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“La ballade des pendus” de Francois Villon, revue et corrigée pour devenir

LA BALLADE DES THESARDS

Fréres Docteurs, qui aprés nous bossez
Ne faites travail contre nous maudit

Et si pitié de nous, thésards, avez,
Offrez-nous plutét un boulot, merci.
Vous faites des heures bosser, neuf, dix
Quant aux papiers, que trop avons écrits
Ils sont déja dépassés et proscrits

Nos démos ne font que cacher, paraitre.
Et notre thése, personne ne la lit

Mais priez Dieu que tous nous veuille admettre !

Fréres, si vous copions, pas n’en devez
Avoir dédain, quoique fimes inscrits

Par une erreur. Toutefois vous savez

Que bons sujets déja ont été pris.
Excusez-nous, car nous sommes finis

Prés de tous les profs de la fac d’ici

Que leur accueil ne soit pour nous "nenni!"
Nous préservant de cet avenir piétre.

Nous sommes morts, autour, que de mépris !

Mais priez Dieu que tous nous veuille admettre !

La thése nous a usés et crevés

Et le soleil desséchés et noircis.

Et DEC et Sun nous ont les yeux brilés
Attachés a ’écran et la souris.

Toujours, & tout moment, sommes assis
Par ci, par 1a, comme les confs varient
Questionnés par le program committee

Et trés impressionnés par tous ces maitres.
Ne jugez mal nos résultats pourris

Mais priez Dieu que tous nous veuille admettre !

Cher directeur, qui sur nous a maitrie

Du jury garde-nous de la furie

A ses questions ne voulons nous soumettre.
O docteurs, ici n’est que gabegie

Mais priez Dieu que tous nous veuille admettre !
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ETUDE DE LA DYNAMIQUE CARDIAQUE
PAR ANALYSE D’IMAGES TRIDIMENSIONNELLES

Jérome DECLERCK
INRIA, B.P. 93, F-06902 Sophia-Antipolis Cédex, France.

Les maladies cardiovasculaires demeurent & ce jour la premiére cause de mortalité dans les pays occidentaux
développés. Le diagnostic d’'une pathologie permet de prescrire au patient une thérapie adaptée avec un
succés d’autant plus grand que la détection est précoce.

Nous nous intéressons dans cette thése a ’étude de la dynamique cardiaque par analyse d’images tridi-
mensionnelles, plus précisément & I’étude du ventricule gauche, la pompe principale du systéme de circulation
sanguine. La premiére partie de ces travaux porte sur I’étude de la perfusion myocardique par tomoscinti-
graphie (SPECT): dans cette étude, deux images 3D fonctionnelles du ventricule gauche sont acquises afin
de détecter, par comparaison, d’éventuelles ischémies ou infarctus. Un outil a été développé pour mettre en
correspondance ces images de facon automatique et de normaliser la géométrie de ces images dans un coeur
de référence, en vue d’une quantification objective en 3D de I’étendue d’une pathologie. Cet outil a été mis
au point sur une base de données d’entrainement de 40 cas et évalué sur une base de données de routine de
250 cas avec un succeés de 97 %. La seconde partie de ces travaux porte sur I’étude du mouvement du ven-
tricule gauche : nous décrivons une classe de transformations planisphériques 4D qui permettent de décrire
le mouvement du ventricule en 4D (espace + temps). Ces transformations sont continues, définies gréace a la
donnée d’'un nombre réduit de paramétres. Elles sont décrites dans une géométrie particuliérement adaptée,
permettant une écriture simple de la transformation. De plus, il est possible de réaliser une décomposition
du mouvement dont la description spatiale et temporelle fournit des paramétres quantitatifs en vue d’une
analyse objective et, potentiellement, et d’un diagnostic indépendant de 'opérateur. La méthode a été testée
sur des séquences d’'images tomoscintigraphiques synchronisées a ’électro-cardiogramme (gated SPECT) et
par IRM marquées (tagged MRI).

Mots clés: ceeur, ventricule gauche, mouvement 3D, continuité temporelle, perfusion myocardique, mise

en correspondance, atlas.

STUDY OF CARDIAC DYNAMICS USING THREE-DIMENSIONAL IMAGES

Cardiovascular diseases remain the leading cause of mortality in western developped countries. The
diagnosis of such a pathology allows one to provide a patient with a therapy that is more even likely to
succeed when performed early.

In this thesis, we study cardiac dynamics using three-dimensional images, we are more precisely interested
in the left ventricle, the main pump of the blood circulation system. The first part of the work is dedicated to
myocardial perfusion studies using single photon emission computed tomography (SPECT): in this clinical
study, two 3D functional images of the left ventricle are acquired in order to detect potential ischemiae or
infarcts from a pixel to pixel comparison. A tool has been developped to automatically match and resample
those images in a normalised geometry, allowing an objective 3D quantification of the extent and the evolution
of a pathology. It has been tested on a training database of 40 cases and clinically evaluated on a routine
database of 250 cases, with a success rate of 97 %, according to an expert. The second part of this work is
dedicated to the tracking and the analysis of left ventricular motion: we describe a class of 4D planispheric
transformations which are continuous in time and space, leading to a 4D description of the motion. These
transformations are determined using a reduced number of control points and the equations are written in a
geometry adapted to the shape of the left ventricle. Thanks to this geometry, it is also possible to split the
motion into canonical components whose spatial and temporal description leads to an objective analysis of

the motion. The method has been tested on a series of gated SPECT and tagged MRI sequences.

Keywords: heart, left ventricle, 3D motion, temporal continuity, myocardial perfusion, matching, atlas.
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Introduction

es protocoles cliniques d’évaluation d’une ma-
L ladie cardiovasculaire font de plus en plus ap-
pel a des techniques d’imagerie. Les outils d’ana-
lyse classiques (stéthoscope, électro-cardiogramme)
sont complétés par des images en 2, 3 ou 4 dimen-
sions (espace + temps) qui décrivent la fonction ou

DI’anatomie du cceur.

Dans ce chapitre nous donnons une vision glo-

bale de I’ensemble des travaux développés durant

cette thése qui aborde des problémes cliniques exis-
tant et montre I'intérét d’utiliser des techniques et
des images multi-dimensionnelles (3D et 4D) : nous
nous sommes intéressés aux études de perfusion
myocardique par tomoscintigraphie et a I’étude et
P’analyse du mouvement du ventricule gauche a par-
tir de séquences d’images tridimensionnelles. Nous
présentons les motivations, I'état de lart des tra-
vaux qui nous ont servi comme source d’inspiration

ou comme base et nous précisons nos contributions.

HewI Armars!



2 Introduction

1 Cadre général

L e cceur est un organe vital dont les éventuels dysfonctionnements peuvent avoir des consé-
quences fatales: les maladies cardiovasculaires sont parmi les plus meurtriéres dans les pays
développés. La détection et la prévention de telles pathologies constitue donc un enjeu majeur de
la médecine moderne.

Grace aux progrés de la technologie, les outils classiques comme le stéthoscope ou 1’électro-
cardiogramme ont été complétés par des images de l'intérieur du corps humain, ce qui permet au
praticien de s’appuyer sur un sens supplémentaire — la vue — pour rendre son diagnostic alors qu’il
ne disposait auparavant que du toucher et de 'ouie.

Des techniques modernes d’imagerie ont été mises au point spécialement pour acquérir des images
du coeur en fonctionnement, en deux ou trois dimensions, anatomiques ou fonctionnelles. Les données
se présentent sous la forme de séquences d’images bi- ou tridimensionnelles qui couvrent tout ou
une partie du cycle cardiaque, constituant ainsi, pour reprendre une analogie photographique, des
clichés 3D ou des films 2 ou 3D du coeur en mouvement (table 1). En général, 'acquisition de ces
images n’est pas invasive pour le patient.

Dans ’établissement de son diagnostic, le praticien doit analyser un examen externe (image, son,
signal) grace & sa connaissance et son expérience. Il doit comparer le cas qu'il étudie & sa propre
définition de la normalité afin de décider si ce cas est pathologique ou non, et a quel degré. Il doit

pour cela réaliser deux taches:

1. mettre en correspondance ’examen par rapport un modéle de référence étiqueté: avant de
réaliser une comparaison entre deux objets, il est nécessaire d’établir une correspondance entre
eux. Dans le cas du son du stéthoscope, il s’agit de reconnaitre les bruits entendus afin de
savoir avec certitude & quelle fonction ils sont attachés. Dans le cas de 1’électro-cardiogramme,
il faut identifier & quelle partie du muscle est reliée la fonction électrique détectée par les
capteurs. Dans le cas d’une image, il faut savoir a quelle partie du cceur correspond la région
située a tel endroit dans I'image. Toutes ces informations permettent d’étiqueter les structures

qui composent le signal ou 'image de ’examen ;

2. comparer ’examen & la référence: une fois le cas et la référence identifiés, ils sont comparés.
Si, pour une méme structure, la différence d’information entre le cas et la référence est trop
importante, le cas est suspecté d’étre pathologique. Dans la majorité des situations, le médecin
connait une référence pathologique qui est comparable elle aussi au cas, ce qui lui permet de

nommer la pathologie et de se conforter dans son opinion.

Ces taches sont des processus cognitifs trés complexes qui nécessitent, pour étre maitrisés, un
nombre important d’années d’études. Les années de pratique complétent ce qui ne peut étre ex-
pliqué dans les cours, dans les livres ou devant des cadavres... La méthode d’analyse du médecin
s’appuie donc sur une base commune de connaissances (disponible dans une bibliothéque) qu’il a
perfectionnée par son expérience personnelle. Le diagnostic que rend un médecin est une information

qui dépend de lui, certains détecteront des éléments que d’autres ne sauront déceler.



1. Cadre général

Modalité Dimension | Nature | Fréquence Observations
d’utilisation
Echographie 2, 2+T Anat. | ++++ Fonction ventriculaire
- cavités (++++)
- raccourcissement musc. (++)
Echo. Doppler - fonction valvulaire (++++)
Ventriculographie X 2, 24T | Anat. | ++ Fonction ventriculaire (cavités)
(inj. de produit
de contraste)
Coronarographie X 2, 2+T Anat. | +++ Anatomie et fonction
(inj. de produit des coronaires
de contraste)
IRM 3,3+T | Anat. |+ - Anatomie ventriculaire (+++)
Anat. - Cinétique musculaire (+++)
Fonc. - Perfusion (+)
Anat. - Grands vaisseaux (++)
Imagerie isotopique 2, 24T Anat. | ++ Fonction ventriculaire (cavités)
(ventriculographie) 3,3+T
Imagerie isotopique 3, (3+T) | Fonc. ++ Perfusion du myocarde

(perfusion myocardique)

TAB. 1 — Les modalités d’imagerie cardiaque et quelques unes de leurs caractéristiques : la dimension des

images, leur nature intrinséque (anatomique ou fonctionnelle), la fréquence d’utilisation et le type d’examen

pratiqué.
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L’utilisation d’informations de plus en plus complexes & interpréter et denses comme les images
tridimensionnelles accroit la subjectivité du diagnostic. La recherche en vision par ordinateur a déja
apporté une aide importante aux praticiens pour les aider a analyser les images (Ayache, 1995). Les
objectifs de ces études sont, d'une part, de rendre les processus d’analyse des images plus rapides

et plus précis et d’autre part, plus automatiques afin de réduire cette subjectivité.

2 Présentation du manuscrit

Les deux étapes de I’élaboration du diagnostic que nous avons présentées plus haut touchent des
domaines bien précis de la vision par ordinateur sur lesquels de nombreuses équipes de chercheurs

travaillent depuis quelques décennies :

1. mettre en correspondance I’examen par rapport un modéle de référence étiqueté: cette opé-
ration nécessite d’abord une segmentation de l'image (détection de la région d’intérét) et une

mise en correspondance avec la référence, qui permet 1’étiquetage des structures,

2. comparer I'examen avec la référence: il s’agit d’une opération de quantification et de recon-

naissance.

Les travaux que nous présentons dans cette thése s’inscrivent dans ce cadre. Nous abordons deux

problémes de traitement des images cardiaques 3D :

1. Etude de perfusion myocardique par tomoscintigraphie

Nous nous intéressons & ’amélioration d’un protocole clinique bien connu en Médecine Nu-
cléaire. Le but de cet examen est de détecter les zones du myocarde atteinte d’ischémie (due en
général au rétrécissement du diameétre d’une artére coronaire qui irrigue le cceur) ou d’infarctus
(nécrose). L’examen est réalisé par acquisition d’images 3D fonctionnelles par Tomographie
d’Emission Mono-Photonique (TEMP, ou Single Photon Emission Computed Tomography
(SPECT) en anglais) prises a différents états de fonctionnement du ceeur: une image est ac-
quise au repos (dépense métabolique minimale) et 'autre & Ueffort, chaque image étant une
photographie 3D de la perfusion du ventricule gauche. Le praticien détecte les zones patholo-

giques par comparaison visuelle des deux images.

Nous avons automatisé le processus de segmentation et de mise en correspondance sur un
modéle de référence en tirant pleinement profit de la nature réellement tridimensionnelle des
données, ce qui est une nouveauté par rapport aux études qui constituent 1’état de l'art
(Declerck et al., 1996). Grace a cette normalisation automatique des données, le cas étudié
et la référence sont mis en correspondance (étape 1). Nous étudions ensuite un processus
de quantification de la pathologie grace a des considérations statistiques. La comparaison de
Pexamen avec une référence de normalité (étape 2) est alors elle aussi automatisée. L’ensemble

du processus d’évaluation de I’examen est alors plus objectif.
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La premiére partie de ce manuscrit est dédiée & la présentation de la méthode et des résultats
qui ont été obtenus. Nous présentons de facon plus détaillée le protocole clinique et les pro-
blémes de subjectivité qu’il souléve avant de présenter notre méthode et les expériences qui

ont été réalisées sur de larges bases de données (40 et 250 cas).

2. Suivi et analyse du mouvement cardiaque

L’étude de perfusion myocardique constitue un moyen d’évaluation de la maladie cardio-
vasculaire qui ne s’appuie que sur des images statiques tridimensionnelles affranchies de toute
information de mouvement. En effet, dans le protocole que nous avons utilisé pour ’étude de
perfusion myocardique, les images sont acquises sans corriger le mouvement de respiration du
patient ni le mouvement de pompage du coeur. Or, les cardiologues constatent qu’une patholo-
gie du muscle cardiaque induit en général un mouvement anormal de ce muscle pendant le cycle
de contraction. Nous pouvons légitimement supposer qu’a l'inverse, un mouvement anormal
est révélateur d’une pathologie. Pour cela, il nous faut travailler avec des images dynamiques
tétra-dimensionnelles (3D de l’espace plus le temps). Dans la deuxiéme partie de ce manus-
crit, nous étendons les techniques présentées dans la premiére partie: nous nous intéressons
a la détection et a ’analyse du mouvement dans les séquences d’images tridimensionnelles,
par exemple en Médecine Nucléaire (TEMP synchronisée, ou gated SPECT en anglais) ou en
Imagerie par Résonance Magnétique (IRM marquée, tagged MRI en anglais). Bien que l'état
de D’art soit fourni, aucune étude n’a encore été poussée assez loin pour établir un proto-
cole clinique de routine d’évaluation d’une pathologie cardiaque par analyse cinématique. Les

problémes qu’il reste & résoudre sont encore trop nombreux.

Nous définissons une classe de transformations de ’espace et du temps appelées “planisphé-
riques 4D” qui permettent de modéliser le mouvement du ventricule gauche (Declerck et al.,
1997). Nous imposons une continuité temporelle dans notre modeéle de mouvement, nous défi-
nissons les transformations dans une géométrie adaptée a la forme du ventricule gauche par un
nombre réduit de parameétres et avec des équations simples. L’imposition d’une contrainte de
continuité temporelle est une nouveauté par rapport a I’état de l’art. A partir de ces transfor-
mations, nous définissons des paramétres “canoniques” de mouvement liés & la définition des
transformations planisphériques 4D. Ce sont ces parameétres qui devront servir au praticien

afin qu’il puisse rendre son diagnostic.

La seconde partie de ce manuscrit est dédiée a 1’étude de ces transformations planisphé-
riques 4D. Outre les définitions mathématiques, nous présentons deux méthodes d’évaluation
d’une telle transformation : 'une & partir de séquences d’images tridimensionnelles quelconques
(par exemple, la TEMPS) et 'autre a partir de séquences d’images IRM marquées. Cette der-
niére modalité d’imagerie fournit directement une information de mouvement dans 'image et

nécessite un processus de traitement particulier.

Des expériences ont été menées sur quelques séquences d’images, permettant de montrer la

faisabilité de chacune des méthodes d’évaluation et la pertinence de l'information qui est
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extraite grice aux parameétres de mouvement. La méthode présentée est une solution pour
résoudre une partie des problémes posés par I’étape 1 de I’établissement du diagnostic. Grace
aux parameétres du mouvement, le praticien dispose d’une information quantitative sur le cas
qu’il étudie: il faut encore qu’il I'identifie & une référence (quelques solutions partielles sont

proposées) et qu'il quantifie la pathologie.

Nous avons réservé pour chacune des deux parties du manuscrit une section préliminaire qui
présente avec plus de détails les motivations et les contributions de notre travail a 1’état de 1’art:
les discussions engagées dans ces sections sont trop techniques pour étre argumentées dans cette
introduction générale. En conclusion de cette thése, nous rappelons les résultats obtenus et nous
les situons par rapport aux objectifs fixés. Pour chacun des problémes abordés, nous suggérons une
méthode de validation que nous comptons mettre en ceuvre pour qualifier notre approche.

Enfin, des annexes sur ’anatomie du cceur et sur les techniques attachées aux modalités d’ima-

gerie utilisées dans nos expériences complétent ce manuscrit.



Premiére partie

ETUDE DE LA PERFUSION MYOCARDIQUE
PAR TOMOSCINTIGRAPHIE






Chapitre 1

Présentation du probléme

a Tomographie par Emission MonoPhoto-
L nique (SPECT en anglais) au 2°! Tl ou au
99IMTe est utilisée pour localiser et mesurer Iim-
portance de zones ischémiées ou infarcies du muscle
cardiaque (le ventricule gauche).

Nous présentons le principe de I’étude de per-
fusion myocardique par tomoscintigraphie: deux

images tridimensionnelles montrant une carte de
perfusion du ventrigule gauche sont acquises, une
image au ‘“repos” et autre a Ieffort” afin d’établir
une comparaison des intensités dans les images. La
mesure de différence entre les intensités des deux
images caractérise 'ischémie. Nous discutons des
problémes liés a la subjectivité du traitement des

images dans I’évaluation de I'examen.
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1.1 La détection de la fonction cardiaque

1.1.1 Les maladies cardiovasculaires

D ans de trés nombreux cas, le premier symptoéme de maladie cardiovasculaire est un infarctus
du myocarde, lequel est souvent mortel. La détection et la prévention de I'infarctus est donc
un enjeu majeur de la médecine moderne.

En général, I'infarctus, qui est une nécrose d’'une partie d’un organe, est la conséquence d’'un
rétrécissement progressif d’'une artére coronaire. Au début, le rétrécissement n’interfére pas avec
le débit sanguin normal que l’artére doit assurer, mais lors d’un exercice physique pour lequel la
demande métabolique du myocarde augmente, le vaisseau partiellement obstrué ne peut fournir le
débit exigé. La portion du myocarde ischémique en aval de ce vaisseau oblitéré est donc asphyxiée
sous l'effet d’'une demande métabolique plus importante. L’ischémie d’effort est la phase durant
laquelle le patient montre des symptémes de maladie cardiovasculaire. Cet état est réversible avec
I’appui d’une bonne thérapie, mais le patient risque cependant l'infarctus, étape critique durant
laquelle la partie asphyxiée meurt soudainement. Cette nécrose locale soudaine entraine un déré-
glement de 'onde électrique qui régit la contraction cardiaque, ce déréglement est douloureux mais
n’est pas mortel si I'infarctus n’est pas trop grave: la zone se nécrose, le cceur cicatrise la plaie et
I’ensemble peut continuer & battre, assurant la survie du patient. La fonction de pompage est moins
efficace, mais elle est toujours significative et suffisante. Si 'infarctus est plus grave, le mouvement de
contraction du coeur est déréglé et peut s’arréter de pomper, entrainant la mort par arrét cardiaque.

Les signes classiques de l’ischémie d’effort sont une douleur & la poitrine lors d’un exercice
soutenu (angine de poitrine, ou angor d’effort), ainsi qu'un changement dans le signal de I’électro-
cardiogramme (ECG) a Deffort (McGoon, 1993, partie 4). Quelquefois, les symptomes sont moins

spécifiques, voire complétement absents ou encore ces signes ne sont pas dus & une ischémie.

1.1.2 La détection des pathologies

L’artériographie coronarienne permet de détecter d’éventuels rétrécissements des artéres, elle
est nécessaire pour planifier une intervention chirurgicale (angioplastie! ou pontage?). Ce procéde,
quoique donnant un diagnostic précis et fiable, est trés invasif et n’est pas sans risque pour le patient
(I'intervention est douloureuse, il y a toujours un risque de percer une artére avec le cathéter). Pour
les cas ot les risques dus & ’état de santé du patient, les signes cliniques et les résultats de ’électro-
cardiogramme sont tels qu’il est impossible de rendre un diagnostic str, il est nécessaire de définir
une étape intermédiaire de détection fondée sur un protocole supportable pour le patient.

Les images de médecine nucléaire (tomoscintigraphie) fournissent des images tridimensionnelles
de perfusion (apport de sang) de fagon non-invasive (aucun acte chirurgical, seulement quelques
doses limitées de radiation). Dans I’étude de perfusion myocardique, deux images de perfusion du

myocarde sont acquises, I'une au repos (image repos) et l'autre sous exercice maximal (image

1. dilatation du vaisseau rétréci a l'aide d’une sonde dont ’embout se gonfle pour écarter le vaisseau
2. court-circuit par suture d'un vaisseau (veine saphéne ou mammaire) de part et d’autre du bouchon
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effort). La comparaison de ces deux images fournit une classification des zones du myocarde en

trois niveaux (figure 1.1):

Repos Effort

Normal I:I
Ischémique I:I
Infarci |:|

NN

Fic. 1.1 — Classification de l’état de perfusion du myocarde d’aprés etude de perfusion myocardique par

scintigraphie. Un rectangle plein signifie une intensité élevée dans l’'image.

— l'intensité est normale dans les deux images repos et effort, la zone est normale,

— l'intensité est anormalement basse dans I'image dans l'image effort, mais normale dans I'image

repos, 'anomalie est alors appelée ischémie d’effort,

— l'intensité est anormalement basse dans les deux images, ’anomalie est fixe, la zone est infarcie
dans le cas le plus simple (absence de signal dans les images), ou bien la zone est atteinte par
une sténose trés étroite de ’artére coronaire amont, elle est appelée dans ce cas hibernante ou

assomée et il y a urgence dans ces cas précis d’ischémie de repos (figure 1.2).

normal

ischémie d’effort réversible :
ischémie de repos e muscle peu ou pas altéré '
1
1

e muscle trés altéré e réversible aprés revascularisation
e non réversible aprés revascularisation
nécrose (infarctus)

Fi1G. 1.2 — Classification nuancée de l’état du myocarde selon la gravité de la pathologie (graduée le long de
la fleche). Le cadre pointillé rassemble les cas pour lesquels une thérapie adaptée (médicaments, angioplastie

ou pontage) peut étre bénéfique.

1.2 La classification des états de perfusion

Pour établir son diagnostic, le praticien doit réaliser deux comparaisons: la premiére entre I'image
repos et 'image effort (comparaison interne), la seconde entre 'image repos et une image de distri-

bution de perfusion normale, compte tenu des variabilités naturelles (comparaison externe).
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1.2.1 L’examen clinique par tomoscintigraphie

L’examen clinique, dans sa version courante, se décompose en trois étapes principales:
) )

1. identification de la région d’intérét et réorientation de 'image dans une géométrie adaptée a

I’examen,
2. mise en correspondance des images par comparaison de forme de quelques coupes centrales,

3. comparaison visuelle des coupes recalées pour détecter les différences d’intensité.

Bien qu’étant largement pratiqué, faute de mieux, ce procédé a plusieurs inconvénients majeurs :

e la comparaison est approximative a cause du manque de précision et de la subjectivité dans

le recalage 2D visuel opéré pour pouvoir comparer les coupes (figure 1.3),

image 1

image 2

Fi1G. 1.3 — Les directions des plans de coupe ne sont pas forcément identiques, le recalage coupe & coupe est

donc imprécis car les coupes ne sont pas exactement comparables.

e seules quelques coupes centrales sont comparées, écartant du méme coup des zones intermé-

diaires (figure 1.4),

e il est trés difficile de comparer objectivement différents jeux de données du méme patient pris
a des instants différents, par exemple pour suivre I’évolution d’une pathologie ou l’efficacité

d’une thérapie, car il manque une référence.

Il est donc nécessaire de construire un outil qui puisse permettre de corriger les problémes liés
au traitement bidimensionnel des images et a la dépendance & 'opérateur de certaines étapes du

processus.

1.2.2 Automatisation de I’analyse

Différentes études proposent une automatisation de quelques étapes de ’analyse:

e pour Uidentification de la région d’intérét, (Germano et al., 1995; Mullick et Ezquerra, 1995;

Mullick et Ezquerra, 1992) décrivent des méthodes automatiques pour segmenter le myocarde
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myocarde

zones invisibles

coupes affichées

Fi1G. 1.4 — Sur cette coupe petit-aze, quelques zones du muscle ne sont pas intersectées par les plans de

coupes (lignes horizontales) servant & I’étude comparative.

directement depuis les images transaxiales, ou pour définir un centre et le grand axe comme
dans (Cauvin et al., 1992). Une fois le grand axe identifié, les différents murs (voir annexe A)

sont faciles a repérer dans la géométrie originale, la réorientation est donc aisée;

e pour la mise en correspondance, (Perault et al., 1995), inspiré par (Woods et al., 1993) pré-
sente une méthode de calcul automatique d’une mise en correspondance rigide grace a la
minimisation d’un critére de corrélation entre les images repos et effort. Dans (Venot et al.,
1987), la méthode est également fondée sur un critére de corrélation avec changement de signe
stochastique. Dans (Slomka et al., 1995), un critére de corrélation est également utilisé pour
calculer une transformation non-rigide (rotation + translation + mise & I’échelle non-uniforme
suivant les trois axes) pour recaler des images de patients différents entre eux. Un modéle est
construit en normalisant et moyennant les images rééchantillonnées. Dans (Thirion, 1995a),
une méthode fondée sur des “démons” est définie pour mettre en correspondance deux images
de patients différents avec une transformation libre (free-form deformation) contrainte par un

lissage.

Toutes ces méthodes s’appuient sur une utilisation directe de 'information de l'intensité, ce
qui peut poser des problémes sachant que le principe méme de 'analyse est d’estimer des

différences d’intensités que ces méthodes cherchent a minimiser.

L’objectif de la méthode que nous allons décrire est de répondre au besoin d’automatisation de

certaines étapes de 'analyse:

1. identification de la région d’intérét: nous nous sommes contentés de définir une méthode
d’extraction de points caractérisant les limites du ventricule gauche & partir des images déja

réorientées ;

2. mise en correspondance: notre contribution est ici la plus importante. Nous utilisons les points
extraits pour mettre en correspondance automatiquement et en 3D les images repos et effort.
Nous utilisons également ces points pour aligner la géométrie des ventricules gauches sur un

modéle de référence;



14 Présentation du probléme Chap. 1

3. comparaison: grace a la géométrie normalisée, il est possible de comparer objectivement les

images entre elles et par rapport a une normale.

Cette méthode a été développée en collaboration avec le Dr. Jacques Feldmar (projet Epidaure),
le Pr. Michael L. Goris (Service de Médecine Nucléaire, Hopital Universitaire de Stanford, Californie)
et Fabienne Betting (projet Epidaure). Elle a fait ’'objet d’une publication (Declerck et al., 1996).

Tout d’abord, nous présentons dans le chapitre 2 les transformations volumiques B-splines qui
sont un outil indispensable dans la méthode d’alignement. Le chapitre 3 décrit ensuite les détails de
la méthode d’extraction de points caractéristiques de la région d’intérét et de la méthode de mise
en correspondance et d’alignement sur un modele des images repos et effort. Nous présentons enfin
dans le chapitre 4 les expériences que nous avons réalisées sur une base de données de 40 études de
perfusion myocardique. Nous présentons également des applications de la méthode & des problémes

similaires et nous dressons une conclusion sur ces travaux.



Chapitre 2

Transformations volumiques B-splines

ous présentons dans ce chapitre les transfor- Nous discutons des propriétés de continuité, de lo-
mations splines locales définies comme des calité et nous exposons la technique d’évaluation de
produits tensoriels de courbes B-splines cubiques. telles transformations a partir d’un couple de listes

de points de correspondance.
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L e probléme est ici d’approximer une déformation d’un objet identifié¢ dans deux images Image 1
et Image 2. Cette déformation est estimée en un nombre fini de points éparpillés dans I'Image 1
grace, par exemple, & des méthodes de mise en correspondance comme celle exposée au chapitre 3.
L’objectif est d’étendre la déformation a tous les points de l’espace de la région d’intérét afin de
définir une correspondance point & point dans toute 'image et de pouvoir déformer celle-ci dans son
ensemble.
Nous pouvons modéliser le probléme de la fagon suivante: il s’agit de déterminer une transfor-
mation f de lespace:
f:R} — IR?
P— Qi

en s’appuyant sur des correspondances éparses entre des couples (P;; Q;). Nous disposons de deux
listes L1 et Lo de points se correspondant deux & deux.

Nous choisissons d’utiliser des transformations volumiques B-splines définies comme des produits
tensoriels de courbes B-splines. Nous détaillons dans ce chapitre les motivations de ce choix et les

propriétés mathématiques de cet outil d’approximation de déformation.

2.1 Définition de ’approximation B-spline de la déformation

2.1.1 Les B-splines
Généralités

Considérons n et K deux entiers positifs, et n + K + 1 réels ty, 1, ... , t,4+x formant une suite
ordonnée. On définit, pour les entiers ¢ compris entre 0 et n— 1, les fonctions d’une variable appelées

B-splines de la maniére suivante récurrente sur K :

Bo(ac): 1 si ti <x <tip1
! 0 sinon

BE(z) = ot BE"Ya) + g T Bfi]l(x) pour K > 1
livk — litk4+1 — iyt
étant convenu que si un dénominateur de la fraction est nul, la fraction entiére est nul. Les réels
t; s’appellent les noeuds associées & ’ensemble des n fonctions BiK, K le degré des B-splines et
K + 1 l'ordre de ces fonctions (figure 2.1).
Il découle de cette définition un peu artificielle un algorithme simple d’évaluation de ces fonctions.
Leur intérét réside dans leurs propriétés dont nous soulignons celles qui nous intéressent (voir (Risler,

1991) pour un exposé plus détaillé) :

e BX est un polynome de degré K par morceaux.

o BX(2) >0+ x €]t;,ti k1], sinon BX(z) =0 . Le support de ces fonctions est donc connu

et “petit”.
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K=3 o .

/ \

Fic. 2.1 — Une fonction de base de spline est définie récursivement de K = 0 jusqu’a K = 3. Chaque

portion de ligne est un polynome de degré K par morceauz, avec raccord C¥~' dans le cas de neeuds simples.
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° BiK(ti) =0saufsit; =..=t+x < titix+1, auquel cas cette expression vaut 1.

e Pour tout x € [tg,t,[, on a
n—1
S B =1
i=0

e BX est infiniment dérivable & droite pour tout x réel. On a, en effet :

@) - ——

!
BE()| =K. |——— —_—
[ o )] tiv —ti " tivk41 — tit1

BET ()

Cette équation permet de définir récursivement les dérivées d’ordre supérieur.

° BiK est infiniment dérivable & gauche pour tout x réel sauf les ¢;, la dérivabilité est alors limitée
a l'ordre K — m;, ot m; désigne la multiplicité du nceud ¢;: m; est égal au nombre de noeuds
égaux a t; (ti_1 #ti = ... =titm,—1 # titm,). m; est compris entre 1 (on parle alors de nceud
simple) et K.

Les fonctions B-splines sont donc CK i

Ces propriétés font de cet ensemble de fonctions une partition de ’unité facile & évaluer et

a dériver, chacune des fonctions ayant un petit support.

Interpolation et courbes B-splines

Considérons maintenant un ensemble de points (79, 7, ... , 7;) ordonné strictement, et E ’espace
vectoriel des fonctions polynomiales de degré K par morceaux définies sur Uintervalle |ry,7], avec
raccord C"~! en 7; (r; entier compris entre 0 et K'). Choisissant correctement un ensemble de
nceuds ¢; (Risler, 1991, page 24), les fonctions B forment alors une base de I’espace vectoriel
E. Pour cette raison nous appellerons I’ensemble des fonctions BX la base de B-splines associée
aux neeuds t;. Une courbe B-spline est alors une combinaison linéaire de ces vecteurs (fonctions) de

base, les coordonnées de la courbe dans cette base sont appelées points de controle de la courbe.
Rigidité

Enfin, derniére propriété remarquable des courbes B-splines, concernant le cas ot K vaut 3 (on

parle alors de B-splines cubiques) : parmi I’ensemble des fonctions vérifiant les propriétés :

f(Ti) = gy; pour 0<q¢<]
() = «
fllm) = B

la courbe B-spline est I'unique élément qui minimise

/ Tk

intégrale qui s’assimile & ’énergie de flexion d’une “baguette” (spline, en anglais) qui passe par
certains points (7;,y;) du plan et dont on fixe les directions des bouts. Cette propriété assure une

certaine élasticité intrinséque de la courbe, la meilleure au sens du critére énoncé.
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2.1.2 Les transformations volumiques B-splines

Le probléme traité revient & déterminer les fonctions coordonnées du point M, de Image 2 en

fonction des coordonnées de Mj :

vy = f*(x1,y1,21)
yo = fY(x1,y1,21)
2y = f*(x1,91,21)

Ce sont ces fonctions coordonnées que nous approximerons par des produits tensoriels de courbes

B-splines::

—1n¥—1n*-—1

.’L' 'Yy 2 Z Z Z Pcz]k I(:D( ) Jl"y(y)'Bli(’Z(z)
1=0 j=0 k=0

—1lnY—1n*—1

(2,9, 2 S > PCY B (2).BN(y).BL ()
i=0 j=0 k=0

—1n¥—1n*-1

.’L' 'Yy 2 Z Z Z Pcmk I(ﬂf( ) JK’y(y)Blf’Z(z)

=0 j5=0 k=0

ou PC?® désigne le vecteur des points de controle associés & la coordonnée x, BiK‘x la i-éme fonction
de base de spline d’ordre K associée a la coordonnée x, etc...

Le produit tensoriel de courbes B-splines ont déja été proposées dans (Guéziec, 1993). Dans
cette étude, une méthode particulierement efficace et élégante permet de résoudre le probléme de
I’approximation d’une surface par un tel produit dans le cas de données réguliérement échantillonnées
dans I'espace. Dans notre probléme, nous considérons que 'approximation des hypersurfaces f*, fY
et f* s’appuie sur des données réparties de fagon quelconque. La méthode présentée dans (Guéziec,

1993) n’est pas adaptée sous cette condition, il faut modifier la méthode de résolution.

2.2 Détermination des points de controle

La connaissance de I'approximation de la fonction repose entiérement sur celle de la base de

splines (donc des nceuds) et de la matrice des points de controle.

2.2.1 Le choix de la base de splines

Le degré des fonctions splines a été choisi égal a 3, car les splines cubiques offrent un bon
compromis entre dérivabilité et simplicité de calcul. En effet, les B-splines cubiques & nceuds simples

nous assurent une transformation au moins C2, ce qui fournit une régularité satisfaisante.
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Distribution réguliére non-périodique

Pour le probléme des transformations volumiques, les noceuds ont été choisis classiquement suivant

la distribution réguliére suivante (figure 2.2):

ty = .=t =nun”
) ) 1 — K ..
tr =min® + (max® — min®) —— pour K <i < n”
n® — K
ne = e =lhe e = maz”

ou min® et maz”® désignent respectivement les bornes inférieures et supérieures de l'espace dans

lequel on approxime. Ces valeurs sont fixées par le probléme étudié (limites de I'organe, de 'image...).

0 1
| | | | | | |
T T T T T T T
) ’y ls ls t ls ly
{ L1
) a7
t )

Fi1G. 2.2 — La base de splines sur [0,1] pour n =9 et K = 3 dans le cas non-périodique.

Ce choix a été motivé par la faible importance de la répartition des noeuds pour le probléme
posé. Cette derniére devient cruciale lorsqu’il s’agit de définir la topologie de la courbe que 1’on
souhaite approximer (fermée ou ouverte), ou lorsque ’on souhaite que certaines parties de la courbe
se raccordent avec un degré de dérivabilité inférieur & C*~1 ou bien encore lorsqu’il s’agit de
définir une transformation avec différents niveaux de finesse de description : en effet, on peut placer
beaucoup de nceuds 14 ou la transformation est trés “déformante”.

Dans le cas de nos transformations volumiques B-splines, les courbes qui servent de support au
produit tensoriel sont toujours ouvertes et C* =1 la topologie de la surface (ou de I’hypersurface dans

le cas tridimensionnel) que 1’on désire approximer est plane. La discussion ne se pose donc pas dans
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un premier temps. Nous n’avons pas jugé utile de définir une transformation avec une distribution
de nceuds hétérogeéne, la déformation est supposée étre du méme ordre de finesse partout. Il est de
plus souhaitable d’avoir une approximation définie de fagon homogéne dans tout ’espace dans lequel
on travaille. Cependant, ’algorithme a été écrit de telle sorte qu’on puisse choisir une répartition

des nceuds quelconque.

Distribution réguliére périodique

Pour le cas des transformations polaires 4D (chapitre 6), nous utilisons une distribution pério-

dique de nceuds pour définir des courbes fermées, les nceuds sont réguliérement espacés (figure 2.3) :

1 — K

= min® T oim®
min® + (max® — min®) TR

: pour tout ¢

avec comme contrainte que t; = t; 41,2 + 1, pour tout i, avec T = max® — min® la période. Pour
I'implantation pratique, on se limite & définir les ¢; pour 0 < ¢ < n® + K et ramenant la variable ¢

entre min® et max®.

Fi1G. 2.3 — La base de splines sur [0,1] pour n =9 et K = 3 dans le cas périodique.

2.2.2 Systéme régissant le choix des points de controéle

Les points de controle sont obtenus en minimisant un critére aux moindres carrés contenant
les différentes contraintes a respecter. Dans la suite, pour alléger les expressions, nous omettons
de rappeler le degré K dans la notation des fonctions de base B-splines. Le nombre de points de
données est noté N. Le critére est exprimé pour la fonction f*, I’écriture du critére pour fY et f*

se faisant de facon similaire. Nous imposons une contrainte d’attache aux données et de régularité:
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Terme d’attache aux données

La fonction f* doit approcher les valeurs des abscisses des points de Ls. Le terme d’attache aux
données est la somme des carrés des distances résiduelles. Pour normaliser le terme, on le divise par
le nombre de points et par le carré d’une distance D caractéristique de la distribution. Ce terme

s’écrit ainsi:

x 1 al 2
Jdon.(f ):ND2 Z(f(xllayllvzll)_x%)
’ =1

ce qui, en développant, nous donne:

—1nY—1n*-1 2

2
Jdon( NDQZ ZZZPUI@wal)B( )Bk(zl)_xl
I=1 \ i=0 ;=0 k=0
Dans nos expériences, D est choisie comme 1’écart-type de la distribution de distances des points
de Ly & leur centre de gravité, définissant ainsi une “taille” caractéristique du nuage de points de
L.

Terme de régularité

Ce terme est analogue & une énergie de flexion de la plaque que représente 1'hyper-surface
22 = f(x',y', 2'). Pour normaliser le terme qui est homogéne & un volume, on le divise par le cube

de la distance caractéristique D. Il s’exprime sous la forme :

o5 L0+ G+ R 2, + 2 + 2002 ]

J, rég.(f r) =
en désignant par (f¥),, la dérivée partielle seconde par rapport & la variable x de f*, etc
Il est & noter que ce terme est nul pour une transformation rigide ou affine. Il mesure donc une

“distance” de f* a une transformation affine.

Le critére complet

Le critére & minimiser prend donc la forme suivante :

J(f) = Jdon.(f) + p-Jrég.(f)

ou p est un coefficient de pondération entre les deux parties du critére, selon la contrainte que 1’on
veut imposer préférentiellement.

Restreint aux fonctions produits tensoriels de courbes B-splines, ce critére est une forme qua-
dratique positive en les points de controle PCY,. Elle est définie positive si les données sont “suf-
fisamment” réguliérement réparties. Il suffit en fait qu’entre deux nceuds consécutifs, il y ait au
moins un point de donnée (Guéziec, 1993). Le minimum sera obtenu en annulant les dérivées de J
par rapport a toutes les variables PCY ke Ce calcul aboutit & n*.n¥.n* équations (les dérivations) a

n®.nY.n* inconnues (les variables PC?:,). Ce minimum sera unique si le critére est défini positif.

z]k
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Ainsi, pour des entiers a, b, c tels que 0 < a < n%, 0 < b < nYet 0 <c < n?, aprés rassemblement

des PCY ik On obtient I’équation suivante:

N
D Z Y (i )-BE (=) B (7). B} (y)-Bii (=)
Z P z]k =
ik LG S N LN LN N
+ D_ abe,ijk + abe,ijk + abe,ijk + abe,ijk + abe,ijk + abe,ijk

N
Z yi)-BZ(2))-f

avec les notations simplifiées :

Lr = nT Ry Rz pHT RY nz

abeijk = /3 B",.By.B;.B";.B} .By
R

ry - 1T 1Y Rz It Y nz

Lopeije = /]R3 B',.B%,.B;.B";.B";.By

On constate que le systéme d’équations est symétrique par permutation de (a,b,c) et de (4,7,k),
ce qui n’a rien de surprenant puisque .J est une forme quadratique.

Pour clarifier I’écriture de ce systéme linéaire, on considére que le terme associé a P dans

zyk
P’équation écrite pour le couple d’entiers (a,b,c) est I’élément (p,q) d’une matrice carrée A, avec

p=a+n b+n"nY.cet ¢ =i+ n"j+n".nY.k les indices des lignes et des colonnes de A. Cette
matrice a pour taille (n*.n%.n ) De la méme fagon, le coefficient (7,5,k) de PC? est 1’élément ¢ du
vecteur d’inconnues Yy : PCZ»J-,C = Xit+n®.j+n®.nv.k = Xq-

La résolution du probléme passe donc par ’assemblage et la résolution de ce systéme linéaire :

Axy=8

2.3 Etude et résolution du systéme linéaire

Nous étudions maintenant la matrice et le second membre du systéme linéaire & résoudre.

2.3.1 L’assemblage

L’assemblage traite chaque terme du critére séparément :

Terme d’attache aux données

En chaque point de données, le produit des fonctions de base n’est non nul que si chacune des

fonctions de base évaluées est non nulle, c’est & dire si les conditions suivantes sont réunies :

[tav a+K+1] [t tz+K+1]
yl [th tyy ) NI e g
€ [ttt NIt th kel
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L’évaluation de ce produit ne se fera que dans ce cas. De plus, par souci d’économie de calcul, on

sauve les valeurs des fonctions de base en les points de données dans un vecteur de réels.

Terme de régularité

Les intégrales a calculer sont séparables en un produit de deux intégrales de fonctions d’une

T
abe,ijk>

TrT _ nx nx Yy Yy z z
ik _/ B"".B / Bb.Bj./ B?.B}
R R R

Les valeurs des intégrales des produits des fonctions de base seront regroupées dans des vecteurs,

variable. Par exemple, pour on a:

le calcul du terme I3 ; 1, revenant alors & une simple multiplication. Les intégrales seront calculées
par la méthode de Gauss-Legendre qui présente le double avantage d’étre économe en évaluations
de 'intégrande et de fournir un résultat exact pour les fonctions polynémes jusqu’a un certain degré
(Press et al., 1992, page 151) : en évaluant p fois l'intégrande en certains points bien choisis, le calcul
de l'intégrale est exact pour un polynéome de degré 2.p + 1. L’intervalle d’intégration a bien sir été
réduit a l'intersection des domaines de définition des bases de B-splines, sur chaque intervalle de
nceuds consécutifs [t;,t;11], U'intégrande est de degré 2.K au plus, le nombre d’évaluations a donc

été choisi égal a K.

2.3.2 La résolution
Description de la matrice

La matrice de rigidité du systéme a résoudre est symétrique positive (définie positive s’il y a au
moins un point de donnée par intervalle de noeuds consécutifs).

Le profil de A est une matrice (2K + 1)-diagonale par blocs (2K + 1)-diagonaux de blocs
(2K + 1)-diagonaux, ces derniers étant de taille (n*)? (figure 2.4). On aurait pu exploiter cette
structure pour adopter une sauvegarde économique des éléments de la matrice. Nous avons choisi
en fait de sauver les éléments de la matrice dans un vecteur qui stocke linéairement les diagonales
de A les unes a la suite des autres, comme si A était une matrice bande de largeur de bande
nT.nY(K—1)+n"(K—1)+ K. Le fait de conserver beaucoup d’éléments nuls dans ce vecteur n’est pas
ennuyeux, car la taille du systéme est de I’ordre de 1000x1000 pour les problémes qui nous intéressent,
ce que supporte parfaitement la capacité mémoire d’une station de travail classique. L’avantage est

qu’il permet d’écrire une procédure de multiplication matrice-vecteur simple et rapide.

L’algorithme de résolution

Nous avons choisi 'algorithme du gradient conjugué pour résoudre le systéme, d’aprés la version
de Fletcher et Reeves (Elman, 1982).

Algorithme du gradient conjugué

Choisir ypo
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n*n¥n* n*nY n*

K.n*.n” Kn* K
F1G. 2.4 — La matrice A est (2K +1)-diagonale par blocs (2K +1)-diagonauz de blocs (2K +1)-diagonaut,

représentée ici pour K =3 et n® =n¥ =n* = 12.

Fixer rg =b— Axp
Fixer pg =g
Pour chaque itération ¢
0 = (ri;ri)
(pis Api)
Xi+1 = Xi t P
Tit1 =T — a;.Ap;
by — (ris157it1)
(ris i)

Dit1 = Try1 + bipi

Cet algorithme nécessite 5.n”.nY.n* multiplications et une multiplication matrice-vecteur par
itération. Ce choix est motivé par la capacité de cet algorithme & prendre avantageusement en
compte une solution initiale. De plus, quand les données sont mal réparties, la matrice contient des
lignes nulles et est donc singuliére. La solution calculée & une itération ¢ n’est donc pas déviée de
son estimation initiale.

Si oo est la solution du systéme et si la fonctionnelle d’erreur E s’écrit :

E(x) = [IX = Xeoll4 = (X = Xooi AX = Xo0))

on montre alors qu’a l'itération ¢, cette erreur est majorée par la relation:



26

Transformations volumiques B-splines Chap. 2

ou (A) désigne le conditionnement de la matrice A. Le nombre d’itérations I nécessaires pour

atteindre une précision relative ¢ donnée est donc majoré par:

I< % Jr(A) ln(g) (2.1)

Pour accélérer la convergence, nous avons réalisé quelques prétraitements:

1. Préconditionnement du systéme linéaire. Posons P une matrice symétrique inversible. Le sys-

téme linéaire

Ay =B

se réécrit en multipliant & gauche par P:

PAx =PB
Posons::

A'=PAP

B =PB
On peut alors résoudre le systéme :

AIXI — Bl

la solution du systéme original vaut alors simplement :
x = Px

Cette série d’opérations, qui ne semble étre qu’un jeu d’écriture, permet de lancer ’algorithme
du gradient conjugué avec la matrice A’, dont le conditionnement « est différent de celui de
A. Le but de 'opération est de changer la matrice sur laquelle le gradient conjugué opére pour
une matrice de plus petit conditionnement afin d’accélérer la convergence. La solution trouvée

sera de surcroit plus fiable numériquement.

Nous utilisons un préconditionnement diagonal, pour simplifier les calculs:

1

Py = —/——
[ Al

ou A; désigne la i-éme ligne de A.

. Estimation d’une solution initiale. Nous choisissons de partir d’une transformation affine, qui

est une transformation spline particuliére. Cette transformation est déterminée aux moindres
carrés. Nous présentons ’expression sous la forme de produit tensoriel B-spline de cette solu-
tion, valable seulement pour la distribution des noeuds classique réguliére et non-périodique

que nous utilisons.
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Supposons dans un premier temps que f soit ’identité. Nous avons donc en particulier :

—1n¥y—-1n*-1

33 Yy 2 Z Z Z P zgk By( )Bk(z) =T

i=0 7=0 k=0

afe af*
Comme 8f =0 et 8f = 0, 'expression du produit tensoriel est indépendante de y et de
Y z
nY—1
z. 1l vient donc que PCZ»”J-,c est indépendant de j et de k. En utilisant le fait que Z B;“-'(y) =
i=0
n*—1

> Bi(z) =1pour y € [t} th,[ et z € [ti, ti-[, il vient:

r—1

1=0

Il nous faut donc trouver ’expression des PCY qui correspond a cette fonction. Elle est définie
max® — min®

ainsi : posons d’abord ¢ = ﬁ On a alors:
n* —

- PC§ = min,
- PC?._| = max”

PCY., — PC?

— les autres PCY sont tels que L décrive la suite suivante, pour i =0...n% —2

{1,2,..., K -1,K,K,K,..., K, K —1,...,2,1}
ce qui donne finalement les expressions suivantes :
PCy = min®
PCY{ = min® +¢q
PCy = min® + 3.4
KK -1
PCy_; = min® + %q
K(K+1
PCy = min® + %q
. . K(K+1) B
PCI(+1 = mmn + fq + I‘q
K(K+1
PC%. .y = min" + ﬁq +2.K.q (2.3)
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KK +1
PCy. g = maz" — %q
i . KK -1
PChe_ gy = mazr” — %q
PCy. 5 = maz" —q
PCy._; = max”

La figure 2.5 illustre ces formules pour n® = 10 et K = 3. Pour les autres coordonnées,

PCT PCT  PC3 pPCe pPCe pce pce PCT  PCg PCY

Fi1G. 2.5 — La répartition des neuds pour n® = 10 et K = 3 le long de ’aze des paramétres.

I’expression est évidemment similaire.

Dans le cas général, par linéarité de I’expression du produit tensoriel en les points de controle,
les PCjj;, sont les images des points de controle de la solution identité transformés par la

transformation affine.

Nous n’avons pas réussi a prouver théoriquement les expressions 2.3 de la solution initiale. Cela
permet de gagner une vingtaine d’itérations au départ, ce qui n’est pas négligeable. De plus,
lorsque le systéme contraint peu la répartition des points de contrdle (4 cause d’un manque
de données dans la zone ou l'on cherche a définir les points de controle), les valeurs restent
autour de celles que leur a données la solution initiale. Il est donc important que celle-ci soit

satisfaisante.

Le temps de calcul pour les applications que nous avons définies (K = 3, 1000 points de controle,

3000 points de données, typiquement) est de I'ordre d’une dizaine de secondes sur une station de
travail DEC Alpha cadencée a 166 MHz.

2.3.3 Complexité algorithmique

Evaluation d’une transformation spline

Pour évaluer la fonction de base de splines avec l'algorithme de De Casteljau, il faut effectuer
K(K+1)

5 combinaisons convexes de valeurs, chacune de ces combinaisons nécessite deux multi-
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plications, une division, une soustraction, d’aprés (Risler, 1991, page 30). Le comptage est résumé

dans la table 2.1.

Opération | Nombre | Equivalence
* K(K+1) K?
K(K+1 1
/ @ K2
2 2
. K(K+1) EKQ
2 2

TAB. 2.1 — Nombre d’opérations nécessaires pour évaluer les bases de spline en un point.

Pour évaluer une transformation spline en un point, il faut trois fois les bases de spline, 2

multiplications pour évaluer le produit tensoriel, 3 multiplications par les coordonnées du point de

controdle, tout ceci réalisé n*.nY.n* fois. Enfin, la sommation des contributions de chaque point de

controle comptabilise n*.n¥Y.n* — 1 additions. Le comptage est résumé table 2.2, pour simplifier, on

suppose que n® =n¥ =n* = n.

Opération Nombre Equivalence
* n?(3.K(K + 1)+ 5) 3.3 K?
/ 3. K(K +1) §n3.K2
2 2
K(K+1 3
+ - n%B% +1)-1 §n3.K2

TAB. 2.2 — Nombre d’opérations nécessaires pour évaluer une transformation spline en un point.

Assemblage de la matrice

1. Terme d’attache aux données

Pour chaque paire de points, la contribution & la matrice est calculée en évaluant les bases de

spline en ce point. Il faut 6 multiplications et une addition supplémentaires pour calculer la

contribution & un élément Agp ik, et 3 multiplications et une addition supplémentaires pour

calculer la contribution & un élément Bg,.. Les entiers a,b,c,1,j, k peuvent prendre K + 1

valeurs, il faut donc multiplier le décompte des opérations par (K + 1)¢ pour les différents

Aabe,iji et par (K + 1)? pour Bg.. Le comptage est résumé table 2.3.

2. Terme de régularité

Pour chaque évaluation de l'intégrande par la méthode de Gauss-Legendre, il faut calculer

les bases de spline et leurs dérivées. Le calcul de ces dérivées est direct par ’algorithme de
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Opération Nombre Equivalence
* 3N[K(K+1)+ (K+1)?+2.(K+1)° | 6N.K°
3 3
/ §N.K(K +1) 5N.K2
3
+ - N 5K(K + 1)+ (K +1)? + (K +1)° N.K©

TAB. 2.3 — Nombre d’opérations nécessaires pour calculer le terme d’attache auz données.

De Casteljau et ne nécessite pas d’opération supplémentaire. Pour chaque intégrale de type
B} .BY, on calcule pour a =0...n" —1let i =0 oua— K ...a l'intégrale sur I'intervalle
R
[ta,ti+K+1], ce qui représente en tout (n* —1)(K +1)+ (n* —2)K +...(n"* — K + 1)1 =
TK(K+1 K+1)(K+2)(2.K+3
n (2 +1) — (K + 1)( —if_i X +3) intervalles sur lesquels sera appliquée la méthode
de Gauss-Legendre. Cette derniére nécessite K évaluations de l'intégrande, K multiplications

et K — 1 additions.

Pour le calcul de l'intégrande, les bases de splines sont précalculées en les différents points
ou l'intégrande est évaluée, ce qui fait donc K.(n* — K') évaluations des fonctions de base

B-spline. Le calcul de I'intégrande est donc réduit & une simple multiplication.
Enfin, il faut additionner les intégrales élémentaires entre elles pour calculer / B}.Bf
R

(K (K +1)
2
de régularité complet est calculé avec 5 additions et 4 multiplications suplémentaires. Le

additions), puis multiplier ces intégrales entre elles (2 multiplications). Le terme

comptage est résumé table 2.4.

Pour nos applications, K = 3, n = 8, N est de 'ordre de 2000. Les coiits en opérations sont
donc de 8 750 000 pour le terme d’attache aux données et de 121 500 pour le terme de régularité.

Le terme d’attache aux données est donc largement plus cotliteux en opérations.

Reésolution du systéme linéaire

3 x n3. L’algorithme du gradient conjugué nécessite, pour

La matrice est de taille T'x T = n
chaque itération, 3 produits scalaires (7" multiplications, T — 1 additions), 2.7 multiplications,
2.T additions/soustractions, 2 divisions et une procédure de multiplication matrice-vecteur. Cette
derniére, si elle est bien optimisée au regard du nombre d’éléments nuls de la matrice, contient 7.L
multiplications et additions, ot L est le nombre d’éléments non nuls par ligne. Pour les matrices de
nos systémes linéaires, ce nombre vaut (2.1 + 1)3.

Le nombre d’itérations I nécessaires pour assurer la convergence de l’algorithme est théorique-

ment T, la taille de la matrice. En pratique, le critére d’arrét stoppe les calculs avant d’arriver si
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Opération Nombre Equivalence
3. (K + 1)(K +2)(2.K + 3)
“nK(K+1) -
¥ {2” D 2 g.nQ.K5
[K 4+ 3.K*(K +1)(n—K)] +7
3 K+ 1) (K +2)(2.K +3
§n.K(K+1)—(‘+ JK + J2K +3)
/ %n2.K5
3
K2(K+1 n—K) }
K+1)(K +2)2.K
[%n.K(K—i— py - B+ + J2K +3)
+ - %.nQ.K5
3
K + 5KQ(K +1)(n — K)

TAB. 2.4 — Nombre d’opérations nécessaires pour calculer le terme de régularité.

loin, le nombre I varie selon la “quantité” de déformation de la transformation que ’on cherche. Le

comptage est résumé table 2.5.

Opération Nombre Equivalence
* nd [I(2.K +1)% + 5] 8.n3.K.I
/ 2 2
+ - nd[I(2.K +1)2+5] —1| 8nd.K.I

TAB. 2.5 — Nombre d’opérations nécessaires pour une itération de gradient conjugué.

Bilan: qu’est-ce qui cotite cher?

L’assemblage du systéme nécessite donc de 1’ordre de 6.N.K% multiplications, la résolution du
systéme en nécessite 8.n3.K.I. Dans nos expériences, K = 3, n = 8, N est de l'ordre de 2000, I de
I’ordre de 50 ou 100. Les nombres d’opérations sont donc de 8 748 000 contre 2 400 000, I’assemblage
de la matrice est donc quatre fois plus coiiteux que la résolution du systéme.

Pour accélérer ’estimation d’une transformation volumique B-spline, il faut optimiser la partie
d’assemblage du systéme linéaire qui est I’étape limitante (d’autant plus limitante que le nombre
de points de données est important). Il est par exemple possible de paralléliser complétement cette

étape, puisque chaque contribution d’un point est indépendante de celle des autres points.
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Chapitre 3

Mise en correspondance et alignement

sur un modéle

ans ce chapitre, nous présentons la méthode
que nous avons développée pour I’étude de la
perfusion myocardique par TEMP.

Des points caractérisant les parois du ventri-
cule gauche sont extraits dans les images repos et
effort. Celles-ci sont recalées entre elles a partir
d’une mise en correspondance affine, puis alignées

sur une image modéle & partir d’une mise en cor-

respondance volumique B-spline. La mise en corres-
pondance est réalisée a l'aide d’une adaptation de
Palgorithme du Point le Plus Proche Itéré (PPPI,
ou Iterative Closest Point, en anglais). Les images
originales sont enfin rééchantillonnées dans la géo-
métrie du modéle afin de réaliser une quantification
objective et tridimensionnelle des éventuels défauts

de perfusion.
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3.1 Présentation de la méthode

C ompte tenu du fait qu’il faut mettre en correspondance des objets dont on n’a qu’une repré-
sentation fonctionnelle, laquelle est donc variable selon I’état, il apparait logique de ne pas
utiliser des méthodes fondées sur une comparaison d’intensité. Cela est d’autant plus justifié dans
ce cas que 'objectif d’un critére serait de rendre minimale la différence entre les intensités, ce qui est
contradictoire avec le principe méme de la détection de I’ischémie. L’idée est plutét d’éliminer les
différences de taille et de forme sans perturber les différences de densités. Notre méthode s’appuie
donc sur la détection de contours et de gradients en formulant ’hypothése que, méme si 'intensité
est faible, il existe un contour mesurable et que ces contours sont comparables d’une image a ’autre
quel que soit le niveau des intensités. Enfin, afin de pouvoir comparer différents ventricules gauches,
il nous faudra normaliser la géométrie dans laquelle la comparaison sera effectuée.

La méthode se décompose en deux processus:

e Le couple d’images repos/effort est mis en correspondance grace a un algorithme de recalage
de primitives géométriques (points, points orientés). La transformation recherchée tp_.p est
une transformation globale affine, elle définit une comparaison point & point entre I'image &

Ieffort et 'image au repos.

e Une image modéle est mise en correspondance avec 'image effort, la transformation utilisée
ty—r est locale spline (voir chapitre 2). Les deux images repos et effort sont enfin rééchan-

tillonnées dans cette géométrie modele.

Comme produit de cette succession de recalages, deux images repos et effort dans une géométrie
normalisée dans laquelle il est possible de faire une comparaison tridimensionnelle point & point.
L’hypothése est donc qu’aprés rééchantillonnage des images originales, le point de coordonnées
cartésiennes (w,y,z) correspond & une zone anatomique du myocarde identique dans chacune des
trois images (modele, repos et effort rééchantillonnées, figure 3.1). Il est ainsi possible de comparer
des examens de patients différents.

Chacun des processus de mise en correspondance se décompose lui-méme en trois étapes:

e extraction automatique de primitives géométriques des images 1 et 2 grace a un détecteur
de contours de Canny-Deriche (Monga et al., 1991a; Monga et al., 1991b) appliqué dans une

géométrie particuliére,

e mise en correspondance des ensembles de primitives grace a une amélioration (Feldmar et
Ayache, 1996; Feldmar, 1995) de ’algorithme du Point le Plus Proche Itéré (Iterative Closest
Point, en anglais) (Besl et McKay, 1992; Zhang, 1994). Le résultat est une transformation de

I’espace tridimensionnel transformant chaque point de I'Image 1 vers un point de I'Image 2,

e rééchantillonnage de I'lmage 2 dans la géométrie de 'lmage 1. Cette image est comparable

point & point & I'lmage 1, permettant ainsi de mesurer des différences de perfusion.
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Repos Effort

Original -

Aligné

FiGc. 3.1 — Le recalage entre le repos et leffort et entre l’effort et le modéle de référence fournit une
correspondance identique entre les trois images (modéle, repos et effort rééchantillonnées). La géométrie est

normalisée, mais l'information de perfusion est conservée.

3.2 Extraction des primitives

3.2.1 Les images
Quelques caractéristiques

Nous décrivons ici quelques caractéristiques de 'acquisition des images. Des détails supplémen-
taires sont donnés en annexe B, section B.1, nous n’abordons ici que les points qui permettent de
comprendre les difficultés rencontrées lors de ’extraction robuste des primitives & partir des images

tomoscintigraphiques.

— comme toute image fonctionnelle, 'intensité n’est pas forcément représentative de ’anatomie

du moment que des défauts de perfusion peuvent exister,

— il existe des zones “chaudes” (de forte intensité), cela est di & 'accumulation du traceur dans

des organes voisins (foie, rate, rein) et rend aléatoire une segmentation par simple seuillage,

— les images peuvent étre assez différemment bruitées a cause des différents processus de recons-

truction tomographique.

Quelques traitements manuels

L’image reconstruite comprend le volume du thorax complet du patient. Dans une premiére étape
de sélection de la région d’intérét, le coeur est extrait comme un sous-ensemble de I'image originale,
une nouvelle image orientée selon les axes du ventricule gauche est rééchantillonnée (figure 3.2
et 3.3).

Pour éviter d’'inclure dans les images d’autres organes comme le foie, la rate ou les reins, qui sont

proches du coeur et absorbent eux aussi le traceur, 'opérateur réduit la région d’intérét a ’aide d’un
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volume original

reconstruit

patient

région d’intérét
réaxée et réorientée

FIG. 3.2 — Le ceeur repose sur le diaphragme. A droite, un image originale (extraite du sinogramme qui
rassemble les projections acquises), a gauche, le schéma des dispositions des organes. Le cube grisé définit

la région d’intérét, celle-ci est extraite du volume complet. Un morceau du foie, trés proche du ceur, est

fréquemment inclus dans cette zone.

FRONTALE SAGITTALE TRANSVERSE
(SHORT AXIS) (HORIZONTAL LONG AXIS) (VERTICAL LONG AXIS)
Fi1G. 3.3 — Le ceeur réorienté : les coupes montrent différentes vues du ceur ainsi qu’elles sont affichées

dans les interfaces conventionnelles des machines de médecine nucléaire (table de couleurs Sokolof, intensités
croissantes des couleurs froides (bleu, vert) vers les couleurs chaudes (jaune, rouge, blanc)). Sue la vue

frontale, en bas & gauche, un morceau de foie & coté du ceur (mur inféro-septal).
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masque binaire. L’édition d’un tel masque est disponible sur I’ordinateur qui accompagne la machine
d’acquisition : le masque est un ellipsoide dont les trois axes sont réglables indépendamment et dont
la position et la taille sont réglées sous controle visuel sur trois vues orthogonales. En dehors du

masque, ’'intensité est mise & zéro.

Qualité des images

D’une fagon générale, I'image au repos donne une meilleure définition de I'anatomie de muscle
que l'image effort. Dans cette derniére, d’éventuelles zones ischémiques apparaissent comme des
régions de faible intensité, ou quelquefois n’apparaissent pas du tout. Le myocarde est donc, dans
ce cas, plus difficile & identifier. L'image effort a cependant un meilleur contraste que 'image repos
parce que la capture du traceur est meilleure dans les régions saines, car elles sont plus fortement

perfusées qu’au repos. Les zones saines ressortent donc plus sur le bruit de fond.

3.2.2 Détection de contours dans la géométrie polaire 3D

Les primitives que nous désirons extraire des images sont supposées caractériser les bords du
myocarde (endocarde, épicarde). La détection d’une telle frontiére ne peut étre que d’une précision
limitée dans la mesure ot les images ne montrent qu’une information fonctionnelle et non anatomique
et ou les images sont acquises sans compenser les mouvements de respiration et de pompage. Les
images sont donc intrinséquement floues et ne représentent le coeur que dans une position moyenne.
Les points que nous détectons sont donc une approximation grossiére mais stable de ce que les vraies
limites devraient étre. Il est & noter de surcroit qu’un probléme important en matiére de recalage est
de détecter des primitives qui représentent la méme information: plus précisément, il faut s’assurer
de mettre en correspondance des primitives homologues qui peuvent étre mises en correspondance,
qu’elles représentent un bord, une surface extrémale, etc. Nous supposons que les points que nous
détectons sont homologues dans chacune des images et qu’ainsi, cela a un sens de les mettre en
correspondance.

L’extraction de tels points est fondée sur un filtre récursif détecteur de contours de Canny-
Deriche (Monga et al., 1991a; Monga et al., 1991b) utilisé dans une géométrie polaire 3D particuliére.
Cette carte polaire 3D est I'image originale rééchantillonnée dans des coordonnées sphériques (r, 0,
¢) (figure 3.4). A partir de 'image originale 64x64x64, nous construisons une image 128x128x32,
les valeurs (X,Y,7) des coordonnées du point dans la nouvelle image sont données par le jeu de

relations:

6

X = ;.cos(g@)
Y = %sm(cp) (3.1)
Z = r

Les équations qui définissent X et Y sont celles utilisées dans les projections cartographiques
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classiques (comme une carte polaire), Z est défini par la profondeur. L’image représente donc une

succession de cartes polaires.

——— = — =

Fi1G. 3.4 — Les coordonnées cartésiennes (x,y,z) du point M sont converties en coordonnées polaires (r,0,p).

Pour construire l’image, les coordonnées (X,Y,Z) sont données par équation 3.1.

Grossiérement, le coeur est sphérique autour de ’apex et cylindrique & mesure qu’on s’approche
de la base. Dans la carte polaire 3D, il a une forme d’assiette plate épaisse dont les bords sont

I’endocarde et ’épicarde (figure 3.5).

s

FI1G. 3.5 — A gauche, une représentation du ceeur de la figure 3.3 en géométrie cartésienne, & droite, le
méme ceur dans la géométrie polaire 3D. Le centre de projection est situé au milieu de la cavité ventriculaire.

D’une forme de “flite a4 champagne”, il prend une forme de crépe.

La détection de contours dans cette géométrie fournit des points en lesquels la norme du gradient

est extrémale dans la direction du gradient. La figure 3.6 montre le profil des intensités le long de
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deux rayons différents: dans le cas idéal, sur ce profil en forme de cloche, ’endocarde est le premier
point de gradient extrémal, l'intensité croissant en partant du centre. L’épicarde est le point de
gradient extrémal suivant, ’intensité décroissant en partant du centre. La présence d’autres organes,
d’artéfacts de reconstruction, de bruit, etc. nous ont contraint & filtrer les points extraits en intégrant

de fortes contraintes a priori sur le profil attendu.

myocarde (VG) Intensité

Endocarde Epicarde 2

. rayon
autre organe (foie, ...) Y

Fi1G. 3.6 — 2 profils d’intensité le long de deux rayons différents partant du centre de la caovité. Les points
noirs sur chacun des profils sont des points extraits avec le détecteur de contour. Profil 1, cas idéal ou le rayon
traverse un myocarde bien perfusé et bien contrasté. Profil 2, cas ot le rayon traverse une zone hypoperfusée

et un autre organe.

Si le masque ne cache pas suffisamment une zone chaude non-cardiaque ou tout simplement si le
bruit de fond est élevé, des contours artificiels sont créés, la valeur du gradient est élevée ('intensité
chute d’une valeur au moins égale au bruit de fond (de 'ordre de 10 % de la valeur maximale) & 0
en un pixel). Pour effacer ces points, les zones d’intensité nulle du masque sont détectées et le profil
d’intensité est “rallongé” en prenant comme valeur ’avant-derniére valeur non-nulle (pour éviter les

effets de volume partiel qui corrompent la derniére valeur non-nulle ; figure 3.7).

intensité

endocarde épicarde

masque

rayon

Fi1G. 3.7 — Le profil original est montré en traits pleins, les points noirs sont les points de contours détectés.
La ligne en pointillé montre le profil modifié de fagon & éliminer le point de contour artificiel créé par le

masque.
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Le filtre de Canny-Deriche est appliqué sur 'image polaire 3D rééchantillonnée. De nombreux
points sont détectés, parmi eux, les points que 1’on cherche, mais aussi des points attachés au bruit
de fond, au processus de remplissage de 'image, & certains organes qui n’ont pas été éliminés par le
masque, etc. L’étape suivante se résume & ’application d’un filtre qui élimine les points aberrants

grace a 'imposition de contraintes a priori sur la forme attendue du profil d’intensité.

3.2.3 Filtrage des points de contour

Quelques points ne correspondent pas & des bords cardiaques, ainsi que le montre le profil en
pointillé de la figure 3.6 : un point figurant un autre organe a été détecté. Pour éliminer ce type de

points, nous partons des constatations suivantes:

1. le cceur a une forme de fliitte a champagne épaisse, forme qui est représentée comme une assiette

dans l'image polaire,

2. le long d’un rayon qui traverse le cceur, le premier extremum de gradient significatif correspon-
dant & une intensité croissante est supposé appartenir & I’endocarde, ’extremum de gradient
correspondant & une intensité décroissante qui suit ce point le long du rayon est supposé

appartenir & I’épicarde.

Dans 'implantation du filtre, ces contraintes empiriques ont été traduites en termes mathéma-

tiques. Dans 'ordre, nous procédons comme suit :

1. pour traiter le cas de la base, tout point de contour situé dans un cone de 15 degrés de
centre le centre de projection polaire et de direction le vecteur apico-basal est éliminé; ce cone

est supposé traverser les valvules et 'oreillette gauche et non le ventricule gauche,

2. la procédure de remplissage de I'image polaire pour éliminer les effets du masque a créé des
points de contours dans les zones complétées, car il existe des gradients d’intensité de direction
perpendiculaire au rayon d’échantillonnage ; les points sont donc facilement différentiables des
points “cardiaques” dont la direction du gradient est censée étre paralleéle au rayon. Pratique-
ment, en partant du plan de rayon maximal (Z = 32), on considére que les points de contour
dans ce plan ne sont pas cardiaques et on remonte vers le centre le long du rayon en
éliminant tous les points dont la norme du gradient est identique & 10 % pres a la valeur
du gradient du point de départ. D’aprés nos expériences, 80 % de tels points ont ainsi été

éliminés,

3. les points restant sont triés par ordre croissant suivant la coordonnée Z du gradient (le long
du rayon : le rayon d’échantillonnage traverse le ventricule gauche a peu prés perpendiculaire-
ment). Un seuillage est appliqué en éliminant les 20 % de gradients de normes les plus faibles
et les composantes connexes trop petites (moins de 500 points). Ces chiffres ont été réglés
sur la base de données en évaluant, d’un c6té 'importance de la valeur du gradient dans la
caractérisation des points (d’ou le 20 %) et, d’autre part, en mesurant la taille maximale des

zones assurément non-cardiaques (d’ou le 500),
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4. une contrainte d’ordre est appliquée:

— suivant la description empirique du profil idéal, les points correspondant & une intensité
décroissante placés trop prés du centre (Z < 5) sont éliminés: I’échantillonnage est tel
que I’épicarde est plus loin que Z = 5. De tels points sont des points de bruit, des points
des muscles papillaires ou encore des points de ’endocarde du rayon opposé, au cas ol

le centre est mal placé,

— les points situés aprés le premier point correspondant & une intensité décroissante sont

éliminés : apreés ’épicarde, il n’y a plus rien!

La figure 3.8 illustre différents cas de figure couramment rencontrés et explique le comporte-

ment du filtre devant de telles situations.
la configuration idéale
les deux points sont gardés
les deux premiers points sont gardés
le dernier point est éliminé

le premier point décroissant est trop pres
du centre : il est éliminé

I’épicarde n’est pas détecté (autre organe
trop pres) : on garde ce qu'on a !
\

I’endocarde n’est pas détecté
le dernier point est éliminé

endocarde épicarde

FI1G. 3.8 — A gauche, quelques configurations classiques du profil d’intensité. A droite, la décision prise

pour le filtrage.

La figure 3.9 illustre différentes étapes du processus de filtrage sur un exemple réel.
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Image originale Image polaire 3

\ y-

points artificiels issus du
processus de remplissage

Contours originaux

endocarde -

épicarde - :
- bruit

Apreés élimination des points
artificiels et seuillage J_""‘:"“
sur le gradient -
s S .
endocarde ... |. - bruit
épicarde -
oy Y
Image avec contours

Apreés contrainte d’ordre

endocarde -

épicarde - :

Fi1G. 3.9 — La détection et le filtrage des points. Ce dernier est appliqué dans l'image polaire 8D, une coupe

est représentée de haut en bas au cours des différentes étapes. Les points aberrants sont progressivement

éliminés.
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Les valeurs qui ont été fixées dans cette étape de filtrage ont été ajustée lors de nos expériences sur
les 40 paires d’images dont nous disposons pour cette étude. Le résultat n’est pas parfait, I’exigence
premiére est de donner un résultat robuste, quitte & laisser encore quelques points aberrants: le
processus de mise en correspondance doit étre capable de traiter ce genre de situation.

Comme dernier traitement, les points sont convertis en coordonnées cartésiennes, nous ne gar-
dons qu’un seul point par voxel. Les primitives qui servent pour le recalage sont, les points seuls ou
les points orientés (position plus direction du gradient, laquelle caractérise le type de paroi).

Pour une image 64x64x64, environ 3500 points sont extraits par cette méthode. La figure 3.10
montre quelques résultats obtenus sur différents cceurs. La proportion de points corrects est satis-

faisante compte tenu des capacités de ’algorithme de mise en correspondance.

3.3 Mise en correspondance robuste

Les points de contours sont extraits dans les images repos et effort ainsi que dans 'image de
notre ventricule gauche modéle. Pour étre plus précis, notre ventricule gauche modéle n’est défini
pour l'instant que par cette liste de points.

L’algorithme de mise en correspondance est une amélioration (Feldmar, 1995) de la méthode du
Point le Plus Proche Itéré (Besl et McKay, 1992; Zhang, 1994). Nous rappelons dans cette section le

principe de l'algorithme et nous précisons les adaptations nécessaires pour résoudre notre probléme.

3.3.1 Le critére de mise en correspondance

Nous cherchons une fonction F telle que, étant donné un point M dans I'Image 1, F(M) est un
point équivalent. Pour calculer F', nous supposons qu’une primitive de I'Image 1 est déformée en
une primitive de 'Image 2. A partir d’'une liste de correspondances discrétes acceptables entre des
primitives des images 1 et 2, une extrapolation est faite pour définir la F' dans tout I’espace IR3.

Dans l'algorithme PPPI, un critére est défini sur la base de correspondances entre plus proches

voisins :

C(F)= Y |IF(M;)~ PPPy(F(M;))|*
M;ely
F' doit transformer une primitive de I'mage 1 en un point aussi proche que possible d’une
primitive de I'lmage 2. La fonction PPP; calcule la primitive de 'lmage 2 la plus proche du
point argument de la fonction. Le critére est exprimé comme la somme des carrés des distances
résiduelles, la somme étant étendue sur un sous-ensemble L de primitives pour lesquelles la mise

en correspondance est jugée acceptable.

3.3.2 Minimisation du critére

La minimisation du critére C' est un processus itératif, étant donnée une estimation initiale

Fy de F. Dans ce cas, la transformation initiale est une simple mise & 1’échelle uniforme sans
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eptum : Latéral

2 Infé

septum a gauche, latéral & droite N . latéral & gauche, septum a droite

inférieur & gauche, antérieur & droite

Fic. 3.10 — Les contours (en blanc) extraits automatiquement avec la méthode : quatre exemples sont
montrés, un par ligne. Chaque image montre une série de coupes échantillonnées régqulicrement autour du
grand aze, ainsi que [’explique le schéma du haut. Un tel affichage est plus adapté o la géométrie du ventricule
gauche et permet de mieux le visualiser, évitant les problémes des procédés d’affichage classiques (figure 1.4).
Ligne 1, un ceur normal, lignes 2, 8 et 4, des ceeurs ischémiques ou infarcis : des points sont quand méme

détectés, il reste aussi quelques points aberrants au centre de la cavité et vers la base.
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rotation, pour mettre en correspondance des listes de points d’étendue spatiale comparable (voir

section 3.3.5). Chaque itération n se décompose en trois étapes:

1. pour chaque primitive M;,

(a) évaluation de F,,_1(M;),

(b) calcul de la primitive la plus proche dans I'Tmage 2.
Cela fournit donc une liste de correspondances ponctuelles,

2. nous calculons pour chaque paire la distance résiduelle et nous décidons si la paire est accep-

table ou non:

(a) nous éliminons en premier les paires pour lesquelles la distance résiduelle dépasse un
seuil fixe assez élevé (une dizaine de pixels pour une image 64x64x64, distance qui est de

lordre de grandeur du diameétre d’un ventricule gauche),

(b) nous calculons la moyenne pu et ’écart-type o de la distribution des distances résiduelles.
Les points de la queue de la distribution, c’est-a-dire les points pour lesquels la distance
dépasse un seuil égal & p + c.o sont éliminés. Le paramétre ¢ peut étre fixé en utilisant
une table du x? (Feldmar et Ayache, 1996; Feldmar, 1995).

Nous obtenons en fin de compte une liste S; ,, de paires de points de correspondance accep-
tables. Il est a noter au passage que des points mis en correspondance a une itération n peuvent

ne pas étre mis en correspondance & la suivante et réciproquement,

3. enfin, la meilleure transformation au sens des moindres carrés est calculée grace a Si,. La
classe de tranformations choisie dépend du probléme posé (rigide, affine ou locale spline, voir
section 3.3.4).

Le processus itératif est arrété lorsque la convergence est constatée (S, = Si,—1) ou qu'un
nombre maximum d’itérations est atteint. Des détails supplémentaires sur l’adaptation de 1’algo-
rithme PPPI sont fournis dans (Feldmar et Ayache, 1996; Feldmar, 1995).

3.3.3 Définition du point le plus proche

La fonction de mise en correspondance PPP, peut tenir compte non seulement de la position
géométrique du point mais aussi de la direction du gradient calculé lors de ’extraction de contours.
La distance entre deux points est alors 6D au lieu d’étre simplement 3D. Considérons deux points
M et N et deux directions T s et T ny qui leur sont respectivement attachées, la distance entre ces

deux points est alors exprimée:

d(M,N)? = MN|? + o.|| W o — 7 n |
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ou « est un coefficient de pondération entre la distance cartésienne 3D géométrique normalisée
et la distance entre les directions. Dans nos expériences, nous avons pris a = 0,2 (les coordonnées
spatiales ayant été normalisées), la position ayant ainsi quatre fois plus d’importance que la direction.

L’utilisation de points orientés comme primitives géométriques raffine la mise en correspondance
et la rend plus robuste contre les cas particuliers d’initialisation grossiére, comme le montre par

exemple (figure 3.11).

FI1G. 3.11 — En pointillé, les points de la liste 1, en trait plein, les points de la liste 2. P est le point le plus
proche de M selon la distance 8D, ce qui crée un appariement erroné entre un point de l’endocarde et un

point de l’épicarde. @) est le point le plus proche de M selon la distance 6D prenant en compte le gradient.

L’utilisation d’une telle distance pour les points orientés n’est pas rigoureuse ainsi que le montre
(Pennec et Thirion, 1997; Pennec, 1996), lequel propose la définition d’un cadre mathématique
précis pour mettre en correspondance des primitives appartenant & une variété différentielle (points
orientés) et non un espace vectoriel (comme les points 3D). L’objectif est ici d’assurer une meilleure
sélection pour la mise en correspondance, mais le recalage est, lui, réalisé avec un critére aux
moindres carrés avec des distances 3D.

L’utilisation d’une distance différente pour la mise en correspondance et pour le recalage aux
moindres carrés peut générer des oscillations de l'algorithme PPPI: nous n’avons pas cependant
constaté ce genre de comportement dans nos expériences. Plus précisément, les points orientés
permettent une sélection plus fine que les simples points 3D lors de la recherche de correspondance.
Cette sélection est de moins en mois cruciale & mesure que 1’on progresse dans les itérations; en fin
de processus, la transformation n’est que raffinée. Si des oscillations étaient constatées, il suffirait

au bout d’un certain nombre d’itérations de revenir aux points 3D.

3.3.4 La classe de transformations

Le recalage est défini & partir d’un critére aux moindres carrés défini sur un ensemble de trans-

formation choisi parmi les classes suivantes :

— transformation rigide (6 parameétres définissent la transformation),
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— transformation affine (12 paramétres définissent la transformation),

— transformation volumique B-spline: la transformation F est un produit tensoriel 3D de B-
splines cubiques (chapitre 2). 3.n,.ny.n, paramétres définissent la transformation, dans nos
expériences, nous avons choisi n, = n, = n. =8, ce qui fait 1536 parameétres (512 points de

controle).

Pour nos problémes de recalage, nous avons choisi une combinaison de ces classes de transfor-

mations, allant de la plus contrainte & la moins contrainte pour raffiner la mise en correspondance:

— Mise en correspondance effort sur repos: les formes des objets dans les images sont semblables,

puisqu’il s’agit du ventricule gauche du méme patient. Bien qu’il s’agisse du ventricule gauche
du méme patient, nous définissons donc F' comme une transformation affine. Il est possible
que le coeur grossisse a l'effort et que ce grossissement soit visible dans I'image (dilatation
trans-ischémique possible en cas de maladie cardiovasculaire grave), cela justifie le choix d’une
transformation plus générale qu’un simple déplacement. De plus, il est apparu & I'expérience
que les transformations affines fournissaient un résultat nettement plus satisfaisant que les

transformations rigides ou les homothéties.

L’évaluation de la transformation est d’abord réalisée avec 10 itérations de ’algorithme PPPI
avec une transformation rigide, puis 10 itérations avec une transformation affine, la trans-
formation rigide servant de transformation affine initiale. Une transformation rigide ou une
similitude aurait pu suffire a priori, mais les coeurs n’ont pas été pris dans les mémes conditions
(le patient peut étre plus essoufflé lors de I'acquisition de I'image effort, etc...) et ’expérience

a montré que les échecs étaient trop nombreux avec ces classes de transformations.

— Mise en correspondance modéle sur effort : les formes des objets dans les images peuvent étre

différentes, puisqu’il s’agit de ventricules gauches de patients différents. Nous définissons donc
F comme une transformation locale spline. Son évaluation est d’abord réalisée avec 10 itéra-
tions de l'algorithme PPPI avec une transformation rigide, puis 10 itérations avec une trans-
formation affine, la transformation rigide servant de transformation affine initiale, puis 6 itéra-
tions avec une transformation locale spline, la transformation affine servant de transformation

locale spline initiale.

Le nombre des itérations a été fixé empiriquement, jugeant que le critére d’erreur ne baisse plus
de fagon significative.
3.3.5 La transformation initiale
Définition

Selon le protocole d’acquisition, nous supposons que les ventricules gauches sont approximati-

vement remis dans un repére unique (réorientation manuelle, voir section 3.2.1), nous avons donc
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choisi comme transformation initiale une mise a I’échelle uniforme sans rotation. Le coefficient de la
mise & I’échelle est calculé comme la médiane de la distribution des distances au barycentre
de la liste des points de contours. Cette valeur donne une idée de la “taille” du ventricule gauche,
la valeur médiane est choisie car elle est plus robuste qu’une simple moyenne.

Le choix sommaire de la transformation peut surprendre, car il est connu (Feldmar, 1995) que
I'initialisation peut étre cruciale dans le processus de ’algorithme PPPI: la minimisation du critére
peut tomber dans un minimum local inacceptable. Le processus d’initialisation (réorientation ma-
nuelle puis mise a I’échelle automatique) s’est révélé suffisant dans nos expériences, nous n’avons
pas jugé utile d’approfondir cette étape. L’essentiel est d’entrer dans les limites de robustesse de
I’algorithme PPPI.

Reéalisation pratique

L -1
f=K o f~
——————— -
t t
1 N 2
N A
\\ |
f :\\ : K-l

N I

AN |

a3

FiG. 3.12 — Les listes Ly et Lo sont caractérisées par des tailles t, et to et des centres Cy et Cy respec-

tivement. Par la transformation K, Lo est mise dans la géométrie de Ly (taille et position), la mise en

correspondance est établie entre Ly et L.
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Les listes des primitives Ly et Lo sont extraites dans chacune des images 1 et 2, a partir de
centre C7 et Cy. Nous calculons une “taille” caractéristique t; ou t9 pour chacune de ces listes.

Au lieu de chercher une correspondance directe entre Li et Lo, nous mettons Lo & la taille et
dans la position de L; et nous cherchons la correspondance entre L; et la liste rééchelonnée L. La
fonction de mise & ’échelle K est une homothétie composée d’une translation (pas de rotation, car

t
trop peu robuste). En posant k = t—l, nous avons:
2

K- k.Is Cy—k.Cy
0 1

de sorte que K.Cy = Cj et que la nouvelle liste L), = K.Lo soit de taille ¢, celle de Ly. Ainsi,
lalgorithme PPPI est utilisé avec Ly et LY pour trouver une transformation f’. La transformation

f est alors définie par ’équation f = K tof’, avec

1 1

S Cy—=1I.C

K-l=| k™ 2 3l
0 1

Selon le type de transformation, il faut donc calculer f a partir de f’:

e f rigide ou affine:

AT
I __
donc f s’écrit:
1 1
- A Cy—-.(T-C
f=1k 2=l )
0 1

e f spline:

f= Z Pclijk-BffK(UC)-B;"'l,z((y)-Bi,K(z)
ik

donc f s’écrit aussi comme un produit tensoriel de B-splines, avec des points de controle PC;jy,

définis par:

1 1
PCijp = 7.PCi;; + Cy — —.C}

kO E
3.4 Rééchantillonnage des images

Le résultat de I’algorithme PPPI est une transformation ¢;_.5 de I'Image 1 vers I'Image 2. Grace
a cette transformation, il est possible de générer une (Image 2); qui est I'Image 2 rééchantillonnée

dans la géomeétrie de I'Image 1 (figure 3.13).
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-
12
(ImageZ)I . Image 2

Fic. 3.13 — Le schéma 2D du rééchantillonnage : lintensité d’un pizel de I’Image 2y, schématisé par le
carré ABCD, est égale a l'intégrale de lintensité de I’Image 2 dans la zone (A'B'C'D"), qui est l’image par
t1_,2 de (ABCD)

Nous avons calculé les transformations ¢y, g, de la géométrie du modele vers Veffort et tg_ g,
de Deffort vers le repos, il est donc possible de rééchantillonner 'image effort dans la géométrie
modele (avec ty—. ) et 'image repos dans la méme géométrie par composition des transformations
(tM—Rr = tE—RrR O ty—E).

Le rééchantillonnage est une transformation purement géométrique. Nous n’imposons pas de
conservation de l'intensité (cout) lors du rééchantillonnage. Celle-ci n’a pas de sens dans notre

situation ou la déformation est une opération géométrique et non anatomique.

3.5 Quantification de la pathologie

3.5.1 Définition d’une référence 2D sur une population normale

Une fois la forme des ventricules gauches normalisée, nous calculons une images de moyenne et
une image d’écart-type sur une population de patients normaux.

Pour évaluer la pathologie, une méthode proposée dans (Goris et al., 1989; Goris et al., 1986)
rééchantillonne les images repos et effort dans une géométrie polaire bidimensionnelle. L’échantillon-
nage est réalisée comme pour les images polaires 3D (3.2.2) pour les coordonnées X et V', I'intensité
qui est reportée dans la carte est l'intensité maximale Ie long du rayon. Les segments du ventricule
gauche (figure A.3) apparaissent clairement sur la carte (figure 3.14). Cette image est comparable &
la projection “bull’s eye” décrite dans la littérature (Mahmarian et al., 1990; Van Train et al., 1990;
Maddahi et al., 1989; Van Train et al., 1986; Garcia et al., 1985; Van Train et al., 1982; Garcia
et al., 1981; Vogel, 1980), a la différence prés que la distance au centre dans cette image représente
une élévation angulaire en 3D et non une position dans la série de projection en petit-axe.

La méthode propose une évaluation grace & deux comparaisons par rapport & une normale dans

une géométrie polaire bidimensionnelle. La normale est définie de facon suivante:

1. calcul d’'une image de moyenne et une image d’écart-type calculées sur les images normalisées
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A

Fic. 3.14 — Une image polaire est échantillonnée a partir d’une image 3D par recherche de lintensité
mazimale le long des rayons partant du centre. Les segments (apex au centre, Septum, mur Latéral, mur

Antérieur et mur Inférieur sont superposés sur la carte polaire.

a leffort,

2. calcul d’une image de moyenne et une image d’écart-type calculées sur les différences nor-
malisées repos — effort (sachant que si, pour un pixel, U'intensité a effort est supérieure a

I'intensité au repos, la différence est considérée nulle).

La limite de normalité est calculée comme 'image de moyenne moins deux fois ’écart-type (u—2.0).

Pour un patient donné:

1. I'image effort est comparée & 'image limite inférieure normale effort pour détecter les zones

hypoperfusées a effort,

2. 'image de différence repos — effort est comparée a I'image limite inférieure normale de diffé-

rence pour évaluer les zones ischémiques a I’effort.

La classification (figure 1.1) est réalisée grace la comparaison de ces deux images.

3.5.2 Limitations de la méthode 2D

Ce calcul est possible car la forme est normalisée et qu’il y a correspondance point & point entre
toutes les images sur lesquelles les opérations sont effectuées. Cependant, la méthode a ses limites
inhérentes & la normalisation des images qui est une projection. La création de la carte peut étre

biaisée par différents facteurs:

1. positionnement du podle de projection: si on décale le centre, les structures les plus proches

seront suréchantillonnées et apparaitront plus grosses (figure 3.15-a).

2. positionnement de 'axe: si 'axe est tourné, les structures seront déplacées dans la carte de

facon irréguliere (figure 3.15-b).
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3. direction d’échantillonnage: si la 1ésion est relativement petite et n’est pas trés bien alignée

par rapport a la direction d’échantillonnage, elle peut étre sous-évaluée (figure 3.16-a).

4. non-équivalence angulaire: les différentes parties du ventricule gauche varient en proportion.
Des coordonnées angulaires égales ne correspondent pas forcément & la méme partie du muscle

(figure 3.16-b).

O B®
£ £

(@ (b)

position du centre position de [’axe

F1G. 3.15 — Limitation dans les positionnements (a) du centre et (b) de l’aze de projection polaire.

3.5.3 Adaptation de la méthode 2D a une méthode 3D

La méthode que nous avons développée et présentée dans les sections précédentes permet de
réaliser la méme étude en utilisant non pas une normalisation polaire 2D mais une normalisation
3D grace au processus d’alignement sur le modéle.

Il est ainsi possible de définir des images de moyenne et d’écart-type en 3D et de quantifier la
pathologie dans la géométrie normalisée. Les trois premiéres limitations n’ont ainsi plus lieu d’étre,
car elles sont liées au processus de projection polaire. La derniére limitation relevée sur la non-
équivalence angulaire est supposée étre résolue dans le principe méme de ’alignement sur le modéle :
dans la géométrie normalisée, des points de coordonnées égales sont censés étre anatomiquement

équivalents.
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() )

direction d’échantillonnage non-équivalence angulaire

F1G. 3.16 — Problémes liés (a) a la direction de I’échantillonnage, (b) & la non-équivalence angulaire.

3.6 Retour sur quelques points sensibles de la méthode

3.6.1 Quelques explications
Deux approches possibles

Dans une situation idéale ou le recalage entre l'image repos ou effort le modéle est parfait, la
mise en correspondance entre l'image repos et I'image effort est implicite. En pratique, la mise en
correspondance est imparfaite et n’est seulement qu’une approximation du cas idéal. Nous pouvons

donc considérer deux stratégies (figure 3.17):

1. (a) chacune des images repos et effort est mise en correspondance avec le modeéle, fournissant

deux images rééchantillonnées dans la géométrie du modéle,
(b) ensuite, les deux images rééchantillonnées sont mises en correspondance pour corriger
d’eventuelles erreurs lors des deux premiers recalages.
2. (a) les images repos et effort sont mises en correspondance,

(b) l'une des deux images repos ou effort est mise en correspondance avec I'image modeéle, et

les deux images sont rééchantillonnées par composition des transformations.

Deux raisons nous ont poussés & choisir le schéma 2 plutét que le schéma 1:

— le schéma 1 est plus complexe et cotteux en terme de mises en correspondances (3 contre 2),

méme s’il est théoriquement plus satisfaisant et symétrique,

— dans la mesure ou les images repos et effort montrent des cartes de perfusion du méme ven-

tricule, la mise en correspondance entre ces deux images est plus facile qu’entre le repos ou
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Schéma 1

M] (E) M (R)

Mise en Mise en
corresp. corresp.

Schéma 2

(] (R]

Rééchant. Rééchant.

Mise en

Ey) Ry
!

Mise en
corresp.

Rééchant.

b &

corresp.

Mise en
corresp.

Rééchant.

Rééchant.

£y

Ry

Fi1G. 3.17 — Deux schémas possibles pour la méthode d’alignement des images sur le modéle, R est l’image

repos, E est l'image effort, M le modéle, Ry et Eyp sont les images rééchantillonnées dans la géométrie

modeéle.
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Ieffort et le modeéle. En terme d’accumulation d’erreur, il est préférable de commencer par le

recalage le plus facile et de finir avec le plus difficile.

Un processus asymétrique

La mise en correspondance entre le repos et 'effort est un processus dissymeétrique, car il faut
déterminer si on recale 'effort sur le repos ou le repos sur Ueffort. A cause des éventuels défauts
de perfusion, il est plus probable que la détection des contours du ventricule gauche fournisse des
résultats incomplets sur le coeur a ’effort. Le processus de mise en correspondance est un processus
naturellement injectif dans le sens o1, pour chaque point de I'Image 1, il cherche un correspondant
dans 'Image 2. Il est donc préférable de calculer la transformation en choisissant comme espace de
départ celui dans lequel 'extraction des primitives a donné le résultat le plus incomplet, sinon, la
mise en correspondance sera forcément erronée pour les points qui n’ont pas de correspondant dans

I’espace cible. Nous calculons donc la transformation de I’effort vers le repos.

3.6.2 Le coeur modéle
Notre choix

La seule information importante concernant la définition du modéle dans le processus d’aligne-
ment est la liste des primitives qui servent pour la mise en correspondance. Peu importe donc que
cette liste soit extraite a partir d’'une image d’un unique patient sain ou d’une image moyenne
d’une population saine. Dans la mesure ou la liste de points choisie est qualitativement d’une forme
moyenne (ni trop gros, ni trop petit, ni trop fin, ni trop épais, etc.), le recalage fonctionne.

Dans nos expériences, nous avons choisi une image d’un coeur sain au repos (celui de la figure 3.3)
de telle fagon qu’elle est bien contrastée et facile & segmenter. Les paramétres de 'étape d’extraction
de contours sont spécialement fixés pour qu’elle fournisse une liste avec un nombre minimal de points

aberrants et de trous. La liste de points est donc quasi-idéale.

Autres possibilités

Il est cependant possible de définir un modeéle & partir d’une image moyenne dans (Slomka et al.,
1995). Les auteurs définissent le modeéle (“template’) comme une moyenne d’images normalisées
recalées entre elles par des techniques de corrélation d’intensité en choisissant des transformations
non-rigides (rotation + translation + homothétie non uniforme suivant trois axes orthogonaux).
Nous avons débuté nos expériences avec un patient sain, la qualité des résultats que nous avons

obtenus ne nous a pas poussé a explorer plus loin ce théme.
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Chapitre 4

Expériences

et conclusion

es paramétres de la méthode ont été mis au
L point sur une base de données de 40 cas sélec-
tionnés pour toucher une large distribution de pa-
thologies et d’anomalies dans les images. Un taux
de réussite de 80 % a été atteint, la mesure de qua-
lité étant assurée par un expert. Une autre série de
tests, sur une base de données de routine cette fois,

a donné des résultats satisfaisants dans 97 % des

cas.

Nous présentons également les premiéres expé-
riences de quantification de pathologie.

Sous réserve d’une validation clinique de ce tra-
vail, cette méthode est un outil qui permet, en aval,
d’analyser et d’interpréter de fagon objective (in-
dépendante de 'opérateur) les images de perfusion
myocardiques par scintigraphie.




58 Expériences et conclusion Chap. 4

4.1 La base de données

P our mettre au point les parameétres de la méthode, nous avons utilisé une base de données de
32 cas choisis par un expert (Pr. Michael Goris) dans la base dont il dispose (au Service de
Médecine Nucléaire de I’'Ecole de Médecine de 1'Université Stanford, Californie). Ces images ont été
sélectionnées pour couvrir un large éventail de tailles, de pathologies, de problémes liés & la qualité
des images, etc. Les cas pathologiques ont été choisis particuliérement difficiles et nombreux pour
mettre & I’épreuve la méthode.

8 cas supplémentaires ont été ajoutés pour vérifier la premiére mise au point. Sur les 40 cas
que rassemble cette base de données, 20 sont des cas normaux et 20 autres, des cas pathologiques
d’origine diverse. La base ainsi constituée rassemble donc un fort taux de cas pathologiques.

Les images ont été acquises avec des traceurs au 2°'T1 et ?™Tc et réorientées manuellement
par lexpert. La contrainte imposée a l'expert est que le centre de la cavité du ventricule gauche
soit au centre de I'image (en tout cas, que le centre de 'image ne soit pas dans le myocarde) et
que la direction apico-basale soit dans la direction y de I'image (par convention). Le respect de ces
contraintes est crucial pour la procédure d’extraction de contours, mais elles sont assez faciles &

respecter.

4.2 Evaluation des résultats

4.2.1 Extraction de contours

Sur les figure 4.5 et 4.6, colonnes 1 et 2, une série de coupes centrales quatre cavités dans la
géomeétrie originale, c’est-a-dire avant mise en correspondance et alignement sur le modéle des images
repos et effort de deux patients. Les points de contour sont incrustés dans les images en blanc, ils
se superposent sur ’endocarde et I’épicarde. On peut noter la présence de quelques points erronés
(vers la base du cceur au repos figure 4.5, a cause du bruit de fond, vers le mur inféro-latéral du
coeur au repos figure 4.6, & cause d’un organe voisin). L’algorithme PPPI modifié doit étre capable
d’éliminer ces erreurs résiduelles.

figure 4.9 et 4.10, une coupe centrale est extraite de I'image 3D, chaque ligne montre une étude
different. A part quelques points erronés, la méthode d’extraction de points se comporte bien dans
des cas difficiles car peu perfusés et fortement bruités.

Il faut noter que les points de contours ne se superposent pas & la limite visuelle que I’échelle
de couleurs Sokolof! semble montrer : le rouge représente naturellement le myocarde sain bordé par
un isocontour jaune, a 60 % du maximum. Ce phénomeéne est trés visible sur la figure 4.6. Cela est
normal, le bord visible du myocarde est dans ce cas délimités par une isovaleur (couleur “jaune”,; a
60 % du maximum), alors que nos contours sont définis par des gradients d’intensité. Les limites

sont donc différentes, il est impossible d’argumenter en faveur de I'une ou de l'autre. L’important

1. L’intensité croit des couleurs froides (bleu, vert) vers des couleurs chaudes (jaune, rouge, blanc).
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est que la définition de la limite soit stable et qu’elle fournisse des points équivalents dans les images
qu’il faut recaler.

Les figure 4.1 et 4.2 montrent les points de contours des ventricules gauches des études RIDOMPA
et RYALMPA, un point orienté par le gradient est représenté par un petit carreau dont le centre est
le point de contour et dont le vecteur normal au plan est le vecteur gradient, ce qui permet de

reconstruire & I'ceil la surface censée limiter du myocarde.

Fi1G. 4.1 — Les points de contours du ventricule gauche de ’étude RIDOMPA, image effort, vue inféro-basale.

A gauche, les points, o droite, les points orientés représentés comme des petits carreaut.

4.2.2 Recalage repos-effort

Les figures 4.3 et 4.4 montrent des reconstructions 3D des listes de points de contours avant
et apres recalage ('image de droite montre les points effort déformés par tp_.g). La visualisation
avec des carreaux permet de mieux comprendre la forme de la surface, les angles de rotation et
les translations sont faibles (quelques degrés, quelques pixels), mais significatifs de I'insuffisance du
réalignement 2D sur plusieurs coupes pour assurer une correspondance robuste.

Le recalage entre les images repos et effort a fonctionné correctement dans 39 cas sur 40. Le cas

d’échec est un cas particuliérement difficile, les images ont probablement mal été orientées.

4.2.3 Alignement sur le modéle

Les figures 4.5 & 4.8 montrent une série de coupes centrales quatre cavités avant et aprés mise
en correspondance et alignement sur le modéle des images repos et effort de quatre études: la

premiére (RIDOMPA, figure 4.5) apparait normale, les trois suivantes sont pathologiques. Le septum



60 Expériences et conclusion Chap. 4

F1G. 4.2 — Les points de contours du ventricule gauche de ’étude RYALMPA, image effort, vue inféro-basale.

A gauche, les points, & droite, les points orientés représentés comme des petits carreaut.

apparait a droite, le mur latéral a gauche, les coupes sont prises du mur antérieur (en haut) vers
le mur inférieur (en bas). Les niveaux de gris sont montrés dans ’échelle de couleurs Sokolof. Les
colonnes 1 et 2 montrent les images repos et effort dans la géométrie originale, avant toute opération
de mise en correspondance, aprés le réalignement opéré par ’expert. Les colonnes 3 et 4 montrent
les mémes images repos et effort dans la géométrie du modéle, colonne 5. La forme est normalisée,
I'information de perfusion est conservée : le déficit de perfusion antéro-latéral a 'effort du ventricule
gauche de I'étude RYALMPA (figure 4.6) est toujours visible sur 'image effort rééchantillonnée.

Sur les figures 4.9 et 4.10, chaque ligne montre une étude différente, le nom (codé) du patient
apparait sur la gauche. Sur la gauche de chaque planche, colonnes 1 et 2, les images repos et effort
dans la géométrie originale, avant toute opération de mise en correspondance, aprés le réalignement
opéré par l'expert. La succession verticale des ventricules gauches montre leur grande disparité
de forme et de taille. Les colonnes 3 et 4 montrent ces mémes images rééchantillonnées dans la
géométrie du coeur modele aprés alignement. La disparité de formes est réduite, 'information de
perfusion est conservée, il est possible de comparer les images repos et effort entre elles et avec
le modele (horizontalement: comparaison intra-patient) et de comparer les images de la base de
données entre elles (verticalement : comparaison inter-patient).

Sur les figures 4.9 et 4.10, il faut prendre garde qu’une seule coupe a été extraite des images 3D
originales ou rééchantillonnées. Ces coupes ont été choisies arbitrairement au milieu de I'image. Il n’y
a donc aucune raison pour qu’il y ait correspondance point a point dans la représentation proposée,
sauf pour les images rééchantillonnées, bien sir. Une pathologie qui apparait sur la coupe extraite
de l'image originale peut disparaitre de la coupe de méme numéro dans l'image réchantillonnée,

et vice-versa. Pour une illustration de ce phénomeéne, voir entre autres la figure 4.10, planche de
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Effort recalé Effort

Repos [ |+ Effort i Repos [ |+ Effort recalé i

F1G. 4.3 — Les points de contours du ventricule gauche de ’étude RIDOMPA. En haut, de gauche a droite, les
contours repos, effort recalé et effort. En bas, de gauche a droite, le repos avec ’effort avant et aprés recalage
(les points transformés sont légérement translatés vers le haut). Les contours repos sont en carrés vides, les

contours effort et effort recalé sont en carreauz pleins. Le mur latéral a été enlevé pour voir [’endocarde.
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Effort recalé Effort

R

Repos [ ]+ Effort [l

T

Repos [ |+ Effort recale |l

F1G. 4.4 — Les points de contours du ventricule gauche de ’étude RYALMPA. En haut, de gauche a droite, les
contours repos, effort recalé et effort. En bas, de gauche a droite, le repos avec ’effort avant et aprés recalage
(les points déformés sont légérement tournés pour étre réalignés). Les contours repos sont en carrés vides,

les contours effort et effort recalé sont en carreaus pleins. Le mur latéral a été enlevé pour voir [’endocarde.
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gauche, colonne 9 (étude LOJUMPA): le patient semble étre hypoperfusé & ’apex dans les images
originales, mais pas dans les images rééchantillonnées. La zone malade est juste tangente a la coupe
sélectionnée dans les images originales, comme on peut s’en rendre compte sur la figure 4.7.
D’aprés un expert, la méthode d’alignement a été jugée satisfaisante dans 80 % des cas. Le
critére d’appréciation est visuel : les contours du modéle sont déformés par la transformation ty; . g
et superposés sur l'image du coeur a leffort. Les contours déformés doivent se superposer aux
contours détectés, et plus précisément, 'expert s’est appliqué a vérifier si des zones du myocarde
ont été écartées dans la superposition ou, réciproquement, si des zones externes ont été incluses. La
méme méthode testée sur une base de données de routine de 250 cas, le succés est en revanche de
97 % (243/250). Cette différence de score est due au fait que la base de routine contient beaucoup
de cas normaux et que les cas difficiles ne sont pas sur-représentés comme dans la base de données

utilisée pour la mise au point.
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F1G. 4.5 — Le recalage et le réalignement, étude RIDOMPA (cas normal). De haut en bas, une série de coupe
quatre cavités du mur antérieur au mur inférieur. Les colonnes 1 et 2 montrent le ventricule gauche dans la
géométrie des images originales (R, repos et S, effort), les contours sont superposés en blanc. Les colonnes 3
et 4 montrent les images rééchantillonnées dans la géométrie du modeéle (RT, repos et ST, effort), lui-méme

représenté colonne 5 (T).
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F1G. 4.6 — Le recalage et le réalignement, étude RYALMPA (cas pathologique, forte ischémie antéro-latérale).

La disposition est identique & celle de la figure 4.5.
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Fi1G. 4.7 — Le recalage et le réalignement, étude LOJUMPA (cas pathologique). La disposition est identique
a celle de la figure 4.5.
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F1G. 4.8 — Le recalage et le réalignement, étude MCWAMPA (cas pathologique). La disposition est identique
a celle de la figure 4.5.
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Fi1G. 4.9 — Le recalage et le réalignement, sur la base de données compléte, (I). La disposition en colonnes
est identique & celle de la figure 4.5. Chaque ligne est une coupe centrale de I’image 3D et ne refiéte donc
que tres partiellement [’état de perfusion. Il faut juste constater la différence de forme avant le traitement

entre les ventricules gauches des différentes €tudes, la différence est éliminée aprés traitement.
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FiG. 4.10 — Le recalage et le réalignement, sur la base de données compléte, (II).
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4.2.4 Quantification de la pathologie

L’outil qui est présenté permet de normaliser la géométrie des images de perfusion myocardique.
Il est ainsi possible de réaliser des statistiques sur les images.

L’image moyenne et I'image d’écart-type est calculée sur une population de 10 images de patients
normaux choisis sur la base de données d’entrainement.

La figure 4.11 montre une représentation 3D de la zone ischémique dans I’étude RYALMPA (dont
on peut voir les images sur la figure 4.6) grace a 'adaptation 3D de la méthode exposée dans (Goris
et al., 1986; Goris et al., 1989; Goris et Bretille, 1993). La représentation 3D est plus performante
que la projection polaire, car les limitations inhérentes & ’approche bidimensionnelle sont ainsi
levées. La quantification des pathologies est en cours d’évaluation et de validation sur la base de

données de routine de 250 cas.

4.2.5 Temps de calcul

Le temps de calcul est de ’ordre d’une minute sur une DEC Alpha 500 cadencée & 400 Mhz, le
programme occupe au maximum 22 Mo de mémoire vive dans 'implantation actuelle. Le temps se

répartit en:

e 10 secondes pour ’extraction des points repos,

10 secondes pour I’extraction des points effort,

25 secondes pour la mise en correspondance modéle-effort,

5 secondes pour la mise en correspondance repos-effort,

6 secondes pour le calcul de la transformation composée ty/_. g,

3 secondes pour le rééchantillonnage de I'image repos dans la géométrie modéle,

3 secondes pour le rééchantillonnage de I'image effort dans la géométrie modéle.

Des optimisations du code ont déja été entreprises, diminuant d’un facteur deux le temps dépensé
a l'extraction des points. Les 20 secondes (le tiers du temps) de différence entre les deux processus
de mise en correspondance en utilisant ’algorithme PPPI sont dépensés & calculer les 6 itérations
spline. Le temps le plus long dans le calcul de la transformation est l’assemblage de la matrice.
On peut noter que d’une itération a ’autre, les points utilisés pour la mise en correspondance sont
sensiblement les mémes, surtout lors des derniéres itérations. L’assemblage de la matrice du systéme
linéaire est donc une opération en grande partie redondante. Il est possible, pour gagner du temps,
d’assembler partiellement la matrice d’un itération & l'autre, en additionnant dans les éléments de
la matrice les nouvelles contributions et en soustrayant les contributions qui ont disparu.

Par exemple, & l'itération k, la liste 1 L,{: contient 1000 points, a l'itération k£ + 1, la liste 1 L11c+1
en contient 1000 dont 900 sont communs & Lj,. A l'itération k41, on reprend la matrice a I'itération
k A, on ajoute les contributions des 100 nouveaux points et on retire les contributions des 100

points qui ont été écartés. L’assemblage de Ay est réduit au calcul de 200 contributions au lieu de
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A

vue basale

vue latérale vue inférieure

Fi1G. 4.11 — Différentes vues du volume qui apparait ischémique (en jaune) dans [’étude RYALMPA (ischémie

antéro-latérale). La visualisation est réalisée dans la géométrie du modéle.
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1000. Le gain de temps peut étre important, surtout lors les derniéres itérations: on peut imaginer
par conséquent de faire plus d’itérations spline.

La mise en ceuvre est simple, nous ne ’avons cependant pas réalisée, car cela ne fait pas partie
des objectifs que nous nous sommes fixés pour ce travail. Une telle adaptation de la méthode est
intéressante dans 'optique d’une industrialisation.

On peut noter que ce raisonnement est valable aussi pour I'assemblage de la matrice utilisée
pour calculer les transformations rigide et affine. Le calcul est cependant trés rapide et le gain de

temps serait négligeable.

4.3 Des résultats connexes

4.3.1 Une segmentation dans I’image originale

figure 4.12 montre la surface du ventricule gauche modéle. Cette surface est calculée en déformant
une iso-surface vers les points de contours avec la technique de mise en correspondance utilisée pour
I’alignement. Le seuil de cette iso-surface est choisi & la main pour étre suffisamment proche de la
forme de ’ensemble des points de contours. Comme pour ’alignement sur le modéle, nous avons fait
tourner ’algorithme PPPI avec 10 itérations de transformation rigide, 10 de transformation affine

et 6 de transformation spline.

FI1G. 4.12 — La surface du ventricule gauche modéle aprés déformation. A gauche, vue basale, & droite, vue

grand aze.

Cette surface définit une segmentation du ventricule gauche modéle dans 'image. Pour un ven-
tricule gauche donné, en déformant cette surface avec les transformations ¢j;_. g et tps_.r, on obtient

une surface qui définit une segmentation de l'image du ventricule gauche du patient au repos ou



4.4. Autres applications 73

a Deffort. figure 4.13 montre les surfaces des ventricules gauches a Ueffort de 4 études (LOJUMPA,
McwAMPA, RIDOMPA and RYALMPA) selon deux angles de vue.

figure 4.13, colonne de droite, montre également une grille 10x10x10 définie sur le volume entier
de I'image et déformée par la transformation ¢j;_.p pour chaque ventricule gauche. Cette grille est

fortement déformée, mais la transformation est réguliére.

4.3.2 Le volume du ventricule gauche

Gréce a la méthode d’alignement, il est possible de définir un volume du myocarde, en calculant
le volume de la surface du modele déformée par ty;_.g ou ty—g.

Cette définition du volume doit étre validée, bien entendu. Il faut noter que les limites du
myocarde que la surface impose sont liées aux points de contour extraits et que ces derniers ne
suivent pas forcément les limites anatomiques du myocarde. Ce volume ne sera donc pas bien défini

anatomiquement.

4.4 Autres applications

La méthode est générique, la technique d’extraction de points caractéristiques est spécialement
adaptée au probléme des images de perfusion myocardique. Il est possible cependant, avec quelques
modifications de détail, d’appliquer la méthode & trois autres problémes cliniques: ’étude de perfu-
sion myocardique “repos-redistribution”, I’évaluation de ’embolie pulmonaire grace a des images de
perfusion et de ventilation par tomoscintigraphie et le test de fluence verbale utilisant des images

de perfusion cérébrale.

4.4.1 Test “repos-redistribution”

Au lieu d’étre appliquée sur un couple d’images repos-effort, la méthode est appliquée sur un
couple d’images ‘“repos-redistribution”. L’image au repos est acquise de la méme fagon que précé-
demment, juste aprés injection du produit de marquage radioactif. L’image de redistribution est
acquise, elle, aprés redistribution du traceur au 2°'T1 dans le sang. L’intérét de ce test est de dé-
tecter les zones trés peu irriguées mais encore viables aprés un accident cardiaque grave (infarctus).
Cela permet d’évaluer les dégats et de repérer ce qui peut étre sauvé par traitement médical ou
chirurgical. Sur I'image au repos, ces zones n’ont pas fixé autant de marqueur que les zones saines.
En revanche, sur l'image de redistribution qui est prise plusieurs heures plus tard, ces zones ont
eu le temps de fixer du produit et sont visibles sur les images. La figure 4.14 montre les résultats
de I'alignement sur le modéle de référence des images du l'unique cas dont nous disposions pour
nos essais. Nous remercions le Professeur Jacques Darcourt et Octave Mignéco, Centre Antoine

Lacassagne, Nice, France, pour ces images.
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LoJjumpA (coronal)

LoJumPpA (frontal)

MCWAMPA (coronal)

McwAMPA (frontal)

RIDOMPA (coronal)

RIpDoOMPA (frontal)

RYALMPA (coronal)

RyALMPA (frontal)

Fi1G. 4.13 — La surface du ventricule gauche modéle déformée pour définir la segmentation des ventricules

dans les images originales effort. Chaque ligne montre un ventricule gauche d’une étude différente, & gauche,

vue basale, au centre, vue grand aze. A gauche, une grille réguliére a été déformée.
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4.4.2 Détection de I’embolie pulmonaire

Nous traitons dans ce cas précis deux images de poumons. L’embolie pulmonaire est une obs-
truction des canaux qui irriguent le poumon (en général par un caillot de sang). Les embolies
accidentelles peuvent étre grave, car le caillot de sang peut étre gros (jusqu’a plusieurs dizaines de
centimeétres de long) et boucher une grosse artére, entrainant une insuffisance respiratoire grave qu’il
faut combler en urgence. Les caillots de sang qui arrivent dans les poumons viennent de la pompe
droite du coeur, qui récolte le sang des veines.

Dans cette étude, une image de perfusion et une image de ventilation sont acquise par tomos-

cintigraphie.

— l'image de perfusion est obtenue par injection d’un traceur avec un marqueur radioactif. Le
traceur, qui est une grosse molécule, se bloque dans les petits capillaires des alvéoles pulmo-

naires. L’image montre donc le niveau d’irrigation des segments du poumon ;

— I'image de ventilation est obtenue en faisant inspirer au patient un gaz marqué radioactivement
(un marqueur au ™ Tc ou du !3*Xe). L’image montre la quantité d’air que chaque région du

poumon fait circuler.

Comme pour I'étude de perfusion myocardique, nous pouvons distinguer trois classes en compa-

rant les deux images:
1. la région est normale si les niveaux de perfusion et de ventilation sont équivalents;

2. la région est nécrosée si lintensité est faible dans les deux images, montrant un défaut de

perfusion et de ventilation ;

3. la région est atteinte d’embolie lorsque le vaisseau qui l'irrigue est bouché alors que 'air circule
encore. Cette région est encore vivante, mais inefficace. L’intensité dans I'image de perfusion

est donc faible alors que l'intensité dans I'image de ventilation est élevée.

Il est possible d’imaginer qu’une région soit irriguée mais pas ventilée, mais ce cas est exceptionnel
et ne se produit jamais sur le long terme: la perfusion va la o va la ventilation.

Par analogie avec 1’étude de perfusion myocardique, nous pouvons appliquer la méme méthode
de mise en correspondance et d’alignement en transposant l'image de ventilation comme image effort
et 'image de perfusion comme image repos.

La méthode d’extraction des points caractéristiques est différente, car ’organe étudié n’a pas la
forme simple du myocarde. Nous utilisons donc un simple filtre de Canny-Deriche dans la géométrie
cartésienne 3D, nous éliminons les points de bruit par un filtrage analogue sur la norme du gradient.
Les autres étapes sont identiques.

La principale différence vient de la forme et de I'importance du volume d’intérét. Le myocarde
est un organe unique, plutot fin. Le volume qu’il définit est faible. Les poumons sont, eux, des

organes épais, presque ronds. De plus, il y en a deux, il faut faire attention de ne pas mettre en
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correspondance le droit avec le gauche, ce qui peut arriver si les images ont un faible contraste et
que la distribution de points caractéristiques extraits est lacunaire.

Le Pr. Goris a testé la méthode sur une base de données de petite importance (une vingtaine
de cas). Dans la moitié d’entre eux, 1’alignement est un succés, mais dans l'autre moitié, une distri-
bution de points caractéristiques trop lacunaire fait que la transformation spline se comporte mal.
D’une facon générale, une distribution réguliére et compléte de points caractéristiques n’entraine
pas d’échec d’alignement. Nous pouvions déja faire cette constatation pour ’étude de perfusion

myocardique.

4.4.3 Evaluation de ’effet d’un médicament sur le cerveau

Nous changeons a nouveau d’organe pour évaluer ’effet d’un médicament sur le cerveau. Le mé-
dicament concerné est censé soigner une pathologie comportementale caractérisée par une incapacité
pour un patient d’étre attentif et concentré sur une tache précise. Deux images sont acquises avant
et aprés traitement. Les images caractérisent ’activité cérébrale locale. Le traceur est du glucose
dont un des atomes d’oxygéne est radioactif.

Dans ce cas précis, il s’agit de comparer deux populations entre elles: d’un coté, celle pour
laquelle le traitement a un effet sur 'activation cérébrale et ’autre pour laquelle le médicament ne
change rien. Compte tenu des variations d’intensité inhérentes a la modalité d’acquisition et aux
états psychologiques du patient différents au moment ou les images ont été acquises, une étude
statistique permet de quantifier les différences et de définir une moyenne et un écart-type. De la
méme facon que pour I’étude de perfusion myocardique, nous définissons un seuil de normalité grace
a ces valeurs.

Le Pr. Goris a testé la méthode sur une vingtaine de cas, il n’a constaté aucun échec dans le
recalage et ’alignement. Le succés vient 1a encore d’une trés bonne distribution de points caracté-
ristiques. Dans les images d’activation cérébrale normales, le cerveau apparait trés contrasté (par
rapport aux images de ventricule gauche), les points caractéristiques sont distribués sur la surface
externe du cortex et a l'intérieur du cerveau. La distribution est donc relativement dense, ce qui

aide considérablement 1’algorithme de mise en correspondance.

4.5 Conclusion

4.5.1 Evaluation des performances

Nous avons présenté une méthode automatique de mise en correspondance et d’alignement sur un
modeéle d’images de perfusion myocardique par tomoscintigraphie. Pour rééchantillonner des images
de “meilleures” qualité pour I’évaluation de ’examen, des points caractéristiques sont extraits dans
les images, ces points sont utilisée comme support de la mise en correspondance. Le recalage entre
le repos et leffort est assuré par une transformation affine, I'alignement sur le modéle est assuré

par une transformation volumique B-spline. Les nouvelles images sont rééchantillonnées dans la
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géométrie du modéle.

La méthode a été mise au point sur une base de données de 32 cas, 8 cas supplémentaires ont
permis de réaliser une premiére validation des parameétres. Le résultat est vérifié visuellement par
un expert, lequel a constaté un taux de réussite de 80 %. Une évaluation sur une base de données

de routine a été réalisée de la méme maniére et a miontré un taux de succeés de 97 % (243/250).

4.5.2 Perspectives

La méthode est en cours d’industrialisation par Uentreprise Focus Imaging (anciennement Fo-
cus Médical), le produit est baptisé CardioMatch™. Le logiciel présente une interface qui permet
I’édition de dossiers attachés aux patients, il inclut le processus de mise en correspondance et d’ali-
gnement ainsi que ’évaluation quantitative de la pathologie.

La méthode doit étre validée cliniquement dans son ensemble, depuis la création des images
rééchantillonnées jusqu’a la quantification tridimensionnelle de la pathologie. Le protocole de vali-
dation sera défini de fagon & montrer que la méthode d’évaluation polaire (Goris et al., 1986; Goris
et al., 1989) permet une ségrégation plus fine entre les cas pathologiques et les cas normaux.

Dans une seconde étape, une fois la méthode validée, une étude statistique de la quantification
permettra de raffiner celle-ci (Houston et al., 1994; Strother et al., 1995).



Deuxiéme partie

ETUDE DE LA DYNAMIQUE DU
VENTRICULE GAUCHE






Chapitre O

Présentation du probléme

es cardiologues supposent que l’analyse du
L mouvement du muscle cardiaque (plus préci-
sément, du ventricule gauche) peut donner des in-
formations locales sur la santé du myocarde: un
muscle défaillant doit étre animé d’'un mouvement

anormal. L’objectif est de retrouver I’éventuelle dé-
faillance grace a I’estimation du mouvement.

Nous introduisons dans ce chapitre les données
et les diverses techniques qui ont été développées
dans ce but et nous situons notre travail par rapport
a I'état de lart.
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L es cardiologues supposent que I’analyse du mouvement du muscle cardiaque (plus précisément,
du ventricule gauche) peut donner des informations locales sur la santé du myocarde: un
muscle défaillant peut étre animé d’un mouvement anormal (Tennant et Wiggers, 1935). L’objectif
des études sur le mouvement cardiaque est de retrouver 1’éventuelle défaillance grace a ’analyse du
mouvement et de sa comparaison par rapport a une référence normale.

Des techniques modernes d’imagerie ont été mises au point pour acquérir des images du cceur
en fonctionnement, en deux ou trois dimensions, anatomiques ou fonctionnelles. Les données se
présentent sous la forme de séquences d’images bi- ou tridimensionnelles qui couvrent tout ou une
partie du cycle cardiaque, constituant ainsi de vrais films 2 ou 3D du coeur en mouvement.

De nombreuses méthodes de calcul et d’analyse du mouvement & partir de séquences d’images bi-
ou tridimensionnelles ont été publié dans la littérature spécialisée, montrant ainsi I'intérét que porte
la communauté scientifique a ce domaine précis. Nous présentons une classification des principales
méthodes qui ont marqué la littérature. Nous présentons également les grandes lignes de nos travaux

et les contributions qu’ils apportent.

5.1 Calcul local du mouvement

5.1.1 Une modélisation préliminaire

Les techniques de suivi de mouvement cardiaque utilisent naturellement des paires d’images
successives dans la séquence pour trouver une correspondance point & point. La plupart définissent
un modele géométrique du ventricule gauche et s’appuient sur des caractéristiques liées & leur modeéle
pour établir la correspondance. Seul les auteurs de (Thirion, 1995b; Benayoun et al., 1995; Benayoun,
1994) n’adoptent pas cette approche, ils utilisent d’autres critéres de mise en correspondance (points
de d’extremum de courbure, similarité de forme des surfaces d’iso-intensité) qui ne nécessitent pas

de modélisation de forme géométrique du ventricule gauche.

Modéles paramétriques

Les modéles paramétriques les plus polupaires dans la littérature sont issus des superquadriques
déformables présentées dans (Metaxas et Terzopoulos, 1991). Le super-ellipsoide tronqué, grace a
la définition d’un nombre réduit de paramétre, peut en effet servir a la définition d’un modéle
réaliste du ventricule gauche. Les auteurs de (Bardinet et al., 1996; Bardinet, 1995) utilisent un
superellipsoide et appliquent des déformations libres (FFD, en anglais) pour ajuster la forme a
des données préalablement segmentées. De méme, dans (Park et al., 1996; Park et al., 1994), le
ventricule gauche est modélisé par un superellipsoide volumique, il est déformé cette fois par des
paramétres variables de ’équation qui définit la superquadrique. Les paramétres qui définissent la,
forme du modele sont peu nombreux (une centaine) et permettent cependant de définir une forme
suffisamment complexe comme celle du ventricule gauche. Cette économie est utile dans le processus

de suivi ou d’analyse que proposent ces deux méthodes.
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D’autres modeéles paramétriques ont été également présentés dans (Staib et Duncan, 1992), le
contour est alors défini & partir de séries harmoniques d’ellipses, de la méme facon qu’une courbe
est approchée par des séries de Fourier.

L’avantage de telles méthodes est la simplicité de la définition, le contrdle de la topologie et
surtout un comportement facilement contrélable en cas de données lacunaires. Bien stir, un tel
controle nécessite d’imposer des contraintes a priori sur la forme attendue de ’objet que ’on veut

modéliser.

Modéles non-paramétriques

Une segmentation plus simple est fondée sur des iso-surfaces ou des contours déformables (snakes,

en anglais).

— les iso-surfaces (Thirion et Gourdon, 1992) ne sont utilisables que dans les images pour les-
quelles I'information d’intensité est invariante pour chaque point d’un méme tissu. De plus,
pour que la séparation soit précise, il faut que la frontiére de la région d’intérét soit bien
contrastée et I'image faiblement bruitée. L’image classique du coeur de chien de la Mayo Cli-
nic obtenue par un scanographe X dédié¢ aux images 4D (le Dynamic Spatial Reconstructor)
se préte parfaitement & une segmentation de ce type. En revanche, les images fonctionnelles
comme les images tomoscintigraphiques contiennent une information d’intensité qui est iden-
tique dans deux régions si ces deux régions ont la méme fonction : une isosurface ne fournira
donc pas forcément de segmentation anatomique, la correspondance entre deux images de pa-
tients différents est alors hasardeuse. Dans le cas des images IRM, le contraste et le rapport
signal sur bruit sont en général insuffisants pour permettre une bonne segmentation grace a

des iso-surfaces: il est difficile de controler la topologie de la surface de séparation ;

— les contours déformables: les études (Cohen, 1992; Cohen et al., 1992a; Kass et al., 1987) ont
servi de base & la plupart des autres: ces contours non paramétriques permettent de définir des
formes plus libres. La convergence de ces modeles est fondée sur une minimisation d’énergie.
Cette énergie combine un potentiel de forme (énergie externe) lié aux données de I'image et
une énergie de régularité (énergie interne) qui pénalise les formes trop irréguliéres et rend le
modeéle plus robuste au bruit de 'image ou aux occultations. La topologie de ces contours est

fixée ou plus généralement contrélable au cours des itérations de convergence.

De tels modeéles ont été adopté sous la forme de snakes classiques dans (McInerney et Ter-
zopoulos, 1995; Amini et Duncan, 1992), les auteurs de (Nastar, 1994a; Nastar, 1994b) ont

adapté la méthode a des maillages masses-ressorts.

Certains travaux (Matheny et Goldgof, 1995; Schudy et Ballard, 1979) utilisent des harmo-

niques de surfaces pour modéliser la forme et le déplacement du ventricule gauche.
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5.1.2 Le suivi proprement dit
Le cas général

Le suivi du mouvement est réalisé a partir de paires d’images successives, les correspondances
sont définies & partir de points caractéristiques supposés invariants pendant la séquence. Ainsi,
les auteurs de (Bardinet et al., 1996; Bardinet, 1995) supposent que les points conservent leurs
coordonnées paramétriques d’une image a ’autre, alors que la correspondance est établie grace &
des contraintes de proximité. Certaines méthodes utilisent les propriétés différentielles (notamment
la courbure) des hypersurfaces d’iso-intensité dans I'image (Subsol et al., 1996; Thirion, 1995b;
Benayoun et al., 1995; Benayoun, 1994) ou de la surface de 1’objet modélisé (Clarysse et al., 1997;
Gorce et al., 1997; McEachen et Duncan, 1997; Gorce et al., 1994; Kambhamettu et Goldgof, 1994,
Shi et al., 1994; Friboulet et al., 1993; Friboulet et al., 1992; Amini et Duncan, 1992; Goldgof et al.,
1988).

Il est clair que ces méthodes font une hypotheése forte de conservation d’une information géomé-
trique (paramétrisation, courbure) au cours de la séquence. Cette hypothése est difficile a vérifier
et a valider, surtout que le ventricule gauche posséde un axe qui est presque de symétrie (dans sa
partie basale, le ventricule gauche est presque un cylindre d’axe le grand axe), ce qui rend délicate
la détection des mouvements qui laissent 1’objet invariant (rotation autour de 'axe de symétrie).

Les contraintes géométriques ne suffisent alors plus pour identifier un tel mouvement.

Des modalités particuliéres

Pour combler cette lacune, deux méthodes d’IRM ont été adaptées pour apporter une nouvelle

information sur le mouvement :

1. IRM a contraste de phase (Pelc et al., 1989)

Cette modalité fournit une carte du champ des vitesses instantanées au point de coordonées
de I'image. Il est ainsi possible de connaitre la vitesse en un point du myocarde. Les méthodes
présentées dans (McEachen, 1996; McEachen et al., 1995; Meyer et al., 1995; Shi et al., 1995;
Todd Constable et al., 1994) exploitent cette information de vitesse en la couplant éventuel-

lement avec une information différentielle géométrique (McEachen, 1996).

2. IRM marquée (Zerhouni et al., 1988; Axel et Dougherty, 1989)

Cette modalité fournit des images dans lesquelles une grille de lignes est accrochée au tissu
et se déforme avec lui (voir annexe B). Les méthodes présentées dans (Kraitchman et al.,
1995; Guttman et al., 1994; Young et al., 1995; Young et al., 1994a; Kumar et Goldgof, 1994)
permettent d’identifier les lignes de marquage & partir desquelles il est possible de reconstruire
le champ de déplacement (Radeva et al., 1997; Park et al., 1996; Denney, 1995; Denney et
Prince, 1995; Young et al., 1995; Reynard et al., 1995; Park et al., 1994).

Ces modalités fournissent des informations supplémentaires qui permettent d’obtenir une infor-

mation plus précise sur le mouvement.



5.2. Analyse du mouvement 85

5.2 Analyse du mouvement

A partir de I'information de mouvement, quelques méthodes proposent une analyse afin d’ex-
traire des éléments pouvant aider au diagnostic, soit & partir d’'une décomposition géométrique du
mouvement (Bardinet et al., 1996; Park et al., 1996; Bardinet, 1995; Reynard et al., 1995; Park
et al., 1994), soit & partir d’une modélisation mécanique du tenseur des contraintes de la déforma-
tion (McVeigh, 1996; Young et al., 1995; McVeigh et al., 1994; Young et al., 1994a), soit a partir
d’une de calculs de modes de vibrations de maillages masses-ressorts (Nastar, 1994b; Nastar, 1994a).

Aucune étude n’a encore vraiment prouvé sa supériorité quant a la qualité des parameétres
qu’elles déterminent, ’objectif étant de pouvoir localiser et quantifier la pathologie de la fagon la
plus automatique possible : plus une méthode est automatique, moins elle dépend de 'opérateur et
plus les résultats de la méthode sont objectifs et répétables. Les études les plus avancées sont a ce
jour (Guttman et al., 1997; Park et al., 1996; Young et al., 1994b).

5.3 Contributions

D’une facon générale, la contrainte de continuité temporelle n’est pas imposée dans la méthode
de suivi. Parmi les diverses méthodes de segmentation d’images cardiaques, quelques rares études
(O’Donnell et al., 1994) en 2D et (de Murcia, 1996; Matheny et Goldgof, 1995; Schudy et Bal-
lard, 1979) en 3D font exception en incluant la dépendance en temps dans leur modeéle. Certaines
méthodes de suivi du mouvement proposent un filtrage a posteriori pour prendre en compte la
continuité et I’éventuelle périodicité du mouvement (Thirion, 1995b; Todd Constable et al., 1994;
McEachen et al., 1994; Nastar, 1994b), qui sont des éléments intrinséques au mouvement cardiaque.
De plus, seules quelques études (Park et al., 1994; Park et al., 1996) proposent une décomposition
du mouvement relativement intuitive.

Dans cette partie, nous proposons une modélisation du mouvement cardiaque sous la forme de

transformations planisphériques 4D. Ces transformations doivent respecter quatre objectifs:

1. définir une classe de transformations de I'espace et du temps dans laquelle la continuité et

I’éventuelle périodicité en temps sont imposées,

2. définir une classe de transformations contraintes de fagon & décrire le mouvement du ventricule

gauche grace & la donnée d’un nombre réduit de parameétres,

3. décomposer le mouvement en mouvements “canoniques”, permettant une analyse quantita-

tive facile & interpréter,

4. écrire la transformation dans une géométrie adaptée dans laquelle les équations sont simples

(linéaires) afin de rendre le calcul pratique d’une telle transformation robuste et facile.

Nous présentons dans le chapitre 6 les définitions mathématiques attachées aux transformations

planisphériques 4D.
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Nous présentons alors deux méthodes d’estimation d’une transformation planisphérique 4D 3

partir de séquences d’images (données 4D) :

1. le chapitre 7 détaille une méthode de suivi de mouvement & partir de séquences d’images
tomoscintigraphiques synchronisées (TEMPS, ou gated SPECT). L’information de mou-
vement doit étre extraite & partir de points caractéristiques géométriques, nous utilisons pour
cela une adaptation de ’algorithme du Point le Plus Proche Itéré (PPPI, ou Iterative Closest
Point, en anglais (Feldmar, 1995)),

2. le chapitre 8 présente une méthode de suivi de mouvement & partir d’images IRM marquées.

Les chapitres 9 et 10 décrivent les expériences qui ont été menées avec chacune de ces deux méthodes
et commente les résultats. Les perspectives de ce travail, notamment sur la validation statistique
des parameétres de mouvement qui sont extraits sont présentées dans la conclusion.

La méthode présentée au chapitre 7 a été développée en collaboration avec le Dr. Jacques Feld-

mar (projet Epidaure). Elle a fait I'objet d’une publication (Declerck et al., 1997).



Chapitre O

Transformations Planisphériques 3D
et 4D

ans ce chapitre, nous définissons une classe
D de transformations de I’espace et du temps
appelées transformations planisphériques 4D pour
décrire le mouvement du ventricule gauche.

Cette transformation est décrite dans un sys-
téme de coordonnées planisphériques 3D adapté a
la forme du ventricule, qui est définie par un nombre

réduit de paramétres et par des relations linéaires

simples. La transformation est continue et réguliére
dans ’espace et le temps, la périodicité temporelle
peut étre imposée dans les équations. Le mouve-
ment local d’'un point du myocarde peut étre fa-
cilement décomposé en mouvements élémentaires
canoniques (mouvement radial, rotation autour du
grand axe, élévation) a des fins d’analyse quantita-

tive.
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‘objectif de cette étude est de définir un modéle continu dans ’espace et le temps de la défor-
mation du ventricule gauche au cours du cycle cardiaque. La transformation est décrite par un
nombre réduit de paramétres, suffisant cependant pour décrire un mouvement aussi complexe que
le mouvement myocardique. Ce modéle de déformation du ventricule gauche est une approximation
grossiére en comparaison du modeéle biomécanique sophistiqué de (Hunter et Smaill, 1988) ou des

modeéles cinématiques trés descriptifs de (Arts et al., 1992; Meier et al., 1980).

6.1 Objectifs

6.1.1 Deéfinition d’une transformation 4D

La transformation déforme un point P de coordonnées cartésiennes (z, y, z) & un instant ¢ en

un point @ de coordonnées (2', 3', z’) qui définit la position du point P au temps t.
f:R*xR — IR?
(Pt) — Q= f(Pt)
Le mouvement cardiaque est supposé continu dans 1’espace, continu et éventuellement périodique
en temps. Nous imposons donc que la fonction soit différentiable en les coordonnées spatiales x,
y et z, et qu’elle soit différentiable et éventuellement périodique en la variable temporelle ¢.

La définition d’une telle transformation 4D induit la définition de deux autres fonctions plus

simples qui sont également réguliéres (figure 6.1):

Tp = f(P,-) estla trajectoire du point P au cours du temps,
nous cherchons des trajectoires lisses
D, = f(-,t) estla fonction de transformation a l'instant 0 de ’objet & l'instant ¢,

nous cherchons des déformations réguliéres.

6.1.2 Description locale du mouvement

La transformation f est définie de fagon & décrire localement des mouvements spécifiques des
points du muscle du ventricule gauche. La forme des parois du ventricule gauche sont approximées
par des sphéres allongées dans la direction du grand axe. L’approximation est évidemment gros-
siére, la forme étant bien plus complexe, mais I’'objectif est ici de décrire les mouvements dans une
géométrie plausible et non de décrire la forme précise du ventricule.

A cet effet, nous décomposons le mouvement d’un point en trois mouvements canoniques

(figure 6.2) :

— mouvement 1: un mouvement radial qui décrit la contraction ou la dilatation par rapport

un centre,

— mouvement 2: une rotation apico-basale autour du grand axe, qui décrit le mouvement de

torsion,
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modeéle
/ -
\
t0 tn
séquence
Fi1G. 6.1 — Le modeéle est déformé au cours du temps, le point P & l'instant t, devient le point Q,. Les

fonctions de déformation instantanée Dy, et la fonction de trajectoire Tp sont illustrées.

— mouvement 3: un mouvement tangentiel d’élévation le long du grand axe, qui décrit le mou-

vement de raccourcissement (écrasement) au cours de la systole.

6.1.3 Utilisation d’une géométrie adaptée
La géométrie choisie

Les équations de ces mouvements sont écrits simplement dans des coordonnées adaptées que nous
baptisons “planisphériques 3D”. Ce systéme est une combinaison entre les coordonnées sphériques
et cylindriques.

f est donc une combinaison de trois fonctions:
f = P2CoFo(C2P

La fonction C'2P passe des coordonnées cartésiennes aux coordonnées planisphériques 3D, la fonction
P2C fait Popération inverse (évidemment, C2P = P2C 1), F est la fonction de déformation décrite
dans les coordonnées planisphériques 3D. Les paragraphes suivants détaillent les définitions de ces

fonctions.

Cylindrique, sphérique ou planisphérique?

L’approche est inspirée de celle proposée dans (Park et al., 1996; Park et al., 1994) : dans cette

étude, les équations de la déformation d’un modéle superquadrique volumique sont exprimées dans
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FIG. 6.2 — Les trois cadres supérieurs illustrent indépendamment les mouvements canoniques. Au dessous,
le point P est transformé en Py par le mouvement 1 (radial), Py est transformé en Py par le mouvement 2

(rotation apico-basale), Py est transformé en Ps par le mouvement 3 (élévation,).

des coordonnées cylindriques, aboutissant & une décomposition similaire en mouvements indépen-
dants. Dans ces coordonnées, la décomposition n’a pas la méme signification en tout point du
ventricule. En effet, pour un point des murs latéraux (partie cylindrique du ventricule gauche), le
mouvement 1 de contraction vers le centre correspond bien a une contraction perpendiculaire aux
surfaces des parois. En revanche, le méme mouvement qui anime un point de "'apex décrit plutot un
mouvement tangentiel de glissement (mouvement 2 ou 3) plutdt qu’une contraction vers un centre.
Le centre situé sur 'axe ne correspond pas a un centre de contraction perpendiculaire aux parois
(figure 6.3).

Nous introduisons donc des coordonnées planisphériques 3D pour décrire le mouvement de fagon
a ce que les mouvements canoniques conservent leur signification pour tout point du ventricule

gauche.

6.2 La géométrie planisphérique 3D

Nous décrivons ici les fonctions de passage entre coordonnées cartésiennes et planisphériques.

C2P: le systéme de coordonnées planisphériques 3D est défini par la donnée d’un centre C,
d’un point de base B et d’un vecteur v orthogonal &8 CB = ||CB]||.u.

Pour décrire le mouvement cardiaque, on impose que u soit dirigé de apex vers la base (il dirige

le grand axe), et que v soit dirigé du septum vers le mur latéral. C' est choisi au centre de la cavité
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grand axe

FiG. 6.3 — Py appartient au mur latéral, P, est o l’apex, tous deur animés du mouvement 1. Les fléches
en trait plein montrent le mouvement en coordonnées cylindriques (centre projeté sur l'aze), les fleches en
pointillé montrent le mouvement en coordonnées planisphériques (centre mobile Hp ). Le mouvement 1 décrit

une contraction pour Py, mais pas pour Ps.

ventriculaire, B au centre de la base. Le troisiéme vecteur du repére est défini comme le produit

vectoriel w = u X v, il est donc dirigé du mur antérieur vers le mur inférieur (figure 6.4).

Fi1G. 6.4 — Le systeme de coordonnées planisphérique est défini par un centre C, un point de base B, un

vecteur septo-latéral v.

Pour un point P de coordonnées cartésiennes (x, y, z), on définit un centre mobile Hp sur la
demi-droite [C'B). De ce centre, on définit une distance (r) et deux angles (latitude 6 et longitude

¢) pour repérer P ainsi qu’on le ferait dans un systéme de coordonnées sphériques classique. Dans



92 Transformations Planisphériques 3D et 4D Chap. 6

le systéme sphérique, par exemple, Hp est le point C'. Dans le systéme cylindrique, Hp est le point
P projeté sur 'axe (C'B). Nous proposons ici une combinaison des deux de fagon & décrire le
point P en coordonnées “a4 peu prés”’ cylindriques quand il est prés de la base et en coordonnées
“a peu pres” sphériques quand il est prés de ’apex, pour respecter la forme du ventricule gauche
(figure 6.5).

Cylindrique Sphérique Planisphérique
® B
C
B

Fi1G. 6.5 — La géométrie planisphérique est une combinaison des géométries sphériques et cylindriques.
La position de Hp est donnée par 1’équation :
CHp = (1-cosf)CB (6.1)
ou # désigne la latitude du point P.

— Pour des faibles valeurs de # (P proche de 'apex), Hp est proche de C' et dérive lentement de
2
C' en proportion de 5 proche de 'apex, le systéme de coordonnées planisphériques 3D est

semblable & un systéme sphérique.
— Pour des valeurs de # autour de g (P proche de la base), Hp est proche de B, la distance

0
BH), varie linéairement avec 6 — 0 et PHp est presque orthogonal & C'B: autour de la

base, le systéme de coordonnées planisphériques 3D est semblable & un systéme cylindrique
(figure 6.6).

Bien entendu, équation 6.1 est une formule implicite : une fois Hp connu, 6 est connu, mais il
faut @ pour déterminer Hp. L’annexe C détaille la méthode qui a été développée pour résoudre ce

probléme.
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FiG. 6.6 — Une représentation de 10 surfaces (r = C*°) coupées par un plan ¢ = O[r]. Les segments

montrent différents points P et les centres Hp associés.
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Dans nos coordonnées planisphériques 3D, une surface (r = Constante) est représentée comme

un disque plan. Les coordonnées X, Y et R sont définies ainsi:

X = gcos(g@)
T

Y = = sin(p) (6.2)
T

R = —
Or

ol o, est un coefficient de normalisation. Ainsi, X, Y et R sont des valeurs sans dimension évoluant
dans le méme intervalle (entre -1 et 1 pour X et Y'). Ces équations rappellent la projection polaire 3D

vue au chapitre 3.

Fi1G. 6.7 — Les coordonnées cartésiennes (x,y,z) du point P sont converties en coordonnées planisphé-
riqgues 3D. La profondeur R est proportionnelle a la distance PHp, la position X,Y dans le plan R = C't est
définie par les angles de position 0 et .

La figure 6.7 illustre la correspondance entre les coordonnées cartésiennes (z, y, z) et les coor-
données planisphériques 3D (X, Y, R). Les points (X =0, Y = 0, R) décrivent la partie inférieure
du grand axe (la demi-droite (C, —u), traversant 1’apex).

P2C': inversement, étant donné un point (X, Y, R) en coordonnées planisphériques 3D, avec la
contrainte X2 +Y? < 1, il est possible de calculer les coordonnées cartésiennes (x, y, z) grace aux
relations entre X et Y et les angles f et p: § = 7/ X2 + Y2 et ¢ est déterminé sans ambiguité avec

les expressions 6.2 donnant cos(p) et sin(y). Le point Hp est calculé avec I'équation 6.1.
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6.3 La transformation en coordonnées planisphériques 3D

Dans le systéme planisphérique 3D, étant donné un point P de coordonnées (X, Y, R) et un

instant ¢, le point Q (X', Y', R') transformé de P par F est calculé comme suit :

X' = awX-—aY +a
Y' = a1 X +a)Y +as (6.3)
R = wR+as
Les équations donnant X’ et Y’ définissent une similitude plane® appliquée & X et V. R’
est une fonction affine de R. Les coefficients a; sont des fonctions contintiment différentiables des
variables r, #, p pour une transformation planisphérique 3D comme Dy, de r, €, ¢ et ¢ pour une

transformation planisphérique 4D comme f.

Ainsi, la définition de F' fournit :
1. des expressions linéaires des coefficients a,,
2. une décomposition simple des parameétres du mouvement a partir des a,

3. une description compacte de I'information.

6.3.1 Analyse du mouvement
Les mouvements canoniques sont retrouvés grace aux formules suivantes :

1. le rapport de contraction radiale (mouvement 1) est défini par:

R as
= qy + =2 4
R_“TR (64)

2. les équations de la similitude plane sont telles que:

k= yJad+a? (6.5)

a = atan2(%,a0)

a est ’angle de rotation autour du grand axe (mouvement 2).

3. k est le facteur multiplicatif de latitude correspondant & 1’élévation (mouvement 3). Dans

nos expériences, nous calculons en fait 6’ — 6

La transformation f est définie dés que les coefficients sont définis. Grace & la simplicité des
équations 6.5 et 6.6, I’analyse en mouvements canoniques est aisée.
Les coefficients a,, dépendent régulierement des variables 7, , ¢ and ¢, les parametres locaux de

mouvement ainsi calculés ont eux aussi une variation réguliére en espace et en temps.

1. une combinaison d’une rotation 2D d’angle «, d’'une homothétie de rapport k et d’'une translation.
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6.3.2 Degrés de liberté des paramétres, dépendance temporelle intrinséque

La dépendance des @, en la position et en ¢ est définie par des fonctions polynomiales en 7 et ¢

et des B-splines quadratiques en ¢ et ¢:

n.—1 mng MNp—ln;—1

L ED D MID VDI m(—)i (ﬁ)j BY(¢).BL (1) (6.7)

=0 j_g k=0 I=0 T
J#1
pour p = 0...4. Pour aj, la formule est un peu plus simple (la dépendance en r est supprimée pour

éviter de lier les coefficients a4 et as par I’équation 6.3):

ne—1ln,—1

CL5(T‘, 07 907 Z Z Z 7,k,l (;)J Bg((p)BlT(t) (68)

j=0 k=0 1=0
J#1
avec les notations suivantes :

— n, est le nombre de parameétres qui définissent le polynome en r. Celui-ci est donc de degré
n, — 1.

— ng est le nombre de parameétres qui définissent le polynéme en . Pour que la fonction soit
différentiable en § = 0, le polynome n’a pas de terme linéaire (a,(0) = ap + a20® +al6®...).

a, est donc un polynome en ¢ de degré ng.

— n, est le nombre de points de controle de la courbe B-spline périodique de la variable .
B?® sont les fonctions de base de B-spline associée a une distribution de nceuds réguliére

27-périodique (voir chapitre 2).

— ny est le nombre de points de controle de la courbe B-spline de la variable t. BT sont les
fonctions de base de B-spline associée & une distribution de nceuds réguliére, périodique ou

pas, au besoin.

L’originalité de cette transformation réside dans le fait que la continuité et éventuellement la
périodicité sont intrinséques. Nous cherchons implicitement des transformations continues et pé-
riodiques en temps.

L’utilisation de B-splines quadratiques assure une continuité C' des fonctions ap en p et t; la
fonction ay(r, 0, ¢, -) est une fonction polynomiale par morceaux éventuellement périodique. De plus,
grace a 'utilisation de splines, 'influence de points reste locale (Risler, 1991).

Enfin, la continuité en # = 0 impose que pour chaque ¢, [, p, A?,O,k,l = Af,o,o,l pour tout k.
Finalement, la transformation est définie par la donnée de (5.n, 4+ 1).(n,.(ng — 1) + 1).n; points
de controle A? k1> d'un centre €, d’un point de base B et d’'un vecteur (septo-latéral) v

Dans le cas 3D, la dépendance en t est supprimée, la fonction est une transformation planlsphé—
rique 3D, comme la fonction D; présentée section 6.1.1. Les propriétés spatiales sont identiques &

celles des transformations planisphériques 4D.
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6.4 Estimation d’une transformation planisphérique 4D

6.4.1 Le critére aux moindres carrés

Pour chaque instant d’échantillonnage ¢, (n = 0... N — 1), nous disposons d’une liste de cor-
respondances (P, Qn m) entre un point P, d’'un modéle et un point @, ., & U'instant ¢,. Nous
définissons un critére aux moindres carrés pour estimer une transformation planisphérique 4D qui

respecte au mieux ces correspondances :

Yneob...N—1, Ymeoo...M—1,
f(Pnstn) =~ Qum (6.9)
Le critére s’écrit donc:
N—1M-1
J(f) = Z Z Qn,m - d( f(Pmatn) ) Qn,m )2 (6-10)
n=0 m=0

ot d(+;-) est la distance et ay, ,, est un coefficient de pondération lié¢ & la confiance apportée a la

correspondance [(Pp,,tn), Qnm|. @n m vaut 0 si la correspondance n’existe pas.

Si nous choisissons pour d la distance euclidienne cartésienne, le critére n’est pas quadratique
en les Af’ Gk Ses dérivées par rapport & ces variables sont difficiles & linéariser. Nous utilisons pour
simplifier la distance euclidienne planisphérique 3D (X2 +Y 2+ R?). Le critére est donc quadratique
en les AIZ Sk d est une distance si et seulement si X? + Y? < 1, c’est-a-dire si et seulement si le
point n’est pas sur la demi-droite [C'B), auquel cas § = 7. Cette contrainte est facilement satisfaite
du moment que C est bien au centre la cavité et que B est bien au centre de la base. Ainsi, les

points dans le systéme planisphérique 3D sont dans un “cylindre de sécurité” (la valeur maximale

de 6 est autour de g, voir figure 6.8).

6.4.2 Minimisation du critére

Le critére exprimé avec la distance d en coordonnées planisphériques 3D est quadratique en

p
les Ai,j,k,n-

1).(ny.(ng—1)+1).ns, autant que d’inconnues. En fait, grace a I'indépendance des équations donnant

Par différentiation en ces variables, on aboutit & un systéme linéaire de taille (5.n, +

X' et Y et celles donnant R/, le systéme linéaire est séparable en deux sous-systémes indépendants,

le premier pour ag, a1, as, a3 et le second pour a4 and as.

La dérivation du critére peut s’écrire, pour chaque indice de paramétre p, pour chaque indice
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Péble nord
Ant.
Sep. Lat.
Lat.
ventricule gauche Inf.
Pole sud Cercle du péle nord
FIG. 6.8 — A gauche, le ventricule gauche. La limite de la base dessine un cone autour du vecteur CB.

Dans le systeme de coordonnées planisphériques 3D, le cone devient un ruban autour de la forme circulaire

du ventricule gauche aplati.

d’équation du systéme linéaire a,b,c et d:

Z Z Yo 12 2 ) (0m)"-BE (o). B (tn)-(rm)"-(9m)” By (0m). By (tn).

nwlntlllMl
7170k0l0 n=0 m=0

J#1
5
(B l)]
N—-1M-1 =
Z (TM)Q'(em)b-B'ci)(WM)'Bg(tn)'[Qn,m]p
n=0 m=0

ou la matrice P, et le vecteur Q, ., représentent les contributions de chaque couple de point
[(Prs tn);Qn,m] au parameétre a,. En notant respectivement (X,,Y,,Ry) et (X, ,,,,Y, o R, ) les

coordonnées de P, et @, m, On a:

[ X2 +Y2 0 Xp Y 0 0 Xy X + YY)
0 X2 +Y?: Y, X, 0 0 Yo X + XY,
!/
P X, Yo, 1 0 0 0 O = X,;,m
Yo X 0 1 0 0 Yo
0 0 0 0 R2 Rn Run.R)y
I 0 0 0 Ry, 1 | I R}, |

La figure 6.9 montre le profil de la matrice pour une transformation planisphérique 3D avec
n, =5, ng = 6, n, = 8. Pour simplifier I’écriture des indices, les blocs matriciels rassemblant les

équations de as sont stockés dans une matrice de taille identique aux blocs matriciels des autres
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parametres, ces blocs étant simplement comblés avec des 0 pour les indices ne représentant aucune

équation. Cela crée des lignes et des colonnes blanches dans le profil de la matrice.
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a9 a] a a3

as
.. ———
"m0
T I
T
INimmimnm
Imimmmm
EEEEE T
] L[ ] 1 IR [
-I___I!!IIII 1
XY 0 X Y a XX'+YY’
0 X7 -y X a SYX'HXY’
X Y 1 0 a, X
Y X 0 1 a Y
R? R a, RR’
R 1 a R

Fi1G. 6.9 — La matrice du systéme linéaire d’une transformation planisphérique 3D, pour n, = 5, ng = 6,

n, = 8.



Chapitre 7

Suivi du mouvement 4D : méthode

géométrique

ous présentons dans ce chapitre une méthode
N d’estimation d’une transformation planisphé-
rique 4D 4 partir de données pour lesquelles la cor-
respondance temporelle point & point n’est pas di-
rectement lisible dans les images. Cette correspon-
dance s’appuie sur des critéres uniquement géomé-

triques.

La méthode est fondée sur une adaptation de
Palgorithme du Point le Plus Proche Itéré (PPPI,
ou Iterative Closest Point en anglais) a notre pro-
bléme 4D. Le résultat des itérations de I’algorithme
est une estimation aux moindres carrés d’une trans-
formation planisphérique 4D. Nous nous inspirons
de l'algorithme décrit dans le chapitre 3.
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7.1 L’information de mouvement dans la séquence

7.1.1 Les données

D ans ce chapitre, nous traitons le probléme de l’estimation du mouvement & partir d’une sé-
quence d’images tridimensionnelles. Les données sont constituées d’images acquises au cours
du cycle cardiaque, ces données couvrant tout ou une partie du cycle. Nous faisons 'hypothése que
les images représentent 1’objet dans une position identique a tous les instants de la séquence, ne
révélant ainsi que son mouvement propre. Cette hypothése est forte et n’est cependant pas vérifiée

en général :

— dans les images de médecine nucléaire (tomoscintigraphie), le mouvement de respiration du
patient n’est pas compensé lors de I'acquisition des projections (voir annexe B), ce qui a pour

effet de rendre les images floues,

— dans les images d’'IRM, les mouvements du patient entre deux acquisitions d’une séquence de
coupe ne sont pas compensés (voir annexe B), ce qui a pour effet de décaler les coupes les

unes par rapport aux autres.

7.1.2 L’information de mouvement : comment la retrouver?

Pour extraire I'information de mouvement dans la séquence, il faut s’appuyer sur des primitives
stables dans les différentes images (points, points orientés, points + une information différentielle...).
Ensuite, la mise en correspondance de ces primitives fournit une estimation du mouvement. Dans
les méthodes classiques, les primitives sont extraites dans chacune des images de la séquence et
leur mise en correspondance est réalisée entre des paires d’images prises & des instants successifs,
comme dans une méthode de suivi traditionnelle. Il faut noter que selon le type de primitive utilisé,
le mouvement estimé sera différent. De plus, dans un milieu non texturé comme le myocarde (que
ce soit en TEMP ou en IRM), seuls les mouvements perpendiculaires aux parois sont estimables,
I’absence de points d’ancrage ou de marquage ne permet pas de retrouver les mouvements tangents
ou de glissement de I'objet dans ses symétries. Ce probléme d“ouverture” empéche d’estimer le vrai
mouvement des structures internes, mais I’hypothése qui est réalisée ici est que le mouvement estimé,
méme inexact, contient des informations sur la santé du muscle. Les chapitres suivants jettent les
bases d’'une méthode pour vérifier cette hypothése.

Notre approche, comme les autres, s’appuie sur des primitives extraites des images, mais le
principe de leur mise en correspondance est différent des méthodes classiques puisqu’il est fondé
sur I’évaluation itérée d’une transformation 4D qui prend toutes les données ensemble pour réaliser
le recalage. La mise en correspondance utilise ainsi les données de fagon équivalente pour tous les
instants.

Les transformations planisphériques 4D sont utilisées dans le processus d’estimation du mouve-

ment afin de réaliser une analyse de ce dernier sans calcul supplémentaire.
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7.1.3 Schéma de ’algorithme

Séquence d’images tomoscintigraphiques

N images 3D, une par instant
SEGMENTATION
Extraction de primitives
\L N jeux de points 3D, un par instant
Q()..N-I,()A.M-J
Recherche des axes
INITIALISATIONS {
Transformation initiale f;
k=0
Distances de f(P,t,) 2 Q, 1y
. Filtrage et élimination
CALCUL ITERATIF des paires de points "trop loin"
DE LA TRANSFORMATION | | K=k*1
Calcul de f | ;(moindres carrés)
(ALGORITHME ICP)
Non Test de
convergence ?
fro="1t
—_—— : : ~Qui-|—f-
ANALYSE Extraction des paramétres
canoniques de f

Informations utiles au praticien

Fi1G. 7.1 — L’algorithme de traitement complet des images de tomoscintigraphie, des données originales auz

informations utiles au médecins.
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7.2 Extraction des primitives 4D

Nous avons réalisé des expériences sur des images de tomoscintigraphie synchronisée a 'ECG
(gated SPECT). Pour extraire les primitives, nous avons utilisé la méme méthode que celle exposée
au chapitre 3. Pour chaque instant de la séquence, les primitives sont extraites de I'lmage n. Nous

disposons donc d’une série de listes de primitives L,,.

Pour adapter la méthode & une autre modalité, il faudrait écrire une procédure d’extraction de
primitives stables au cours de la séquence (qui puissent étre mises en correspondance d’un instant a

Pautre). Nous faisons cette hypothese pour la procédure écrite pour les images de tomoscintigraphie.

7.3 La mise en correspondance 4D

7.3.1 Le critére de mise en correspondance

La méthode de mise en correspondance est une adaptation a notre probléme 4D de l'algorithme
PPPI présenté au chapitre 3 dans le cas 3D-3D. D’un point P de coordonnées cartésiennes (x, v,
z) et d’un instant ¢, la transformation planisphérique 4D f fournit un point @ de coordonnées (a’,
y', 2'), lequel est supposé étre a la position de P a t. Pour estimer une telle transformation, il faut
établir une série de mises en correspondances entre des points P,,, d’'un modéle associés a un instant

tn (soit des points 4D (P,,,t,,)) et des points 3D de la séquence @, . La fonction f sera telle que:
f(Pmatn) = Qn,m

Nous écrivons le critére d’attache aux données de la fagon suivante:

N-1M-1

C(f) =D D anm-d f(Pusta) s PPPo(f(Pmsta)) | (7.1)

=0 m=0

3

ou PPP,, calcule la primitive la plus proche parmi la liste extraite de I'Image n de la séquence. Le
critére est donc la somme des carrés des distances résiduelles entre les estimations de la position des
points P, aux différents instants ¢,, et les primitives extraites des images a ces instants (figure 7.2).
Chaque terme de la somme est pondéré par un coefficient o, ,,, qui quantifie le potentiel de chaque
point 4D & s’apparier.

Pour attacher le plus possible aux données et pour pouvoir extraire des parameétres du mou-
vement et les analyser au cours du cycle, le modeéle (I’ensemble des points P,,) est défini par la
donnée des primitives extraites a l'instant tg, a la télédiastole. Ainsi, les parameétres seront calculés

en référence a cet instant du cycle cardiaque.
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modele
-
\
N
t
0 t,
sequence
FI1G. 7.2 — Le critére de mise en correspondance mesure pour chaque point et chaque instant, la somme

des distances entre f (P, t,), la position estimée de P, a linstant t, et Qpn,m, la primitive de I'Image n la

plus proche.

7.3.2 Minimisation du critére

La minimisation est un procédé itératif, & partir d’une transformation initiale fo. Comme dans

le chapitre 3, a chaque itération k, le processus se décompose en trois étapes:
1. pour chaque primitive P,,, pour chaque instant t,,

(a) évaluation de fr_1(Pp,tn),

(b) calcul de la primitive la plus proche dans I'Image n.
Cela fournit donc une série de listes de correspondances ponctuelles,

2. pour chaque instant ¢,,, nous calculons pour chaque paire la distance résiduelle et nous décidons

si la paire est acceptable ou non:

(a) nous éliminons en premier les paires pour lesquelles la distance résiduelle dépasse un seuil

fixe assez élevé,

(b) nous calculons la moyenne i, et I’écart-type o, de la distribution des distances résiduelles.
Les points de la queue de la distribution, c’est-a-dire les points pour lesquels la distance
dépasse un seuil égal & p,, + c.0, sont éliminés. Le parameétre ¢ peut étre fixé en utilisant
une table du x? (Feldmar et Ayache, 1996; Feldmar, 1995).
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Nous obtenons en fin de compte une série de listes Sy, de paires de points de correspondance
acceptables. Il est a noter au passage que des points mis en correspondance & une itération k

peuvent ne pas étre mis en correspondance a la suivante et réciproquement,
3. enfin, la meilleure transformation fj au sens des moindres carrés est calculée grace aux Sy .

Le processus itératif est arrété lorsque la convergence est constatée (Vn, Sk, = Sk—1,,) ou qu'un

nombre maximum d’itérations est atteint.

7.3.3 Définition du point le plus proche

Dans le chapitre 3, nous avons pris en compte une direction et une position pour définir la

distance entre deux primitives suivant la formule:
2 _ 2 2
d(P, Q)" = | PQ|* + a.[[np — ngl|

ou « est un coefficient de pondération entre la distance cartésienne 3D géométrique normalisée et
la distance entre les directions.

Le principal avantage de cette extension & six dimensions est d’éviter des appariements désas-
treux (un point de I’endocarde est mis en correspondance avec un point de I’épicarde). Dans le cas
du suivi de la structure du ventricule gauche au cours du temps, les différences de forme entre les ob-
jets a mettre en correspondance sont moins importantes que dans 1’étude de perfusion myocardique.
Nous avons donc choisi de simplifier la définition du point le plus proche en adoptant la distance
euclidienne 3D. Pour éviter les erreurs grossiéres, toutefois, nous avons séparé la recherche du point
correspondant selon qu’il appartient & ’endocarde ou qu’il appartient & ’épicarde, puisque la procé-
dure d’extraction de points caractéristiques permet de les différencier. Pratiquement, cette opération
revient & contruire deux arbres de distance 3D par instant de la séquence (des kd-Tree, (Preparata
et Shamos, 1985)) plutdt qu'un seul arbre de distance 6D deux fois plus gros. La recherche sera

donc plus rapide sans perdre en efficacité.

7.3.4 La transformation initiale

Le processus d’estimation d’une transformation planisphérique 4D est sensible au choix d’une
transformation initiale fy. De plus, il se démarque des algorithmes de suivi de mouvement classiques
dans lesquels le mouvement est calculé instant par instant, I’estimation s’appuyant en général sur les
résultats obtenus jusqu’a l'instant courant pour prédire la position & 'instant suivant. L’estimation
aux moindres carrés d’une transformation planisphérique 4D nécessite la connaissance de toutes les
correspondances [to,t,].

Au début de la contraction, la forme du ventricule gauche ne s’est pas encore vraiment modifiée,
la correspondance a peu de chances d’étre aberrante, mais pour des instants plus éloignés dans le

cycle, la correspondance devient plus hasardeuse (figure 7.3).
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FiG. 7.3 — Le ventricule gauche n’est pas encore trés déformé au début du cycle, mais a mesure que l’on

avance, la correspondance est établie avec des objets de forme de plus en plus différente.

Nous définissons donc une transformation initiale en s’inspirant de 'idée d’un suivi de mouve-
ment classique. Nous utilisons des transformations planisphériques 3D. Le processus se décompose

en deux ou trois étapes, selon que la fonction est périodique ou non:

1. (a) Pour chaque indice croissant n (indexant les instants t,, de 0 & N — 1), évaluation d’une
transformation planisphérique 3D D;! entre les listes de primitives Ly (le modeéle) et L.
Le calcul est réalisé grace a 'algorithme PPPI modifié (voir chapitre 3). La transfor-
mation initiale servant & I’évaluation de D;' est la transformation D, trouvée lors du
processus itératif précédent. Bien évidemment, au départ (n = 0), Df est la fonction

identité et le processus est arrété quand n vaut N — 1 (on ne boucle pas sur le cycle).

D+

FIG. 7.4 — Evaluation des transformations planisphériques 3D dans le sens direct (illustration avec N = 5).

L’évaluation de ces fonctions les unes & la suite des autres constituent un procédé de suivi

direct de mouvement le long du cyle cardiaque.

(b) Au cas ou la transformation cherchée est périodique, un processus analogue est défini

pour suivre le mouvement dans le sens rétrograde.

Pour chaque indice décroissant n (de N a 1), évaluation d’une transformation planisphé-
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rique 3D D, entre les listes de primitives Lo et L,,. Le calcul est aussi réalisé grace a
Palgorithme PPPI modifié. La transformation initiale servant & I’évaluation de D,; est la
transformation D, , trouvée lors du processus itératif précédent. Bien évidemment, au
départ (n = N), Dy = D, est la fonction identité, et le processus est arrété quand n

vaut 1 (on ne boucle pas sur le cycle).

4 3 2 1 5

ty 4 P I3 y )
A A A N
FIG. 7.5 — Evaluation des transformations planisphériques 3D dans le sens rétrograde (illustration avec

N=5).

0

2. A partir des transformations planisphériques 3D, évaluation d'une transformation planisphé-
rique 4D aux moindres carrés. Les points de controle des transformations planisphériques 3D
[A7 17, et éventuellement [A]7,, sont une estimation des valeurs des points de controle de
la fontion Dy, (section 6.1.1). Les points de controle Af,j’k,l de la transformation planisphé-
rique 4D sont donc évalués comme les points de controle d’'une courbe spline passant au
mieux au sens des moindres carrés par les valeurs estimées (celles des transformations plani-

sphériques 3D) :

— si fy est non-périodique, la valeur estimée est simplement :

nt—l

T
DAV Bl(t) = (AN
1=0

— si fp est périodique, la valeur estimée est une combinaison des points de controle des

transformations directes et rétrogrades, de facon a assurer la périodicité:

neg—1
n n.o.._
IZ% AV Bl () = (1- N) (AT + (ﬁ) (AL T

La pondération est un facteur linéaire qui dépend de la distance entre I'instant initial g

et l'instant ¢, auquel la transformation est calculé. Cette distance est calculée dans le
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n n
sens de propagation de I'estimation ((1 — N) pour les transformations directes,  pour

les rétrogrades). Ainsi, plus la transformation 3D est estimée avec une transformation
initiale loin de la transformation de départ (D[']Ir ou D} ), plus le facteur est faible, car plus
la transformation a des chances d’étre erronée parce que les éventuelles erreurs s’étant
accumulées au cours des itérations. Cette pondération linéaire est la plus simple que I'on
puisse imaginer, elle est inspirée de I'étude (McEachen et al., 1994) qui opére un filtrage
temporel a posteriori pour la mise en correspondance. Ici, une méthode similaire est uti-
lisée, mais pour initialiser un processus qui tient compte intrinséquement des contraintes

temporelles de continuité et d’éventuelle périodicité.

Nous obtenons donc une transformation planisphérique 4D initiale qui tient compte de I’infor-
mation de mouvement grace a un algorithme de suivi de mouvement simple. L’algorithme PPPI
adapté en 4D doit perfectionner cette estimation en prenant en considération la continuité et éven-
tuellement la périodicité temporelle. Tous les instants de la séquence contribuent & 1’évaluation de

fagon équivalente en non plus de facon déséquilibrée.

7.4 Deétermination d’un systéme de coordonnées planisphériques

optimal

La définition d’un systéme de coordonnées planisphériques est cruciale pour ’estimation d’une
transformation planisphérique 4D. Il faut choisir un systéme d’axes, une longueur de cavité et un

facteur de normalisation o, de la facon la plus objective possible.

7.4.1 Le systéme d’axes

Dans la partie I, nous avons décrit une méthode pour mettre en correspondance et aligner une
image de ventricule gauche par tomoscintigraphie sur un modéle grace & des transformations non-
rigides. Cette méthode fournit une transformation des coordonnées du modeéle vers ’espace du cas
étudié.

Du moment que la transformation est suffisamment libre (produit tensoriel de B-splines,
chapitre 2), on peut choisir une forme simpliste pour modéliser le ventricule gauche. Dans notre
cas, nous définissons le modeéle comme deux demi-ellipsoides, 1'un figurant ’endocarde et 'autre
I’épicarde. Les parameétres de ces ellipsoides ont été grossiérement réglés & la main. L’idée est
simplement de définir une forme qui ressemble & un ventricule gauche. Grace & ce modéle, nous
définissons un centre, un point de base et un point dans le mur latéral afin de définir un systéme de
référence |C, u, v|.

Le modéle est mis en correspondance avec les points de contour du ventricule gauche en fin de
diastole (la ou la forme est la plus volumineuse et par conséquent la mieux résolue). Gréace a la

transformation, le systéme de référence est déformé sur le cas étudié (figure 7.6).
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Nous notons F (pour forme) la transformation volumique B-spline du modéle vers le patient.

Le systéme de référence pour le patient est défini ainsi:

Uy, F up
m {
By &

L

Bpt
wp
w
H—/ M
€
CM<L‘\ P ] Vp
M Ym P
modele original modele déformé
Fi1G. 7.6 — Le modéle et les trois points utiles pour définir le systéme planisphérique. Par F, le modéle

et les trois points sont déformés, le modéle prend la forme du ventricule gauche du patient, les trois points

défiormés définissent le systéme planisphérique attaché au patient.

— Pour le modéle

— centre: Cyy
— base: By

— point du mur latéral: L,

— vecteur apico-basal: uy; = Hgl\l\j.rligﬁn
— vecteur septo-latéral : vy; = % (de fagon que ups.vp = 0)

— vecteur inféro-antérieur: wy; = wy X v
— Pour le patient étudié

— centre: Cp = F(Cyy)
base: Bp = F(B)
— point latéral: Lp = F(Lyy)

— vecteur apico-basal: up = Hgllzigllzn
— vecteur septo-latéral: vp = CpBp— < uPﬁ’PBP > up (de fagon que up.vp = 0)

vecteur inféro-antérieur: wp = up X vp
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7.4.2 Choix du facteur o,

F1G. 7.7 — La surface S est représentée dans des coordonnées planisphériques. Dans cette géométrie, le point
le plus proche Q sur la surface S d’un point quelconque P de ’espace dépend de o,.. QQ décrit le segment courbe

[QoQ ] quand o, varie, avec Qo et Qo les points Q pour les valeurs extrémes de o, (0 et oo respectivement).

Le facteur de normalisation o, est utilisé pour rendre la variable R sans dimension, ainsi que le
sont X et Y dans le systéme de coordonnées planisphériques 3D. Considérons une surface S dans la
géométrie planisphérique, changer o, change la forme de la surface en 1’élevant plus ou moins dans
la direction R: plus o, est petit, plus la surface est élevée. Le point le plus proche sur la surface

d’un point de Iespace varie donc avec o, (figure 7.7):

— Quand o, tend vers 0, R devient infini comparé & X ou Y, le point le plus proche @Q,, d'un
point P tend vers un point Qo de méme R (s’il existe, comme l'illustre la figure 7.7, & gauche).
Cela implique que si de tels points sont utilisés pour la mise en correspondance, les mouvements

tangentiels (ceux qui font varier X et Y) seront favorisés par rapport au mouvement radial
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(qui fait varier R).

— Quand o, tend vers oo, R devient petit comparé & X ou Y, le point le plus proche @Q,, d’un
point P tend vers un point Q. de mémes X et Y (s’il existe, comme l'illustre la figure 7.7,
a droite). Cela implique que si de tels points sont utilisés pour la mise en correspondance, le

mouvement radial sera favorisé par rapport aux mouvements tangentiels.

Le choix de la valeur de o, revient donc & définir une pondération entre les mouvements purement
tangentiels et le mouvement radial.

Dans le systéme de coordonnées planisphériques 3D, les points de la base sont les plus élevés
T
(au sens du terme “élévation”) avec une latitude de ’ordre de 5 X et Y sont donc limités en valeur

absolue & une valeur voisine de 0.5. De plus, il apparait que la forme d’un ventricule gauche est telle
que la distance maximale (r des coordonnées planisphériques) est de l'ordre de grandeur de C'B.
Choisissant une valeur de o, = 2.C'B, nous imposons que la valeur maximale de R soit elle aussi
de 'ordre de 0.5, comme pour X et Y. Les trois coordonnées évoluent donc dans des intervalles de
valeur de taille comparable. Ce réglage est bien entendu empirique, il serait nécessaire, pour étre
complet, d’étudier la variablilité des résultats en fonction de ce paramétre. Nous n’avons pas réalisé

ces tests dans ce manuscrit.



Chapitre 8

Suivi du mouvement par IRM marquée

ous présentons dans ce chapitre une méthode
N d’estimation d’une transformation planisphé-
rique 4D a partir de données d’IRM marquée. La
méthode se démarque de celle présentée dans le
chapitre 7, car I'information de mouvement est déja
contenue dans le marquage des images.

Nous décrivons d’abord une méthode pour ex-
traire des points dans les lignes de marquage, puis
nous montrons comment on peut estimer le mouve-
ment & partir de la donnée de tels points. Enfin, a
partir des champs de déplacements entre l'instant
initial et les différents instants de la séquence, nous

estimons une transformation planisphérique 4D.
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8.1 L’information de mouvement dans les images marquées

L es images IRM marquées contiennent 'information de mouvement des tissus mous grace a une
série de lignes qui se déforment avec le tissu. L’annexe B présente les bases de la technique
et la physique de l’acquisition de telles images, nous nous concentrons ici sur le seul probléeme
d’extraire cette information de mouvement & partir des images, de facon & pouvoir ’analyser avec

une transformation planisphérique 4D.

8.1.1 Les données
Les séquences

Le marquage est généré & un instant tj; proche de la télédiastole, les images sont acquises aprés
la séquence de marquage, & des instants suffisamment proches de tj; pour que les lignes soient encore
visibles. Pratiquement, il n’est possible d’acquérir des images exploitables que jusqu’en télésystole.

Les données sont constituées de trois séquences d’images IRM & pondération 77, avec chacune
une série de lignes & peu prés paralleles plus ou moins complétes, dont le contraste diminue et dont
les formes se compliquent & mesure que 'on avance dans la séquence (figure B.6). Les séquences

doivent satisfaire aux conditions suivantes pour étre exploitables:

1. les trois séries montrent des images acquises avec trois directions de marquage perpendiculaires
entre elles, par exemple deux paralléles au grand-axe (PA0, PA90) et une paralléle au petit-axe

(GA),

2. les séquences sont paralléles, c’est-a-dire que les images qui les composent sont prises & des

instants identiques.
Il est actuellement possible de générer deux types de données marquées :

— 3 séquences paralléles avec des motifs de marquages sous forme de lignes paralléles (ou en
étoile) (présenté dans (Zerhouni et al., 1988)),

— 2 séquences paralleles avec des motifs de marquages sous forme de grilles formées de deux séries

perpendiculaires de lignes paralléles (SPAMM !, présenté dans (Axel et Dougherty, 1989)).

En pratique, le marquage n’est exploitable que pendant une durée de ’ordre de 717, soit & peu prés
400 ms pour le myocarde, ce qui est trop court pour couvrir le cycle cardiaque complet. Les séquences
d’images marquées sont donc limitées a la couverture de la systole (il manque trop d’instants pour
pouvoir exploiter la périodicité du cycle).

Nous présentons une méthode qui utilise les données marquées a 3 séquences paralléles. Cette

méthode est adaptable avec quelques modifications mineures a la technique SPAMM.

1. SPAtial Modulation of Magnétization.
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Les lignes de marquage

Les lignes de marquage sont les intersections des plans de marquage avec les plans de coupe. A
I'instant ¢,s, les motifs marqués sont des plans paralléles entre eux et perpendiculaires au plan de
coupe. Leur intersection génere donc des lignes paralléles.

A mesure qu’on avance dans la séquence, les plans de marquage se déforment avec les tissus sur
lesquels ils sont attachés et deviennent des portions de surfaces continues par morceaux : les surfaces
sont continues dans chaque portion de tissu connexe, elles sont coupées aux interfaces (le myocarde
bouge, les organes voisins ne bougent pas) et dans les vaisseaux (les mouvements de fluide font que
les atomes marqués se déplacent et sont remplacés par des atomes non marqués). L’intersection des
surfaces avec le plan de coupe génére donc des portions de lignes continues.

Les lignes qui sont accrochées au volume du myocarde traduisent donc le mouvement du muscle
par leur déplacement, de la méme facon qu’on peut suivre le mouvement d’un zébre dans la savane
en suivant les lignes de sa robe... Cependant, 'information d’une seule séquence ne suffit pas a
cause d'un probléme analogue au probléme d’ouverture classique en flot optique: il est seulement
possible de repérer un mouvement normal a la surface de marquage, mais il est impossible d’esti-
mer un mouvement dans le plan tangent & la surface. L’information de mouvement contenu dans
une séquence simple est donc partielle, puisque réduite & une seule dimension (deux dans le cas
de SPAMM, puisqu'’il y a deux jeux de surfaces marquées par séquence). Pour estimer le mouve-
ment sans ambiguité, il est donc nécessaire d’avoir au moins trois séquences avec des directions de
marquage perpendiculaires (deux seulement en SPAMM, ce qui donne d’ailleurs une information

redondante).

8.1.2 L’information de mouvement : comment la retrouver?

Introduisons quelques notations: notons M, une surface de marquage dans une séquence a
t =t,. At = ty, My est un plan qui intersecte le plan de coupe en une ligne droite Lj;. A
I'instant n, ce plan s’est déformé avec le tissu en une surface M, qui coupe le plan de I'image en
une ligne L,, (figure 8.2).

La seule chose que ’on puisse écrire concernant le point Py € Ly € My est qu’a t = t,,, cest
un point P} quelque part dans le plan M,,. En particulier, il n’y a aucune raison que ce point soit
sur la ligne L,,, ce que l'on est tenté de croire en regardant une méme coupe évoluer aux instants
successifs de la séquence. Le mouvement réellement tridimensionnel du muscle cardiaque fait que
cette assertion (P, € L,) est généralement fausse.

De méme que 'on a écrit que Py, est un point de M,, a U'instant ¢,, on peut écrire que P, €
L, € M, est un point P}, de My, a l'instant 5.

Il est donc possible d’aborder ce probléme de deux facons différentes: on estime le mouvement
des points des Lj; pour calculer leur position & l'instant ¢, (approche directe pour estimer Dy, )
ou bien on calcule la position des lignes L, a I'instant 0 (approche inverse, pour estimer [Dy, (=)
(figure 8.3).
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PAO PA90 GA

Images a t=t;,

A
I Y |
L1 ] I\
[] \ I\ \
L\ 1 | /]
~d_
Images a t=t,,
FiG. 8.1 — Une série de séquences IRM marquée. Les plans de marquage sont orthogonauzr auz plans de

coupe (PAO, PA90 et GA), les trois directions de marquage sont orthogonales entre elles. Les images sont
schématiquement montrées en ty (proche de la télédiastole) et a un instant éloigné du cycle. Voir aussi
figure B.6.
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coupe PN

Fi1c. 8.2 — Un plan de marquage My est déformé a l'instant t,, en une surface M,,, qui intersecte le plan
de coupe en une ligne L,,. Un point Py de cette ligne est 4 t = t,, un point P. de M,, qui n’est pas forcément

sur L,,.

M M|
M)
Py,

P M AR

Ly AN L
coupe S~ coupe
Ln
P,

approche directe approche inverse

FIG. 8.3 — A gauche, approche directe : on estime la déformation de Ly au temps n. A droite, approche

inverse : on estime la déformation de L, sachant qu’elle appartient au plan My; 6t =ty;.
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La déformation est alors estimée par recoupement des informations partielles qu’il est possible
d’extraire de chacune des deux ou trois séquences.

Une fois les déformations Dy, ou [Dy,](=") estimées pour tous les instants t,, il est possible
d’estimer une transformation planisphérique 4D aux moindres carrés. L’information de mouvement

contenue dans les images permet une estimation directe de la transformation 4D.
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8.1.3 Schéma de I’algorithme

Séquence d’images IRM marquée

3N images 3D
une par instant et par direction de marquage

Segmentation du VG

Extraction des lignes
de marquage

3N jeux de points dans le myocarde
SEGMENTATION un par instant et par direction de marquage

Identification des correspondances
des lignes des images n a n+1

3N jeux de lignes étiquetées
position et instant

Fusion des informations
de marquage (3 directions)

N jeux de paires de correspondances
entre Image 0 et Image n

INITIALISATIONS Recherche des axes

CALCUL DIRECT X ,
Calcul de f (moindres carrés)

DE LA TRANSFORMATION
I ' f
ANALYSE Extraction des parametres
canoniques de f
Informations utiles au praticien
Fic. 8.4 — L’algorithme de traitement complet des images d’IRM marquée, des données originales auz

informations utiles au médecins.

Dans cette méthode, le probléme de la localisation des lignes de marquage est séparé du probléme
de la reconstruction du mouvement. La localisation des lignes suppose une segmentation préalable
du ventricule gauche dans les images, laquelle est un probléme extrémement complexe. Nous n’avons
pas voulu aborder ce probléme en profondeur: la littérature est fournie en techniques qui utilisent
des contours déformables (Robert, 1996; Robert, 1995; Ranganath, 1995; Goshtasby et Turner, 1995;
Meclnerney et Terzopoulos, 1995; Staib et Duncan, 1992; Cohen et al., 1992b; Cohen, 1992; Kass
et al., 1987). Ces techniques ne fonctionnent pas correctement sans une interaction lourde. Nous

nous sommes concentrés sur les méthodes de localisation des lignes de marquage et de reconstruction
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de mouvement, de facon & pouvoir utiliser les transformations planisphériques 4D pour ’analyse du

mouvement.

8.2 Localisation des lignes de marquage

Nous présentons ici les problémes liés a la détection des lignes de marquage. Pour les résoudre,
nous opérons d’abord une segmentation, puis nous décrivons le critére de détection des lignes et
la méthode d’étiquetage. Nous obtenons en fin de processus un jeu de lignes étiquetées dans le

myocarde.

8.2.1 Une segmentation préliminaire manuelle

Pour une reconstruction correcte du mouvement, les points des lignes extraits doivent appartenir
au myocarde. Il est donc nécessaire de réaliser une étape préalable de segmentation sur I’ensemble
des images (cela fait un volume de données considérable par étude), ou bien d’éliminer a posteriori
les points qui ne sont pas dans le myocarde comme dans (Denney, 1997), ou 'auteur réalise une
premiére analyse sur les distributions d’intensité pour éliminer une grande partie du bruit de fond
et une seconde sur la cohérence temporelle des points. La plupart des autres méthodes utilisent une
segmentation a priori et des modeéles de contours déformables : dans (Kraitchman et al., 1995; Young
et al., 1995; Kraitchman et al., 1995; Amini, 1994; Kumar et Goldgof, 1994) les auteurs utilisent
une grille déformable 2D pour suivre les motifs des images SPAMM. Dans (Radeva et al., 1997), les
auteurs utilisent une énergie semblable & celle utilisée dans les contours déformables pour attirer les
points de controle d’une défomation B-spline volumique (“B-solid”). L’approche de (Guttman et al.,
1994), appliquée aux images marquées classiques, définit un modele de ligne dont la position est
calculée en minimisant un parcours de graphe grace & un algorithme de programmation dynamique.
Le cott tient compte de la continuité (on désire une ligne lisse), du gradient (pour s’accrocher aux
lignes), de la direction du gradient par rapport a la direction de la ligne (pour étre sir que la ligne
longe la frontiére de fort gradient).

Pour la plupart de ces méthodes, il est nécessaire d’opérer une segmentation préalable qui est
cotiteuse et pénible, méme avec un outil interactif : certaines images (GA) sont telles que le myocarde
est indiscernable de la cavité, particulierement en début de séquence (figure 8.5). Nous avons préféré
nous concentrer sur la méthode de reconstruction de mouvement et passer peu de temps sur une
segmentation manuelle, car 'objectif de cette étude est de montrer ’efficacité des transformation

planisphérique 4D sur des images IRM marquée.

8.2.2 Critére de détection

Plusieurs études comme (Denney, 1997; Guttman et al., 1994) proposent un profil de ligne de
marquage conforme a la théorie présentée dans (Zerhouni et al., 1988). Nous avons préféré utiliser
un critére de détection qui s’appuie sur la dérivée seconde de l'intensité dans 'image (Radeva et al.,
1997).
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Fi1c. 8.5 — Sur certaines zones de cette coupe, le contour du myocarde est difficilement identifiable.
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Notons I(x,y) U'intensité du pixel de position x et y dans I'image. Nous calculons H, le hessien

de I:
o l Lz Loy ]
Il‘y Iyy

en notant avec des indices les opérateurs de dérivation. Les valeurs propres s’écrivent :

1 1
Moo= G+ L)+ 5T = 1y)? + 413,

1 1
Ay = §(I$$ + Iyy) — 5\/(Iww —Iyy)? + 4-Ia%y

avec A1 > Ao. Les vecteurs propres associés s’écrivent :

I, A —1
v, = Y // yy
/\i - I:D:v Iry

Avec les valeurs de Aj(x,y), nous construisons une image. Nous procédons ensuite a 1’élimina-

pour ¢ =1 ou 2.

tion des points pour lesquels des contraintes d’appartenance & une ligne de marquage ne sont pas
respectées. Ces contraintes sont les suivantes: en représentant l'intensité dans I'image comme une
surface d’élévation de U'intensité, les lignes de marquage (sombres) sont des vallées dont la direction
est a peu prés perpendiculaire & nys. Ces contraintes sont traduites mathématiquement de la fagon

suivante :

1. vallée:
A1 > |/\2|

ce qui signifie que A; est positif: la surface est donc localement concave. De plus A; est
supérieur & A2 en valeur absolue, donc vy est le petit axe de Dellipsoide (ou de I’hyperboloide

si A2 < M) et v en est le grand axe. La surface est bien une “vallée” (figure 8.6, & gauche).

2. direction:
en notant enfin njs le vecteur normal au plan de marquage, ce vecteur est colinéaire au plan
de coupe et perpendiculaire aux lignes de marquage. Au cours de la séquence, les lignes se
déforment : nous mesurons ’angle entre la direction normale a la direction de la vallée et le
vecteur nyr. Comme les lignes ne se déforment pas trop, cet angle est supposé majoré par une

valeur 6,4, (figure 8.6, a droite) :

|(Ul;nM)| < emax

Dans nos expériences, cette valeur a été choisie égale & 45 degrés pour les images des séquences
PAO et PA9O et & 30 degrés pour les images de la séquence GA (il y a trés peu de rotation du

tissu dans cette direction de coupe).

Nous disposons donc, a la fin de cette étape, d'une image Iy, des valeurs de \; en certains points

qui sont susceptibles d’appartenir & des lignes de marquage.
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V2
0
1 max
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FI1G. 8.6 — Le critére de détection des lignes de marquage. A gauche, on recherche une “vallée”, & droite, la

direction de cette vallée doit étre & peu pres perpendiculaire & la direction de marquage.

8.2.3 Echantillonnage des points marqués

En pratique, les points sont détectés le long de segments paralléles & mjs dans l'image I, .
Deux segments successifs d’échantillonnage sont séparés d’un pixel pour couvrir I'image entiére. Cet
intervalle d’échantillonnage doit étre comparé a I’épaisseur d’une ligne (dans le sens perpandiculaire
a la vallée) qui est d’environ 2,5 mm (& peu prés deux pixels), devant U'intervalle entre deux lignes
consécutives qui est de 7 mm (& peu prés 5 pixels) et devant l’épaisseur du myocarde qui est de
Pordre de 1 cm, soit & peu prés 7 pixels (figure 8.7). Sans perte de généralité, nous pouvons supposer
que ny; =y (les plans sont horizontaux, voir figures 8.5 et B.6). Chaque segment sera noté S,.

Le long de chaque segment S, nous repérons les positions y des différents maxima locaux de
A1(y). Le segment est échantillonné tous les pixels, mais les positions de ces maxima locaux sont
calculées en approximant localement la courbe par une parabole A = a.y? + b.y + c. Les points qui

servent a ’approximation sont le point courant et ses deux voisins (figure 8.8). Si la distance entre

b . e . .
le sommet de la parabole 3 et le point courant y est inférieure & un demi-pixel, le point est
.a

. . " b
considéré comme maximum local, sa position est alors —5, Sur le segment (figure 8.8, a gauche).
.Q

Enfin, seuls les points qui appartiennent au myocarde sont conservés, car ce sont ceux-la seule-
ment qui portent 'information de mouvement du ventricule gauche. Le processus de masquage est
réalisé au dernier moment pour éviter de polluer les calculs par des effets de bord. Nous disposons
donc d’une liste de points marqués du myocarde, déterminés avec une précision sub-pixelique. Il

faut ensuite identifier le plan de marquage auquel ils appartiennent.
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segment
d’échantillonnage

ligne de marquage

myocarde

-

1,4 mm

F1G. 8.7 — La séparation entre les segments d’échantillonnage comparée auzr dimensions caractéristiques du

probléeme : épaisseur des lignes, séparation entre les lignes, épaisseur du myocarde.

8.2.4 Etiquetage des points

Pour étiqueter les points, la méthode employée est fondée sur une idée simple: connaissant
Pétiquette des points de marquage a Uinstant ¢j; (car les lignes sont presque dans leur position
d’origine et I’étiquetage est trivial), 'étiquetage est propagé vers les images suivantes correspondants

aux instants successifs de la séquence.

Pour pouvoir réaliser cette propagation, il faut que ’échantillonnage temporel de la séquence
soit suffisamment fin pour qu’entre deux instants successifs, le mouvement d’un point soit “faible”
devant l'intervalle entre deux lignes successives. Sinon, 'identification est plus complexe, car il faut

alors faire intervenir des connaissances a priori sur le mouvement attendu.

Recherche des lignes

Nous cherchons d’abord & reconstituer les lignes de marquage & partir des points qui ont été
extraits. Ce processus est réalisé en calculant les composantes connexes de I’ensemble des points
extraits. La connexité est définie de facon a identifier les lignes sensiblements perpendiculaires &
ny.

Le calcul est effectué de facon progressive: pour un point P, d'un segment S,, un point P,
de S, est susceptible d’appartenir & la méme composante connexe si ’angle a que fait le vecteur
PP,y avec la direction perpendiculaire a nj)s est borné en valeur absolue par un seuil gz

a
(figure 8.9). Dans nos expériences, Omar = Omaz-
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y (pixels)

Fi1G. 8.8 — Le long d’un segment S, on cherche les mazima locauz en approximant le profil par une parabole.
Si le sommet est suffisamment proche du point miliew (4 gauche), le maximum de la parabole est conservé,

sinon, il est rejeté (a droite).
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Fi1G. 8.9 — La contrainte de connexité pour une ligne.

Propagation de 1’étiquetage

Nous supposons que ’échantillonnage temporel est suffisamment fin. Nous pouvons mettre en
ceuvre un processus de suivi de lignes simple fondé sur des considérations de proximité: le numéro
de la ligne L,, a l'instant ¢,, est le numéro de la ligne a l'instant ¢,,_; la plus proche L,,_.

Pour rendre ’étiquetage plus robuste & un éventuel sous-échantillonnage temporel, nous avons
modifié la méthode de propagation en ajoutant une procédure d’estimation de la position de la ligne

dans 'image a étiqueter. Le jeu de lignes estimées L! _ est calculé comme suit (figure 8.10):

— Supposons étiquetées les lignes jusqu’a l'instant ¢,_1. La ligne L/, | est la position estimée
a linstant ¢, de la ligne L,,_;. Cette ligne est la ligne L,_; translatée le long des segments
d’échantillonnage (c’est-a-dire dans la direction de marquage njs) d'un certain déplacement.
Ce déplacement est calculé en supposant que la ligne se déplace 4 la méme vitesse entre les
instants ¢, 1 et t, qu’entre ¢, o et t, 1. La vitesse de déplacement entre ¢, 5 et t, 1 est

évidemment calculée sur des lignes de méme étiquette.

Le déplacement est calculé sur la ligne compléte, pour que son estimation soit plus robuste.
Il est calculé comme la moyenne des déplacements individuels des points du méme segment
d’échantillonnage et de méme numéro d’étiquette. Seuls contribuent a ’évaluation de la vitesse
de déplacement les points de L,,_1 pour lesquels a été trouvé un correspondant sur le méme
segment dans L,,_2. La vitesse est calculée en divisant par 'intervalle de temps entre les deux

instants successifs.

— Pour le premier instant ¢1, enfin, la vitesse est considérée nulle.
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L "M L "M l "M l "M
L, , ././‘\o s s ‘ o
Ln-l
L ’n-l

an.———=/‘\—o

p-2 n-1 Iy In

Fi1c. 8.10 — La méthode de propagation de l’étiquette des lignes de marquage. On suppose que la vitesse de

déplacement de la ligne entre les instants t,—1 et t, est la méme qu’entre t,_o et t,_1.

L’approximation du déplacement & vitesse constante est grossiére, mais elle suffit pour propager
le numéro d’étiquette grace a ’estimation de la position de la ligne a 'instant ¢,,: le numéro d’un
point de L,, est le numéro du point de L/, _; le plus proche.

Enfin, les composantes connexes les plus petites (moins de trois éléments) sont supprimées.

8.2.5 Le jeu de lignes complet
Assemblage des données

Une fois les points des lignes localisées dans 1'image, les ensembles de points pour les différentes
coupes et les différentes séquences sont mis en commun & chaque instant pour former les données
utiles a la procédure de reconstruction du champ de déplacement tridimensionnel.

Les données image dans nos expériences sont constituées:

— PAO: une série de coupes perpendiculaires au grand axe, la direction de marquage est paralléle

au grand axe,

— PA90: une série de coupes perpendiculaires au grand axe, la direction de marquage est per-

pendiculaire & la précédente mais est toujours paralléle au grand axe,

— GA : une série de coupes paralléles au grand-axe, la direction de marquage est perpendiculaire
au grand axe. Pour obtenir des images dans lesquelles la géométrie du ventricule gauche est
facilement identifiable, les plans des images sont échantillonnés en étoile autour du grand axe.
Ainsi, le plan de coupe est toujours a peu prés orthogonal a la portion de myocarde qu’il

traverse.

Les points extraits forment donc I’ensemble ilustré sur la figure 8.11.
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PAO PA90 GA

Fi1G. 8.11 — Les points de marquage d’un méme instant des trois séquences PA0O, PA90 et GA sont rassemblés

pour pouvoir reconstruire le déplacement tridimensionnel du myocarde.

Un probléme lié au protocole d’acquisition

L’assemblage présenté dans la section précédente suppose implicitement que les données sont

recalées dans un méme systéme de référence, c’est-a-dire :

1. pour chaque séquence, on suppose que chaque coupe est une image d’un objet acquise depuis
une référence identique, la séquence de coupes est donc un film 2D (méme référence dans le

temps),

2. a chaque instant, chaque image 2D IRM qui compose une image 3D d’une des séquences
PAO, PA90 et GA est une coupe d’un objet qui se trouve exactement 4 la méme position, le
volume est donc une photographie 3D (méme référence dans I'espace), ’ensemble constituant
un film 3D.

Dans le protocole d’acquisition (voir annexe B), les images 2D sont acquises en séquence sur
une apnée qui couvre plusieurs cycles cardiaques. Pour reconstruire une séquence tridimensionnelle,
il faut autant de prises en apnée que de coupes dans le volume. Ainsi, la premiére condition est
remplie: les coupes générent des films 2D (en supposant bien entendu que les cycles cardiaques
sont exactement identiques dans une méme apnée). En revanche, d’une apnée a l'autre, le coeur a
inévitablement bougé car le patient ne retient pas sa respiration exactement dans la méme position :
la deuxiéme condition n’est pas respectée. Le décalage peut étre important (plusieurs millimétres).

Pour résoudre ce probléme, il faut réaliser un recalage croisé entre les coupes des trois séquences.
La mise en correspondance fonctionnerait comme suit entre une séquence petit axe et une séquence

grand axe: les coupes petit axe doivent étre recalées en se servant des formes dessinées par les
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coupes grand axe, ce qui donne une transformation qui réaligne les coupes petit-axe. Ensuite, par
une opération symétrique, les coupes grand axe sont réalignées grace aux coupes petit axe réalignées
et on peut itérer le processus jusqu’a ce que ’on trouve un alignement satisfaisant. La transformation
d’alignement est une transformation coupe a coupe, on la suppose rigide pour simplifier (figure 8.12)

(elle n’est d’ailleurs pas forcément plane.

QU

RN

Fi1G. 8.12 — Le réalignement croisé des coupes IRM petit aze et grand aze. Les fleches indiquent le décalage

des coupes a corriger.

En utilisant les deux séquences petit axe disponibles (si ’on n’utilise pas les données SPAMM),
on peut retrouver deux transformations de réalignement des coupes grand axe. Pour définir le
réalignement unique des coupes grand axe, on peut calculer la moyenne des transformations ou
encore estimer l'alignement en utilisant les trois séquences simultanément (le probléme est alors

plus complexe mathématiquement, mais ’estimation plus rigoureuse).

Le probléme posé par un tel processus est qu’il s’appuie sur la donnée exacte de la forme du
ventricule gauche dans les coupes. Comme nous ’avons précisé au début de ce chapitre, nous n’avons
pas trouvé de moyen fiable pour segmenter le ventricule gauche et 'opération a été réalisée a la main.
La segmentation a été réalisée moins dans ’objectif de définir une “belle” forme du ventricule gauche
que dans celui de l'isoler de facon & ce que le processus d’extraction des points de marquage ne donne
pas de points erronés (on tolére les faux négatifs, pas les faux positifs). La forme n’est donc pas le
but de cette segmentation. Sachant cela, nous ne nous sommes pas plus concentrés sur le probléme
du réalignement et nous avons, 13 aussi, réalisé cette opération a la main (sur les conseils du Dr.
Elliot McVeigh qui a fourni les images). Cette opération nous a pris une quinzaine de minutes, ce

temps pourrait étre considérablement réduit avec une interface utilisateur adéquate.
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8.3 Reconstruction du champ de déplacement

8.3.1 Le probléme
Approche directe

L’approche directe consiste donc, en reprenant les notations de la section 6.1.1, & estimer la
transformation D, & partir de la donnée de certains points sur les lignes Ly, et des lignes L,,. La
condition (P, € M,,) nécessite de connaitre I’équation de cette surface, et donc de modéliser sa
forme.

Les auteurs de (Kerwin et Prince, 1997) approximent la surface M, par une surface spline
plaque-mince, ils se servent des trois séquences pour recouper les informations sur la forme de
la surface. Une fois le modéle estimé, ils calculent l'intersection des surfaces de marquage pour
déterminer des points caractéristiques qui sont les intersections des surfaces de marquage issus des
trois séquences. Ces points sont en effet stables dans la séquence: les intersections de surfaces de
marquage restent des intersections de surfaces de marquage, pourvu que les mouvements décrits
dans les trois séquences soient identiques.

Les auteurs de (Radeva et al., 1997) définissent un modele de la déformation Dy, en utilisant des
transformations volumiques B-spline de la déformation Dy, (chapitre 2). L’identification des lignes
de marquage est ici combinée avec le probléme de la reconstruction du mouvement. Le “B-solid”,
comme ils I'appellent, est soumis & I’évolution dans un champ de potentiel dont la distribution de
valeurs est proportionnelle & la dérivée seconde directionnelle de l'intensité dans 'image (laquelle
est élevée 1a ou il y a des lignes de marquage). Les forces, exprimées comme dans un algorithme de
contour déformable classique (“snake”), attirent le B-solid de fagon a déformer le volume complet
avec les lignes. Les surfaces isoparamétriques du B-solid sont censées correspondre aux surfaces de
marquage. La méthode proposée est appliquée & des images SPAMM, mais les auteurs ne montrent
cependant pas comment il est possible de fusionner les données issues de projections différentes, ce
qui est nécessaire pour avoir une estimation compléte du déplacement : en utilisant seulement deux
directions de marquage telles qu’elles sont générées par le SPAMM, le déplacement reste indéterminé

dans la troisiéme direction.

Approche inverse

Dans cette optique, il est naturel d’introduire la fonction ®,, . qui définit la position & I'instant

ty d’'un point P, pris & I'instant n. Avec nos notations, nous avons:
Sooni(P) = Pl (8.1)
On remarquera au passage que ®,, s est U'inverse de la transformation 4D fixée & I'instant ¢, :
O, .y = [Dtn](_l)

L’équation 8.1 se décompose en trois équations scalaires indépendantes qui permettent de définir la

valeur de ®,_.)s en P,. Mais d’apreés 'information contenue dans 'image, on ne peut écrire qu’'une
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seule des trois équations scalaires (celle le long de m ), la normale au plan de marquage), car il n’est

pas possible de déterminer le déplacement du point dans la surface (figure 8.13):
O, . p(Pn) € My (8.2)

Comme I’équation de M), est un plan, la contrainte 8.2 est bien plus facile & écrire que dans le
cas de ’approche directe, ou I’équation de la surface M, est inconnue. Si ’équation du plan My,

est notée, pour un point P(z,y,z),

ar+by+cz—d = 0
<= Pny = d
I’équation 8.2 se réécrit :
O, p(Pp)my = d (8.3)

Gréace a trois équations de ce type prises avec des directions nys perpendiculaires, il est possible
de reconstruire un champ de déplacement de 'instant n vers 'instant initial ¢,;.

Différentes méthodes ont été développées en partant des contraintes 8.3 que l'on peut écrire
pour toutes les surfaces de marquage. Dans (Young et al., 1995; Young et al., 1994a), les auteurs
modélisent le ventricule gauche par un maillage d’éléments finis dont les fonctions de base sont des
fonctions définies par heuristiques. Les auteurs de (O’Dell et al., 1995) utilisent une approche inverse
également, mais ils utilisent des déformations génériques dans une géométrie de sphére allongée
(“prolate sphéroid”). Dans (Denney et Prince, 1995; Denney et Prince, 1994), les auteurs formulent
le méme probléme comme un probléme d’estimation stochastique. Le champ de déplacement trouvé
grace a toutes ces méthodes doit étre inversé pour étre exploitable (pour des calculs de mécanique,
notamment).

Nous définissons ici un modéle de déformation B-spline, en adaptant simplement le critére dé-
fini au chapitre 2 & notre probléme. Nous n’inversons pas le champ de déplacement trouvé, car
I'information de la transformation inverse est directement utilisable pour estimer la transformation

planisphérique 4D & partir de laquelle I’analyse du mouvement est réalisée.

8.3.2 Estimation d’une transformation B-spline

Nous cherchons ici & estimer, pour chaque instant ¢, de la séquence, la fonction de déforma-
tion ®,,_. ;. Pour alléger les notations, nous laissons de cété l'indice et appellons simplement & la
transformation que ’on cherche.

Les transformations B-splines volumiques sont utilisées pour reconstruire le champ de déplace-
ment & partir des points de marquage. L’estimation est fondée sur la minimisation d’un critére aux
moindres carrés qui est une somme d’un terme d’attache aux données dérivant de la contrainte 8.3

et d’'un terme de régularité.
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P ,M q)n->M

Ly
coupe M f Py

coupe

Fic. 8.13 — Un plan de marquage My est déformé a linstant t, en une surface M, qui intersecte le
plan de coupe en une ligne L,,. Un point P, de cette ligne est a t =ty un point Py de Mys. En bas, il est
seulement possible d’estimer le déplacement de Py, Ppy le long de la normale s au plan de marquage My,

mais pas dans le plan M.
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Le critére aux moindres carrés

1. terme d’appartenance a un plan de marquage

Notons (%, &Y, d%) les coordonnées de la fonction ®. Les équations des plans sont notées
ap.x + bp.y + cp.z — dp, = M, 'indice p décrivant les plans de marquage de chacune des trois
séquences PAQ, PA90 et GA. Enfin, chaque point de marquage appartenant au plan M, est
noté P, , = (Py,, P}, Py,)- Le terme s’écrit donc comme la somme des distances résiduelles
des points déformés au plan de marquage auquel ils appartenaient au temps ¢y :

P Qp
2
Totans(®) ND2 SN (ap- @ (Ppg) + bp. @Y (P q) + 5. (Pyg) — dy)
p=1q=1
P
Q= Z (), est le nombre de points de donnée. Dans nos expériences, la distance de normalisa-
p=1

tion D est choisie comme ’écart-type de la distribution des distances des points de marquage
a leur centre de gravité, définissant ainsi une “taille” caractéristique du nuage de points.
2. terme de régularité

Comme pour les transformations volumiques B-splines classiques,

1

_ 2 2 2 2 2 2
Jrig(®) = T3 /]RS (02, + @2, + @2 + 202, +202, +202 ]

Le critére s’écrit enfin comme somme des deux termes pondérée par un coefficient.
J(®) = Jpians(P) + p.Jrey. (P)

Le critére est quadratique en les points de controle de la transformation volumique B-spline. La
dérivation du critére par rapport & ces derniers fournit un systéme linéaire dont les équations sont

les suivantes:

P Qp
S 0 (BB, BYRE,) B (P B (P,) BUPL) Bi (B ) 1P)) | [ o2,
> Pt Y
l’]\
T p :
N oD ([ be.ighe T Tabeigi + Late,ijh + 2-Tapeiji + 2-Tae,ije + 2-Tae z]k) [Z3] O3k
1 P Qp
— b X BIP)BUPL) B, 1O,
T p=le=l
ou &7 ik (I>Zj s Qf,j,k sont les points de controle de la transformation @, la matrice P, et le vecteur

Q, représentent les contributions de chaque plan M, au systéme et Z3 I'identité :

a;,% ap.by ap.cp ap.dp, 1 00
Pp=| ap.b, b2 by, Qp = | by.d, I3=|0 1 0
ap.cp bp.cp C}% cp-dp 0 0 1

Les autres notations sont celles du chapitre 2.
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La matrice est singuliére

Sans le terme de régularité, la matrice est singuliére. En effet, les contraintes de type 8.2 sont
partielles, il faut trois contraintes orthogonales pour que le déplacement du point soit fixé. Or, sur
les bords du domaine de définition (défini par les points de marquage eux-méme, il y a deux (ou une)
seulement des conditions qui sont nourries par des données au lieu de trois. Certaines coordonnées
du point déformé sont donc indéterminées (d’ou la singularité de la matrice) et doivent donc étre
extrapolées des données voisines. Le terme de régularité remplit ce role et rend la matrice inversible
(et par l1a-méme diminue son conditionnement, ce qui est important pour la convergence du gradient

conjugé).

8.3.3 Estimation des transformations ®,_.,,

Les différentes transformations ®,,_. s (n = 0..N —1) sont estimées séquentiellement & partir des
données des points marqués. Grace a l'algorithme du gradient conjugué, il est possible de prendre
en compte une solution initiale. Pour I'estimation de ®,_.,s, ’estimation initiale est évidemment
®(p—1)—nr (Uidentité si n = 0).

Aprés ces N processus d’estimation, nous disposons de N transformations volumiques B-splines

qui transforment respectivement ’espace au temps t,, vers I’espace au temps t,;.

8.4 Estimation de la transformation planisphérique 4D

Nous utilisons les données des points de marquage & 'instant ¢, pour estimer la transformation
4D en définissant des paires de correspondance entre des points & ¢t = t3; et des points & t = ¢,.
Pour un indice d’instant n, pour chaque point de marquage P, , estimé a t = t,, la paire de
correspondance est définie comme le couple de points [®,,_.7(Ppy m); Pn,m]. Le critére aux moindres
carrés pour estimer une transformation planisphérique 4D f s’écrit alors simplement :

N—1M,—1
T =32 > anm-d(f (@n—rr(Pam)itn) 5 Pam )’ (8.4)
n=0 m=0
ou d(-;-) est la distance et ay,, est un coefficient de pondération lié & la confiance apportée a la
correspondance [(®n_nr(Pnm), tn); Paml-
La procédure de minisation est identique a celle exposée au chapitre 6. L’estimation est donc
directe, sans itération, car il n’y a pas besoin d’estimer le mouvement autrement que par la détection

des lignes de marquage.



Chapitre 9

Expériences : méthode géométrique

ous présentons dans ce chapitre les résultats phie synchronisée a ’'ECG.
des expériences menées sur différentes images Nous présentons les résultats aux différentes
du ventricule gauche avec la méthode géométrique.

Les images proviennent d’images de tomoscintigra-

étapes de la détection du mouvement et nous mon-
trons 'analyse réalisée a partir du mouvement re-

construit sur des cas normaux et pathologiques.
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9.1 Les données

L es données sont constituées de 8 images qui sont des volumes 64x64x64. La taille du pixel est
de 2,5 mm, les instants sont réguliérement répartis sur le cycle cardiaque: la séquence couvre
donc la systole (de ty a t9) et la diastole (de t3 a t7). Chaque image 3D qui compose la séquence
est une image de tomoscintigraphie classique, elle posséde donc les mémes propriétés que celles que
nous avons exposées dans le chapitre 3.

Nous disposons dans notre base de données de 3 cas normaux et de 3 cas pathologiques. Les

images nous ont été fournies par le Professeur Michael Goris de 'Ecole de Médecine de 1’Université

de Stanford (Californie). Nous ’en remercions chaleureusement.

#

Fi1G. 9.1 — Les données de la séquence TEMPS d’un ceur normal (VANN).
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9.2 Extraction des primitives

La procédure est identique a celle qui a été utilisée pour les études de perfusion myocardique. La

figure 9.2 montre les points de contour incrustés dans les images pour quatre instants de la séquence.

Antérieur

eptum ; : Latéral
2 Anférieur .- '

septum & gauche, mur latéral & droite . . mur latéral & gauche, septum & droite

mur inférieur & gauche, mur antérieur & droite

Fi1G. 9.2 — Les contours incrustés dans les images & quatre instants de la séquence (to, ta, ts et tg). Sur

chaque ligne, une série de coupes échantillonnées en étoile autour du grand-aze. Cas normal (VANN).
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to to t4 tg

F1G. 9.3 — Les contours a quatre instants de la séquence (to, to, t4 el tg) représentés suivant deux vues
(en haut, antéro-apicale, en bas, antéro-basale). Chaque point orienté est représenté comme un carré plein
orthogonal & sa direction, donnant ainsi l'illusion d’une portion de surface. Noter le trou vers la base de
lépicarde antéro-septal. Cas normal (VANN).
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9.3 Suivi du mouvement

9.3.1 Les points dans les images

Nous montrons dans les figures 9.4 & 9.9 les contours incrustés dans les images de 3 cas normaux
et 3 cas pathologiques. Chaque ligne représente un échantillon du volume de 'image, pour chaque
instant, les images sont incrustées avec les points originaux et avec les points de 'instant ¢y déformés
par la transformation planisphérique 4D. Les contours déformés sont censés suivre la position des
points originaux.

Sur la figure 9.4, nous pouvons observer que la base n’est bien segmentée qu’au temps t3. Au
temps ty, elle n’est pas représentée par des points caractéristiques. La mise en correspondance peut
alors donner des erreurs, certains points de ’endocarde (& tp) étant mis en correspondance avec des
points de la base (& t3). Les figures 9.5 et 9.7 illustrent également ce phénomeéne.

Sur la figure 9.7, des points parasites sont détectés dans la cavité aux instants tg, t; et t2. Ces
points peuvent influencer 1’évaluation de la transformation planisphérique 4D, mais cela ne s’est pas
produit de facon visible sur cette figure. L’algorithme mise en correspondance s’est apparemment
bien comporté.

Sur les figures 9.7 et 9.8, vers le septum (& gauche et a droite sur les figures), des points pa-
rasites sont détectés aux temps t1, to et t3 mais pas a ty. Pour la plupart, ce sont des points du
ventricule droit. Les contours déformés par la transformation planisphérique 4D sont apparemment

correctement placés, les points de I’épicarde septal n’ont pas été attirés pas ces points parasites.
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to
deéf.

ty

ori.

t1
deéf.

ta

ori.

ta
deéf.

t3
deéf.

Fi1G. 9.4 — Les contours incrustés dans les images & quatre instants de la séquence couvrant la systole (de tg
a t3, cas normal CRIR). Sur chaque ligne, une série de coupes échantillonnées en étoile autour du grand-aze,

d’abord les contours originauz (lignes paires) puis les contours de linstant to déformés (lignes impaires).
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to

ori.

to
deéf.

t1

ori.

ty
déf.

to

ori.

t3

ori.

t3
deéf.

F1G. 9.5 — Les contours incrustés dans les images d quatre instants de la séquence couwvrant la systole (de
to & ts, cas normal HUVM).
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F1G. 9.6 — Les contours incrustés dans les images d quatre instants de la séquence couvrant la systole (de
to a t3, cas normal VANN).
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déf.

131

ori.

ty
deéf.

to

ori.

13
deéf.

déf.

F1G. 9.7 — Les contours incrustés dans les images d quatre instants de la séquence couwvrant la systole (de
to a t3, cas pathologique BOJO).
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déf.

ty

ori.

ty
deéf.

to

ori.

13
deéf.

t3
deéf.

F1G. 9.8 — Les contours incrustés dans les images d quatre instants de la séquence couvrant la systole (de
to @ t3, cas pathologique COLL).
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to
deéf.

131

ori.

ty
deéf.

to

ori.

13
deéf.

t3
deéf.

Fi1G. 9.9 — Les contours incrustés dans les images o quatre instants de la séquence couwvrant la systole (de
to a t3, cas pathologique DEGW).
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9.3.2 Déformation des points caractéristiques

La figure 9.10 montre les points caractéristiques extraits & tg sur le cceur normal VANN déformés
par la transformation planisphérique 4D & quatre instants de la séquence. Cette figure est & comparer
a la figure 9.3 qui montre les points caractéristiques aux mémes instants, ces points servant a la

mise en correspondance. Le trou apparent vers la partie antéro-septale de ’épicarde a été comblé.

to to t4 tg

F1G. 9.10 — Les contours de Vinstant to déformés par la transformation planisphérique 4D & quatre instants
de la séquence (to, ta, tq et tg), représentés suivant deuz vues (en haut, antéro-apicale, en bas, antéro-basale).

Cette figure est 4 comparer aux données exposées sur la figure 9.8. Cas normal (VANN).
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9.3.3 Déformation de la surface du ventricule gauche

Avec la méthode présentée dans la premiére partie, nous avons transformé un ventricule gauche
synthétique vers les données a tg de fagon & disposer d’une surface pour la visualisation. La repré-
sentation du ventricule gauche est plus agréable que les points orientés des figures 9.3 et 9.10.

A partir des points extraits des images, nous cherchons une transformation planisphérique 4D
avec n, = 2, ng = 3, n, = 6, n;, = 5 (ce qui fait 715 points de controle pour environ 60000
points de données). La figure 9.11 montre la surface reconstruite déformée par la transformation
planisphérique 4D. Les trajectoires sont continues en espace et en temps, elles sont périodiques. La
figure 9.13 présente des trajectoires calculées sur quelques points de la surface pour montrer leurs
propriétés de continuité et de périodicité.

La figure 9.12 montre la surface de la figure 9.11 en coordonnées planisphériques qui sont les
coordonnées dans lesquelles le critére de proximité est écrit. On peut noter que ’endocarde est
clairement séparé de I’épicarde dans cette géométrie, le ventricule gauche prend bien une forme de

galette.

t4 t5 t6 t7

Fi1G. 9.11 — La surface du ventricule gauche reconstruite (il s’agit d’un modéle déformé vers les données,
comme dans la partie I) et déformée par la transformation planisphérique 4D auz instants de la séquence,

vue du mur antérieur (cas normal, VANN). Les trajectoires de quelques points sont également affichées.
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to to t4 tg

Fi1G. 9.12 — La surface reconstruite du ventricule gauche déformée par la transformation planisphérique 4D,
représentée dans les coordonnées planisphériques o quatre instants de la séquence (to, ta, t4 et tg). Sur chaque

figure, la distance R croit de bas en haut, [’endocarde apparait donc en dessous, [’épicarde au dessus.

F1G. 9.13 — La surface reconstruite du ventricule gauche et les trajectoires de quelques points. Sur la droite,
un agrandissement qui permet de constater la régularité temporelle et spatiale des courbes: 20 segments

dessinent la trajectoires alors que 8 instants composent la séquence et les points voisins ont des trajectoires
v01sines.
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La figure 9.14 montre la surface du ventricule gauche du cas pathologique BOJOMPS animée
par la transformation planisphérique 4D. Le mouvement montre une akinésie septale, ce dont on
peut se rendre compte en comparant le déplacement radial du mur latéral (a droite) par rapport a
celui du septum (& gauche) pendant la systole: les trajectoires sont beaucoup plus courtes a gauche

qu’ailleurs. [’analyse du mouvement confirmera cette constatation.

t4 ts5 tg t7

F1G. 9.14 — La surface du ventricule gauche reconstruite et déformée par la transformation planisphérique 4D
auz instants de la séquence, vue du mur antérieur (cas pathologique BOJOMPS). Les trajectoires de quelques

points sont également affichées.

Avec les parameétres choisis, le temps de calcul est d’environ huit minutes sur une station de tra-
vail DEC Alpha cadencée & 400 MHz. Aprés différents essais, nous avons choisi de fixer le nombre
maximum d’itérations a 4. Le nombre de points de données est d’environ 60 000, ce qui est consi-
dérable. Pour nos essais, nous n’avons pas cherché & optimiser le temps de calcul, sachant qu’il est
possible de le réduire en diminuant le nombre de points & prendre en compte. La densité de points
est telle qu’il serait sans doute possible de prendre un point sur cing sans perdre en précision. Nous
n’avons pas réalisé ces tests dans ce manuscrit.

De plus, comme nous ’avons exposé dans la section 4.2.5 du chapitre 4, nous rappelons qu’un
grand nombre de calculs sont redondants d’une itération & 'autre. L’économie de temps que pro-

pose la méthode présentée dans cette méme section permettrait 14 aussi d’augmenter le nombre
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d’itérations sans augmenter la longueur du calcul.

9.3.4 Les appariements trouvés par ’algorithme PPPI

La figure 9.15 montre, pour quatre instants de la séquence, les paires de points mis en corres-
pondance : ces segments qui joignent les points de 'instant g déformés & t,, par la transformation
planisphérique 4D et les points de l'instant ¢, les plus proches trouvés par I'algorithme PPPI. Cette
figure montre le bon comportement de l’algorithme en présence d’occultation. Dans les données
originales (figure 9.3), une zone de ’épicarde (vers la base antéro-septale) n’a pas été correctement
détectée par l'algorithme d’extraction de primitives, créant ainsi un trou. Aucun point du contour
initial déformé n’a trouvé de correspondant dans cette zone, c’est pourquoi aucune paire n’apparait

dans cette région sur la figure 9.15. La 9.16 montre un détail de cette région occultée.

to to ty le

Fi1G. 9.15 — Chaque colonne représente les appariements trouvés par l’algorithme PPPI & quatre instants
de la séquence (to, t2, ts et tg, en haut, vue antéro-apicale, en bas, vue antéro-basale). Les segments joignent
les points de linstant ty déformés par la transformation planisphérique 4D et les points de l’instant t,
trouwvés par lalgorithme PPP (représentés respectivement sur les figures 9.10 et 9.8). Noter qu’aucun point
du trou de la base de la partie antéro-septale de l'épicarde n’a trouvé de correspondant, montrant ainsi le bon

comportement de [’algorithme en cas d’occultation de données.
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és non apparies

r

données + points déform

données + paires

Fi1G. 9.16 — Agrandissement des figures 9.8 et 9.15 pour les points a l'instant ty. En tournant la figure,
en haut, vue antéro-apicale, en bas, vue antéro-basale. Les figures agrandies montrent, 4 gauche, les points
originauz (carrés pleins) et les appariements (lignes) trouvés par l'algorithme PPPI et o droite, les points
originauz (carrés pleins) avec les points de l'instant to déformés a ty (croiz) qui n’ont pas trowvé de corres-

pondant.
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9.4 Analyse du mouvement

9.4.1 Les parameétres canoniques en fin de systole

Nous calculons ici les paramétres présentés dans le chapitre 6 pour le ventricule gauche normal.
Nous montrons sur la figure 9.17 les paramétres en fin de systole (mouvement radial, élévation,
rotation apico-basale) pour un cceur normal (cas VANN) et pour un coeur pathologique (cas BOJO).
Nous constatons que la quantification du mouvement radial est la seule qui donne des résultats
sensés, conformes & ce que nous attendons. Les mouvements tangents (élévation et rotation) sont

plus surprenants :

— mouvement radial: le mouvement du ventricule gauche du cas BOJO révéle une akinésie
septale. Cette akinésie (absence de mouvement) est visible sur la carte des parameétres qui
présente le mur septal en couleur bleu sombre, signifiant une faible valeur (0 — 0,05). Dans le

cas normal, la méme partie est colorée entre le cyan et le vert (0,1 — 0,2).

— mouvements tangents: les valeurs trouvées pour 1’élévation et la rotation apico-basale sont
plus inattendues et doivent d’étre considérées avec précaution. Les valeurs calculées sont trés
différentes, ce qui est visible sur les cartes de couleur. Nous n’arrivons pas a expliquer ces
différences, une expérimentation plus systématique sur un grand nombre de cas doit étre

réalisée pour comprendre la variabilité.

Il est probable que le mouvement qui est calculé & partir des données soit sous-estimé parce que
le critére de proximité qui sert a définir les appariements ne permet pas de retrouver les mouvements
tangents dans la surface : ces mouvements laissent la géométrie du ventricule gauche quasi-invariante
a cause des symétries du ventricule gauche et sont donc difficile & détecter. Cependant, il est possible
d’extraire une information sur le mouvement, méme si celui-ci est inexact. Notre intérét est de

chercher cette information plutot que de retrouver un mouvement parfait.

9.4.2 Le mouvement radial au cours de la systole

Les figures précédentes montrent la répartition spatiale des parameétres & un instant fixé. Grace
a la transformation 4D, il est possible, pour un point fixé, de calculer ’évolution d’un parameétre
au cours du temps. Par exemple, les figures 9.19 et 9.20 montrent I’évolution du paramétre de
mouvement radial au cours de la systole, pour un cas normal (VANN) et pathologique (BOJO)

respectivement.
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Mouvement radial Elévation Rotation apico-basale
[0; 0,4] [-0,1; 0,04] [-20; 20]

FI1G. 9.17 — La surface du ventricule gauche coloriée avec les valeurs des paramétres en fin de systole. A
droite, le mouvement radial, au centre, ’élévation, 4 droite, la rotation apico-basale. L’échelle montre les

couleurs des valeurs croissantes de bas en haut. Cas normal (VANN).

Mouvement radial Elévation Rotation apico-basale
05 0,4] [-0,1; 0,04] [-20; 20]

FIG. 9.18 — La surface du ventricule gauche coloriée avec les valeurs des parameétres en fin de systole. A
droite, le mouvement radial, au centre, ’élévation, 4 droite, la rotation apico-basale. L’échelle montre les

couleurs des valeurs croissantes de bas en haut. Cas pathologique (BOJO).



154 Expériences: méthode géométrique Chap. 9

to tq to t3

FiG. 9.19 — La surface du ventricule gauche coloriée par le parameétre de mouvement radial pendant la

systole, suivant deux vues (en haut, du mur antérieur, en bas, de la base). Cas normal (VANN).

to t1 to t3

Fic. 9.20 — La surface du ventricule gauche coloriée par le paramétre de mouvement radial pendant la

systole, suivant deux vues (en haut, du mur antérieur, en bas, de la base). Cas pathologique (BOJO).
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9.4.3 Analyse de Fourier

L’évolution temporelle est une information qui peut étre condensée en réalisant une analyse
de Fourier des courbes ainsi obtenues, puisque la séquence est périodique. Les figures 9.21 et 9.22
montrent, pour les cas normaux et le cas pathologique BOJO respectivement, ’amplitude et la
phase de la premiére harmonique de Fourier de la variation du paramétre de mouvement radial
en fonction du temps: I'évolution de ce paramétre est donc approximé par une sinusoide. Cette
premiére harmonique a la fréquence du cycle cardiaque et montre 1’évolution & une échelle grossiére
des parameétres au cours du cycle.

Dans les cas normaux, il existe une certaine variabilité entre les valeurs des différents paramétres

retrouvés :

— les valeurs calculées & la base sont hasardeuses, il ne faut pas y préter attention car le mou-
vement calculé & cet endroit est sensible aux occultations: la base est un bord, il est délicat
de déterminer si une absence de points est dii & une contraction de la surface ou a un échec
de la détection des points caractéristiques. Grace & une meilleure identification de la base, le

calcul du mouvement sera plus robuste;

— hormis ces régions sensibles, les valeurs d’amplitude calculées ont une distribution relative-
ment homogeéne entre les différents cas, elle permet d’identifier les régions akinétiques. Nous
constatons que les parties proches de I’endocarde se contractent plus que les parties proches de
I'épicarde. Egalement, nous observons que les régions septales et surtout apicales se contractent

moins que les autres murs;

— la phase permet de détecter des régions dyskinétiques. Le calcul montre que le septum se
déplace vers le centre légérement plus tard que les autres murs: cela est surtout visible sur les
cas VANN et HUVM. Le cas HUVM est globalement déphasé par rapport aux autres d’environ
40 degrés, ce qui est & peu prés équivalent la durée d’un intervalle ¢,, 1 — . Cela est peut-étre
did & une mauvaise numérotation de I'image de fin de diastole qui fixe l'origine de la variable

temps.

Les mouvements que nous avons calculés sur ces trois cas normaux ne sont toutefois pas suffisamment
semblables pour que nous puissions conclure avec certitude sur la sensibilité des parameétres que nous
calculons. Il faudra éprouver la méthode sur une base de données plus grande (une quarantaine de
cas devraient suffire). Cela étant, nous pouvons faire quelques remarques sur le cas pathologique
BOJO (figure 9.22):

— Pamplitude: les faibles valeurs de déplacement radial font apparaitre le septum en sombre,

révélant ainsi ’akinésie qui touche cette région;

— la phase: les valeurs trés différentes calculées dans la région septale doivent étre considé-
rées avec précaution, car I’amplitude du parameétre est faible & cet endroit: la sinusoide qui

approxime la valeur du paramétre est donc presque plate, son origine est peu marquée.
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CRIR

HUVM

VANN

Fi1G. 9.21 — La surface du ventricule gauche coloriée avec 'amplitude (4 gauche) et la phase (& droite) de

Amplitude Phase

la premiére harmonique de Fourier du mouvement radial. Cas normauz (CRIR, HUVM et VANN).
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Amplitude Phase

F1G. 9.22 — La surface du ventricule gauche coloriée avec 'amplitude (a4 gauche) et la phase (& droite) de

la premiére harmonique de Fourier du mouwvement radial. Cas pathologique (BOJO)
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Chapitre 10

Expériences : images IRM marquée

ous présentons dans ce chapitre les résultats Nous présentons les résultats aux différentes
des expériences menées sur des images de étapes de la détection du mouvement selon la mo-
ventricule gauche acquises par IRM marquée. Nous dalité employée et nous montrons I’analyse réalisée

disposons d’un cas normal et d’un cas pathologique. a partir du mouvement reconstruit.
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10.1 Les données

10.1.1 Les images et leur géométrie

| a figure 10.1 montre les plans de coupe des images dans la géométrie originale du patient. Les
plans en coupe petit-axe sont paralléles et régulierement espacés le long du grand axe. Les
plans en coupe grand axe sont régulierement distribués autour de cet axe en lequel ils s’intersectent.

Pour le cas normal, nous disposons de 9 plans de coupe dans chacune des projections (PA0, PA90

FiG. 10.1 — Les plans de coupe des images dans la géométrie originale (transverse, sagittal, coronal). La

région d’intérét apparait en sombre.

et GA), 10 volumes sont acquis toutes les 32,5 millisecondes, couvrant la systole (de tg = 51,25 ms
a tg = 311,25 ms) et le début de la diastole (t9 = 343,75 ms). Nous rappelons que origine de

Péchelle de temps est prise a la génération des plans de marquage (ty; = 0).

Pour le cas pathologique, nous disposons de 6 plans de coupe dans chacune des projections, 12
volumes sont acquis toutes les 33 millisecondes, couvrant la systole (de ty = 38 ms a tg = 298 ms)
et une partie de la diastole (t9 = 330 ms a t1; = 395 ms). La pathologie qui atteint le patient
est un infarctus du mur inférieur qui a eu lieu 8 jours avant ’acquisition de I'image. Un examen
complémentaire a montré une sténose grave de l'artére coronaire gauche descendante et de ’artere

coronaire droite. Un examen échographique a montré une réduction du mouvement du mur.

Dans les deux cas, la taille du pixel est de 1,4 mm dans le plan de coupe, 1’épaisseur de la
coupe est de 8 mm. L’observation des images nous a permis de constater que le cas patholoqgique
est de moins bonne qualité que le cas normal: le contraste est moins bon entre le sang de la cavité

ventriculaire et le myocarde, les lignes de marquage sont moins visibles et plus diffuses.

Les images nous ont été fournies par le Docteur Elliot McVeigh de I'Ecole de Médecine de

I’Université Johns Hopkins, a Baltimore (Etats-Unis). Nous I’en remercions chaleureusement.
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10.1.2 Sélection de la région d’intérét

La sélection de la région d’intérét (une boite cylindrique autour du ventricule gauche) a été
réalisée manuellement. Cette opération est simple & réaliser et réduit considérablement la taille
des images a traiter: typiquement, la région d’intérét couvre une surface de 90x90 pixels alors que
I'image originale est 256x256 (figure 10.2).

Enfin, la derniére étape de préparation des données consiste & segmenter le myocarde, opération
que nous avons réalisée & la main grace a un logiciel de dessin d’image. Cette étape est la plus critique
de la méthode puisqu'il s’agit de segmenter un grand nombre de coupes (270 dans le cas normal,
216 dans le cas pathologique) un organe qui n’est pas toujours facilement identifiable, ainsi que nous
Pavons expliqué au chapitre 8 (section 8.2.1). Cette opération peut prendre plusieurs heures & un

expert.

Fi1G. 10.2 — Les plans de coupe de la région d’intérét dans la géométrie cardiaque (grand-aze, petit-aze,

quatre cavités). La surface du ventricule gauche extraite du masque binaire apparait en sombre.

10.1.3 Calcul du systéme de coordonnées planisphériques

Une fois le myocarde segmenté, il est possible de générer une surface limitant les parois du
myocarde. Nous utilisons cette surface pour définir un systéme d’axes pour le systéme de coordonnées
planisphériques 3D. Nous définissons un modéle simpliste constitué de deux demi-ellipsoides (un par
paroi) pour lesquels nous avons identifié un centre C, un point de base B et un point du mur latéral
L. Ce modéle est ensuite déformé vers la surface générée par la segmentation. Pour cela, nous
appliquons la méthode de mise en correspondance exposée dans la premiére partie en faisant jouer
aux points du modéle le réle du modéle de référence et aux points de la surface segmentée celui des
points de I'image effort. Ainsi, nous calculons une transformation volumique B-spline du modéle
vers la surface segmentée (figure 10.3). Par cette transformation, nous calculons les images C’, B et
L’ des points C, B et L pour définir le systéme de coordonnées planisphériques (voir section 7.4.1).

Pour éviter les appariements erronés et accélérer la convergence, nous définissons quatre classes

de points entre lesquelles nous calculons la mise en correspondance: nous identifions les points de
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modele modeéle déformé surface extraite

Fi1G. 10.3 — Le modéle simpliste (4 gauche) est déformé (au centre) de fagon a se rapprocher de la surface
extraite des masques de segmentation (o droite). Le systéme de coordonnées planisphériques est calculé a

partir des points C', B' et L'.

I’endocarde, de I’épicarde, de la base de I’endocarde et de la base de I’épicarde. Chaque point d’une
classe ne peut étre mis en correspondance qu’avec un point de méme classe. Le calcul de cette
transformation prend quelques secondes sur une station de travail DEC cadencée & 400 Mhz (720

points par surface).

10.2 Deétection et étiquetage des lignes de marquage

10.2.1 Les points dans les images

Nous avons utilisé la méthode présentée au chapitre 8 pour extraire les points de marquage dans
les deux séries de séquences (normale et pathologique). La figure 10.4 montre les points extraits des
images du cas normal & trois instants de la séquence (télédiastole, mi-systole et télésystole). Les
lignes sont de couleur alternativement jaune et bleue pour montrer la propagation de 1’étiquetage
au cours de la séquence. La figure 10.5 montre les résultats de la méthode dans le cas pathologique,
résultats que ’on peut comparer sur la figure 10.6 & ceux de la méthode de Mike Guttman détaillée
dans (Guttman et al., 1994). On constate sur la figure 10.4 ’absence de détection dans une région
latérale sur les coupes grand axe. La méthode de Mike Guttman, qui est une approche plus globale

puisque procédant le long de la ligne entiére, est plus robuste que notre méthode locale.
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Fi1G. 10.4 — Les points de marquage suivant les trois directions de marquage (GA, PAO et PA90) & trois
instants différents (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas normal. Dans les coupes grand axe, le septum
est a gauche, le mur latéral a gauche. Dans les coupes petit axe, le septum, est a droite, le mur antérieur en

haut, le mur latéral 4 droite et le mur inférieur en bas.
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Fi1G. 10.5 — Les points de marquage suivant les trois directions de marquage (GA, PAO et PA90) & trois
instants différents (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas pathologique. Certaines lignes ne sont pas

détectées (mur antérieur sur les coupes PA90, ce mur est en haut).
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Fi1G. 10.6 — Les points de marquage extraits avec la méthode de Mike Guttman suivant les trois directions
de marquage (GA, PAO et PA90) a trois instants différents (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas

pathologique. Cette figure est a comparer avec la figure précédente.
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Dans le cas pathologique, nous avons constaté une erreur sur une coupe petit axe, la ligne se
sépare en une fourche au bord de I’endocarde, vers le mur antérieur (figure 10.7). La méthode de
Mike Guttman empéche ce genre de phénomeéne mais ne fournit pas une meilleure estimation de
la position : ’espacement entre deux lignes consécutives est trop irrégulier. Dune fagon générale,
les derniéres images du cas pathologique prises pendant la diastole sont difficile & exploiter car les

lignes de marquage ont un contraste trés faible. L’identification des lignes est donc hasardeuse.

notre méthode méthode de Mike Guttman

Fi1c. 10.7 — La coupe petit aze PAO a linstant tg. Une erreur est constatable dans la détection des lignes
avec notre méthode (création d’une fourche). Sur la droite de la fourche, parce que le signal est trop faible,
le segment détecté par notre méthode est plus court que le segment trouvé par la méthode de Mike Guttman,
car cette méthode impose de calculer un segment entre deux points des parois : la ligne sera ainsi extrapolée

méme s’il n’y a pas d’information de marquage.

Le temps de calcul de notre méthode est de ’ordre d’une dizaine de secondes par séquence

d’images sur une station de travail DEC cadencée & 400 Mhz.

10.2.2 Représentation des points en 3D

La figure 10.8 montre les points de marquage détectés par notre méthode sur le coeur normal
a trois instants de la séquence (tps, télédiastole et télésystole). Ce sont ces points qui servent & la

reconstruction du mouvement.
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Fi1G. 10.8 — La série de points de marquage suivant les trois directions de marquage (GA, PAO et PA90) o

trois instants différents (tar, télédiastole et télésystole).



168 Expériences : images IRM marquée Chap. 10

10.3 Reconstruction du mouvement

10.3.1 Deéformation vers l’instant ¢,;: cas normal

Visualisation des résultats

La figure 10.9 montre les points de marquage de la séquence GA & trois instants de la séquence
avant et apreés reconstruction du champ de déplacement (transformations ®rp_.pr, Prrs—as et
®rg_.pr respectivement). Le point de vue est pris depuis le mur antérieur, les plans de marquage
sont vus par la tranche. Le mouvement d’affaissement vertical du ventricule gauche est bien visible
sur les données originales. Nous constatons bien qu’aprés application des transformations ®,_. s,
les points sont alignés dans les plans de marquage. La figure 10.11 montre les points déformés selon
une vue de 'apex et une vue de la base. Le mouvement de torsion est bien visible, mais inversé

puisque les ®,,_. s sont des transformations inverses du temps t, vers le temps initial ¢;; = 0.
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FiG. 10.9 -

De gauche o droite, les points de marquage de la séquence GA 4 trois instants de la séquence
(télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue du mur antérieur. En haut, les données originales,
en bas, les points déformés par ®rp_r, Prs—y et Prs_y respectivement. Les points déformés sont en
général bien alignés dans leurs plans de marquage respectifs. Quelques points (notamment vers le mur latéral

(a droite) en fin de systole) ne sont pas bien réalignés parce la détection est un peu érronée.
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TD MS TS

apex
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F1G. 10.10 — De gauche a droite, les points de marquage de la séquence GA a trois instants de la séquence (té-
lédiastole, mi-systole, télésystole) suivant deuz vues (apex et base), apres déformation par ®rp_ v, Prrs—m

et g respectivement.
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Les figure 10.11 et 10.12 montrent les points de marquage des séquences PAO et PA90 & trois
instants de la séquence avant et aprés reconstruction du champ de déplacement (transformations
Orp_ar, Pars—ar et Prs_ s respectivement). Le point de vue est depuis ’apex pour la figure 10.11
et depuis la base pour la figure 10.12, les directions de ces deux vues sont paralléles aux plans de
marquage. Le mouvement de torsion du ventricule gauche est bien visible sur les données origi-
nales. Les points aprés application des transformations sont alignés dans les plans de marquage. La
figure 10.13 montre les points déformés selon une vue du mur antérieur. Le mouvement d’affaisse-
ment vertical est bien visible, mais inversé puisque les ®,,_.5; sont des transformations inverses du

temps t,, vers le temps initial £3; = 0.
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Fi1c. 10.11 — De gauche a droite, les points de marquage des séquences PAO et PA90 a trois instants de
la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue de l'apex. En haut, les données originales,
en bas, les points déformés par ®rp_pr, Prrs— oy et Prs_p respectivement. Les points déformés sont bien

alignés dans leurs plans de marquage respectifs.

Appréciation des erreurs

La figure 10.14 montre des statistiques réalisées sur les distances résiduelles des points de mar-
quage déformés par les transformations ®,,_.3s aux plans de marquage. La distance résiduelle est,
en moyenne, égale & 0,3 mm au maximum, I’écart-type maximal est de valeur comparable. Ces va-
leurs sont inférieures & ’ordre de grandeur de la précision de ’estimation de la détection des points

de marquage (faute d’expérience précise sur 'estimation de cette valeur, elle est prise égale a la
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Fic. 10.12 — De gauche d droite, les points de marquage des séquences PAO et PA90 d trois instants de

la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue de la base. En haut, les données originales,

en bas, les points déformés par ®rp_ i, Prs—m et Prs— s respectivement. Les points déformés sont bien

alignés dans leurs plans de marquage respectifs.
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Fic. 10.13 — De gauche d droite, les points de marquage des séquences PAO et PA90 d trois instants de

la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue du mur inférieur, aprés déformation par

Prp_n, Prus—m et Prs_ s respectivement.
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dimension du pixel, soit 1,4 mm).
Les valeurs maximales de distances résiduelles sont élevées (quelques millimétres) pour plusieurs

raisons :

— certains points détectés sont erronés (ligne de marquage difficile & détecter, détection dans
une région non-myocardique & cause d’une erreur de segmentation, etc.). Comme ils ne sont
pas censés appartenir & une ligne de marquage, ils ne sont pas censés non plus étre alignés sur
le plans de marquage aprés déformation par les ®,_.)s et la distance de ces points déformés

au plan de marquage n’est donc pas significative,

— la transformation spline est une approximation lissée du champ de déplacement, créant inévi-

tablement des erreurs.

Le calcul de la proportion de points en queue de distribution (ceux pour lesquels la distance résiduelle
dépasse la moyenne plus deux fois I’écart-type) permet d’isoler ces points aberrants. Les valeurs

reportées sur la figure 10.14 n’exceédent pas 5 %.

Choix des parameétres de calcul

Le nombre de points de contrdle qui définissent la transformation spline ainsi que le coefficient de
régularisation sont des parameétres importants a régler pour reconstruire le champ de déplacement.
Dans nos expériences, nous avons choisi un nombre de points de nceuds le long du grand axe égal
au nombre de coupes (soit 9). Ainsi, il y a un nceud par coupe, donc une série de points de controle
par plan de coupe. Nous avons également choisi le nombre de nceuds dans les deux autres directions
égal & 9, pour des raisons de cohérence de résolution spatiale. Les essais que nous avons réalisés
n’ont pas montré une grande sensibilité des erreurs résiduelles devant ces nombres.

La détection des points de marquage fournit & peu prés 1000 points par image, soit 3000 points
par instant, valeur & comparer aux 729 points de controle qui définissent la transformation.

Le coefficient de régularisation est, lui, beaucoup plus critique a fixer. Ainsi que nous l’avons
souligné dans le chapitre 8, section 8.3.2, la matrice du systéme linéaire & résoudre est singuliére sans
terme de régularisation. Dans nos expériences, nous avons choisi un coefficient de pondération égal
a 0,1. Au dessus de cette valeur, la contrainte de régularité est trop importante et les déformations
locales ne sont pas bien récupérées. En dessous de cette valeur, la matrice est de moins en moins bien
conditionnée & mesure que le coefficient diminue et ’approximation est de plus en plus fantaisiste
méme si les distances résiduelles aux plans de marquage diminuent : les moyennes et écarts-types
passent de 0,3 mm pour un coefficient de 0,1 & 0,04 mm pour un coefficient de 0,001, mais les
effets de bords sont trés importants 1a ot les contraintes de positionnement imposées par les lignes
de marquage sont insuffisantes (figure 10.15). Dans ces expériences, nous supposons que des écarts
successifs entre deux points voisins le long d’une ligne ne doivent pas différer de plus d’une dizaine
de %. Cette valeur empirique décrit une forte discontinuité dans la déformation, elle est largement

dépassée lorsque le terme de lissage est trop faible.
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Fic. 10.14 — Statistiques sur les distances résiduelles des points déformés auzr plans de marquage. La

moyenne, [’écart-type et le maximum sont exprimés en millimétres. Cas normal.
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Fi1c. 10.15 — Les points de marquage déformés par ®,,_. ;. Dans le cas idéal, les points de marquage sont
alignés avec les plans. Dans le cas de notre méthode, quand la valeur du coefficient de régularisation de la
transformation spline décroit, les points déformés sont de mieux en mieux alignés avec le plan mais sont leur
position est de plus en plus hasardeuse dans les zones ot les contraintes de positionnement par le marquage

sont incomplétes.
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Avec les paramétres choisis, le temps de calcul d’une transformation volumique B-spline est de
I’ordre d’une trentaine de secondes sur une station de travail DEC Alpha cadencée a 400 Mhz.
Ce temps est a multiplier par le nombre d’instants de la séquence pour obtenir le temps complet

nécessaire pour calculer toutes les ®@,_. ;.
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10.3.2 Déformation vers l’instant t,; : cas pathologique

La figure 10.16 montre les points extraits de la séquence GA du cas pathologique avant et aprés
reconstruction suivant la méme disposition que la figure 10.9. La figure 10.17, homologue de la
figure 10.10, montre les points déformés suivant deux vues orthogonales au plan de marquage: le
mouvement de torsion est encore bien visible, mais il apparait moins important dans le mur inférieur
(en bas dans les vues de I'apex, en haut dans les vues de la base). La pathologie qui atteint cet

région est ainsi détectable par un mouvement sensiblement différent.

TD MS TS

Fi1G. 10.16 — De gauche a droite, les points de marquage de la séquence GA & trois instants de la séquence
(télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue du mur antérieur. En haut, les données originales, en
bas, les points déformés par ®rp_nr, Pus—m et Prs_ s respectivement. Les points déformés sont bien

alignés dans leurs plans de marquage respectifs.
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F1G. 10.17 — De gauche a droite, les points de marquage de la séquence GA a trois instants de la séquence (té-

lédiastole, mi-systole, télésystole) suivant deuz vues (apex et base), apres déformation par ®rp_ v, Prrs—m
et g respectivement.
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Les figures 10.18 et 10.19 montrent les points extraits des séquences PAO et PA90 du cas patho-
logique avant et aprés reconstruction suivant les mémes dispositions que les figure 10.18 et 10.19.
Les points de marquage déformés sont moins bien recalés dans les plans de marquage, surtout en
télésystole : cela est dii principalement & la moindre qualité des images et au faible contraste des
lignes de marquage dans les images qui font que les lignes sont mal détectées. La transformation ainsi
trouvée ne fait qu’approximer la position aux moindres carrés, mais ne réalise pas d’interpolation
précise.

La figure 10.17, homologue de la figure 10.10, montre les points déformés suivant deux vues
orthogonales au plan de marquage : le mouvement de torsion est encore bien visible, mais il apparait
moins important dans le mur inférieur (en bas dans les vues de 'apex, en haut dans les vues de la
base).

TD MS TS

TR, S Sy :
= yuil o e
| % 1 FoF o
T ..-u-u.i....!.. ooy = L = I 2 L
. i 1 Fal y
N S . o L Eraril :
b S = :
.I-I“? .."_._1, " i E F :,
i o e S Y wal —iis
T . I i i
_i_l O £ - P FSUNPRI . (L T RN PP [ T v
H i i 1 1 S I i
SEE . N .:. I b5 | . [.
. A I 1 il i ]
o S S | i

FiG. 10.18 — De gauche d droite, les points de marquage des séquences PAO et PA90 d trois instants de
la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue de l'apex. En haut, les données originales,
en bas, les points déformés par ®rp_r, Pyrs—m et Prs_ s respectivement. Les points déformés sont en
général bien alignés dans leurs plans de marquage respectifs. Comme dans la figure 10.9, certains mal détectés

sont mal réalignés, cela est particuliérement visible vers ’endocarde, dans sa partie apicale.

La figure 10.21 montre des statistiques réalisées sur les distances résiduelles des points de mar-
quage déformés par les transformations ®,_.js aux plans de marquage. Les valeurs et les commen-

taires associés sont identiques a ceux exposés pour le cas normal.
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Fi1c. 10.19 — De gauche a droite, les points de marquage des séquences PAO et PA90 a trois instants de
la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue de la base. En haut, les données originales,
en bas, les points déformés par ®rp_pr, Prrs—y et Prs_ respectivement. Les points déformés sont bien

alignés dans leurs plans de marquage respectifs.
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Fi1c. 10.20 — De gauche a droite, les points de marquage des séquences PAO et PA90 a trois instants de
la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue du mur inférieur, aprés déformation par

Srp_m, Pus— et Prs_r respectivement.
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Fic. 10.21 — Statistiques sur les distances résiduelles des points déformés auzr plans de marquage. La

moyenne, [’écart-type et le maximum sont exprimés en millimetres. Cas pathologique.
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10.3.3 Déformation vers l’'instant t,;: cas pathologique, points de Mike Gutt-

man

Les figures 10.22 & 10.26 montrent les résultats sous la méme forme que dans les figures 10.16 &

10.20, mais avec les points de marquage extraits avec la méthode de Mike Guttman.

TD MS TS

FiG. 10.22 — De gauche a droite, les points de marquage (méthode de Mike Guttman) de la séquence GA
& trois instants de la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue du mur antérieur. En
haut, les données originales, en bas, les points déformés par ®rp_r, Pys— et Prs_ s respectivement.

Les points déformés sont bien alignés dans leurs plans de marquage respectifs.

La figure 10.27 montre des statistiques réalisées sur les distances résiduelles des points de mar-
quage déformés par les transformations ®,, . aux plans de marquage, elle est & comparer directe-
ment & la figure 10.21. Les valeurs des moyennes sont meilleures de l'ordre de 10 % en comparant
la méthode de Mike Guttman & notre méthode, les valeurs des écarts-types sont sensiblement iden-
tiques. La raison est que la position des points extraits par Mike Guttman est régularisée le long de
la ligne, ce qui n’est pas le cas dans notre méthode. Ainsi, ’erreur résiduelle due a 'approximation

par la transformation spline est inférieure puisque c’est une erreur de régularisation déja contenue

dans la position des points.
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FiG. 10.23 — De gauche a droite, les points de marquage (méthode de Mike Guttman) de la séquence GA

& trois instants de la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant deux vues (apex et base), apres

déformation par ®rp_yr, Pys— et Prs_ s respectivement.
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FiG. 10.24 — De gauche a droite, les points de marquage (méthode de Mike Guttman) des séquences PAO
et PA90 a trois instants de la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue de l'apex. En
haut, les données originales, en bas, les points déformés par ®rp_r, Pys— et Prg_ s respectivement.

Les points déformés sont bien alignés dans leurs plans de marquage respectifs.
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FiG. 10.25 — De gauche a droite, les points de marquage (méthode de Mike Guttman) des séquences PAO

et PA90 a trois instants de la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue de la base. En

haut, les données originales, en bas, les points déformés par ®rp_pr, Pys— et Prg_ s respectivement.

Les points déformés sont bien alignés dans leurs plans de marquage respectifs.
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Fi1G. 10.26 — De gauche a droite, les points de marquage (méthode de Mike Guttman) des séquences PAO et

PA90 4 trois instants de la séquence (télédiastole, mi-systole, télésystole) suivant une vue du mur inférieur.

aprés déformation par ®rp_r, Prs—m et Prs_y respectivement.
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FiG. 10.27 — Statistiques sur les distances résiduelles des points (méthode de Mike Guttman) déformés auz

plans de marquage. La moyenne, [’écart-type et le mazimum sont exprimés en millimétres. Cas pathologique.
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10.4 Estimation d’une transformation planisphérique 4D

Déformation de la surface du ventricule gauche : cas normal

La figure 10.28 montre trois vues de la surface du ventricule gauche animée par la transformation
planisphérique 4D calculée avec les ®,,_.s, & trois instants différents de la séquence. Le mouvement
d’affaissement vertical et de torsion est visible surtout sur la figure 10.29 qui montre les trajectoires

de quelques points au cours de la séquence.

to(TD) t4(MS) ts(TS)
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F1G. 10.28 — La surface du ventricule gauche représentée suivant trois vues (apezx, mur antérieur et base) au
cours de la séquence. De gauche d droite, trois instants de la systole sont représentés (télédiastole, mi-systole

et télésystole). Cas normal.
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Fi1G. 10.29 — La surface du ventricule gauche représentée suivant trois vues (apexr, mur antérieur et base)

avec les trajectoires de quelques points au cours de la séquence.
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10.4.1 Déformation de la surface du ventricule gauche: cas pathologique

Les figures 10.30 et 10.31 sont comparables aux figures 10.28 et 10.29. Le mouvement est ma-
nifestement différent: dans le cas pathologique, ’apex est animé d’un mouvement de glissement
vers le mur antéro-septal (figure 10.30, vue de I’apex) et la paroi inférieure s’épaissit moins que les
autres pendant la systole (figure 10.30, vue de la base). La figure 10.31 illustre ce phénoméne avec

une représentation des trajectoires de quelques points au cours de la séquence.
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Fi1G. 10.30 — La surface du ventricule gauche représentée suivant trois vues (apezx, mur antérieur et base) au
cours de la séquence. De gauche d droite, trois instants de la systole sont représentés (télédiastole, mi-systole

et télésystole). Cas pathologique.
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Fi1Gc. 10.31 — La surface du ventricule gauche représentée suivant trois vues (apexr, mur antérieur et base)

avec les trajectoires de quelques points au cours de la séquence. Cas pathologique.
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La figure 10.32 montre les différences entre les trajectoires issues de la déformation par la trans-
formation planisphérique 4D f;p calculée avec les points notre méthode et la transformation fas¢
calculée avec les points de Mike Guttman. La différence est sensiblement importante, les chiffres de
la figure 10.33 montrent une erreur maximale de 2,7 mm au maximum, soit & peu prés deux pixels.
La différence est surtout importante au niveau de 'apex, car dans la méthode de Mike Guttman,
les points de 'apex ne sont pas détectés dans les coupes grand-axe (figure 10.6). Dans cette région,
la déformation calculée est alors une simple extrapolation alors que les points extraits avec notre
méthode y exploitent une information sur le mouvement (méme si elle est partielle puisqu’il n’y a,

dans cette région, que des points issus de la séquence GA).
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F1G. 10.32 — Les trajectoires de quelques points du ventricule gauche représentés suivant trois vues (apez,
mur antérieur et base), un agrandissement d’une zone est proposé dans la colonne de gauche. Les trajectoires

extraites du mouvement calculé avec les points de Mike Guttman sont en sombre, les trajectoires extraites du

mouvement calculé avec nos points sont en gris. Cas pathologique.
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Fi1aG. 10.33 — Statistiques sur les distances entre les surfaces reconstruites déformées par les transformations

planisphériques 4D fip et fya- Cas pathologique.
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10.4.2 Déformation des plans de marquage : cas normal

Les figures 10.34 et 10.36 montrent les plans de marquage déformés par la transformation pla-
nisphérique 4D au cours de la séquence dans les images, pour un cas normal et un cas pathologique
respectivement. Il faut noter la superposition des lignes (plans) sur les croix (points de marquage
détectés). La superposition n’est pas toujours parfaite, particulierement vers ’endocarde en fin de
systole. Il est possible que la transformation ne déforme pas assez, il faut cependant remarquer que
I’endocarde est tapissé de replis de tissus, ce qui rend cette partie beaucoup plus libre & la déforma-
tion. De plus, les plans de marquage débordent des limites du myocarde pour des raisons pratiques
de visualisation 3D (figures 10.35 et 10.37).

Les figures 10.35 et 10.37 montrent les surfaces du ventricule gauche et les plans de marquage
déformés par la transformation planisphérique 4D au cours de la séquence, pour un cas normal et

un cas pathologique respectivement.
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Fi1G. 10.34 — Les plans de marquage sont tracés dans les images originales (trois projections PAO, PA9O et
GA) au cours de la séquence. De gauche d droite, trois instants de la systole sont représentés (télédiastole,

mi-systole et télésystole). Les positions des plans sont comparables aux données détectées (croiz). Cas normal.
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FiG. 10.35 — La surface du ventricule gauche avec les plans de marquage représentés suivant trois vues
(apez, mur antérieur et base) au cours de la séquence. De gauche d droite, trois instants de la systole sont
représentés (télédiastole, mi-systole et télésystole). Les plans sont choisis de facon que leur vecteur normal

soit perpendiculaire 4 la vue. Cas normal.
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10.4.3 Déformation des plans de marquage : cas pathologique

t4(MS)

FiG. 10.36 — Les plans de marquage sont tracés dans les images originales (trois projections PAO, PA9O et
GA) au cours de la séquence. De gauche d droite, trois instants de la systole sont représentés (télédiastole,

mi-systole et télésystole). Les positions des plans sont comparables aux données détectées (croiz). Cas normal.
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FiG. 10.37 — La surface du ventricule gauche avec les plans de marquage représentés suivant trois vues
(apez, mur antérieur et base) au cours de la séquence. De gauche d droite, trois instants de la systole sont
représentés (télédiastole, mi-systole et télésystole). Les plans sont choisis de facon que leur vecteur normal

soit perpandiculaire o la vue. Cas pathologique.
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10.5 Analyse du mouvement

Ainsi que nous l’avons montré dans le chapitre 6, nous pouvons extraire des paramétres du
mouvement au cours de la séquence. Nous pouvons calculer ces paramétres a tout instant de I’in-
tervalle [tg, ty—1] qui couvre la séquence. Les figures 10.38, 10.40 et 10.42 montrent pour le coeur
normal ’évolution des parameétres de mouvement radial, d’élévation et de rotation apico-basale &
trois instants de la systole. Les figures 10.39, 10.41 et 10.43 montrent les mémes planches pour le
coeur pathologique.

Nous constatons une différence nette entre les parameétres extraits pour le coeur normal et pour

le ceeur pathologique en fin de systole (sur la gauche dans les figures) :

1. mouvement radial, figures 10.38 et 10.39:

— dans le cas normal, la contraction est plus importante vers ’endocarde que vers I’épicarde,
le paramétre décroit réguliérement de la base vers 'apex. Cela confirme 'appréciation
visuelle du mouvement que 1’on a en observant la figure 10.28. Nous constatons également
que les valeurs du parameétre dans le septum (& gauche dans les images) sont plus faible
que dans les autres murs, a latitude égale. Cela provient de la moins grande mobilité de
ce mur & cause de son voisinage avec le ventricule droit, alors que les autres murs sont

plus “libres” (voisinage avec le poumon ou le diaphragme, voir annexe A);

— dans le cas pathologique, le mur inférieur (en haut dans les images) est inefficace, le mur
antéro-septal (en bas a gauche) est, en revanche, treés actif, par “compensation”. Cette
activité dans cette région est montrée sur les cartes du parameétre en fin de systole par
des couleurs plus chaudes que la normale, le mur inférieur, lui, est coloré par des couleurs

plus froides que la normale;
2. élévation, figures 10.40 et 10.41:

— dans le cas normal, la contraction est & peu prés uniforme dans tout le mur, la couleur
passe du jaune (I’origine des couleurs) au bleu turquoise. L’affaissement le long du grand-
axe est régulier. Vers les latitudes nulles, le paramétre prend des valeurs plus élevées.
L’apex dérive vers le mur inféro-septal, ce que l'on peut vérifier grace a la figure 10.29.
Dans cette région, les valeurs du parameétre sont donc positives (rouge) et elles sont

négatives (bleu) dans la région qui lui est symétrique par rapport au grand-axe;

— dans le cas pathologique, 'affaissement vertical est moins régulier, le mur antéro-septal ne
semble pas s’abaisser car les valeurs du paramétres bougent peu (couleur jaune persistante
dans cette région tout au long de la systole). La dérive de I'apex est plus importante que
dans le cas normal (voir figure 10.31), elle se fait vers le mur antéro-septal (et non inféro-
septal comme dans le cas normal). L’activité du mur antérieur et l'inactivité du mur
inférieur font que l'apex est entrainé du coté ou le muscle se contracte. Dans le cas
normal, les deux murs opposés murs se contractent de fagon & peu prés équilibrée, ’apex

dérive donc moins (figure 10.29);
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3. rotation apico-basale, figures 10.42 et 10.43:

— dans le cas normal, la rotation est plus importante vers I’endocarde que vers I’épicarde,
elle est positive vers la base et négative vers ’apex, le valeurs maximales du paramétre

sont calculées dans le mur latéral ;

— dans le cas pathologique, la rotation est bien plus négative dans le mur antérieure, révélant
la suractivité de cette partie du muscle. Les valeurs calculées dans le mur inférieur sont
comparables & celles du cas normal, & cause de 'effet d’entrainement : le mur inférieur est
animé d’un mouvement différent dans les deux cas, mais la rotation apico-basale n’est

pas révélatrice de cette différence.

Les différences que nous observons sont mesurées sur des cas isolés. Ne disposant que d’un seul
cas normal, nous ne connaissons pas la variabilité du mouvement sur une population homogéne,
nous ne connaissons donc pas non plus la variabilité des parameétres sur cette méme population,
ce qui définit leur sensibilité. Les différences que nous observons sont explicables, nous I’avons vu,
mais une expérimentation systématique sur une base de données de cas normaux nous permettra
de les quantifier objectivement.

De plus et pour la méme raison, nous manquons d’expérience pour commenter 1’évolution de ces
paramétres au cours du temps (ici, seulement pendant la systole). Un des avantages des transforma-
tions planisphériques 4D est de définir une transformation continue de la variable temps. Grace a la
base de données, il sera possible d’exprimer les variations des valeurs des paramétres dans 1’espace

et dans le temps au cours de la systole.
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Fi1c. 10.38 — La surface du ventricule gauche coloriée par le parameétre de mouvement radial représentée
suivant trois vues (apex, mur antérieur et base) au cours de la séquence. De gauche & droite, trois instants

de la systole sont représentés (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas normal.
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FiaG. 10.39 — La surface du ventricule gauche coloriée par le paramétre de mouvement radial représentée

suivant trois vues (apex, mur antérieur et base) au cours de la séquence. De gauche & droite, trois instants

de la systole sont représentés (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas pathologique.
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Fi1c. 10.40 — La surface du ventricule gauche coloriée par le paramétre d’élévation représentée suivant
trois vues (apex, mur antérieur et base) au cours de la séquence. De gauche & droite, trois instants de la

systole sont représentés (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas normal.
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Fic. 10.41 — La surface du ventricule gauche coloriée par le parameétre d’élévation représentée suivant
trois vues (apexr, mur antérieur et base) au cours de la séquence. De gauche & droite, trois instants de la

systole sont représentés (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas pathologique.
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Fi1c. 10.42 — La surface du ventricule gauche coloriée par le paramétre de rotation apico-basale repré-

sentée suivant trois vues (apexr, mur antérieur et base) au cours de la séquence. De gauche & droite, trois

instants de la systole sont représentés (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas normal.
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Fi1aG. 10.43 — La surface du ventricule gauche coloriée par le paramétre de rotation apico-basale repré-

sentée suivant trois vues (apexr, mur antérieur et base) au cours de la séquence. De gauche & droite, trois

instants de la systole sont représentés (télédiastole, mi-systole et télésystole). Cas pathologique.
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CONCLUSION






Conclusion et perspectives

ans ce chapitre final, nous dressons une
D conclusion sur les deux méthodes que nous
avons présentées dans ce manuscrit. Deux pro-
blémes différents de mise en correspondance défor-
mable ont été abordés, I'un sur I’alignement géomé-

trique d’études de perfusion myocardique, 'autre

sur le suivi et ’analyse du mouvement cardiaque.

Nous rappelons les grandes lignes de nos ap-
proches, nous commentons les résultats obtenus et
nous indiquons quelques pistes a suivre pour les
valider, les améliorer et étendre les méthodes vers
d’autres applications.
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1 Rappel des travaux présentés

D ans cette thése, nous nous sommes intéressés a deux problémes liés & 1'utilisation des images
tri- ou tétradimensionnelles pour détecter et quantifier des pathologies cardiaques.

Dans la premiére partie, nous avons présenté une méthode de mise en correspondance et d’ali-
gnement géométrique d’images tomoscintigraphiques de perfusion myocardique. Le couple d’images
(repos et effort) est recalé et rééchantillonné dans une géométrie modéle. Nous utilisons une double
mise en correspondance déformable; affine entre les images repos et effort d’une part, spline entre
I'image effort et la géométrie modéle, d’autre part. Aprés rééchantillonnage, nous obtenons un autre
couple d’images repos et effort, dans la géométrie du modéle de référence. Ces nouvelles images
correspondent point & point & 'image de référence et il est possible de comparer n’importe quelle
image d’un patient & la référence, condition nécessaire & 1’élaboration d’un processus statistique de
quantification de la pathologie.

Nous avons présenté des résultats sur le recalage obtenus sur une base de données d’entrainement
de 40 cas et sur une base de données de routine de 250 cas. La validation du recalage a été réalisée
par un expert de fagon visuelle et a montré un taux de succes de 80 % pour la base de données
d’entrainement et de 97 % pour la base de données de routine.

Dans la seconde partie, nous avons présenté deux méthodes de suivi de mouvement dans des
séquences d’images tridimensionnelles, 'une appliquée aux images dans lesquelles des informations
purement géométriques sont disponibles (images TEMPS, pour nos essais) et l'autre dédiée aux
images par IRM marquée dans lesquelles I'information de mouvement est marquée par des lignes.
Par ces méthodes, nous cherchons a calculer une transformation planisphérique 4D qui permet de
modéliser le mouvement du ventricule gauche. Cette transformation est définie par des équations
simples écrites dans une géométrie adaptée & la forme du ventricule gauche. Grace & cette trans-
formation, nous extrayons des paramétres quantitatifs décrivant des composantes “canoniques” du
mouvement.

Les expériences menées sur des images TEMPS nous permettent de déduire que la composante
radiale fournit des résultats conformes & ce que nous attendons: les valeurs calculées nous montrent
les caractéristiques pathologiques que nous recherchons. Les deux autres composantes (élévation et
rotation apico-basale) fournissent des valeurs plus difficiles & interpréter, nous ne pouvons conclure
sur leur sensibilité avec les quelques essais que nous avons réalisés.

L’utilisation d’images par IRM marquée fournit une information plus riche que la TEMPS pour
retrouver le mouvement. Plus contraint par les données, le calcul de la transformation planisphé-
rique 4D est donc plus fiable. Nous avons montré que la décomposition du mouvement peut, 1a

aussi, fournir une information quantitative sur la santé du myocarde.

2 Comment évaluer ces travaux?

Les commentaires que nous pouvons écrire sur les expériences qui ont été réalisées ne nous

permettent pas de juger complétement les méthodes proposées: ce sont des résultats préliminaires
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qui établissent la faisabilité des processus, il faut donc mettre en place une stratégie d’évaluation et

de validation des méthodes.

2.1 Le réglage des paramétres
Etude de perfusion myocardique par TEMP

La méthode est modulée par un certain nombre de paramétres qu’il faut mettre au point. Certains
parameétres concernent 1’échantillonnage radial pour la détection des points caractéristiques dans
la géométrie polaire, il faut régler également le nombre de points de controle et le coefficient de
régularité de la transformation spline, le nombre d’itérations de chacun des processus de 1’algorithme
PPPI (Point le Plus Proche Itéré, ou Iterative Closest Point, en anglais). Nous avons utilisé une base
de données de 40 cas particuliérement difficiles (par rapport a une série de cas de routine) pour les
régler. Nous avons constaté inévitablement une dépendance des résultats aux valeurs des parameétres.
Certains sont plus sensibles que d’autres, notamment les paramétres de la transformation spline: le
bon fonctionnement du recalage du modéle de référence sur le ventricule gauche effort est crucial
dans le succeés de la méthode de réalignement.

Pour tous les paramétres cités, nous n’avons pas pu trouver une justification théorique aux choix
que nous avons faits, seules notre expérience personnelle et la mise & ’épreuve sur la base de données

d’entrainement nous ont guidés:

1. paramétres de la procédure d’extraction de points caractéristiques: il faut régler les pas
d’échantillonnages radial et angulaire, le filtre de Canny-Deriche et ses parameétres (ce filtre
mesure la corrélation d’un signal avec un signal de type marche d’escalier : peut-on trouver
un signal idéal plus adapté a notre probléme?), les pourcentages de seuillage des points, la
taille minimale des composantes connexes. La mise & ’épreuve sur la base de données nous
a permis de régler assez facilement ces paramétres. La sensibilité de ’extraction des points
caractéristiques aux parameétres est faible (nous n’avons vérifié que visuellement), ce qui ne
nous a pas motivé pour réaliser des expériences de mesure statistique de variabilité. Pour une
étude plus appronfondie, il faudrait mener de telles expériences : une facon simple de procéder
serait de calculer des variations (écarts-types) de la position des points calculés en fonction
des valeurs des parameétres, ces variations étant mesurées par rapport & une position connue

d’un objet complétement défini;

2. les paramétres de la transformation spline: ils sont cruciaux, le choix d’un nombre de points de
controle de 8x8x8 et d’un coefficient de régularité de 0,1 est empirique. Pour le probléme posé,
la différence entre les diverses formes de ventricules gauches qui composent les bases de données
est telle qu’il faut définir une déformation souple: hormis les différences de taille, il existe des
ventricules fins, des gros, des trapus, des ventricules en forme de “U”, d’autres en forme de “V”,
etc. (Perret, 1970). Il faut également que la déformation soit suffisamment contrainte pour étre
correctement évaluée en cas de données lacunaires. Les valeurs que nous avons choisies sont

un bon compromis, les essais que nous avons réalisés avec d’autres valeurs nous sont apparus
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moins satisfaisants. La encore, ’estimation est visuelle. Dans ce cas, le processus d’évaluation
de sensibilité par une méthode statistique est plus complexe : le probléme de ’évaluation d’un

recalage non-rigide est toujours ouvert ;

3. les paramétres de I’algorithme PPPI: le nombre d’itérations, le choix de la pondération entre
distance cartésienne et distance de deux vecteurs sont des paramétres moins critiques que les
précédents. Leur valeur a été guidée par 'expérience, celles que nous avons retenues sont un

compromis entre vitesse et précision.

Suivi et analyse du mouvement

L’étude que nous avons présentée sur le suivi et 'analyse du mouvement est moins mature
que l'étude de perfusion myocardique présentée en premiére partie du manuscrit. Nous n’avons
pas disposé d’assez de temps ni de données pour réaliser une expérimentation systématique de la
méthode. Il existe donc une collection de parameétres pour lesquels nous n’avons pas I’expérience ni

le recul suffisants pour les régler :

1. Ie systéme de coordonnées planisphériques: évidemment, la position de ce systéme d’axes est
le plus sensible des paramétres de la méthode. En effet, les mouvements canoniques que nous
extrayons sont fondamentalement liés & ’axe par rapport auquel ils sont calculés. Pour pallier
cette difficulté, nous avons proposé dans la méthode un protocole de calcul automatique d’un
systéme d’axes “idéal” en utilisant la méthode de mise en correspondance exposée dans la

premiére partie de ce manuscrit ;

2. le nombre de points de controéle: ce nombre quantifie la sensibilité de la déformation. Naturel-
lement, plus le nombre de points de controéle est élevé, plus la transformation peut décrire des
mouvements d’influence locale (aussi bien en temps qu’en espace). Le choix est guidé par une
volonté de décrire correctement le mouvement, y compris les mouvements pathologiques pour
lesquels seule une petite région peut manifester un déplacement anormal. Il est donc néces-
saire d’avoir un niveau de description suffisant. Par analogie avec des notions de traitement
du signal, augmenter le nombre de points de controle permet d’augmenter la “fréquence de
coupure” du filtre, fréquence qui, dans ce cas, a la dimension de 'inverse d’une distance: cette
distance est la taille caractéristique d’une région dont le déplacement serait différent de celui

des régions avoisinantes et que la transformation ne pourrait repérer.

L’inconvénient d’augmenter le nombre de points de controle est d’abord d’allonger les temps
de calcul et de fragiliser I'estimation numérique de la transformation. De plus, un niveau
de description trop grand rend la transformation trop sensible au bruit ou aux erreurs de
positionnement des points caractéristiques, phénomeéne que l’excellent ouvrage (Bishop, 1995)

appelle “the curse of dimensionality” . Il faut donc trouver un niveau de description optimal.

1. Expression pour laquelle nous n’avons pas trouvé de traduction satisfaisante: “curse”, en anglais, veut dire

malédiction, mauvais sort.
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Le choix que nous avons défini est arbitraire, il ne s’appuie que sur notre expérience personnelle

et sur quelques essais. La mise & ’épreuve devant une base de données est & nouveau nécessaire.

2.2 La validation par ’expérience

Cette bréve étude de la dépendance de ces méthodes aux choix des paramétres de calcul montre
quels sont les points sensibles de celles-ci. Nous sommes intimement convaincus que la validation par
I’expérience offre une excellente preuve de la robustesse et de la qualité d’une méthode, méme si,
bien entendu, une estimation théorique est préférable. Nous proposons deux approches pour réaliser

la validation des étapes des méthodes:

Validation par rapport & une référence

Il s’agit de faire opérer la méthode testée sur un cas pour lequel le résultat est connu avec une
certaine précision. Pour la méthode de suivi de mouvement, par exemple, nous pouvons envisager
d’utiliser des images par IRM marquée synthétiques décrivant un mouvement calculé a ’avance pour
évaluer I’ensemble du processus de traitement des séquences d’images par IRM marquée. L’article
(Waks et al., 1996) propose une méthode pour calculer un mouvement cardiaque synthétique a partir
du modele décrit dans (Arts et al., 1992) et construire des images SPAMM décrivant ce mouvement.
En comparant le mouvement calculé et le mouvement retrouvé par notre méthode, il est possible
de mesurer la précision de notre méthode.

Une fois la méthode par IRM marquée évaluée, il est possible de la, comparer a la méthode
générale utilisant ’extension 4D de 1’algorithme PPPI. En supposant que nous disposions d’une
image par TEMPS ou par IRM classique et une image par IRM marquée du coeur d’'un méme
patient, il serait possible de comparer les mouvements et les parameétres de mouvements calculés et

de conclure sur la sensibilité de la méthode.

Validation par un grand nombre d’expériences

Une autre stratégie consiste & expérimenter la méthode sur une large base de données. Le jeu de
parameétres choisi est celui qui fournit les meilleurs résultats. Le probléme est d’évaluer les résultats.
Pour une expérimentation sérieuse sur des outils qui fournissent des paramétres quantitatifs, une
appréciation visuelle par un expert n’est plus suffisante, il faut faire des statistiques. L’idée cette
validation statistique est de mesurer la netteté de la séparation que la quantification fournit entre
les cas normaux et les cas pathologiques. Bien entendu, cela nécessite d’utiliser une base de données
pour laquelle il existe une information sur la santé des patients obtenue par un autre protocole
d’évaluation déja validé dans la littérature spécialisée. Une telle procédure d’évaluation est en cours
a I'Ecole de Médecine de Stanford, Californie, Etats-Unis sous la responsabilité du Pr. Michael Goris
pour I'étude de perfusion myocardique.

Nous espérons bien str que 'utilisation de méthodes 3D (ou 4D) destinées & résoudre des pro-

blémes 3D (ou 4D) permettront une évaluation plus précise et plus nette des examens que leurs



214 Conclusion

ainées qui ne prennent pas en considération toutes les dimensions géométriques du probléme. Dans

ce manuscrit, nous nous sommes attachés a appliquer cette idée.

3 Perspectives

3.1 Des applications cliniques connexes
Le principe d’alignement sur un modéle de référence

Nous avons évoqué dans la section 4.4 des applications de la méthode & des problémes cli-
niques similaires en Médecine Nucléaire : le probléme de ’examen repos-redistribution est identique
a ’examen repos-effort, il n’y a pas besoin de changer les paramétres qui ont été réglés pour ’appli-
cation repos-effort. En revanche, il faut faire quelques modifications pour appliquer le processus au
probléme de la détection de ’embolie pulmonaire et a celui de ’évaluation du médicament sur I’ac-
tivation cérébrale. Ils concernent des organes différents, mais la méthode de traitement des images
est comparable. La détection de points caractéristiques avec un opérateur de Canny-Deriche avec
filtrage a posteriori pour sélectionner les “bons” points fournit des résultats satisfaisants sur les
quelques images sur lesquelles nous avons pu réaliser les essais. La mise au point des paramétres de
la méthode sera plus facile que dans les études de perfusion myocardique car il n’existe pas d’organe
périphérique dans les images : la détection de points est donc plus spécifique et le filtrage peut étre
moins sophistiqué que celui que nous avons proposé pour le ventricule gauche. Pour la mise en cor-
respondance, il faut aussi mettre au point différemment les parameétres de la transformation spline,
car les disparités de forme et donc la variabilité des déformations & calculer ne sont pas les mémes.

Ces réglages sont en cours de réalisation au sein de 1’équipe de ’entreprise Focus Imaging, la
méthode de détection de ’embolie pulmonaire est industrialisée sous le nom de PneumoMatch™

Poutil d’évaluation du médicament sur I’activation cérébrale sous le nom de NeuroMatch™,

Le suivi et analyse du mouvement

Nous avons débuté une étude de la fonction cavitaire du ventricule droit en utilisant une séquence
TEMPS (16 instants, images 64x64x64). Les images représentent le sang dans les cavités cardiaques
et ne montrent donc que les endocardes droit et gauche.

L’intérét du cardiologue avec lequel nous avons travaille (Dr. Renaud Vidal, Centre Antoine
Lacassagne, Nice, France) porte sur I’étude du mouvement de la paroi libre de ’endocarde droit afin
de détecter une éventuelle arythmie?. Le ventricule droit est un objet bien plus complexe & décrire
que le ventricule gauche: sa forme est une pyramide tronquée incurvée. En adaptant le systéme de
coordonnées planisphériques 3D & celle-ci, il est possible d’appliquer les méthodes présentées dans

la partie II. Les parameétres que la transformation planisphérique 4D (elle changerait de nom et

2. notamment la dysplasie arythmo-ventriculaire du ventricule droit (DAVD), qui est une malformation des tissus

pouvant entrainer un trouble de la contraction ventriculaire droite allant jusqu’a ’arrét cardiaque.
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deviendrait probablement “tronco-pyramidale 4D”!) permettrait de retrouver devraient étre soumis

aux mémes protocoles de validations que ceux que nous avons évoqué plus haut.

3.2 Une étude de la dynamique des fluides

Dans les travaux présentés dans la deuxiéme partie de ce manuscrit, nous développons un modéle
cinématique du mouvement du ventricule gauche. Nous utilisons I'information cinématique contenue
dans les images pour retrouver le mouvement, mais nous n’abordons pas la vraie dynamique du
ventricule gauche qui permettrait, par exemple, d’étudier la structure mécanique de ce dernier et
les interactions avec les fluides en contact (fluide péricardique et surtout le sang dans la cavité).
Une fois le champ de déplacement de la structure retrouvé, nous pourrions enrichir ’analyse du
mouvement du ventricule par une étude des interactions entre le sang et le myocarde. Les images
anatomiques comme les images par IRM marquée nous autoriseraient & simuler I’écoulement du
sang dans 1’aorte, calculer les pressions qui se répartissent sur la paroi endocardique. Les images
anatomiques pourraient également étre complétées par des images de vitesse telles celles obtenues par
IRM par contraste de phase: il serait ainsi possible de valider une partie des calculs par comparaison

des vitesses simulées et des images.

3.3 Un probléme important : comparer deux transformations

Comparer deux transformations est un sujet de recherche trés vaste et encore trés ouvert lorsqu’il
s’agit de transformations non-rigides. Outre les parameétres de mouvements obtenus, il est possible
de comparer les transformations elles-mémes. Cela permettrait, par exemple, de définir des trans-
formations moyennes, caractéristiques d’'une bonne santé ou d’une certaine pathologie, ou bien de
définir quel sous-espace de I'espace des points de controle contient le plus d’informations significa-
tives sur la variabilité du mouvement. L’analyse en composantes principales (ACP, (Chatfield et
Collins, 1980; Krzanowski, 1988)) est une méthode simple qui permet de déterminer un tel sous-
espace : les composantes principales sont les vecteurs qui contiennent 1’essentiel de I'information de
variation, les autres ne montrant pas de décorrélation particuliére des informations. Le probléme
dans cette approche est qu’il faut pouvoir additionner des parameétres définissant la transformation,
par conséquent il faut que ces parameétres soient équivalents. Dans le cas de notre transformation
planisphérique 4D, il faut s’assurer que I’équivalence des points de controle soit étendue & la va-
riable temporelle. I faut donc “déformer” la distribution de points de controle pour trouver une
correspondance temporelle non-rigide ; (Moore, 1984) présente une méthode pour réaliser une telle
mise en correspondance (time warping) appliquée au probléme de la reconnaissance de la parole. Un
mot peut étre prononcé suivant des intonations différentes (allongeant plus ou moins les syllabes),
la correspondance entre les deux facons de parler n’est pas affine, il faut mettre en correspondance
les deux signaux avec un recalage temporel non-rigide (figure 10.44).

Avec une méthode efficace de mise en correspondance de transformations 4D, il est possible
14 aussi de réaliser des statistiques sur les points de contrdle et définir les paramétres les plus

significatifs. Choisissant les points de contrdles les plus caractéristiques des variations entre les
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Correspondance affine Correspondance libre

Intensité Intensité

Intensité [ : R : . Intensité

Fic. 10.44 — Sur chaque ligne, deuzr signauz différents au cours du temps. Ces signauz représentent une
information équivalente (intensité sonore d’un méme mot prononcé par deutz personnes différentes, signal
ECG, etc.). Un simple recalage affine (4 gauche) recalant seulement le début et la fin du signal peut amener
a4 une correspondance aberrante entre les “moments forts” des signauz, symbolisés par les traits verticauz qui
barrent les courbes. La méthode du “time warping” de Moore est illustrée sur la droite, il s’agit en fait d’une

déformation non-rigide temporelle.
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différents mouvements, nous pouvons envisager de ne calculer que ces points-1a lors de I'estimation
d’une transformation, ce qui accélérera le calcul de la transformation sans nuire & sa capacité de
description. Cette idée aborde une théorie trés intéressante, sa mise en pratique est 'histoire d’une

ou de plusieurs autres théses...
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Annexe A

Eléments d’anatomie cardiaque

ous présentons dans ce chapitre quelques é1é- briévement le fonctionnement général de la pompe
ments de I’anatomie du ceeur, plus particulié- cardiaque. Nous montrons également les axes clas-
rement celle du ventricule gauche. Nous décrivons siques utilisés pour la visualisation d’une coupe en

deux dimensions.
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A.1 Le cceur et le ventricule gauche

L e ceeur est un organe formé essentiellement d’un muscle, le myocarde, lequel est entouré
d’un “sac” séreux, le péricarde et tapissé & l'intérieur par une fine membrane, ’endocarde
(figure A.6).

Le coeur comprend quatre cavités: deux cavités droites, formées par loreillette et le ventricule
droit et deux cavités gauches, formées par l'oreillette et le ventricule gauche (figure A.1). Les cavités

droite et gauche sont totalement séparées par une cloison (septum).

valvule aortique

oreillette gauche
valvule sigmoide

valvule mitrale
oreillette droite

valvule tricuspide ventricule gauche

ventricule droit -

Fi1G. A.1 — L’anatomie du ceur suivant une coupe ot les 4 cavités sont visibles.

Ces cavités sont connectées a des veines et des artéres qui conduisent le sang venant ou partant

du coeur (figure A.2):

artére aorte

. artere pulmonaire
veine cave
supérieure
, , veines pulmonaires
veines pulmonaires auch é;
droites 8

artére aorte

veine cave
inférieure

v

FIG. A.2 — Les veines et artéres connectées au ceeur.

e La partie droite assure la circulation du sang carbonisé recueilli par les veines caves: ce sang
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aboutit dans 'oreillette droite et est éjecté dans le ventricule droit. L’oreillette et le ventricule
droits communiquent par l'orifice auriculo-ventriculaire droit, lequel est obturé par la valvule
tricuspide, empéchant le retour de sang du ventricule vers 'oreillette. Le sang est ensuite éjecté

dans l'artére pulmonaire, 'obturation étant assurée par la valvule sigmoide.

o La partie gauche assure la circulation du sang oxygéné recueilli par les veines pulmonaires: ce
sang aboutit dans loreillette gauche et est éjecté dans le ventricule gauche. L’oreillette et le
ventricule gauches communiquent par ’orifice auriculo-ventriculaire gauche, lequel est obturé
par la valvule mitrale. Le sang est ensuite éjecté dans 'artére aorte, I’obturation étant assurée

par la valvule aortique.

Le cceur est donc une pompe double agissant sur le circuit sanguin. Le circuit distribuant le
sang oxygéné aux différents organes du corps étant nettement plus long que le circuit pulmonaire
chargé d’oxygéner le sang, le ventricule gauche est plus puissant que le ventricule droit : la pression
est plus élevée a l'entrée de l'aorte qu’a 'entrée de ’artére pulmonaire. Le muscle qui compose le

ventricule gauche est également nettement plus épais (figure A.10).

A.1.1 Le ventricule gauche

Le ventricule gauche est segmenté en cing parties (figure A.3): I’apex (pointe), le septum (sépa-
ration entre les ventricules), le mur inférieur (sur lequel repose le coeur dans le corps), le mur latéral

et le mur antérieur (situé vers ’avant, au voisinage des cotes).

septum (interventriculaire)

mur inférieur (postérieur)

mur latéral

\ apex

Fi1c. A.3 — La segmentation du ventricule gauche en cing murs, quatre autour de l’aze long, un (I’apex)

au fond de la “flite & champagne”. La base désigne le bord de la flite.
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oreillette gauche

partie antérieure de la
valvule mitrale

muscle papillaire

muscle papillaire postérieur

antérieur

apex

Fi1G. A.4 — L’anatomie du ventricule gauche, d’apres (Kiss et Szentdgothai, 1974), page 177. Le mur latéral

a été enlevé pour mettre en évidence la cavité.

aorte . . .
partie antérieure de la valvule mitrale

partie postérieure
de la valvule mitrale

cordons tendineux

muscle papillaire
postérieur

muscle papillaire

antérieur ventricule gauche

apex

Fi1G. A.5 — L’anatomie du ventricule gauche, d’apreés (Kiss et Szentdgothai, 1974), page 180. Le mur latéral
et une partie des murs antérieur et inférieur ont été enlevés pour mettre en évidence les muscles papillaires

et la valvule mitrale.



A.1. Le ceeur et le ventricule gauche 225

A.1.2 Le myocarde

Le myocarde est le muscle cardiaque. Le muscle est un assemblage de fibres (figure A.6) dont le
raccourcissement crée la contraction musculaire. Le raccourcissement de la fibre dans la direction
de contraction crée un épaississement de celle-ci dans les directions orthogonales, par conservation

du volume.

ventricule gauche

péricarde

ﬁbres relachées

(b)

e
h
T EEREELTT Y
e e e
endocarde =

o ou mn e St R RN

e ;,__Hﬁfmf, ©

myocarde

épicarde

artére coronaire
(avec branche rentrant dans le myocarde)

Fi1G. A.6 — Le myocarde (muscle cardiaque), d’aprés (McGoon, 1993), page A4. Un agrandissement d’une
portion du ventricule gauche (a) montre les parois (endocarde, épicarde) entre lesquelles se trouve le myo-
carde. Le ceur entier est entouré du péricarde, comme dans un sac. A droite, un agrandissement des fibres

musculaires au repos (b) ou contractées (c).

L’angle d’orientation des fibres dans le ventricule gauche par rapport & la direction du grand axe
est variable selon qu’on la mesure & l'intérieur ou a ’extérieur : de 70 degrés dans les couches internes
a -70 degrés dans les couches externes (figure A.7). Cette disposition des couches périphériques crée
un mouvement de torsion autour du grand axe et de raccourcissement le long de ce méme axe. Les

fibres circulaires, elles, créent un mouvement de rétrécissement du diameétre de la cavité.
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angle avec le

grand axe
70°+
E
0 T g t
e : : distance au
‘ grand axe
270°4
strate strate  strate

interne circulaire externe

FiG. A.7T — L’orientation des fibres myocardiques de l’endocarde (e) a l’épicarde (E).

valvule mitrale cordons tendineux

strate circulaire

muscle papillaire

strate externe

: strate interne
> vortex de I’apex

F1Gg. A.8 — L’anatomie du ventricule gauche, d’apres (Kiss et Szentdgothai, 1974), page 185. Les différentes

couches du myocarde sont représentées, montrant les orientations des fibres musculaires.
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A.1.3 Les géométries de visualisation

géométrie thoracique

coupe coupe coupe
transverse sagittale frontale coronale

géométrie cardiaque

coupe coupe coupe
quatre cavités grand axe petit axe

Fic. A.9 — Les différentes coupes servant a la visualisation du ceur, d’aprés (Lapalus, 1987). En haut,

les coupes dans la géométrie thoracique, naturelle en TEMP. En bas, la géométrie cardiaque suit les ares du

ventricule gauche, cette géométrie est naturelle en IRM ou en échographie.
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géométrie thoracique

coupe coupe coupe
transverse sagittale frontale coronale

géométrie cardiaque

coupe coupe coupe
quatre cavités grand axe petit axe

FiG. A.10 — Les différentes coupes de la figure A.9 illustrées sur l’image de la “Visible Woman”. Le muscle

du ventricule gauche est beaucoup plus épais que celui du ventricule droit ou des oreillettes. Au milieu du

ventricule gauche, visibles surtout sur les coupes grand axe et petit azxe, les muscles papillaires.
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A.1.4 Le cycle cardiaque

La contraction du muscle est régie par un systéme nerveux autonome (le coeur peut battre “tout
seul” & une pulsation constante) commandé par deux systémes nerveux externes qui modulent le
rythme. Le sang s’accumule dans les oreillettes, leur contraction évacue le sang dans les ventricules.
La contraction des ventricules éjecte le sang dans les artéres (systole). La décontraction (diastole)
suit, laissant le temps au sang de s’accumuler dans les oreillettes et le cycle reprend (figure A.11).

Lors d’une acquisition d’image dynamique, le systéme est synchronisé & 1’électrocardiogramme

(ECQG) pour identifier les instants auxquels les contractions sont déclenchées.
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Chap. A

oreillette

auche .
3 ventricule

gauche

valvule tricuspide (ouverte)

oreillette
droite

valvule tricuspide

(ouverte) (fermée) (fermée)

valvule pulmonaire
(fermée)

oreillette
gauche
ventricule

oreillette
droite

ventricule
droit

valvule tricuspide

. valvule pulmonairdOuverte)
(fermée)
(ouverte)

valve aortique

(ouverte)

valvule aortique valvule pulmonaire

valvule pulmonaire

FiGc. A.11 — Le cycle cardiaque et les valvules, d’apres (McGoon, 1993), page A6. Le coeur est représenté

dans une vue ot l'on peut distinguer les quatre cavités. En haut, pendant la diastole, les oreillettes expulsent

le sang dans les ventricules. En bas, pendant la systole, les ventricules éjectent le sang dans ’aorte (pour le

gauche) et dans l'artére pulmonaire (pour le droit).
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A.2 Les artéres coronaires

A.2.1 Anatomie

Aorte Circonflexe Antérieure Aorte
gauche gauche
descendante

Coronaire Postérieure  Antérieure Coronaire Circonflexe
droite descendante  gauche droite gauche
descendante
Vue antérieure Vue latérale gauche

F1G. A.12 — L’anatomie des artéres coronaires selon les vues antérieure et latérale gauche, d’aprés (Larock

et al., 1992), page 5.

Antéro-latéral

Inférieur Inféro-postérieur

Apical

Vue antérieure Vue latérale gauche

FiGg. A.13 — Les coronaires et les segments du ventricule gauche qu’elles irriguent, d’aprés (Larock et al.,

1992), page 18. Le ventricule gauche apparait en grisé.
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A.2.2 Les principales pathologies

(c) Athérosclérose
avec caillot

(a) Spasme (b) Athérosclérose
sans caillot

Fi1G. A.14 — Trois pathologies coronariennes, d’apreés (McGoon, 1993), page A7. Toutes induisent une baisse
du débit dans le muscle aval (la partie qu’elles irriguent), causant lischémie. (a) spasme coronaire, réduction
temporaire du diamétre de [’artére, (b) athérosclérose sans caillot, accumulation de plaques d’athérome, d
Vorigine de l’angine de poitrine et (c¢) athérosclérose avec caillot, ou thrombose qui bouche complétement

lartére et peut créer un infarctus.



Annexe B

Compléments sur les modalités

d’imagerie cardiaque

ous présentons dans ce chapitre quelques
N compléments sur les modalités des images qui
ont été utilisées dans les expériences décrites dans
les chapitres 4, 9 et 10.

Nous abordons des éléments pratiques et phy-

siques de I’acquisition d’une image en tomographie
par émission monophotonique (TEMP, ou SPECT,
en anglais), en imagerie par résonance magnétique
(IRM, ou MRI, en anglais) et nous présentons le
principe de 'IRM marquée (tagged MRI).
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B.1 La tomographie par émission monophotonique

L a Tomographie par Emission MonoPhotonique (TEMP) est une modalité d’acquisition
d’images bi- ou tridimensionnelles couramment utilisée dans les services dits de “Médecine
Nucléaire” des hopitaux. TEMP est la traduction de ’acronyme anglais SPECT, qui signifie Single
Photon Emission Computed Tomography. C’est aussi le synonyme de tomoscintigraphie.

Le principe d’acquisition d’une image est fondé sur la détection d’un photon issu de la désintégra-
tion d’un traceur radioactif injecté dans le sang du patient. Ce traceur se fixe sur différentes régions
de l'organe ciblé (coeur, poumon, cerveau...) en proportion de 'apport de sang dans cette région,
caractéristisant ainsi sa fonction. Une image scintigraphique représente localement la fonction de

Porgane étudié (figure B.1)

B.1.1 Le traceur radioactif

Un traceur est une molécule capable de se fixer sur les cellules de 'organe que l'on étudie, un des
atomes de la molécule est un isotope de faible demi-vie. Il est injecté dans une veine périphérique du
patient juste au début du protocole d’acquisition des images (la dose de radiation est de quelques
mCi).

Le traceur a deux caractéristiques: a) sa distribution dans les tissus est proportionnelle au débit
de sang, et b) le transfert de la molécule du sang vers les cellules est suffisamment rapide! pour que
I’on puisse considérer que 'accumulation dans les tissus a pu se faire & condition de débit sanguin
constant. Cette phase est appelée fixation.

En imagerie cardiaque, par exemple, les praticiens utilisent le Thallium 201 (2°'T1) et le Tech-

netium 99 m (*9™Tc).

e le 201T] est un isotope fabriqué a ’aide d’un cyclotron, ce qui rend lutilisation pratique
difficile. Il est injecté dans le sang sous forme de chlorure. La demi-vie de l’isotope est de 73,1

heures, ’énergie du photon émis est de 70 keV environ.

e le 99MTc est un isotope fils du Mo, isotope stable, la génération peut étre réalisée a la
demande. Il est donc facile de d’obtenir du *™Tc. Il est injecté dans le sang attaché par exemple
4 une molécule surnommée MIBIZ2. La demi-vie de I'isotope est de 6,02 heures, 1’énergie du
photon émis est de 140 keV.

201 | 99mTy
molécule porteuse | chlorure MIBI
demi-vie 6,02h | 72,1h
génération difficile facile
énergie du photon | 80 keV | 140 keV
redistribution oui non

1. temps caractéristique de décroissance exponentielle de 'orde de la minute
2. 99MTe hexakis 2-methyl-isonitrile et dérivés



B.1. La tomographie par émission monophotonique 235

Image de cerveau

() (l (J ll

W N -

Fic. B.1 — Quelques images TEMP de cerveau, de poumon ou de ceeur.



236 Compléments sur les modalités d’imagerie cardiaque Chap. B

Certains traceurs (?™Tc-MIBI) restent fixés quelle que soit la répartition de débit sanguin dans
I'organisme, il n’y a plus de transfert retour vers le sang. D’autres (chlorure de 2! T1) continuent de
chercher une situation d’équilibre. Le débit sanguin changeant selon 1’état du patient, la répartition
du traceur change aussi. Cette phase est appelée redistribution (figure B.2) Le traceur au 21Tl est
connu pour se redistribuer en environ quatre heures, le traceur au *™Tc ne redistribue pas de facon

significative devant la période de demi-vie de I'isotope (6 heures seulement).

mol/cellules

quelques

. 1 heure 3-4 heures
minutes

Fic. B.2 — Ewvolution de la concentration du traceur au 21Tl avec le temps. Apres Uinjection, le traceur
se fize rapidement dans les cellules en proportion du débit sanguin. Une heure apreés le changement de la
répartition des débits sanguins dans [’organisme, la répartition du traceur demeure stable pendant & peu prés
une heure avant de retrouver une nouvelle distribution d’équilibre. La ligne pleine montre [’évolution de la
concentration sur une cellule saine, la ligne pointillée montre cette évolution pour une cellule d’une zone

hypoperfusée, ot la fization est plus faible.

Le technetium est donc plus pratique a utiliser que le thallium, les images obtenues avec cet
isotope sont plus contrastées car le photon émis est plus énergétique et le niveau d’énergie est
mieux centré dans le domaine de sensibilité du détecteur. En revanche, le *™Tc ne se redistribue
pas de facon significative. Il n’est donc pas possible d’acquérir une image au repos et a ’effort
avant un temps suffisant (quelques demi-vies, typiquement 48 heures) pour étre sir qu’une injection
n’interfére pas avec la précédente. Le 2°1T1 quant a lui redistribue en environ 4 ou 5 heures, ce qui

permet de saisir les deux images dans la méme journée, méme s’il y a réinjection de produit.

Pour I'examen repos effort classique, il est possible de serrer ’acquisition des images repos
et effort en injectant a Deffort, du *™Tc et au repos, du *™Tc. Comme les photons émis par
désintégration sont d’énergie différente, il est possible d’acquérir les deux images sans interférence.
En revanche, pour I'examen de repos-redistribution (section 4.4.1), la propriété de redistribution du
traceur est essentielle: il faut donc injecter un traceur au 2°'TI, le ?™Tc n’est pas utilisable dans

ce cas.
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B.1.2 La construction des images

La mesure de la quantité de traceur dans un volume de cellules indique donc le niveau de
perfusion relatif pendant une courte période aprés l'injection du traceur. Cette mesure est possible

grace au comptage localisé des désintégrations de I’isotope.

Acquisitions des projections

Pour I'image effort, le patient est soumis & un exercice physique intense qui fait augmenter
le débit sanguin dans le cceur, selon la capacité des artéres. Plus D'effort est important, plus les
besoins en oxygéne et en nourriture sont importants, plus le débit est important et le cas échéant,
plus les déficits de perfusion sont mis en valeur. L’effort est imposé jusqu’a atteindre une fréquence
maximale théorique du battement cardiaque ((220 - ’dge) battements par minute), ou bien que
des symptdmes significatifs apparaissent a 1’électro-cardiogramme, ou bien que le patient sente une
douleur dans la poitrine (angor de poitrine). L’injection est alors faite de fagon que la fixation soit
maximale avant ’arrét de l’effort physique du patient. Si cet effort est pénible pour le patient, il est
possible d’injecter une substance vaso-dilatatrice qui aura pour effet de dilater les vaisseaux ainsi
que cela se passe pour un exercice réel.

A la fin de la fixation et avant que la redistribution ne commence, 'image tridimensionnelle
est acquise, elle montrera la répartition du traceur a l'effort. Sur la figure B.2, la premiére ligne
verticale indique le moment & partir duquel il faut acquérir I’image effort, la derniére ligne indique
le moment & partir duquel la redistribution est achevée. L’image repos est donc acquise aprés la

redistribution ou aprés la fixation issue d’une nouvelle injection.

Reconstruction tomographique

L’image volumique est d’abord acquise sous la forme d’une série de projections 2D réguliérement
espacées (32 projections sur 180 degrés ou 64 sur 360 degrés). Les images sont reconstruites & partir
de ces projections grace & un algorithme de rétro-projection filtrée.

La saisie d’une projection dure un temps de ’ordre d’une dizaine de secondes, le patient ne
retient pas sa respiration et le coeur ne s’arréte évidemment pas de battre. C’est donc une image
moyenne du ceeur qui se projette sur la caméra, le flou provenant de la respiration et du mouvement
de pompage.

Il est & noter également que de nombreux filtres sont proposés dans les outils de reconstruction
fournis avec ’ordinateur qui permet d’exploiter la machine, ces filtres lissent plus ou moins 'image en
coupant les hautes fréquences du signal acquis. Ces filtres sont choisis par I'opérateur, il est fréquent
que des filtres qui portent le méme nom sur deux machines différentes fournissent des résultats
différents (secrets industriels de construction?). Ce grand éventail de choix laissés a l'opérateur
implique une grande variabilité dans les images et donc dans I’évaluation de I’examen. Pour remédier
& ce probléme, il convient donc de vérifier la sensibilité de la méthode au filtre et & la machine

d’acquisition, quitte & imposer un certain nombre de filtres pour lesquels la méthode réalise les
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meilleures performances. Cette étude se situe plus dans les objectifs d’une réalisation industrielle
plutot que dans ceux d’un travail de thése, c’est pourquoi nous ne ’avons pas poussée plus avant.
Pour nos essais, mous nous sommes contentés d’acquérir et de reconstruire les images avec la méme
machine (Sophy, Sopha Médical) et d’utiliser le méme algorithme de reconstruction,lequel lisse un

peu 'image.

B.1.3 Disponibilité de la modalité TEMP

En France, prés de 300 machines équipent les services hospitaliers dans 170 centres (chiffres
de 1994). Ces valeurs sont en réguliére progression depuis ces derniéres années, mais restent en
proportion au nombre d’habitant trés en de¢a du niveau de développement de cette modalité aux
Etats-Unis : environ 9500 machines dans 5000 centres. Prés de deux millions d’études de perfusion
myocardique par tomoscintigraphie (partie I) y ont été réalisées en 19943,

Les progres techniques ont permis de réaliser des machines de plus en plus précises, grace no-

tamment :

e 3 ’amélioration de la sensibilité des photomultiplicateurs qui équipent les gamma-caméras,

e 3 la possibilité de multiplier les gamma-caméras pour acquérir des images simultanées, rédui-

sant ainsi le temps d’immobilisation d’une machine... et du patient!

B.2 L’imagerie par résonance magnétique

L’TImagerie par Résonance Magnétique (IRM) est une modalité d’acquisition d’images bi- ou
tridimensionnelles encore assez confidentielle, étant donné le prix d’une machine (une dizaine de

millions de FF) et son cout de fonctionnement.

B.2.1 La résonance magnétique nucléaire
Champ magnétique et atomes

Sous ’action d’un champ magnétique, les noyaux des atomes réagissent : cette interaction est
quantifiée par le moment magnétique p. Le moment magnétique est relié au moment cinétique (spin)
o par le rapport gyromagnétique vy :

n=r.c
Le théoréme de Larmor établit que le moment magnétique, sous l'effet d’un champ magnétique

By, est soumis & un mouvement de précession autour de ’axe de ce vecteur, la vitesse angulaire wy

de précession est donnée par la formule:
wp = 7.By

Pour les protons, par exemple, v vaut 42,58 MHz.T L.

3. Ces chiffres sont publiés par Diagnostic Imaging.
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Résonance magnétique

Une onde électromagnétique de fréquence w; est composée d’'un champ électrique oscillant E;
et d’'un champ magnétique oscillant B qui interagit avec les atomes. Toujours d’aprés le théoréeme
de Larmor, les moments magnétiques entrent alors en précession autour du champ résultant B =
By + B;.

Il y a résonance du systéme {champ, moment} lorsque la fréquence du champ oscillant w; égale
la vitesse de précession libre wy.

W1 = wWo

Cette résonance se traduit par un basculement du vecteur moment magnétique de sa position d’équi-
libre (dynamique en rotation) par absorption de ’énergie du champ oscillant jusqu’a saturation.
Lorsque le champ tournant cesse d’agir, la résonance cesse et les moments magnétiques re-
tournent & leur position d’équilibre en émettant une onde électromagnétique de pulsation wy, res-
tituant ainsi I’énergie absorbée. La mesure des caractéristiques de cette onde sont & l'origine de
I'imagerie par résonance magnétique.
L’excellent livre (Feynman, 1964, chapitre 35) ainsi que (Bittoun, 1996) donnent de plus amples

détails sur le phénomeéne et son interprétation en mécanique classique et en mécanique quantique.

B.2.2 Construction d’une image
Création de la résonance

En pratique, la machine d’IRM émet une impulsion (émission de trés courte durée, de l'ordre
de la ms) d’une onde électromagnétique de pulsation wy. On montre alors (Bittoun, 1996) que, si
la durée de cette émission est 7, 'angle 6 que fait le vecteur moment magnétique p avec le vecteur
By vaut alors:

0 =~.By.T

Pour # = 90°, I'impulsion est appelée impulsion de saturation, pour § = 180°, elle est appelée im-
pulsion d’inversion. L’onde électromagnétique réémise aprés arrét de ’émission de ’onde excitatrice

est captée par une antenne. C’est grace a ce signal qu’il est possible de créer une image IRM.

Mesure de la résonance

Une fois que 'onde excitatrice a cessé d’étre émise, le moment magnétique commence sa relaxa-
tion vers la position d’équilibre. La théorie rappelée dans (Bittoun, 1996) décrit la relaxation du
vecteur moment magnétique en deux équations: le vecteur p est décomposé comme somme de sa
projection s, le long de l'axe z (I'axe du champ B) et de sa projection /i, sur un plan perpen-
diculaire & cet axe. Le vecteur projeté dans ce plan étant animé une rotation uniforme a la vitesse
wp, on ne s’intéresse qu’a la norme de ce vecteur. La premiére équation décrit un retour exponentiel
de ., vers sa position d’équilibre en un temps caractéristique 77, la seconde équation décrit un

retour exponentiel de ji,, vers sa position d’équilibre en un temps caractéristique 7h. Ces temps
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T1 et T, sont non seulement liés au noyau de 'atome dont on mesure la résonance, mais aussi a
son entourage moléculaire immeédiat. La table B.1 rappelle quelques valeurs de 17 et de 15 pour des

structures tissulaires classiquement observées en IRM.

Tissus T T,
05T | 15T
Muscle 550 870 | 45
Ceeur 580 865 | 55
Foie 325 | 490 | 50
Graisse 655 262 | 85
Mat. blanche 655 920 | 100
Mat. grise 540 785 | 90

TAB. B.1 — Les temps de relazation Ty et To mesurés pour quelques tissus, d’aprés (Bittoun, 1996). Seul Ty

varie avec l'intensité du champ magnétique By.

Grace a quelques astuces d’écriture des équations, il est possible & partir du signal capté par

Pantenne de mesurer 77, T, ou encore la densité de protons (figure B.3).

Acquisition d’une image

Pour limiter la mesure de la résonance a des volumes bien choisis, on impose un champ magné-
tique constant de valeur variable en fonction de la position (gradient). Ainsi, la zone qui entre en
résonance est celle pour lequel la valeur du champ correspond & la fréquence de I'onde, les autres
régions de I’espace qui sont baignées dans un champ magnétique de valeur différente n’émettront
pas un signal et seront écartées de la sélection spatiale de la région d’intérét.

La technique de création des coupes IRM est complexe et est bien présentée dans (Bittoun, 1996;
Rinck, 1993). Le principe de sélection d’une coupe, de codage du signal excitateur et de décodage du
signal de résonance magnétique y sont présentés en théorie, les aspects pratiques liés & ’acquisition
d’une séquence d’image rapide ne sont pourtant pas présentés dans ces références.

L’acquisition d’une image doit étre dans ce cas extrémement rapide, la conséquence est un
rapport signal sur bruit plus faible que dans le cas d’une acquisition d’une image de cerveau, les
coupes sont également plus épaisses. De plus, 'acquisition est synchronisée & 'ECG, la séquence
animée le long du cycle cardiaque ou pendant la seule systole est prise coupe aprés coupe, en

demandant au patient de retenir sa respiration(figure B.4).

B.2.3 Le marquage (tagging)

La technique de marquage est détaillée dans (Denney, 1995; Reeder, 1993). C’est une méthode
présentée pour la premiére fois avec des applications pour la détection du mouvement cardiaque dans
(Zerhouni et al., 1988) et, avec une forme de marquage différente, dans (Axel et Dougherty, 1989).

L’idée est d’envoyer juste avant ’acquisition de la premiére coupe de la séquence une onde excitatrice
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densité de protons
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cerveau
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Fic. B.3 — Quelques images IRM de cerveau, de poumon ou de ceeur en utilisant différentes pondérations
(Ty, Ts, densité de protons). A noter dans les images de ceurs le léger bruit dans un rectangle limité hori-
zontalement par le ceur et qui s’étend verticalement sur toute la coupe : cet artéfact est di auxr mouvements

de fluide dans le ceur.
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Fic. B.4 — Acquisition d’une image IRM cardiaque petit aze. Chaque acquisition d’une séquence de coupes
est réalisée alors que le patient retient sa respiration. La séquence est acquise sur une seule apnée (une dizaine

de secondes) pour chaque coupe z, sur plusieurs cycles cardiaques grice & la synchronisation & ’ECG.

sélective qui inverse les moments magnétiques de certains atomes. Ainsi, lors de 'acquisition des
images, la réponse de ces atomes est différente des autres, ils sont donc marqués (tagged). Le
marquage est repérable dans les images par des lignes qui sont les intersections des plans de marquage
avec le plan de coupe. Ce marquage est accroché au tissu, les mouvements du tissu peuvent donc
étre suivis grace au mouvement des marques (figure B.6, B.5).

Comme le marquage est un processus d’inversion de moment magnétique, il ne demeure visible
que pendant un temps de 'ordre de 77, soit & peu prés une demi-seconde pour le myocarde. Le
lignes de marquage sont donc de moins en moins contrastées a mesure que l'on progresse dans la
séquence. En pratique, les images marquées sont acquises seulement pendant la systole, le cycle

cardiaque complet étant trop long.

B.2.4 Disponibilité de la modalité IRM

En France, les sites hospitaliers sont équipés d’une centaine de machines. Dés lors qu’une machine
est capable de faire une acquisition ciné, elle peut générer une image marquée. Le marché de 'TRM est
en pleine croissance, les études cardiaques sont encore cependant trés confidentielles (1000 patients
par an au Royal Brompton Hospital de Londres, un des plus avancés dans le domaine de 'TRM

cardiaque en Grande Bretagne) mais ’avenir est trés prometteur.
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Fi1G. B.5 — Acquisition d’une image IRM cardiaque marquée petit axe. Le principe est le méme que pour une
IRM normale (figure B.4), mais ici, une onde excitatrice génératrice des plans de marquage (ici, paralléles
au grand aze) est émise juste avant l'acquisition de l’image 1. Les lignes de marquage sont “imprimés” sur

le tissu myocardique.
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fin de
diastole

fin de
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FiGc. B.6 — Des exemples d’image IRM marquée selon trois directions de marquage différentes (Nous
remercions le Dr. Elliot McVeigh, Johns Hopkins University, Baltimore, Etats-Unis pour ces images). Noter

qu’en fin de systole, les lignes sont déformées mais elles contrastent moins avec le signal du tissu.



Annexe C

Coordonnées planisphériques 3D :

quelques détails

ous présentons ici quelques détails supplé- sur le passage des coordonnées cartésiennes vers les
mentaires sur ces coordonnées, notamment coordonnées planisphériques 3D, abordé chapitre 6,
section 6.2
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C.1 Détermination du centre mobile

N ous discutons ici du probléme de trouver le centre des coordonnées planisphériques 3D H,
connaissant un point M de l’espace cartésien. Pour alléger 1’écriture, Hjys sera noté H. Plus
précisément, le probléme est, étant donnés deux points C et B et un point M, de trouver le point
H tel que:

(BC,HM) = 0
CH = (1-cos0).CB (C.1)

Nous définissons A\ comme suit :
CH=).CB =)\l

Parce que \ est supposé étre égal a 1 — cos(0), A € [0,2].

Si nous écrivons

CM =| yl et u= | uy
z.1 U,
nous avons
T — AUy
HM =1.| y—Auy,
Z— AUy

donc

uwHM = uwHC+u.CM
= L[-A+ (vupy +yuy + 2.u)]

D’autre part,

() BC.HM
cos = —
IBC||.[|[ HM]||
Si nous appelons

ro= [[HM]
= l\/(x —Aug)? + (y — Auy)? + (2 — Auy)?

et

p = uwCM
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nous avons donc

w.HM
r

cos(f) =

et la contrainte C.1 peut étre réécrite, aprés quelques calculs:

r+p
A= C.2
r+1 (C2)
Nous appelons f une fonction de A
r(A)+p
A) = —— - .
O = T (€3)
Nous cherchons )\g tel que:
f(Xo) =0 (C.4)

Pour résoudre cette équation, nous utilisons une méthode de Newton. Dans la partie suivante, nous
démontrons que la dérivée f’ a un signe constant sur I'intervalle [0,2], ce qui implique que s’il existe
une solution pour équation C.4, elle est unique.

La dérivée de f par rapport & A\ s’écrit :

Nous avons évidemment

/ _ A—p
oY
et donc
iy o (A=p)d—p)
PO = oearee )

Nous notons M’ la projection de M sur (C'B). Nous avons donc

HM'
A—p = —

[

BM'
1—p = - ;i

Pour prouver que f’ est de signe constant, il suffit de comparer les produits de distances
CB.HM'.BM’ (le numérateur de la fraction) et HM.(HM +CB)? (le dénominateur de la fraction).
Si nous prouvons que CB.HM'.BM’ < HM.(HM + CB)?, la fraction est plus petite que 1 et donc
f! est une fonction négative.

Comme le probléme est symétrique par rapport & B, nous pouvons supposer sans perte de géné-
ralité que M’ est sur la demi-droite [BC'). Dans la démonstration de I'inégalité, nous différentions

deux cas:



248 Coordonnées planisphériques 3D : quelques détails Chap. C

Bll Bl
H
H
M M
Ce C e
M M
M’ € CB M ¢ cB

Fic. C.1 — Les deux configurations possibles de M'.

— M' € [CB] (figure C.1, a gauche). Nous avons bien sir

M'B < CB < HM+CB
CB.M'B < CB? < (HM + CB)?

comme HM' < HM,
CB.HM'.M'B < HM.(HM + CB)*
CB.HM'.BM' < HM.(HM + CB)*
ce que nous voulons.
- M’ ¢ [CB] (figure C.1, a droite). Nous avons

(HM +CB)*> > (HM'+ CB)?
> (CM'+CB)*= M'B*
> M'B.CB

comme HM' < HM,

CB.HM'.M'B < HM.(HM + CB)*
CB.HM'.BM' < HM.(HM + CB)*

ce que nous voulons.

Ainsi, pour tout M, donc pour n’importe quel A, nous avons f'(A\) < 0. f est donc une fonction

décroissante.
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De plus, nous avons trivialement :

CM+uCM

10 = ~&ives 7"

et, si M’ est sur la demi-droite [BC'),

BM + u.CM
= BM + CB -1
u.CM — CB

BM +CB
w.BM

BM—i—C’B<0

f(0) et f(1) sont donc de signe opposeé, ce qui assure l'existence d'une solution a I’équation C.4.
Comme f’ est de signe constant, l'unicité est assurée également.

Dans 'implantation des formules, nous utilisons une méthode de Newton pour trouver la so-
lution. En partant de A = 1, au bout de 3 ou 4 itérations, la différence entre deux estimations
successives de A n’excéde pas 1079, précision qui nous suffit. La convergence est donc extrémement

rapide.

C.2 Equations des surfaces r = ct

Nous décrivons ici les équations analytiques des surfaces r = Ct dans le systéme des coordonnées
planisphériques 3D (figure 6.6). Ces expressions permettent de trouver les expressions des vecteurs
normal et tangents & la surface.

C.2.1 Equations des surfaces

Considérons un point quelconque M de coordonnées planisphériques (X,Y,7Z) < (R,0,¢). Notons
p la distance BM et t 'angle que fait le vecteur BM avec w (figure C.2).

v.cos(@ + w.sin(Q)

Fic. C.2 — Le repérage de M par ses coordonnées (R,0,p).
On a:

p° = (BH+ HM)*
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= BH’+HM’+2.BH.HM
= [%.cos(f) + R* + 2.1.R.cos().cos(0)
R? +1(1+ 2.R)cos*(f) (C.6)

or, par projection sur w:
p.cos(t) = l.cos(f) + R.cos()
On a également, par projection sur v :
p.sin(t) = R.sin(0)
donc

(I4+ R)%cos*(0) = p2.cos?(t)
= cos(t) [R2 +1(1+ 2.R)cos2(9)]

En isolant cos(6),
Ri.cos®(t) = cos*(0) [(I + R)* = Il + 2.R)cos*(1)]
= cos%(6) [R2 FI(l+ 2.R)sm2(t)]
Et donc:

R?.cos®(t)
R?2 +1(l+ 2.R)sin?(t)

cos?(0) =

En combinant C.6 et C.7, il vient:

2 _ p2 R2I(I + 2R).cos®(t)
R2 +1(1 4+ 2.R)sin?(t)

et ainsi

p? R+ 1(l+2R). [cos*(t) + sin*(1)]
R? R? +1(1 + 2.R)sin?(t)

(R+1)?
R? +1(l 4 2.R)sin?(t)

et donc:

p(t) = R. (C.8)
U+ 2.R) sin2(t)
(I+ R)?
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C.2.2 Equations des vecteurs normal et tangents

Appelons e le vecteur normal (mouvement vers le centre), e (élévation) et ¢ (torsion) les vecteurs
tangents (figure C.2).

Notons

en dérivant par rapport a t¢:

3 sin(t)
R2

5 sin(f)
R

. 3 cos(t)
Y= Ry
_ o cos(f)
- PRy

La norme de ce vecteur est, aprés un peu de calculs:

N = &2+ ¢

2

)
- D2+ R2— 2
R(R+l)\/(R+ )? + p

les coordonnées des vecteurs (c,e,t) de la base locale sont donc, dans le systéme (uw,v,w):

p.cos(0) p.sin(f) ,
c = “NELD u + N R [cos(p) v + sin(p) w]
B p-sin(0) p.cos(0) . (C.9)
e = NE Y + m[cos(g@) v + sin(p) w]

t = [—sin(p) v + cos(p) w]
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