une généralisation des chaines de Markov, trés répandues
en analyse de processus monodimensionnels et généralement définies dans le domaine
temporel plutét que dans le domaine spatial.

La définition d’un champ de Markov est communément liée & la définition d’un
champ de Gibbs qui, grace a ’équivalence Gibbs-Markov, permet de définir la distribu-
tion globale ou probabilité conjointe P(f).

Champ aléatoire de Gibbs Un champ de variables aléatoires F' est un champ aléa-
toire de Gibbs dans S suivant un voisinage N si et seulement si ses configurations sont
générées selon une distribution de Gibbs :

P(f) = S ep {-U()} | (1.15)
ou )
Z=Sexpl—=U(f) (4.16)
S Lty

est une constante de normalisation appelée fonction de partition et U( f) est une fonction
d’énergie globale. Cette fonction est définie par la somme de potentiels élémentaires de
clique (V.(f)) sur un ensemble de cliques C :

U(f) = Velf) - (4.17)

ceC

La valeur de V.(f) dépend de l'interaction locale des éléments du voisinage considéré.
Cette interaction locale entre sites voisins est déterminée sur 1’ensemble des cliques et
établit les influences mutuelles des sites.

Un champ de Gibbs est dit homogeéne si V.(f) est indépendant de la position de la
clique c. Il est dit isotropique si V.(f) est indépendant de l'orientation de la clique c.
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Equivalence Gibbs-Markov Un champ de Markov est caractérisé par sa propriété
locale (propriété markovienne) alors qu'un champs de Gibbs est caractérisé par sa pro-
priété globale (la distribution de Gibbs).

Le théoréme de Hammersley et Clifford [Hammersley et Clifford 1971] établit une
équivalence entre ces deux caractéristiques. Ainsi, F' est un champ de Markov dans S
suivant un voisinage N si et seulement si F' est un champ de Gibbs dans S suivant .

Ce théoréme est fondamental dans ’application des champs de Markov. Il permet en
effet de formuler la probabilité de I’événement conjoint P(f) a partir de la dépendance
contextuelle locale d’un champ de Markov et introduite par la spécification de I’ensemble
des cliques C et des potentiels associés V.(f).

Par exemple, si les cliques considérées sont de taille maximale égale & deux, la
fonction d’énergie peut s’exprimer comme :

U(f) =D Vilf)+>. Y Valfe fo) (4.18)
s€S SES teEN;

ou Vi est le potentiel des cliques n’incluant qu’un site et V5 le potentiel établissant I’in-
teraction entre deux sites d’une clique formée de deux éléments. La probabilité condi-
tionnelle locale associée au site s est alors donnée par :

oxp { ~VA(£) ~ Tien, Volfin 1)}
S renesp {=Vi(fy) = Srens Vel )}

P(fS’st) - (4.19)

4.2.2.2 Applications en traitement d’images

En traitement d’images, les champs de Markov ont été utilisés dans le cadre de
diverses problématiques telles que la restauration d’image, la modélisation et la seg-
mentation de textures, la détection de contour, la reconstruction de surface ou encore
Pestimation de flot optique [Li 1995, Pérez 1998].

Les images, qu’elles soient bi- ou tridimensionnelles, peuvent étre considérées
comme un cas particulier des graphes précédemment pris en compte. Les sites du
champ markovien correspondent alors généralement aux pixels de I'image mais peuvent
étre aussi associés a d’autres entités, comme des régions de 'image (voir figure 4.9)
[Sarkar et al. 2005] ou les transitions entre pixels. Cette derniére approche est notam-
ment utilisée, pour la détection de contours, par la définition d’une «grille duale», ou
processus de ligne, (voir figure 4.10) associant une étiquette & chaque transition entre
pixels [Geman et Geman 1984|.

Dans le cas ou les sites correspondent aux pixels de l'image, 'image est considérée
comme un graphe régulier, ses pixels correspondant aux nceuds du graphe. Différents
types de voisinage sont rencontrés suivant la distance utilisée (distance de Manhattan,
distance euclidienne, . ..), définissant ’ordre de connexité, et I’ordre du voisinage consi-
déré. Les voisinages les plus utilisés sont les premiers ordres de voisinage associés a la
distance euclidienne (voir figure 4.11).

Les arétes du graphe peuvent alors étre déterminées suivant le voisinage considéré
(voir figure 4.12).
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O — () —— ()

O — () —— ()

Figure 4.9 — Définition d’un graphe suivant les Figure 4.10 — Sites définis sur les transitions
régions d’une image. (traits noirs) entre pixels.
x x x

Figure 4.11 — Trois premiers ordres de voisinage (voisinage associé a la distance euclidienne) du pixel x
sur une image bidimensionnelle.

(a) (b)

Figure 4.12 — Détails de graphes correspondant & une image bidimensionnelle associée & un voisinage
d’ordre (a) un (b) deux.

A partir du voisinage utilisé, un ensemble de cliques, respectant I’équation (4.11), est
défini. La figure 4.13 illustre les configurations de cliques possibles pour les voisinages
d’ordre un et deux dans une image bidimensionnelle.

L’ensemble des étiquettes associées aux sites, discret ou continu, dépend directement
de la problématique considérée.

Pour des problématiques de détection, par exemple de contours, ou les étiquettes
peuvent étre binaires (A = {—1, 1}), le modeéle d’Ising est utilisé [Descombes et al. 1996,
Mignotte et al. 2000]. Selon ce modéle, les cliques font intervenir deux sites voisins et
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Voisinage Cliques associées

= NN

L Lh o ]

Figure 4.13 — Cliques associées aux voisinages de premier et de deuxiéme ordre.

la fonction d’énergie globale est donnée par :

Uf)==8 > fofe- (4.20)

{s,t}eC

Choisir pour § une valeur positive revient alors & favoriser I’'obtention d’étiquettes iden-
tiques sur des sites voisins. La probabilité conditionnelle au site s est alors donnée par :

exXp { Bfs Zte/\/s ft}
2cosh(B ) ,cp. ft) ’
Le modéle de Potts (ou modéle logistique multi-niveaux) fournit une extension du

modele d’Ising & des cas oll ’ensemble des étiquettes n’est pas binaire mais correspond
& un nombre plus élevé, fini, d’états. La fonction d’énergie globale est alors donnée par :

P(fS‘st) -

(4.21)

U(f)=-8 > {20(fs.fr) - 1} (4.22)

{s,t}eC

ou § est la fonction delta Kronecker. Ce dernier modéle a été utilisé notam-
ment pour la modélisation de régions et de textures [Geman et Geman 1984,
Bouman et Shapiro 1994, Lorette et al. 2000, Laferté et al. 2000, Mignotte et al. 2001].

Dans le cas ou l'ensemble des étiquettes est continu (par exemple avec A =
R), le modeéle de champ de Markov gaussien, ou modéle auto-normal, peut étre
utilisé. Celui-ci a ainsi trouvé ses principales applications en modélisation de tex-
ture [Chellappa et Chatterjee 1985, Zerubia et Chellappa 1993, Descombes et al. 1999,
Deng et Clausi 2004]. Des champs de Markov flous, permettant de réaliser des classifi-
cations floues, ont aussi été utilisés [Salzenstein et Pieczynski 1997, Ruan et al. 2001].

Les champs de Markov ont aussi été trés largement utilisés en analyse de séquences
temporelles, notamment pour ’estimation de flot optique. Par exemple, Heitz réalise une
analyse multimodale en combinant une estimation classique du flot optique, réalisée sur
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les pixels de 'image, et une estimation des discontinuités de mouvements, réalisée sur des
sites correspondant aux transitions entre pixels (champ dual) [Heitz et Bouthemy 1993].
Le champ de Markov utilisé combine ces deux familles de sites, les potentiels de cliques
associés établissant le lien entre les deux types d’information. Cette combinaison du
champ correspondant aux pixels et du champ dual a aussi été utilisée par Konrad
|[Konrad et Dubois 1992]|. Permettant la détection d’occlusions, elle a notamment été
appliquée pour I’analyse de séquences vidéo.

Une autre application de la théorie markovienne & ’estimation de mouvement est la
prise en compte d’interactions non plus spatiales mais temporelles. Ainsi, Fablet utilise
des chaines de Markov pour modéliser le comportement causal du mouvement dans des
séquences vidéo [Fablet et Bouthemy 2003].

Des interactions spatio-temporelles ont également été introduites pour la reconstruc-
tion tridimensionnelle de structures cardiaques en stéréovision [Medina et al. 1997].

Les modéles de Markov ont aussi été utilisés pour imposer des contraintes de lissage
a des modéles déformables dans le cadre de segmentation et de suivi d’objets. Ainsi,
Kervrann utilise un modéle de Markov afin de modéliser les déformations locales (§) d’un
modele de forme bidimensionnel [Kervrann et Heitz 1998]. Un modéle de Gauss-Markov,
est utilisé suivant un voisinage du premier ordre. La probabilité d’une réalisation § est
donnée par :

n

1 1 1 1
P(8) = - exp {—5 > { - bal+ ;uaiu?}} , (4.23)

p i=1 7

ot §; correspond au vecteur de déplacement estimé au site i et les paramétres €2 et o2
peuvent étre interprétés comme des parameétres de variance. e? controle ainsi le lissage
des déformations locales alors que o2 controle leur amplitude.

Friedland modélise le contour ventriculaire par un champ monodimensionnel dont
les étiquettes correspondent & la longueur du rayon entre le centre de gravité de 'objet
et le point contour [Friedland et Adam 1989]. La modélisation markovienne est alors
utilisée pour imposer la régularité du contour étudié. Cette méthode a été par la
suite reprise et augmentée de modéles liés & la modalité d’acquisition échographique
[Martin-Fernandez et Alberola-Lopez 2005].

4.2.2.3 Optimisation du champ des étiquettes

Différents algorithmes d’optimisation peuvent étre envisagés afin d’optimiser le
champ des étiquettes en maximisant P(f|d). Ils sont généralement classés en algorithmes
stochastiques et déterministes.

Les algorithmes stochastiques permettent d’atteindre une valeur représentative du
minimum global de la fonction d’énergie. Cette optimalité est atteinte au prix d’un
temps de convergence élevé.

Par contre, les algorithmes déterministes ont pour inconvénient de pouvoir converger
vers un minimum local. Ils sont donc trés dépendants de la réalisation utilisée comme
initialisation Ils ont cependant un temps de convergence trés inférieur & celui des algo-
rithmes stochastiques.
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Dans la littérature, les méthodes ayant regu le plus d’attention pour 'optimisation
dans un cadre markovien sont, pour les algorithmes stochastiques, la recherche
aléatoire combinée & un recuit simulé et, pour les algorithmes déterministes, les modes
conditionnels itérés (ICM, Iterative Conditional Mode).

Les méthodes de recherche aléatoire réalisent un échantillonnage de la distribu-
tion P(f|d) suivant une chaine de Markov. Deux principales méthodes sont utilisées,
I’algorithme de Metropolis et 1’échantillonneur de Gibbs, toutes deux souvent combi-
nées i un recuit simulé afin d’atteindre le minimum global.

Algorithme de Metropolis L’algorithme de Metropolis [Metropolis et al. 1953] gé-
nére une séquence de configurations, de type chaine de Markov, suivant une procédure
de Monte Carlo. D’abord proposé pour simuler le comportement d’un systéme de parti-
cules en équilibre thermique & la température T, il s’applique en visitant aléatoirement
et itérativement les sites du champ de Markov considéré et en modifiant les étiquettes
associées. Ainsi, si le site s est visité a 'itération ¢ + 1, la procédure suivante est appli-
quée :

— une étiquette & tester fi*! est sélectionnée parmi I'ensemble des étiquettes A
Cette sélection est réalisée aléatoirement suivant une distribution uniforme;

— la variation d’énergie AU, résultant du changement possible d’étiquette du site s
(de ffa fir1), est calculée;

— si la variation d’énergie est négative ou nulle, I’étiquette testée est acceptée; dans
le cas contraire, une variable a est tirée aléatoirement selon une loi uniforme
sur [0,1]; si a < exp {—%}, I’étiquette testée est acceptée; elle est rejetée dans
le cas contraire.

Calculer la variation d’énergie revient & estimer %ft)l)’ ce qui évite d’avoir a évaluer
la fonction de partition Z.

Echantillonneur de Gibbs Pour I’échantillonneur de Gibbs, 'acceptation ou le rejet
d’une étiquette ne repose plus sur un calcul de variation d’énergie mais sur l’estimation
d’une probabilité conditionnelle [Geman et Geman 1984]. Celle-ci évalue la probabilité
que le site s soit associé a 1’étiquette A :

px=P(fs = Afn) VA e A, (4.24)

oul fy, représente les étiquettes des sites voisins du site s. L’étiquette A est alors sélec-
tionnée avec la probabilité p).

Recuit simulé Afin d’améliorer le résultat de la convergence face a la présence de
minima locaux, le recuit simulé est souvent considéré dans l'implémentation des mé-
thodes de recherche aléatoire, ce qui engendre cependant une augmentation importante
du temps de convergence.

La recherche aléatoire est alors liée a une valeur de température qui décroit le long
des itérations. En début de processus, lorsque la température est élevée, méme les confi-
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gurations testées faisant croitre 1’énergie peuvent étre acceptées. Ensuite, plus la tem-
pérature diminue, moins les configurations de ce type sont acceptées, jusqu’a ce que,
pour une température proche de zéro, elles soient toutes refusées. Cette procédure de
décroissance de la température permet de sortir des minima locaux et d’aller vers un
minimum global.

La méthode du recuit simulé est décrite par ’algorithme 1.

Algorithme 1 — Recuit simulé
systéme courant := systéme de départ
T ::TQ
tant que systéme_évolue
nombre essais_a_ T :=0
tant que nombre essais a T < nombre essais max
systéme_testé :=transformation élémentaire(systéme _courant)
nombre essais & T := nombre essais a T + 1
AFE := colt(systéme _testé) - colt(systéme courant)
si AFE <0 alors
systéme_courant :— systéme_testé
sinon
a :=aléatoire(0,1)
sia<exp {—%} alors
systéme_courant := systéme_testé
fin si
fin si
fin tant que
T :=diminution(T’)
fin tant que

La loi de décroissance de la température joue un role important : elle ne doit pas
étre trop rapide, sous peine de converger vers un minimum local et plus elle est lente,
plus le temps de convergence sera important. Geman [Geman et Geman 1984] propose
d’utiliser la loi :

T(i) = ¢
In(1+41) "’
ou T'(7) est la température a l'itération i et C est une constante de faible valeur (Geman
utilise, dans le cadre de la restauration d’images, une valeur de 3.0 ou 4.0).
Kirkpatrick [Kirkpatrick et al. 1983] propose la loi suivante :

(4.25)

T(i) = 5" x T(0) . (4.26)

Le paramétre 3, généralement de valeur choisie entre 0.8 et 0.99, établit alors une
loi de décroissance exponentielle. La valeur de la température initiale 7°(0) est choisie
relativement élevée pour que le pourcentage de configurations acceptées soit important
en début de processus.
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Modes Conditionnels Itérés L’algorithme déterministe des Modes Conditionnels
Itérés [Besag 1986] consiste a chercher, pour chaque site du champ, I’étiquette qui maxi-
mise la probabilité conditionnelle a posteriori P(fs|d, fs_{s}). Deux hypothéses sont
alors considérées. Selon la premiére, les composantes de 1’observation sont conditionnel-
lement indépendantes étant donnée I’étiquette fs et chaque composante de I’observation
a la méme distribution de probabilité conditionnelle P(ds|fs) dépendant uniquement
de fs. La distribution de probabilité conditionnelle de ’observation est alors donnée
par :

P(d|f) = [ P(dslfs) - (4.27)

La deuxiéme hypothése est que fs ne dépend que des étiquettes associées aux sites du
voisinage de s, ce qui correspond & la propriété markovienne du champ considéré.

D’aprés ces deux hypothéses et le théoréme de Bayes, la probabilité conditionnelle
a posteriori est donnée par :

P(fs|d, fS—{s}) oc P(ds| fs) P(fs|fn) (4.28)

ce qui permet d’effectuer la maximisation locale de P(f4|d, fs_ {s}), assurant la conver-
gence vers le premier minimum local. Cette méthode est donc trés dépendante de la
réalisation utilisée comme initialisation.

4.2.3 Meéthodes proposées et choix effectués

Les deux approches proposées, surface-surface et surface-volume, sont toutes deux
articulées autour d’une mise en correspondance formulée dans un cadre bayesien et
faisant appel & une modélisation markovienne.

Suivant I’équation 4.8, deux probabilités sont & modéliser : la distribution de pro-
babilité des étiquettes P(f), permettant d’intégrer une connaissance a priori du champ
a estimer et la distribution de probabilité conditionnelle P(d|f) effectuant le lien entre
observations et champ & estimer.

4.2.3.1 Distribution de probabilité des étiquettes : définition du modéle
markovien

Les caractéristiques mécaniques du muscle myocardique, bien qu’entrainant des dé-
formations non-rigides, impliquent une cohérence spatio-temporelle locale des déplace-
ments de la paroi cardiaque. Cette cohérence est ici modélisée par un champ markovien
qui fournit, par la définition locale de cliques et de leurs potentiels d’interaction, une
fonction de probabilité globale P(f) associée a chaque réalisation du champ de dépla-
cement f.

Définition des sites et de leur voisinage Que ce soit pour la méthode surface-
surface ou surface-volume, le champ de déplacement est estimé sur les nceuds du maillage
représentant ’objet étudié (I’endocarde) & l'instant t. Pour les deux méthodes, l'en-
semble S des sites du champ de Markov considéré est alors constitué des nceuds de ce
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maillage. Celui-ci, constitué de nceuds et de cellules, elles-mémes constituées d’arétes,
peut étre considéré comme étant un graphe G = {S,U}, U étant 'ensemble des arétes.
Suivant la définition 4.9, U définit une fonction de voisinage N qui, a chaque site s,
associe son voisinage Ns. Ce voisinage N est limité aux nceuds directement connectés
4 s et est considéré comme étant le voisinage de premier ordre du site s (NI). Des
voisinages d’ordres supérieurs peuvent étre considérés en y ajoutant récursivement le
voisinage du premier ordre des sites appartenant au voisinage d’ordre immédiatement
inférieur (voir figure 4.2.3.1). Ainsi, si le voisinage d’ordre n du site s est noté N, on
a alors :

NI ={teS|{st} cU}, (4.29)
NZ=Nju{te SIN! NN} # 0} (4.30)

et de fagon générale :
NP=NIUNZU-UNPTPU{te SIN NN £ 03 (4.31)

L’ordre N,,urko0 Utilisé dans I’établissement des voisinages est un parameétre du modéle
markovien. L’approche utilisée pour le sélectionner sera décrite au chapitre 5. On consi-
dérera dans la suite de ce chapitre que cette sélection a été faite et, afin d’alléger les
notations, le voisinage du site s sera noté N.

O nceud central
® nceud du voisinage de premier ordre
® nceud du voisinage de second ordre

<> nceud du voisinage de troisiéme ordre

Figure 4.14 — Différents ordres de voisinage d’un maillage.

Définition des cliques L’ensemble C des cliques est défini comme :
C=8SU{{s,t}|seS,te N}, (4.32)

c’est-a-dire que C regroupe ’ensemble des singletons de S et ’ensemble des paires de
sites voisins. On notera C; ’ensemble des cliques contenant un seul site et Cy I’ensemble
des cliques contenant deux sites.
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Définition des étiquettes Pour ’approche surface-surface, la mise en correspon-
dance est réalisée entre les nceuds du maillage correspondant a Uinstant ¢ (S;) et les
nceuds du maillage correspondant & 'instant suivant ¢ + 1 (S¢41). L'ensemble A des
étiquettes est donc considéré comme étant ’ensemble des nceuds de ce second maillage.
Pour I'approche surface-volume, la mise en correspondance est effectuée entre les
neeuds du maillage S; et les voxels du volume correspondant & l'instant suivant ¢ + 1
(Vi41). L’ensemble A est considéré comme étant ’ensemble des voxels de ce volume.
Quelle que soit ’approche considérée, il est possible d’associer le mouvement cor-
respog()iant a chaque couple site-étiquette ({s, fs}). Dans la suite, ce mouvement sera

noté f.

Définition des potentiels de clique Deux potentiels de cliques V; et V5 sont définis,
suivant qu’ils portent sur l’ensemble de cliques C; ou Cs. Suivant 1’équation 4.17, la
fonction d’énergie globale U(f) est alors définie par :

U(f) = Vil + Y Valo), (4.33)

ceCy ceCa

U =D Vilf)+ > > Valfs fi) - (4.34)

ses s€S teN;

De par la résolution temporelle des séquences dynamiques utilisées, le mouvement
estimé entre deux instants consécutifs peut étre considéré comme étant d’amplitude
modérée. Cette connaissance sur le champ & estimer peut étre intégrée dans le mo-
déle markovien, avec un poids plus ou moins fort, par 'intermédiaire de la définition
du terme V7. En effet, celui-ci modélise un a priori sur la probabilité des différentes
étiquettes appartenant a A. Ainsi,

Vilfs) = aasill Fol (4.35)

avec ag;s¢ un facteur pondérant I'influence de ce terme.
Le potentiel V5 permet quant & lui de favoriser I’obtention de champs spatialement
cohérents, c’est-a-dire relativement lisses. Ce potentiel est ainsi défini par :

VQ(fSa ft) = areg |(’1JIC;B (Sfi;’ ) (436)

soit :

Ol Qireq est un facteur de poids indépendant de la clique considérée et dist(s,t) corres-
pond & la distance euclidienne entre les sites s et .

Distribution de probabilité des étiquettes D’aprés ces définitions, et suivant la
théorie markovienne, la distribution de probabilité des étiquettes est donnée suivant une
énergie globale U(f) :

P(f) = = exp {(~U())} - %exp{ CONINELNIPS ‘lif;t_sfzu} ’

seS SES teN;
(4.37)
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ou Z est la constante de normalisation donnée par :

Z=>"U(f). (4.38)

feq

4.2.3.2 Distribution de probabilité conditionnelle de ’observation

La définition de la distribution de probabilité conditionnelle des observations P(d|f)
établit le lien entre champ de mouvements estimés et observations. Elle repose sur la
mise en regard, suivant la réalisation estimée, des observations issues des représentations
de 'objet aux instants ¢ et ¢t 4 1.

L’objectif est donc ici d’estimer les caractéristiques de l'objet a 'instant ¢+ 1 suivant
la réalisation f. Ces caractéristiques doivent étre quantitatives et permettre de comparer
deux entités, issues des deux instants, par ’apport d’une mesure de correspondance
locale.

La mesure de correspondance locale repose sur les paramétres descriptifs, décrits
section 4.1.1, et différe selon ’approche considérée.

Approche surface-surface La mesure de correspondance locale entre deux
neceuds, ny et no, est donnée par :

Vp(n1,n2) = acourvm (|H(n1) — H(n2)|) + courve ([K(n1) — K(n2)|) ,  (4.39)

ou H (z) représente la courbure moyenne du neeud z, K(z) sa courbure gaussienne et
QeourbM €6 Qeourba sont des facteurs de poids.

Approche surface-volume La mesure de correspondance locale entre un noeud n
un voxel v est donnée par :

Vb(n,v) = acontour (C(V)) + tttopo (T'(n,0)) (4.40)

ou C() est la fonction associant & un voxel la probabilité qu’il appartienne & un contour
(voir section 4.1.1.2), T(n,v) est le terme de correspondance topologique entre le
nceud n et le voxel v et acontour €6 Qropo sont des facteurs de pondération.

Quelle que soit ’approche considérée, d’autres parameétres descriptifs peuvent étre
ajoutés & ces mesures de correspondance locale (voir section 4.1.1).

A partir de ces mesures, une énergie globale, & minimiser, est définie. Cette énergie
globale est évaluée sur ’ensemble des sites & partir de la mesure de correspondance
locale établie pour chaque site s (correspondant & un nceud) et l'étiquette qui lui est
attribuée fs (correspondant a un voxel) :

Up(f,d) =Y Vb(s, fs) - (4.41)
seS

La distribution de probabilité conditionnelle est alors modélisée par :

P(d|f) = exp{-Up(f,d)} . (4.42)
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4.2.3.3 Distribution de probabilité conditionnelle a posterior:

La distribution de probabilité conditionnelle a posteriori P(f|d) est finalement don-
née par :

P(f1d) o P(f) Pdlf) = - exp {U(f, D) (443
| U(f.d) = U(f) + Up(f.d). (4.44)

4.2.3.4 Optimisation du champ des étiquettes

Afin d’obtenir les correspondances, et donc le mouvement, les plus probables au
sens du modéle utilisé, le champ des étiquettes doit étre optimisé. Ceci est réalisé par
I'intermédiaire de la minimisation de l’énergie globale U(f,d).

Comme il sera décrit en détails dans la section 4.3, cette optimisation est accélérée
par l'utilisation d’un schéma multirésolution qui permet de n’appliquer une méthode
stochastique qu’a la résolution la plus basse, I’optimisation aux résolutions supérieures
étant réalisée par une approche déterministe.

Ainsi, les deux approches décrites précédemment, recuit simulé et ICM, seront uti-
lisées. Nous en décrivons ici les modalités d’application, & une résolution fixée.

Recuit simulé

Initialisation de la température La température initiale du recuit simulé (7p)
est choisie de telle sorte qu’en début d’exécution de ’algorithme, des solutions moins
bonnes que la solution courante soient acceptées. La température T peut ainsi étre
calculée suivant un taux d’acceptation initial moyen des solutions entrainant une aug-
mentation d’énergie [Teghem et Pirlot 2002]. Pour calculer Tp, une simulation doit étre
réalisée afin de déterminer la détérioration moyenne AE de I’énergie E en partant de la
solution initiale fixe. Si le taux d’acceptation initial est noté Pj,;:, on doit alors avoir :

AE
exp {——} = Pinit » (4.45)
To
soit : L
AF
Th=———+—. 4.4
O T o) (4.46)

Pour estimer AFE, un premier parcours des sites est réalisé. Pour chaque site s, une
correspondance & tester est sélectionnée dans le voisinage de la correspondance courante
et la variation d’énergie AFE est calculée. AE est finalement estimée par :

AE= > AE,. (4.47)
SES/AE:>0
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Loi de décroissance de la température La loi de décroissance de la tempéra-
ture du recuit simulé est donnée par :

T; = (Br)'Ty (4.48)

ol (r est un paramétre, compris entre 0 et 1, déterminant la rapidité de décroissance
de la température.

Critére d’arrét L’optimisation est itérée tant que le systéme ne vérifie pas un
critére de stabilité déterminé en fonction du nombre de correspondances testées puis
refusées.

Modes conditionnels itérés

Tout comme pour le recuit simulé, le critére d’arrét de I’ICM est déterminé en fonction
du nombre de correspondances testées et refusées. Ainsi, lorsqu’un nombre Py, de
correspondances ont été refusées, le systéme est considéré comme étant stabilisé et
I’algorithme est arrété. Py, est défini comme un pourcentage du nombre de sites du
champ aléatoire.

Correspondances testées

Que ce soit pour l'utilisation du recuit simulé ou de I'ICM, afin d’accélérer le processus
d’optimisation, I’ensemble des étiquettes pouvant étre attribué a chaque site ne regroupe
pas toutes les étiquettes de A. Suivant les propriétés de cohérence spatio-temporelle de
I’objet étudié, tester des étiquettes spatialement trés éloignées est inutile. En effet,
de par la formulation des termes énergétiques privilégiant des champs réguliers et des
amplitudes de mouvement modérées, ces étiquettes seraient refusées.

L’ensemble des étiquettes attribuables & un site s est ainsi constitué des étiquettes
voisines de I’étiquette courante. Par exemple, pour ’approche surface-volume, seuls les
voxels appartenant au voisinage du voxel correspondant courant peuvent étre testés.

L’ordre de ce voisinage, noté Ny, est paramétrable.

4.3 Cadre multirésolution

Plusieurs raisons plaident pour I'utilisation d’un schéma multirésolution.

D’une part, a résolution maximale, les images (issues du processus d’acquisition) re-
présentent un volume de données élevé. Les séquences acquises contiennent ainsi jusqu’a
20 volume images composés d’environ 300 coupes de 512 x 512 voxels. Les maillages,
résultant des prétraitements décrits précédemment et représentant la surface endocar-
dique gauche sont alors composés d’environ 300000 nceuds. Que ce soit pour I’approche
surface-surface ou pour 'approche surface-volume, 1'utilisation d’un algorithme de mi-
nimisation stochastique, tel que le recuit simulé, est alors, de par le temps de calcul
nécessaire, inenvisageable.

Une approche hiérarchique permet d’obtenir I'estimation du mouvement & une ré-
solution inférieure. Le temps de calcul est alors considérablement réduit, et la présence
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de minima locaux limitée. De plus, ce type d’approche permet 1’estimation de mouve-
ments d’amplitude plus importante. En effet, plus la résolution est basse, plus le pas
d’échantillonnage des données est important. Un déplacement de forte amplitude a une
résolution donnée correspond alors & un déplacement d’amplitude moindre & résolu-
tion inférieure. A 1'opposé, des mouvements de trés faible amplitude ne pourront étre
détectés a basse résolution.

Le résultat de cette estimation & résolution inférieure peut servir d’initialisation au
processus d’estimation réalisé & la résolution supérieure. Cette initialisation pouvant
étre considérée comme étant relativement proche du minimum global, les méthodes
d’optimisation déterministes peuvent alors étre utilisées.

D’autre part, la mise en correspondance des entités est réalisée suivant, entre autres,
des critéres topologiques. Ces critéres topologiques, prenant en compte un voisinage
limité, sont hautement dépendants de la résolution suivant laquelle les surfaces sont
décrites. Ainsi, les appliquer selon un schéma hiérarchique favorise la prise en compte de
différents niveaux de détails anatomiques (voir figure 4.15), permettant une focalisation
plus rapide de ’estimateur.

Figure 4.15 — Différents niveaux de détails suivant trois résolutions successives.

L’application des champs de Markov dans un cadre multirésolution n’est pas im-
médiate. En effet, puisque la propriété markovienne décrit le comportement local du
modeéle, il est 1égitime de se demander si elle est préservée lorsque la résolution du mo-
dele est diminuée. Ainsi, dans cette section, nous exposerons tout d’abord les différentes
solutions avancées dans la littérature. Puis, les champs de Markov considérés dans les
approches surface-surface et surface-volume étant définis sur des maillages de surface,
nous évoquerons les différentes solutions envisageables pour en diminuer la résolution.
Nous expliciterons alors les méthodes proposées et leurs conséquences sur la définition
du champ markovien et de l’espace des configurations.

4.3.1 Champs de Markov et multirésolution

L’application des champs de Markov dans un contexte de multirésolution a été
réalisée dans plusieurs des problématiques évoquées précédemment (reconstruction de
surface, estimation de contours, segmentation, estimation de mouvement, ...). Nous
nous limitons ici & des approches de type «grossier-a-finy (coarse-to-fine) pour lesquelles
les données, accessibles a une résolution élevée unique, sont sous-échantillonnées afin
d’optimiser et de simplifier la résolution du probléme posé. Les méthodes reposant



140 Chapitre 4. Méthodes proposées : approches surface-surface et surface-volume

sur 'utilisation de données acquises a différentes résolutions ne seront pas ici traitées
(voir [Willsky 2002] pour un état de l’art sur cette thématique).

La principale difficulté de ’application de la théorie markovienne dans un cadre de
multirésolution est le choix des parameétres du modéle aux différentes résolutions.

Ainsi, si des auteurs ont considéré le méme modéle a chaque résolution (voir par
exemple [Konrad et Dubois 1992]), des études ont porté sur la validité de la propriété
markovienne aux différentes résolutions.

Evoquons tout d’abord, méme si elle ne correspond pas & une représentation mul-
tirésolution, une premiére approche qui consiste & considérer une décomposition multi-
échelle. Le probléme représenté a 1’échelle inférieure n’est alors pas une approxima-
tion du probléme mais correspond exactement au probléme initial. Seul ’ensemble
des solutions est réduit en considérant que la solution est constante par morceau sur
des blocs de tailles décroissantes, ce qui revient a attribuer une étiquette par bloc
[Bouman et Liu 1991, Heitz et al. 1994]. La figure 4.16 illustre cette approche dans une
problématique d’estimation de mouvement : & 1’échelle la plus basse, tous les sites sont
considérés comme ayant un mouvement identique ; ensuite, plus 1’échelle augmente, plus
la taille des blocs sur lesquels la solution est constante diminue.

VAN VAR EN avavarvs

S P VA REE avavavd

|71\ NN == avavarvs

== | <1 NN =< aravars
~ augmentation de ’échelle

<]

=~ \|/]= K

<[/ 1N N .

== <1

Figure 4.16 — Solutions constantes par morceau (haut de la figure) et sites associés (bas de la figure) a
trois échelles.

Une autre approche, la multirésolution, considére que la résolution inférieure fournit
une approximation du probléme initial. Parmi ce type de méthodes, les techniques dite
«de renormalisation» ont connu un certain succés [Gidas 1989, Nicholls et Petrou 1992,
Geiger et Kogler 1993, Descombes et al. 1999]. A partir d’un champ de Markov forma-
lisé a la résolution maximale, ces approches reposent sur la re-formulation de la loi
marginale (déterminant les interactions locales) sur un nouvel ensemble de sites cor-
respondant & une résolution inférieure. Deux méthodes sont utilisées afin de générer ce
nouvel ensemble de sites : le regroupement en blocs et la décimation. Le regroupement en
blocs consiste & générer des nouveaux sites en considérant le centre de blocs réguliers et
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disjoints, composés d’ensembles de sites originaux (voir figure 4.17) [Gidas 1989]. La dé-
cimation consiste en la suppression réguliére de sites, différents schémas de suppression
pouvant étre utilisés (voir figure 4.18) [Geiger et Kogler 1993, Descombes et al. 1999].

Figure 4.17 — Renormalisation par blocs : un bloc de quatre sites originaux (disques blancs) est composé ;
le nouveau site sera le centre de cet ensemble (disques noirs)).

[ ] O [ ] O [ ] [ ] O [ ] O [ ]
O [ ] O [ ] O O O O O O
[ ] O [ ] O [ ] [ ] O [ ] O [ ]

Figure 4.18 — Deux schémas de renormalisation par décimation (les sites représentés par des disques
blancs sont supprimés; les sites représentés par des disques noirs sont conservés.).

La propagation de la loi marginale, initialement formulée & la résolution maximale,
doit ensuite étre réalisée en prenant en compte les interactions associant des sites sup-
primés. La taille du voisinage considéré est donc alors augmentée. La re-formulation
de la loi marginale est, pour la plupart des modéles, trop complexe pour étre mise en
ceuvre. Seul le modéle gaussien, utilisé par la plupart des auteurs, permet d’envisager
une propagation. Par exemple, Descombes [Descombes et al. 1999] considére un modéle
de Markov gaussien & quatre voisins, renormalisé & la résolution inférieure & un modéle
gaussien & huit voisins (voir figure 4.19).

De facon plus générale, Pérez a étudié la restriction d’un champ de Markov & un
sous-ensemble (correspondant ici & la résolution inférieure) de l'ensemble des sites
originaux [Pérez et Heitz 1996]. Deux sites sont alors considérés comme étant voisins
s’ils sont voisins dans ’ensemble original ou s’il existe un chemin les joignant ne passant
pas, a ’exception des sites terminaux, par le sous-ensemble considéré. Par exemple,
dans le cas d’'un graphe bidimensionnel régulier associé a un voisinage d’ordre 1, le
voisinage correspond & celui présenté figure 4.19. Suivant cette figure, & résolution
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[ ] O ¢ O [ ]

[ ] O O [ ]

Figure 4.19 — Voisinage issu d’une renormalisation par décimation (en blanc sont représentés les sites
décimés, en noir les sites conservés ; les interactions locales sont représentées par des traits discontinus
pour la résolution supérieure et par des traits continus pour la résolution inférieure).

inférieure, le nceud c¢ est considéré comme appartenant au voisinage du noceud a. En
effet, il existe un chemin (a — b — ¢) reliant a & ¢ et ne passant pas par le sous-ensemble
considéré (en 'occurrence passant par le nceud b).

Le lien entre les différentes résolutions peut étre réalisé de diverses maniéres.

Il peut ainsi étre modélisé par 1'utilisation d’arbres quaternaires selon lesquels les
lois marginales ne dépendent que du site pére du site considéré (voir figure 4.20)
[Bouman et Shapiro 1994, Laferté et al. 2000, Provost et al. 2004].

Figure 4.20 — Arbre quaternaire modélisant les relations entre résolutions.

A Popposé, de nombreuses méthodes considérent chaque résolution indépendam-
ment, le passage d’une résolution a ’autre étant réalisé par 'interpolation du résultat
obtenu a une résolution pour l'initialisation du processus d’optimisation & la résolution
supérieure.

Certains auteurs ont, quant & eux, ajouté au modéle statistique un lien entre ré-
solutions, modélisé par des cliques associant des sites a différentes résolutions (voir fi-
gure 4.21) [Kato et al. 1996, Comer et Delp 1999, Cheng et Bouman 2001].
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Figure 4.21 — Lien entre résolutions modélisé par la définition des cliques (exemple des cliques associées
au neeud n) (d’aprés [Kato et al. 1996]).

L’utilisation de la multirésolution entraine, aux faibles résolutions, un lissage
de la fonction d’énergie. L’influence des minima locaux étant alors moindre qu’aux
résolutions supérieures, les méthodes d’optimisation déterministes, telles 'ICM, sont
le plus souvent utilisées. Cependant, Kato propose une méthode d’optimisation dédiée
4 la multirésolution : le recuit multi-température reposant sur une méthode de recuit
pour laquelle la température de départ est de plus en plus basse lors du traitement des
données a résolution croissante [Kato et al. 1996].

Ces différentes méthodes, appliquées pour la plupart & des images bidimensionnelles,
utilisent des graphes réguliers correspondant & des grilles. Ainsi, pour le passage d’une
résolution & la résolution inférieure, des schémas simples faisant intervenir une étape
de sous-échantillonnage, généralement précédée d’une étape de filtrage, peuvent étre
utilisés. Ces méthodes de diminution de résolution ne sont pas directement applicables
dans la problématique considérée.

En effet, que ce soit pour ’approche surface-surface ou surface-volume, les champs
markoviens sont définis sur des maillages de surface. Des méthodes spécifiques, permet-
tant I’analyse multirésolution de ces structures, doivent donc étre utilisées. Les princi-
pales méthodes de diminution de maillage sont décrites dans la section suivante.

Les différentes approches décrites ci-dessus donnent cependant des indications im-
portantes sur la définition des voisinages considérés a chaque résolution. Il faut ainsi
remarquer que la diminution de résolution entraine une augmentation de la taille du
voisinage considéré dans le champ markovien. Ainsi, lorsque I'on considére une grille
réguliére, un sous-échantillonnage suivant un pas de deux entraine une augmentation
d’un facteur deux de la distance maximale entre deux sites.
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Ce paramétre devra étre pris en compte lors de la définition des voisinages des
champs markoviens & chaque résolution.

4.3.2 Maillages hiérarchiques

Différentes techniques ont été proposées pour diminuer la résolution de maillages tri-
dimensionnels (voir [Heckbert et Garland 1997, Garland 1999] pour des états de l’art).
Les principales méthodes sont présentées ci-dessous.

Agrégation de noeuds Les méthodes d’agrégation (clustering) divisent I’espace sui-
vant une grille réguliére [Rossignac et Borrel 1993]. Tous les noeuds situés dans la méme
subdivision de ’espace sont unifiés en un neeud unique (voir figure 4.22). Cependant
cette technique, ne tenant pas compte de la topologie de la surface, unifie des nceuds
qui peuvent appartenir & des objets différents. Les altérations de la topologie peuvent
donc étre importantes.

)l .

Y }

Figure 4.22 — Agrégation des nceuds d’un maillage en deux dimensions (d’aprés [Garland 1999)).

Décimation des nceuds A chaque étape d’un processus de décimation, un noeud a
supprimer est sélectionné, toutes les cellules qui lui sont adjacentes sont supprimées et
Iespace vide résultant est re-triangulé [Schroeder et al. 1992| (voir figure 4.23).

Figure 4.23 — Décimation du nceud central (d’aprés [Garland 1999]).

Contraction d’arétes Cette méthode, assez proche de la précédente, est plus ro-
buste [Algorri et Schmitt 1996]. Elle consiste & unifier deux nceuds voisins en un noeud
unique puis & supprimer les cellules dégénérées (qui n’ont plus trois arétes distinctes)
(voir figure 4.24)
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—

Figure 4.24 — Contraction d’aréte (d’aprés [Garland 1999]).

Décomposition en ondelettes L’application de la décomposition en
ondelettes & des maillages a été réalisée dans des problématiques d’af-
finage de surface [Stollnitz et al. 1995] et de compression multirésolution
[Lounsbery et al. 1997, Valette et Prost 2004]. L’objectif est alors de regénérer le
maillage & résolution élevée & partir de son approximation & faible résolution et des
coefficients d’ondelettes. Ceux-ci correspondent en la différence entre maillage souhaité
et maillage issu d’une subdivision des cellules du maillage. Ces approches, pour la
diminution de résolution, reposent par ailleurs sur des méthodes comparables & celles
décrites précédemment.

Dans le cadre des méthodes considérées, ’objectif est de générer un ensemble de
maillages hiérarchiques respectant les contraintes établies préalablement sur les pas
d’échantillonnage des coordonnées des noeuds. Les méthodes de contraction d’aréte ap-
paraissent appropriées pour réaliser une telle diminution de résolution. Elles permettent
en effet, par le choix des arétes & contracter, de contrdler la conservation des nceuds ou
leur suppression suivant les coordonnées de ceux-ci. Cela nous permettra de conserver
les nceuds correspondant au pas d’échantillonnage souhaité et de fusionner les autres.
Cette méthode est décrite plus précisément dans la suite de cette section. Les caracté-
ristiques du champ markovien a chaque résolution, déterminées suivant les conclusions
tirées précédemment, y seront par ailleurs détaillées.

4.3.3 Approche proposée et choix effectués

Dans cette section, nous décrivons les modalités d’application de la mise en corres-
pondance dans un cadre multirésolution.

Pour ce faire, considérons le champ de Markov, défini & 'instant ¢. Les sites de ce
champ sont les noeuds du maillage S, & la résolution initiale (résolution 0). L’ensemble
des étiquettes (décrivant ’espace des configurations) est lui aussi & la résolution initiale;
il est noté AY 1- L’application de la multirésolution a ce champ de Markov comprend
trois étapes :

— la diminution de résolution de SY jusqu’a SZ”, avec i, la résolution la plus basse

considérée ;

— la diminution de résolution de A} ; jusqu’a Aiil ;

— la mise en correspondance, appliquée itérativement suivant les résolutions 7 crois-

santes, entre S et A7, ;.

Cette étape de mise en correspondance itérative passe elle-méme par plusieurs
processus, décrits par la figure 4.25. A la résolution la plus basse 4, le processus de mise
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Cadre multirésolution

Initialisation
des correspondances

Mise en correspondance i
N . L Propagation
a la résolution 1 4 d
(entre S? et A%-H) es correspondances

non

Résultats :
mouvement estimé
a toutes les résolutions

Figure 4.25 — Schéma résumant la mise en correspondance multirésolution.

en correspondance doit étre initialisé. Puis, une fois les correspondances estimées, une
étape de propagation transmet l'information de mouvement & la résolution supérieure.
La transmission d’information d’une résolution & la résolution supérieure est réalisée
par un processus de propagation des correspondances. L’application itérative de
ces deux étapes (estimation des correspondances & la résolution ¢, transmission des
résultats a la résolution ¢ — 1) permet finalement d’obtenir les correspondances a la
résolution maximale souhaitée.

Cette section s’attache & décrire ces différents processus dans le cadre des approches
surface-surface et surface-volume. Tout d’abord, les contraintes appliquées a la géné-
ration des maillages hiérarchiques, ainsi que les solutions apportées sont décrites. Les
méthodes de diminution de résolution de I’espace des configurations (A? '+1) sont ensuite
détaillées. Puis, les choix réalisés pour l'initialisation et la propagation des correspon-
dances sont explicités. Enfin, les modalités d’application de la mise en correspondance
& chaque résolution sont détaillées avec notamment la définition du champ markovien

N

& chaque résolution et les procédures d’optimisation utilisées.

4.3.3.1 Maillages hiérarchiques

Rappelons que, quelle que soit I’approche considérée (surface-surface ou surface-
volume), le champ de Markov étudié est défini sur les neceuds d'un maillage tridimen-
sionnel. Afin de pouvoir réaliser la mise en correspondance, deux contraintes sont impo-
sées. D’une part, les coordonnées des noeuds doivent étre échantillonnées suivant un pas
fixe (1 a la résolution originale). D’autre part, une contrainte de régularité des arétes
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du maillage est imposée. Par exemple, les arétes du maillage ont comme longueur, a la
résolution originale, une valeur appartenant a {1,v/2,/3}.

Afin que la mise en correspondance puisse étre réalisée & chaque résolution,
ces contraintes doivent étre propagées par le processus de diminution de résolution.
L’objectif est donc ici, & partir du maillage original, correspondant & la résolution 0,
d’obtenir une série de maillages sous-échantillonnés suivant des pas multipliés par 2 &
chaque itération.

Ainsi, le maillage correspondant & la résolution i devra étre composé de noeuds
dont les coordonnées seront multiples de 2¢ et dont les arétes auront comme longueur

un élément de {4, v/2i,/3i}.

La méthode la plus appropriée & la problématique considérée est la contraction
d’arétes (principe présenté au paragraphe 4.3.2). Elle a en effet plusieurs avantages en
plus de sa simplicité et de sa rapidité. D’une part, elle ne génére pas d’altération impor-
tante de la topologie du maillage. D’autre part, elle permet de controler 'emplacement
des noeuds conservés, autorisant ainsi I’obtention du pas d’échantillonnage adéquat.

Un processus itératif, reposant sur cette technique, a été développé afin de trans-
former un maillage avec un pas d’échantillonnage de 2° en un maillage avec un pas
d’échantillonnage de 2¢+1.

Chacune des itérations est réalisée de la maniére suivante : I’ensemble de nceuds est
visité; si le neeud visité n; correspond au pas d’échantillonnage 2+!, il est conservé;
sinon, I’ensemble des nceuds qui lui sont directement connectés sont examinés; si 1'un
d’eux, noté no, correspond au pas d’échantillonnage 27!, les deux nceuds sont contractés
vers le noeud ny et les cellules dégénérées sont supprimées (voir figure 4.26 pour une
illustration, en deux dimensions, de ce processus); dans le cas contraire le nceud ng
n’est pas modifié¢ durant cette itération.

2i+1

Figure 4.26 — Illustration, en deux dimensions, des contractions des nceuds ne correspondant pas au
pas d’échantillonnage 2" (les fleches correspondent aux contractions).

Comme le maillage original est un maillage régulier, c’est-a-dire qu’il ne comporte
pas d’aréte de longueur supérieure & v/3i, cette procédure converge vers un état pour
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lequel tous les nceuds correspondent au pas d’échantillonnage 2741, Il n’est cependant pas
théoriquement impossible qu’une surface n’ait que trés peu de nceuds, voire méme aucun,
correspondant au pas d’échantillonnage souhaité. Une limite au nombre d’itérations doit
donc étre fixée.

Les arétes du maillage issu de la procédure précédente ne sont pas normalisées. Cette
procédure peut en effet entrainer la formation de cellules de taille importante, notam-
ment au niveau de zones planes de la surface. Il est, dans notre approche, nécessaire
d’effectuer une subdivision de ces cellules.

Un processus de subdivisions itératives, fournissant un maillage ayant un pas
d’échantillonnage de 2, a été développé. A chaque itération, les cellules sont examinées.
Dans le cas ot les longueurs des arétes ne correspondent pas aux valeurs admissibles, la
cellule est subdivisée. Trois cas peuvent alors étre rencontrés, suivant le nombre d’arétes
de longueur non admise (une, deux ou trois arétes). Ces cas, et les subdivisions appli-
quées, sont résumés figure 4.27. Les coordonnées des nceuds ajoutés ne correspondant

ZANVIpA
R

Figure 4.27 — Trois cas de subdivision de cellule (les traits discontinus et les points noirs correspondent
aux arétes et aux nceuds ajoutés).

pas au pas d’échantillonnage voulu, une étape de quantification des coordonnées, sui-
vie d’une fusion des noeuds superposés et d’une suppression des cellules dégénérées, est
finalement réalisée.

4.3.3.2 Configurations hiérarchiques

Afin de conserver une unité d’échelle de représentation des entités mises en cor-
respondances, l’ensemble des configurations est aussi représenté suivant une procédure
hiérarchique. Un ensemble d’espaces des configurations imbriqués est créé. Si ’espace
des configurations & la résolution i est noté A?, alors :

ANcA tc...cA>’c At A, (4.49)
Approche surface-surface Pour ’approche surface-surface, le maillage correspon-

dant & linstant ¢ + 1 (représentant ’ensemble des étiquettes) est traité par le méme
processus que le maillage correspondant & l'instant ¢ (représentant 1’ensemble des sites).
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Approche surface-volume Pour ’approche surface-volume, le volume correspon-
dant & U'instant ¢ 4+ 1 doit é&tre traité suivant un processus fournissant un volume ayant
le méme pas d’échantillonnage que les maillages associés, soit un pas de 2¢ & la résolu-
tion i.

Pour ce faire, nous avons utilisé une pyramide gaussienne, reposant, pour passer
d’une résolution & la résolution inférieure, sur I’application d'un filtrage gaussien (de

variance 2') suivie d’un sous-échantillonnage de facteur 2.

4.3.3.3 Initialisation des correspondances

A la résolution la plus faible i,, aucune approximation du champ de déplacement
n’étant accessible, l'initialisation est réalisée, pour ’approche surface-volume, par la
sélection, pour chaque nceud, du voxel le plus proche (correspondant donc & un mouve-
ment nul). Pour 'approche surface-surface, chaque nceud a l'instant ¢ est initialement
mis en correspondance avec le nceud, & 'instant ¢ 4+ 1, le plus proche également.

4.3.3.4 Propagation des correspondances

Le lien entre résolutions est réalisé par 'initialisation du processus de mise en cor-
respondance.

Aux résolutions 1,7 < 1,, c’est-d-dire & toutes les résolutions sauf a la plus basse,
une approximation du champ de déplacement est disponible, résultant de 1’estimation
réalisée a la résolution inférieure (i + 1). Cette estimation ayant été réalisée suivant un
échantillonnage des sites de 2/*1, une étape d’interpolation doit étre réalisée.

Pour ce faire, différentes méthodes peuvent étre utilisées. Le nombre de nceuds, a la
résolution inférieure ¢ + 1, servant & initialiser le mouvement d’un nceud & la résolution
1 peut soit étre fixe, soit dépendre de I’emplacement de ce nceud et de la configuration
du maillage a la résolution ¢ + 1.

Dans un souci de simplicité, la premiére approche a été choisie : pour chaque nceud n
& la résolution i, les quatre noeuds les plus proches & la résolution inférieure ¢ + 1 sont
sélectionnés, leur mouvement estimé moyenné puis affecté au nceud n. L’utilisation de
la moyenne réalisée sur les données de quatre nceuds permet d’obtenir un champ ayant
des propriétés de régularité satisfaisantes.

L’étiquette initiale affectée au nceud n est alors, pour 'approche surface-volume, le
voxel (& l'instant ¢ + 1) correspondant au mieux au mouvement moyenné. De méme
pour l'approche surface-surface, le nceud sélectionné & l'instant ¢ + 1 est celui ayant
les coordonnées les plus proches des coordonnées de n augmentées des composantes du
mouvement moyen.

4.3.3.5 Mise en correspondance

L’application de la mise en correspondance a une résolution donnée a été décrite dans
la section précédente. La transposition de cette procédure dans un cadre multirésolution
passe par deux points : la détermination de l'ordre du voisinage (impliqué dans la
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modélisation markovienne) utilisé aux différentes résolutions; le choix de la méthode
d’optimisation & appliquer a chaque résolution.

Voisinage du champ markovien aux différentes résolutions L’état de I’art des
approches markovienne en multirésolution (section 4.3.1) a mis en avant ’augmentation
de la taille du voisinage impliqué dans une modélisation markovienne lorsque que le
champ considéré subit une procédure de diminution de résolution. Il a ainsi été montré
qu’un sous-échantillonnage de facteur deux du champ va de paire avec une augmentation
de la distance maximale entre deux sites voisins. Les approches qui y sont décrites ne
peuvent cependant étre directement appliquées ici. En effet, lors de la diminution de
résolution, la modification des coordonnées de certains nceuds entraine 1’absence de
correspondance immeédiate entre les entités des différentes résolutions.

Cependant, conserver un ordre de voisinage constant aux différentes résolutions en-
traine, du fait méme de la diminution de la résolution, la prise en compte d’une surface
de taille plus importante. En effet, des contraintes portant sur la longueur des arétes des
maillages ont été établies. Ainsi, & une résolution ¢ donnée, les arétes ont une longueur
appartenant au triplet de valeurs {i, V2i, \/gz} La diminution de la résolution entraine
alors une augmentation d’un facteur deux des longueurs des arétes et donc I’augmenta-
tion d’un méme facteur de la distance maximale séparant deux nceuds voisins.

Ainsi, I’ordre du voisinage est conservé lors du passage d’une résolution donnée & la
résolution inférieure.

Optimisation L’estimation des correspondances a résolution réduite ¢ permet de four-
nir une initialisation fiable au processus d’estimation & la résolution supérieure i—1. Une
méthode d’optimisation déterministe, telle 'ICM, peut alors étre utilisée a la résolution
i—1.

Pour ce qui est de I'estimation & la résolution la plus basse, deux approches sont
envisageables.

Il est tout d’abord possible de considérer que le lissage de la fonction énergétique
globale, généré par la diminution de résolution, a été suffisamment important pour
qu’il n’y ait plus de minima locaux. L’utilisation d’une méthode déterministe est alors
possible.

Cependant, cette supposition ne pouvant étre certifiée, il est plus stir d’utiliser une
méthode stochastique. De plus, comme le nombre d’entités est, & la résolution la plus
basse, limité, le surcotlt calculatoire engendré par ce choix est relativement faible.

Ainsi, la méthode de recuit simulé ne sera appliquée qu’a la résolution la plus
basse. L’optimisation aux autres résolutions sera réalisée grace a ’algorithme des Modes
Conditionnels Itérés.
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Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté deux approches pour ’estimation du mouve-
ment cardiaque & partir de séquences dynamiques de volumes tridimensionnels acquises
en imagerie scanner multibarrette.

Partant de la précision topologique de la surface endocardique représentée par ces
données, des méthodes de mise en correspondance, permettant d’effectuer un suivi des
structures suivant des critéres de forme, ont été privilégiées.

La premiére de ces approches, 'approche surface-surface, repose sur une mise en
correspondance des noeuds de maillages pré-extraits a tous les instants considérés.
Nécessitant au préalable ’extraction des maillages & tous les instants étudiés, elle est
donc dépendante de la cohérence temporelle de ceux-ci.

Partant de ce constat, une seconde approche, moins dépendante du processus de
segmentation, a été proposée. Celle-ci effectue la mise en correspondance de primitives de
nature différente : au premier instant les nceuds du maillage pré-extrait sont considérés;
a l'instant suivant, les voxels des volumes originaux sont utilisés. Afin d’effectuer la mise
en correspondance de ces entités, des parameétres descriptifs permettant de modéliser la
qualité de "appariement d’un noeud avec un voxel ont été formulés.

Cette deuxiéme approche est novatrice dans le sens o1l elle combine, & travers un pro-
cessus de mise en correspondance, l’estimation de mouvement et ’extraction de forme.
Ne nécessitant la segmentation que du premier instant considéré, elle n’est donc pas tri-
butaire d’une éventuelle incohérence temporelle de surfaces segmentées. Au contraire,
en prenant comme référence une premiére surface et en ’extrayant sur ’ensemble de la
séquence grace a l'estimation de son mouvement, la méthode surface-volume garantit
la cohérence temporelle des surfaces extraites.

Afin de prendre en compte les caractéristiques mécaniques du muscle cardiaque, les
processus de mise en correspondance ont été intégrés dans un cadre markovien. Celui-ci
permet d’optimiser les correspondances & travers la minimisation d’une énergie glo-
bale, elle-méme définie par la modélisation d’interactions locales entre entités favorisant
I’'obtention de champs de mouvement réguliers.

Enfin, pour tirer parti de différents niveaux de détails dans la description topo-
logique des formes, ainsi que pour pouvoir estimer des grands déplacements et pour
accélérer le processus d’optimisation, un schéma multirésolution a été défini pour
chaque approche.

Une procédure de test et de validation a été employée afin d’évaluer 'efficacité de ces
deux approches et de comparer leurs intéréts respectifs. Elle repose sur I'application des
méthodes sur des données simulées et des données réelles. Cette procédure fait ’objet
du prochain chapitre.






Chapitre 5

Résultats

Introduction

Apreés la description des approches proposées, se posent les questions du choix des
paramétres inclus dans les méthodes et de I’évaluation de ces méthodes. L’évaluation
des méthodes a été réalisée suivant deux étapes : une évaluation sur données simulées
puis une évaluation sur données réelles.

Evaluation sur données simulées L’évaluation sur données simulées repose sur la
génération d’un ensemble de données supposées représentatives des données réelles. Dans
le cas considéré (I’estimation de mouvement), il s’agit donc de générer deux ensembles
de données, dont le second correspond au premier aprés application d’'une déformation.
La déformation étant connue, elle peut étre comparée au mouvement estimé. Cette étape
permet par ailleurs ’optimisation du choix des parametres impliqués dans les méthodes.

Evaluation sur données réelles IL’évaluation sur données réelles a été réalisée
4 plusieurs niveaux. Les résultats obtenus par les deux approches sont dans un
premier temps analysés de maniére subjective en les comparant aux différentes
phases du mouvement physiologique cardiaque. Concernant ’approche surface-volume,
les résultats de détection de la forme au cours de la séquence sont comparés aux
résultats de segmentation obtenus par application du processus de segmentation
a chaque instant de la séquence. Enfin, la comparaison des informations extraites
avec les données cliniques et la validation croisée, avec d’autres modalités, de ces
informations sont recherchées. Cette derniére étape d’évaluation ne peut cependant
étre suffisante. En effet, comme il a été évoqué dans le premier chapitre, les parameétres
cliniques utilisés, quand ils sont disponibles, sont généralement trés globaux. Ainsi,
seule la fraction d’éjection ventriculaire est un indice quasi-systématiquement accessible.

Ces deux étapes d’évaluation sont considérées pour les méthodes surface-surface
et surface-volume. La premiére section de ce chapitre est consacrée a la présentation
des résultats sur données simulées. Dans un premier temps dera présenté le mode de
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génération des données simulées pour les deux méthodes, données qui permettent de
calculer précisément l'erreur d’estimation de mouvement. Ensuite, I’approche utilisée
pour déterminer le choix des différents parameétres impliqués dans les modéles sera
détaillée. Enfin, des résultats permettant de mesurer Uefficacité des méthodes seront
décrits, d’abord selon 1’application de différents types de mouvements puis pour des
mouvements combinés.

La deuxiéme section de ce chapitre présentera les résultats obtenus par les deux mé-
thodes sur données réelles. Les bases de données utilisées seront d’abord décrites, puis
les résultats obtenus par les méthodes de segmentation, ainsi que les données multiréso-
lution issues de cette segmentation, seront présentés. Ensuite, les mouvements estimés
par les deux méthodes seront détaillés. Une méthode permettant de fournir une indica-
tion quant & la précision des surfaces estimées par la méthode surface-volume sera par
ailleurs décrite.

Enfin, des méthodes de représentation des champs de déplacement estimés seront
proposées, ainsi que des méthodes d’estimation de paramétres cliniques locaux et glo-
baux. Ses parameétres seront comparés avec les données cliniques, quand ces derniéres
sont disponibles.

5.1 Evaluation sur données simulées

Dans cette section, I’évaluation sur données simulées des méthodes surface-surface et
surface-volume est décrite. Nous aborderons tout d’abord la génération de ces données,
pour les deux approches, avec notamment les différents types de mouvement utilisés.
Puis la sélection des paramétres impliqués dans les deux méthodes sera explicitée. Nous
présenterons enfin quelques résultats, obtenus soit en réponse & ’application d’un mou-
vement unique, soit de mouvements combinés.

5.1.1 Génération des données simmulées

Afin d’évaluer le mouvement estimé par les deux méthodes proposées, un ensemble
de données simulées a été généré. Les méthodes de génération de ces données sont dé-
crites ci-dessous, avec les données permettant d’évaluer tout d’abord 1’approche surface-
surface, puis I’approche surface-volume.

5.1.1.1 Données simulées pour 1’approche surface-surface

Pour I’approche surface-surface, les données simulées doivent comprendre :

— un maillage Sy correspondant & ’instant ¢;

— un maillage Sy correspondant & 'instant ¢t + 1 et résultant de ’application de

déformations au maillage S;.

Afin d’étre le plus proche possible des conditions réelles, le maillage S; est issu d’un
volume de données réelles du coeur acquis par un appareil scanner multibarrette. Ce
maillage résulte de la phase de prétraitement, telle qu’elle a été décrite section 4.1.2 :
apreés application du processus de segmentation, le maillage est généré par l'algorithme
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des Marching Cubes avant d’étre régularisé. Un exemple de maillage de surface résultant
(représenté a la résolution 2, c’est-a-dire aprés deux étapes de diminution de résolution
appliquées a la résolution originale) est représenté figure 5.1.

(a) (b)

Figure 5.1 — Exemple de maillage issu de données réelles (résolution 2), visualisé sous deux incidences
((a) oblique antérieure droite 30 ° ; (b) oblique antérieure gauche 45 ° caudale 25 ° ) ; le ventricule gauche,
ainsi que oreillette gauche et le début de 'aorte sont ici présents.

Afin d’obtenir le maillage S;1, le maillage S; est soumis & des mouvements simu-
lés. Toujours dans le but de simuler des mouvements les plus réalistes possibles, les
mouvements appliqués correspondent aux principaux mouvements subis par la surface
endocardique durant un cycle cardiaque (voir chapitre 1). Ces mouvements sont décom-
posés en :
contraction/expansion radiale;
contraction/expansion longitudinale;

— torsion longitudinale;

— déformation locale.

Avant de détailler la méthode de génération de la déformation locale, les procédés per-
mettant la simulation des trois premiers types de mouvement sont décrits.

L’application des mouvements de torsion et de contraction/expansion radiale et
longitudinale est réalisée suivant la définition du grand axe du ventricule. Celui-ci est
déterminé préalablement comme étant la droite passant par I’apex du ventricule (sé-
lectionné interactivement) et par son centre géométrique. Puis, en chaque nceud n du
maillage, un repére local est défini suivant trois vecteurs (voir figure 5.2) :

— un vecteur radial ]?n) , reliant le point n a son projeté sur le grand axe (pSA), et
dont la norme fournit la _c)listance entre n et le grand axe;

— un vecteur longitudinal L,,, paralléle au grand axe et dont la norme est déterminée
par la distance entre le point p,(L}A et I'apex;

— un vecteur taﬂ)gent f)n, déterminé comme étant le résultat du produit vectoriel
des vecteurs R, et L,,.
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,grand axe

Figure 5.2 — Repére local 1ié au nceud n.

Les mouvements de torsion et de contractions/expansions radiale et longitudinale
sont appliqués de fagon globale par la modification des coordonnées de chaque nceud du
maillage. Les paragraphes suivants décrivent les méthodes utilisées pour réaliser, en un
neeud n; donné, cette modification des coordonnées.

Contraction/expansion radiale Le mouvement de contraction radiale correspond
au déplacement de ’endocarde vers le grand axe du ventricule. Le mouvement d’ex-
pansion est un mouvement inverse, correspondant & 1’éloignement de ’endocarde par
rapport au grand axe. Le nouvel emplacement ny, 1 de chaque nceud n; du maillage S
est alors donné par : .

Ng41 = Ny + Rnt X Pradiale ) (51)

ol P,qgiale €st le pourcentage de contraction radiale de la surface (négatif pour une
expansion) et R—>nt est le vecteur radial déterminé au noeud n;. La norme du vecteur R—>nt
dépendant de la distance de n; au grand axe, plus n; sera éloigné du grand axe, plus
I’amplitude du mouvement radial sera important.

Contraction/expansion longitudinale Ce mouvement correspond a la déforma-
tion du ventricule suivant son grand axe. En théorie, I’apex du ventricule pouvant étre
considéré comme quasiment statique, la contraction longitudinale correspond & une
contraction de la base du ventricule vers sa pointe. Ainsi, le nouvel emplacement du
neeud n; est donné par :

—
Ngt1 = Ng + Lnt X Plongitudinale ) (52)

ol Plongitudinale correspond au pourcentage de contraction longitudinale de la surface
—
(négatif pour une expansion) et L,, est le vecteur longitudinal déterminé au nceud n.
—

Etant donné que la norme de L, dépend de la distance entre le projeté de n; sur le
grand axe et ’apex, I’amplitude de cette contraction longitudinale sera d’autant plus
importante que n; sera éloigné de ’apex.
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Torsion La torsion est réalisée autour du grand axe du ventricule. La zone apicale
subissant une torsion d’angle supérieur a celle de la base et de sens contraire, le centre
de torsion C' (pour lequel la torsion est nulle) est sélectionné comme étant le long du
grand axe, entre le centre géométrique et la base du ventricule. Le nouvel emplacement
du nceud n; est alors donné par (voir figure 5.3) :

—

T, .
Nep1 = N+ Al x | Ry || x sin () + Ry, x (1 — cos (a)) (5.3)

) —_— —
« = signe <pSfC’.Ln> X A/ ||p7?:xC|| X Piorsion (5.4)

ol pr(ftA est le projeté de ny sur le grand axe du ventricule et C est le point du grand
axe au niveau duquel le sens de la rotation est inversé. L’amplitude de la torsion est
linéairement dépendante (suivant le facteur Pl sion) de la racine carrée de la distance
de n; au point C.

avec !

Grand axe

il

Figure 5.3 — Notations associées au calcul du mouvement de torsion (schéma correspondant & un plan
radial du ventricule; le grand axe et C' sont dans un plan orthogonal & ce plan radial).

Déformation locale La déformation locale n’est pas une déformation «physiolo-
gique». Elle permet cependant de modéliser des variations locales du mouvement in-
duit par des déformations globales introduites ci-dessus. Ainsi, une anomalie locale du
mouvement peut étre simulée. Contrairement aux déformations décrites précédemment,
cette déformation n’est pas appliquée sur I’ensemble des nceuds du maillage. Elle re-
pose en effet sur le choix d’'un nceud n; et de son emplacement aprés mouvement ;1.
Cependant, afin de conserver une certaine cohérence de la surface, ce mouvement a
une influence sur le voisinage du noeud ny. Ainsi, les neceuds (ny) du voisinage de n,
connaitront le mouvement donné par :

3 x dist(ng, n?)>

5.5
s (5:5)

v v —
Ngp1 = Ny + NNyl X €Xp
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Tout comme 'amplitude et la direction du mouvement appliqué au nceud n;, I’étendue
du voisinage affecté par ce mouvement est un paramétre de la déformation. Il est ainsi
possible de modéliser des déformations de support plus ou moins important.

Ces différents mouvements sont appliqués a la surface Sy, soit globalement (torsion
et expansion/contraction radiale et longitudinale), soit localement (déformation locale).
La surface Sy41 est alors obtenue.

Cette surface doit étre ensuite traitée de telle sorte qu’elle puisse correspondre & une
surface issue du processus de prétraitement. Les coordonnées de ses nceuds sont donc
ré-échantillonnées suivant le méme pas que la surface S; et ses arétes sont régularisées
suivant le processus décrit dans la section 4.3.2.

Enfin, un ensemble hiérarchique de données simulées est généré. Celui-ci est obtenu
par application du processus de diminution de résolution aux surfaces S; et S;y1. Ce
processus, décrit section 4.3.3, repose sur une méthode de contraction d’arétes suivie
d’une étape de régularisation.

De par le processus de simulation de déformations, le mouvement et les correspon-
dances réels sont connus. L’erreur d’estimation du mouvement obtenue par la méthode
surface-surface peut donc étre calculée. De méme, 'impact du choix des différents pa-
ramétres impliqués dans les calculs d’énergie et dans les méthodes d’optimisation peut
étre évalué. Les données simulées correspondant & des résolutions différentes seront par
ailleurs exploitées pour évaluer ’application de notre processus de mise en correspon-
dance multirésolution.

5.1.1.2 Données simulées pour 1’approche surface-volume

La génération de données simulées pour I’approche surface-volume est moins aisée
que pour 'approche surface-surface. Il s’agit en effet de simuler un volume image V; 1
& partir de la surface de référence S; et de ses déformations simulées.

Cependant, modéliser un volume image initial implique de tenir compte des diffé-
rentes structures potentiellement présentes, de I'information liée a 'intensité de niveaux
de gris ou encore d’une information de texture. Or ces éléments sont, & ce niveau, diffi-
cilement controlables.

Les paramétres descriptifs des voxels du volume, utilisés dans 1’énergie de corres-
pondance locale entre un nceud et un voxel, étant liés & une information de contour
préalablement extraite, un choix a été pris de ne pas générer un volume image origi-
nal mais un volume binaire résultant de I’application de l'opérateur d’estimation de
contours.

Bien que limitée & une description binaire, la génération d’une telle image tridimen-
sionnelle est toujours complexe. L’objectif est d’obtenir un volume binaire représentant
au mieux les différentes structures présentes dans I’environnement de ’endocarde du
ventricule gauche (ventricule droit, épicarde, aorte, ...). Pour ce faire, ce volume est
généré 3 partir d’un volume image réel duquel la représentation de ’endocarde a été
préalablement soustraite.
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Vi

Prétraitement
Vi — St

— —

Soustraction de St
du volume V;
Vi — Vi(sans endocarde)

%ﬁ

Insertion de S
dans V; (sans endocarde)

¢

Vit

Déformation de St
St — St41

Figure 5.4 — Etapes impliquées dans la génération des données simulées pour 'approche surface-volume.

De facon synthétique, la génération des données simulées pour ’approche surface-

volume implique quatre étapes, décrites par la figure 5.1.1.2 :

(1) génération de la surface S; & partir du volume V; grace a la procédure de pré-
traitement (segmentation, reconstruction de surface, renormalisation) ;

(2) soustraction de la surface S; du volume V;;

(3) application de déformations sur la surface S; pour obtenir Sii1; les déforma-
tions ici utilisées sont les mémes que pour l'approche surface-surface (torsion,
expansion/contraction longitudinale et radiale et déformation locale) ;

(4) insertion de la surface S¢;1 dans le volume V; duquel 'endocarde a été soustrait ;
ainsi le volume Vi est généré.

Les étapes (1) et (3) correspondent & des processus décrits précédemment. Nous nous
limiterons donc ici & la description des étapes (2) et (4).

Soustraction de la surface endocardique La soustraction de la surface S; du
volume V; est réalisée par la ré-initialisation des voxels correspondant aux nceuds du
maillage S;. Pour ce faire, les coordonnées de chaque nceud sont reportées dans le
volume et le voxel correspondant, ainsi que les voxels voisins du méme plan de coupe
(en connexité 8) sont ré-initialisés suivant un bruit binaire de moyenne mgyppression- Sl
I’on considére une coupe d’un volume image original, représentée par la figure 5.5, le
résultat de l'application de I'opérateur de Canny est représenté par la figure 5.6. La
figure 5.7 représente cette méme coupe aprés suppression de la surface endocardique.

Insertion de la surface déformée L’insertion de la surface déformée S;y1 dans le
volume V; soustrait passe elle-méme par deux étapes : une étape de ré-initialisation du
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ventricule gauche

aorte

oreillette gauche

Figure 5.5 — Coupe issue d’un volume image original (résolution 2).

voisinage de la surface & insérer puis I’étape d’insertion en tant que telle. Tout d’abord,
afin de simuler ’absence d’autres contours dans le voisinage immédiat de la surface en-
docardique (voir, par exemple, la figure 5.6 ou les voxels voisins de surface endocardique
sont tous représentés en noir), les voxels de coordonnées voisines de celles des nceuds du
maillage S;;1 sont ré-initialisés suivant la probabilité pyeisinage. La figure 5.8 représente
le résultat de cette étape. Ensuite, les voxels de mémes coordonnées que les nceuds de
Si11 prennent la valeur correspondant & un contour suivant la probabilité pinsertion. La
figure 5.8 représente une coupe du volume issu de cette étape, c’est-a-dire une coupe du
volume final V.

Pour ces deux processus, les probabilités pioisinage €t Pinsertion PeUvent simuler la
présence de bruit.

Dans la suite de cette section, l'utilisation de ces données simulées sera détaillée.
Ainsi, la sélection des parameétres des méthodes surface-surface et surface-volume, réali-
sée suivant ces données simulées, sera explicitée. Ensuite, des résultats d’estimation de
mouvement réalisée sur données simulées seront exposés.

5.1.2 Sélection des paramétres du modéle

La sélection des parameétres d’un modéle est toujours une téche difficile. Il est alors
utile d’avoir des références par rapport auxquelles ils peuvent étre étalonnés. Ainsi, les
données simulées décrites ci-dessus permettent de guider la sélection des différents pa-
rameétres influant le comportement des méthodes surface-surface et surface-volume. Ces
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Figure 5.6 — Coupe issue d’un volume aprés appli- Figure 5.7 — Méme coupe, aprés suppression de la
cation de l'estimateur de contours (résolution 2). surface endocardique (St) (Msuppression = 0.5).

Figure 5.8 — Méme coupe, aprés initialisation du Figure 5.9 — Méme coupe, aprés insertion de la
voisinage de la surface Si+1 (Pvoisinage = 1.0). surface Sit1 (Pinsertion = 1.0).

paramétres, impliqués dans les calculs énergétiques et dans les processus d’optimisation,
sont résumés ici :
e Energie interne du champ (approches surface-surface et surface-volume) :
o Njfarkov : ordre du voisinage considéré pour la définition des cliques;
o ag;st - Tacteur de poids du terme d’amplitude des déplacements ;
0 Qunter : facteur de poids du terme de régularisation ;
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e Energie image :
o Approche surface-surface :
— QeourbM - facteur de poids du terme de courbure moyenne;
— Qeourb - facteur de poids du terme de courbure gaussienne;
o Approche surface-volume :
— Qcontour - Tacteur de poids du terme de contour;
— Quopo : facteur de poids du terme topologique;
e Optimisation (recuit simulé et ICM) :
0 Niest : l'ordre du voisinage considéré pour le test des correspondances;
o Pyqap : le nombre d’itérations infructueuses déterminant la stabilité du systéme
et exprimé comme un pourcentage du nombre total de sites;
e Recuit simulé :
o Pt @ le taux d’acceptation initial des solutions entrainant une augmentation
de I’énergie;
o nombre essais max : le nombre d’itérations réalisées avant chaque diminution
de température, exprimé comme un pourcentage du nombre total de sites;
o fr : le paramétre déterminant la rapidité de décroissance de ’énergie.

Les données simulées permettent, grace a la connaissance du mouvement réel (c’est-
a~dire du mouvement appliqué), de mesurer l’erreur d’estimation et donc d’optimiser le
choix des paramétres pour minimiser cette erreur. Cette optimisation a été réalisée en
combinant approche empirique et optimisation par descente de gradient. Aprés une ini-
tialisation manuelle des différents parameétres, ceux-ci sont testés de facon séquentielle.
A chaque itération, une nouvelle valeur d’un paramétre est testée. Celle-ci est détermi-
née suivant la valeur courante du paramétre et une amplitude de modification. Si cette
nouvelle valeur entraine une diminution de ’erreur, celle-ci est conservée. L’amplitude
de modification est choisie élevée en début de processus puis est diminuée & chaque fois
que le systéme atteint un état stable, déterminé lorsque tous les paramétres ont été
testés sans entrainer de diminution de I’erreur.

Trois bases de données simulées ont servi & cette optimisation, chacune correspon-
dant a lapplication globale d’un seul type de mouvement (expansion/contraction lon-
gitudinale, radiale et torsion). Les niveaux de résolution 1, 2 et 3 (c’est-a-dire corres-
pondant respectivement aux volumes de dimensions 2563, 1283 et 64%) ont été pris en
compte.

Les paramétres ainsi obtenus sont :

e Pour ’approche surface-surface :

- NMarkov = 3;
~ Qgist = 9;

— Qinter = 40;

= QcourbM = 25;
= QcourbG = 40a
- Pstab = 20;

— Niest = 3;

- ]Dinit = 0-4;
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— nombre_essais_max= 20;
- Br =0.99;
e Pour ’approche surface-volume :
= NMarkov = 3;
- Quist = 22;
= Qipter = 92}

~ Qeontour = 2;

— Otopo = 40;

— Psgap = 20;

— Niest = 2;

= Pinit = 037

— nombre_essais_max= 20;
~ Br=0.99.

Ces valeurs de paramétres sont ensuite exploitées pour l’estimation de mouvement
sur données réelles. De méme, les résultats obtenus sur données simulées et présentés
dans la suite de cette section ont été obtenus avec ces valeurs.

5.1.3 Reésultats

Les méthodes surface-surface et surface-volume ont été testées sur un ensemble de
données simulées. Ces tests se sont déroulés en deux phases. Tout d’abord, afin d’es-
timer la réponse des méthodes a chaque type de mouvement considéré, des bases de
données correspondant & un unique mouvement global (expansion/contraction radiale
ou longitudinale ou encore torsion) ont été utilisées. Ces mouvements ont de plus été
appliqués avec des amplitudes croissantes afin d’évaluer les limites des méthodes pro-
posées. Par ailleurs, les méthodes ont été testées sur des bases de données combinant
différents types de mouvements.

5.1.3.1 Mouvements appliquées individuellement

Les deux méthodes proposées, surface-surface et surface-volume, ont été testées sur
un ensemble de données simulées correspondant & 1’application d’'un mouvement unique
(torsion ou contraction/expansion radiale ou longitudinale). Trois niveaux de résolution
ont été considérés (de la résolution 3 4 la résolution 1).

Les figures 5.10 et 5.11 illustrent les résultats obtenus par les approches surface-
surface et surface-volume pour I’estimation de ces trois types de mouvements, appliqués
individuellement et suivant des amplitudes croissantes. Les graphiques représentent 1’er-
reur moyenne d’estimation en fonction de ’amplitude moyenne du mouvement appliqué.
L’erreur moyenne d’estimation correspond & la moyenne, sur tous les nceuds du maillage,
de leur erreur d’estimation, c’est-a-dire de la distance entre leur correspondance estimée
et leur correspondance réelle.

Ces graphiques montrent le bon comportement des deux méthodes jusqu’a une cer-
taine amplitude de mouvement, variable suivant la méthode et le type de mouvement

appliqué.
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Figure 5.10 — Erreur d’estimation de la méthode surface-surface pour les trois types de mouvement,
appliqués suivant des amplitudes croissantes.
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Figure 5.11 — Erreur d’estimation de la méthode surface-volume pour les trois types de mouvement,
appliqués suivant des amplitudes croissantes.

Pour I’approche surface-surface, les meilleurs résultats sont observés lors de 'appli-
cation d’'un mouvement de contraction radiale. Ceci s’explique par le fait que, pour cette
méthode, l'initialisation des correspondances & la résolution la plus faible est donnée par
le nceud (du deuxiéme maillage considéré) le plus proche. Comme, pour un mouvement
de contraction uniforme, cette initialisation est trés proche du résultat optimal, les cor-
respondances estimés seront proches des correspondances vraies. Pour ce qui est du
mouvement de contraction longitudinale, 'estimation est satisfaisante jusqu’a un mou-
vement d’amplitude moyenne d’environ 8 mm. Pour des mouvements d’amplitude su-
périeure, 'erreur d’estimation augmente fortement. Les résultats les moins satisfaisants
sont observés lors de l'application d’'un mouvement de torsion. Ceci peut s’expliquer
en considérant le phénomeéne d’ouverture, décrit chapitre 3, et qui montre que, si ’on
considére le mouvement d’une surface plane, seule la composante du mouvement ortho-
gonale a la surface pourra étre estimée. Ainsi, bien que la surface considérée ne soit pas
plane, et que la méthode développée cherche & tirer parti de ses détails topologiques,
I’estimation d’un mouvement exclusivement dirigé suivant la tangente a la surface est
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plus difficile & réaliser que l'estimation de mouvements dont la composante normale
n’est pas nulle, au moins en certaines zones de la surface.

Pour ce qui est de la méthode surface-volume, les résultats sont trés corrects pour
I’application d’une contraction radiale ou longitudinale d’amplitude inférieure & environ
7 mm. Pour ce qui est du mouvement de torsion, l'erreur d’estimation augmente rapi-
dement & partir d’'un mouvement d’amplitude moyenne d’environ 3.5 mm. Tout comme
pour la méthode surface-surface, ceci s’explique en considérant le phénoméne d’ouver-
ture. Cependant, la prise en compte de configurations supplémentaires dans le calcul du
critére topologique, comme décrit section 4, devrait permettre d’améliorer ces résultats.

En termes de temps de calcul, et comme attendu, la méthode surface-surface est plus
rapide que la méthode surface-volume (environ 6 minutes, contre environ 10 minutes,
pour 'application, avec les trois niveaux de résolution, entre les deux instants considérés
(processeur a 1800 MHz, 1 Go de mémoire vive)).

Aprés cette présentation de la réponse des méthodes & des mouvements uniques,
les résultats obtenus sur des bases de données simulées combinant plusieurs types de
mouvement sont détaillés ci-dessous.

5.1.3.2 Mouvements combinés

Tester les méthodes sur des bases de données combinant plusieurs mouvements per-
met d’évaluer leur réponse a des mouvements qui n’ont pas été utilisés pour I'optimisa-
tion des paramétres.

Ainsi, une base de données combinant tous les types de mouvements simulés a été
générée. Celle-ci correspond & l'application d’un mouvement d’expansion radiale non
uniforme (plus le point considéré est loin de ’apex, plus son expansion sera impor-
tante), d’'un mouvement de contraction longitudinale et d’un mouvement de torsion
auxquels ont été ajoutées une trentaine de déformations locales d’amplitude maximale
d’environ 3 mm, avec une influence sur un voisinage de taille dépendante de I’ampli-
tude du mouvement appliqué. Le mouvement moyen appliqué est de 6.7 mm, soit un
mouvement d’amplitude comparable au mouvement maximum potentiellement obser-
vable entre deux instants consécutifs d’une acquisition réalisée sur un appareil scanner
multibarrette. Trois niveaux de résolution ont été considérés (de la résolution 3 a la
résolution 1).

Pour la méthode surface-surface, la figure 5.12 illustre la convergence du recuit si-
mulé (4 la résolution 3) et de 'TCM (aux résolutions 1 et 2). Ces graphiques représentent
I’erreur moyenne d’estimation en fonction du nombre d’itérations des processus d’opti-
misation (une itération correspond au test d’une nouvelle correspondance). La majeure
partie de la minimisation d’erreur est due au recuit simulé utilisé a la résolution la plus
faible qui permet d’obtenir une erreur moyenne égale & 1.05 mm (pour un mouvement
appliqué ayant une amplitude moyenne de 6.7 mm). Les deux applications de I'ICM aux
résolutions supérieures aboutissent & une erreur moyenne finale de 0.9 mm.

La figure 5.13 illustre les mémes processus pour la méthode surface-volume.
Contrairement & la méthode surface-surface, I’optimisation par ICM aux résolutions
1 et 2 apporte une diminution importante de ’erreur d’estimation. En effet, si le recuit
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Figure 5.12 — Convergence des algorithmes de recuit simulé et d’ICM appliqués, par la méthode surface-
surface, sur données simulées.
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Figure 5.13 — Convergence des algorithmes de recuit simulé et d’ICM appliqués, par la méthode surface-
volume, sur données simulées.

simulé aboutit & une erreur moyenne de 3.5 mm, la combinaison des algorithmes ICM
permet d’obtenir, & la résolution finale, une erreur d’estimation de 0.8 mm, légérement
inférieure au résultat obtenu par la méthode surface-surface.

Quelle que soit 'approche considérée, I’erreur maximale, estimée sur ’ensemble des
sites, reste cependant relativement élevée, avec une valeur d’environ 9 mm. Ceci peut
s’expliquer en partie par le fait que de nombreuses excroissances sont incluses dans le
maillage utilisé comme maillage original par la procédure de génération des données
simulées. En effet, ce maillage étant extrait d’'une base de données réelle, les pointes des
trabécules ou encore les valvules représentent autant de structures fines pour lesquelles
les correspondances sont difficiles & établir.
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Enfin, la figure 5.14 illustre le résultat final des estimations, & la résolution maxi-
male. Elle représente ainsi la surface, correspondant au premier instant de la base de
données simulées, avec, en superposition, une représentation des mouvements appliqués
et estimés par les deux méthodes. En codage couleur, est représentée ’amplitude du
mouvement projetée sur la normale a la surface (afin de mettre en valeur les mou-
vements dirigés vers 'intérieur de la cavité, représentés en couleurs chaudes, et les
mouvements dirigés vers l'extérieur de la cavité, représentés en couleurs froides). Cette
figure montre la bonne concordance entre le mouvement appliqué et les mouvements
estimés par les deux méthodes. La figure 5.15 représente ces mémes résultats aux diffé-
rentes résolutions impliquées dans les étapes d’estimation de mouvement. Il est possible
d’observer que le mouvement estimé par I’approche surface-volume est, & la résolution
inférieure, moins satisfaisante que celui estimé par ’approche surface-surface, ce qui est
cohérent avec les données illustrées par les graphiques de convergence des figures 5.12
et 5.13. Cependant, cette différence de résultat est ensuite compensée aux résolutions
supérieures par les applications des algorithmes ICM.

5.2 Reésultats sur données réelles

Les méthodes surface-surface et surface-volume ont été appliquées sur données réelles
acquises en imagerie scanner multibarrette. Deux bases de données, toutes deux obte-
nues sur des scanners 16 barrettes, ont été utilisées. Aprés une description de ces bases
de données, sont exposés les résultats des étapes préliminaires (segmentation, recons-
truction de surface, génération des données multirésolution et estimation des parameétres
descriptifs). Puis les mouvements estimés par les méthodes surface-surface et surface-
volume sont exposés et discutés. Ensuite, différents modes de représentation des mou-
vements estimés seront décrits, permettant d’accéder & une description qualitative et
quantitative des résultats. Pour terminer cette section, l’extraction de parameétres cli-
niques locaux et globaux sera proposée, permettant de les relier aux parameétres cliniques
disponibles.

5.2.1 Description des bases de données

Les méthodes surface-surface et surface-volume ont été appliquées sur deux bases
de données réelles.

La premiére nous a été fournie par Siemens, Division Médicale, France et a été
acquise sur un appareil scanner Siemens Sensation comprenant 16 barrettes. La base
est composée de dix volumes représentant dix instants du cycle cardiaque, identifiés
par un numéro (de 2 a 11). Théoriquement, la base de données représente donc le cycle
cardiaque tous les 10% de l'intervalle R— R. Chaque volume contient environ 300 coupes
de 512 x 512 voxels, la distance inter-coupes est de 0.5 mm, ’épaisseur de coupe de
1 mm, la résolution spatiale dans le plan de coupe de 0.35 x 0.35 mm. Les volumes sont
donc traités par interpolation afin de les rendre isotropes (taille d’un voxel : 0.35 mm).
Des exemples de coupes issues de cette base sont représentés figure 5.16 et montrent
bien la capacité de 'acquisition scanner multibarrette & représenter les détails de la
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-2.0 mm

-4.0 mm

(a) Mouvement appliqué

(b) Mouvement estimé (surface-surface)

(c) Mouvement estimé (surface-volume)

Figure 5.14 — Mouvements appliqués et mouvements estimés par les méthodes surface-surface et surface-
volume (en code couleur est représentée la valeur de la composante du vecteur mouvement projeté sur
la normale & la surface) (représentation & la résolution 1, sous deux incidences : oblique entérieure
gauche 45 ° caudale 25 ° (& gauche) et oblique antérieure droite 30 ° (& droite)).
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Figure 5.15 — Mouvements appliqués et mouvements estimés par les méthodes surface-surface et surface-
volume, suivant trois résolutions (de gauche & droite : résolutions 3, 2 et 1) (en code couleur est
représentée la valeur de la composante du vecteur mouvement projeté sur la normale & la surface).

surface endocardique. Ces images montrent également les artefacts de reconstruction que
peuvent présenter ces images, notamment bien visibles sur la deuxiéme image de cette
base (tracés de haute intensité). Un probléme est rencontré avec cette base de données :
un des volumes de données, numéroté 4, n’est pas complet (un nombre important de
coupes sont manquantes) et ne peut donc étre exploité. Sur cette zone temporelle,
le mouvement a donc été estimé directement entre les volumes précédent et suivant,
représentatifs des instants 3 et 5. Aucune donnée clinique quantitative concernant le
patient n’est malheureusement disponible sur ce cas. Cependant, ’analyse d’un expert
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Figure 5.16 — Exemples de coupes issues de la base B1 et correspondant & différents niveaux d’un méme
volume.

Figure 5.17 — Exemples de coupes issues de la base B2 et correspondant & différents niveaux d’un méme
volume.

a permis de signaler la présence d’une akinésie septo-apicale. Dans la suite de ce chapitre,
cette base de donnée sera notée B1.

La seconde base de données a été fournie par le Service d’Hémodynamique et
de Cardiologie Interventionnelle du Centre Cardio-Pneumologique (Centre Hospitalier
Universitaire de Pontchaillou, Rennes), service dirigé par Hervé Le Breton et avec lequel
sont réalisés ces travaux. Cette base, acquise sur un scanner 16 barrettes de marque
General Electric, concerne un patient souffrant d’une insuffisance aortique liée & une
dilatation de l'aorte ascendante. Des exemples de coupes issues de cette base sont re-
présentés figure 5.17. Le ventricule gauche est dilaté (diameétre télédiastolique de 63 mm,
volume télédiastolique de 210 ml) et sa fraction d’éjection systolique légérement réduite
(55%). La base contient 13 volumes représentant le cycle cardiaque tous les 5%, de 35
a 95% de lintervalle R — R du cycle cardiaque. Seule la phase diastolique du cycle
cardiaque est donc représentée. Cependant, certaines bases de données étant difficiles a
reconstituer (le systéme de sauvegarde de la station d’acquisition les ayant décomposées
en plusieurs parties), nous nous sommes dans un premier temps limité a l'utilisation de
données acquises tous les 10%, de 35 & 95%. Dans la suite de ce chapitre, cette seconde
base de données sera notée B2.
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Figure 5.18 — Exemples de résultat du processus de segmentation appliqué & la base B1.

5.2.2 Segmentation

Les bases de données présentées ci-dessus ont été segmentées grace aux méthodes dé-
crites dans le chapitre précédent. La figure 5.18 illustre le résultat obtenu par la premiére
méthode de segmentation disponible (croissance de régions 3D) sur la base B1l. Deux
images de coupe scanner sont représentées a différents niveaux du cceur. Le contour du
ventricule gauche recherché et obtenu est représenté en blanc, en surimpression de la
coupe originale. Il fournit la détection du ventricule gauche couplée & celle de 1'oreillette
et du début de l'aorte. La complexité de la surface endocardique est bien captée par
le processus de segmentation, mettant en évidence les trabécules de la paroi endocar-
dique qui ne sont pas incluses dans la cavité. On peut par exemple noter que la non
homogénéité de la surface est plus importante sur la paroi latérale (& droite sur I'image)
que sur la paroi septale (au centre de I'image). Ces caractéristiques correspondent bien
a la physiologie du myocarde (les trabécules, et notamment les piliers du coeur sont
présents sur la paroi latérale). La figure 5.19 illustre le résultat obtenu avec la deuxiéme
méthode de segmentation introduite (connectivité floue) sur la base B2. Les éléments
contour représentés en blanc correspondent ici aux contours de la carte de connectivité
fournie en recherchant la cavité ventriculaire gauche. La également, le ventricule gauche,
loreillette gauche et ’aorte sont détectés. Ces résultats ont été validés visuellement par
un expert.

Les données issues de la segmentation des bases, & tous les instants, ont fait ’objet
d’une procédure de reconstruction de surface grace a ’algorithme des Marching Cubes.
Afin d’obtenir une description réguliére des surfaces, les maillages résultant ont par la
suite été soumis & la procédure de régularisation. Les figures 5.20 et 5.21 illustrent les
surfaces issues de cette procédure, pour les deux bases, aux différents instants acces-
sibles. Ces figures montrent le ventricule gauche auquel est adjoint ’oreillette gauche
ainsi que le début de 'aorte. Sur ces représentations tridimensionnelles, il est & noter la
trés haute finesse des structures anatomiques rendue accessible par l'imagerie scanner.
Des incohérences temporelles de la segmentation sont d’ores et déja visibles. Ainsi, sur
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Figure 5.19 — Exemples de résultat du processus de segmentation appliqué a la base B2.

la surface segmentée correspondant & l’instant 2 de la base B1, une partie des cavités
droites a été segmentée avec les cavités gauches.

Il est par ailleurs possible de remarquer, sur les reconstructions tridimensionnelles
correspondant & la base B2, la taille anormalement élevée de l'aorte. Cette observation
correspond aux données cliniques du patient puisque celui-ci souffre d’une dilatation de
I’aorte ascendante. Ces images montrent également la détection du début des artéres
coronaires, en supplément de la cavité gauche et de loreillette gauche.

5.2.3 Données multirésolution et paramétres descriptifs

Les données originales (volumes images et maillages) ont fait 'objet de traitements
afin d’appliquer le schéma multirésolution et I’étape de mise en correspondance. Ainsi,
une étape de diminution de résolution est appliquée & ces données. De méme, un pro-
cessus de calcul de courbures est appliqué aux maillages et une étape d’estimation de
contours aux volumes images. La suite de cette section illustre ces différentes étapes.

Données multirésolution Afin d’appliquer le schéma multirésolution, les surfaces
résultant du processus de prétraitement sont soumises & un processus de diminution
de résolution, constitué d’une étape de contraction d’aréte et d’une étape de régulari-
sation. Les figures 5.22 et 5.23 représentent les maillages endocardiques des bases B1
et B2 ainsi obtenus. Les maillages correspondent au méme instant (instant 5 pour la
base B1, 45 pour la base B2) mais sont représentés suivant quatre résolutions (de la
résolution initiale & la résolution 3). Ces figures illustrent bien l'intérét du schéma mul-
tirésolution pour les méthodes d’estimation de mouvement proposées. En effet, celles-ci
reposent sur des descriptions topologiques locales et les différents niveaux de résolution
permettent de prendre en compte une description hiérarchique des détails de la surface
endocardique. De plus, ces représentations hiérarchiques permettent de n’avoir & esti-
mer les correspondances que d’un nombre réduit de nceuds. En effet, les maillages a la
résolution maximale (résolution 0) peuvent comporter jusqu’a 300000 nceuds. Lorsque
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(a) instant 2 (b) instant 3 (c) instant 5

(f) instant 8

(g) instant 9 (h) instant 10 (i) instant 11

Figure 5.20 — Surfaces issues du processus de prétraitement (segmentation, reconstruction de surface,
régularisation) correspondant & tous les instants de la base B1 (visualisation en incidence oblique
antérieure gauche 45 ° caudale 25 °).

la résolution des maillages est diminuée, ce nombre passe & environ 70000 pour la ré-
solution 1, environ 15000 pour la résolution 2 et environ 3000 pour la résolution 3.
Nous nous sommes généralement limités & cette résolution puisque, d’une part, la dé-
tection des contours & une résolution inférieure n’est plus satisfaisante, d’autre part les
informations anatomiques rendues deviennent beaucoup moins significatives.

Pour que la méthode surface-volume puisse étre appliquée dans le cadre multiréso-
lution, les volumes de données doivent aussi étre soumis a un processus de diminution
de résolution. Celui-ci est constitué d’une étape de filtrage gaussien puis d’une étape de
sous-échantillonnage. A titre d’exemple, la figure 5.24 représente les quatre premiéres
résolutions correspondant au volume 10 de la base B1.
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(a) instant 45 (b) instant 85

Figure 5.21 — Surfaces issues du processus de prétraitement (segmentation, reconstruction de surface,
régularisation) correspondant aux instants 45 et 85 de la base B2 (visualisation en incidence oblique
antérieure gauche 45 ° caudale 25 °).

(c) résolution 2 (d) résolution 3

Figure 5.22 — Surfaces correspondant a Pinstant 5 de la base B1 & la résolution 0 (résolution initiale)
et aux résolutions 1, 2 et 3 (visualisation en incidence oblique antérieure gauche 45 ° caudale 25 °).
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(a) résolution 0 (b) résolution 1 (c) résolution 2 (d) résolution 3

Figure 5.23 — Surfaces correspondant & U'instant 45 de la base B2 a la résolution 0 (résolution initiale)
et aux résolutions 1, 2 et 3 (visualisation en incidence oblique antérieure gauche 45 ° caudale 25 °).

Paramétres descriptifs Suite & la génération des données multirésolution, ces der-
niéres sont soumises aux processus d’estimation de paramétres descriptifs. Ainsi, les pa-
ramétres descriptifs utilisés pour la méthode surface-surface sont, outre les coordonnées
des noeuds, leurs courbures moyenne et gaussienne. Les figure 5.25 et 5.26 représentent
ces paramétres descriptifs, estimés sur les surfaces de la base B1 & trois instants consé-
cutifs et aux résolutions 3 et 2. Ces figures montrent l'intérét de ces paramétres qui
sont représentatifs de la topologie des maillages et permettent d’en suivre les éléments
distinctifs au cours du temps. De méme, ces mesures donnent accés & des informations
cohérentes entre les différentes résolutions, mais avec une plus grande précision lorsque la
résolution est augmentée. Pour ce qui est de I'approche surface-volume, ’appartenance
des voxels & un contour est évaluée par un opérateur de Canny qui, aprés différents tests
visuels, est apparu comme fournissant les résultats les plus satisfaisants. La figure 5.27
représente le résultat de ’application de cet opérateur sur quatre niveaux de résolutions.
Le seuil du filtrage de Canny a été choisi, de facon empirique, égal & 30.

5.2.4 Mouvements estimés

Les méthodes surface-surface et surface-volume ont été appliquées sur les bases de
données B1 et B2. Le schéma multirésolution a été utilisé suivant trois niveaux de
résolution : les résolutions 1, 2 et 3 (correspondant respectivement & des volumes de
taille 2563, 1283 et 643). La résolution des données originales n’a généralement pas été
considérée pour deux raisons : la précision supplémentaire apportée sur les structures
n’est pas apparue fortement significative du point de vue des descripteurs cinétiques re-
cherchés; le nombre de nceuds composant les maillages de résolution maximale (environ
300000) rend extrémement longue ’application d’une méthode d’optimisation.

Afin de fournir une visualisation des résultats d’estimation de mouvement, une re-
présentation tridimensionnelle est utilisée. Celle-ci permet d’appréhender la forme et la
variation de la surface endocardique dans sa globalité. Pour représenter I'information de
mouvement, les vecteurs de déplacement estimés entre les instants ¢ et ¢+ 1 sont projetés
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(a) résolution 0 (b) résolution 1

(c) résolution 2 (d) résolution 3

Figure 5.24 — Coupes, extraites du volume correspondant & instant 10 de la base B1, 4 la résolution 0
(résolution initiale) et aux résolutions 1, 2 et 3.

sur la normale & la surface et sont représentés suivant un codage couleur. En représen-
tant les mouvements opposés & la normale suivant des tons chauds et les mouvements
dirigés vers l’extérieur de la surface par des tons froids, une représentation synthétique
des amplitudes et des directions de déplacement est réalisée. Ces différentes directions
de déplacement permettent dans un premier temps une interprétation des mouvements
en termes de contraction et d’expansion locales (un mouvement dont la composante
normale est dirigée vers l'intérieur (respectivement l’extérieur) de la cavité peut étre
interprété comme un mouvement de contraction (respectivement d’expansion)).



5.2. Résultats sur données réelles 177

(a) (b)

(d) (e) f)

Figure 5.25 — Courbure moyenne, aux résolutions 3 (en bas) et 2 (en haut), correspondant aux instants
6, 7 et 8 de la base B1.

(a) (b)

(d) (e) ()

Figure 5.26 — Courbure gaussienne, aux résolutions 3 (en bas) et 2 (en haut), correspondant aux instants
6, 7 et 8 de la base Bl1.
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(a) résolution 1 (b) résolution 2 (c) résolution 3

Figure 5.27 — Coupes extraites des volumes correspondant a I’instant 10 de la base B1 aux résolutions
1, 2 et 3, aprés application de 'opérateur de Canny.

Cette représentation sera utilisée, dans la suite de cette section, pour présenter
les mouvements estimés par les deux méthodes proposées. Afin de pouvoir comparer
les résultats fournis par les deux méthodes, les mouvements estimés par les méthodes
surface-surface et surface-volume seront d’abord présentés pour la base B1 avant d’étre
présentés pour la base B2.

5.2.4.1 Base Bl

La figure 5.28 représente le mouvement estimé par ’approche surface-surface. Pour
chaque instant, le maillage de surface, issu du processus de prétraitement, est représenté
avec, en surimpression, le mouvement estimé au niveau du ventricule (suivant le mode
de représentation décrit ci-dessus).

Le mouvement estimé par I'approche surface-volume est représenté figure 5.29. La
surface représentée a l'instant de départ de l'estimation (instant 3) est issue du processus
de prétraitement, alors que celles correspondant aux autres instants correspondent aux
résultats des processus d’estimation de surface.

La similarité entre les mouvements estimés par les deux méthodes est relativement
bonne. On peut cependant remarquer que, sur certains instants, les mouvements estimés
par I’approche surface-surface sont d’amplitude supérieure & ceux obtenus par I’approche
surface-volume (voir, par exemple, le mouvement estimé entre les instants 10 et 11). Ceci
peut s’expliquer en partie par le probléme de I'incohérence de la segmentation appliqué
le long de la séquence. En effet, une observation des volumes segmentés montre que
certains volumes représentent un ensemble de structures plus important que d’autres
(voir figure 5.31).

La figure 5.30 représente, a la résolution 3, le mouvement estimé par ’approche
surface-volume sur toute la séquence. Comparée & la figure 5.29, elle montre une co-
hérence des mouvements estimés aux différentes résolutions. Ainsi, si l’augmentation
de résolution permet, comme cela a été montré sur les données simulées, d’améliorer
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la précision des mouvements estimés, elle conduit bien & un affinage des mouvements
estimés aux résolutions inférieures. Cependant, les représentations a basse résolution
peuvent étre utiles afin d’obtenir une description plus globale des mouvements.

(a) 2-3 (b) 3-5 () 5-6

(d) 6-7 (e) 7-8 (f) 8-9

() 9-10 (h) 10-11

Figure 5.28 — Mouvement estimé par la méthode surface-surface sur la base de données B1 (représen-
tation & la résolution 1).

Ces différentes représentations tridimensionnelles fournissent des indications qualita-
tives sur la cinétique globale du ventricule. Ainsi le mouvement d’expansion (représenté
en tons froids), relativement faible en début de diastole, commence par la base (instants
5-6 puis 7-8) avant de se propager vers l'apex (instants 8-9). L’essentiel du mouvement
d’expansion apparait plutot en fin de diastole (instants 9-10). Cet instant correspond
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(a) 2-3 (b) 3-5 (c) 5-6

(d) 6-7 (e) 7-8 (f) 8-9

(8) 9-10 (h) 10-11

Figure 5.29 — Mouvement estimé par la méthode surface-volume sur la base de données B1 (représen-
tation & la résolution 1).

donc probablement & la phase de systole auriculaire. Le mouvement de contraction
ventriculaire (représenté en tons chauds) commence & partir de 'apex, dés la fin de la
séquence temporelle représentée (instants 10-11). L’observation des premiers instants de
la séquence (instants 2-3) montre que ce mouvement se prolonge vers la base du ventri-
cule. Enfin, ces représentations montrent une quasi-absence de mouvement de la région
septo-apicale traduisant un phénomeéne d’akinésie qui a été confirmé par un expert.

5.2.4.2 Base B2

Les figures 5.33 et 5.34 représentent le mouvement estimé par les méthodes surface-
surface et surface-volume sur la base B2. Si ce n’est le mouvement estimé entre les
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-3.0mm

(d) 6-7 (e) 7-8 (f) 8-9

() 9-10 (h) 10-11

Figure 5.30 - Mouvement estimé par la méthode surface-volume sur la base de données B1 (représen-
tation & la résolution 3).

instants 35 et 45, les méthodes surface-surface et surface-volume obtiennent des résultats
comparables. Encore une fois, la différence d’estimation entre les résultats fournis par
les deux approches peut étre liée & une incohérence temporelle de la segmentation. 11
est ainsi possible de remarquer que, pour "approche surface-surface, 'un des piliers du
coeur, nettement visible sur la zone latérale de la surface segmentée a 'instant 35, n’est
ensuite plus nettement représenté, notament en fin de séquence. Par contre, les surfaces
estimées par ’approche surface-volume restent cohérentes : le pilier est détecté tout le
long de la séquence.

La figure 5.35 illustre, suivant une autre incidence, le mouvement estimé par la
méthode surface-volume entre les instants 65 et 75 et entre les instants 85 et 95. Tout
comme pour la base de données B1, les mouvements estimés aux différentes résolutions
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Figure 5.31 — Illustration d'une segmentation temporellement incohérente. Les deux surfaces, résultent
du processus de segmentation et se rapportent & des instants consécutifs ((a) et (b)) (résolution 2).

sont cohérents, ’augmentation de résolution permettant une description locale plus fine.

La base de données ne correspondant qu’a la phase diastolique, seuls des mouvements
d’expansion sont détectés. Contrairement & la base B1, le mouvement est ici majori-
tairement présent en début de phase diastolique (instants 45-55), particuliérement au
niveau de la paroi antérieure. Ensuite, le mouvement d’expansion est plus important au
niveau de la paroi septale (voir figure 5.35).

5.2.4.3 Approche surface-volume : évaluation de la segmentation

La segmentation fournie par la méthode surface-volume peut étre comparée avec le
résultat d’une étape de segmentation appliquée directement aux données considérées et
a chaque instant. Si cette segmentation directe ne peut prétendre représenter une quel-
conque référence, elle peut cependant étre considérée comme un point de comparaison.

Ainsi, sur chacune des bases de données réelles, le processus de prétraitement, dé-
crit section 4.1.2 et utilisé pour le premier instant de la séquence dans la méthode
surface-volume, a été appliqué sur I’ensemble de la séquence, fournissant un ensemble
de maillages (par ailleurs directement utilisé par ’approche surface-surface).

La figure 5.36 représente les surfaces segmentées aux instants 3 et 10 de la base B1
ainsi que la surface estimée par ’approche surface-volume & 'instant 10.

L’objectif est alors d’estimer la similitude entre les maillages issus de la méthode
surface-volume et ceux obtenus par application du processus de prétraitement. Pour ce
faire, une mesure de la dissimilarité de deux maillages doit étre utilisée. Cette mesure
est calculée comme la somme, sur ’ensemble des nceuds de S, de la distance euclidienne
entre le nceud de Sp et le nceud de S5 le plus proche.

Cette mesure de dissimilarité peut donc étre calculée entre chaque surface estimée
par la méthode surface-volume et son homologue obtenue par application du processus
de prétraitement. La variation de cette mesure le long de la séquence dynamique des
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(a) Approche surface- (b) Approche surface- (c) Approche surface-
surface, résolution 3 surface, résolution 2 surface, résolution 1

(d)  Approche  surface- (e)  Approche  surface- (f) Approche  surface-
volume, résolution 3 volume, résolution 2 volume, résolution 1

Figure 5.32 — Mouvement estimé par les deux approches, entre les instants 3 et 5, et aux trois résolutions
considérées (résolutions 3, 2 et 1).

bases Bj et By est représentée figure 5.37. Pour la base B, la différence moyenne entre
surface estimée et surface segmentée se trouve, sur tout le cycle, aux alentours de 1 mm.
Pour la base B2, cette mesure est aussi relativement stable mais la différence moyenne
est environ deux fois plus élevée. Ces mesures doivent étre interprétées prudemment.
Ainsi, la figure 5.36 illustre un cas ou la surface obtenue par I’approche surface-volume
peut étre plus satisfaisante que celle issue du processus de segmentation. En effet, I’ob-
jectif est de conserver une certaine cohérence temporelle des surfaces étudiées. Or, si
I’on considére les surface segmentées aux instants 3 et 10, on peut observer ’absence,
a linstant 10, de structures trabéculaires présentes & linstant 3. A 'opposé, la mé-
thode surface-volume, initialisée & 'instant 3 par la surface segmentée, garde avec cette
derniére une certaine cohérence.

Afin cependant d’illustrer les mesures de dissimilarité les plus élevées, la figure 5.38
représente, pour l'instant 85 de la base B2, la surface estimée par la méthode surface-
volume ainsi que celle obtenue par la méthode de segmentation. Dans ce cas, les deux
surfaces présentent une nette différence au niveau septo-apical, ainsi que sur la paroi
latérale. La différence observée sur la paroi latérale est trés certainement liée a la dé-
tection par l'approche surface-volume d'un des deux piliers du ventricule. Par contre
I’incohérence observée au niveau septo-apical n’est probablement pas liée a la prise en



184 Chapitre 5. Résultats

1.3 mm 1A mm 13 mm

-8 mm

(b) 45-55 (c) 55-65

1.3 mm
0.0 mm

1.8 mm

(d) 65-75 (e) 75-85 (f) 85-95

Figure 5.33 — Mouvement estimé par la méthode surface-surface sur la base de données B2 (représen-
tation & la résolution 1).

compte de structures différentes (cette région est peu pourvue en trabécules). Il s’agit
donc ici plus probablement d’une mauvaise détection de la méthode surface-volume.

5.2.5 Représentation du mouvement et extraction de paramétres cli-
niques

L’information estimée par les deux approches, un champ de déplacement défini en
chaque nceud du maillage considéré, est complexe et nécessite des moyens de visualisa-
tion adaptés, permettant soit d’en effectuer une synthése, soit d’illustrer un comporte-
ment local. Cette phase de traitement de I'information permet par ailleurs de fournir des
paramétres cliniques autres que ceux directement liés au mouvement cardiaque. Ainsi,
& partir des surfaces estimées par ’approche surface-volume, les courbes de variation de
volume peuvent étre estimées, permettant, entre autres, le calcul de la fraction d’éjection
ventriculaire.

Dans la suite de cette section, nous présenterons tout d’abord l'estimation de ces
courbes de variation volumique, ainsi que les fractions d’éjection associées. Puis une
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a8 mm

| Lamm

(a) 35-45 (b) 45-55 (c) 55-65

a0 mm
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13 mm
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(d) 65-75 (e) 75-85 () 85-95

Figure 5.34 - Mouvement estimé par la méthode surface-volume sur la base de données B2 (représen-
tation & la résolution 1).

méthode d’analyse du mouvement local sera présentée, avant de terminer par les mé-
thodes de représentation en «ceil de boeufy», permettant une description synthétique du
mouvement estimé.

5.2.5.1 Courbes de variation du volume ventriculaire

Une méthode de calcul de volume a été utilisée afin d’estimer le volume ventriculaire.
Elle repose sur la sélection interactive de trois points permettant de déterminer le plan
des valvules. Grace & ce plan, le ventricule est séparé des structures environnantes et
son volume peut étre calculé.

Appliquée a ’ensemble des surfaces endocardiques d’une séquence, cette méthode
permet ’étude de la variation volumique et le calcul de la fraction d’éjection ventri-
culaire. Ainsi, la figure 5.39 représente le volume des surfaces estimées par la méthode
surface-volume sur les séquences temporelles des bases B1 et B2. Suivant ces courbes
d’évolution volumique, les instants de télédiastole, c’est-a-dire lorsque le ventricule est
& son volume maximum, et de télésystole, c’est-a-dire lorsque le ventricule est & son
volume minimum, peuvent étre sélectionnés.
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Figure 5.35 — Mouvement estimé par ’approche surface-volume entre les instants 65 et 75 et entre les
instants 85 et 95 et aux trois résolutions considérées (résolutions 3, 2 et 1)(incidence oblique antérieure
droite 30 °).

Ainsi, selon le graphique correspondant & la base B1, I'instant de télésystole corres-
pond & l'instant 5 et I'instant de télédiastole a l'instant 10. La fraction d’éjection peut
alors étre estimée : elle est égale a 36%.

En ce qui concerne la base B2, seule une augmentation du volume est observée. La
séquence ne représenterait donc que des instants correspondant & la phase de diastole
ventriculaire, ce qui correspond bien aux pourcentages du segment R — R indiqués (de
35 & 95%). Ainsi, dans cette base, les volumes télésystolique et télédiastolique sont
difficilement estimables. La fraction d’éjection a cependant été calculée en considérant
les instants 35 et 95, correspondant aux pourcentages utilisés en routine clinique pour
le calcul de ce paramétre. Elle prend alors une valeur de 66%, supérieure & la valeur de
55% donnée dans le dossier du patient. Cette différence peut étre expliquée par le fait
que, dans notre méthode, les nombreuses trabécules ne sont pas intégrées au volume
total, ce qui le diminue d’autant. Or, ces structures sont généralement incluses dans les
mesures de volumes réalisés en clinique simplement du fait qu’elles ne sont pas toujours
différentiables sur les images analysées. Notre approche a donc systématiquement pour
effet d’augmenter la fraction d’éjection par rapport aux méthodes classiques.

Force est cependant de constater que la résolution temporelle des données ne per-
met pas d’affirmer que les instants sélectionnés comme représentatifs des instants de
télédiastole et de télésystole correspondent réellement aux extrema de volume.
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(a) Surface segmentée (ins- (b) Surface segmentée (ins- (c) Surface estimée (instant
tant 3) tant 10) 10)

Figure 5.36 — Surfaces segmentées, correspondant aux instants 3 et 10 de la base B1, et surface estimée
par la méthode surface-volume 4 I'instant 10 (résolution 1).
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difference moyenne

C) E) 100

10 1 0 E) £ 0
instant

o
instant

(a) Base B1 (b) Base B2

Figure 5.37 — Mesure de dissimilarité entre les surfaces estimées par la méthode surface-volume et les
surfaces obtenues, au mémes instants, par le processus de prétraitement.

5.2.5.2 Paramétres cliniques locaux

Des parameétres cliniques locaux doivent étre déterminés afin de permettre une étude
précise du mouvement estimé. Comme évoqué dans le chapitre 1, les mouvements myo-
cardiques peuvent étre décomposés en trois mouvements principaux (contraction radiale,
contraction longitudinale, torsion) qui, chacun, ont potentiellement une signification
clinique. Afin d’estimer localement la composante des déplacements estimés liée a ces
trois types de mouvement, une décomposition des vecteurs de mouvement estimés est
réalisée suivant une base locale. Cette base, définie en chaque nceud du maillage en-
docardique, correspond aux directions longitudinale, radiale et tangente. La projection
du vecteur mouvement selon ces trois directions permet donc d’en obtenir une décom-
position pouvant étre interprétée comme relative aux trois principaux mouvements :
contraction/expansion longitudinale, contraction/expansion radiale et torsion.
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(a) Surface estimée (b) Surface segmentée

Figure 5.38 — Surface estimée par la méthode surface-volume et surface obtenue par la méthode de
segmentation (instant 85 de la base B2).
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Figure 5.39 — Mesure de volume ventriculaire estimé par la méthode surface-volume.

Ainsi, la figure 5.40 représente le déplacement longitudinal de trois points sélection-
nés a trois niveaux (base, mi-cavité, zone apicale) de la paroi latérale (base B1). Les
valeurs négatives correspondent & des mouvements de contraction longitudinale (dirigés
de la base vers I'apex). Ces mouvements correspondent aux informations physiologiques
selon lesquelles ’amplitude des mouvements longitudinaux est la plus importante au
niveau de la base (la contraction longitudinale est réalisée vers I'apex).

Les résultats obtenus pour les mouvements radiaux et tangents, estimés aux mémes
emplacements du ventricule, sont représentés sur la figure 5.41.

Les déplacements radiaux allant vers les valeurs négatives correspondent a des mou-
vements de contraction. D’aprés cette représentation, les mouvements radiaux estimés
connaissent I’amplitude la plus importante au niveau de la base et décroissent d’ampli-
tude lorsque que la mi-cavité puis ’apex sont considérés. Pour la base et la mi-cavité,
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Figure 5.40 — Mouvement longitudinal de trois points sélectionnés interactivement aux niveaux basal,
mi-cavité et apical de la paroi latérale du ventricule (base B1).
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Figure 5.41 — Mouvements radiaux et tangents de trois points sélectionnés interactivement aux niveaux
basal, mi-cavité et apical de la paroi latérale du ventricule (base B1).

une forte contraction est observée en début de cycle (instants 2-3), puis une expansion
relativement réguliére jusqu’a I'instant 9. A cet instant, une expansion plus importante
est détectée, correspondant & la phase de systole auriculaire. Pour ce qui est de la zone
apicale, les déplacements, bien que d’amplitudes nettement atténués, sont relativement
synchrones avec ceux de la base et de la mi-cavité.

Pour ce qui est des mouvements tangents, assimilables aux mouvements de torsion,
ils sont les plus importants aux niveaux de la base et de la zone apicale ot ils suivent
des directions de déplacement opposées. La mi-cavité, quant & elle, n’est quasiment pas
soumise a ce type de mouvements. Ces remarques sont compatibles avec les données
physiologiques.

Ainsi, ’ensemble des indications fournies par ce type de représentations temporelles
est d’une grande richesse. Il est en effet alors possible d’estimer, selon chaque composante
du mouvement, les anomalies d’amplitude tout comme les anomalies de synchronisme.
Etant donné que certaines pathologies ont une influence prépondérante sur telle ou telle
composante du mouvement (voir chapitre 1), ces indicateurs apparaissent comme étant
particuliérement adaptés a ’analyse de la cinétique cardiaque.
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5.2.5.3 Représentation en «ceil de boeuf»

Afin de fournir une représentation synthétique de paramétres de mouvement estimés,
une méthode de visualisation en «ceil de boeuf» a été développée. Ce type de représenta-
tion, classique en imagerie cardiaque, repose sur le découpage (ou «segmentations) du
muscle myocardique en secteurs longitudinaux et radiaux puis sur leur représentation
concentrique (voir chapitre 1).

Afin d’effectuer cette segmentation, une procédure semi-automatique a été implé-
mentée. Elle se déroule comme suit :

— T'utilisateur doit sélectionner quatre points : trois points non colinéaires corres-
pondant aux valvules aortique et tricuspide et un point correspondant & I'apex
du ventricule;

— le plan P, passant par les trois points correspondant aux valvules est déterminé;
il permet de séparer le ventricule des structures adjacentes (aorte et oreillette) ;

— le centre géométrique du ventricule est alors calculé;

— le plan P, passant par ’apex et le centre du ventricule, et colinéaire & 1’axe des
coordonnées en z est déterminé;

— le plan P3, passant par I’apex et le centre du ventricule, et orthogonal au précédent
est déterminé;

— chaque nceud du maillage endocardique est classé dans un segment suivant sa
distance au plan P; et son emplacement par rapport aux plans P» et Ps.

La figure 5.42 illustre ce processus de segmentation myocardique : chaque couleur

correspond & un segment myocardique; les plans P2 et P3 sont représentés.

Figure 5.42 — Illustration du processus de segmentation myocardique; les plans représentés servent de
référence pour le découpage en segments; chaque segment est désigné par une couleur.

Différents types d’informations peuvent étre représentés suivant cette base géomé-
trique, la moyenne des valeurs scalaires considérées étant calculée et reportée sur chaque
segment. Il est ainsi possible de représenter I’amplitude du mouvement moyen de chaque
segment myocardique, estimé entre deux instants consécutifs ou sur une période du cycle
cardiaque.
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la figure 5.43 montre 'amplitude du mouvement estimé entre toutes les paires d’ins-
tants consécutifs.

Figure 5.43 — Représentation en «ceil de beeufy de amplitude du mouvement estimé par ’approche
surface-volume sur tous les instants consécutifs composant la base Bl.

La figure 5.44 représente ’amplitude du mouvement estimé sur ’ensemble de la sé-
quence de la base B1. Elle montre que le mouvement estimé dans les régions septale,
antérieure et antéro-septale est d’amplitude moins importante que celui estimé dans les
autres régions. L’accés a ce type d’informations peut permettre, dans ’exemple de ce
cas clinique, de qualifier la zone septo-apicale de segment «hypokinétique» tout en ap-
portant une quantification de ce défaut de contraction. Ainsi, cette représentation peut
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Figure 5.44 — Représentation en «ceil de beeufy de Pamplitude du mouvement estimé sur 'ensemble de
la séquence composant la base B1.

.8

fournir des valeurs d’évolution du mouvement par territoires myocardiques. L’artére ir-
riguant chaque segment étant connue, une hypothése sur une coronaire impliquée dans
un défaut de perfusion peut étre formulée a partir de ce type d’informations.
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Conclusion

Les deux méthodes proposées, surface-surface et surface-volume, ont montré des
résultats encourageants face aux tests réalisés sur données simulées et réelles. Cette
évaluation a aussi permis de mettre en valeur les potentialités de I’imagerie tomodensi-
tométrique pour l'estimation de la cinétique cardiaque.

Evaluées sur données simulées, les méthodes ont permis d’estimer un mouvement
composé de déformations de différentes natures avec une erreur moyenne inférieure au
millimetre. Appliquées & des données réelles, elles ont tout d’abord fourni des descrip-
tions qualitatives du mouvement cardiaque. Ces descriptions sont cohérentes, que ce
soit entre les deux méthodes appliquées ou entre ces méthodes et les informations phy-
siologiques et cliniques connues.

La richesse informative du mouvement extrait a par ailleurs été utilisée pour ’estima-
tion de paramétres quantitatifs permettant d’effectuer soit une description synthétique
de la cinétique cardiaque (représentation en «ceil de beeufy) soit une étude précise du
mouvement local. Cette derniére a été réalisée & travers la représentation de 1’évolution
temporelle des différentes composantes du mouvement que sont la contraction radiale,
la contraction longitudinale et la torsion.

Des difficultés ont cependant été rencontrées, notamment pour l'accés aux bases de
données réelles, souvent incomplétes ou inutilisables de par la présence d’artefacts. Des
tests complémentaires sont & mener sur de nouvelles bases. De plus, la phase d’évalua-
tion a montré la nécessité d’avoir une référence quant a la segmentation de I’endocarde.
Afin de pallier ce manque, la segmentation manuelle d’une base de données est en cours.

L’objectif de ces phases d’évaluation était aussi d’estimer 1’apport de ’approche
surface-volume (représentant la partie la plus originale de ce travail) par rapport a ’ap-
proche surface-surface. De fait, la sensibilité de cette derniére & la cohérence temporelle
de la segmentation a été vérifiee. A I'opposé, la méthode surface-volume a montré tout
son intérét & travers sa capacité a estimer des informations précises tout en conservant
une cohérence des objets étudiés sur tout le cycle cardiaque.



Conclusion et perspectives

Ce travail représente une contribution a l’émergence de méthodes robustes et effi-
caces pour la détection et la caractérisation de mouvements 3D cardiaques, en imagerie
scanner multibarrette, nouvelle technologie d’avenir en imagerie cardiaque.

Les grandes évolutions technologiques récentes des modalités d’imagerie cardiaque
non invasive ouvrent de nouveaux champs d’investigation clinique. C’est le cas de I'Ima-
gerie par Résonance Magnétique et de I’échocardiographie, mais également de 'imagerie
Scanner X rapide et multi-détecteurs. Les problémes d’acquisition et de reconstruction
sont résolus au fur et & mesure de l'expérience et des progrés technologiques, permet-
tant aujourd’hui d’envisager, & court terme, de proposer une exploration simple, en
ambulatoire, non agressive, dans le bilan des cardiopathies ischémiques et de réaliser
non seulement un diagnostic précis, mais aussi d’apporter des éléments essentiels & la
décision thérapeutique. Ces nouveaux moyens d’acquisition doivent cependant s’accom-
pagner de méthodes de traitement robustes. Le développement de ces méthodes d’aide
au diagnostic reste difficile de par les contraintes imposées par les grands volumes de
données & traiter et ’existence de données porteuses d’artefact.

Un procédé d’estimation de mouvement tridimensionnel (3-D) de structures défor-
mables, & partir d’images scanner volumiques de hautes résolutions spatiales et tem-
porelles est ici proposé. L’estimation de mouvement 3D est conduite en disposant au
départ d’'une séquence de volumes scanner reconstruits par post-synchronisation sur
I’ECG a différents instants du cycle cardiaque, et d'une segmentation semi-interactive
des structures d’intérét, menée par 1'utilisation d’outils développés au sein du labora-
toire.

Cette étude reléve de 'estimation de mouvements tridimensionnels (3D) de formes
complexes et déformables (cavités cardiaques), soumises & des mouvements de nature
non-rigide et élastique, avec pour objectif d’extraire des informations quantitatives
de la dynamique cardiaque (fraction d’éjection, variations de volumes, amplitudes
de mouvements par région). Les travaux réalisés dans le cadre de l'estimation de
mouvement non-rigide et élastique, et en particulier appliqués au coeur, ont été
analysés en retenant les avantages et inconvénients de chaque type de méthode, et en
les situant par rapport aux données images que nous avouns a traiter. Les méthodes de
suivi de forme ou de mise en correspondance ont été retenues comme apparaissant les
plus appropriées & notre problématique. Elles nous permettent en effet de tirer parti
et de rendre compte de la complexité spatiale des structures mises en jeu et de la
richesse des informations accessibles par 'imagerie scanner et significatives du point
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de vue anatomique, ce qui apparait plus difficile & atteindre au moyen de modéles
déformables paramétriques et non paramétriques. Elles permettent également, face
au grand volume de données & traiter et aux contraintes de temps de calcul, de se
limiter aux structures spatiales d’intérét en fournissant un champ épars de vecteurs de
déplacement, contrairement aux approches de flot optique restituant un champ dense.
De plus, la contrainte de conservation d’intensité sur laquelle reposent les méthodes de
flot optique, méme si elle peut étre quelque peu relachée, n’est pas respectée dans nos
données actuelles de par le principe d’acquisition et de reconstruction des images.

L’approche retenue s’appuie sur la mise en correspondance de primitives, méthode
d’estimation du mouvement local, sous des contraintes globales, donnant accés & des
vecteurs vitesse 3D calculés pour chaque entité descriptive de la structure. L’extraction
du mouvement est réalisée entre deux instants consécutifs, puis de maniére itérative
de facon & traiter toute la séquence temporelle. Elle permet de fournir un champ de
déplacement associé & la surface de la structure d’intérét sur toute la séquence et de
quantifier les déformations de I'objet de maniére locale et globale.

Deux méthodes ont été proposées : (1) une approche de mise en correspondance
entre deux surfaces (représentations tridimensionnelles de 'objet étudié aux instants ¢
et t 4+ 1), nécessitant au préalable la segmentation des volumes sur toute la séquence
(approche dite «surface-surface»); (2) une approche couplée détection/estimation de
mouvement & partir d’une surface (instant ¢) et d’'un volume (espace contenant 'objet
a l'instant ¢ + 1) (approche dite «surface-volumey). Cette deuxiéme méthode de mise
en correspondance est novatrice du fait qu’elle intégre a la fois, pour 'instant successif
dans la séquence (¢ + 1), la détection de I’objet recherché et l’extraction du mouvement
associé a cet objet, en opérant dans I’espace 3D. Ceci implique que le procédé nécessite
au préalable la segmentation de l’objet 3D recherché, uniquement pour le premier
instant de la séquence dynamique observée, et non sur toute la séquence. Cet avantage
est de toute premiére importance dans un contexte ol la segmentation des objets
étudiés représente une étape trés difficile, nécessitant le plus souvent l'intervention de
Iutilisateur et ou, dans ce cas, la cohérence de la segmentation n’est pas assurée le long
de la séquence et est source d’erreur pour l'estimation de mouvement. Ces méthodes
intégrent deux points forts supplémentaires qui sont : (1) le calcul de correspondances
sur tout le volume dans le cadre d’une formulation markovienne; (2) lintégration
d’un processus multirésolution permettant d’affiner ’estimation de maniére guidée et
progressive.

Le probléme d’estimation du champ de déformations des structures imagées a été
formulé dans le cadre statistique des champs markoviens de la maniére suivante : les en-
tités & mettre en correspondance sont sélectionnées comme étant les sites d’un champ de
Markov (noeuds du maillage & un instant donné), leurs étiquettes étant soit les noeuds
du maillage (pour la méthode surface-surface), soit les voxels du volume (pour la mé-
thode surface-volume), correspondant & I’instant suivant. Une estimation de l’ensemble
des correspondances est alors vue comme étant une réalisation du champ de Markov
représentant 1’ensemble des réalisations possibles. La réalisation la plus probable est
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obtenue par la minimisation d’une énergie globale. Cette énergie prend en compte :
(1) une énergie liée a I'information recherchée et aux observations image d’une part (cor-
respondance locale, reposant sur différents parameétres descriptifs liés & la topologie des
surfaces) ; (2) une énergie de régularisation garantissant la cohérence spatio-temporelle
des correspondances d’autre part (favorisant un champ de déplacements homogeéne).
La minimisation de cette énergie globale permet d’obtenir les correspondances opti-
males et donc ’estimation du mouvement entre les structures observées a deux instants
consécutifs.

Chacune des approches développées dans ce cadre est construite différemment sui-
vant le choix des entités a mettre en correspondance, la sélection de parameétres descrip-
tifs et la fonction d’énergie locale introduite. Dans ’approche de mise en correspondance
surface-surface, les entités & mettre en correspondance sont les noeuds du maillage pré-
extrait aux deux instants étudiés. Différents tests sur la pertinence de descripteurs 3D en
géométrie différentielle nous ont permis de mettre en évidence l'existence de cohérence
spatiale et temporelle & exploiter dans 1’élaboration de nos estimateurs de mouvement
3D. Ainsi les paramétres descriptifs que sont les courbures moyenne et gaussienne ont
été retenus et permettent de comparer deux noeuds et de définir une mesure d’erreur.
Une fonction d’énergie locale a ensuite été introduite, incluant un terme lié aux don-
nées et un terme de régularisation ou contrainte sur ’appariement de noeuds et de leur
voisinage immédiat. Cette méthode a comme avantages de se limiter aux structures
d’intérét et de ne pas nécessiter beaucoup de puissance de calcul. Cependant, établis-
sant des correspondances entre des entités pré-extraites par la segmentation, elle est
trés dépendante de la cohérence temporelle de celle-ci qui n’est pas entiérement assurée
de par les variations de densité des voxels ou la présence éventuelle d’artefacts.

La méthode de mise en correspondance surface-volume propose quant & elle d’éta-
blir des correspondances entre deux types d’entités différents. Les entités considérées
au premier instant sont toujours les noeuds du maillage issu de la segmentation; par
contre, & l'instant suivant, ce sont les voxels du volume original qui sont utilisés. Les
paramétres descriptifs sont alors modifiés afin d’étre applicables aux voxels. Ainsi, I’ap-
partenance & un contour (calculée grace a un opérateur de détection de contours) est
utilisée, et la topologie locale est examinée en termes de différence de coordonnées. Une
fonction d’énergie locale privilégie les voxels étiquetés contour, intégre une information
topologique liée & la position spatiale des entités et un terme de régularisation local
évalué sur le voisinage d’un noeud. Cette méthode a comme avantage important de
ne nécessiter la segmentation que du premier volume et donc d’assurer une cohérence
temporelle de la segmentation, les maillages aux instants suivants étant calculés a partir
du premier maillage et des mouvements estimés. Ainsi, ’estimation du mouvement et
la segmentation sont réalisés au cours d’un unique processus. Par contre, cette méthode
est plus exigeante que la précédente en termes de temps de calcul.

L’extraction du mouvement entre deux instants consécutifs s’effectue, pour
chacune des deux méthodes, selon un schéma multirésolution. Différents niveaux
de résolution sont définis aprés applications successives d’un procédé de filtrage et
sous-échantillonnage des données. Le processus d’estimation de mouvement est d’abord
appliqué a une résolution inférieure, c’est-a-dire de précision moindre, avant le passage
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& une résolution supérieure. Il est appliqué itérativement jusqu’a la résolution la plus
élevée, le passage d’une résolution a la suivante intégrant une initialisation des cor-
respondances fournie par le résultat extrait de la résolution précédente. Les avantages
de 'utilisation de la multirésolution portent sur la réduction des temps de calcul, une
convergence plus siire vers un minimum global dans le processus d’optimisation et
enfin le fait de tirer parti et de rendre compte des différents niveaux de détails rendus
disponibles par la résolution spatiale élevée des bases de données.

L’évaluation de ces méthodes a été réalisée sur données simulées d’une part, sur
données réelles acquises sur I’homme en conditions d’examen clinique d’autre part.

En ce qui concerne 1’étape de simulation, les données ont été générées a partir d’un
volume réel segmenté produisant une surface de référence et en introduisant les diffé-
rents types de mouvement intrinséques du coeur. Pour chaque méthode, deux ensembles
de données (correspondant aux instants ¢ et ¢t + 1) ont été exploités. L’extraction du
mouvement a été réalisée et évaluée & partir de ces simulations. Un premier ensemble
de réalisations a permis, par tests successifs et optimisation, de fixer les facteurs de
pondération utilisés dans les calculs d’énergie ainsi que les paramétres utilisés dans le
cadre de l'algorithme d’optimisation. Ces paramétres, prenant des valeurs différentes
pour chaque approche, ont pu étre conservés lors du test des méthodes sur données
réelles. Au niveau des résultats obtenus, cette premiére phase d’évaluation sur données
simulées a permis de vérifier le bon comportement des algorithmes, en terme de précision
puisqu’elles conduisent & une mesure d’erreur 3D globale sur I’amplitude du mouvement
estimé de l'ordre de 1 mm. Enfin, elle a montré ’apport de la multirésolution dans les
algorithmes proposés, ou le gain porte a la fois sur les temps de calcul et sur I'assurance
de converger vers une solution optimale.

Dans un second temps, les algorithmes développés ont été testés sur deux bases de
données réelles. Cette partie a été plus difficile & mener en partant d’un nombre trés
limité de bases sur lesquelles certains problémes demeurent. Le nombre limité de bases
actuellement disponibles peut s’expliquer par plusieurs raisons. D’une part, ’expérience
sur le controéle des acquisitions scanner cardiaques est encore jeune, ces examens scanner
étant plus souvent réalisés pour étudier la perméabilité vasculaire des coronaires & un
instant de reconstruction, et trés peu exploités a ce jour pour ’analyse de la fonction &
partir de la séquence temporelle entiére. D’autre part, la qualité des images obtenue sur
les appareils scanner 16 barrettes peut étre parfois insuffisante pour envisager un trai-
tement. Il s’agit ici des artefact de mouvement engendrés par une élévation du rythme
cardiaque du patient en cours d’acquisition rendant problématique la reconstruction des
volumes images par post-synchronisation et des phénoménes de diffusion de produit de
contraste pouvant rendre difficile la segmentation des images. Les bases traitées nous
ont été fournies par la société Siemens d’une part, avec qui nous avons pu démarrer
cette étude, et par le Département de Cardiologie (Service d’Hémodynamique et de
Cardiologie Interventionnelle (Dr H. Le Breton)) du centre Hospitalier Universitaire de
Rennes d’autre part. Ces données sont de pathologie variable et sont accompagnées
d’un nombre trés limité d’indices cliniques pouvant nous servir de référence. Les tests
réalisés sur ces données réelles ont porté sur ’extraction du mouvement le long de la
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séquence par les deux algorithmes développés (surface-surface et surface-volume), en
mode multirésolution. Ils ont dans tous les cas permis de mettre en avant une adé-
quation entre résultats obtenus et données physiologiques du cycle cardiaque. Ils ont
montré les possibilités de caractériser localement l’existence de mouvements patholo-
giques tels qu'une akinésie segmentaire dans la premiére base. Ils ont également conduit
a des mesures d’indices cliniques globaux (volumes, fraction d’éjection) en relative co-
hérence avec les mesures fournies par les cliniciens. Cette étape constitue un premier
niveau de validation. Ce travail a également mis en évidence les potentialités de nos mé-
thodes quant a l'extraction d’indices locaux sur la contractilité régionale du myocarde,
ceci par la proposition de plusieurs modes de représentation, & des échelles variables
et selon des schémas de visualisation adaptés. Il s’agit par exemple des représentations
par «oeil de boeuf» ou par courbes temporelles de 1’évolution de ’amplitude du mou-
vement mesuré, ces représentations étant exploitées en routine dans d’autres modalités
d’imagerie cardiaque. Ces mémes modes de représentation peuvent par ailleurs étre re-
pris pour illustrer les différentes composantes du mouvement (contractions radiales et
longitudinales par exemple) pouvant étre extraites des vecteurs estimés localement.

Les résultats obtenus avec ces deux approches ont également montré tout l'intérét
d’une représentation multirésolution. Non seulement un gain en précision et en temps de
calcul a été avancé en se limitant & un nombre de niveaux d’échelle limité. Mais il appa-
rait clairement que les représentations multi-échelles appliquées a ces données de haute
résolution spatiale fournissent trés tot dans la hiérarchie des informations significatives
par région. Les conclusions que nous pouvons retirer de nos expérimentations sont de
plusieurs ordres : (1) il y a un grand intérét a exploiter ces niveaux de représentation
pour focaliser plus rapidement et plus précisément nos estimateurs de mouvement ; (2)
une sélection des niveaux de représentation de données cliniques les plus adéquats est &
étudier, tout en exploitant le fait de pouvoir affiner ’estimation & un niveau supérieur
pour reproduire & un niveau inférieur des résultats conduisant & une caractérisation et
une interprétation de meilleure qualité.

La principale contrainte de ces approches est liée & ’amplitude des correspondances
extraites. Celle-ci ne doit pas étre trop importante au risque de compromettre la validité
des résultats. Dans le cas de ’extraction de mouvement, les progrés des méthodes
d’acquisition permettent d’obtenir des résolutions temporelles de plus en plus élevées,
entrainant par 1a la diminution de I’amplitude des mouvements entre chaque instant
considéré. Pour 'extraction du mouvement cardiaque, les scanners MSCT permettent
d’obtenir une résolution temporelle suffisante pour ’utilisation des principes présentés.

Ces développements ont été appliqués en imagerie scanner multibarrette, nouvelle
avancée technologique en imagerie scanner, mais pourraient également étre appliqués a
d’autres modalités d’imagerie telles que 'IRM (Imagerie par Résonance Magnétique)
et I’échocardiographie, a partir du moment ou ces techniques (toujours en évolution)
fournissent une résolution spatio-temporelle suffisante. Leur application & l'imagerie
scanner multi-barrette présente de gros avantages économiques par rapport a d’autres
modalités de 'imagerie cardiaque, dans le sens ou la modalité scanner est une technique
d’imagerie non invasive, permettant & moindre cofit, dans un temps limité d’examen et
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tout en laissant un confort au patient, de visualiser I’ensemble des structures cardiaques
d’intérét en une seule acquisition.

Plusieurs axes de recherche sont envisagés pour la poursuite de ce travail.

Dans un premier temps, nous prévoyons une évaluation plus compléte des méthodes
sur données réelles, avec d’une part un plus grand nombre de données patient en consi-
dérant des cas normaux et des cas pathologiques, avec d’autre part des comparaisons
a des résultats obtenus par d’autres modalités d’imagerie cardiaque (IRM et échocar-
diographie). Nous allons trés rapidement par exemple pouvoir confronter nos résultats
a des mesures locales de cinétique extraites par ’échographie Doppler tissulaire (dé-
placements par paroi, délais de contraction). L’évaluation de ces approches en regard
d’autres approches d’estimation de mouvement ou de recalage est aussi nécessaire. Nous
pensons en particulier aux méthodes par modéles déformables non paramétriques avec
lesquelles un rapprochement pourrait étre établi.

Plusieurs compléments et améliorations peuvent étre apportés a cette étude : ils
concernent par exemple la prise en compte de nouveaux paramétres descriptifs dans
le calcul des correspondances, notamment avec l'utilisation de l'information de densité
des voxels, qui pourrait s’avérer exploitable compte tenu des nouveaux appareils scanner
64 barrettes (acquisition plus rapide) qui commencent & étre installés dans les centres
hospitaliers. Nous attendons par ailleurs de ces nouvelles acquisitions accessibles une
meilleure résolution temporelle qui permettra a nos méthodes d’étre plus performantes
sur lextraction sur la cinétique cardiaque. A moyen terme, une optimisation de nos mé-
thodes peut également porter sur la réduction du temps de calcul. A ce titre et du point
de vue méthodologique, il serait également intéressant d’étudier dans quelle mesure nous
pourrions lever en partie les contraintes que nous nous sommes données sur la résolu-
tion fine et réguliére des maillages et sur la comparaison d’entités de nature différente.
L’intégration de champs markoviens & résolution variable constitue également une voie
de recherche, ol le probléme pourrait étre posé plus globalement sur la hiérarchie de
représentations & la fois dans I'espace 3D et dans le temps. L’extraction de parameétres
cliniques significatifs doit aussi étre complétée et affinée et leurs modes de visualisation
améliorés.

Ces méthodes ont été appliquées & ’estimation du mouvement cardiaque des struc-
tures du myocarde, pour I'instant limitées aux cavités. A court terme, les méthodes
développées seront testées pour l’estimation de mouvement de la paroi myocardique
(délimitée par les contours de ’endocarde et de 1’épicarde), donnant ainsi accés a des
informations pariétales complémentaires sur la contractilité du ventricule gauche. Les
procédés d’estimation développés dans ces travaux pourront méme intégrer de nouvelles
contraintes liées a la cohérence spatio-temporelle des structures couplées de I’épicarde
et de 'endocarde. L’estimation de mouvement du myocarde (cavités et paroi) pourra
étre ensuite combinée & I’estimation de mouvement appliquée aux artéres coronaires (ce
sujet faisant I’objet de travaux complémentaires au sein de I’équipe ACTIVE du labora-
toire [Larralde et al. 2003]). Les phases d’analyse correspondant & la caractérisation du
mouvement & partir des vecteurs de déplacement estimés pour chaque structure, puis a



Conclusion et perspectives 199

la fusion de ces informations, feront ’objet d’études supplémentaires et permettront de
répondre au diagnostic de l'ischémie cardiaque de maniére plus complete.

Les approches développées sur l’estimation du ventricule gauche seront également
appliquées & la détection du ventricule droit. Le couplage d’informations anatomiques et
cinétiques provenant de ces deux structures sera recherché dans le but de répondre cette
fois au diagnostic de pathologies cardiaques entrainant une désynchronisation ventricu-
laire. Dans ce contexte clinique, les travaux réalisés au cours de cette thése seront couplés
4 d’autres travaux menés au laboratoire en modélisation cardiaque au sein de 1’équipe
SEPIA (Surveillance, Explication, Prévention des Ischémies et des Arythmies) et trou-
veront leur exploitation au sein du projet CIT (Centre d’'Innovation Technologique)
intitulée IMOP (Utilité de I'Image pour 1’Optimisation de prothéses cardiaques implan-
tables), pour lesquels des travaux sur l'extraction des veines coronaires en imagerie
scanner ont déja eu lieu au sein du laboratoire [Rioual et al. 2005]. Ce projet financé
par le Ministére de la Recherche et réalisé en partenariat avec la société ELA Médical,
est en cours de démarrage et sera réalisé au sein de la plate-forme CHU de recherche
technologique et clinique en cardiologie au Département de Cardiologie et Maladies
Cardio-Vasculaires de Rennes.

En dehors des applications en imagerie cardiaque, la technologie mise en oeuvre
peut également répondre & des problémes de recalage de formes tridimensionnelles,
formes déformables soumises & des mouvements non-rigides. C’est bien stir le cas de
nombreux organes du corps humain, pour lesquels le diagnostic ou la conduite de gestes
interventionnels en thérapie ou chirurgie assistée par ordinateur nécessite l'acquisition
et le traitement d’images 3D.

Enfin, ces travaux d’extraction et de caractérisation du mouvement 3D cardiaque
appliqués en imagerie non invasive, et notamment sur les systémes scanner multibar-
rette, sont d’un enjeu fort pour l'imagerie cardiaque, avec un accés aux informations a la
fois spatiales et temporelles sur des appareils d’acquisition offrant une haute résolution
dans ces deux espaces. Ces développements permettront & plus long terme de proposer
de nouvelles méthodes d’aide au diagnostic cardiaque 3D, par la quantification de la
dynamique du myocarde, et par la génération de descriptions spatio-temporelles com-
plétes de la scéne cardiaque. En imagerie cardio-vasculaire, la technologie multi-barrette
est nouvelle et il n’y pas actuellement de résultats montrant ses potentialités en terme
d’évaluation diagnostique. Les approches proposées ici constituent donc une contribu-
tion novatrice en ce sens. Dans le secteur de la santé, étant donné la place future de
I'imagerie cardiaque en scanner multi-coupe, nos marchés visent la possibilité d’inté-
gration des logiciels aux plate-formes de traitement des machines commercialisées au
niveau international principalement par les sociétés Siemens, General Electric, Philips
et Toshiba.

La valorisation des deux méthodes proposées dans ce travail de recherche a été
initiée et a conduit & la demande d’un brevet [Simon et Garreau 2004] et & plusieurs
publications.






Annexe A

Courbures moyenne et gaussienne

A.1 Notion de courbure

La courbure en un point My d’un arc v est donnée suivant la définition du cercle
osculateur (voir figure A.1) [Horaud et Monga 1995] :

«Pout tout point M € C et suffisamment voisin de M, il existe un cercle unique ys
tangent & v en My, et passant par M ; le cecle osculateur a v en M est la limite de v,
quand M tend vers My sur v.»

v

Mo

Figure A.1 — Courbure d’un arc dans un plan.

La courbure de v en My est égale & I'inverse du rayon du cercle osculateur.

La courbure de la section normale est une généralisation de cette mesure aux sur-
faces tridimensionnelles. Elle est donnée, en un point My d’une surface S et le long
d’une direction d du plan tangent, par la courbure de la courbe plane obtenue par
I'intersection de la surface et du plan normal Py, (voir figure A.2). .

Si la courbure de la section normale est calculée en un point en suivant toutes les
directions, cette courbure aura un maximum (k1) et un minium (ko) appelées courbures
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Figure A.2 — Courbure de la section normale d’une surface.

principales. La courbure gaussienne correspond alors au produit de ces valeurs maximale
et minimale :

K = kiksy (A1)
la courbure moyenne en étant la moyenne :

k14 ko
5 .

Une autre interprétation de la courbure gaussienne peut étre faite. Une surface orien-
tée est considérée comme une surface S & laquelle est associé un champ de vecteurs N
correspondant aux normales de S. La fonction qui, & tout point M de S, associe le
vecteur normal & S en M permet en fait d’associer S a la sphére unité (puisque les vec-
teurs normaux ont, en tout point p, une norme égale a 1). Cette fonction (N : S — X,
avec Y la sphére unité) est appelée Gauss map. Etant donné un voisinage U (M) de M,
le rapport de l'aire de N(U(M)) par 'aire de U(M) peut alors étre considéré comme
une mesure de la somme des courbures de la surface S au voisinage de M. La courbure
gaussienne correspond alors a K (M) tel que :

in Aire N(U(M))
UMM AireU (M)

H =

(A.2)

[K(M)| = (A.3)
K (M) est considérée positive si l’orientation est préservée par la fonction N, et négative
si l'orientation est inversée.

Le couple courbure moyenne - courbure gaussienne permet de caractériser la topolo-
gie locale des surfaces. Le tableau A.1 résume le lien entre les courbures et les principaux
types de surfaces.
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I K >0 0 <0
>0 pic | créte selle (créte)
0 - plan | surface minimale!
<0 creux | vallée selle (vallée)

TAB. A.1 — Courbures associées aux principaux types de surfaces.

A.2 Calcul des courbures d’un maillage

Ces définitions ne sont cependant applicables qu’a des surfaces de classe C?, ce qui

n’est pas le cas des maillages ici considérés. La courbure gaussienne intégrale (K) et la
courbure moyenne intégrale absolue (|H ‘) sont alors définies, pour ce type de fonctions,

par [Dyn et al. 2000] :
Kz/KzQTr—Zai (A.4)
o i=1

et :
_ e
] = [ 1H1= g S = 5 (A5)

avec (voir figure A.3) :

S : lasurface attribuée au noeud considéré;

n : le nombre de noeuds connectés au noeud considéré;
o; @ l'angle entre deux arétes successives;

—_ ) N , c 122

e; : laréte connectée au noeud considéré;

B; : l'angle entre les normales de deux triangles adjacents.

Ces deux mesures de courbure reposent sur le lissage des bords en considérant de
petits cylindres (voir figure A.4). Ainsi, le maillage est approximé par une surface lisse
et K et |H| y sont des fonctions intégrables. Pour obtenir H et | K|, les valeurs intégrales
sont normalisées par l'aire de la surface considérée :

H

K:% et \Hy:‘—S|. (A.6)
Il y a différentes méthodes pour calculer la surface S, en considérant que la somme des
surfaces attribuées a chaque noeud du maillage doit étre égale a la surface totale du
maillage. Il est ainsi possible de diviser la surface de chaque cellule par trois (chaque
cellule, constituée de trois nceuds est un triangle) ou d’utiliser ’aire liée aux barycentres
des cellules ou encore I’aire de Voronoi [Dyn et al. 2000]. Pour des questions de simpli-

cité et de rapidité, la division de la surface de chaque cellule par trois a été favorisée.

!Surface de courbure moyenne nulle, par exemple une hélice.
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Figure A.4 — Approximation d’une aréte par
un cylindre.



Annexe B

Méthodes de segmentation

B.1 Meéthode de segmentation par croissance de région 3D

Le choix de I’approche par croissance de région réside dans sa capacité a générer,
de maniére correcte, des ensembles connexes présentant des caractéristiques similaires.
Cette méthode avait pour objectif la segmentation des ventricules, en particulier celle
du ventricule gauche.

Un premier principe de 'approche développée fait reposer le prédicat de la crois-
sance de région 3D sur une classification des voxels, réalisée & partir de I’histogramme
3D des niveaux de gris. Ainsi, un voxel est agrégé si et seulement si il appartient a
la méme classe que le voxel germe. L’étude de 1’histogramme 3D des bases scanner
cardiaques montre que le mode (c’est-a-dire la classe) choisi pour le ventricule gauche,
englobe les autres cavités cardiaques. Ceci implique donc que des voxels appartenant
& d’autres cavités, connexes au ventricule, sont agrégés lors de la croissance de région.
En effet, en appliquant ce principe sur certaines coupes, les cavités gauches et droites
sont détectées de par leurs densités tres voisines conduisant la croissance de région a
considérer ces voxels comme appartenant & la structure recherchée et ne permettant pas
leur différentiation.

Un deuxiéme aspect est alors intégré a cette technique. Ainsi, tout en conservant le
principe initial de la croissance de région par classification, une information de contour
est incluse afin de contraindre 1’agrégation des voxels et de mieux différencier les struc-
tures.

La méthode développée et qui est utilisée au cours de ce travail, peut se résumer sous
la forme de l'organigramme représenté par la figure B.1 et dont les principales étapes
sont détaillées dans la suite cette section.

B.1.1 Calcul et affichage de la cartographie des contours

Le calcul de la cartographie des contours s’effectue en convoluant chaque coupe avec
un masque de gradient de type Sobel. Suite & une pré-étude des gradients observés sur
le type d’images analysées, la plage utile du module de gradient est définie. Pour chaque
voxel, le module du gradient est donc calculé puis seuillé en fonction de la plage définie.
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Calcul et affichage de la cartographie des contours

Sélection d’un point de contour du ventricule gauche par I'utilisateur

Suivi et fermeture de contour 3D

Sélection d’un voxel germe & l'intérieur de la cavité ventriculaire gauche

Croissance de région 3D

Dilatations 3D de la région obtenue

Tracé du contour final

Figure B.1 — Organigramme de la méthode de segmentation développée.

B.1.2 Suivi et fermeture du contour 3D

Comme le montre la figure B.2, le gradient fait apparaitre des contours non fermés
ainsi que des points de fort gradient & l’intérieur des cavités. Il est nécessaire de suppri-
mer au maximum les voxels de forts gradients n’appartenant pas aux frontiéres car ils
sont susceptibles d’induire des discontinuités lors d’étapes ultérieures. De méme, afin
d’éviter tout passage des cavités droites aux cavités gauches, les contours doivent étre
fermés. Pour cela, une procédure de suivi de contour a été développée, a laquelle il a été
associé, de maniére simultanée, une dilatation. Le point germe de ce suivi appartient
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au contour et est sélectionné interactivement par l'utilisateur. Pour cela, il dispose d’un
repére qu’il peut manipuler aisément avec la souris.

Figure B.2 — Illustration de la sélection d’un point de contour.

Lors du suivi de contour qui s’effectue sur un voisinage 6-connexité en 3D, les points
n’appartenant pas aux frontiéres sont rejetés. La simultanéité de la dilatation repose
sur le principe suivant : pour chaque voxel non agrégé, c’est-a-dire pour les points qui se
situent en bordure du contour suivi, une dilatation 3D est réalisée & ’aide d’un élément
structurant en forme de croix 3D (voir figure B.3).

3
2| 7] ™
: ¥ Pllj
Voisirage de P;

Figure B.3 — Elément structurant utilisé pour la dilatation.

B.1.3 Croissance de région 3D

L’idée de base de ce type d’approches est de définir des critéres de regroupement
des voxels, & partir d'un point racine, qui permettent d’obtenir des régions homogénes.

Dans notre cas, le ventricule gauche est détecté en partant d'un point germe sélec-
tionné par l'utilisateur.
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La croissance de région s’effectue de proche en proche en explorant le voisinage 3D,
en 6-connexité, de chaque voxel, tout en excluant les voxels déja parcourus.

Les voxels sont stockés dans une structure pile de type FIFO (voir figure B.4). Le
parcours du volume s’effectue le long de cette pile et s’arréte lorsque le dernier voxel de
la pile n’a aucun voisin appartenant & la structure ventriculaire selon les critéres fixés.

Voisins de Pl
Pi Pj_i
Pj_j
Voisins de o Fu'
Pi-li =5

Pile
(P vaisinde P

Figure B.4 — Illustration de la pile utilisée pour gérer la croissance de région.

Le prédicat utilisé dans ce cadre est que le voxel considéré, pour étre agrégé, doit
appartenir & la méme classe que le voxel germe et ne doit pas étre un point étiqueté
contour. La classification s’effectue grace a l'histogramme 3D des niveaux de gris.
L’utilisateur doit y sélectionner les seuils inter-modes qui permettent de différencier les
classes présentes dans le volume.

La figure B.5 résume sur une image de coupe scanner cardiaque les différentes étapes
du processus global. La figure B.5(a) représente la coupe originale. La figure B.5(b)
illustre la cartographie des contours. La figure B.5(c) présente le résultat du suivi et
de I’épaississement des contours. Sur la figure B.5(d) est visualisée la région segmentée
par croissance de région. La figure B.5(e) présente la région segmentée puis dilatée par
morphologie mathématique. La figure B.5(f) illustre le tracé du contour final superposé
a 'image originale.

B.2 Meéthode de segmentation par connectivité floue

Cette méthode s’inspire de la théorie des ensembles flous et exploite des tech-
niques de programmation dynamique. Elle reléve plus particuliérement des ap-
proches reposant sur la segmentation par connectivité floue développées par Udupa
[Udupa et Samarasekera 1996] permettant de mieux répondre a la segmentation d’ob-
jets dans des images entachées d’incertitude. Elle prend en compte les caractéristiques
locales et globales de 'image.

La méthode détermine, pour chaque point image, son degré d’appartenance & un
objet d’intérét. Ce degré est ici représenté par une valeur de connectivité & l’objet
recherché.

La fonction d’appartenance a un objet (connectivité floue) tente de définir comment
varie l'intensité de l’objet & extraire suivant une relation d’homogénéité. L’objectif est
d’attribuer une valeur d’appartenance élevée pour les points image qui appartiennent
a ce domaine de variation et une valeur faible pour les autres points. La dépendance



B.2. Méthode de segmentation par connectivité floue 209

Figure B.5 — Illustration des étapes de la segmentation.
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des éléments dans 'image indique ’existence d’une relation d’adjacence. Pour un point
de référence donné, cette adjacence présente une valeur de plus en plus forte pour les
points les plus proches du point de référence et une valeur de plus en plus faible pour
les points qui s’en éloignent.

Deux types d’informations, liées respectivement aux propriétés d’homogénéité et
d’adjacence, sont représentés par des relations floues qui sont exploitées pour le calcul
de connectivité en chaque point de la carte. Ces deux concepts sont regroupés dans une
méme relation floue, appelée «affinité», qui opére & un niveau local.

B.2.1 Deéfinition de la fonction d’affinité

L’affinité entre deux éléments (voxels) est formée de deux composantes, ’'une liée au
voisinage du voxel traité (adjacence en terme d’homogénéité d’intensité) et 'autre liée
au voxel germe sélectionné interactivement sur l'objet recherché (adjacence en terme
d’homogénéité d’objet). Cette fonction d’affinité permet d’exprimer la relation entre un
élément (voxel) et son voisinage mais aussi entre 1’élément et 1'objet recherché (repré-
senté par le voxel germe o).

Soient un volume V' de voxels et trois voxels : ¢ (voxel courant), d (voxel du volume),
o (voxel germe). Pour un voxel courant ¢ (en cours de traitement), son affinité est
définie par rapport a ses voisins mais aussi par rapport au voxel germe o. Cette fonction
d’affinité a pour expression :

=

ti(c;d) = pale,d) x (puw(e, d) x Mﬁ(cv 0))? , (B.1)

ou {c,d,o} € V et avec les relations floues :
— pa(e,d) (en adjacence 4-connexe) :

1 si ZZ(CZ — dz) < 1
Halc,d) = 0 sinon

, (B.2)

ou l'indice ¢ représente les dimensions, d un voxel du voisinage considéré et
V> (c; — d;) la distance euclidienne entre les vecteurs de coordonnées des points ¢
et d;

— pw(e,d) (homogénéité d’intensité) :

1
mled) = R = F @D ()
ou f(c) est I'intensité du voxel c;
— pe(c,0) (homogénéité d’objet) :
1
He(.0) = T — T (B4

La sélection du mode de l'objet est réalisée par I’étude de I'histogramme 3D du
volume. L'influence du mode dans I’affinité est établie de la maniére suivante : si le voxel
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pour lequel Paffinité est calculée appartient au mode de ’objet, la valeur de I’affinité a
'objet est non nulle et est mesurée par p¢(c,0); dans le cas contraire, elle est nulle.

Cette fonction d’affinité est donc élevée pour les voxels situés sur une région conte-
nant le voxel germe o. Elle est moyennement faible sur les voxels «contoury et & 'inté-
rieur d’autres régions ne contenant pas le point germe o. Dans ce dernier cas, la valeur
d’affinité dépend de la proximité entre les intensités des régions voisines et celle du voxel
germe o.

Le voxel germe est choisi de telle sorte qu’il soit & l'intérieur de la région de ’objet
d’intérét mais pas sur ses frontiéres.

B.2.2 Définition de la carte de connectivité

La carte de connectivité se présente sous la forme d’un volume tridimensionnel.
Une fois la carte construite, chaque site aura pour valeur la connectivité entre le voxel
associé a ce site et le voxel germe choisi dans la région d’intérét. Cette connectivité sera
représentative de la relation existante entre chaque site et le voxel germe considéré.

Afin de construire cette carte, ’algorithme suivant a été élaboré :

Algorithme 2 — Construction de la carte de connectivité
1: Entrée : V,o0,k,C
2: Résultat : C
3: Listes auziliaires : Fy, F5, F3
4: Initialisation de C : mise & 1 de la valeur de o dans C (C(0)), et mise & 0 des autres

sites

5 Fy «— o

6: tant que F) n’est pas vide

7: Retirer un voxel ¢ de F}

8 for d € V/uu(c,d) >0

9: C(d) = maxgec(C(d), pux(c, d))
10 si d ¢ Fy alors

11: Fy —d

12: fin si

13: fin for

14: tant que Fy n’est pas vide

15: Retirer un voxel ¢ de F5
16: si C(c) = 0 alors

17: F5; —c

18: sinon

19: Fi —c¢
20: fin si
21: fin tant que

22: fin tant que
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Les entrées de I'algorithme sont :

— V : la scéne représentée par le volume 3D ;

— 0 : le voxel germe;

— K : la fonction d’affinité;

— C : une carte de connectivité.

L’objectif est de construire la carte de connectivité C pour le volume 3D total. La
construction de cette carte commence par une phase d’initialisation qui considére que
le voxel germe a une connectivité nulle avec tous les autres voxels du volume. Les trois
files d’attente sont initialement vides.

Le traitement consiste & parcourir tous les voxels du volume et & calculer la connec-
tivité entre chaque voxel considéré et le voxel germe en ne retenant que la connectivité
la plus élevée. Le parcours des voxels du volume s’effectue de proche en proche par
extension de voisinage & partir du point germe sélectionné. Les voxels voisins du point
germe (en considérant une 4-connexité) sont tout d’abord considérés, puis de proche en
proche, tous les autres voxels sont traités. La sélection automatique du voisinage d’un
voxel ¢ est assurée par la fonction d’affinité d’adjacence. La programmation dynamique
est exploitée dans le calcul de la connectivité et permet d’optimiser le traitement et de
réduire la complexité combinatoire.

La carte de connectivité ainsi construite est achevée et peut soit étre affichée di-
rectement (affichage de 'objet flou) soit étre traitée par un seuillage afin d’extraire la
région d’intérét.

Une fois la carte de connectivité calculée, une image binaire est construite pour
laquelle les voxels prennent une valeur égale & 1 s’ils correspondent & une valeur de
connectivité supérieure a zéro ou supérieure a un seuil choisi par 1’'utilisateur.

B.2.3 Illustration des résultats

L’application de la segmentation par connectivité floue donne des résultats qui se
présentent sous forme d’une carte de connectivité. L'objet (région) d’intérét est recher-
ché et représenté a partir du seuillage de cette carte. Nous donnons ici un exemple de
résultat obtenu sur un volume extrait d’une base d’images 3D scanner cardiaque (ap-
pareil GE). Les résultats sont illustrés sur la figure B.6. Les figures B.6(b), B.6(d) et
B.6(e) représentent les images originales avec les points germes et les contours de la
carte de connectivité détectée (en blanc). Les figures B.6(c) et B.6(f) représentent les
cartes de connectivité (aprés seuillage) pour lesquelles les niveaux sombres indiquent
une valeur de connectivité faible et réciproquement.

Les contours des régions segmentées correspondent bien a ceux de l'objet recherché.
Ces régions contiennent cependant des «trousy, liés & la nature de la carte de connectivité
qui peut contenir des valeurs de connectivité faibles pour des régions contenues dans
I’objet mais dont l'intensité est éloignée de celle du pixel germe. Une opération de
morphologie est donc appliquée pour obtenir une région compléte.



(a) image originale (b) segmentation du muscle (c) Carte de connectivité du
muscle

(d) Segmentation du ventri- (e) Segmentation du ventri- (f) Carte de connectivité du
cule droit cule gauche ventricule gauche

Figure B.6 — Illustration des résultats de la méthode de segmentation par connectivité floue.
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