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Résumé

Les maladies ostéoarticulaires constituent une part importante des pathologies qui
touchent l'appareil locomoteur humain et elles ont un impact majeur quant à l'indi-
vidu et à la société. Dans ce cadre les études cinématiques présentent un outil per-
mettant aux cliniciens une évaluation de l'état des articulations. Ces études passent
par une estimation du mouvement des structures osseuses. Plusieurs approches sont
actuellement utilisées dans cet objectif : passant par le suivi de marqueurs externes
(�xés sur la peau), internes (�xés sur les os), la palpation, et le recalage d'images mé-
dicales (radiographies, CT, IRM). Cette dernière approche a été retenue en proposant
un recalage 2D 3D pour l'estimation des positions des structures osseuses. Dans une
première partie, on tire pro�t de la particularité d'une nouvelle modalité radiologique
bi-planes basse dose (EOS) pour proposer une méthode originale et particulièrement
bien adaptée et qui utilise le théorème classique de la coupe centrale de Fourier. Pour
cela, dans un premier temps, au travers d'un état de l'art des approches classiques
de l'estimation de mouvements, nous réalisons une classi�cation originale multi cri-
tères (invasivité, précision, généricité) a�n de bien situer les apports de cette nouvelle
modalité. Dans un deuxième temps, nous proposons une alternative au schéma clas-
sique de recalage 2D 3D qui présente plusieurs avantages. Le recalage e�ectué dans
le domaine fréquentiel établit un lien élégant entre les données 2D et 3D ce qui per-
met d'éviter la simulation des radiographies. La recherche des deux composantes du
mouvement rigide, rotation et translation, est e�ectuée d'une manière séquentielle.
D'abord, la rotation est déterminée par une optimisation itérative d'une métrique
dépendant des modules des données. La translation se déduit, alors, directement en
utilisant les phases. Une deuxième partie est consacré à la mise en ÷uvre pratique
de la méthode et à l'évaluation de l'implémentation sur des données de plus en plus
complexes allant des données synthétiques, des fantômes puis des données EOS réelles
composées de radiographies frontales et sagittales et d'une seule reconstruction 3D.
Ceci permet de valider la méthode dans des conditions réelles d'acquisition. L'appli-
cation de notre méthode de recalage pour l'estimation de mouvement de di�érentes
structures : fémur, tibia, prothèses de genou et de hanche, nous a permis d'illustrer
la généricité de l'approche proposée.
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Chapitre 1

Introduction générale

Les maladies ostéo articulaires constituent une part de plus en plus importante
des pathologies qui touchent la population. En France, une étude de 2006 [32] a
estimé à 12 000 000 le nombre de personnes ayant eu un problème ostéo articulaire
l'année précédant l'enquête (1999), et on a trouvé que le rachis et le genou sont
les articulations les plus touchées. Les interventions chirurgicales sont une solution
largement utilisée pour plusieurs maladies musculo squelettiques même si d'autres
traitements (médicaments, ré-éducation) peuvent être proposés. Ainsi, le nombre de
personnes ayant subi ou devant subir une intervention chirurgicale pour des problèmes
ostéo articulaires est de 5 400 000 avec plus de 550 000 poses de prothèses de hanche
et plus de 270 000 poses de prothèses de genoux toujours selon la même étude [32].
Les statistiques de la répartition des interventions selon l'articulation (voir Tableau
1.1) montrent que le nombre des interventions pratiquées sur les membres inférieurs
(hanches + genoux + chevilles + pieds v 3 150 000) dépasse largement celui appliqué
sur les autres parties du corps (épaules + mains + poignets v 815 000). De plus, nous
pouvons noter que l'articulation du membre inférieur la plus touchée est le genou.
D'autre part, les articulations prothésées doivent parfois être ré-opérées après quelques
années pour di�érentes causes en particulier le descellement et l'augmentation de
l'espérance de vie. Ainsi, Berend a rapporté 20% de ré-opérations pour les prothèses
uni-compartimentales de genou au bout de deux ans pour des patients obèses ayant
subi une technique mini invasive d'implantation [12].

Les problèmes ostéo articulaires touchent les di�érentes tranches d'âge et peuvent
être dus à des causes traumatiques ou non traumatiques. En e�et, d'une part, les
accidents de la route, de sport ou ceux de la vie quotidienne peuvent apparaître à tout
âge. D'une autre part, l'hérédité, l'obésité ainsi que certaines activités professionnelles
peuvent en être les principales causes dans ce dernier cas.

Des études statistiques tenant compte de di�érents paramètres comme le sexe,
le groupe ethnique, socio économique et la tranche d'âge permettent de mieux com-
prendre et analyser les sondages pour connaitre les causes et pouvoir y remédier. Dans
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Vie entière Dernière année

Les genoux 1.2 million de personnes 490 000
Le dos/ la colonne vertébrale 800 000 450 000
Les hanches, le col du fémur 600 000 480 000
Les jambes, le tibia le péroné 580 000 180 000

Les chevilles 490 000 140 000
Les épaules 330 000 130 000
Les pieds 280 000 120 000

Les poignets, le canal carpien 250 000 130 000
Les mains 235 000 100 000

Les bras/ humérus 180 000 80 000

Table 1.1: Localisation anatomique des interventions chirurgicales
en France (1998-1999) [32]

[131], certaines études essaient d'expliquer la relation entre les problèmes musculo
squelettiques et les activités professionnelles. Cette étude montre bien la proportion
de la population active touchée par ce type de maladies en Europe. Il a été rapporté
également (voir �gure 1.1), que le pourcentage des maladies ostéo articulaires par
rapport aux maladies professionnelles est aussi en légère hausse dans les pays euro-
péens. Le vieillissement de la population peut également expliquer la tendance à la
hausse des maladies ostéo articulaires. En e�et, certaines maladies comme l'arthrose
par exemple, touchent principalement les personnes âgées.

Plus généralement, au niveau mondial, ces maladies représentent la cause prin-
cipale des douleurs chroniques et des invalidités. Dans le monde développé, comme
dans les pays en voie de développement, elles ont de lourdes conséquences sociales. Le
nombre de personnes concernées a atteint des centaines de millions. Aux Etats-Unis,
les coûts de ces maladies ont atteint $254 milliards en 2000. Ces chi�res vont encore
augmenter avec le changement du mode de vie et le vieillissement de la population.
40% des femmes par exemple subiront une fracture liée à l'ostéoporose, le nombre de
fractures de la hanche passera à 6.3 millions en 2050 contre 1.7 million en 1990 dans
le monde.

Sur le plan clinique, ces maladies touchent à la fonctionnalité de l'appareil locomo-
teur limitant ainsi la mobilité de la personne. Parmi les fonctions les plus importantes
de l'appareil locomoteur, la marche constitue une des plus complexes (vu l'âge de la
maîtrise de la marche par l'enfant). Cette complexité est due à plusieurs facteurs qui
ne sont pas le sujet de cette thèse. Cependant, nous nous intéressons à l'articulation
du genou qui constitue un pilier important pour la marche et la mobilité. Cette ar-
ticulation est également, comme nous l'avons mentionné (voir tableau 1.1), une des
principales articulations touchées par les problèmes ostéo articulaires.

Les problèmes liés aux genoux ont été l'objet de plusieurs études depuis une tren-
taine d'années. Ces problèmes peuvent être classés selon l'approche qu'elles suivent.
Parmi ces approches nous pouvons citer l'approche mécanique, cinématique ou l'ap-
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proche anatomique. Les bio-mécaniciens ont largement étudié la marche par exemple.
Ces travaux ont permis d'étudier les di�érentes phases du cycle de la marche et de
fournir plusieurs résultats utiles pour l'analyse de ce mouvement et sa modélisation
biomécanique. Cependant des hypothèses sont encore à l'étude comme la symétrie
des mouvements entre les deux jambes au cours de la marche [53]. Les travaux sur
cette articulation continuent donc à intéresser la communauté scienti�que pour mieux
comprendre ce complexe articulaire. Pour cela, di�érents systèmes ont été développés
pour permettre d'e�ectuer de telles études. Les systèmes basés sur les marqueurs et
les outils de mesures comme les goniomètres sont les plus largement utilisés.

Les orthopédistes se sont également intéressés à cette articulation (le genou) avec
un autre point de vue. Leurs interventions pour la réparation des lésions ligamentaires
et pour la pose de prothèses les ont poussés, dans un souci d'e�cacité et de perfor-
mance, à étudier l'articulation pour se mettre dans les meilleures conditions lors de
leurs interventions chirurgicales. En e�et, les orthopédistes interviennent principale-
ment pour la réparation des deux types de lésions qui touchent cette articulation :
les lésions accidentelles qui touchent essentiellement les ligaments et les ménisques
et, les lésions dues à l'usure de l'articulation (l'arthrose par exemple). Ils étudient de
manière statique les éléments anatomiques pour l'identi�cation d'une arthrose, d'une
fracture, ou d'une rupture ligamentaire. Pour cela, le clinicien utilise souvent une mo-
dalité d'imagerie. Les modalités à base de rayons X sont le plus souvent utilisées pour
faire des acquisitions des structures osseuses. De la même manière, pour faire les ac-
quisitions des tissus mous (ligaments, ménisques), l'imagerie à résonance magnétique
(IRM) est plus souvent utilisée.

En�n, les études de la cinématique de l'articulation peuvent également fournir des
informations utiles à la compréhension du fonctionnement de l'articulation. Ainsi, le
diagnostic des lésions ligamentaires par exemple peut être e�ectué par une approche
fonctionnelle. L'imagerie est, dans ce cas, utilisée pour la con�rmation d'une idée que
le médecin s'est forgée en observant le mouvement de l'articulation. D'autres études
fonctionnelles plus approfondies ont été e�ectuées pour comparer les mouvements
normaux et pathologiques ainsi que les mouvements des articulations déjà prothésées
[129, 124, 68]. De telles études permettent ainsi l'évaluation de la prothèse [83, 146,
105].

D'une manière générale, les outils développés pour aider les examinateurs à l'étude
des articulations sont très variés. Ils évoluent pour répondre à des besoins cliniques
demandant toujours plus de précision et de confort pour les patients et les exami-
nateurs eux mêmes. Les systèmes utilisés incluent des systèmes qui se basent sur
des implants [136, 17, 152] et d'autres qui se basent sur le suivi des trajectoires des
marqueurs [137]. D'autres outils comme les goniomètres et les potentiomètres sont
également utilisés dans certains travaux [58]. Certaines techniques peuvent également
être utilisées pour faire des études fonctionnelles [155, 50, 49, 162]. Parmi ces outils,
l'imagerie médicale a apporté un grand plus pour les chercheurs en fournissant des
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Figure 1.1: Répartition en pourcentages des maladies professionnelle en Europe
(EU-15) excepté l'Allemagne, la Grèce et l'Ireland [131]

informations anatomiques des articulations. Certaines o�rent la possibilité de faire des
acquisitions 2D ou 3D de l'articulation. Ces systèmes d'imagerie sont généralement
utilisés pour des analyses statiques des articulations (fractures, arthroses, ruptures de
ligaments). Mais, d'autres modalités d'imagerie permettent d'aller jusqu'à obtenir des
informations dynamiques des mouvements e�ectués. Dans ce cas, des méthodes de re-
calage sont utilisées pour faire correspondre les di�érentes acquisitions et déterminer
ainsi les positions successives des structures oseuses. Les systèmes d'imagerie sont gé-
néralement utilisés pour des analyses statiques des articulations (fractures, arthroses,
ruptures de ligaments).

Dans cette thèse, nous voulons étudier la possibilité d'utiliser une nouvelle mo-
dalité d'imagerie pour faire des études du mouvement de cette articulation. Dans ce
travail, nous nous proposons d'étudier la faisabilité de l'utilisation du système EOS
dans cet objectif. Ce système (EOS) s'inscrit parmi les modalités d'imagerie utilisant
les rayons X. Il o�re la possibilité d'e�ectuer des acquisitions radiographiques couplées
frontales et sagittales de l'articulation dans di�érentes positions. Notre but est d'ex-
ploiter les avantages de ce nouveau système par rapport au système de radiographies
classiques. Parmi ces avantages, la faible dose d'irradiations nécessaires pour e�ectuer
les acquisitions est déjà utilisée d'un point de vue clinique. En e�et, le système a été
développé grâce aux travaux de Georges Charpak qui lui ont valu le prix Nobel en
Physique en 1992 sur les détecteurs gazeux ultra sensibles et qui permettent l'utili-
sation d'une faible dose de rayonnement pour réaliser les radiographies. Le système
fournit également une reconstruction 3D de l'enveloppe des structures osseuses grâce
aux deux plans d'acquisitions. Nous présenterons plus en détails cette modalité dans
la suite. Nous présenterons également notre méthode de recalage qui permettra de
créer un lien entre les données 2D et 3D a�n de déterminer les positions des struc-
tures osseuses dans les di�érentes acquisitions en tenant compte des spéci�cités de
cette modalité.
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La structure du document est la suivante. Dans le premier chapitre, nous pré-
sentons l'articulation du genou d'un point de vue anatomique et nous présentons les
principaux problèmes fonctionnels qui la touchent et les protocoles cliniques utilisés
pour les diagnostiquer. Ceci nous permettra de mettre en évidence le contexte global
de notre travail et de présenter la modalité EOS que nous allons utiliser.

Le deuxième chapitre présente un état de l'art des di�érentes approches utilisées
pour étudier la cinématique du genou. Nous pouvons ainsi évaluer l'apport de l'uti-
lisation de la modalité EOS sur di�érents critères comme l'invasivité et la précision.
D'autres caractéristiques comme la capacité à étudier des mouvements physiologiques,
la capacité à étudier la dynamique, la généricité de la méthode, seront également pris
en compte. Ceci nous permettra de proposer une classi�cation originale multi cri-
tères des di�érentes méthodes utilisées et de positionner la modalité EOS parmi les
méthodes existantes.

Le troisième chapitre détaille notre méthode d'estimation des positions des struc-
tures osseuses basée sur un recalage 2D 3D des données de la modalité EOS. Notre
recalage tire béné�ce du fait que la modalité EOS permet d'obtenir à la fois les don-
nées 3D initiales et les données 2D des positions à rechercher, même si ces dernières
sont de nature di�érente comme nous allons le voir par la suite.

Le quatrième chapitre est consacré à la mise en ÷uvre pratique de la méthode et
à l'évaluation de l'implémentation sur des données de plus en plus complexes, allant
des données synthétiques à des données réelles en passant par des fantômes. Ceci
permettra de valider notre méthode dans les conditions réelles d'acquisitions.

Dans le dernier chapitre, nous e�ectuons une mise en situation du protocole
complet sur deux sujets sains. Nous proposons un passage des acquisitions pseudo-
statiques vers la cinématique. Nous présentons également quelques applications de
notre travail sur des données réelles présentant d'autres articulations pour illustrer la
généricité de la méthode. Ceci nous permettra de conclure sur la capacité d'EOS à
améliorer la connaissance cinématique.
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Chapitre 2

Contexte de l'étude du genou

Dans ce chapitre, nous commençons par la description de l'anatomie de l'articula-
tion étudiée et par une introduction du vocabulaire clinique utilisé. Nous présentons
aussi quelques pathologies qui peuvent avoir des conséquences sur les mouvements
du genou et les examens appliqués en routine clinique pour leurs diagnostics. Nous
présentons également la modalité EOS, système radiographique récent, objet de notre
étude.
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Introduction

Avec le vieillissement de la population, les maladies musculoarticulaires touchent
de plus en plus de personnes. Ayant le poids du corps qui repose essentiellement
sur les hanches et les genoux, ces articulations sont parmi les plus concernées par
ce type de maladies. Le grand nombre des interventions de pose de prothèse totale
pour l'articulation du genou par exemple en témoigne. En e�et, en France en 2000, ce
nombre était de 40 000, aux États Unis, il était de 277 000 et de 63 000 en Angleterre
et Pays de Galles (2006). L'étude de l'articulation du genou et de son fonctionnement
apportera les connaissances et les outils nécessaires à de meilleurs traitements.

C'est dans ce cadre que nous commençons par introduire l'articulation du genou et
voir les di�érentes pathologies qui peuvent la toucher. Dans ce premier chapitre, nous
présentons l'anatomie de l'articulation du genou ainsi que certains de ses dysfonction-
nements qui nous intéressent dans le cadre de notre thèse. Nous parlerons également
des techniques qui composent l'examen clinique standard et le matériel généralement
utilisé en routine clinique. A la �n du chapitre, nous présentons le système d'acquisi-
tion EOS pour lequel nous développpons une méthode de recalage automatique a�n
d'évaluer sa capacité à appréhender la fonctionnalité des articulations.

2.1 Anatomie

Cette description s'inspire largement des ouvrages d'anatomie [70] et des manuels
universitaires.

2.1.1 Nomenclature

Nous commençons tout d'abord par dé�nir les axes et les plans cliniques ainsi que
certains termes que nous utiliserons par la suite (voir �gure 2.1).

� Axe transverse : C'est l'axe qui traverse le patient à partir de sa gauche vers sa
droite.

� Axe vertical : C'est l'axe qui traverse le patient de la tête aux pieds, dirigé vers
le haut.

� Axe sagittal : C'est l'axe qui traverse le patient de la partie postérieure vers la
partie antérieure

� Plan transversal : C'est le plan orthogonal à l'axe vertical.
� Plan frontal : C'est le plan orthogonal à l'axe sagittal.
� Plan sagittal : C'est le plan orthogonal à l'axe transverse.
� Proximal/distal : La partie proximale est celle qui est plus proche du tronc alors
que celle plus éloignée est appelée distale.

� Latéral/médial : La partie plus à l'extrémité du corps est appelée latérale contrai-
rement à la partie plus centrée appelée médiale.

� Antérieur/postérieur : La partie en avant du plan frontal est appelée antérieure
contrairement à la partie postérieure qui est en arrière.
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Figure 2.1: Dé�nitions des axes et des plans anatomiques
[140]

2.1.2 Structures osseuses

L'articulation du genou est composée de trois os longs : le fémur qui constitue l'os
de la cuisse, le tibia et le péroné qui forment les deux os de la jambe, et d'un petit
os plat : la rotule qui se situe à la face antérieure du genou. La �gure 2.2 montre la
position de chaque os.

Fémur : C'est l'os de la cuisse. Il est l'os le plus long du corps. Il est constitué de
deux épiphyses et un diaphyse. L'épiphyse proximale est composée de la tête fémorale
en forme de 2/3 d'une sphère, du col du fémur et des deux trochanters : petit et grand.
L'épiphyse distale est composée de la trochlée et de deux condyles : médial et latéral.

9



Le condyle médial est moins large, plus long et plus oblique que le condyle latéral.
Quant à la trochlée, sa joue latérale est large et plus haute que sa joue médiale.

Tibia : C'est l'os antéro médial de la jambe. L'épiphyse proximale est constituée
de deux condyles qui forment le plateau tibial. Le condyle médial est ovale concave et
le condyle latéral est rond et convexe d'avant en arrière et concave transversalement.
L'épiphyse distale est formée par la malléole interne et le pillon.

Rotule : ou encore patella : C'est un os triangulaire enchâssé dans le tendon du
quadriceps. Il a la forme triangulaire avec la pointe dirigée vers le bas et le bord
supérieur constitue la base. Sa surface articulaire (face au fémur) est couverte par un
cartilage.

Péroné : ou encore �bula : Il constitue le deuxième os de la jambe. Il est plus
externe et plus grêle que le tibia. Il s'articule sur le tibia sur les deux extrémités et
sur le talus sur l'extrémité distale.

Il n'y a pas de congruence osseuse dans l'articulation du genou, comme c'est le cas
par exemple pour l'articulation de la hanche. Les di�érents os sont liés entre eux avec
un ensemble de ligaments, de muscles et de tendons.

Figure 2.2: Structures osseuses du membre inférieur

2.1.3 Ligaments : Anatomie et physiologie

En plus des structures osseuses, l'articulation du genou comporte également un
ensemble de ligaments qui assurent la stabilité de l'articulation. Les quatre principaux
ligaments sont le ligament latéral intérieur LLI, le ligament latéral extérieur LLE, le
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ligament croisé antérieur LCA et le ligament croisé postérieur LCP. Dans la littérature,
ces ligaments peuvent être divisés pour dé�nir un ensemble de faisceaux de ligaments
de plus en plus petits, mais dans le cadre de cette thèse, nous nous arrêtons à ce
stade de classi�cation, un stade largement répandu chez les cliniciens et qui répond
à nos besoins. L'articulation comporte aussi d'autres ligaments comme : le ligament
patellaire et le ligament de la tête du péroné.

Figure 2.3: L'articulation du genou : ligaments

2.1.3.1 Ligament latéral interne LLI

C'est un ligament de longueur de 9 à 10 cm et de largeur de 2 cm. Il s'accroche
sur le bord interne du fémur sur le tubercule condylien interne et sur le bord latéral
interne du tibia. Il assure avec le ligament latéral externe, un rôle de stabilisation
latérale du genou.

2.1.3.2 Ligament latéral externe LLE

Ce ligament est de longueur de 5 à 6 cm. Il s'accroche au bord latéral externe du
fémur et sur la tête du péroné. Il assure un rôle de stabilisation latéral du genou.

2.1.3.3 Ligament croisé postérieur LCP

Sa longueur est de 38±4 mm. Son épaisseur est de 13±1mm. Dans le plan frontal,
le ligament croisé postérieur (LCP) occupe les deux tiers internes de l'échancrure inter
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condylienne. L'origine fémorale du LCP a une forme en éventail et s'insère pour sa
partie latérale au zénith sur le toit de l'échancrure et pour sa partie médiale sur la face
médiale du condyle interne. L'insertion tibiale du LCP est localisée au tiers inférieur
de la surface rétro spinale du tibia [113]. Comme nous allons le voir dans le paragraphe
2.3.1.3, c'est un stabilisateur primaire du tiroir postérieur entre 30° et 90° [65].

2.1.3.4 Ligament croisé antérieur LCA

Il est situé à l'échancrure du genou. Il est oblique vers le haut, l'arrière et en
dehors. Il est composé par deux faisceaux principaux antéromédial et postérolatéral
dans la plupart des études. La partie antérieure de l'insertion se situe à 2 à 3mm en
arrière de la partie antérieure de l'insertion du ménisque. La partie médiale suit le
cartilage articulaire du plateau tibial [16]. Ce ligament est le principal obstacle à la
translation tibiale antérieure.

2.1.3.5 Ligament patellaire

Ce ligament prolonge le tendon du quadriceps fémoral pour aller de la rotule au
tibia au niveau de la tubérosité. Il est de longueur moyenne de 43 mm et de largeur
30 mm [128].

Bonin [16] étudie les rôles de ces di�érents ligaments. Il conclut que les ligaments
croisés antérieur et postérieur constituent un axe central pour la rotation, à l'exception
de la rotation externe. Alors que, les ligaments latéraux interne et externe forment
une enveloppe extérieure qui contrôle la stabilité notamment la stabilité varus/valgus
(déviation de l'articulation vers/en dehors de l'axe du corps).

2.1.4 Muscles, tendons, cartilages, ménisques

Muscles et tendons

En plus de leurs rôles fondamentaux d'exercer les forces nécessaires pour e�ectuer
un mouvement donné, les muscles et les tendons jouent un rôle important pour la
stabilisation de l'articulation.

Cartilages

Les surfaces de contact du tibia et du fémur sont couvertes par une couche lisse
glissante à épaisseur non uniforme : le cartilage. Le cartilage couvre également la
partie arrière de la rotule. Il permet ainsi à l'articulation des mouvements souples. Le
cartilage n'est pas visible par l'imagerie conventionnelle utilisée pour les os tel que les
rayons X. Il est par contre visible avec l'IRM (imagerie par résonance magnétique).
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Ménisques

Chaque genou contient deux ménisques, un interne en forme de C et un externe
en forme de O. Ils jouent un rôle d'adaptation et de stabilisation entre les surfaces des
condyles fémorales avec le tibia. Ils permettent également un rôle d'amortissement en
absorbant les chocs, ainsi qu'un rôle de cale. Mais, ils ne s'interposent pas complète-
ment entre le fémur et le tibia, le contact entre les deux cartilages persiste. L'épaisseur
des ménisques n'est pas constante tout au long de la surface qu'ils couvrent.

PAPE, PAPI Ce sont le Point d'Angle Postéro Externe et le Point d'Angle Postéro
Interne.

Le PAPE est situé à l'arrière du ligament latéral externe. C'est une zone capsulaire
renforcée par la corne postérieure et les tendons d'insertion du muscle poplité. Le PAPI
est composé par le ligament oblique poplité, la partie postérieure du LLI, la coque
condylienne interne, la corne postérieure du ménisque interne et le muscle jumeau
interne.

Le PAPE ainsi que le PAPI jouent un rôle important dans la stabilisation de
l'articulation.

Pendant le mouvement de l'articulation, les os bougent entre eux. Ainsi, en plus
du mouvement principal du tibia par rapport au fémur, un mouvement du péroné par
rapport au tibia et un mouvement de la rotule par rapport au fémur ont été décrits.
Le mouvement du tibia par rapport au fémur entraine un mouvement de la rotule qui
joue le rôle d'une poulie pour augmenter les e�orts des muscles. Quant au mouvement
du péroné par rapport au tibia, il n'est possible dans l'extrémité proximale que si
les deux os bougent à l'extrémité distale. En e�et, certains divisent l'articulation du
genou en une articulation fémoro tibiale plus une articulation fémoro patellaire.

Nous nous intéresserons dans cette thèse particulièrement au mouvement entre le
fémur et le tibia. C'est le principal mouvement dans cette articulation.

En position debout, tout le poids du corps repose sur l'articulation du genou
qui supporte des pressions importantes. Elle est donc vulnérable à des contraintes
mécaniques qui peuvent entrainer la détérioration de l'articulation. De plus, la non-
congruence de l'articulation du genou la rend plus vulnérable aux traumatismes. Une
défaillance de ces ligaments ou de l'un d'eux peut entrainer une instabilité de l'articu-
lation. En e�et, avec l'articulation de la hanche, cette articulation est parmi les plus
opérées. On compte près de 142 000 poses de prothèses de hanche par an en France
[74], et près de 234 000 aux Etats Unis [117].

Dans le paragraphe suivant, nous présentons les di�érents mouvements qui se
passent dans le cas d'un genou normal et les di�érentes laxités qui peuvent le toucher.
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2.2 Mouvements femoro tibiaux

2.2.1 Description d'un mouvement normal

L'articulation du genou béné�cie d'un nombre maximal de degrés de liberté du
fait de la non congruence des os qui la forment. En e�et, on rapporte trois types de
rotations entre le fémur et le tibia : �exion extension, abduction adduction et interne
externe, ainsi que des translations entre ces deux os.

L'amplitude de ces mouvements varie entre 110° à 160° pour une �exion maximale
et peut atteindre de 0 jusqu'à -10° en extension maximale [121]. Pour les autres
rotations, l'amplitude est moindre. Ainsi, la rotation adduction abduction varie de
3.4° entre 0 et 60° de �exion selon [62]. Pour la rotation interne externe, elle atteint
10.6° pour le même intervalle de �exion [62]. Quant à l'amplitude de la translation,
elle atteint 4.2 mm dans le compartiment externe d'un genou normal [40]. Ainsi,
les méthodes d'estimation de mouvements de cette articulation doivent avoir une
précision capable à bien mesurer ces amplitudes.

2.2.2 Laxités ligamentaires

La laxité ligamentaire est un manque de tension au niveau des ligaments qui peut
être dû à des ruptures ou des lésions plus au moins graves. Les lésions se manifestent
généralement par des mouvements anormaux des os ou par des amplitudes de mou-
vements supérieures à la normale.

Les causes peuvent être multiples. Les accidents, genoux �échis, sont les principales
causes de lésions du LCP comme pour les chocs contre le tableau de bord d'une voiture.
Mais ce type de lésions reste beaucoup moins fréquent que les lésions LCA (environ
10%). Les ruptures du LCA sont très souvent causées lors de l'activité de ski ou de
football lorsque le genou est soumis à une hyper extension brusque ou lorsqu'il est
bloqué et soumis à de fortes rotations. Pour le LLI, les lésions isolées sont souvent dues
à des contraintes en valgus alors que les lésions isolées du LLE sont exceptionnelles.

Dans la plupart des cas, les lésions peuvent toucher plusieurs ligaments simulta-
nément.

Le tableau 2.1 résume les di�érentes laxités et les lésions ligamentaires qui lui sont
associées.
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symptômes cliniques Lésions ligamentaires

Laxité postérieure isolée LCP
Laxité postérieure combinée externe LCP + éléments postéro externes
Laxité postérieure combinée interne LCP + formations internes + postéo internes

Laxité postérieure générale LCP + points d'angle interne et externe
Laxité antérieure isolée complète LCA
Laxité antérieure isolée incomplète LCA

Laxité antérieure évoluée LCA + ménisques + LCP
Laxité antéro-externe LCA + complexe postéro externe

Laxité antérieure avec pré-arthrose LCA + lésions chondrales secondaires
Arthrose sur laxité antérieure LCA + lésions chondrales

Table 2.1: Symptômes cliniques et lésions ligamentaires.
[16, 65]

Pour faire un diagnostic de ces lésions et identi�er, dans un genou traumatisé,
des mouvements anormaux par leurs types ou leurs amplitudes, plusieurs examens
cliniques sont pratiqués par les cliniciens pour mettre en évidence ces anomalies de
mouvements.

2.3 Examens cliniques

Nous avons évoqué dans la section précédente les symptômes cliniques des princi-
pales lésions ligamentaires. Ceci nous amène à présenter les examens cliniques stan-
dards réalisés dans la plupart des hôpitaux pour faire les diagnostics ainsi que certains
outils utilisés.

2.3.1 Manipulations cliniques

Lors de ces tests cliniques, le médecin essaie d'appliquer des forces à l'articulation
pour voir des mouvements anormaux qui traduisent des lésions de ligaments particu-
liers.

2.3.1.1 Test de Lachmann

Lors de ce test, le médecin cherche à avancer le tibia sous le fémur, synonyme
d'une lésion du LCA. Appuyant d'une main sur le fémur distal, il réalise de l'autre
une traction vers l'avant du tibia proximal, pendant que le genou est �échi à 20°
et les muscles sont relâchés. En cas de rupture du LCA, on observe une translation
antérieure du tibia. Un arrêt mou montre que le LCA est rompu.
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Figure 2.4: Test de Lachman

2.3.1.2 Tiroir antérieur

Le genou est �échi entre 60° et 90°, le médecin essaie d'exercer une traction vers
l'avant qui signi�erait une lésion ligamentaire du LCA ainsi que d'un ligament péri-
phérique. Si le test est positif, le déplacement du tibia change visiblement l'allure du
genou.

Figure 2.5: Tiroir antérieur

2.3.1.3 Tiroir postérieur

Le genou est �échi à 90° et le pied du patient est bloqué. L'examinateur essaie
d'appliquer une translation vers l'arrière. Un résultat positif montre une lésion au
niveau du LCP. Le médecin essaie en plaçant les doigts de part et d'autre du tendon
rotulien de détecter une translation du plateau tibia vers l'arrière.
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Figure 2.6: Tiroir postérieur

2.3.1.4 Récurvatum, test de Houghston

Ce test consiste à soulever la jambe par le gros orteil. L'existence d'un récurvatum-
varus en hyper rotation externe indique de graves lésions fonctionnelles au niveau du
LCP et du PAPE.

2.3.1.5 Ressauts rotatoires

C'est un ensemble de tests dont le plus ancien a été décrit par Lemaire en 1968
pour mettre en évidence la rupture du LCA, sauf qu'il arrive que les résultats de ces
tests soient négatifs bien que le ligament soit altéré. On note plusieurs tests : le ressaut
en extension, le pivot shift de Mac Intosh, le Jerk test de Hughston, le test de Slocum,
le test de Losee.

Pour le ressaut classique de Lemaire par exemple, pendant que le genou est en
extension et le pied en rotation interne, l'examinateur applique une rotation interne
sur le pied, applique une légère force sur la tête du péroné et e�ectue de légères
�exions, ce qui produit un ressaut entre 10 et 20°.

Pour le ressaut de Macintosh, l'examinateur tient le pied en légère rotation interne
et une force en varus forcé sur l'extrémité supérieure de la jambe. On commence la
�exion et on observe le plateau tibial externe se déplacer en avant.

2.3.1.6 Scores

Pour l'évaluation de l'état de santé du patient, une méthode consiste à lui poser
un ensemble de questions et de lui attribuer un score permettant de quanti�er son
état. Certains de ces questionnaires sont plus spéci�ques et traitent spécialement de
l'état du genou. Parmi les scores les plus utilisés, on note le système Oxford IKS (In-
ternational Knee Society) [37] qui se base sur un questionnaire simple et qui est conçu
pour l'évaluation du remplacement complet du genou. Le score AKS (Americain Knee
Society) [94] est également un score largement utilisé comme un outil d'évaluation cli-
nique qui a été conçu aussi dans le cadre de l'évaluation du remplacement total du
genou. Il est formé par un questionnaire assisté par un clinicien et il se compose d'un
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indice qui prend en considération la douleur, la stabilité et les degrés de liberté et
d'un autre indice qui tient compte de la fonctionnalité : marche, montée et descente
des escaliers. WOMAC (Western Ontario and McMaster Universities) est un autre
système de score largement répandu conçu pour le genou et la hanche.

D'autres questionnaires tels que le SF36 sont plus généraux et sont utilisés pour le
suivi global de la santé. Le HAQ (Health Assessment Questionnaire) [20] est également
appliqué pour des patients ayant di�érentes pathologies. Il a été développé au départ
pour la rhumatologie et il essaie de mesurer le dysfonctionnement, la douleur, le
coût et les e�ets secondaires. AIMS (Arthritis Impact Measurement Scales), s'inscrit
également parmi les premiers questionnaires qui ne sont pas spéci�ques au genou et
qui ont été développés au départ pour la rhumatologie.

L'utilisation de ces di�érents scores pour l'évaluation de l'état du patient rend
parfois di�cile la comparaison des résultats obtenus après les interventions cliniques.
Des études ont été faites pour comparer certains de ces scores. Dans [107], Medalla
compare le IKS et le AKS et trouve que les deux scores sont corrélés pour les patients
avec une PTG depuis deux ans. Pour déterminer les patients nécessitant un contrôle
clinique, il conclut donc qu'il su�t de faire un IKS plus simple et beaucoup moins
cher puisqu'il ne nécessite pas d'assistance d'un clinicien.

2.3.2 Appareils

A�n de mieux diagnostiquer les laxités et comparer les résultats, les médecins
ont recours à des appareils permettant la quanti�cation de certains dysfonctionne-
ments. Nous présentons dans ce paragraphe les principaux appareils utilisés pour ces
diagnostics ainsi que pour mettre en évidence le varus valgus.

2.3.2.1 KT1000, KT2000

Les appareils KT1000 (MEDmetric®) ont été introduits au début des années 80.
L'appareil applique une force bien déterminée sur le tibia stabilisé à 20-35° de �exion.
Les deux pagaies de l'appareil se placent à la rotule et au tubercule du tibia. En ap-
pliquant des forces de 67N ( Newton 1), 89N, 133N et en mesurant la distance entre
les deux pagaies, l'utilisateur obtient une quanti�cation de la translation antéropos-
térieure.

1. 1N = 1kg.m
s2
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Figure 2.7: KT 1000

Par la suite, un autre appareil, le KT2000 apparaît. Le principal apport des ap-
pareils KT2000 par rapport à l'ancienne version KT1000 est une interface graphique.

Malgré le fait que les appareils KT1000 et KT2000 sont les appareils les plus
utilisés pour le diagnostic de la laxité ligamentaire, de nombreux travaux mettent en
question la �abilité de leurs résultats et donc l'intérêt de les utiliser. Wiertseama [153]
compare la �abilité des résultats obtenus avec un appareil KT1000 et des résultats
de test de Lachlmann, et trouve que les tests cliniques de Lachmann sont plus �ables
pour le diagnostic d'une rupture du LCA même si le degré de gravité avec une telle
méthode (test de Lachmann) n'est pas bien évalué.

2.3.2.2 Testeur Telos

Cet appareil (Telos®) permet d'appliquer une certaine pression à une articulation
pendant l'acquisition d'une radiographie pour l'évaluation de la laxité d'un ligament
bien dé�ni. L'examen radiologique montre, en cas de rupture du ligament, un dépla-
cement nettement supérieur à la normale.

2.3.2.3 Synthèse

Dans ce chapitre, nous avons évoqué des méthodes utilisées en routine clinique
pour le diagnostic de l'état du genou ou l'estimation de ses mouvements. Malgré leur
utilité, ces techniques peuvent être des sujets de critiques pour di�érentes raisons (pré-
cision, coût, variabilité des résultats). D'autre part, le diagnostic reste très dépendant
de l'expérience de l'examinateur. De plus, du fait que les résultats sont peu quanti�és
et la marge d'erreur est grande, les décisions sont di�ciles à prendre. Ceci constitue
un problème majeur pour le diagnostic mais aussi pour le suivi postopératoire. La
�abilité inter et intra opérateur est, elle aussi, contestable pour la plupart des appa-
reils utilisés. Pour cela, la décision ne prend pas uniquement en compte les résultats
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fournis par ces appareils mais ceux-ci constituent un complément dans l'examen cli-
nique dans la plupart des hôpitaux. En e�et, l'estimation du mouvement doit avoir la
précision nécessaire pour mesurer les amplitudes d'un mouvement normal ou patho-
logique. Cette précision est possible à obtenir avec d'autres méthodes de recherche de
mouvements, en particulier celles qui reposent sur l'imagerie (X, IRM). L'ensemble
des méthodes évaluant le mouvement des structures osseuses sera exposé dans le cha-
pitre suivant, mais avant, nous allons présenter le système qui fait l'objet de cette
thèse CIFRE a�n de pouvoir le comparer à ces dernières.

2.4 Système radiographique biplan EOS

Dans notre travail, nous essayons d'étudier la capacité de la modalité EOS à
l'étude de la fonctionnalité du genou. Dans ce paragraphe, nous présentons la méthode
d'acquisition des radiographies de ce système ainsi que sa géométrie. Comme nous
allons le voir, cette géométrie in�ue sur la qualité des radiographies produites. Nous
présentons également un algorithme pour la simulation des acquisitions EOS.

Figure 2.8: Cabine EOS

2.4.1 Description du système

EOS est un appareil de radiologie développé par la société EOS-Imaging (Paris).
Son principe est basé sur les travaux de Georges Charpak sur les détecteurs gazeux et
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qui lui ont valu le prix Nobel de physique en 1992. Cet appareil permet l'acquisition
simultanée de deux radiographies face et pro�l du corps entier avec des doses 7 à
8 fois inférieures à la radiographie classique. Cette modalité nous o�re la possibilité
d'utiliser deux sources de rayonnement X (sagittale et frontale).

Grâce à un collimateur éliminant la propagation du rayonnement dans la direction
verticale, le passage des rayons s'e�ectue en partant de la source dans des directions
horizontales. Cette projection est de type cylindrique. Le faisceau de rayon X obtenu
est �n et ne permet l'acquisition que d'une seule ligne d'image. Pour cela, la source
e�ectue une translation pour e�ectuer un balayage vertical du volume à étudier. Ainsi,
l'acquisition d'un patient de la tête au pied prend 15 secondes.

Ceci donne à la modalité l'avantage d'acquérir des radiographies sans distorsion
verticale. En e�et, les distances sur l'axe vertical, respectent les distances réelles
contrairement aux radiographies classiques où un facteur multiplicatif (1.1~1.2) est
généralement appliqué aux mesures pour retrouver les dimensions réelles. Par contre,
sur l'axe horizontal, des distorsions peuvent apparaître dans les radiographies EOS
comme sur tout système de projection. Pour les éliminer, des corrections se font par
rapport à un plan de référence lors d'une phase de prétaitement.

Lors du placement du patient dans une position donnée, nous devons tenir compte
de ces plans de références (frontal et sagittal) a�n que les corrections soient bien
appliquées. La �gure 2.9 montre le champ des rayons X dans la cabine EOS.

Un logiciel de traitement des données, SterEOS, accompagne le système. Il permet
de faire une reconstruction 3D surfacique des certaines structures osseuses dont celles
du membre inférieur, ainsi que des mesures 3D de ces structures pour faire leurs
analyses cliniques. Ce logiciel est le fruit d'une collaboration entre EOS-Imaging,
le laboratoire de biomécanique (LBM) de l'ENSAM (Paris) et celui d'imagerie et
d'orthopédie (LIO) de l'école de technologie supérieure (ETS) de Montréal. Nous
utiliserons par la suite une version de ce logiciel dédiée à la recherche.
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Figure 2.9: Dimensions de la cabine EOS

2.4.2 Principe physique des radiographies

Comme nous allons le voir, les radiographies peuvent être considérées comme des
projections des données 3D.

En e�et, si nous modélisons une radiographie par une projection parallèle de rayon-
nement en suivant la loi de Beer, l'acquisition d'une radiographie peut s'écrire avec
l'équation suivante :

I = I0exp

(
−
ˆ
αρl

)
(2.1)

Avec α est un facteur d'atténuation, ρ est la densité de la matière traversée et l
est sa longueur. I et I0 sont les intensités à l'émission et à la sortie du rayonnement.

Ainsi, l'image observée peut s'écrire comme suit :

−ln(
I

I0
) =

ˆ
αρl (2.2)

En réalité, dans un appareil de radiographie classique, le rayonnement part d'une
source ponctuelle. Les projections ne sont donc pas parfaitement parallèles.

Les acquisitions EOS sont aussi di�érentes. En e�et, le rayonnement EOS est très
�n sur l'axe vertical. La source e�ectue un balayage vertical pour faire l'acquisition
de la zone étudiée. Sur cet axe, le rayonnement agit donc comme un rayonnement
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parallèle. Sur le plan horizontal, le rayonnement agit comme une source classique.
Globalement, ce type de projection suit une géométrie cylindrique.

2.4.3 Simulation des radiographies EOS

Pour bien illustrer le fonctionnement de l'appareil EOS, nous développons dans
ce paragraphe une méthode simulant ses acquisitions et nous comparons les résultats
simulés avec des acquisitions réelles. Ce principe de simulations de radiographies est
appelé DRR pour Digital Radiograph Reconstruction en anglais.

Figure 2.10: Rayonnement EOS

Pour la génération des simulations des radiographies, l'algorithme intuitif essaie
de produire le phénomène physique qui se déroule dans la cabine EOS et de produire
les prétraitements appliqués sur les données brutes issues des capteurs pour avoir les
données EOS �nales.

Ainsi, la première variante de l'algorithme repose sur le fait de simuler des lancés
de rayons. En respectant les dimensions de la cabine, à partir de la position de la
source de l'émission du rayonnement, des rayons vont traverser l'objet mis dans une
position bien déterminée de la cabine. Le traitement se fait coupe par coupe, ce
qui correspond au déplacement vertical à la source de rayonnement. Le pas de ce
déplacement, correspond à la résolution verticale de l'image. Horizontalement, les
voxels sont projetés sur les plans de projections couche par couche par cumul de
l'intensité. Le voxel sera projeté sur le capteur le plus proche du plan de projection.
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(a)

(b)

Figure 2.11: Simulation de radiographie : (a) sans correction, (b) après corrections

La projection cylindrique du système EOS a pu être mise en évidence en utili-
sant cet algorithme (voir �gure 2.12). Cependant, la qualité des résultats restait à
améliorer. En e�et, des rayures apparaissent dans les projections, dues aux problèmes
d'échantillonnage de l'objet et des plans de projections. Pour corriger ces erreurs,
plusieurs méthodes ont été testées. Celle qui a permis d'améliorer considérablement
la qualité de l'image, se fait en e�ectuant une rétro projection. En utilisant cette va-
riante, les rayons sont calculés à partir des capteurs situés sur les plans de projections
vers la source. Le long de chaque rayon, la distance que parcourt le rayon dans la ma-
tière est calculée. Cette distance permet avec la densité de chaque voxel de déterminer
les valeurs qui seront cumulées sur les capteurs de projection. C'est cette méthode qui
a été retenue pour la suite.

Une fois le phénomène physique simulé, les corrections de la distorsion horizontale
sont appliquées sur ces données comme pour les données brutes.

Figure 2.12: Distorsion des acquisitions EOS
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Dans la suite, les simulations de projections seront e�ectuées par la méthode de
rétro-projection suivie de la correction de distorsion horizontale.

2.4.4 Validation des simulations

Pour la validation de l'algorithme de simulation des radiographies EOS, nous pro-
cédons à une série de tests que nous expliquons dans ce paragraphe.

Figure 2.13: Simulations d'os sec

Pour e�ectuer cette tâche, nous utilisons une mire composée de deux disques paral-
lèles. A partir du centre de chaque disque, partent des billes radio opaques placées sur
12 segments virtuels. Sur le premier disque, le segment est formé par 6 billes alors que
pour le deuxième leur nombre est limité à 4. La fonction initiale de cette structure est
de faire la calibration pour des acquisitions �uoroscopiques. Nous l'utilisons ici pour
la validation des simulations puisque les positions des billes peuvent être déterminées
facilement avec une bonne précision (1mm).

La mire a été par la suite positionnée dans trois positions di�érentes et bien déter-
minées. Les acquisitions sont par la suite comparées aux simulations. Ceci est e�ectué
en comparant les distances et les angles entre les radiographies réelles et les simula-
tions. Les acquisitions sont faites dans les positions suivantes :

Acquisition 1 : centré avec le premier disque dans le plan de référence.
Acquisition 2 : centré et à 14 cm du plan de référence.
Acquisition 3 : décalé de 6 cm du centre et à 15.2 cm du plan de référence.
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Figure 2.14: Mire de tests

Réelles Simulées

L1/L2 84.3/78.6 85.1/78.3
I1/I2 46.3/45.9 45.6/45.9
D1/D2 46.8/39.9 46.9/40.1
d1/d2 62.2/60.5 62.6/60.0
θ1/θ2 97.5/92.0 97.7/92.3

Table 2.2: Acquisition 1
(unité : longueur mm, angle °)

Réelles Simulées

L1/L2 75.0/75.1 74.6/75.3
I1/I2 43.0/43.05 42.8/42.9
D1/D2 40.1/39.9 39.9/39.8
d1/d2 59.8/54.8 59.9/54.6
θ1/θ2 89.6/84.5 90.0/84.5

Table 2.3: Acquisition 2
(unité : longueur mm, angle °)
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Réelles Simulées

L1/L2 84.7/78.7 86.2/78.9
I1/I2 46.3/46.0 46.3/46.4
D1/D2 46.9/40.5 47.8/39.8
d1/d2 62.6/60.4 63.1/60.2
θ1/θ2 97.8/93.2 98.88/93.4

Table 2.4: Acquisition 3
(unité : longueur mm, angle °)

Figure 2.15: Erreurs de simulation

Globalement la di�érence entre les valeurs réelles et les valeurs obtenues après
simulation n'excède pas 1.5 mm pour les longueurs et 1° pour les angles choisis. En
tenant compte de l'incertitude des mesures, l'erreur obtenue permet de valider cette
modélisation du processus de la génération des radiographies EOS.

2.4.5 Reconstruction 3D par SterEOS

La dose de radiation acquise par le patient pendant l'examen est 4 à 7 fois plus
faible qu'un examen de radiographie classique. Elle est 1000 fois plus faible qu'une
dose acquise lors d'une acquisition en CT scan [45]. Des travaux ont été e�ectués
pour la reconstruction 3D de certaines structures osseuses à partir des radiographies
et d'un modèle statistique. Ces travaux concernent le rachis ainsi que le membre in-
férieur et le bassin [90, 27]. Grâce à ces travaux, une reconstruction de ces structures
dans la position debout initiale est possible. Ceci s'e�ectue avec une méthode semi
automatique [27, 90]. Pour le membre inférieur par exemple, l'utilisateur doit sélec-
tionner certains points anatomiques comme le centre de la tête fémorale, et les centres
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des condyles pour le fémur. Dans une seconde phase des points de contrôle lui per-
mettent l'ajustement de la reconstruction. La �gure 2.16 montre quelques étapes pour
la reconstruction d'un fémur.

(a)

(b) (c)

Figure 2.16: Reconstruction de fémur
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2.5 Synthèse

L'articulation du genou est très sollicitée au cours des déplacements de l'être hu-
main. Le fait que tout le poids du corps repose dessus, ainsi que la non-congruence
de ses os, la rend vulnérable à di�érents traumatismes. Nous avons présenté dans ce
chapitre une brève description anatomique de cette articulation, son mouvement et
di�érents dysfonctionnements qui peuvent la toucher.

La complexité de cette articulation et la non congruence de ses structures osseuses,
lui permettent des mouvements à plusieurs degrés de liberté, spécialement entre le
fémur et le tibia. Dans certains cas, certains ligaments n'assurent plus leur rôle de bon
maintien des os dont les mouvements se trouvent perturbés quant à leur nature ou à
leur amplitude. Les examens cliniques classiques de diagnostic de pathologies sou�rent
souvent du manque de quanti�cation et de la subjectivité du clinicien. L'examen
dépend donc, de l'expérience personnelle de l'examinateur et de l'école à laquelle il
appartient [7].

Pour remédier à ce manque de quanti�cation, il est possible de faire appel à des
techniques plus complexes. Parmi celles-ci, une nouvelle modalité d'imagerie, le sys-
tème radiographique biplan EOS, fait l'objet de cette étude. Il a été présenté dans ce
chapitre. Le chapitre suivant sera consacré à l'état de l'art des méthodes de détermi-
nation des mouvements des structures osseuses et à leur classi�cation selon plusieurs
critères dont la précision et l'invasivité. Dans ce cadre, nous verrons que la modalité
EOS o�re plusieurs avantages que nous soulignerons.
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Chapitre 3

Modalités utilisées pour la recherche

des mouvements des structures

osseuses : Avantages et inconvénients

Après avoir présenté dans le chapitre précédent, l'articulation du genou et les dif-
férentes pathologies qui peuvent perturber son mouvement ainsi que les di�érents
examens cliniques classiques de diagnostic, nous présentons dans ce chapitre, les dif-
férentes méthodes qui essaient d'apporter un plus par rapport à ces examens. Ces mé-
thodes permettent généralement d'avoir une meilleure quanti�cation et une meilleure
précision lors de la détermination de la position des os au cours du mouvement. Nous
classons ces méthodes suivant les types d'acquisitions qu'elles utilisent. Nous propo-
sons également une classi�cation de ces approches selon plusieurs caractéristiques et
nous soulignons leurs avantages et leurs inconvénients pour pouvoir situer l'apport de
notre méthodologie par rapport à l'existant.

31



3.1 Propriétés attendues et classi�cation des méthodes
de détermination de mouvements

Connaitre les positions et les orientations des os au cours du mouvement est d'une
grande importance pour les orthopédistes et pour les cliniciens en général. Ainsi cette
problématique s'est posée pour satisfaire di�érents besoins. Tout d'abord, elle répond
à la curiosité scienti�que de bien maîtriser les déplacements des structures osseuses
pour des articulations saines et pathologiques. Cette connaissance permettra, par la
suite, de faire une distinction entre un mouvement sain et un mouvement pathologique.
Des raisons sociales et économiques sont également mises en jeu [107]. En e�et, un
meilleur diagnostic et des actions chirurgicales plus adaptées passent impérativement
par une meilleure connaissance du fonctionnement des articulations et permettra aux
patients de retrouver des mouvements normaux. Ces études permettront aux cliniciens
un choix de prothèses bien appropriées à l'anatomie de leurs patients, et faciliteront
d'autre part, pour les industriels, la conception de nouvelles prothèses mieux adap-
tées. Pour tous ces intérêts, di�érentes équipes ayant des pro�ls variés (cliniciens,
ingénieurs, biomécaniciens...), se sont alors penchées sur ce problème et ont contribué
à lui apporter des solutions.

Pour chercher des résultats bien quanti�és et bien précis, il est évident qu'avoir
un accès aux os concernés est de très grande utilité pour avoir des données complètes.
Cependant, avoir un accès direct à l'os lui-même à chaque instant du mouvement,
n'est pas souvent possible. Di�érentes méthodes ont été proposées pour permettre
d'acquérir des données, plus ou moins complètes et continues au cours du temps. Ces
méthodes varient de la palpation clinique [88], à l'utilisation de l'imagerie médicale
[134] en passant par l'utilisation des marqueurs cutanés [120, 78] ou des implants mé-
talliques [11]. Nous détaillerons par la suite ces méthodes en présentant leurs avantages
ainsi que leurs points faibles.

Dans une seconde étape, pour bien évaluer ces méthodes, nous proposons de les
classer. Di�érents travaux [80, 112, 146, 47] ont déjà fait des classi�cations en se
basant sur :

� La nature du mouvement acquis : mouvement continu (on parle alors d'acqui-
sitions dynamiques), positions bien dé�nies du mouvement (on parle d'acquisi-
tions pseudo statiques)

� La nature de la modalité d'acquisition : méthodes par marqueurs cutanés, mé-
thodes utilisant des implants, ou l'imagerie par exemple.

Dans notre classi�cation, nous tiendrons compte aussi des e�ets secondaires de la
technique utilisée sur le patient et nous diviserons les méthodes proposées suivant
leur invasivité. Nous verrons par la suite comment cette propriété in�ue sur les
résultats à di�érents niveaux : la nature des erreurs, la précision, les limitations

temporelles des acquisitions et même sur la représentation �nale des résultats. Cette
classi�cation nous permettra ainsi de situer notre méthode par rapport à celles déjà
utilisées.

Lors de l'acquisition des données pour la recherche des mouvements des structures
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osseuses, certaines propriétés de la méthode choisie constituent des avantages ou des
inconvénients par rapport aux attentes des cliniciens. A�n de faire un meilleur diag-
nostic, la méthode choisie doit fournir des données personnalisées bien précises.
Les méthodes d'estimation des mouvements des os sont également utilisées pour l'éva-
luation des patients après l'acte chirurgical. Elles doivent servir l'évaluation des actes
cliniques sans mettre en danger la santé du patient. La méthode doit pouvoir égale-
ment s'appliquer pour les di�érents patients. En e�et, les études sur les mouvements
des structures osseuses intéressaient les cliniciens depuis longtemps déjà [150]. Il ne
s'agit plus de nos jours d'avoir une idée générale sur la nature du mouvement en se
basant sur des études cadavériques mais la technique appliquée doit avoir des pro-
priétés qui lui permettront de fournir des résultats personnels et précis. Nous nous
focalisons par la suite sur les propriétés qui nous semblent les plus intéressantes dans
ce type d'étude. Ces propriétés sont l'invasivité, la précision, la capacité à avoir un
mouvement physiologique, la dynamicité des acquisitions et la généricité de la
méthode.

Nous commençons par donner une dé�nition et un aperçu de ces notions avant
d'analyser di�érentes modalités d'acquisitions possibles.

3.1.1 Invasivité

La réduction de l'invasivité lors de la collecte des données relatives au positionne-
ment des os a suscité beaucoup d'intérêt. En e�et, l'invasivité de la méthode constitue
un facteur de décision important pour le choix de la technique. Cette propriété dé�nit
les dégâts que subit le sujet au cours de l'application de la méthode de l'estimation
du mouvement. La nature de ces dégâts di�ère selon la méthode. D'une façon géné-
rale, l'interaction du corps avec les outils ou les modalités utilisées dé�nit le degré
de l'invasivité. Ainsi, l'invasivité de l'acquisition des images médicales par exemple,
dépend de la nature du rayonnement utilisé et de la dose de rayonnement admis par
le patient (rayons X classiques, rayons X basse dose, ...).

Il faut cependant dire que pour toutes les méthodes proposées, l'invasivité a été
tolérée pour l'utilisation clinique. Nous nous permettons donc de classer et de juger
cette invasvité comme étant importante ou minime malgré le fait qu'elle a été tolérée
par des comités spécialisés. L'invasivité d'une méthode est aussi à considérer par
rapport à son apport pour la santé du patient. Ainsi, pour une personne nécessitant
une intervention chirurgicale, l'insertion d'implants peut être tolérée contrairement
au cas d'une personne saine.

3.1.2 Précision

La précision que permet d'avoir la méthode d'acquisition des données est aussi une
caractéristique très importante de la méthode de suivi du mouvement. Cette propriété
traduit la di�érence entre les positions des données réelles et les positions mesurées sur
les acquisitions qui vont servir par la suite comme résultats pour les interprétations
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cliniques. La précision de la méthode va donc in�uencer les interprétations cliniques
et les décisions des médecins.

Les sources d'erreurs sont souvent multiples même s'il s'agit d'une seule méthode
d'estimation, et le résultat enregistré cumule ces erreurs. Les méthodes utilisant des
marqueurs cutanés peuvent être un bon contre exemple pour illustrer cette propriété.
En e�et, dans ce cas, les acquisitions se font pour les positions de certains points sur
la peau alors que les résultats sont interprétés comme des positions des os. Ainsi, les
erreurs de cette modalité peuvent être divisées entre des erreurs liées aux matériels, des
erreurs de localisations des points anatomiques et des erreurs dues aux mouvements
des tissus mous par rapport à l'os.

Le choix de la méthode d'estimation de mouvement doit tenir compte des di�é-
rences qu'elle mesure par rapport aux positions réelles. Cette caractéristique dépend
des attentes des di�érentes applications. Ainsi des applications comme les diagnostics
des laxités présentés dans le chapitre précédent tolèrent des estimations de l'ordre
du milimètre alors que d'autres applications comme des études sur l'axe hélicoïdale
instantané demandent des techniques encore plus précises.

Avec le développement technologique de plus en plus rapide, les méthodes d'esti-
mation de mouvement doivent être plus précises pour satisfaire les nouveaux besoins
cliniques.

3.1.3 Mouvement physiologique

D'autres propriétés sont également très importantes pour le choix de la méthode.
La nature du mouvement que permet d'acquérir la méthode en est une pour les cli-
niciens. En e�et, il est très intéressant que le mouvement acquis soit naturel, et que
certaines positions au cours de mouvements particuliers de la vie courante, puissent
être acquises. Cet intérêt traduit, généralement, des di�cultés ressenties par les pa-
tients au cours des mouvements de la vie quotidienne. Ainsi, les cliniciens s'intéressent
par exemple à avoir des mouvements pendant que l'articulation est en charge pour
produire les conditions naturelles de marche. Des positions telles que l'entrée dans une
baignoire, ou la mise de chaussettes sont intéressantes pour l'étude de la luxation de
la hanche par exemple. La �exion maximale du genou sur des patients prothésés a été
aussi sujet d'étude pour certaines populations asiatiques comme dans [108]. Cette po-
sition est souvent utilisée au Japon pour s'assoir alors que pour d'autres populations
cette position est di�cilement atteinte même lors des examens cliniques.

Cependant, certaines méthodes d'acquisition ne permettent pas de tels mouve-

ments physiologiques. C'est le cas par exemple lorsque les acquisitions sont faites
dans les positions allongées. Dans ce cas, le poids du corps, qui dans une position
physiologique repose sur les articulations du membre inférieur, n'interagit plus de la
même façon avec la position des structures osseuses lors des acquisitions allongées.

Le choix de la méthode doit donc tenir compte de cette propriété. En général,
l'étude des mouvements physiologiques est un objectif pour les cliniciens a�n d'amé-
liorer les résultats de leurs interventions sur les patients. Nous verrons que la modalité
EOS étudiée permet ce type d'étude.
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3.1.4 Dynamicité

Les cliniciens s'intéressent également à la capacité de la méthode à acquérir des
données d'une façon �continue� dans le temps. Nous parlerons d'acquisitions conti-
nues pour celles qui se font à des fréquences temporelles comparables à la fréquence
limite détectée par l'÷il. Certaines méthodes le permettent comme l'utilisation des
marqueurs cutanés ou la �uoroscopie, on parle alors d'acquisitions dynamiques. Pour
d'autres méthodes, l'acquisition se limite à plusieurs positions bien �xées au cours du
mouvement. On parle alors d'analyse du mouvement en pseudo-statique. Néanmoins,
ces dernières techniques restent intéressantes. Cette di�érence avec les acquisitions
dynamiques peut être vue comme une di�érence dans le pas d'échantillonnage tem-
porel du mouvement. Une bonne utilisation des méthodes quasi-cinématiques, se fait
par un choix judicieux des positions acquises pour permettre de capturer et d'étudier
les changements dans le mouvement recherché. Dans le souci de faire des études uti-
lisant la continuité temporelle des données, certains travaux utilisent des modalités
permettant un tel accès dynamique. C'est le cas par exemple pour des études sur l'axe
hélicoïdal instantané de rotation du genou.

Nous utiliserons par la suite le terme dynamicité pour décrire cette caractéristique
des méthodes d'acquisition. Cette utilisation est à ne pas confondre avec son utilisation
pour l'étude de vitesses et d'accélérations des di�érentes parties des articulations ainsi
que des e�orts musculaires appliqués.

3.1.5 Généricité

Dans la pratique, plusieurs cas de patients ayant di�érentes pathologies morpho-
logiques et cinématiques peuvent se présenter pour les cliniciens. Allant des cas de
personnes saines, à celles ayant des articulations pathologiques ou prothésées, cette
grande di�érence se traduit dans le type de données présentées à la méthode d'esti-
mation. Il est très intéressant dans ces cas que cette méthode de suivi du mouvement
puisse les traiter sans qu'elle ne nécessite de grandes modi�cations. La méthode ne doit
donc pas avoir de limites quant à la morphologie ou à la cinématique attendue. Ainsi,
les méthodes de détermination de la position de certaines structures anatomiques,
s'appuyant sur des connaissances obtenues avec des sujets sains, peuvent commettre
plus d'erreurs si le traitement se fait pour des cas pathologiques, ou prothésés. Il est
envisageable également que les cliniciens traitent d'autres articulations avec la même
méthodologie. La généricité de la méthode est alors une propriété importante.

Synthèse

Il est vrai que ces di�érentes propriétés n'ont pas la même importance pour les
cliniciens. Nous les avons donc placées dans cette section selon un ordre d'importance
qui nous semble descendant. Nous avons mis par exemple la généricité dans un ordre
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d'importance moindre que l'invasivité puisqu'une méthode non générique nécessitera
plus de travail pour être utilisée avec des applications diverses alors qu'une méthode
invasive retentit la santé du patient en cas de mauvaise utilisation. Nous avons mis
également la précision avant la capacité à avoir un mouvement physiologique puisqu'il
faut que la méthode soit précise pour pouvoir di�érencier entre les di�érents types
de mouvements. Quant à la dynamicité, le fait que certaines études peuvent se faire
avec des acquisitions non dynamiques justi�e son classement. Cependant, toutes ces
propriétés nous paraissent intéressantes pour caractériser une approche d'estimation
des mouvements des structures osseuses. Lors de notre classi�cation de certaines mé-
thodes, nous nous intéresserons à ces di�érentes propriétés. Ceci nous permettra de
les voir sous leurs di�érents aspects et de souligner les spéci�cités de l'approche que
nous proposons.

En examinant ces di�érentes propriétés, nous pensons qu'il y a un dilemme lors
du choix de la méthode d'acquisition. En e�et, si le choix d'une méthode se fait dans
l'optique d'une seule propriété, ce choix peut se traduire par des inconvénients pour
les propriétés non sélectionnées. Dans la �gure 3.1, nous dressons un tableau avec
pour entrée, l'invasivité de la méthode et sa précision. Ainsi nous pensons qu'une
relation entre ces deux propriétés, que nous avons classées les plus importantes, peut
être mise en évidence à travers ce schéma. Nous avons choisi ces deux propriétés parce
qu'elles nous semblent les plus pertinentes pour le choix de la méthode utilisée. Nous
avons également classé les méthodes à trois degrés d'invasivité. Une classe très invasive
dans laquelle nous avons mis les méthodes nécessitant une intervention chirurgicale ou
s'e�ectuant sur des cadavres. Une classe contenant les méthodes non invasives et une
classe intermédiaire avec des méthodes peu invasives. La précision de ces méthodes
décroit généralement à chaque fois que la non invasivité augmente. Dans ce tableau,
nous n'avons pas évalué les degrés de précision et d'invasivité quantitativement. Nous
nous sommes contentés d'une évaluation qualitative. Ainsi une méthode utilisant la
�uoroscopie+CT est plus invasive que celle utilisant la �uoroscopie+IRM parce que
la modalité IRM n'est pas invasive. Cependant, elle est plus précise parce que, la
délimitation (segmentation) des structures osseuses est beaucoup plus facile avec la
modalité CT.
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Figure 3.1: Classi�cation des méthodes d'estimation du mouvement selon le degré
d'invasivité de leur modalité d'acquisition

Grâce à la �gure 3.1, nous pouvons voir que la précision est meilleure avec les
méthodes les plus invasives et vice versa. Il en est de même, pour ce dilemme, pour la
plupart des propriétés déjà citées. Pour avoir une étude dynamique par exemple, en
se �xant une modalité comme la �uoroscopie, le nombre d'acquisitions est plus impor-
tant que pour des études non dynamiques. L'invasivité de la méthode est donc plus
importante. Cependant, nous nous sommes limités à l'analyse de ces deux propriétés
pour les raisons que nous avons citées.

Dans notre travail, nous utilisons la modalité EOS pour acquérir les données. Nous
proposons de réduire l'invasivité que subit le patient lors des acquisitions en utili-
sant les caractéristiques de cet imageur radiographique. Nous voulons également que
la précision de notre méthode de recherche réponde aux besoins cliniques

pour pouvoir e�ectuer les études nécessaires sur les articulations choisies. Nous vou-
lons aussi exploiter la capacité d'EOS à acquérir des données en charge pour
pouvoir analyser des mouvements naturels.

Cependant, cette modalité ne donne pas la possibilité de faire des études sur
des mouvements dynamiques. Nous nous contentons donc de faire des études pseudo
statiques avec plusieurs positions statiques. Nous voulons également que notre ap-

proche soit générique et ne nécessite pas beaucoup de modi�cations pour être ap-
pliquée sur des sujets sains, pathologiques, prothésés et sur di�érentes articulations.

Nous évoquons dans la suite de ce chapitre, des approches de recherche des mou-
vements des structures osseuses largement répandues. Nous nous intéressons particu-
lièrement aux méthodes utilisant la modélisation des articulations, celles utilisant des
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marqueurs cutanés et aux méthodes utilisant di�érents types d'imagerie. Nous évo-
querons également les méthodes utilisant des implants et des goniomètres pour avoir
une idée globale sur les approches utilisées dans l'objectif de l'estimation du mouve-
ment. Nous soulignons les caractéristiques de chacune de ces approches par rapport
aux propriétés que nous avons évoquées. Ceci montrera encore plus le dilemme qui
existe pour un choix de la méthode par rapport aux attentes des cliniciens.

De plus, cet état de l'art nous permettra de comparer notre méthode avec les
approches classiques. La comparaison concerne l'apport de l'utilisation de la moda-
lité EOS ainsi que les apports de nos algorithmes développés pour la recherche du
mouvement.

3.2 Palpation

La technique d'acquisition utilisant la palpation consiste à identi�er à travers la
peau des points anatomiques bien précis au cours de di�érentes phases du mouvement.
Ceci se fait à l'aide d'une sonde et d'un positionneur 3D qui permet de fournir les
coordonnées 3D des sommets d'un triangle attaché à l'articulation. Le sujet ne subit
aucune invasivité mais la précision et la reproductibilité de la méthode peuvent être
discutées [91, 19]. De plus, cette méthode nécessite un temps d'intervention assez long
pour les cliniciens. L'application de cette méthode nécessite une bonne connaissance
anatomique pour chaque articulation. C'est pour cela que son utilisation est limitée
aux cliniciens et aux biomécaniciens. Quelqu'un qui maîtrise cette technique pour
une articulation, ne peut l'appliquer pour une autre articulation qu'après avoir égale-
ment maîtrisé la nouvelle articulation. Il faut par exemple savoir identi�er des points
anatomiques facilement repérables, son utilisation pour les vertèbres par exemple est
donc plus délicate. De la même manière, avec une articulation prothésée, plusieurs
points anatomiques n'existent plus. L'utilisateur doit donc changer sa stratégie pour
l'identi�cation des structures.

Ainsi, l'utilisation d'une telle méthode, présentant plusieurs avantages comme la
non invasivité et la possibilité de faire des acquisitions sur des mouvements phy-

siologiques, est pénalisée par sa non généricité.

Méthode Invasivité Précision Conditions naturelles Dynamicité Généricité

Palpation +++ - - - +++ + - -

3.3 Etudes cadavériques

Pour illustrer encore ces di�érentes propriétés, nous évoquons un travail de Stahlin
[139] dans lequel l'auteur a utilisé des articulations cadavériques coupées à partir du
genou pour étudier les mouvements entre les os du tibia et du pied. Des marqueurs
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sont attachés aux structures osseuses concernées et le mouvement est enregistré grâce
à des caméras permettant ainsi une acquisition dynamique et précise. Cependant
les mouvements étudiés ne correspondent pas aux mouvements physiologiques.
Pour s'approcher alors des conditions naturelles, l'auteur a essayé de produire des
forces et des tensions au cours du mouvement étudié. Le protocole proposé consiste à
appliquer un ensemble de forces sur les os du pied par un levier manuel à travers neuf
tendons de l'articulation. Les tests d'orientation des structures osseuses ont montré
une reproductibilité de 2°. Une telle étude dynamique et précise n'a été appliquée que
sur des données cadavériques. Comme c'était le cas dans ce travail, pour des expé-
riences utilisant des membres cadavériques, la tâche la plus délicate est de reproduire
les conditions d'un mouvement naturel. Ceci suppose qu'on maîtrise déjà les forces et
les moments appliqués aux os par chaque muscle à di�érents instants du mouvement
et qu'on arrive à les reproduire avec précision sur les membres cadavériques. Ceci peut
être une tâche délicate.

Pour cela, l'intérêt est soit de faire une étude de faisabilité sur des techniques qui
pourront par la suite se généraliser en des études in vivo, soit de tirer des conclusions
préliminaires sur le mouvement étudié sans tenir compte des variabilités entre les dif-
férentes personnes. Ces études peuvent également servir à valider des techniques plus
récentes et construire des modèles biomécaniques. Dans ce cadre, la société Symbios®
travaille pour la réalisation de prothèses personnalisées de la hanche[122].

Si nous pouvons classer les méthodes d'acquisition qui se font sur des membres ca-
davériques comme les acquisitions les plus invasives, ce type d'acquisition par exemple,
pourra être très précis lors de l'acquisition de la morphologie des structures ou lors
de la détermination des positions des os, mais les mouvements étudiés ne sont pas
naturels et les études ne peuvent pas être personnalisées.

Ainsi, dans ces acquisitions, l'invasivité n'est plus prise en compte (données ca-
davériques). Nous pouvons donc enregistrer un mouvement dynamique avec une très
bonne précision. Cependant, la capacité à reproduire un mouvement naturel est
limitée. Le tableau suivant résume ces caractéristiques.

Méthode Invasivité Précision Conditions naturelles Dynamicité Généricité

Dissection - - - +++ - - - +++ -

3.4 Acquisitions de mouvement par implants

Les acquisitions utilisant des implants sont un bon exemple pour illustrer les mé-
thodes d'acquisitions invasives. Comme l'identi�cation de structures anatomiques est
généralement di�cile, certains travaux ont recours à des implants métalliques, �xés
sur l'os, qui sont facilement identi�ables. En e�et, un point anatomique n'est pas
réellement un point géométrique et une arrête n'est pas une droite, ce qui rend l'iden-
ti�cation délicate. Ceci peut être encore plus remarqué lors des examens de certains
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patients arthrosés ou plus généralement, dont la morphologie des os est mal formé par
rapport à la normale. Pour mieux identi�er les structures, l'accès direct à l'os peut
se faire en utilisant des implants insérés préalablement sur l'articulation à étudier
[87, 141].

Figure 3.2: Implants en tantalum au niveau du tibia
[136]

Dans un travail utilisant des implants de type tantalum [152], Weidenhielm étudie
les mouvements des structures osseuses au niveau du genou pour des patients ayant
des arthroses. Une phase de calibration précède les acquisitions et utilise des billes de
tantalum dans des positions bien déterminées. Les positions de ces implants sont, par
la suite, déterminées pour di�érentes positions cliniques comme la rotation externe
ou interne du genou. Les auteurs étudient des mouvements alors que les patients sont
complètement en charge sur l'articulation étudiée en position initiale, en 15° et 30° de
�exion et en e�ectuant une rotation complète du corps vers l'intérieur et l'extérieur
pendant l'extension de l'articulation. Ils rapportent des erreurs de mouvements de
l'ordre de 2°.

Dans une autre étude, Karrholm étudie le changement de l'axe de rotation de
l'articulation du genou en charge [72]. Dans ces tests, des implants en tantalum ont
été insérés au niveau du fémur distal et du tibia proximal de genoux sains de di�é-
rents volontaires. Les positions de ces implants ont été mesurées ensuite grâce à des
séquences de paires de radiographies enregistrant le mouvement. L'identi�cation de
certains points anatomiques, comme les centres des surfaces circulaires postérieures
des condyles fémoraux, sur les paires de radiographies a été également utilisée pour
la détermination de la position des os selon certains axes et repères cliniques. Les ré-
sultats obtenus dans cette étude con�rment une rotation interne du tibia par rapport
au fémur lors de la �exion, et une rotation externe lors de l'extension.

Dans ces travaux, l'utilisation de ces implants a permis un accès aux positions
des structures osseuses et l'expression du mouvement dans un repère anatomique ou
clinique. La précision évoquée à l'identi�cation des marqueurs par RSA est de 0.002
± 0.044 mm lors d'une étude sur un fantôme [82]. Cependant, la �xation des implants
ainsi que le rayonnement absorbé par le sujet lors des acquisitions (RSA) forment la
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partie invasive de la modalité. Même si cette technique béné�cie d'une très bonne pré-
cision lors de la determination de la position des implants sur les images, Karrhohm
évoquait une erreur de précision maximale de 1mm, l'intérêt de son utilisation peut
être mis en cause avec le risque que prennent surtout les jeunes volontaires (moyenne
d'âge de 24 ans dans [72]). L'utilisation d'implants en tantalum sur des membres
cadavériques élimine le problème d'invasivité. Mais, dans ce cas, le principal incon-
vénient de la technique est la limitation à reproduire les conditions naturelles d'un
mouvement.

Plus généralement, l'utilisation des implants est un outil e�cace pour déterminer
avec précision la position de certains points et pour éliminer la phase délicate de
l'identi�cation des points anatomiques. Les mouvements sont généralement naturels
mais l'invasivité de la méthode est une limite majeure à son utilisation [46, 136, 110,
71, 152].

Figure 3.3: Broches intracorticales
[116]

L'utilisation des broches intracorticales se base sur l'insertion de deux broches dans
le tibia et le fémur (une pour chaque os). Ces broches peuvent se prolonger à l'extérieur
d'une manière à éviter un éventuel chevauchement avec le reste du corps au cours du
mouvement. Elles �nissent à l'extérieur du corps par un ensemble de marqueurs (voir
�gure 3.3). L'utilisation de cette méthode s'inscrit dans le cadre des méthodes inva-
sives puisqu'elle nécessite une intervention chirurgicale. Elle o�re la possibilité d'une
étude cinématique avec une grande fréquence temporelle (selon le système d'acquisi-
tion). Elle est généralement utilisée avec la stéréo vision pour la détermination des
positions des marqueurs. L'espace d'acquisition n'est pas limité. Ainsi, l'étude peut
se faire pour di�érentes positions de la vie quotidienne. Cette méthode permet
l'identi�cation des marqueurs avec une grande précision. Cependant, en plus de son
invasivité, elle présente d'autres inconvénients qui sont les causes de son utilisation
limitée. En e�et, pour cette technique, l'insertion des broches intra corticales pose des
di�cultés cliniques au niveau fémoral. Certaines études ont critiqué des insertions à
travers une coupe au niveau de la bande illio-tibiale ou dans une position antérieure à
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celle-ci [116]. Les auteurs mettent en évidence des forces déformant la tige au niveau
de l'incision illio-tibiale (généralement étroite) et au niveau des muscles. Les propriétés
physiques de la tige et sa longueur facilitent cette déformation. Dans le même travail,
les auteurs proposent une insertion oblique des implants entre la bande illio-tibiale et
le tendon supérieur du quadriceps. Cependant, les déformations de l'implant ainsi que
les désorientations provoquées par les tissus mous (la bande illio-tibiale et muscles)
persistent dans certains cas. Certaines vibrations au cours du mouvement peuvent
également perturber les acquisitions.

L'absence d'un protocole facilitant l'insertion, sans perturbation du mouvement,
de la broche fémorale pour la méthode utilisant les broches intracorticales est une
illustration des inconvénients spéci�ques à chaque approche. En plus, l'accès direct
aux positions de marqueurs placés sur la tige nécessite une intervention chirurgicale
touchant directement les structures osseuses. Comme indiqué dans le tableau suivant,
ceci fait que l'invasivité est le principal incovénient de cette technique.

Méthode Invasivité Précision Conditions naturelles Dynamicité Généricité

Suivi d'implants
- - - ++ ++ +++ +

(billes, broches)

3.5 Acquisitions de mouvement par goniomètres

Dans certains travaux, les auteurs utilisent des goniomètres pour la détermination
des angles entre les structures osseuses des articulations. Il s'agit d'un outil composé
de deux branches en liaison pivot. Chaque branche est attachée à un segment de l'ar-
ticulation suivant l'axe de rotation. Cette technique permet l'étude du mouvement
naturel, en charge. Dans [58], les auteurs prennent les mesures fournies par un go-
niomètre comme les �vraies� valeurs pour évaluer les résultats fournis par un autre
appareil de mesure. Mais de plus en plus de goniomètres électriques sont utilisés.
Dans [75], les auteurs utilisent des goniomètres dont les branches sont équipées de
trois potentiomètres. Chaque potentiomètre est orienté dans un plan du mouvement.
Cette méthode présente cependant, di�érents inconvénients. En e�et, le placement
du goniomètre par rapport aux axes du mouvement se fait à l'aide de l'identi�cation
de points anatomiques. Ce placement est donc souvent entaché d'erreurs, d'autant
plus que l'axe du mouvement peut être variable par rapport à un repère anatomique.
Les goniomètres sont sensibles aux placements et ceci entraine systématiquement des
erreurs dans les résultats [26]. Les mouvements des tissus mous comme les muscles
et l'élasticité de la peau peuvent également provoquer des erreurs dans les résultats.
De plus ce type d'appareil ne peut mesurer que des rotations entre les di�érents seg-
ments des articulations. Généralement, les mouvements réels peuvent comporter des
translations.
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Figure 3.4: Goniomètres
[58]

D'autres outils sont aussi utilisés pour la détermination des rotations et des trans-
lations. Dans [21], Bull utilise un transmetteur électromagnétique pour la mesure du
mouvement pendant l'opération chirurgicale. L'appareil est constitué d'un transmet-
teur de champ électromagnétique et de trois récepteurs. Cette technique permet de
chercher un mouvement à six degrés de liberté mais elle est sensible aux interférences
ferromagnétiques. Pour éliminer les problèmes des tissus mous, les auteurs attachent
les récepteurs directement aux os en utilisant des pins. La méthode est appliquée sur
des patients avec une lésion du LCA. Les auteurs étudient avec cette méthode l'en-
veloppe du mouvement avant et après une reconstruction du LCA et trouvent que la
reconstruction réduit l'enveloppe de rotation du tibia et élimine sa subluxation.

De plus, un autre inconvénient peut survenir lors de l'utilisation de ce type d'ap-
pareillage électrique puisque les �ls peuvent gêner les mouvements naturels des sujets
étudiés [165]. L'utilisation de transmetteurs électromagnétiques peut éliminer ce pro-
blème mais ils sont sensibles aux interférences ferromagnétiques.

Cependant, certains scienti�ques ont voulu pro�ter de la non invasivité, de la
dynamicité de la méthode et de la possibilité qu'elle o�re d'acquérir un mouvement
physiologique. C'est dans ce cadre que le laboratoire de recherche en imagerie et
orthopédie (LIO, Canada) a développé une orthèse commercialisée sous le nom de �KG
Knee� permettant l'analyse du mouvement du genou avec une meilleure précision que
si l'on place les instruments directement sur la peau [56].

Pour toutes les raisons que nous avons évoquées, la précision des résultats est
souvent critiquée pour ces méthodes de mesures. En plus de cet inconvénient, d'autres
critiques plus spéci�ques peuvent être émises pour chaque méthode qui n'accède pas
directement aux données des structures osseuses.

En conclusion, malgré la non invasivité de l'approche, certains outils peuvent
être critiqués pour leur manque de précision. De plus, leur utilisation peut exprimer
une grande variabilité inter et intra utilisateurs. La dynamicité des acquisitions et
la rapidité d'obtention des résultats sont les principaux avantages pour certaines des
méthodes que nous avons évoquées. Pour d'autres méthodes, cette dernière caracté-
ristique (dynamicité) est limitée par les �ls électriques des appareils, ou par le fait
que les biomécaniciens ou les cliniciens sont obligés d'interrompre le mouvement à
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di�érents instants pour e�ectuer les mesures nécessaires. Le tableau suivant résume
nos évaluations.

Méthode Invasivité Précision Conditions naturelles Dynamicité Généricité

Outils électriques,
+++ - ++ + -

magnétiques

3.6 Acquisitions de mouvement par marqueurs cuta-
nés

3.6.1 Acquisitions et erreurs

L'utilisation des marqueurs cutanés pour le suivi des mouvements des articulations
est une méthode très sollicitée par les biomécaniciens. Cette technique se base sur le
suivi d'un ensemble de marqueurs placés sur la peau autour de l'articulation étudiée.
Ces marqueurs peuvent être de type ultra son (ZERBIS ®), magnétique (MOTION
STAR ®) ou optique (VICON ®, CODA ®). Ils peuvent être actifs en transmet-
tant un signal vers les capteurs ou passifs en ré�échissant juste les signaux émis. Les
marqueurs les plus utilisés sont de type optique passif. Ils o�rent l'avantage de per-
mettre un mouvement naturel et ne le limitent pas par des �ls qui transmettent
les signaux vers les capteurs.

En utilisant cette technique, le déplacement de chaque marqueur doit être enregis-
tré grâce au moins à deux caméras pour avoir son mouvement en trois dimensions. La
redondance des caméras est utilisée pour éviter que les marqueurs ne soient cachés par
une partie du corps au cours du mouvement. Généralement six caméras sont utilisées
dans ces études. A Brest, le service de rééducation fonctionnelle du CHU a une salle
d'analyse du mouvement équipée d'un système VICON et de 11 caméras (1,3 et 2 M
pixels).
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Figure 3.5: Nappe de marqueurs lors de l'étude des mouvements de l'épaule et caméra
VICON au CHU de Brest

[132]

Toutefois, les techniques utilisant des marqueurs cutanés peuvent introduire trois
types d'erreurs dans les données collectées. Des erreurs dues aux déplacements des
marqueurs par rapport aux os, des erreurs dues au mauvais placement des marqueurs
par rapport au repère anatomique spéci�é par l'ISB (International Society of Biome-
chanics), et des erreurs dues aux matériels utilisés tels que les caméras et les logiciels
de calcul. Les dernières erreurs sont minimes (inférieures à 1 mm) pour le système
VICON et sont négligées.

Cependant, il a été souligné que la principale cause d'erreurs de ces méthodes est
leurs attachements à des zones qui sont en mouvement non rigide par rapport aux
structures osseuses, objets des études. En e�et, entre les marqueurs et les structures
osseuses, l'ensemble de tissus composés par la peau et les muscles se déplace, au cours
du mouvement de l'articulation. L'élasticité de la peau et la déformation des muscles,
font que le mouvement enregistré de la peau est d'une nature autre que celle du
mouvement rigide des os étudiés. Dans [103], Matsui trouve que les déplacements au
niveau de l'omoplate peuvent atteindre 85 mm pour la pointe inférieure par rapport
à son marqueur.

D'autre part, la di�culté de l'identi�cation des points anatomiques pour placer les
marqueurs ou pour constituer les références nécessaires a�n d'exprimer le mouvement
dans un repère clinique, constitue elle aussi une source majeure d'erreurs pour cette
méthode. En e�et, plusieurs points anatomiques utilisés souvent dans ces études, sont
en réalité des zones anatomiques et non des points, la variabilité inter et intra uti-
lisateur de leurs identi�cations est donc assez grande. Ceci introduit des erreurs au
niveau des résultats obtenus [137], [19]. Pour évaluer le même type d'erreurs, dans
[160, 159], les auteurs étudient les erreurs intra utilisateurs a�ectant les résultats lors
de l'identi�cation de points anatomiques pour la chirurgie naviguée. Les points étu-
diés étaient le centre du fémur distal, les épicondyles médiale et latérale, le centre
du tibia proximal et les malléoles latérale et médiale. Ces points sont utilisés pour
le recalage avec un système de navigation ne se basant pas sur les images et iden-
ti�és par palpation ou par sélection visuelle. Les auteurs évaluent les e�ets de ces
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erreurs pour la détermination des axes mécaniques. Ils trouvent que les erreurs pour
la dé�nition de l'axe transepicondylien peuvent atteindre 8.2°. L'utilisateur était un
chirurgien expérimenté et les résultats de références étaient supposés être la moyenne
des mesures.

Ainsi, le placement de ces marqueurs apparaît comme une tâche très importante
qui permettrait de minimiser ces deux types d'erreurs. En e�et, pour avoir un choix
judicieux, le biomécanicien doit tenir compte de la facilité à repérer les points à déter-
miner par rapport à l'os ce qui s'e�ectue par palpation. Le placement des marqueurs
doit aussi prendre en considération le mouvement des points choisis pour que leurs
déplacements par rapport à l'os soit minimal. Ces références doivent également être ac-
ceptées par la communauté pour pouvoir faire des comparaisons des résultats obtenus.
Une référence de ces points est donnée par la Société Internationale de Biomécanique
[156].

Parmi les travaux utilisant les marqueurs cutanés, Laborde [85] et Russell [123]
suivent les propositions de placement des marqueurs e�ectuées par l'ISB ainsi que par
VICON MOTIONS SYSTEMS. Cependant, il a été rapporté que le choix des réfé-
rences recommandé par l'ISB s'appuie sur des points anatomiques où le mouvement
des tissus élastiques est assez grand [25].

La non invasivité de cette approche, sa simplicité d'utilisation, la précision à
dé�nir la position du marqueur ainsi que la possibilité d'e�ectuer des mouvements

naturels et la capacité à avoir un bon échantillonnage temporel rendent cette ap-
proche parmi les plus répandues. Pour cela, beaucoup de travaux se sont intéressés à
résoudre le problème majeur de cette modalité qui est la di�érence entre le mouvement
enregistré et les mouvements des os. Partant du fait que l'utilisation de cette approche
est souvent suivie par une technique essayant d'éliminer les erreurs que nous avons
mentionnées, la présentation des méthodes de corrections est donc utile pour pouvoir
évaluer la précision par exemple. C'est ce que nous allons voir dans le paragraphe
suivant.

3.6.2 Méthodes de corrections des données acquises avec les

marqueurs cutanés

Le problème de déplacement des tissus mous par rapport aux os a été évoqué
comme la source majeure des erreurs dans l'analyse du mouvement par les méthodes
utilisant les marqueurs cutanés, avant les erreurs dues au mauvais placement des
repères anatomiques et aux erreurs de calcul [25]. Plusieurs travaux ont essayé d'ap-
porter des solutions en plaçant les marqueurs de manière à réduire ces erreurs, en
traitant les données collectées pour éliminer les artéfacts qui les perturbent ou en
combinant les deux solutions.

Dans le travail de Marin [102] concernant le genou, les marqueurs ont été placés
sur des structures rigides pour limiter ces artéfacts. La phase de suivi du mouvement
est précédée par une phase de calibration au cours de laquelle on détermine la posi-
tion de la structure rigide par rapport au repère anatomique du fémur et du tibia.
Durant cette phase, on place des marqueurs sur des repères anatomiques. Au cours
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du mouvement, on ne laisse que les structures rigides dont chacune contient 3 mar-
queurs. Ainsi dans le modèle du LBM de l'ENSAM (Paris), la position de la structure
rigide sur le muscle, donc loin des repères anatomiques, permet d'espérer de diminuer
le taux d'erreurs, puisque le mouvement des tissus mous par rapport à l'os est plus
important près des repères anatomiques [25]. Cependant, un inconvénient de ce type
de méthodes (se basant sur un corps rigide) est que le corps rigide est placé sur un
muscle et sa position peut donc varier par rapport au repère anatomique. Ainsi, les
erreurs dues aux mouvements des tissus mous ne sont pas éliminées complètement.
Cette variation ne peut pas être éliminée par un �ltre passe bas puisque les fréquences
de perturbations sont proches de celles du mouvement recherché. D'autres position-
nements des marqueurs cutanés ont été testés pour capturer les mouvements, Anas
[6] utilisait par exemple un groupe de marqueurs à l'emplacement d'un marqueur.

Figure 3.6: Marqueurs sur corps rigides
[102]

Dans un travail de Cappozzo [24], les auteurs ont étudié le taux d'erreurs engendré
par le système VICON par rapport au nombre de marqueurs, la forme qu'engendre le
positionnement des marqueurs ainsi que les distances entre eux. Les relations qu'ils
établissent mènent aux conclusions suivantes :

� Le nombre de marqueurs doit être supérieur à 4 (le taux d'erreur diminue avec
la racine carrée du nombre de marqueurs).

� Le rayon moyen de la forme que constituent les marqueurs doit être 10 fois
supérieur à l'écart type des erreurs expérimentales trouvées.

� Il n'est pas de grande utilité de mettre les marqueurs sur 3 dimensions.
� Ayant des marqueurs sur le même plan, le grand diamètre doit être 2 fois supé-
rieur au petit.

� Les marqueurs doivent être placés sur des zones où il y a le moins de glissement
possible (loin des extrémités).

� L'axe principal le plus long doit être orienté vers le repère anatomique le plus
pertinent.
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Dans [23] et [22] Cappello introduit une autre méthode pour la réduction des erreurs
de la pose et de l'orientation des os dues aux mouvements des tissus mous lorsqu'on
utilise des marqueurs externes. La méthode se base sur deux calibrations au lieu
d'une seule. Une calibration se fait au début du mouvement et une autre à la �n (par
exemple une à l'extension et l'autre à la �exion complète du genou). Le suivi de la
position des repères anatomiques au cours du temps se fait ensuite par interpolation
linéaire entre ces deux moments. Ceci est dérivé de l'observation que la surface de
la peau au dessus du repère anatomique bouge suivant une boucle quasi linéaire par
rapport aux os [25]. Ces résultats se basent donc sur l'hypothèse que les coordonnées
des repères anatomiques et la forme de l'ensemble des marqueurs changent de ma-
nière linéaire. Cette double calibration a été utilisée dans les travaux du Laboratoire
de traitement de l'information médicale (LaTIM INSERM) dans lesquels Brochard
étudiait le mouvement de la scapula lors de l'élévation du bras [19].

Alexander et Andriacchi utilisent une autre méthode, la PCT (Point Cluster Tech-
nique), basée sur un grand nombre de marqueurs pour remédier aux problèmes des
artéfacts des tissus mous grâce à la redondance spatiale [8]. Ainsi, pour la minimi-
sation de ces artéfacts, ils pondèrent au mieux les marqueurs selon leurs degrés de
déformations. Dans une autre étude publiée en 2001, ils proposent l'Interval Defor-
mation Technique IDT [2] qui utilise la PCT pour déduire la position des os.

Dans un autre travail [3], Alexander propose d'introduire les images IRM pour
construire un modèle spéci�que du patient. Il commence par la construction d'un
modèle de l'articulation saine. Puis, il e�ectue un recalage rigide puis non rigide
pour construire l'articulation du patient. La correspondance entre les données IRM
et les données observables (par exemple système VICON) est établie grâce à des
marqueurs visibles dans les deux modalités. Les transformations calculées à partir
des optimisations permettent d'apporter le modèle anatomique des données IRM à
l'estimation optimale du modèle squelettique dans la modalité VICON. La première
optimisation calcule sur chaque segment la transformation linéaire d'un corps rigide au
moindre carré entre les données IRM et les données VICON. La deuxième optimisation
calcule une correction de la rigidité en utilisant la PCT avec la redistribution des
masses ou la déformation des intervalles. Stagni [138] essaie de valider cette nouvelle
technique. Elle trouve que les résultats obtenus par la IDT sont très dépendants de la
forme utilisée pour modéliser la trajectoire et que la forme gaussienne de la trajectoire
des marqueurs dans un repère lié aux os, n'est pas la mieux adaptée pour la trajectoire
observée, ce qui met en cause l'apport de l'utilisation de la IDT. Chèze [29] propose
une autre méthode pour remédier au problème du mouvement des tissus mous par
rapport aux os qui se base sur la solidi�cation. Cette méthode présente les avantages
d'être interprétable géométriquement, d'utiliser la théorie des corps rigides tout en
conservant les avantages de la méthode numérique de minimisation.

Schwartz [132] crée une redondance spatiale des marqueurs pour éliminer les ar-
téfacts qu'introduit le mouvement des tissus mous. Pour cela, il utilise une nappe de
marqueurs pour l'étude du mouvement de l'épaule. L'auteur développe par la suite
un algorithme de recalage robuste IMCP (iterative median closest point) pour tirer
pro�t de la redondance temporelle des marqueurs pour éliminer les artéfacts dus aux
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mouvements des tissus mous sur les os. Utilisant l'IMCP, l'idée est de recaler l'en-
semble des instances sur une nappe virtuelle représentant l'ensemble des acquisitions.
Ceci se fait par la fusion de l'ensemble des nuages de points à recaler pondérés par un
poids correspondant à la probabilité que le point soit représentatif d'un mouvement
rigide.

Synthèse

Dans un souci de réduction de l'invasivité, les chercheurs optent souvent pour des
méthodes d'acquisitions qui s'appuient sur des données qui ne sont pas directement
attachées aux structures osseuses à étudier. L'utilisation de marqueurs cutanés est
l'une des techniques les plus utilisées pour cet objectif. Cependant, les artéfacts dus
aux déplacements de tissus mous par rapport aux os sont par la suite di�ciles à élimi-
ner. Pour cela, ces méthodes sou�rent souvent d'un manque de précision qui varie
selon l'articulation et le mouvement. Ces approches (notamment la modalité VICON)
o�rent également des avantages quant à la dynamicité de leurs acquisitions et leurs
capacités à enregistrer des mouvements physiologiques. Pour utiliser les avantages
potentiels de cette approche, un intérêt particulier, comme nous l'avons mentionné,
a été porté pour réduire son inconvénient majeur : la précision. C'est pour cela que
cette approche est utilisée principalement pour l'analyse fonctionnelle de la marche.
Nous présentons dans le tableau suivant ces évaluations.

Méthode Invasivité Précision Conditions naturelles Dynamicité Généricité

Marqueurs
+++ - - +++ +++ -

cutanés

3.7 Étude de mouvement par modélisation

Partir de la morphologie des os pour les modéliser et déduire par la suite le mou-
vement qui peut s'e�ectuer entre les os d'une articulation permet aussi d'avoir une
estimation du mouvement d'une manière non invasive, surtout si la modalité d'ac-
quisition des données de la morphologie ne l'est pas. Cette approche a été parmi les
plus anciennement rapportées. Pour l'articulation du genou par exemple, Weber [150]
avait décrit le mouvement du compartiment médial du fémur sur le tibia par celui
d'un berceau. Depuis, plusieurs méthodes utilisent la même approche.

Iwaki dans [63] utilise des genoux cadavériques pour étudier le mouvement entre
le fémur et le tibia. Pour cela, des images 3D de ces articulations sont acquises avec
la modalité IRM a�n de permettre une étude de la morphologie du fémur et du tibia.
Des dissections ont ensuite été réalisées pour con�rmer les distances mesurées sur les
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images IRM. Ainsi, une fois les acquisitions IRM validées quant à leurs précisions mor-
phologiques, les auteurs valident l'utilisation de l'IRM pour l'analyse du mouvement
avec une approche suivant la modélisation mathématique de la morphologie.

A partir de ces images, Iwaki modélise chaque condyle du fémur par deux cercles
de centres et de rayons di�érents. Il modélise aussi les deux plateaux tibiaux médial
et latéral par di�érents plans (pour le plateau latéral deux plans avec une inclinaison
de 11° sont utilisés, alors qu'un seul plan est utilisé pour le plateau médial).

La détermination du mouvement se fait par la suite par la déduction à partir
de la géométrie et de la position des centres des cercles des condyles. Il rapporte un
changement de l'axe de rotation au cours de la �exion causée par une rotation externe
du fémur de 20° surtout à la �n de la rotation. Dans ce travail, l'intérêt porté sur la
géométrie des structures osseuses est très important. Cependant, le fait de déduire le
mouvement directement de la modélisation de la géométrie peut causer des erreurs
par rapport à un mouvement naturel où les formes circulaires ne sont pas parfaitement
des cercles et les formes planes ne sont pas parfaitement des plans.

Figure 3.7: Modélisation géométrique du compartiment médial (a) et latéral (b) du
genou référence

[63]

Plusieurs modélisations ont été proposées pour l'articulation du genou. Certaines
tiennent compte des données 3D alors que d'autres s'appuient sur des données 2D.
Dans [154] par exemple, les auteurs modélisent l'articulation du genou uniquement
dans le plan sagittal en tenant compte des ligaments croisés et de la géométrie des os.

Sato avait modélisé les condyles fémoraux par des sphères pour la dé�nition d'un
repère anatomique [127]. Kurosawa [83] modélise les deux condyles par deux sphères
de rayons 20mm et avec un espace de 46mm entre les deux. Cette modélisation qui
s'appuie sur des mesures e�ectuées avec des radiographies et sur des pièces anato-
miques, est di�érente de la plupart des modèles qui reportent une taille di�érente
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du condyle médial par rapport à celle du condyle latéral. Dans [83], les auteurs rap-
portent une petite di�érence de 1.6 mm dont ils ne tiennent pas compte puisque les
erreurs de mesures sont de 0.5 mm. Ceci illustre que les propriétés recherchées (pré-
cision) dépendent de la nature de l'application. Cette étude leur permet de concevoir
un appareil extérieur qui soutient le genou dans son mouvement. L'idée est de gui-
der le mouvement du genou autour des axes de l'appareil qui sont calculés à partir
de la moyenne des mouvements. Dans le même travail, les auteurs supposent que la
variabilité du mouvement de chaque personne par rapport à la moyenne sera prise en
compte par les laxités ligamentaires.

Dans [148], les auteurs modélisent les condyles fémoraux par deux cylindres. A
partir des milieux de leurs deux axes, les translations latérales et médiales sont ana-
lysées. Par la suite, le segment les reliant est tracé et son milieu est calculé et supposé
être le moins a�ecté par les rotations du fémur. Ce point est utilisé pour l'évaluation
de la translation fémorale.

Allaire [4, 5] a proposé de modéliser les articulations des structures osseuses par
des ajustements robustes de quadriques et a trouvé que ce sont deux ellipsoïdes ou
un hyperboloïde qui correspondent le mieux au fémur distal selon que l'on considère
les deux condyles séparément ou ensemble (voir �gure 3.8) [5].

Pour cela, l'auteur dé�nit la quadrique comme suit :

f : x(x, yz) 7→ f (a,x) = xTΩx + lTx + k

avec le vecteur des paramètres a = (axx, ayy, azz, axy, axz, ayz, ax, ay, az, a1)T et
avec un bloc symétrique Ωh représentant la quadrique homogène correspondante :

Ωh =

[
Ω l/2
lT/2 k

]
=


axx axy/2 axz/2 ax/2
axy/2 ayy ayz/2 ay/2
axz/2 ayz/2 azz az/2
ax/2 ay/2 az/2 a1


On peut alors noter que x 7→ xTΩx tient compte des invariances par rapport aux

rotations, translations et facteurs d'échelle.

La solution recherchée pour un ensemble de points pi, minimise :χ2 =
n∑
i=1

wj−1
i f(a,pi)

2 =

aTSwa
Pour éviter la solution triviale une contrainte est ajoutée par une équation qui tient

également compte de ces invariances : aTCa = 3 avec C =

 I3x3 0 0
0 0.5 ∗ I3x3 0
0 0 04x4

.
Le système à minimiser impliquant le Lagragien devient alors : L(a, λ) = aTSwa+

λ(3− aTCa) avec λ le multiplicateur de Lagrange.
Ainsi, une solution qui minimise cette équation est donc un des vecteur propre-

valeur propre (a− λ) du système aTSwa = aTCa.
Par la suite, en analysant les signes et les valeurs des valeurs propres λ1, λ2 etλ3

associées à la matrice symétrique Ω, l'auteur détermine la forme de la quadrique.
Ceci est e�ectué en exprimant deux valeurs propres par rapport à la valeur la plus
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grande et en dressant une carte 2D (QSM) des quadriques en fonctions des paramètres
retrouvés.

Avec la même méthode nous avons trouvé qu'avec une partition de l'extrémité
distale du fémur incluant d'une part la trochlée et le condyle droit et d'autre part le
condyle gauche et la trochlée, ce sont deux hyperboloïdes d'axes di�érents qui forment
la meilleure modélisation (voir �gure 3.9).

Figure 3.8: Modélisation des condyles par quadriques : 2 ellipsoïdes à gauche et 1
hyperboloïde à droite.

Figure 3.9: Autre modélisation du fémur distal en changeant la répartition de la
surface : 2 hyperboloïdes d'axes di�érents.
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Dans [43], l'auteur e�ectue une modélisation par éléments �nis de l'articulation glé-
nohumérale. Cette modélisation paramétrée tient compte de la géométrie des surfaces
de contact et des propriétés mécaniques. Devun commence par étudier le mouvement
de l'articulation en ex vivo. Cette étude lui permet d'e�ectuer la validation de sa
modélisation de l'articulation. Cette modélisation a permis à l'auteur de mettre en
évidence le lien entre la morphologie et la cinématique grâce aux simulations e�ec-
tuées avec le modèle en utilisant di�érents paramètres. Ceci lui permet d'extraire les
paramètres les plus in�uants sur la morphologie.

Ainsi pour les mêmes articulations, des modélisations di�érentes ont été e�ec-
tuées. Nous nous attendons donc à avoir des résultats di�érents puisque l'approche
repose sur le modèle mathématique utilisé. En e�et, cette méthode permet d'avoir le
mouvement en tout instant d'une manière non invasive. Cependant, la méthode de
recherche in�ue systématiquement sur les résultats. La modélisation par un cylindre
ou par un hyperboloïde par exemple impose des résultats de rotations autour de l'axe
dé�ni par la forme utilisée. Ceci se traduit par l'expression du mouvement avec des
rotations pures [144] ou des translations et des rotations [15]. Cette approche peut
satisfaire les attentes des cliniciens dans le cadre de l'étude d'une articulation dont
la morphologie est relativement simple comme pour l'articulation de la hanche. Pour
d'autres articulations comme celle du genou, les études des mouvements qui s'appuient
uniquement sur la morphologie peuvent manquer de précision. Ainsi, les résultats de
recherche de centres de rotations avec des études de mouvements (dynamiques) sont
plus précis que les résultats des méthodes s'appuyant sur l'anatomie par exemple [50].
Ceci peut être dû, aux di�érents tissus mous qui ne sont pas pris en considération
lors de la modélisation. En e�et, pour l'articulation du genou, les ménisques et les
cartilages ne sont pas pris en considération. Pourtant, le fait que leurs épaisseurs ne
soient pas uniformes change impérativement les surfaces de contact. Dans di�érents
travaux [118, 77] des variations de l'épaisseur des cartilages ont été mesurées dans le
tibia et dans le fémur. Cette épaisseur varie de 0.8 mm à 7.1 mm dans l'articulation
du genou. De plus, les ménisques bougent au cours du mouvement et ne sont pas
attachés aux os [145]. Ainsi, la modélisation se basant sur les surfaces articulaires des
os ne répond plus à l'idée plus générale de la modélisation des surfaces de contact. La
disposition des ligaments ainsi que leurs longueurs peuvent également avoir un e�et
important sur les mouvements réels par rapport à ceux qui peuvent se déduire par
des modélisations des surfaces articulaires.

Dans la thèse de Guillard [54], l'auteur cherche un lien entre la forme et la fonction
pour di�érentes articulations dont le genou. Pour cela il considère les points les plus
proches de la surface opposée comme étant les points de contact à chaque instant. Une
fois la courbe de contact établie, il calcule l'axe focal géodésique. Cette représentation
tient compte de la morphologie de l'articulation et de la courbe de contact. L'auteur
e�ectue par la suite une comparaison entre ces axes et les axes hélicoïdaux instantanés
des mouvements en dé�nissant une surface réglée passant par chaque catégorie d'axes.
L'auteur a pu valider ces résultats mathématiquement et sur des données de synthèse
en trouvant que les deux surfaces coïncident. Cependant la validation sur des données
réelles n'a pas été e�ectuée. Cette étude montre bien les di�cultés qu'on peut retrouver
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lors du passage de la modélisation aux données réelles. L'auteur suppose que le passage
aux données réelles a introduit des erreurs. Il identi�e la cause par le fait que le
maillage acquis de la surface n'était pas assez bien conditionné pour e�ectuer les
dérivations d'ordre élevé nécessaire au calcul di�érentiel.

Plus généralement, la modélisation mathématique o�re une approche non in-

vasive à l'étude des mouvements articulaires. Di�érents mouvements dynamiques

peuvent être étudiés. Cependant, les modèles sont souvent réduits aux structures os-
seuses alors que d'autres structures peuvent intervenir dans le mouvement. Dans [84],
les auteurs e�ectuent des études cadavériques et montrent l'in�uence des muscles et
des ligaments sur la cinématique et les contacts de l'articulation. Pour cela, des mo-
délisations biomécaniques en éléments �nis de plus en plus précises et permettant de
tenir compte de plusieurs paramètres et structures sont de plus en plus utilisés [125].
D'autres types de modélisations peuvent aussi être explorées [36]. La précision de
cette approche par rapport aux données réelles peut donc être critiquée. Les résultats
comparatifs avec d'autres approches sur des articulations simples pour l'extraction
de certains paramètres cinématiques comme le centre de rotation, montrent que les
résultats obtenus avec la modélisation géométrique sont moins précis. Cependant,
cette technique a un fort potentiel pour des travaux qui ont pour objectif la simulation
de données. Le tableau ci-dessous résume les propriétés de cette approche d'étude des
mouvements.

Méthode Invasivité Précision Conditions naturelles Dynamicité Généricité

Modélisation
+++ - - - - - +++ - -

géométrique

3.8 Acquisitions par imagerie

Nous présentons dans cette section un ensemble d'approches avec des acquisitions
directes des structures en utilisant l'imagerie. Les modalités utilisées sont di�érentes.
Des avantages et des inconvénients seront évoqués pour chacune d'entre elles.

3.8.1 Acquisition par IRM

Les méthodes utilisées pour l'étude de la cinématique du mouvement incluent celles
qui se basent sur des techniques d'imagerie médicale non invasives. Ces techniques
permettent un accès direct aux informations liées aux structures osseuses.

L'imagerie par résonance magnétique (IRM) constitue la principale modalité d'ac-
quisition non invasive. L'utilisation d'une telle modalité d'imagerie permet donc d'évi-
ter les doses irradiantes utilisées par d'autres techniques d'imagerie. Un tel accès aux
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données relatives aux os constitue son plus grand avantage. Ainsi, le nombre de po-
sitions qui peuvent être acquises est plus grand par rapport à celui toléré pour des
acquisitions invasives. En utilisant l'IRM ouverte, Hill [59] avait e�ectué des acqui-
sitions tous les 10° de �exion entre 10° et 60° ainsi qu'une acquisition en extension
maximale à -5°, une à 90° et une en �exion maximale à 110° pour l'étude du mou-
vement de �exion fémoro tibial. Généralement, avec l'IRM classique, les acquisitions
se font pendant que le sujet est allongé. En e�et, les IRM classiques ne permettent
pas une acquisition en charge puisque le tube est exigu et ne permet pas une grande
amplitude de mouvement. Ce point constitue un inconvénient majeur pour les études
des mouvements car les données ne re�ètent pas ce qui se passe réellement dans la
vie quotidienne. Pour cela, certains travaux utilisent des IRM ouvertes. Dans [148]
par exemple, les auteurs ont utilisé l'IRM ouverte pour l'étude des mouvements du
fémur et des ménisques par rapport au tibia. Cette étude a montré une augmentation
signi�cative de la translation du condyle médial du fémur pour les articulations souf-
frant d'une lésion du LCA par rapport à une articulation normale. Dans une autre
étude, Vedi s'est intéressé aux mouvements des ménisques dans l'articulation du ge-
nou. Dans [145], cette technologie permet de faire des acquisitions de 0 à 90° par pas
de 10° de �exion en charge ainsi que des acquisitions en positions assises (non chargé).
Il trouve que la di�érence entre les deux positions (en charge ou pas) se traduit dans le
mouvement du ménisque latéral. Ainsi, l'IRM ouverte o�re une méthode d'imagerie
non invasive très intéressante pour l'acquisition des mouvements. Cependant, cette
technologie reste chère et peu de laboratoires et d'hôpitaux dans le monde en dis-
posent. De plus, d'une manière plus générale, la délimitation des structures osseuses
par segmentation dans des données IRM est une tâche di�cile à résoudre. Cette tâche
est d'autant plus délicate pour certaines articulations où il est di�cile de délimiter le
cartilage. Pour cela, les études avec cette modalité sont limitées et sont surtout uti-
lisées lorsqu'on s'intéresse à des structures non osseuses comme nous l'avons évoqué
pour les ménisques.

Pour s'approcher des conditions du mouvement réel, d'autres protocoles peuvent
également être utilisés lorsque les acquisitions sont faites dans la position allongée
classique. En e�et, des préparatifs peuvent être pris en compte pour reproduire les
conditions de la charge de l'articulation et limiter ainsi l'inconvénient de la position
allongée. Dans [129], les auteurs utilisent des poids pour exercer des forces au niveau
de l'articulation du genou et reproduire ainsi les conditions des acquisitions en charge.
Cependant, concernant la dynamicité du mouvement, le temps d'acquisition est as-
sez long (peut atteindre 5mn pour une position) et constitue ainsi une limite pour
l'utilisation de cette modalité pour faire des acquisitions dynamiques.

Parmi les variantes de cette modalité, certaines peuvent être très intéressantes
pour les études cinématiques. Dans [10], les auteurs utilisent une de ces variantes avec
un modèle géométrique. Cette modalité est utilisée à la base pour la mesure de la
vitesse du sang et du c÷ur in vivo. La méthode repose sur une combinaison de l'IRM
ciné, qui fait une compensation pour les mouvements cycliques en faisant une collecte
continue des données et ensuite en triant les données avec un outil de synchronisation
et la IRM en contrast de phase qui utilise les informations de la phase pour quanti�er
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les vitesses. Cette combinaison des deux techniques donne une image anatomique et 3
images de vitesses (x, y, z) pour chaque instant. Les auteurs mesurent la localisation
antérieure/postérieure relative du tibia par rapport au fémur et la rotation interne
externe du tibia par rapport au fémur. La méthode donne des erreurs RMS de 2.82
mm pour la position antérieure postérieure et 2.63° pour l'angle de rotation axiale.

Cette dernière modalité est très intéressante pour faire des acquisitions dyna-
miques. L'utilisation de l'IRM qui est une modalité d'acquisition non invasive, permet
d'augmenter la durée de l'acquisition sans risque pour la santé du patient. Malgré son
intérêt, cette méthode d'acquisition est peu utilisée pour les études sur les mouvements
des structures osseuses et à notre connaissance, peu de travaux y font référence.

Figure 3.10: Méthode de Vedi : IRM ouverte
[145]

D'autres modalités non invasives ont également été testées. Dans [130], les auteurs
utilisent des acquisitions ultrasons pour faire un recalage 3D des structures osseuses
du genou pour déterminer leurs positions. La faible qualité de ce type d'images rend
la tâche di�cile mais la non invasivité de la modalité est un grand avantage pour
l'application.

Les exemples précédents montrent que les approches utilisant l'imagerie non in-
vasive apportent un grand avantage quant à la limitation de l'invasivité et l'accès
direct aux os. Cependant, dans la plupart des cas, les acquisitions ne sont pas dy-
namiques et les mouvements sont limités dans l'espace et ne sont pas en charge.
La présence de tissus mous rend également la segmentation des structures osseuses
di�cile et peut diminuer la précision. Certaines variantes de la modalité IRM, peuvent
proposer des solutions à ces défauts, mais leurs coûts rendent leurs utilisations très
limitées.

Dans un souci de précision, certaines techniques cherchent les informations avec
des images plus adaptés à l'acquisition des os. Mais comme nous pouvons le remarquer,
plus l'acquisition des informations sur l'os est directe et plus le temps qu'elle dure est
long, plus la méthode est invasive.
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3.8.2 Acquisition par rayon X

Les rayons X sont utilisés pour faire des acquisitions 3D de type CT (computed
tomography ou tomodensitométrie) ou 2D comme pour les radiographies classiques.
Dans ce dernier cas, l'utilisation d'une acquisition 3D avec les données 2D est néces-
saire pour estimer le mouvement. Comme nous l'avons vu avec les autres modalités,
dans ce cas aussi, le choix détermine sur plusieurs propriétés.

En e�et, nous avons évoqué dans un paragraphe précédent, des méthodes utili-
sant un suivi RSA sur des implants métalliques plantés sur les os de l'articulation
étudiée. L'accès aux informations sur les positions des structures osseuses peut éga-
lement se faire par l'identi�cation de certains points et structures anatomiques en
utilisant uniquement l'imagerie et sans avoir recours à de tels types d'implants. Pour
ces techniques, l'invasivité de la méthode correspond uniquement aux doses de rayons
reçues par le patient lors de l'acquisition des données. En contre partie, ces techniques
perdent, de toute évidence, en précision.

Une acquisition 3D fournit des données morphologiques complètes permettant le
positionnement de l'os. Généralement, l'imagerie 2D ne fournit qu'une information
incomplète en réduisant la dimension de l'espace réel pour la représentation des struc-
tures osseuses (par exemple : du fait de la projection dans le cas des radiographies).
La réduction des dimensions peut rendre l'identi�cation de certaines structures ana-
tomiques plus di�cile dans certaines positions du mouvement malgré leurs existences
sur les images. De telles conséquences se résument donc en une perte d'information,
ou une di�culté d'utilisation.

Dans ces deux cas, ces types d'imagerie sont les mieux adaptées pour l'identi�ca-
tion des structures osseuses puisque les autres structures sont beaucoup moins visibles.
Même si les structures osseuses sont visibles avec d'autres modalités comme l'IRM,
leur segmentation est beaucoup plus di�cile du fait de la présence de cartilages et
de tissus mous. Les techniques 2D incluent plusieurs modalités comme la �uoroscopie
(25-30 images par seconde [98]), les radiographies classiques ou avec EOS. Cependant,
ce type de rayons est irradiant et de ce fait, ces techniques peuvent être considérées
comme invasives proportionnellement au taux de rayons X qu'elles utilisent. Les acqui-
sitions utilisant le CT s'avèrent les plus invasives puisque pour une position donnée,
le taux de rayons est le plus élevé par rapport aux autres techniques. Par exemple,
pour des acquisitions de membre inférieur, le taux d'irradiation est 0.06 mSv en 3D
CT alors qu'il est de 0.001 mSv pour une radiographie classique. Pour la �uoroscopie,
dans [98], il a été rapporté que la dose reçue pendant une minute d'exposition est de
1 à 5mGy pour une �uoroscopie normale et 10 à 20mGy pour une �uoroscopie haute
dose (avec 1 mSv'mGy). Ces valeurs sont des estimations, en réalité, de nombreux
paramètres peuvent in�uer sur ces chi�res [28]. Pour réduire cette invasivité, on essaie
de réduire le nombre d'acquisitions utilisées au cours du mouvement.

Ainsi le nombre de positions acquises lors de l'utilisation de la modalité CT est
inférieur à celui acquis avec des modalités moins irradiantes. Pour le gain dans la
précision spatiale, on perd ainsi de la précision temporelle et la dynamicité du mou-
vement. Pour gagner au niveau de l'invasivité, l'utilisateur peut également diminuer
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la résolution et perdre de l'information au niveau spatial. Avec les données issues
des acquisitions 2D, une acquisition 3D est géneralement utilisée comme information
morphologique complète et référence du mouvement. Dans ce cas, l'invasivité de la
méthode correspond donc à l'ensemble des doses irradiantes reçues pour l'acquisition
3D et l'ensemble des acquisitions 2D.

Dans [55], Guéziec utilise des acquisitions CT et des �uoroscopies. Il commence
par une segmentation des données avec les contours actifs qu'il applique coupe par
coupe aux données 3D et pour les images de �uoroscopie. A partir des données 3D
reconstruites, les contours sont extraits. Il e�ectue par la suite un recalage en utilisant
les droites (chemins du rayonnement X calculés à partir des contours des �uoroscopies)
et les points 3D les plus proches issus d'un contour apparent sur la surface CT.
L'auteur utilise la géométrie de la modalité d'acquisition ainsi que l'anatomie des
structures osseuses pour e�ectuer son recalage.

Cet apport peut également venir d'une connaissance d'un expert. Ainsi, l'identi-
�cation peut se baser sur un travail manuel d'un expert qui identi�e les structures
nécessaires. Cependant, ces acquisitions sont généralement bruitées, et certaines struc-
tures anatomiques ne sont pas bien visibles dans certains angles de vues ou lorsqu'il
y a une superposition de plusieurs tissus ou dans certaines vues. Cette tâche peut
donc être lente et coûteuse d'un point de vue économique. L'identi�cation manuelle
est alors utilisée comme méthode de référence pour évaluer la précision [166].

La segmentation et l'identi�cation automatique des structures recherchées peuvent
également fournir une solution à ce problème [69]. L'automatisation permet d'avoir
les résultats attendus plus au moins rapidement. Cependant les résultats obtenus par
un expert restent toujours plus précis et plus �ables.

D'autres avantages sont associés à certaines modalités. L'utilisation de la �uoro-
scopie, par exemple, porte un grand avantage en permettant de faire des acquisitions
dynamiques du mouvement dans des positions physiologiques. Pour réduire la perte
sur l'information 3D, deux images 2D ou plus sont prises suivant di�érents points de
vue. En utilisant deux images, les acquisitions peuvent être e�ectuées suivant di�é-
rents axes, mais la plupart des travaux utilisent des acquisitions 2D suivant des axes
perpendiculaires. Ceci est expliqué par des raisons cliniques, le choix permet ainsi
aux cliniciens de retrouver les clichés frontal et sagittal classiques, ainsi que pour
des raisons mathématiques puisque ce choix permet de maximiser l'information in-
dépendante dans chaque image. Cependant, en utilisant la �uoroscopie, le nombre
d'acquisitions faites peut être supérieur à celui nécessaire pour e�ectuer les études
visées.

Grâce à ces acquisitions 2D, les di�érentes positions sont déterminées en compa-
raison à la position initiale. Dans cette première position, les données doivent être
complètes pour pouvoir être comparées aux di�érentes autres acquisitions 2D prises
dans des positions di�érentes comme expliqué auparavant. Une acquisition 3D est
généralement e�ectuée pour avoir une telle information sur la forme des os et leurs
positions. On parle alors de recalage 2D 3D. Nous évoquerons ces techniques d'une
manière plus précise dans le chapitre suivant pour les comparer à nos propositions.

Ainsi pour les approches basées sur les données de type images, l'invasivité dépend
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de la dose de rayonnement subie par le patient lors des acquisitions. Pour cela, les
acquisitions 3D avec des modalités irradiantes sont les plus invasives et leurs utilisa-
tions sont les plus limitées. Les modalités minimisant l'irradiation o�rent un grand
avantage pour les cliniciens. Pour cette approche, la possibilité de faire des acquisi-
tions de mouvement physiologique et dynamique di�ère d'une modalité à

une autre.

3.8.3 Reconstructions 3D

Pour pouvoir étudier la cinématique d'une articulation, nous avons la possibilité
d'avoir les données 3D des os à chaque instant. Ceci peut se faire avec des acquisitions
3D ou en e�ectuant des reconstructions dans les positions étudiées. Un recalage 3D
est par la suite appliqué pour dé�nir le mouvement. Comme la modalité EOS permet
la reconstruction des structures osseuses dans la position debout, une manière de
faire les estimations des mouvements est d'étendre la possibilité des reconstructions à
di�érentes positions et de faire un recalage 3D. C'est pour cela que nous nous sommes
intéressés à ce type de méthodes.

Dans un même souci de diminuer les doses de rayons X de la modalité CT, di�é-
rentes méthodes ont été développées pour reconstruire des os en 3D sans avoir recours
à cette acquisition. Sardarescu [126] utilise plusieurs acquisitions 2D à des positions
di�érentes pour pouvoir construire l'enveloppe 3D de l'articulation ainsi que celle de la
prothèse. Pour cela il dé�nit une énergie qui modélise la régularité des projections et
qui tient compte d'une connaissance a priori de la forme dans le cadre d'un étiquetage
métrique comme suit : αEdata + βEprior.

Avec α et β deux coe�cients de pondération entre les deux termes de l'énergie. Il
dé�nit le premier terme de sa fonction d'une manière à pénaliser une reconstruction
qui ne correspond pas aux di�érentes images acquises et le deuxième terme comme
un terme qui pénalise un résultat qui n'est pas lisse et donc un résultat di�érent des
cas réels.

Jacq développe un algorithme de recalage multiobjets robuste itératif qui permet
de reconstruire un objet virtuel 3D composé des zones les plus �ables de chaque ins-
tance au sens d'un estimateur robuste mis à jour à chaque itération. Cette technique
peut être utilisée avec les images de type CT ou IRM [64]. Sato [127] fait des re-
constructions de fémur et de tibia à partir de deux acquisitions radiographiques et
d'un modèle générique. A partir de ces acquisitions, des primitives sont déterminées
manuellement. Trois sphères modélisant la tête fémorale et les condyles ainsi que des
points sur la diaphyse et l'axe du plateau tibial sont saisis. Le modèle générique est
par la suite rétropojeté sur les radiographies et un recalage élastique est appliqué pour
obtenir une reconstruction 3D de la structure osseuse.

Chaibi s'appuie sur des modèles paramétrés de fémurs et de tibias et des infé-
rences statistiques pour faire des reconstructions des membres inférieurs [27]. A partir
d'une solution initiale préalablement construite, des déformations globales et locales
sont apportées en utilisant un ajustement semi automatique des contours et les algo-
rithmes NSCP (non stereo-corresponding points) et NSCC (non stereo-corresponding
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contours) [90]. Une reconstruction 3D du fémur et du tibia est obtenue ainsi à partir
des acquisitions EOS dans la position debout. Les erreurs moyennes (distance point-
surface) de cette méthode en comparaison avec des acquisitions CT est de 1 mm
alors que l'erreur maximale est de 6.6 mm. Cette méthode permet d'avoir une recons-
truction en 5mn d'un membre inférieur. Le principal inconvénient de cette méthode
est le fait que son application est limitée à la position debout pour l'instant car la
reconstruction est plus délicate dans les positions �échies.

Dans [33], les auteurs développent un recalage 3D pour faire des études cinéma-
tiques des articulations. Di�érentes instances de l'objet issues d'acquisitions IRM ou
CT sont utilisées. L'idée dans ce travail est de favoriser l'in�uence des points de sur-
faces �ables et présents dans des positions comparables dans le plus grand nombre des
instances de l'objet. Ainsi la composante temporelle est utilisée au cours du recalage
pour donner de la robustesse et améliorer la précision de la méthode de recalage ICP
classique.

Dans [99], les auteurs proposent de faire la reconstruction 3D de la structure os-
seuse en utilisant un algorithme génétique et un atlas statistique de cette structure
ainsi qu'une paire de radiographies. Des mesures automatiques sont e�ectuées sur les
radiographies en utilisant des techniques mathématiques et géométriques de reconnais-
sances de forme. Ces mesures permettent 10-15 degrés de liberté pour la modi�cation
de la forme (suivant la nature de l'os). En e�et, l'algorithme a été appliqué aux fémurs
et aux vertèbres. Cette reconstruction a pour objectif d'extraire les axes et les angles
attachés à la structure.

Plus généralement, la reconstruction 3D, est une étape lente. Cet inconvénient
est la principale cause de la limitation de son utilisation. Certaines méthodes uti-
lisent des acquisitions radiographiques 2D (mouvement) et une seule reconstruction
3D (anatomie) pour palier à cet inconvénient.

3.8.4 Modalité EOS

L'utilisation de la modalité EOS s'inscrit également dans le type de méthodes
utilisant l'imagerie à base de rayon X et de reconstruction 3D. Comme nous avons
vu, les méthodes basées sur l'imagerie 2D sont peu invasives, le principal avantage de
l'utilisation de la modalité EOS est de réduire encore plus l'invasivité du rayonnement
admis par le patient. Le taux d'irradiation nécessaire pour une acquisition EOS est
de 4 à 7 fois inférieur à celui d'une acquisition radiographique classique [45]. Pour une
paire de radiographie utilisée à chaque position le gain est alors doublé et ce gain est
multiplié par le nombre de positions étudiées. En plus de ce gain dans les acquisitions
2D, l'utilisation de la modalité EOS permet également un gain pour les données 3D.
En e�et, l'utilisation classique des modalités 2D nécessite au moins une acquisition 3D
dans une position donnée. Cette acquisition se fait le plus souvent par une méthode
invasive (généralement le CT scan) pour des méthodes utilisant la �uoroscopie et
le CT scan. Avec EOS, une reconstruction des structures osseuses dans la position
initiale est accessible. Cette méthode permet grâce à l'algorithme de reconstruction
NSCC d'avoir les données 3D sans irradiation supplémentaire pour le patient. On
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réussit donc à éliminer complètement la dose de l'irradiation admise par le patient
pour les acquisitions 3D.

Concernant la nature du mouvement qui peut être étudié, le système EOS per-
met des acquisitions en charge et permet ainsi de répondre aux attentes des cliniciens
pour étudier des mouvements physiologiques. Cependant, les acquisitions sont limi-
tées par la taille de la cabine d'acquisition. La dé�nition de certains protocoles doit
tenir compte de cette contrainte surtout lors de leurs applications à des personnes de
grande taille ou obèses. Mais d'une manière générale, si on focalise sur l'articulation
à étudier, les acquisitions peuvent se faire en permettant au patient une liberté de
mouvement similaire à l'état normal répondant aux attentes des cliniciens. Cette pro-
priété constitue le deuxième avantage de l'utilisation de la modalité EOS par rapport
aux modalités d'imagerie qui imposent une position allongée au patient comme le CT
scan ou l'IRM.

Comme pour les autres méthodes utilisant l'imagerie, l'utilisation de la modalité
EOS permet un accès direct aux structures osseuses. Ceci permet d'augmenter la
précision de l'estimation des mouvements par rapport aux méthodes faisant les acqui-
sitions à travers les tissus mous par exemple. La précision de l'estimation dépendra
donc des algorithmes utilisés pour la recherche du mouvement comme nous allons
le voir dans la suite. Mais la modalité permet une bonne précision pour les données
acquises. Les acquisitions frontales et sagittales permettent d'avoir les informations
nécessaires à la détermination de la position de l'os à chaque instant. Quant à la pré-
cision des reconstructions 3D, dans [27], Chaibi compare les reconstructions obtenues
avec EOS avec celles issues du CT scan de résolution de 1mm. La moyenne des erreurs
de reconstructions est de 1mm mais la répartition des erreurs n'est pas homogène sur
la surface de l'os. Ces erreurs sont à comparer avec les reconstructions issues des mo-
dalités classiques 3D comme le CT scan dans lesquelles, pour des acquisitions in vivo,
la résolution doit être réduite (3 à 5mm) pour être appliquée sans danger aux patients.

Les acquisitions avec le système EOS ne sont pas dynamiques. Ceci constitue le
principal inconvénient dans ce type d'étude. Le balayage vertical par la source du
champ d'acquisition nécessite du temps et élimine la possibilité de faire des études
dynamiques. La durée d'une seule acquisition prend une dizaine de secondes. Ceci né-
cessite que le patient soit immobile pendant la durée de l'acquisition d'une position.
Nous nous contentons donc d'études quasi cinématiques. Dans la littérature, beaucoup
de travaux ont été e�ectués avec ce type d'étude. De plus, dans certains travaux où
les acquisitions sont dynamiques, les auteurs extraient des données dans des positions
spéci�ques pour faire leurs études et chercher certains paramètres [79]. Ceci corres-
pondrait à des études quasi cinématiques. L'inconvénient du manque de dynamicité
dans les acquisitions ne constitue donc pas un obstacle majeur à son utilisation pour
l'estimation du mouvement des structures osseuses.

Concernant la généricité, le système EOS o�re déjà la possibilité de faire la recons-
truction de plusieurs structures osseuses. Nous tiendrons compte dans notre méthode
de recalage pour que l'estimation du mouvement avec la modalité EOS puisse être
appliquée à di�érentes articulations sans grande modi�cation.
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3.8.5 Synthèse

Une comparaison des acquisitions IRM, CT/RSA et de la numérisation 3D a été
faite dans [106] sur des genoux cadavériques. Des acquisitions avec ces modalités
ont été faites pour 3 articulations en di�érentes positions de �exion, les positions
des centres de condyles du fémur ont été déterminées pour positionner les os. Les
auteurs ne concluent cependant pas une grande di�érence entre les résultats obtenus
avec ces techniques. L'utilisation de ces di�érentes modalités est équivalente pour des
tests in vitro. Cependant, pour des tests in vivo, nous supposons que la présence de
tissus mous surtout dans les acquisitions IRM aura plus d'in�uence. De plus, d'autres
choix de repères anatomiques à identi�er peut engendrer plus de di�érences entre les
modalités, comme par exemple des points anatomiques sur la surface de la structure.

Plus généralement, les approches utilisant les acquisitions basées sur les images par
rayons X, semble les plus appropriées quant à ce qu'o�re les di�érentes technologies
d'acquisitions au niveau de la précision et quant à l'invasivité subie par les patients.
Pour cela, nous allons suivre cette approche utilisant un ensemble de données 2D ainsi
que des données 3D pour l'estimation du mouvement. Nous développons par la suite
notre méthode qui peut ainsi s'inscrire dans ce type d'approche et qui tire ainsi pro�t
des avantages des classes présentées auparavant (voir �gure3.1).

Apport de la modalité EOS En comparaison avec les di�érentes modalités d'ac-
quisition, EOS o�re di�érentes spéci�citées. Premièrement, l'accès aux données se fait
grâce aux rayons X comme la plupart des méthodes d'imagerie évoquées dans ce pa-
ragraphe. Cependant, les détecteurs d'EOS permettent de réduire les doses de rayons
nécessaires aux acquisitions et réduit ainsi l'invasivité de la technique.

Grâce au système EOS, les acquisitions se font alors que les articulations sont
en charge pour reproduire les conditions naturelles du mouvement. Ceci permet au
cliniciens de retrouver les conditions de travail qu'ils cherchent.

L'utilisation de la modalité EOS permet d'avoir une reconstruction 3D personna-
lisée des structures osseuses du membre inférieur sans avoir recours à une modalité
d'acquisition 3D (comme la tomodensitométrie) permettant ainsi l'élimination de la
dose nécessaire à cette acquisition.

A ce stade, nous espérons obtenir, avec les algorithmes que nous allons dévelop-
per dans les chapitres suivants, des précisions similaires aux méthodes utilisant des
acquisitions par imagerie acceptables dans les applications cliniques que nous visons.

Les caractéristiques des di�érentes approches utilisant l'imagerie sont résumées
dans le tableau suivant.
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Méthode Invasivité Précision Conditions naturelles Dynamicité Généricité

suivi par CT - - - ++ - - - - +

Fluoroscopie +CT - - + +++ ++ +

Fluoroscopie +IRM - + +++ ++ +

Notre méthode - + +++ ++ +

Suivi par IRM ++ - - - - - +
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Méthode Invasivité Précision Conditions naturelles Dynamicité Généricité

Palpation +++ - - - +++ + - -

Suivi par implants
- - - ++ ++ +++ +

(billes, broches)

Dissection - - - +++ - - - +++ -

suivi par CT - - - ++ - - - - +

Fluoroscopie +CT - - + +++ ++ +

Fluoroscopie +IRM - + +++ ++ +

Notre méthode - + +++ ++ +

Suivi par IRM ++ - - - - - +

Outils électriques
+++ - ++ + -

et/ou magnétiques

Marqueurs cutanés +++ - - +++ +++ -

Modelisation
+++ - - - - - +++ - -

géométrique

Table 3.1: Evaluation des propriétés de di�érentes méthodes

Dans le tableau 3.1 les signes + indiquent des avantages et les signes - indiquent
des inconvénients. Nous pouvons constater que pour chaque approche, les propriétés
varient entre des appréciations positives et négatives. Le type d'application détermine
le choix de la méthode. Ainsi, pour des applications d'analyse de la marche ce sont des
méthodes s'appuyant sur des marqueurs externes qui sont le plus utilisées favorisant
ainsi des acquisitions dynamiques au dépend de la précision. Pour des applications
s'intéressant de plus près aux structures osseuses, des méthodes plus invasives sont
utilisées (imagerie, suivi d'implants) pour favoriser une meilleure précision. La modéli-
sation géométrique est appliquée dans le cas ou les tests ne peuvent pas être appliqués
comme lors des simulations d'accidents de voitures ou de chocs.

Conclusion

Avec les cliniciens, di�érents pro�ls de chercheurs se sont intéressés à l'estimation
du mouvement des structures osseuses et ont apporté beaucoup de contributions pour
mieux comprendre ces mouvements. Ceci se traduit par les di�érentes approches uti-
lisées pour traiter ce problème. Dans ce chapitre, nous avons évoqué la plupart de ces
méthodes. Les caractéristiques de chaque approche utilisée ont été soulignées. Ce sont
l'invasivité, la précision, la dynamicité, la généricité et la possibilité d'acquisition en
conditions naturelles qui nous ont le plus intéressé.

Au vu de l'analyse de di�érentes méthodes évoquées, nous avons montré que cha-
cune d'elles présentent des avantages et inconvénients selon les critères ci-dessus. Ainsi,
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un compromis doit être accepté et le choix d'une méthode d'acquisition peut être fait,
en fonction des critères qu'on souhaite privilégier.

Dans notre cas, il s'agit d'étudier le mouvement dans les conditions naturelles
avec une invasivité limitée et une bonne précision compatible avec des considérations
cliniques. Dans ce contexte, la modalité EOS est particulièrement bien adaptée.

Dans notre travail, nous allons tirer pro�t de la nouvelle modalité EOS qui nous
o�re la possibilité de faire des acquisitions 2D ainsi qu'une reconstruction 3D avec
une faible irradiation par rapport aux modalités classiques d'imagerie.

Nous allons voir dans les chapitres suivants comment faire le recalage des positions
EOS acquises pour déduire l'analyse pseudo statique. Nous verrons par la suite que
cette méthode est générique et s'applique à di�érentes articulations.
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Chapitre 4

Recalage 2D 3D pour l'estimation du

mouvement rigide

Pour rechercher le mouvement entre les structures osseuses, nous allons nous baser
sur les acquisitions de la modalité EOS. Pour cela, nous e�ectuerons un recalage
entre les radiographies et la reconstruction des structures osseuses dans la position
initiale. Nous avons évoqué dans le chapitre précédent les apports de la nouvelle
modalité EOS. Comme cette modalité est bien adaptée pour ce type de méthode
puisqu'elle fournit deux radiographies ainsi qu'une reconstruction 3D dans la position
initiale, nous proposons un recalage 2D 3D pour faire les estimations des mouvements
recherchés.
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Introduction

Dans notre travail, nous utilisons la modalité EOS pour acquérir nos données.
Cette modalité nous fournit à la fois les radiographies dans di�érentes positions
pseudo-statiques ainsi qu'une enveloppe surfacique d'une reconstruction de la struc-
ture osseuse en position initiale. L'objectif de ce travail est de quanti�er les mouve-
ments e�ectués par di�érentes articulations. Pour cela, les données 2D sont à recaler
avec les données 3D qui ont été obtenues dans la position initiale. Dans ce chapitre,
nous introduisons notre méthode de recalage qui permettra ainsi de déterminer le
mouvement par rapport à la position initiale. Le mouvement que fait chaque struc-
ture osseuse qui compose l'articulation est recherché à part. Ceci s'e�ectue en se
focalisant sur les données contenant l'os à étudier même si les radiographies acquises
présentent les membres entiers. Cette séparation permet la simpli�cation de la nature
du recalage à appliquer pour lier les deux données, chaque structure étant rigide.

Notre recalage s'appuie donc sur ce critère pour déterminer les positions recher-
chées. Nous développons alors une méthode de recalage rigide qui permet la détermi-
nation du déplacement d'un objet entre deux instants. Cependant, contrairement à
un recalage rigide plus classique qui se fait sur un ensemble de données 2D ou sur des
données 3D, les données de notre problème présentent une di�érence majeure avec
ce type de données. En e�et, les données dont nous disposons ne sont ni du même
type ni des mêmes dimensions puisque, on peut voir les radiographies comme des
projections des données spatiales 3D. Ainsi les dimensions et la nature de nos don-
nées sont di�érentes. Pour remédier à ce manque d'information, cette problématique
est traitée généralement dans la littérature en utilisant une paire de radiographies,
voire plus, pour faire le recalage. La présence d'autres structures osseuses que celles
étudiées ou d'autres tissus, la qualité des données, tous ces facteurs et bien d'autres
peuvent également rendre la tâche plus délicate. Cependant, nous nous concentrons
dans ce chapitre à expliquer notre méthode et démontrer sa validité mathématique.
Sa validation clinique fera l'objet du chapitre suivant.

Dans la suite de ce chapitre, nous allons commencer par rappeler le schéma clas-
sique de recalage 2D/3D ainsi que les méthodes permettant de lier les informations
2D et 3D. Nous verrons les méthodes de similarité et d'optimisation utilisées dans la
littérature. Nous expliquons par la suite notre méthode qui se base sur le théorème de
la coupe centrale de Fourier. Nous montrerons l'utilité de ce théorème pour permettre
l'établissement d'un lien entre les radiographies et les données 3D. Nous verrons égale-
ment comment cette méthode permet de décomposer le mouvement rigide en rotation
et translation. La plupart des méthodes de recalage ne font pas une telle décomposi-
tion, ce qui rend l'espace de recherche encore plus grand et la recherche plus di�cile.
Une fois le lien entre les données établi, et les deux composantes de natures di�é-
rentes séparées, nous e�ectuons notre recherche de la rotation et de la translation
entre les deux positions des acquisitions. Nous évoquons également dans ce chapitre
les mesures que nous e�ectuons sur ces données pour obtenir les résultats attendus.
Nous présentons aussi la méthode d'optimisation qui nous permet de réduire notre
recherche.
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4.1 Etat de l'art du recalage 2D / 3D

Au cours du recalage, les données 3D sont utilisées comme données de référence.
Pour cela, une seule acquisition 3D est généralement faite dans une position initiale.
L'algorithme est appliqué pour faire correspondre les acquisitions 2D dans di�érentes
positions du mouvement aux données de référence. La tâche est plus délicate que celle
d'un recalage 2D/2D ou 3D/3D puisque, les données 2D sont manquantes par rapport
aux données 3D (par exemple : les données 2D sont issues des projections de données
3D). Pour bien voir le problème, nous pouvons prendre l'exemple d'une pyramide à
base carrée dont les projections de face seront un triangle et la projection de dessus
sera un carré. Il s'agit ici de faire correspondre ces deux vues complètement di�érentes
à la structure initiale, voir la �gure 4.1. Pour un déplacement donné, nous pouvons
avoir un triangle sur la vue de dessus et un carré sur la vue de pro�l, inversement à
la �gure. Pour cela, dans certains travaux, les auteurs ont appelé cette méthode de
recalage : �un recalage par recherche de la forme�.

Figure 4.1: Pyramide et ses projections

Dans cette approche, l'idée générale est d'utiliser les données de référence 3D pour
voir, dans quelles positions aurait été l'objet pour donner les acquisitions produites.
Di�érentes techniques ont été utilisées pour obtenir le résultat voulu. Un schéma qui
englobe la plupart de ces algorithmes est proposé dans la �gure 4.2. Nous pouvons
distinguer trois étapes di�érentes.
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Figure 4.2: Schéma global de recalage 2D 3D

Une étape de génération de simulations de radiographies (DRR), une étape de
mesure de la di�érence entre les simulations et les radiographies et une dernière étape
pour l'optimisation de la recherche. Dans la section 4.1.1, nous présentons les mé-
thodes appliquées pour établir un lien entre les données 2D et 3D, ce qui correspond
à la première étape de l'algorithme. Nous détaillons aussi les di�érentes techniques
qui peuvent être utilisées pour e�ectuer les mesures de similarité 4.1.2 et pour faire
converger l'algorithme itératif 4.1.3.

4.1.1 Lien entre les données 2D et 3D

L'idée de cette approche est de pouvoir estimer le mouvement acquis avec l'ima-
gerie 2D. La recherche de la nouvelle position des structures osseuses dans les ra-
diographies se fait à partir des données 3D reconstruites dans la position initiale.
Dans les algorithmes de recalage classiques utilisant des données 2D 2D ou 3D 3D,
une mesure s'e�ectue entre les données et permet d'avoir un optimum qui indique la
position recherchée. Dans notre cas, les deux types de données di�èrent dans leurs
dimensions et leurs types. Les radiographies sont en e�et des projections des struc-
tures osseuses suivant la géométrie de la machine d'acquisition. C'est le cas de nos
radiographies avec l'imageur EOS. D'autre part, la reconstruction 3D fournie par EOS
est une enveloppe surfacique des structures osseuses. Ces données 3D ne fournissent
donc aucune information sur les densités des os alors que cette information est bien
présente sur les radiographies. Une étape établissant un lien entre ces deux types de
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données di�érentes est alors nécessaire. Il peut se faire dans le domaine spatial ou
fréquentiel.

4.1.1.1 Domaine spatial et génération des simulations de radiographies

Pour faire le lien entre les données de dimensions et de types di�érents, certains
travaux essayent d'imiter le phénomène physique qui se passe dans l'imageur et générer
ainsi des simulations de radiographies (DRR pour Digital Reconstruction Radiograph)
(voir chapitre 1). Cyr [34] simule des images 2D par des lancés de rayons sur l'objet
3D entre la source émettrice et le plan de projection. Par la suite, pour retrouver la
position dans laquelle les acquisitions ont été faites, il développe une méthode pour
la recherche des positions des vertèbres. Pour cela, les simulations des projections de
la vertèbre, objet de l'étude, sont construites à des intervalles angulaires constants
tout autour d'une sphère imaginaire. Les résultats obtenus constituent ainsi une base
d'images. L'auteur a supposé par la suite que, la comparaison des images réelles
avec la base fournit les angles les plus proches de l'angle réel d'acquisition. Une fois,
qu'un premier résultat est obtenu, cette procédure est répétée de proche en proche
avec les angles résultants. Il utilise une méthode de recherche hiérarchique pour la
détermination de la position recherchée. Pour comparer les di�érentes images, Cyr
génère les axes médiaux des di�érentes formes obtenues. Le degré de similarité des
deux images correspond alors au degré de similarité des deux graphes obtenus. Un
recuit simulé est utilisé pour retrouver le graphe qui maximise sa fonction de similarité.
Le procédé a généralement un temps de calcul important. L'étape de génération de
DRR est la plus lente, d'autant plus, si les rayons ré�échis et réfractés sont pris en
considération. Ainsi, Wang rapporte que la génération d'une DRR avec la méthode
classique utilisant des lancés de rayons prend 96.6s pour un volume de 330x330x83
[149]. Ce temps est à multiplier par le nombre d'itérations à e�ectuer avant de trouver
le résultat. La qualité des simulations et leurs temps de génération constituent les
principales caractéristiques dans cette étape de l'algorithme. Di�érents travaux ont
essayé de les améliorer.

Ainsi, et en se basant sur le principe de l'atténuation dans la matière, certains
travaux [167, 14] proposent de projeter directement l'objet sur le plan constituant
l'image simulée au lieu d'e�ectuer des tracés de rayons. Avec cette approche, le temps
de calcul dédié à la traversée des rayons des zones non intéressantes (air) sera gagné.
La réduction de l'utilisation de la mémoire est aussi possible pour accélérer l'algo-
rithme et peut atteindre 10 % par rapport à un algorithme classique [14]. Mais, cette
technique peut engendrer des artéfacts qui nécessitent des prétraitements pour les
corriger [14]. Parmi ces techniques des convolutions par des gaussiennes peuvent être
appliquées au niveau de chaque pixel simulé. Cependant, cette technique de correc-
tion peut introduire une augmentation du temps de calcul. Birkfellner propose alors
deux méthodes pour éliminer ces artéfacts en e�ectuant un déplacement stochastique
gaussien pour le pixel à projeter ou en e�ectuant un déplacement de même nature à
la source du rayonnement qui n'est pas ponctuelle dans la réalité. L'auteur améliore
ainsi sa modélisation du phénomène physique de création de radiographie et obtient
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des simulations de meilleure qualité.
D'autres techniques ont été aussi utilisées pour optimiser la génération de simula-

tions de radiographies. Ainsi, Lacroute a essayé de réduire le temps nécessaire à l'accès
à la mémoire en utilisant une factorisation des données qui permet un accès simultané
[86]. L'utilisation de GPU récentes et de plus en plus performantes peut également
être utile pour réduire le temps de calcul nécessaire à la génération de simulations de
radiographies [76]. Dans un autre travail [89], l'image de simulation a été construite à
partir d'interpolations des simulations déjà calculées dans les phases précédentes pour
réduire le temps de calcul.

Dans le cas où la fonction de la mesure de la similarité le permet (voir paragraphe
suivant), la construction de la totalité de l'image n'est pas nécessaire. En e�et, pour
des mesures de similarité telles que la comparaison de densité de probabilité des
intensités des deux images, la construction d'un nombre d'échantillons représentatif
de l'image peut être su�sant [167]. Plus ce nombre est petit plus le calcul se fait vite
mais plus on perd de la précision.

Certains travaux utilisent d'autres techniques pour la génération de simulations
de radiographies. En s'appuyant sur les transformées en harmoniques cylindriques,
Wang exprime l'objet 3D avec une équation de la forme suivante [149] :

f (x, y, z) =
∑
n

anϕn (x, y, z) (4.1)

Avec {ϕn} la base des harmoniques cylindriques. Quelle que soit la rotation que
peut subir l'objet, celui-ci s'exprimera sous la forme :

fk (x, y, z) =
∑
n

e−2iπk/Kanϕn (x, y, z) (4.2)

Si on pose alors g (u, v) la projection de l'objet avec l'opérateur P , nous obtenons :

g(u, v) = P (fk(x, y, z)) =
∑
n

e−2iπk/KanP (ϕn (x, y, z)) =
∑
n

e−2iπk/Kanwn (4.3)

Avec wn = P (ϕn (x, y, z)). Cette méthode réduit considérablement le temps de
génération de la simulation. Son principal inconvénient est qu'elle possède un axe de
révolution et elle est donc plus adaptée pour les os dont la forme présente ce type
de symétrie. L'idée peut être modi�ée en utilisant des harmoniques sphériques pour
d'autres types d'os par exemple.

4.1.1.2 Domaine fréquentiel : Théorème de la coupe centrale de Fourier

Une autre façon de faire le lien entre les données 2D et 3D est de travailler dans
le domaine fréquentiel. En e�et, la transformée de Fourier permet d'établir un lien
entre un objet et ses projections parallèles. Ceci se fait grâce au théorème de la coupe
centrale de Fourier. De plus, l'axe de projection correspond à l'axe de la coupe centrale
par rapport aux données initiales. Ce théorème lie donc les données à leurs projections
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dont la transformée de Fourier n'est autre qu'une coupe de la transformée de Fourier
des données initiales. De plus, la conservation de l'angle de projection comme angle
de la coupe permet de déterminer la pose dans laquelle s'est e�ectuée cette projection
par rapport à l'objet complet.

Cette transformée a été utilisée pour la génération des simulations de radiographies
dans le cadre des algorithmes utilisant cette approche pour l'estimation du mouve-
ment. En e�et, en utilisant le théorème de projection dans le théorème de Fourier,
Ntas [111] et Levo [93] utilisent le fait que la transformée de la projection d'un si-
gnal est égale à la coupe centrale de la transformée de ce signal pour générer des
simulations de radiographies dans le cadre de l'algorithme décrit dans la �gure 4.2.

Ce théorème a été largement appliqué pour la reconstruction tomographique [39,
97] pour les dimensions 2 et 3. En e�et, l'acquisition de la projection d'un objet cor-
respond à avoir la transformée de Fourier de l'objet suivant la droite qui correspond à
l'angle de projection. Ainsi, en utilisant plusieurs projections sous di�érents angles, le
problème de la reconstruction est converti à un problème d'interpolation dans le do-
maine spectral. Une dernière étape de rétro projection est nécessaire pour le passage
des données fréquentielles vers les données spatiales et avoir ainsi la reconstruction re-
cherchée. Dans [39][97][164], di�érentes techniques sont présentées pour bien e�ectuer
l'interpolation et réduire les artéfacts lors de cette reconstruction.

Nous évoquons maintenant les di�érentes mesures de similarité qui ont été pro-
posées a�n de comparer soit les DRR et les vraies radiographies en spatial ou les
transformées de Fourier des vraies radiographies et les coupes centrales issues de la
transformée de Fourier de l'objet.

4.1.2 Mesures de similarité

Parmi ces mesures, nous pouvons mentionner des méthodes basées sur l'intensité
ou bien des mesures basées sur les caractéristiques des images (tel le gradient).

Corrélation normalisée :

R =

∑
i,j∈I(Iacq(i, j)− Iacq)(IDRR(i, j)− IDRR)√∑

i,j∈I(Iacq(i, j)− Iacq)2

√∑
i,j∈I(IDRR(i, j)− IDRR)2

(4.4)

Avec Iacq est la moyenne sur l'image acquise et IDRR est la moyenne sur les si-
mulations. La corrélation mesure une relation a�ne entre deux variables en utilisant
une moyenne. Le mouvement que nous cherchons est un mouvement rigide composé
de rotations et de translations. Si nous modélisons l'acquisition de mouvement par
une projection, nous cherchons une relation entre P (X) et P (R ◦ T (X)) , où X est
l'objet en 3D et R et T sont respectivement la rotation et la translation recherchées.
La projection peut modi�er la relation a�ne de la position de l'objet entre un instant
1 et 2. Pour cela, la corrélation normalisée n'est pas la mesure de similarité la mieux
adaptée. En d'autres termes, la corrélation existe et est �able avec une petite variation
projective, donc des mouvements faibles entre positions.
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Entropie de la di�érence des images :{
Idiff = Iacq − sIDRR
H = −

∑
p(x)log(p(x))x

(4.5)

Nous utilisons la notation précédente pour Iacq et IDRR. s est un facteur d'échelle
entre les intensités des données simulées et les données réelles, p(x) est la probabilité
d'avoir une intensité x dans l'image de di�érence. L'entropie est une mesure basée
sur l'intensité qui décrit d'une manière globale, si les deux images coïncident. Cette
mesure a été testée dans [114] pour la comparer à d'autres mesures de similarité. Les
tests sont e�ectués pour le recalage 2D 3D des vertèbres. Les tests e�ectués montrent
que le recalage en utilisant cette mesure peut échouer dans 53% des cas.

D'autres mesures intéressantes peuvent être citées comme celle utilisée par Picke-
ring [115] pour faire un recalage 2D 3D en utilisant une seule acquisition radiogra-
phique et non une paire. Cette mesure a été appliquée sur l'articulation du genou.
Elle calcule le cumul de la variance conditionnelle entre les pixels des images simulées
et les acquisitions réelles.

S(m) =
∑
j

((IDRR(i)− E(IDRR(i) | Iacq(i) ∈ ∆j))
2 (4.6)

Avec m est le mouvement, E est l'espérance et ∆j est l'ensemble des valeurs de
l'histogramme.

Information mutuelle basée sur l'intensité :
L'objectif est de mesurer la similarité entre les densités de probabilité que consti-

tuent les deux images à comparer A et B. Plusieurs dé�nitions ont été utilisées :

S =
∑
x,y

pAB(x, y)log
pAB(x, y)

pA(x)pB(y)
(4.7)

[147, 151, 96]

S = H(A) +H(B)−H(A,B) (4.8)

H(A) = EA[−log(p(A))]

S = EA,B[log(p(A,B))]− EA[−log(p(A))]− EB[−log(p(B))] (4.9)

[167]
La première équation exprime la dépendance entre A et B avec S est la me-

sure de similarité, pA(x) est la distribution marginale et pA,B(x, y) est la distribution
conjointe. En utilisant l'entropie H, qui mesure généralement � le degré de hasard �
d'une variable et H(A,B) est l'entropie conjointe, S est exprimé autrement. Avec EA
est l'entropie de Shanon de A, S est formulé autrement dans certains travaux. Ainsi,
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on mesure la distance entre la distribution conjointe et la distribution associée au
cas d'indépendance complète. En utilisant cette mesure qui se base sur la densité de
probabilité, Zollei [167] réduit le temps de calcul des générations des simulations en
réduisant la génération aux pixels nécessaires à la construction de la densité. L'algo-
rithme global a été appliqué sur des fantômes de vertèbres, de crâne et de bassin. Le
temps de calcul du recalage peut atteindre des heures malgré l'optimisation e�ectuée.
Ce travail met en évidence l'interdépendance de la partie simulation de radiographies
et la partie mesure de similarité dans l'algorithme global qui est responsable de la
lenteur évoquée.

Information mutuelle basée sur la phase

Cette méthode a été proposée par Dalvi [35]. Elle repose sur le calcul de l'informa-
tion mutuelle basée sur la phase à partir de la transformée par ondelette de l'image
(dual tree complex wavelet transform). Chacune des images A et B est modélisée
par l'équation suivante MA(i, j)ejθA(i,j) et MB(i, j)ejθB(i,j). Avec M est le module et
θ est la phase. On construit ensuite l'histogramme conjoint pour θB(i, j) et θA(i, j).
L'information mutuelle de la phase s'écrit :

MIP =
N∑
1

N∑
1

p(x, y)log(
p(x, y)∑N

x=1 p(x, y)
∑N

y=1 p(x, y)
) (4.10)

où N est la taille de l'histogramme. Les auteurs utilisent cette mesure pour l'ar-
ticulation du genou avec des images �uoroscopiques et un volume de données CT.
Les auteurs comparent cette mesure à l'information mutuelle basée sur l'intensité et
l'information mutuelle basée sur le gradient. Ils concluent que leur mesure donne un
meilleur résultat. Durant ces tests et pour réduire le temps de calcul, un pré recalage
manuel est appliqué aux données pour avoir une di�érence de 3° et 3 pixels entre les
données 2D et 3D.

La position de départ nous semble très proche de la solution. Le recalage manuel
préalable pourrait être coûteux pour arriver à une telle précision. L'acceptation de ce
coût pour la recherche d'une telle précision dépend de la nature de l'application.

Corrélation des gradients

Dans [114], un �ltre de Sobel est utilisé pour déterminer le gradient selon les
deux axes de l'image acquise et de l'image construite. Puis l'équation 4.4 est utilisée
pour déterminer deux valeurs de corrélation : une pour l'image de gradient horizon-
tal, l'autre pour l'image de gradient vertical. La valeur de corrélation globale est la
moyenne des deux précédentes. Ainsi la corrélation sur les gradients des images a été
appliquée pour mesurer la similarité entre les acquisitions et les simulations pour faire
le recalage de vertèbres.

Modèle d'intensité

Weese et al [151] proposent d'utiliser une autre méthode pour e�ectuer un recalage
2D 3D des vertèbres. Leur mesure de similarité se base sur le calcul d'un coe�cient
qui évalue le degré de la structuration dans l'image di�érence entre l'image acquise
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et la DRR. Avec cette méthode, les auteurs espèrent résoudre le problème lié à la
présence du tissu mou dans l'image acquise. L'idée parait similaire à la méthode déjà
évoquée qui évalue l'entropie de la di�érence des images.

Di�érence des gradients

Cette méthode est décrite dans [114]. Elle mesure les di�érences entre les gradients
des deux images.

G(s) =
∑
i,j

Av
Av + (IdiffV (i, j))2

+
Ah

Ah + (IdiffH(i, j))2
(4.11)

Avec IdiffV (i, j) = ∂Iacq

∂i
− s∂IDRR

∂i
et IdiffH(i, j) = ∂Iacq

∂j
− s∂IDRR

∂j

La di�érence des gradients a montré une bonne robustesse par rapport aux contours
�ns lors d'acquisitions en conditions réelles. Plus généralement, à partir de cette étude
[114], l'auteur étudie la corrélation normalisée, l'entropie de la di�érence des images,
l'information mutuelle basée sur l'intensité, la corrélation des gradients, la di�érence
des gradients et le modèle d'intensité. Il conclut que plusieurs mesures basées sur
l'intensité ne sont pas robustes à la présence de tissus mous et de contours �ns. La
di�érence de gradient et le modèle d'intensité donnent les meilleurs résultats parmi
les mesures testées.

Nous pouvons remarquer que les méthodes s'appuyant sur une description glo-
bale des données comme l'histogramme par exemple peuvent être peu discriminantes
puisque di�érentes positions peuvent fournir la même description. D'autre part, si
on prend en considération des descriptions basées sur les caractéristiques de l'image
comme celles basées sur le gradient, ceci revient d'une manière ou d'une autre à faire
une segmentation automatique. Le problème initial, qui est alors le fait que la segmen-
tation manuelle et le recalage manuel prennent beaucoup de temps, a été partiellement
détourné par la recherche automatique du gradient. Dans ce cas, la précision de la
segmentation doit être tenue en compte.

La mesure proposée par Zollei est une mesure qui nous paraît intéressante puis-
qu'elle tient compte de la globalité de l'algorithme et permet ainsi d'utiliser les étapes
précédentes pour réduire le temps de calcul nécessaire à la génération des simulations.

Les di�érentes mesures citées ci-dessus correspondent à la fonction de coût qu'il
faut minimiser a�n de faire converger le schéma itératif 4.2 vers la détermination du
mouvement.

4.1.3 Méthodes d'optimisation

La littérature décrit de nombreux algorithmes pour l'optimisation de la recherche
d'optimum d'une fonction coût [31]. Ce paragraphe n'est pas exhaustif mais il présente
quelques méthodes dont celles largement utilisées en recalage. Nous pouvons noter
des méthodes de recherche directionnelle et d'autres dont la recherche ne suit pas une
direction donnée.
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Descente du gradient

C'est la méthode la plus classique de recherche itérative d'optimum. Pour résoudre
un problème du type :

xopt = argx min(f(x)) (4.12)

Avec f() est la fonction à optimiser (dans notre cas la mesure de similarité) et x est
le vecteur de paramètres de f (dans notre cas le mouvement). Elle fait évoluer x vers
le minimum en direction du gradient avec l'équation suivante :

xt = xt−1 − λ∇f(xt−1) (4.13)

où t est l'indice de l'itération, λ est le pas d'évolution et∇f(xt−1) est le gradient de
f en xt−1. Cette méthode se base sur une approximation à l'ordre 1 du gradient de la
fonction à minimiser. Cette approximation peut avoir des inconvénients, notamment
d'obtention d'un minimul local. De plus, il est bien connu que le choix du pas λ
présente un inconvénient majeur pour cette méthode. En e�et, la convergence vers un
minimum absolu peut dépendre de ce choix.

Gradient conjugué

Contrairement à la méthode de la descente du gradient classique, dans cette mé-
thode la recherche se fait suivant deux directions. Commençons par dé�nir deux di-
rections conjuguées uk et uk−1 par rapport à une forme bilinéaire de matrice dé�nie
positive Q, qui véri�ent :

uTkQuk−1 = 0 (4.14)

Cette méthode se base sur deux idées fondamentales. La première est que les
directions de recherche dans deux étapes consécutives sont conjuguées. La deuxième
concerne le choix de cette direction (en dimension > 2). Ce choix doit se faire comme
combinaison linéaire entre la direction précédente uk−1 et la direction de Cauchy au
point courant. Ainsi, on obtient uk tel que :

uk = −∇f(xk) + sk uk−1 (4.15)

Optimisation de Newton

Au voisinage du minimum, la fonction est approchée par une quadrique.

f(y) ≈ f(x) + (y − x)T∇f(x) +
1

2
(y − x)T4f(x)(y − x) (4.16)

Cette fonction atteint son minimum pour y qui véri�e :

−∇f(x) = 4f(x)(y − x)

On obtient donc :

xt = xt−1 − (4f(xt−1))
−1∇f(xt−1) (4.17)
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A chaque étape, il faut donc inverser le Laplacien. Comme il est instable et cou-
teux de calculer la hessienne d'une fonction (dérivée seconde), des méthodes appe-
lées quasi Newton proposent d'estimer la hessienne par approximation. Ces méthodes
approchent l'inverse de la hessienne H par une matrice B telle que BFGS (Broy-
den�Fletcher�Goldfarb�Shanno) [1] ou DFP (Davidon-Fletcher-Powell) [51].

Bk+1 = Bk + (yky
T
k )/(yTk4xk)− (Bk∆xk(Bk4xk)T )/(4xTkBk4xk) (4.18)

pour la méthode BFGS.

Bk+1 = (I−(yk4xTk )/(yTk4xk))Bk(I−(4xkyTk )/(yTk4xk))+(yky
T
k )/(yTk4xk) (4.19)

pour la méthode DFP.
Avec yk = ∇f(xk+1)−∇f(xk) dans les deux équations précédentes.

Levenberg et Marquardt

La méthode de Levenberg [92] combine les deux méthodes, descente du gradient et
la méthode de Newton pour obtenir une méthode non linéaire qui approche la fonction
par le gradient dans les premières itérations et par une quadrique au voisinage du
minimum recherché. Ainsi le pas évolue selon :

xk+1 = xk − (4f + λI)−1∇f (4.20)

Dans le cas où λ est proche de 0, la méthode s'approche de la méthode de New-
ton. Dans le cas ou λ est grand, la méthode agit comme une descente du gradient.
Généralement, on commence avec un λ assez grand (descente du gradient), qu'il fait
diminuer petit à petit. La matrice identité I peut être remplacée par la diagonale de
la hessienne. Cette équation devient donc :

xk+1 = xk − (4f + λdiag4f)−1∇f (4.21)

Grâce à la combinaison des propriétés de la méthode de Newton et celle de la
descente de gradient, cette méthode est largement utilisée.

Pour les méthodes qui ne se basent pas sur les calculs de dérivées, nous pouvons
noter celles-ci :

La méthode du simplex

Elle a été introduite par Nelder [109]. Cette méthode n'utilise pas les dérivées.
Elle pourrait être utilisée dans les cas où on ne connait pas la forme de la fonction à
minimiser. Elle consiste à faire varier une forme géométrique au cours des itérations
jusqu'à trouver un minimum. Certaines améliorations ont été e�ectuées par exemple
celle de Huang [61]. Mais, comme la plupart des méthodes d'optimisation, elle reste
sensible à l'initialisation.
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Filtres de Kalman

Plusieurs variétés de ce �ltre existent. Son application la plus connue est l'esti-
mation de l'état d'un système à partir de mesures de l'état précédent. Deux bruits
indépendants sont supposés a�ecter le processus et les mesures. L'estimation se fait
en deux étapes. Une phase de prédiction à partir de l'état précédent et une phase
de correction à partir des mesures e�ectuées. Gong a utilisé dans [52] un recalage de
données �uoroscopiques sur des données CT pour la recherche de mouvements des
os avec un �ltre de Kalman non-parfumé (unscented Kalman �lter) comme méthode
d'optimisation de la recherche. Il a modélisé le problème par :{

xk = xk−1 +N(0, σ2
x)

yk = MS(xk) +N(0, σ2
y)

(4.22)

où x est la transformation à estimer et y est la mesure, MS est la mesure de
similarité non linéaire entre les radiographies et les DRR et σx, σy sont les variances
des bruits correspondant respectivement au processus et aux mesures et N est la loi
normale. Il a comparé cette méthode d'optimisation à la méthode de simplex et il
conclut que les résultats obtenus sont satisfaisants. Pour utiliser cette méthode, il
considère l'observation comme étant la valeur de similarité objectif (qui dépend de la
mesure).

Multiplicateur de Lagrange

Cette méthode d'optimisation est utilisée pour les problèmes contraints. On cherche
à minimiser f sur un ensemble de valeurs X véri�ant une contrainte dépendant de g.

Soit le système suivant à optimiser :{
min f(X)

g(X) = 0
(4.23)

On suppose que f et g sont di�érentiables et on dé�nit la fonction lagrangienne
L(X,λ) telle que :

L(X,λ) = f(X) + λg(X) (4.24)

λ est le multiplicateur de Lagrange et peut être vu comme la variation de la fonc-
tion à optimiser par rapport à la variation de la contrainte. On transforme ainsi le pro-
blème contraint en une recherche de points stationnaires du problème sans contrainte
qui correspondent aux solutions potentielles du problème initial. Le problème à ré-
soudre devient :

∂L/(∂xi) = 0 (4.25)

Hooke�Jeeves

Cette méthode a été proposée en 1960 [60], et consiste à choisir des points pour les
comparer avec la référence actuelle. Si la valeur en ce point est inférieure à la valeur
de la référence, le point devient la nouvelle référence.
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L'algorithme de la région de con�ance

Cette méthode approche la fonction f à minimiser, par une quadrique (dévelop-
pement de Newton à l'ordre 2) dans une région de rayon δ. On cherche ensuite le
minimum de la nouvelle quadrique. Si ce minimum correspond à une valeur de f in-
férieure à la valeur actuelle, on dé�nit une nouvelle région de centre ce minimum. On
recalcule la quadrique et on augmente le rayon. Sinon, on diminue le rayon. Contrai-
rement à d'autres méthodes, comme la descente du gradient par exemple, le choix du
pas δ est ici e�ectué en premier lieu.

Autres méthodes

On peut citer, la méthode Dogleg [161] qui combine les idées de la méthode de
la région de con�ance et la méthode de Newton, la méthode de recuit simulé qui
essaie de palier à l'obtention de minima locaux et les méthodes qui reposent sur des
algorithmes génétiques.

Les di�érents algorithmes de recalage 2D 3D ont utilisé des méthodes di�érentes

pour l'optimisation de la recherche du mouvement. Le choix du type de la méthode doit
répondre au critère de l'utilisateur quant à la rapidité et la robustesse face aux minima
locaux. Plus généralement, nous remarquons que toutes ces méthodes de recalage se
basent sur un seul algorithme global. Di�érentes techniques sont utilisées à chacune
de ces étapes, mais la forme globale reste la même, voir la �gure 4.2. Cet algorithme
se base sur une première étape pour la génération des simulations de radiographies,
une mesure de similarité pour les comparer avec les radiographies réelles ainsi qu'une
méthode d'optimisation pour réduire l'espace de recherche. Comme l'a montré Zollei,
les choix des techniques prises pour chacune de ces di�érentes étapes doit tenir compte
des étapes précédentes et/ou suivantes. Il ne faut pas optimiser les étapes de manières
indépendantes mais au contraire, on doit tenir compte d'un lien qui existe entre la
génération des simulations, la mesure choisie et la méthode d'optimisation.

Dans notre cas, nous souhaitons utiliser le système EOS pour suivre les mouve-
ments osseux. Ainsi, toutes les données seront obtenues avec le même système d'acqui-
sition (radiographies dans di�érentes positions et reconstruction 3D). Ces contraintes,
guideront nos choix quant à l'espace dans lequel le lien 2D 3D est établi, la mesure
de similarité et la méthode d'optimisation retenue.

4.2 Schéma global de la méthode proposée

Dans ce paragraphe, nous présentons le schéma global de notre méthode de reca-
lage 2D 3D. Nous verrons alors les di�érentes étapes de notre algorithme ainsi que les
données utilisées dans chaque partie. Un schéma global de notre algorithme est pré-
senté dans la �gure 4.3 et permet de le comparer aux algorithmes classiques présentés
dans la première section, (voir �gure 4.2).
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Figure 4.3: Schéma global de l'algorithme proposé

4.2.1 Lien entre les données et recherche du mouvement

Nous avons choisi d'e�ectuer le lien entre nos données 2D et 3D dans le domaine
fréquentiel. Ainsi, une première étape transforme les données dans le domaine fré-
quentiel. Ce choix a été guidé par le fait que nous disposons de reconstructions 3D
surfaciques, ces informations de contours sont bien présentes dans le domaine fréquen-
tiel. Sur les radiographies, les contours existent mêmes si ils sont superposés à ceux
d'autres structures osseuses ou tissus mous (moins visibles). Toute la recherche du
mouvement se fait alors dans ce domaine. Ceci permet d'éliminer l'étape de généra-
tion des simulations des radiographies.

Dans un repère orthonormé, nous dé�nissons un objet 3D par la donnée de l'inten-
sité ϕ (x, y, z) en chacun de ses points(x, y, z). Soit PX la projection parallèle à l'axe
des X, dans notre cas, et en s'appuyant sur la modélisation des radiographies comme
étant des projections respectant la loi de Beer, comme nous l'avons expliqué dans le
paragraphe 2.4.2, le théorème de la coupe centrale de Fourier s'écrit :

80



TF2D(PX (ϕ)) =

¨ ˆ
ϕ (x, y, z) dx exp (−i(vy + wz)) dydz

=

˚
ϕ (x, y, z) exp (−i(u0 + vy + wz)) dxdydz = SliceX(TF3D(ϕ))(4.26)

où SliceX est la coupe centrale de la TF3D de l'objet, perpendiculaire à l'axe X.

Dans ce cas, nous avons supposé que la projection se fait le long de l'axe X. Sans
perdre de généralité, cette supposition permet de bien comprendre le théorème.

Dans la suite, et comme les dimensions des données que nous utilisons sont bien
connues, nous omettrons les dimensions des transformées de Fourier.

Dans la �gure 4.3, nous remarquons que la recherche des deux composantes de
mouvement rigide, rotation et translation, est réalisée par deux blocs distincts. Dans
le premier s'e�ectue la recherche de la rotation comme le montre la partie en rouge
dans la �gure. Dans le deuxième bloc, et une fois la rotation retrouvée, nous e�ectuons
la recherche de la translation comme le montre la partie en bleu du schéma du �ux
de l'algorithme. Comme le montre les équations 4.27 et 4.28, c'est la phase qui est
utilisée pour obtenir les translations. Tandis que ce sont les modules des données qui
sont utilisés pour déterminer les rotations. Ceci di�ère avec les schémas classiques
spatiaux.

Cependant, nous pouvons observer une grande similitude entre ce schéma et celui
présenté dans la �gure 4.2, qui présente un algorithme global des méthodes de recalage
2D 3D. En e�et, si nous observons par exemple la partie de notre algorithme qui
cherche les rotations, nous pouvons remarquer la même structure de l'algorithme.
En e�et, nous retrouvons les étapes de mesure de similarité et d'optimisation de
la recherche. Cependant, la principale di�érence entre les deux schémas concerne la
première étape. Cette étape a pour objectif d'établir un lien entre les données à
comparer. Généralement, comme dans la �gure 4.2, pour établir ce lien, on agit sur
les données 3D pour faire des simulations de projections et ramener ainsi les données
à comparer dans le même espace 2D (les projections du domaine spatial). Dans notre
cas, pour établir ce lien, et pour appliquer le théorème de la coupe centrale de Fourier,
nous transformons les données 2D et 3D au domaine fréquentiel. Les données obtenues
à la �n de cette étape peuvent être comparées dans l'étape suivante avec la mesure
de similarité.

Dans une première approximation, nous nous contentons d'une modélisation li-
néaire de la projection (voir la sous section 2.4.2). Les di�érences entre cette modé-
lisation et les radiographies classiques se traduisent surtout par des distorsions dans
les données réelles. Cependant, les acquisitions EOS fournissent des données avec des
distorsions moindres grâce à un faisceau de projection �n sur l'axe vertical et grâce à
des corrections sur les images pour l'axe horizontal [42] comme nous l'avons vu dans
le premier chapitre. De ce fait, les radiographies issues du système EOS peuvent être
modélisées ainsi avec une bonne approximation. C'est ce que nous avons adopté pour
la suite de ce chapitre.
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Dans notre travail, nous nous intéressons à l'étude du mouvement des structures
osseuses longues. Le mouvement global M des os est généralement un mouvement
rigide composé d'une rotation R et d'une translation T : M(R, T ). Pour exprimer le
mouvement d'une structure osseuse ϕ entre deux instants t1 et t2, nous pouvons écrire
donc :

ϕt1 (x, y, z) = ϕt2 (R (x, y, z)− (tx, ty, tz)) (4.27)

où R est la rotation et tx, ty, tz sont les composantes de la translation T selon les
di�érents axes du repère global.

Comme nous l'avons mentionné, notre recherche du mouvement est e�ectuée dans
le domaine fréquentiel en transformant nos données par la transformée de Fourier. La
recherche du mouvement se fait alors comme pour un recalage fréquentiel 2D [101]
[119]. L'équation 4.27 s'exprime dans le domaine fréquentiel par :

TF (ϕ2) (fx, fy, fz) =
exp (−2iπ(txfx + tyfy + tzfz)) .TF (ϕ1) (R (fx, fy, fz))

(4.28)

où(fx, fy, fz) est un point du domaine fréquentiel 3D. Cette équation exprime
le théorème du retard qui montre que l'information concernant la translation est
contenue dans la phase. Lors de la recherche de chaque composante du mouvement,
nous pouvons alors n'utiliser que l'information utile dans les données. Ainsi, pour la
recherche des rotations, nous allons nous limiter à l'utilisation des modules des données
alors que pour la recherche des translations, nous allons nous limiter à l'utilisation
de la phase. Ceci permettra la séparation des deux composantes du mouvement. La
séparation de ces deux composantes n'est pas un objectif de l'algorithme mais un
moyen technique qui présente des avantages que nous évoquerons par la suite. En
premier lieu, c'est la rotation entre les deux positions qui est recherchée. La translation
est déterminée dans une seconde étape.

Figure 4.4: Module d'une transformée de Fourier d'une simulation de radiographie
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La �gure 4.4 présente une radiographie de synthèse et le module de sa transformée
de Fourier TF. Elle fournit une idée sur les données qui sont utilisées pour la recherche
des rotations.

Dans la plupart des méthodes de recalage 2D et 3D, la recherche des rotations
et des translations se fait simultanément, mais Yamazaki propose dans [158] une
décomposition prédé�nie pour l'étude du genou. Dans son cas, la recherche de la
translation suivant l'axe de projection se fait dans une deuxième étape. Ceci est dû
à la contrainte qu'une seule radiographie est utilisée pour faire les acquisitions. Les
auteurs cherchent alors la composante du mouvement qui exprime la position de
profondeur de l'objet par rapport à la source dans une deuxième étape de recherche.
Dans d'autres travaux, comme pour [34], les composantes de rotations sont recherchées
séparément pour des choix algorithmiques. Si certains choix de décomposition de la
recherche peuvent être justi�és par des contraintes, il faut faire attention lors de telles
décompositions. En e�et, dans certains cas, de telles décompositions (surtout pour
les composantes des rotations) peuvent causer des erreurs dans les résultats. Ceci est
dû au fait que les mesures e�ectuées ne sont pas indépendantes par rapport à ces
composantes.

Dans notre cas, la séparation des deux composantes (rotation et translation) est
justi�ée par les propriétés mathématiques des transformées de Fourier. Cette sépara-
tion permet ainsi d'e�ectuer des mesures sur un même ensemble homogène et restreint
(3 dimensions au lieu 6). Nous détaillons par la suite les choix techniques retenus pour
la recherche de la rotation (modélisation, similarité, optimisation) et de la translation.

4.2.2 Recherche de la rotation

La rotation est composée de 3 rotations pures autour de chacun des axes. Ainsi,
dans [34], les auteurs commencent par rechercher les rotations autour de chaque axe
suivant un certain ordre. Cette approche qui introduit un ordonnancement arbitraire
peut être critiquée. En e�et, la composition d'une rotation di�ère si l'ordre de la
décomposition change. Ainsi, les résultats vont changer si les choix de la décomposition
changent. Ceci est dû à la non commutativité des rotations dans l'espace R3. En e�et,
nous pouvons noter :

R1R2 6= R2R1 (4.29)

avec R1 et R2 deux rotations de l'espace R3.
Pour éviter de décomposer arbitrairement la rotation autour de chacun des axes

nous la cherchons en une seule phase en cherchant une rotation d'un angle θ autour
d'un axe u. Auparavant, appliquons le théorème de la coupe centrale à la géométrie
EOS.

83



4.2.2.1 Application du théorème de la coupe centrale

Notre acquisition du mouvement se fait par une paire de radiographies frontale et
sagittale dans chaque position recherchée. Nous voulons prendre en considération ces
données avec la reconstruction 3D ϕ ainsi que la relation géométrique entre les acqui-
sitions frontale et sagittale. En e�et, les axes de projections des deux radiographies IS
et IF sont perpendiculaires. Cette relation reste valide dans le domaine fréquentiel.

En exprimant alors cette relation avec les deux relations qui lient les radiogra-
phies aux données 3D par le théorème de la coupe centrale, nous obtenons le système
d'équations suivant :

TF (IS) = SliceSaxis (TF (ϕ))

TF (IF ) = SliceFaxis (TF (ϕ)) (4.30)

Faxis ⊥ Saxis

SliceSaxis est la coupe centrale de la transformée de Fourier de l'objet parallèle à
la projection sagittale et donc perpendiculaire à l'axe de projection Saxis. De même
pour SliceFaxis et Faxis pour la coupe frontale.

Comme le montre la �gure 4.5, la détermination de la rotation correspond donc à
la détermination des axes frontal et sagittal suivant lesquels les projections sont faites.
Ceci est fait par une comparaison des transformées de Fourier des projections et des
coupes, passant par le centre de la transformée de Fourier du volume.

Figure 4.5: Application du théorème de la coupe centrale pour deux radiographies.

4.2.2.2 Modélisation des transformations rigides

Di�érentes modélisations ont été utilisées pour représenter les mouvements rigides.
Nous pouvons citer les matrices de rotations et les angles de l'Euler pour représenter
les rotations.

Matrice de rotation : R =

 R11 R12 R13

R21 R22 R23

R31 R32 R33



84



Angles d'Euler : Rx =

 cosα −sinα 0
sinα cosα 0

0 0 1

 ; Ry =

 cosβ 0 sinβ
0 1 0

−sinβ 0 cosβ

 ;
Rz =

 1 0 0
0 cosγ −sinγ
0 sinγ cosγ

 avec α, β etγ les angles d'Euler.

La représentation en matrice homogène modélise quant à elle les rotations et les
translations à la fois.

Matrice homogène : R =


R11 R12 R13 Tx
R21 R22 R23 Ty
R31 R32 R33 Tz
0 0 0 1


Il en est de même pour la représentation en axe hélicoïdal instantané qui utilise

en plus la décomposition de Chasles du mouvement rigide en rotation et translation
suivant le même axe. Cet axe peut être dé�ni par les paramètres suivants [143] : sa
position p, son vecteur directeur u, la vitesse angulaire w et la vitesse v.

Nous proposons ici une autre méthode de représentation que nous avons choisie
pour les raisons que nous évoquons par la suite.

Les quaternions ont été introduits dès 1853 par Hamilton [57] qui espérait pouvoir
ainsi étendre les propriétés des nombres complexes du plan à l'espace R3. L'ensemble
des quaternions est noté H.

Un quaternion peut s'écrire sous la forme suivante :

q = a+ bi + cj + dk (4.31)

où i, j et k sont les vecteurs qui forment la base canonique de R3 et a, b, c, d sont les
composantes du quaternion selon ces axes. Les quaternions peuvent être décomposés
ainsi en une partie scalaire et une partie vectorielle.

Quaternions unitaires et rotations

Les quaternions de norme unitaire sont appelés versors. Ces quaternions peuvent
modéliser une rotation dans R3.

En e�et, nous pouvons noter un versor sous la forme :

q = a+ v (4.32)

avec a2+ ‖ v ‖2= 1. Nous pouvons déduire l'existence d'un réel θ tel que

q = cosθ + sinθu (4.33)

avec θ ∈ [0, 2π] et u un vecteur de R3. On pose alors l'application suivante [54] :

H → H
P2 7→ qP1q

∗ (4.34)

85



où q∗ est le conjugué du quaternion unitaire q dé�nit tel que q∗ = a− bi− cj− dk.
Pour tout q de H, nous obtenons une rotation d'angle 2θ et d'axe u. En e�et, en
e�ectuant le développement, nous obtenons

qP1q
∗ =


1 0 0 0
0 a2 + b2 − c2 − d2 2(bc− ad) 2(bd+ ac)
0 2(bc+ ad) a2 − b2 + c2 − d2 2(cd− ab)
0 2(bd− ac) 2(cd− ab) a2 − b2 − c2 + d2



p1

p2

p3

p4



=

[
1 0T

0 R

]
p1

p2

p3

p4

 (4.35)

Avec R est la matrice de rotation d'angle 2θ et d'axe u.
Nous pouvons noter que les versors q et −q représentent la même rotation. Nous

pouvons noter également les propriétés suivantes :

uu = −1

u∗ = −u

Une rotation composée par deux rotations q1 et q2 peut se traduire par la multi-
plication des deux versors, et est représentée par q1q2.

Le passage de la matrice R vers le quaternion unitaire se fait par les formules
suivantes :

R =

 R11 R12 R13

R21 R22 R23

R31 R32 R33



q0 = (R32 −R23)/(2 ∗
√

1 +R11 −R22 −R33)

q1 = (1 +R11 −R22 −R33)/2

q2 = (R21 +R12)/(2 ∗
√

1 +R11 −R22 −R33)

q3 = (R31 −R13)/(2 ∗
√

1 +R11 −R22 −R33) (4.36)

Alors que le passage inverse se fait comme suit :

R =

 a2 + b2 + c2 − d2 2(bc− ad) 2(ac+ bd)
2(bc+ ad) a2 − b2 + c2 − d2 2(bc− ab)
2(bd− ac) 2(ab+ q2q3) a2 − b2 − c2 + d2

 (4.37)
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Avantage de l'utilisation des quaternions unitaires

L'utilisation des quaternions unitaires pour la modélisation des rotations R3 pré-
sente plusieurs avantages. En e�et, en comparaison avec d'autres représentations
comme les matrices, les quaternions utilisent une mémoire moindre. L'utilisation des
quaternions unitaires pour la représentation des rotations 3D o�re aussi un grand
avantage lors de l'interpolation des rotations [135] grâce à l'interprétation facile de la
topologie. Cependant, en utilisant les quaternions, le coût de calcul pour e�ectuer les
transformations est comparable à celui nécessaire en utilisant les matrices [54].

De plus, la représentation des rotations par des quaternions unitaires o�re un
moyen plus �naturel� pour représenter une rotation autour d'un axe. L'utilisation
des angles d'Euler, par exemple passe obligatoirement par une décomposition de la
rotation suivant un ordre pré-dé�ni à l'avance. Cette représentation peut être cause
de confusions et d'erreurs si cet ordre est changé à cause de la non commutativité des
rotations. La rotation modélisée par un quaternion unitaire est vue comme une seule
rotation d'un angle θ autour d'un axe u.

Quaternions duaux et mouvements rigides

Si les quaternions ne peuvent exprimer que la partie rotation du mouvement ri-
gide à travers les quaternions unitaires, leur extension en quaternions duaux permet
l'expression d'un mouvement rigide composé de rotations et de translations. Pour ces
avantages, et même si les quaternions sont moins connus que les autres représenta-
tions, ils sont de plus en plus utilisés [54] surtout dans les domaines de la robotique
et de l'infographie [73].

En e�et, un quaternion dual s'écrit sous la forme suivante :

q̄ = q + εq̃ (4.38)

avec q et q̃ deux quaternions tel que ε est le nombre dual : ε2 = 0

Les quaternions duaux unitaires véri�ent : ‖q̄‖ = 1 + ε0
et peuvent s'écrire sous la forme :

q̄ = q + εq̃ = cos
θ

2
+ sin

θ

2
u + ε(−d

2
sin

θ

2
+ sin

θ

2
ũ +

d

2
sin

θ

2
u) (4.39)

En dé�nissant
θ̄ = θ + εd (4.40)

qui représente l'angle de rotation θ et le pas de la translation d, et

l̄ = l + εl̃ (4.41)

qui forme l'axe du mouvement représenté ici par un vecteur dual, nous obtenons une
représentation du mouvement global composé d'une rotation et d'une translation.
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Ainsi une rotation pure peut s'écrire :
q̄ = q
et une translation pure de vecteur t peut s'écrire :
q̄ = 1 + ε t

2

4.2.2.3 Choix de la mesure de similarité

Pour e�ectuer les comparaisons nécessaires dans le domaine de Fourier, nous avons
besoin d'une mesure. Pour cela nous avons testé deux mesures de natures di�érentes.
La première mesure est basée sur l'intensité et traite les images transformées comme
des images réelles. La deuxième mesure prend en considération la position de chaque
pixel.

Mesure de Mattes

Pour mesurer la similarité entre une image de référence et une image à laquelle on
applique une transformation, Mattes formule une mesure de la manière suivante :

S(µ) =
∑
l∈LT

∑
κ∈LR

p (l, κ, µ) log
p (l, κ, µ)

pR(l, µ)pT (κ)
(4.42)

Avec LR les niveaux de gris de l'image de référence et LT les niveaux de gris de
l'image transformée ; p est la probabilité conjointe des deux images par une transfor-
mation donnée µ et pT , pR sont les probabilités marginales pour la même transfor-
mation recherchée. D'autres travaux ont déjà fait référence à cette métrique comme
entropie relative de Kullback�Leibler pour le calcul de l'information mutuelle. Elle
peut être vue comme une mesure exprimant la dépendance des deux images, mais ces
travaux sont surtout e�ectués sur des images spatiales à niveaux de gris.

Cependant, cette mesure a été appliquée dans [168] avec des données dans le
domaine de Fourier pour la recherche des rotations pour le recalage 2D 3D. Les données
sont alors considérées comme des données d'images réelles.

Mesure Euclidienne

Pour rechercher la rotation, nous essayons une autre mesure entre les coupes cen-
trales extraites du volume de Fourier de l'objet ϕ et les transformées des radiographies
IS et IF . Cette mesure peut être vue comme la somme de deux mesures dont chacune
estime les di�érences entre une des paires de données : les sagittales d'une part et les
frontales d'autre part. Cette mesure est basée sur la norme L2.

d2 (ϕ, (IS, IF )) = d2
1 (ϕ, IS) + d2

2 (ϕ, IF ) (4.43)

Avec
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d2
1 (ϕ, IS) =

¨
(SliceSaxis (‖ TF (ϕ) ‖)− ‖ TF (IS) ‖)2 dxdz

d2
2 (ϕ, IF ) =

¨
(SliceFaxis (‖ TF (ϕ) ‖)− ‖ TF (IF ) ‖)2 dydz

où SliceSaxis et SliceFaxis sont dé�nies dans l'équation 4.30.
Contrairement à la mesure de Mattes, cette mesure tient compte de la di�érence

entre chaque fréquence de l'acquisition et celle qui lui correspond dans la coupe cen-
trale du volume. Sachant que l'information de l'intensité moyenne des images est
concentrée dans la fréquence centrale, l'information sur les autres fréquences traduit
les variabilités de l'image réelle, et donc ses caractéristiques. Ainsi la mesure peut
être vue comme une mesure basée sur les caractéristiques de l'image comme les me-
sures de similarité basées sur les gradients de l'image. De plus, comme nous avons
séparé la recherche de la translation et de la rotation, nous pouvons ainsi e�ectuer la
comparaison entre les fréquences correspondantes.

Discussion

La mesure de Mattes a été proposée d'abord dans [104]. Elle a été appliquée pour
mesurer la di�érence directement entre des images réelles, et non sur des transformées
de Fourier. Dans un tel espace, une petite variation de l'image due à un petit déplace-
ment de l'objet, peut aboutir à une grande di�érence entre les deux images si on tient
compte de la position des pixels. Pour cela, l'utilisation de la densité de l'intensité est
cruciale et permet d'éviter ces types de problèmes.

Dans [168], Zosso utilise cette mesure pour évaluer la di�érence entre les trans-
formées de Fourier de deux paires de radiographies. Cependant, nous pensons que
cette mesure n'est pas la mieux adaptée pour des données fréquentielles. En e�et,
une telle utilisation considère les données issues de la transformée de Fourier comme
des images réelles classiques ayant de l'information de partout. Or, la concentration
de l'information au niveau de certaines fréquences, qui peut être facilement montrée
avec le théorème de la conservation de l'énergie, montre que la plupart de l'image ne
contient pas d'information pertinente.

ˆ
‖ x(t) ‖2 dt =

ˆ
‖ TF (x)(ν) ‖2 dν (4.44)

De plus, l'utilisation des modules élimine les di�érences entre images réelles dues
aux translations. Nos mesures sont donc robustes à ces variations. L'utilisation d'une
mesure euclidienne comparant chaque fréquence à part utilise cette robustesse. En
fait, la comparaison de chaque fréquence à part est une comparaison d'une partie de
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l'information concernant toute l'image et non une partie spatiale limitée comme c'est
le cas lorsqu'il s'agit d'images réelles.

Nous avons comparé ces deux mesures sur des données de synthèse (voir �gures
4.4 et 5.2). Nous présentons dans le tableau 4.1 les résultats des rotations obtenues
en utilisant chacune des mesures par rapport aux rotations réellement e�ectuées.

x y z

0 0 1.15
0 0 3.43
0 0 4.58
0 0 5.73
0 0 9.17

(a)

x y z

0.34 0.46 1.15
-1.7 10−4 3.4 10−5 2.86
1.03 2.29 5.61
0.11 0.23 5.04
-0.8 -1.38 6.88

(b)

x y z

10−14 10−14 0.23
10−12 10−12 3.44
10−13 10−13 3.44
10−13 10−14 6.88
10−8 10−16 9.74

(c)

Table 4.1: Résultats obtenus avec di�érentes métriques.
(a) mouvement réel (b) mouvement retrouvé avec la métrique de Mattes (c)

mouvement retrouvé avec la métrique euclidienne. [67]

Les résultats du tableau 4.1 montrent qu'en utilisant les données de synthèse, et
dans les mêmes conditions, les deux mesures permettent d'avoir des résultats proches
des résultats attendus. Cependant, la mesure euclidienne donne des erreurs inférieures
et quasiment nulle sur les premières composantes de rotation. Ceci con�rme donc notre
analyse des deux mesures et pour cela nous choisissons dans la suite la deuxième
métrique lors de la recherche des rotations.

4.2.2.4 Optimisation

Lors de la recherche de la rotation, et comme nous l'avons indiqué dans la �gure
4.3, nous avons besoin d'une méthode itérative qui nous permet d'obtenir le résultat
en un nombre réduit d'itérations. Pour cela, nous allons utiliser une méthode d'optimi-
sation de recherche. Comme nous l'avons mentionné, la littérature fournit di�érentes
méthodes pour un tel objectif. Nous avons présenté plusieurs méthodes d'optimisation
dans la section 4.1.3.

Notre méthode d'optimisation doit être capable de minimiser la fonction d (équa-
tion 4.43) que nous utilisons pour converger vers le résultat en un nombre réduit
d'itérations. Ceci in�ue directement sur le temps de calcul de l'algorithme global
puisque c'est cette étape qui est la plus coûteuse en terme de temps.

En modélisant les rotations par les quaternions unitaires, nous introduisons une
contrainte dans la méthode d'optimisation. Lors de la recherche de la rotation de la
structure osseuse, nous devons forcer le quaternion à rester toujours sur la sphère
unité des quaternions S3 et donc à s'assurer qu'il s'agit d'une rotation.
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Figure 4.6: Compositions de quaternions unitaires

La �gure 4.6 montre une composition de quaternions unitaires sur la sphère S3.
La composition montre les résultats sur la même sphère.

Problème : Pour rechercher les coupes du volume qui correspondent au mieux à
nos radiographies, nous e�ectuons une comparaison dans le domaine de Fourier avec
l'équation 4.45.

qopt = argq min(d(q)) (4.45)

où d est la distance dé�nie en 4.43 et q est un quaternion unitaire.

Choix :

Pour notre recherche de la rotation, nous avons choisi la méthode de la descente
du gradient (voir équation 4.46). Cette méthode a l'avantage d'être simple à modi�er
pour tenir compte de l'utilisation des quaternions unitaires. De plus, son utilisation
du gradient lui permet de converger rapidement vers la solution après un paramétrage
adéquat.

qt = qt−1 − λ∇d(qt−1) (4.46)

Pour satisfaire la condition de norme et représenter ainsi une rotation 3D, et à
la di�érence d'une descente de gradient classique, qt doit être normalisé pour que le
résultat de la somme de l'ancien quaternion et de λ∇mesure soit un versor et se situe
sur la sphère unitaire S3. Cette étape de normalisation devait être appliquée quelle
que soit la méthode d'optimisation choisie. Ainsi deux étapes sont nécessaires pour le
calcul de la rotation :

qt′ = qt−1 − λ∇d(qt−1)

qt = qt′/ ‖ qt′ ‖ (4.47)
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Dans [73], cette étape de normalisation a été appliquée aux quaternions et com-
parer à une interpolation de quaternions unitaires dans laquelle le passage de xt−1 à
xt se fait sur la ligne géodésique. La di�érence trouvée est minime surtout lorsque le
déplacement n'est pas très grand.

4.2.3 Recherche de la translation

La recherche de la translation qui compose le mouvement rigide se fait dans une
étape qui suit la recherche de la rotation. En e�et, une fois la rotation bien déterminée,
la recherche de translation peut se voir comme une recherche dans un espace 2D pour
chacune des paires de données sagittale et frontale. Ainsi les composantes 3D de la
translation sont déterminées, chacune dans un espace 2D, comme c'est le cas lors
des recherches des déplacements 2D [101]. Les radiographies sagittales permettent la
recherche des composantes frontale et verticale de la translation et les composantes
sagittale et verticale sont obtenues par les radiographies frontales.

Une fois que nous avons obtenu la rotation recherchée, les coupes centrales orien-
tées dans cette pose (rotation) correspondent aux transformations de Fourier des
acquisitions et ne di�èrent que par une translation. Nous injectons alors la solution
trouvée lors de la recherche de la rotation dans l'équation 4.28. Cette di�érence peut se
traduire par les équations suivantes où les composantes de translation sont exprimées
suivant les données frontales et sagittales :

SliceS (TF (ϕ)) (fy, fz) = exp (−2iπ(tyfy + tzfz)) .TF (IS) (fy, fz)
SliceF (TF (ϕ)) (fx, fz) = exp (−2iπ(txfx + tzfz)) .TF (IF ) (fx, fz)

(4.48)

Ainsi, en utilisant ces équations, nous pouvons constater que les informations des
translations recherchées se trouvent dans la phase des données. Pour déterminer ces
composantes du mouvement, nous appliquons encore une fois la transformée de Fourier
sur la phase qui di�ère entre les données issues des projections et celles extraites par
la coupe centrale et formant la solution de la rotation déjà recherchée. La solution est
alors obtenue comme le montre les équations 4.49 par un pic de Dirac au niveau des
composantes sur les données frontales et sagittales.

TF (exp (−2iπ(txfx + tzfz))) = δ−tx,−tz
TF (exp (−2iπ(tyfy + tzfz))) = δ−ty ,−tz (4.49)
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Figure 4.7: Recherche de translation avec la phase de la TF

La �gure 4.7, montre une représentation 2D d'un résultat obtenu pour une re-
cherche d'une translation sur des données de synthèse. Pour une meilleure visibilité,
une inversion des couleurs a été faite, ainsi, les points les plus sombres correspondent à
l'intensité la plus grande. Cette approche de recherche de la translation o�re un grand
avantage puisqu'elle se fait d'une manière non itérative et permet ainsi de réduire le
temps de recalage global.

4.3 Synthèse

Dans ce chapitre, nous avons présenté un état de l'art des méthodes de reca-
lage 2D/3D de la littérature. Nous avons ensuite décrit les choix et les fondements
théoriques de notre méthode de recherche des mouvements des structures osseuses.
Pour simpli�er la tâche, nous avons décidé de rechercher les mouvements qu'e�ectue
chaque structure osseuse dans une articulation séparément. Ceci permet de chercher
entre deux instants donnés un mouvement rigide composé d'une rotation et d'une
translation. Dans cette méthode, nous nous sommes appuyés sur plusieurs modélisa-
tions. D'abord, nous avons modélisé les radiographies par des projections linéaires.
Pour chercher le mouvement rigide qu'e�ectue une structure osseuse, nous avons dé-
veloppé une méthode de recalage 2D 3D qui permet de déterminer ce déplacement.
Pour cela, nous avons établi le lien entre les reconstructions 3D et les radiographies
2D dans le domaine fréquentiel grâce au théorème de la coupe centrale de Fourier. En
utilisant ce lien, nous sommes arrivés à séparer la recherche de la rotation (modules)
et celle de la translation (phases des données). Nous avons utilisé par la suite ces
données en choisissant une mesure de similarité pour obtenir le mouvement recherché.

Cette méthode de recalage se distingue par rapport aux algorithmes déjà dévelop-
pés. Tout d'abord, notre algorithme permet d'éviter la recherche par des générations
de simulations radiographiques, une étape souvent objet d'améliorations dans les algo-
rithmes de recalage 2D 3D. Ceci est permis grâce à l'utilisation du domaine fréquentiel
pour e�ectuer le recalage. Ce domaine permet également de séparer d'une manière
élégante les composantes rotation et translation du mouvement. Leurs recherches se
font d'une manière séquentielle (rotation puis translation). Cette séparation permet
d'e�ectuer la recherche de la translation d'une manière directe (non itérative). Ainsi,
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comme la recherche itérative est lente, nous avons l'avantage de réduire notre espace
de recherche itératif à 3 dimensions alors que le mouvement est à 6 degrés de liberté.
De plus, notre algorithme ne s'appuie pas sur des caractéristiques de l'articulation et
peut être appliqué sur di�érentes autres structures osseuses et prothétiques.

Pour développer cette méthode nous avons été amenés à faire des modélisations
et des approximations de certaines conditions et de certains phénomènes physiques.
Ces approches peuvent cependant, di�érer de ce qui existe dans un environnement et
dans des conditions réelles d'acquisitions. Les di�érences peuvent venir de nombreuses
sources d'erreurs comme la nature de la projection, du bruit dans les données, des
erreurs dans les reconstructions 3D ou à cause de la présence de di�érents tissus qui
ne doivent pas intervenir dans le recalage.

Dans le chapitre suivant nous montrons comment appliquer l'algorithme développé
(�gure 4.3) sur di�érents types de données allant des objets de synthèse aux données
réelles. Ceci permet la validation de notre méthode de recalage.
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Chapitre 5

De la théorie à l'application

Dans le domaine médical, il est di�cile de dé�nir la vérité terrain et c'est le plus
souvent l'expertise médicale qui la donne. La validation des nouveaux algorithmes et
techniques est donc une étape délicate. C'est dans ce cadre que nous développons ce
chapitre pour expliquer les étapes que nous avons suivies pour valider notre algorithme
de recalage ainsi que les di�érents protocoles, les techniques et les tests appliqués.
Ceci nous permet de passer de l'étape théorique à l'application et de mieux cerner les
éventuelles limites de la méthode.
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Introduction

Dans les applications médicales, la validation des résultats d'une nouvelle tech-
nique ou d'un nouvel algorithme constitue une étape délicate. En e�et, dans la plu-
part des applications médicales, l'absence de la vérité terrain rend di�cile la possibi-
lité d'avoir un �gold standard� qui constitue une référence pour les résultats obtenus
contrairement à d'autres applications ou des mesures peuvent être faites d'une ma-
nière facile et précise. Concernant les applications de recalage des structures osseuses,
l'évaluation des méthodes rencontre les mêmes di�cultés pour l'identi�cation d'une
vérité terrain facilement mesurable. En e�et, l'accès limité aux structures osseuses
rend cette tâche di�cile.

Parmi les techniques utilisées pour cet objectif, la comparaison des résultats avec
ceux issus d'une autre méthode déjà validée constitue un moyen possible. L'utilisation
de fantôme pour la validation constitue un autre moyen puisque des mesures directes
peuvent y être faites facilement. Cependant, certaines critiques sont émises envers ces
deux approches. En e�et, pour la première approche, la validation par comparaison
avec les résultats d'une autre méthode, sujette à de possibles erreurs, ne traduit pas
l'erreur par rapport à la vérité terrain. Pour la deuxième approche, la validité du
fantôme à correspondre à un cas réel peut aussi être critiquée. Pour ces raisons, le
choix de la méthode de référence ou l'élaboration d'un fantôme proche du modèle réel
pour valider toute nouvelle technique est d'une grande importance.

Dans [66], les auteurs établissent un modèle de validation qui s'appuie sur une
référence pour les algorithmes de traitement des images médicales. Leur étude s'est
basée sur di�érentes méthodes de validation dans des travaux déjà proposés dans la
littérature. Ils dé�nissent ainsi un modèle pour les objectifs de la validation ainsi que
pour le processus qu'ils dé�nissent. Avec une telle formalisation de la validation, les
auteurs travaillent pour l'objectif plus global d'une standardisation de cette étape
des algorithmes (la validation). Cependant, cette méthodologie semble être rarement
suivie sauf peut être dans [142], où elle semble respectée.

La validation peut également dépendre des pays dans lesquels se font les expé-
rimentations. En e�et, dans certains pays, la législation est plus ou moins tolérante
face à certaines techniques qui peuvent ou non être utilisées. En Amérique du nord
par exemple, l'implantation des marqueurs de tantale est autorisée et sont posés lors
de l'implantation de prothèses. Cette technique o�re une très bonne précision comme
nous l'avons évoqué dans le chapitre 3. Son utilisation pour la validation de nouvelles
méthodes est donc d'un grand avantage. Cependant, dans certains pays en Europe,
son utilisation n'est pas autorisée du fait de son invasivité possible.

Dans le chapitre précédent, nous avons établi les équations mises en jeu pour la
méthode de recalage, nous allons procéder ici à plusieurs étapes de validations pour
pouvoir traiter des données réelles. Grâce à ces étapes, nous essayons de voir les causes
des di�érentes erreurs qui peuvent entacher les résultats. A�n de pouvoir apporter les
améliorations nécessaires, nous allons choisir des données de plus en plus complexes en
commençant par les données de synthèse simples jusqu'à arriver aux données réelles.
Les sources d'erreurs seront ainsi identi�ées et analysées progressivement.
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Premièrement, nous testons les e�ets de la variabilité de la reconstruction 3D des
structures osseuses tant intra que inter utilisateur. Dans une autre étape de validation,
nous essayons de voir les e�ets de la géométrie des acquisitions EOS par rapport à
l'hypothèse des projections parallèles. Nous verrons également les e�ets de di�érence
de données entre les reconstructions 3D et les radiographies. En e�et, les reconstruc-
tions EOS qui vont servir de données 3D ne sont que des enveloppes surfaciques 3D
sans densité osseuse. Cette densité est présente dans les radiographies et ceci crée une
di�érence par rapport à la modélisation initiale de la projection.

Comme nous e�ectuons le recalage pour chaque structure osseuse de l'articulation
à part, la présence d'autres structures dans les radiographies et leur absence dans les
reconstructions peut perturber l'algorithme. Lors d'une dernière étape de validation,
les données que nous utilisons ressemblent de plus en plus aux données réelles. Les
données utilisées dans ce cadre représentent une articulation complète. Ceci permettra
de tester la validité de notre algorithme en cas de superposition des structures osseuses.

Pour chaque étape de validation, un protocole de tests est conçu et développé,
les erreurs sont évaluées et des traitements sont proposés pour les éliminer. Certaines
modi�cations sont appliquées à l'algorithme initial pour améliorer les résultats. Nous
expliquons par la suite, chaque étape et nous montrons les résultats que nous avons
obtenus.

5.1 Validation sur un modèle mathématique

Dans le cadre de cette première validation, nous voulons voir la validité de notre
mesure et de notre méthode d'optimisation de la recherche. Plus généralement, nous
voulons évaluer la précision de notre algorithme de recalage dans un environnement
idéal. Nous verrons également les limites des mouvements détectés. Pour cela, nous
allons utiliser des données de synthèse.

Les simulations utilisées n'obéissent pas à la géométrie de rayonnement EOS mais
à une géométrie de rayonnement parallèle. Nous expliquerons plus en détails ces types
de rayonnement par la suite. Pour plus de simpli�cation, la forme de l'os long simulé
est simple : elle est constituée d'un cylindre et d'un ellipsoïde (voir �gure 5.2).

5.1.1 Limites théoriques :

Nous présentons dans ce paragraphe les limites théoriques des mouvements (rota-
tions et translations) qui peuvent être trouvées par notre algorithme. Ces limites �xent
les positions initiales à partir desquelles nous pouvons commencer notre recherche. Au
delà de ces limites, les valeurs retrouvées par l'algorithme ne sont plus valables. Nous
verrons également les précisions que nous pouvons obtenir.

Translations :
La résolution des translations que peut détecter notre algorithme correspond à la

résolution des images avec lesquelles nous travaillons. EOS o�re une bonne résolution
de 0.18 x 0.18 mm2. Cependant, avec cette résolution, la dimension des images conte-
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nant un membre inférieur est très grande (entre 1000 à 4000 pixels). L'utilisation des
données 3D avec la même résolution rend le volume di�cile à utiliser à cause de sa
taille. La tâche de recalage devient alors plus délicate et surtout plus lente.

Pour cela, nous sommes contraints de réduire la résolution des images pour di-
minuer leurs tailles. En e�ectuant un sous-échantillonnage, nous réduisons ainsi la
précision des résultats puisqu'une erreur sur un seul pixel se traduit par une erreur
de translation plus grande (correspondant à la résolution inter pixelique). Ceci sera
mentionné par la suite avec les di�érents jeux de données.

Rotations :
L'amplitude maximale des rotations qui peuvent être trouvées par notre méthode

est de 180°. Au delà de cette valeur, les mesures e�ectuées à partir des données ne
seront plus discriminantes.

En e�et, soit un objet dans deux radiographies di�érentes avec une rotation θ+ π
qui sépare les deux positions. Notons ϕ1 et ϕ2 l'objet dans les radiographies 1 et 2.
Nous avons :ϕ2(x, y) = ϕ1(Rθ+π(x, y)). En utilisant les propriétés de symétrie autour
du centre de la transformée de Fourier d'une image réelle et comme nous utilisons les
modules des radiographies, nous avons :

‖TF (ϕ2(x, y))‖ = ‖TF (ϕ1(Rθ+π(x, y)))‖ = ‖TF (ϕ1(Rθ(x, y))‖ (5.1)

Ainsi les rotations que nous pouvons retrouver sont des angles modulo π. En
pratique, ceci ne constitue pas un inconvénient majeur lors de notre recalage. En
e�et, dans la plupart des cas, l'angle recherché à partir de la position de recherche
initiale est inférieur à π. Si la di�érence entre la position des données de reconstruction
et les radiographies est au delà de cette limite, l'utilisateur doit aider l'algorithme en
fournissant une position initiale de recherche plus proche, réduisant cet angle.

Pour avoir une idée sur la précision des rotations que nous pouvons détecter, nous
supposons que la di�érence entre deux images se trouve sur un pixel au bord de
l'image. L'angle entre les deux droites dont l'intersection est au centre des données et
dont la distance qui les sépare au bord de l'image correspond à la résolution pixelique,
indique l'angle minimum qui peut être détecté (voir �gure 5.1). Si nous travaillons
avec des données de résolution 1 mm2 et de taille 256x256, l'angle formé par ces droites
est de 0.447°. Cette précision est bien adaptée à des applications comme la nôtre. Pour
avoir de meilleures résolutions pour les résultats, la résolution sur l'image doit être
meilleure.
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Figure 5.1: Précision de la rotation

Ainsi, les limites théoriques de la précision sont acceptables pour notre application
quant aux translations et aux rotations. Nous regardons par la suite la précision sur
des données plus complexes.

5.1.2 Description des données et du protocole

Dans une première étape, l'objectif est de mettre en ÷uvre les équations, de valider
les algorithmes et d'évaluer la précision des mouvements que nous pouvons obtenir.
Nous testons dans cette première étape l'in�uence de la discrétisation des équations
présentées dans le chapitre précédent. Pour cela, nous créons des données de synthèse
qui respectent les hypothèses du formalisme mathématique sur lequel s'appuie notre
méthode de recalage. Ainsi, les simulations des radiographies n'obéissent pas à la
géométrie de l'acquisition de l'appareil EOS décrite dans le premier chapitre, mais
plutôt, à une projection parallèle qui suit la loi de Beer utilisée pour modéliser les
radiographies. Pour plus de simpli�cation, la forme de ces données est peu complexe,
même si elle présente l'allure de l'articulation à étudier.

Pour ces tests, nous avons créé une modélisation de fémur distal (voir �gure 5.2).
Le volume construit est composé de deux densités : l'objet et l'air. L'objet est donc
homogène et les radiographies simulées correspondent à la densité de l'objet projeté.
Cela sera di�érent pour des reconstructions EOS. Pour la simulation des radiographies,
nous avons e�ectué des projections linéaires parallèles à partir des données de synthèse
3D. Ces projections sont générées après avoir déplacé l'objet 3D et en e�ectuant un
cumul de la densité suivant les droites parallèles de la projection. Ainsi, dans ces
projections, les e�ets de la distorsion, qui existent dans les radiographies réelles EOS,
sont éliminés.
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(a) Données de synthèse 3D

(b) Données de synthèse projetées sur deux plans perpendiculaires

Figure 5.2: Données de synthèse utilisées

La �gure 5.2 montre les données de synthèse 3D que nous avons utilisées pour
ces tests et leurs projections. Les données montrent une certaine symétrie autour de
leur axe de révolution. La tâche de recherche de la pose est donc délicate puisque la
variabilité de la forme est réduite en cas de mouvement autour de certains axes. Dans
le cas de données réelles, cette similarité est moindre et la recherche de la pose est
donc plus facile.

5.1.3 Description des tests et résultats

Un mouvement rigide, dont les composantes sont bien connues, est appliqué aux
données 3D. Par la suite, des projections sont générées dans cette position comme
expliqué en 5.1.2. Une fois ces données générées, nous supposons que nous n'avons
aucune idée sur le mouvement et nous appliquons notre méthode de recalage pour le
retrouver. Les mouvements testés peuvent être classés en quatre catégories. La pre-
mière contient des petites rotations qui varient entre 0 et 10° et nous permettra de voir
la précision des résultats. Une deuxième catégorie correspond à de grandes rotations
(entre 30° et 70°) et permet de voir les limites des mouvements que notre algorithme
peut retrouver. L'axe de rotation dans ces deux premières catégories, correspond à
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l'axe Z du repère de l'espace (bascule de la diaphyse) alors que dans la troisième caté-
gorie, les rotations auront des composantes suivant les 3 axes. Nous pouvons ainsi voir
s'il y a une variabilité de la précision selon les axes de la rotation. Dans une dernière
catégorie, les mouvements simulés sont composés de rotations et de translations.

Table 5.1: Tableau des rotations des données de synthèse en degrés

Rotations créées Rotations estimées

X Y Z

0 0 1.1
0 0 3.5
0 0 5.73
0 0 9.16

0 0 34
0 0 40
0 0 45.8
0 0 57.3
0 0 63.03
0 0 68.75

X Y Z

0 0 0.3
0 0 3.5
0 0 5.15
0 0 9.74

0 0 34
0 0 39.7
0 0 45.37
0 0 57.3
0 0 63.02
0 0 68.52

Les résultats des catégories 1 et 2 sont présentés dans le tableau 5.1. Les poses
(rotations) sont trouvées avec une erreur moyenne de 0.293° et avec une valeur d'erreur
maximale de 0.8°. Ces résultats sont encourageants dans le cadre d'une première
validation sur des données de synthèse. En e�et, dans tous les cas incluant des petites
et des grandes rotations, les résultats sont précis et ils ne dépassent pas le seuil de 1°.

Les résultats de la catégorie 3 sont présentés dans le tableau 5.2. Même si les
données ne présentent pas beaucoup de variabilité de forme autour de leur axe de
révolution, les erreurs des résultats obtenus sur chaque axe respectivement, sont en
moyenne de 0.68°, 0.76°, 0.48° et avec un maximum de 1.9°. Le maximum est atteint
pour la rotation autour de l'axe de révolution ce qui explique le comportement de
l'algorithme. Autour des autres axes, l'erreur maximale est de 1.1°. Ces valeurs sont
acceptables dans notre type d'application.

Rotations créées Rotations estimées

X Y Z

3.4 0 3.4
1.14 0 5.7
5.7 0 1.14
3.4 3.4 3.4

X Y Z

4.01 0 4.01
0.06 0 5.2
5.2 1.14 1.14
2.86 1.5 2.86

Table 5.2: Rotations de synthèse avec un axe de rotation quelconque
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Figure 5.3: Rotations de synthèse

La �gure 5.3 est un graphique quantitatif des résultats des tableaux 5.1 et 5.2. Nous
présentons la composante des rotations autour de l'axe Z et nous les classons entre
des petites rotations, des grandes rotations et des rotations ayant des composantes
suivant les trois axes de l'espace (seul l'axe Z est considéré).

Translations créées Translations retrouvées

X Y Z

0 10 0
0 5 0
5 10 3
3 10 7
7 10 3

X Y Z

0 10 0
0 5 0
5 10 3
3 10 7
7 10 3

Table 5.3: Translation de synthèse

Nous avons également validé la recherche de la translation en utilisant les radiogra-
phies simulées. Dans ces simulations, une translation a été ajoutée après une rotation
de 3.5° autour de l'axe Z. Les résultats obtenus sont présentés dans le tableau 5.3.
Ainsi dans les di�érents tests, les translations ont été bien retrouvées. L'unité est le
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pixel et la précision correspond à la résolution des données utilisées. Plus générale-
ment, nous pouvons dire que, plus précise est notre estimation de la rotation, meilleure
est notre estimation de la translation. Ainsi, si la rotation retrouvée ne correspondait
pas au mouvement réel, les erreurs au niveau des translations seraient plus grandes.
Cependant, nous n'avons pas e�ectué des tests avec des résultats de rotations erronés.
En e�et, si la rotation trouvée n'est pas valide le mouvement global n'est pas valide
quelle que soit la translation retrouvée.

Dans l'ensemble de ces tests, nous avons mis en évidence les limites de validité du
formalisme mathématique que nous utilisons pour le recalage 2D 3D. Nous avons aussi
obtenu une bonne précision pour les données de synthèse. Ces résultats encourageants
doivent être con�rmés en testant le comportement de la méthode avec des données
plus réalistes qui ne respecteront pas forcément toutes les hypothèses de théorique.

5.2 E�et du manque de l'information de la densité
et de la variabilité de la construction 3D

Les données utilisées dans les deux étapes de validation précédentes présentent des
formes simples par rapport aux structures osseuses réelles. Ces données présentent éga-
lement une densité homogène dans tout l'objet. Le passage à des données composées
de structures osseuses isolées (os secs), va introduire plusieurs di�cultés :

� La reconstruction 3D est surfacique, sans information de densité, alors que les
radiographies contiennent les projections de l'intérieur de l'os réel.

� La reconstruction 3D est manuelle et sujette à variation.
Il faut donc véri�er l'in�uence de ces di�cultés qui font que des hypothèses théoriques
de l'algorithme ne sont pas véri�ées pour les données réelles.

5.2.1 Description des données et du protocole

Pour pouvoir faire les acquisitions des structures osseuses dans de bonnes condi-
tions (pas du mouvement, connaissance précise des positions des structures dans la
cabine), nous avons conçu et fabriqué un guide en plexiglas. Cette matière a été choi-
sie parce que, contrairement aux métaux, elle évite la ré�exion du rayonnement. De
plus, elle est radio transparente, ce qui permet une bonne qualité de l'acquisition de
la structure à l'intérieur de la boite et facilite ainsi la reconstruction 3D de l'os qui
nécessite de voir les épiphyses. La conception de la boite permet des rotations autour
de deux axes (son axe vertical et un axe horizontal) voir �gure 5.4 ci-dessous.
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Figure 5.4: Guide d'acquisition en plexiglas pour les tests sur os secs

La structure est maintenue par de la mousse de polyuréthane. Cette matière est ra-
dio transparente. Ceci permet, d'une part, de ne pas détériorer la qualité des images,
et d'autre part, de garder la possibilité de faire les reconstructions 3D des parties
osseuses même entièrement recouverte. Ce guide permet une rotation tous les 5° au-
tour des deux axes de la boite. La boite est placée par la suite dans le centre de
la cabine et permet d'appliquer di�érentes rotations à la structure osseuse bloquée
à l'intérieur. Des acquisitions frontales et sagittales sont alors faites dans di�érentes
positions connues précisément et les structures osseuses de la position initiale sont
reconstruites en 3D grâce au logiciel SterEOS (voir chapitre 2).
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5.2.2 Description des tests

Les degrés de liberté de la boite de plexiglas sont limités à deux rotations, mais ces
deux possibilités sont su�santes pour pouvoir tester toutes les rotations. La rotation
autour d'un troisième axe, se traduirait sur les radiographies par un basculement de
la structure osseuse dans la radiographie de pro�l, comme c'est le cas pour l'axe hori-
zontal, autour duquel la rotation se traduit par un basculement dans la radiographie
frontale. Pour avoir un tel basculement, nous pouvons tourner la boite dans la cabine
pour faire correspondre l'axe horizontal de la boite à l'axe de la rotation recherchée.
Pour ces raisons, nous nous contentons de tester des rotations autour de ces deux axes
uniquement : Y et Z.

Figure 5.5: Radiographies des os secs

Deux fémurs ont été utilisés lors de ces tests. La reconstruction des fémurs est
e�ectuée grâce au logiciel SterEOS. Les données 3D générées par ce logiciel sont des
maillages donnant l'enveloppe surfacique des structures osseuses. Ces données sont
ré-échantillonnées dans une grille homogène. La densité des os est une information
manquante dans les reconstructions. Pour cela, la densité est supposée homogène et
le volume obtenu est alors rempli par une intensité constante pour constituer les
objets 3D à recaler. Pour e�ectuer le recalage, des zones restreintes des images sont
sélectionnées au préalable pour ne prendre que les parties des radiographies qui ne
contiennent pas le guide de validation. L'e�et de ce fenêtrage sera présenté plus loin.
Il est ici corrigé.
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En plus de la réduction de la taille des données et de la mémoire utilisée par l'al-
gorithme, la diminution de la résolution des images permet également de réduire les
e�ets de la variabilité dans la reconstruction des données 3D. Ainsi, les petites varia-
bilités dans la reconstruction sont moins détectables par l'algorithme. Pour e�ectuer
ce ré-échantillonage nous utilisons des interpolations splines d'ordre 3.

5.2.3 In�uence du manque de l'information de la densité

Dans les tableaux 5.4 et 5.5, nous présentons les résultats que nous avons obtenus
pour ces séries de tests avec les deux fémurs secs. L'erreur est mesurée par la di�érence
signée entre les composantes des rotations créées et celles estimées.

Rotations créées Rotations estimées

X Y Z

0 0 0
0 5 0
0 10 0
0 15 0
0 20 0

X Y Z

0 0 0
0 5.1 -1.7

-0.1 9.2 -0.5
0 15.4 -1.1
0 20.6 -1.1

Table 5.4: Résultats sur le premier os sec
(en degrés)

Rotations créées Rotations estimées

X Y Z

0 0 0
0 5 0
0 10 0
0 15 0
0 20 0
0 0 -10
0 0 -5
0 0 0
0 0 5

X Y Z

0 1.1 1.1
0 3.5 1.1
0 8 0
1.1 14.9 0
1.3 21.8 1.7
-0.11 -1.1 -9.8
0.03 -1.1 -6.5
0 1.8 0
0.2 -1.1 4.9

Table 5.5: Résultats sur le second os sec
(en degrés)
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Les rotations e�ectuées avec ces tests atteignent 20° de basculement et 10° en
rotation autour de l'axe vertical. Dans la �gure 5.6, nous présentons graphiquement
les résultats des tableaux 5.4 et 5.5, (Rx, Ry, Rz) sont les rotations réelles et (Rx A, Ry
A, Rz A) sont les rotations obtenues par l'algorithme. L'axe des abscisses représente
les numéros des expériences. L'axe des ordonnées représente les valeurs des rotations
en degré.

Avec ces tests, la plupart des erreurs que nous avons obtenues sont entre 1° et
-1° pour les trois axes de rotations. Les erreurs maximales des rotations sont de 2°
comme le montre les boîtes à moustache de la �gure 5.7. Nous pouvons constater que
les variations des erreurs des rotations autour du premier axe sont limitées et ceci peut
être causé par le fait que les rotations sont e�ectuées sur les autres axes. Globalement,
les erreurs restent dans la limite des erreurs acceptées de 2°.

Figure 5.6: Schéma des résultats obtenus avec les fémurs secs
(Rx, Ry, Rz) : rotations réelles et (Rx A, Ry A, Rz A) : rotations obtenues par

l'algorithme.

Figure 5.7: Erreurs des tests sur les fémurs secs avec le guide
(en degré)
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Avec ces résultats, nous pouvons voir que notre méthode de recalage converge
malgré le manque de la densité osseuse dans les données 3D. En e�et, cette variabilité
peut être vue comme un ensemble de contours �ns donnant de faibles gradients.
L'utilisation d'un recalage fréquentiel peut être plus robuste à ces variations qu'un
recalage spatial qui se base sur l'intensité. En utilisant la transformée de Fourier, le
pixel central des données concentre l'information indiquant la valeur de la moyenne
des niveaux de gris. L'information de transition entre l'objet et l'air apparaît dans les
hautes fréquences et selon une orientation privilégiée qui aide le recalage.

5.2.4 In�uence de la variabilité de la reconstruction 3D

Pour évaluer l'e�et de la variabilité des reconstructions, nous e�ectuons le recalage
avec di�érentes reconstructions. Pour cela, deux utilisateurs (avec une maîtrise di�é-
rente de l'outil) ont e�ectué des reconstructions d'une structure osseuse pour évaluer
la robustesse inter utilisateur. Quant à l'évaluation intra utilisateur, j'ai e�ectué deux
reconstructions di�érentes après avoir suivi une formation sur l'outil de reconstruc-
tion.

Utilisateur 1 Utilisateur 2
Rotations créées Rotations estimées Rotations estimées

X Y Z

0 0 0
0 5 0
0 10 0
0 15 0
0 20 0

X Y Z

0 0 0
0 5.1 -1.7

-0.1 9.2 -0.5
0 15.4 -1.1
0 20.6 -1.1

X Y Z

1 1.1 -1.1
1.1 5.7 -2.3
1.1 9.2 2.8
1.1 13.7 2.4
0 18.4 2.4

Table 5.6: Variabilité inter utilisateur de la reconstruction
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Rotations estimées 1 Rotations estimées 2

X Y Z

5.8 -12.6 -11.7
6.8 -7 -10.7
6.8 -6.8 -12.7
7.8 3.9 -9.7
7.8 6.8 -9.7

8.8 -8.8 -7.8
8.8 -5.8 -7.8
7.8 2.9 -7.8
7.8 5.8 -8.8
7.8 7.8 -8.8

7.8 -6.8 -7.8
7.8 3.9 -5.8
7.3 5.8 -7.8
7.8 7.8 -7.8
7.8 11.7 -8.02

8.7 2.9 -4.58
7.8 5.8 -5.8
6.8 8.7 -5.8
6.8 12.6 -4.9
6.8 16.5 -4.9

X Y Z

6.8 -12.7 -11.7
7.8 -6.8 -8.7
6.8 -5.8 -11.7
7.8 2.9 -8.7
8.8 6 -9.7

8.8 -8.8 -6.9
7.8 -6.8 -8.8
8.8 2.9 -6.9
8.3 5.8 -6.8
8.3 6.8 -8.8

6.8 -6.8 -7.8
6.8 3 -7.8
6.8 5.8 -7.8
6.8 7.8 -8.7
6.8 11.7 -8.7

7.8 2.9 -4.9
6.8 5.8 -5.8
6.8 6.8 -5.8
6.8 11.7 -5.8
6.8 16.5 -4.9

Table 5.7: Variabilité intra opérateur de la reconstruction

Comme le montre les tableaux 5.6 et 5.7, l'in�uence de la variabilité des recons-
tructions du modèle 3D inter et intra opérateur est minime pour les estimations des
mouvements que nous e�ectuons. Ainsi, nous avons obtenu une di�erence moyenne
absolue sur chaque axe de rotation de 0.88°, 1.12° et 2.4° pour la variabilité inter uti-
lisateur et une di�érence moyenne absolue de 0.62°, 0.44° et 0.68° pour la variabilité
de la reconstruction intra utilisateur. Ce résultat est peut être dû au fait que nous
e�ectuons les reconstructions 3D en utilisant des radiographies avec leurs résolutions
initiales. En diminuant par la suite la résolution pour avoir des images de tailles plus
petites, les di�érences entre les données sont moins perceptibles. Ainsi les résultats
obtenus ne sont pas très sensibles à ce type de variations.

Comme dans le paragraphe précédent, les �gures 5.8 et 5.9 résument graphique-
ment les tableaux 5.6 et 5.7. Vu le nombre réduit des tests des e�ets de la variabilité
inter opérateur des reconstructions, nous n'avons pas pu dresser les boîtes à mous-
taches.
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Figure 5.8: Tests de la variabilité de reconstructions inter opérateur

Figure 5.9: Tests de variabilité de reconstruction intra opérateur

5.3 E�et de la distorsion

La méthode théorique suppose que les projections s'appuient sur l'utilisation d'un
rayonnement parallèle, la source émettrice de ce rayonnement se situe donc à une
distance in�nie par rapport à l'objet. Cette hypothèse n'est pas respectée. En e�et, le
système d'acquisition ne réalise pas une projection parallèle mais cylindrique. Comme
expliqué précédemment, le rayonnement EOS suit une géométrie spéciale qui di�ère
du rayonnement classique d'un imageur de radiographie e�ectuant des projections
coniques (voir �gure 5.10). Ces deux derniers types de projections provoquent des
distorsions dans les projections de l'objet sur les plans d'acquisitions. Cependant,
contrairement à la géométrie conique, la géométrie cylindrique limite la distorsion
au plan horizontal. Ainsi, dans les radiographies classiques, les dimensions verticale
et horizontale d'un objet vont di�érer de ses dimensions réelles. Par contre, sur les
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radiographies EOS, les dimensions sur l'axe vertical respectent bien les dimensions
réelles puisque les plans d'acquisitions sont parallèles à cet axe.

Figure 5.10: Di�érents types de projections

Ces distorsions sont les principales conséquences qui résultent de l'hypothèse non
véri�ée d'une projection parallèle. Pour réduire l'e�et de la distorsion horizontale, une
correction est réalisée sur les images EOS brutes. Cette correction se fait par rapport à
un plan de référence avec le software SterEOS lié à l'imageur. En e�et, l'objet est sup-
posé être posé dans un plan bien précis. Les calculs se font par rapport à ce plan pour
retrouver les dimensions horizontales de l'objet projeté. Cependant, ces corrections ne
permettent pas d'éliminer e�ectivement toutes les distorsions. Ce phénomène persiste
dans certains cas. Une mauvaise utilisation du protocole, par exemple, engendré par
un mauvais placement de l'articulation dans la cabine d'acquisition peut en être la
cause. La présence de ce type de distorsion peut être produite aussi par une mauvaise
dé�nition du plan de référence par le manipulateur. Dans ces cas, plus l'objet est loin
de ce plan, plus les erreurs de distorsion sont grandes. Ce phénomène se produit égale-
ment lors de l'utilisation de certains protocoles cliniques. En e�et, lors des acquisitions
de certaines positions, comme celle assise, une grande partie des structures osseuses
longues se trouvent nécessairement hors du plan de référence même si le patient était
bien placé dans la cabine. Dans ce cas, la distorsion touche les parties de la structure
qui se trouvent loin du plan de référence. D'une manière générale, la distorsion de
l'objet sera limitée si tout l'objet est globalement proche du plan de référence. C'est
pour cela que la reconstruction 3D par sterEOS se fait dans la position debout.
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Figure 5.11: E�et de la distorsion dans des acquisitions EOS : radiographie d'une
tige. A gauche (droite) basculement près (loin) du plan de référence.

Pour mettre en évidence ce phénomène, nous présentons dans la �gure 5.11 une
tige modélisant un os long que nous plaçons dans un plan oblique par rapport au plan
de référence : la tige apparaît courbée dans la radiographie alors qu'elle devrait être
bien droite. L'équation 5.2 ci-dessous, présente la génération des acquisitions avec le
système EOS. Ce type de résultat est causé par le fait que chaque section horizontale
de l'objet est modi�ée di�éremment par la projection cylindrique en fonction du plan
dans lequel elle se trouve alors que la correction se fait de la même manière pour
tout l'objet. Ces distorsions sont plus visibles lorsque l'objet est éloigné du plan de
référence. C'est le cas dans la deuxième radiographie de la �gure 5.11 où certaines
portions de la tige se trouvent plus éloignées du plan de référence que celles de la
première radiographie.

Ainsi, la projection d'un point M(x, y, z) donnera deux points M1(v, z) dans la
radiographie frontale et M2(u, z) dans la radiographie sagittale suivant les équations
suivantes : {

u = D x
ySP−y

v = D y
xSF−x

(5.2)

où D est la distance globale entre les sources et les plans de projections et ySP et
xSF sont les positions des sources émettrices dans le repère de la cabine.

Même si ces erreurs peuvent donner des e�ets impressionnants, dans la plupart des
cas, les acquisitions pourront se faire en mettant l'objet dans le plan de référence et
les e�ets de ce type d'erreurs sont ainsi limités. Mais, ceci nous amène tout de même
à étudier ces e�ets sur notre méthode de recalage.

Dans les tests de ce paragraphe, nous évaluons principalement le comportement de
notre méthode de recalage par rapport à ce phénomène. Nous testons le comportement
de notre algorithme avec des données réelles décrites ci-après.
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5.3.1 Description des données et du protocole

Lors de ces tests, nous allons utiliser une tige en plastique. La tige est placée dans
le plan de référence et di�érentes rotations connues lui sont appliquées. Comme la tige
présente une symétrie autour de son axe, les rotations recherchées sont uniquement des
rotations en basculement autour de deux axes. Deux séries de rotations sont e�ectuées
dans deux plans di�érents, le plan frontal et un plan oblique.

La modélisation 3D de la tige nécessaire dans notre recalage 2D/3D, est obtenue
à partir des dimensions réelles de celle-ci.

Une série de tests sur un fémur isolé est également e�ectuée.

5.3.2 Description des tests

La tige est placée au centre de la cabine et elle est maintenue par un guide qui
permet de déterminer les rotations e�ectuées précisément. La tige a été basculée dans
deux plans di�érents. Ainsi, dans le premier plan, les acquisitions frontales ne pré-
sentent pas de distorsion puisque la tige reste dans le plan de référence. Sur les radio-
graphies sagittales, les données ne montrent pas de distorsion puisque le mouvement se
fait perpendiculairement à ce plan même si la tige n'est pas dans le plan de référence
sagittal. Dans le second plan, oblique (non parallèle au plan de référence frontal),
les radiographies montrent les e�ets de la distorsion dans les acquisitions frontales
et sagittales. Plus l'angle de la rotation de la tige (basculement) est grand, plus la
distorsion est visible.

Figure 5.12: Radiographies frontale et sagittale de la tige dans le plan de référence

Lors de ces tests, seules des rotations sont appliquées. Nous utilisons les données
ainsi obtenues et nous essayons de retrouver les rotations appliquées par notre méthode
de recalage.
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Pour éliminer le socle qui tient la tige, et pour réduire les dimensions des images,
nous sélectionnons la partie haute des radiographies qui ne comprend que la partie
intéressante à traiter par récupération d'une ROI.

Cependant, les e�ets de la distorsion et de la sélection rectangulaire des données
donnent des résultats erronés. Pour remédier à ces problèmes, nous proposons d'uti-
liser un fenêtrage qui limite les zones à étudier. Nous espérons ainsi réduire la taille
des structures osseuses. En e�et, l'articulation que nous étudions est composée d'os
longs, et les e�ets de la distorsion sont plus présents avec des structures longues. La
limitation par fenêtrage de la taille permet ainsi de limiter les e�ets de la distorsion
(voir tableau5.8).

Rotation e�ectuée Rotation retrouvée

Rx Ry Rz Rx Ry Rz
-5 0 0 -36.6 -1.1 14.9
0 0 0 -40.1 0 14.9
-5 0 0 -44.7 2.3 13.8
-10 0 0 -52.7 2.3 12.6

Table 5.8: Erreurs obtenues après cropping des données

5.3.3 Solution proposée pour limiter l'e�et de la distorsion sur

les résultats du recalage

Le système EOS o�re une résolution de 0.18 x 0.18 mm2 pour les acquisitions
radiographiques. Cette précision donne des données de grandes dimensions surtout
en 3D lors des acquisitions des membres inférieures. A�n de réduire les tailles de
ces données, et en plus du rééchantillonnage, nous e�ectuons une sélection des zones
d'intérêts contenant les structures osseuses à étudier. Cette sélection des données
permet également de réduire les zones étudiées en se focalisant sur celles qui sont
proches du plan de référence.

Cependant, cette sélection e�ectuée dans le domaine spatial a des e�ets lors du
passage au domaine fréquentiel. En e�et, nous limitons ainsi le support de l'image
et nous créons des arrêtes qui vont perturber notre algorithme et nous empêcher de
converger vers les bons résultats (voir tableau 5.8). Ceci est dû à la création d'une
discontinuité au niveau des bords de l'image.

TF (rect.signal) = sinuscardinal ∗ TF (signal) (5.3)

Comme le montre l'équation 5.3, les résultats obtenus di�èrent du signal de la
transformée de Fourier du signal initial car ce dernier est convolué par un sinus car-
dinal. En utilisant directement les données, nous avons constaté des erreurs dans les
résultats que nous avons obtenus. Ces erreurs sont dues aux e�ets de troncature et
aux e�ets de la distorsion (voir tableau 5.8). L'idée est donc de proposer un fenêtrage
dont l'in�uence est limitée lorsqu'on passe dans le domaine fréquentiel.
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Pour cela, nous avons testé di�érents fenêtrages sur les données de la tige et de la
structure osseuse isolée (fémur sec) en leur appliquant plusieurs rotations. Les fenê-
trages doivent permettre une atténuation progressive du signal vers des valeurs nulles
au bord des images. Appliqués sur les images, les fenêtrages permettent également de
réduire les zones d'intérêt et ainsi les e�ets de distorsions sur les images.

En résumé, le fenêtrage que nous utilisons a deux objectifs. Le premier est que les
e�ets de bord soient éliminés des données. Le deuxième objectif est de réduire l'e�et
de la distorsion sur les structures osseuses longues.

Fenêtrages :

Parmi les fenêtrages les plus utilisés dans la littérature, les fenêtrages en cosinus
peuvent s'exprimer avec la formule de l'équation 5.4 :

wk(n) =
K∑
i=0

(−1)iai cos(
2πi

N
n) (5.4)

où K est le nombre de coe�cients et N est la taille du signal. En modi�ant les
paramètres K et ai comme l'a indiqué Xue dans [157], di�érents fenêtrages peuvent
être déduits de cette équation. Les fenêtrages rectangulaire, Hann, Hamming , et
Blackman-Nutall, sont parmi les plus utilisés. Nous présentons ci-dessous leurs équa-
tions et leurs représentations spatiales (2D) et fréquentielles (zoomées sur le centre) :

Fenêtrage rectangulaire : K = 0, a0 = 1

Fenêtrage Hann : K = 1, a0 = 0.5,a1 = 0.5

Fenêtrage Hamming : K = 1, a0 = 0.54, a1 = 0.46

Fenêtrage Blackman Nutall : K = 2, a0 = 0.42, a1 = 0.5, a2 = 0.08
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D'autres fenêtrages sont également largement utilisés, nous citons ici le fenêtrage
Gaussien et celui de Tukey. Ces derniers peuvent être écrits avec les équations sui-
vantes :

Fenêtrage Gaussien : exp(− (n/N)2

2σ2 )

Fenêtrage Tukey :


0.5(1 + cos(π( 2n

α(N−1)
− 1))) n ≤ α(N−1)

2

1 α(N−1)
2

6 n 6 (N − 1)
(
1− α

2

)
0.5(1 + cos(π( 2n

α(N−1)
− 2

α
+ 1))) (N − 1)

(
1− α

2

)
≤ n ≤ N − 1

D'autres fenêtrages sont proposés dans la littérature, mais nous nous limitons à
ceux qui nous semblent les plus pertinents. Les réponses fréquentielles des di�érents
fenêtrages sont caractérisées par la largeur de leurs lobes principaux ainsi que par
l'importance des lobes secondaires. Le meilleur des �ltrages correspond à celui qui
fournit un lobe principal étroit tout en limitant les lobes secondaires. En réalité, les
�ltres o�rant un lobe principal étroit possèdent des lobes secondaires importants et
vice versa. Ainsi, le choix d'un fenêtrage approprié est délicat et le meilleur choix du
fenêtrage dépend d'une application à une autre. Pour e�ectuer ce choix, nous testons
di�érents fenêtrages sur di�érentes données. Nous présentons dans le paragraphe sui-
vant, une comparaison quantitative de certains de ces fenêtrages appliqués à la tige
et à un fémur sec.

(a) (b) (c)

Figure 5.13: Tige avec fenêtrage :
(a) Hann, (b) Hamming, (c) Blackman Nutall
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Comparaison des fenêtrages sur une tige :

Nous appliquons di�érents fenêtrages aux radiographies de la tige (voir �gure
5.13). Nous présentons dans les tableaux 5.9, les résultats que nous avons obtenus.
Ces rotations sont e�ectuées dans deux plans di�érents, donnant deux séries de tests
nommées tige1 et tige2.

Données de la tige Rotation
e�ectuée

Rotation estimée

x y z x y z

0 22 0 0.4 21.7 0
Hann 0 30 0 -0.2 29.8 0

0 40 0 0.2 39 0.3
0 22 0 0.9 22.9 0

Gaussienne 0 30 0 0.9 30.9 0
0 40 0 0.9 38.9 0
0 22 0 0.9 20.6 0.2

Tukey 0 30 0 2 30.9 0.3
0 40 0 2 38.9 0
0 22 0 2.9 21.7 0.2

Hamming 0 30 0 1.5 30.6 0.9
0 40 0 0.3 36.6 1.1
0 22 0 0.9 21.7 0

Blackmann Nutall 0 30 0 0.9 29.8 0.2
0 40 0 2 38.9 0.1

Table 5.9: Rotations de la tige dans le plan frontal
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Données de la tige Rotation
e�ectuée

Rotation estimée

x y z x y z

17 22 0 15.45 21.7 0.5
Hann 17 30 0 16.3 29.2 2.3

17 40 0 18.6 36.7 1.4
17 22 0 16 21.8 1.1

Gaussienne 17 30 0 17.2 29.8 2.2
17 40 0 18.3 38.8 2.1
17 22 0 19.2 22.9 1.4

Tukey 17 30 0 16.2 29.8 1.6
17 40 0 18.9 37.8 2.3
17 22 0 19.1 19.9 3.8

Hamming 17 30 0 20.2 29.8 0.7
17 40 0 19.5 34.3 1.7
17 22 0 15.01 21.5 1.5

Blackmann Nutall 17 30 0 20.2 29.7 1.8
17 40 0 18 37.8 1.4

Table 5.10: Rotation de la tige dans le plan oblique

Les résultats obtenus montrent que nous avons pu avoir de bons résultats en
e�ectuant un fenêtrage sur les données. Les �ltres appliqués ont permis d'éliminer les
erreurs évoquées précédemment. Les erreurs enregistrées lors de ces tests sont minimes
et similaires pour les di�érents tests appliqués. Ceci permet donc de valider l'utilisation
d'un fenêtrage de données avant le recalage mais pas de faire une discrimination entre
ces �ltres. Ceci est dû à la simplicité de la forme utilisée. Pour cela, nous e�ectuons
une autre série de tests en utilisant une structure osseuse.

Comparaison des fenêtrages sur une structure osseuse :

La description complète du protocole des tests sur fémur sec a été fournie dans la
section 5.2. La �gure 5.14 montre l'e�et du fenêtrage sur les radiographies.
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(a) (b) (c)

Figure 5.14: Fémur sec avec fenêtrage :
(a) Gaussien, (b) Tukey, (c) rectangle

Fémur, position 00° Rx Ry Rz

Hann -2.86 -0.5 1.8
Gaussienne -0.3 -0.2 2

Tukey -2.8 1.3 0.9
Rectangle -4.9 2.5 1.7

Blackmann Nutall -1.1 0.2 2.6

Fémur, position -05° Rx Ry Rz

Hann -1.4 -2.9 0.5
Gaussienne -0.7 -3.4 1.5

Tukey -3.6 -2.8 1.3
Rectangle -1.8 -2.4 1.1

Blackmann Nutall -0.5 -2.6 0.7

Fémur, position -10° Rx Ry Rz

Hann -3.3 -8.8 -0.1
Gaussienne -0.1 -8.6 0.3

Tukey -4.5 -8.2 -0.1
Rectangle -0.3 -7.4 -0.4

Blackmann Nutall -0.3 -8.2 0.3

Fémur, position 05° Rx Ry Rz

Hann -3.7 4.7 0.7
Gaussienne -0.1 4.8 0.6

Tukey -3 7.1 0
Rectangle -0.8 5 -2.9

Blackmann Nutall -0.3 3.9 0.6

Table 5.11: Comparaison des di�érentes méthodes de fenêtrage :
(rotation autour de Y en degrés)
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Dans le tableau 5.11, nous présentons les résultats obtenus avec cinq fenêtrages sur
quatre positions de la structure osseuse. Les rotations créées sont e�ectuées autour
de l'axe Y à des intervalles de 5°. Les rotations obtenues sont exprimées selon leurs
composantes suivant les trois axes dans des colonnes Rx, Ry et Rz et sont exprimés
en degré.

Le fenêtrage rectangulaire correspond à la sélection des données à partir des ra-
diographies par �cropping�. Les résultats que nous avons obtenus nous montrent que
les di�érents fenêtrages permettent d'éliminer le problème du cropping. Les erreurs
moyennes absolues sur chaque axe que nous avons obtenues avec ces di�érents fenê-
trages sont de :

� 0.3°, 0.85° et 1.1° pour le fenêtrage Gaussien,
� 2.8°, 1° et 0.8° pour le fenêtrage de Hann,
� 3.4°, 1.8° et 0.8° pour le fenêtrage de Tukey
� 0.55°, 1.37°, 1° pour le �ltrage de Blackmann

alors que pour le fenêtrage rectangulaire les valeurs sont 1.9°, 1.9° et 1.5°.
Les �gures 5.15, 5.16 et 5.17 présentent les erreurs obtenues avec les quatre di�é-

rents fenêtrages sur l'ensemble des tests présentés sur les trois axes. Nous signalons
que les échelles des erreurs en degré sont di�érentes. Ainsi, le fenêtrage de type Gaus-
sien semble donner les meilleurs résultats à la fois sur la tige et sur le fémur. Ce qui
nous permet de choisir cette solution de fenêtrage pour la suite.

Figure 5.15: Erreurs obtenues sur l'axe X avec di�érents fenêrages
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Figure 5.16: Erreurs obtenues sur l'axe Y avec di�érents fenêrages

Figure 5.17: Erreurs obtenues sur l'axe Z avec di�érents fenêrages

5.4 E�et du bruit d'acquisition dans les radiogra-
phies

Dans ce paragraphe, nous analysons les e�ets des bruits d'acquisition des radio-
graphies sur les résultats de notre recalage. En e�et, dans les acquisitions du système
EOS, nous pouvons distinguer plusieurs types de bruit. Nous dé�nissons le bruit
comme étant des perturbations de l'intensité pixelique par rapport à des conditions
idéales dues à l'interaction avec l'environnement de l'acquisition.

Certains types sont spéci�ques à la machine EOS alors que d'autres sont connus
dans la plupart des acquisitions radiographiques. Parmi ces bruits, nous pouvons
distinguer ceux causés par :

� La présence de particules dans l'air interagissant avec le rayonnement lors de
son passage dans l'espace d'acquisition.
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� Les e�ets électromagnétiques des di�érentes composantes de l'appareil EOS sur
les capteurs du signal.

� Le déplacement vertical de la source émettrice du rayonnement, voir �gure 5.18.
� La présence de capteurs endommagés traduisant une perte du signal au niveau
de certains pixels.

Ainsi, nous pouvons distinguer dans les acquisitions EOS brutes un bruit isotrope
(e�ets électromagnétiques, interaction du rayonnement avec les particules) et un bruit
anisotrope (déplacement de la source lors de l'acquisition).

Dans ce paragraphe, nous ne traitons pas tous ces types de bruit puisque certains
sont prétraités dans le système EOS et l'utilisateur n'a accès qu'aux radiographies
prétraitées. Cependant, nous devons souligner ces bruits et leurs prétraitements pour
bien maîtriser nos données.

5.4.1 Descriptions des données

L'utilisateur EOS n'a pas généralement accès aux données brutes. Une phase de
pré-traitement se situe entre le processus d'acquisition et la génération des données
qu'il utilise. Durant cette phase, des corrections sont apportées aux données brutes
pour remédier à certains bruits déjà cités.

Le bruit causé par le mouvement vertical de la source émettrice se manifeste par
des fréquences indésirables détectées lors des analyses fréquentielles des images (voir
�gure 5.19). Pour l'éliminer, un �ltrage (type coupe bande) est appliqué aux données
brutes pour couper ces fréquences.

Quant au bruit causé par les capteurs endommagés, il se manifeste par une in-
tensité nulle au niveau des pixels correspondants à ces capteurs. Dans l'étape de
pré-traitement, la valeur de ces pixels est corrigée en fonction de leurs voisinages.

Dans notre cas, nous utilisons les radiographies EOS prétraitées comme pour la
majorité des utilisateurs. Notre algorithme est donc testé face aux bruits non ou
mal éliminés et aux corrections introduites. En e�et, ces corrections peuvent modi�er
les données. L'élimination des fréquences dues aux mouvements de l'émetteur par
exemple, peut entrainer l'élimination de fréquences qui correspondent aux données
utiles au recalage. De la même façon, les corrections apportées aux pixels générés
par les capteurs endommagés peuvent introduire des fréquences indésirables. De plus,
dans certains cas, la phase des pré-traitements ne permet pas d'éliminer totalement le
bruit. En e�et, dans la �gure 5.18, nous pouvons voir des droites verticales qui n'ont
pas été bien éliminées et qui traduisent le mouvement de la source. Un ajustement
des intensités des images a été e�ectué pour mettre en évidence cet e�et.
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Figure 5.18: E�et du balayage vertical de la source sur le fond des images
(un ajustement des intensités a été e�ectué) : à gauche image d'un sawbone, à droite

image d'un patient assis.

Pour le bruit dû au déplacement de la source, l'utilisation d'un lissage anisotrope
permettrait de mieux résoudre le problème quand il existe. Cependant, nous nous
limitons à ce qu'o�re SterEOS pour le pré-traitement de ce type de bruit, puisqu'il
est e�cace dans la plupart des cas.
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(a) Bruit dû au déplacement de la source (après ajustement de
la luminosité)

(b) E�et du déplacement de la source éliminé

Figure 5.19: Acquisitions de feu nu : Bruit (à gauche) et transformée de Fourier (à
droite)

5.4.2 Descriptions des tests

La �gure 5.19 montre les transformées de Fourier de deux images acquises avec
EOS sans avoir mis un objet dans la cabine (tir à blanc). Elle met en évidence deux
bruits di�érents : un bruit isotrope, et un bruit dû au déplacement vertical de la
source.

Nous testons l'e�et du bruit isotrope sur les données de la tige présentées dans
le paragraphe précédent. Pour faire ressortir un tel bruit, nous plaçons deux plaques
épaisses de plexiglas entre la tige et la source du rayonnement. On atténue ainsi le
rapport signal/bruit (voir �gure 5.20).
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Figure 5.20: E�et de l'atténuation du signal avec les plaques de pléxiglas.

Par la suite, lors du traitement, pour réduire les e�ets de bruit, nous e�ectuons
un lissage gaussien isotrope des données. Nous attendons que ce type de �ltrage soit
e�cace. Nous verrons l'e�et du lissage gaussien sur notre méthode de recalage.

5.4.3 Résultats et interprétations

Dans le tableau 5.12, nous présentons les résultats obtenus avec la tige derrière les
plaques de plexiglas. Les rotations sont représentées suivant leurs composantes sur les
trois axes (en degrés).

Rotation Résultat avec bruit Résultat après lissage gaussien
X Y Z X Y Z x y z

15 30 0 18.3 29.7 1.1 14.9 29.8 1.1
10 15 0 13.7 20.6 0 11.5 17.1 0.1
0 0 0 0 0 0 0 0 0.1
0 15 0 0 15.8 0 0 16.9 0
0 20 0 2.3 21.7 0 1.1 21.7 0
0 35 0 0 40.1 3 0 37.8 1.7

Table 5.12: Estimation de rotations de la tige sur des données avec bruit (pléxiglas).

Pour les bruits isotropes, et en utilisant les données du tableau 5.12, nous avons
trouvé des erreurs de l'ordre de 0.57°, 1.9°, 0.75°. Un lissage est appliqué et ceci nous
a permis d'avoir des résultats avec des erreurs de l'ordre de 0.2°, 1.6° et 0.45°.

Ainsi, le lissage isotrope peut être appliqué pour éliminer le bruit du premier type.
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5.5 E�et de superposition des structures

Dans une autre étape de validation, nous utilisons des données plus complexes qui
se rapprochent des données réelles. Dans cette phase, nous voulons tester la robus-
tesse de notre algorithme lors de la présence de plusieurs structures osseuses dans les
radiographies. En e�et, nous rappelons que le recalage est fait structure par structure.
Pour cela, nous utilisons un sawbone (fantôme) d'un membre inférieur composé d'un
fémur et d'un tibia (voir �gure 5.21).

(a) Sawbone (b) Radiographie du
sawbone

Figure 5.21: Sawbone composé d'un fémur et d'un tibia.

5.5.1 Description des données et du protocole

Les deux parties sont attachées entre elles par deux �ls qui jouent le rôle des liga-
ments latéraux interne et externe. Le sawbone étant radio transparent, nous peignons
cette structure avec une couche de zinc pour la rendre visible dans les acquisitions
radiographiques. Par la suite, le sawbone est maintenu en suspension dans la cabine
et des acquisitions EOS sont e�ectuées dans di�érentes positions de l'articulation.
La seule reconstruction 3D e�ectuée est celle correspondant à la position initiale du
sawbone.

5.5.2 Description des tests

Pour les tests, nous utilisons les données du fémur et du tibia. La sélection de
chaque partie par fenêtrage gaussien corrige la distorsion et nous permettra de traiter
chaque structure osseuse séparément. Cependant, dans chaque sélection, une partie de
la structure non étudiée reste superposée à la structure retenue pour l'étude. Cela se
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produit dans la plupart des positions, notamment en �exion. Ainsi, ces données sont
proches des données réelles (voir �gure 5.21). Cependant, dans les données réelles,
la présence de la rotule peut provoquer plus de superpositions dans les deux radio-
graphies. Nous nous contentons ici des superpositions entre fémur et tibia dans un
objectif de simpli�cation des données.

Pour pouvoir valider nos résultats et avoir une vérité terrain, nous utilisons des
marqueurs radio opaques que nous plaçons sur les deux parties formant le sawbone.
Cinq marqueurs de 3 mm de diamètres sont placés au niveau du fémur proximal
et autant le sont sur le tibia distal (voir �gure 5.22). Ces parties sont choisies loin
du genou pour ne pas in�uencer le recalage des données sélectionnées à ce niveau.
Comme la cabine EOS est bien calibrée, les coordonnées de ces marqueurs à chaque
position sont déterminées facilement et manuellement grâce au logiciel SterEOS à
chaque position.

Figure 5.22: Radiographies du sawbone avec des marqueurs.

Les données 3D du sawbone sont issues de la reconstruction à l'aide de SterEOS
dans une position initiale. Ces données sont pré-traitées comme expliqué dans les
sections précédentes : ré-échantillonnage, transformation en un volume de densité
homogène et fenêtrage.
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Figure 5.23: Sawbone (tibia) avec fenêtrage

Les transformations rigides des structures du sawbone avec di�érents marqueurs,
sont exprimées en coordonnées homogènes. Ainsi, la matrice de transformation peut
être écrite sous la forme :

M =

[
R T
0 1

]
=


R11 R12 R13 Tx
R21 R22 R23 Ty
R31 R32 R33 Tz
0 0 0 1

 (5.5)

Avec R la rotation, T la translation et les coordonnées homogènes du marqueur P

sont


x
y
z
1

 . Avec ce formalisme, nous pouvons donc écrire :

M.Pt1 = Pt2 (5.6)

Avec t1 et t2 les deux instants initial et �nal qui représentent les deux acquisitions
entre lesquelles se fait le recalage. Nous avons à résoudre donc l'équation suivante :

M.Pt1 − Pt2 = 0 (5.7)

Dans un souci de stabilité numérique, nous minimisons alors l'équation 5.7 au sens
des moindres carrées et nous utilisons l'ensemble des positions des marqueurs :

min (M.Pt1 − Pt2) (M.Pt1 − Pt2)
T (5.8)

La solution peut alors s'écrire sous la forme suivante :

M̂ =
(
P T
t1
Pt1
)−1

P T
t1
Pt2 (5.9)

Une fois le mouvement obtenu, son expression est traduite dans le formalisme des
quaternions unitaires pour la comparaison des résultats entre les deux méthodes.
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5.5.3 Résultats et interprétations

Nous présentons les résultats obtenus pour les rotations selon leurs composantes
autour des trois axes dans le tableau 5.13 suivant.

Marqueurs Algorithme
Rx Ry Rz Rx Ry Rz

0 0 0 -0,80 1,60 3,09
0,34 5,50 2,97 -0,11 5,04 3,43
0,11 5,73 -0,80 -3,43 4,81 0,68
0,45 6,99 4,69 -2,29 6,42 2,29
-3,43 22,48 0 -3,89 24,12 1,14
-5,38 18,41 2,29 -6,87 16,09 1,14
-3,20 24,24 -3,43 -3,09 24,12 -1,83

Table 5.13: Résultats sur les données du tibia.

Erreurs
Rx Ry Rz

0,80 -1,60 -3,09
0,45 0,45 -0,45
3,55 0,91 -1,48
2,75 0,57 2,40
0,45 -1,63 -1,14
1,49 2,31 1,14
-0,11 0,11 -1,60

Table 5.14: Erreurs sur les données du tibia

Les erreurs moyennes absolues sur les trois axes pour les données du tibia sont
respectivement 1.8, 1.3 et 1.8°. Le schéma dans la �gure 5.25 montre que les médianes
des erreurs sur les di�érents axes sont proches de 1°. L'écart interquartile montre que
50% des erreurs sont inférieures à 2°. Cependant, les erreurs maximales atteignent 3°
pour les deux axes X et Z.
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Figure 5.24: Rotation du tibia sawbone
pour chaque axe dans les 7 positions

Figure 5.25: Erreurs sur les données du tibia du sawbone.

Dans le tableau 5.15, nous présentons les résultats que nous avons obtenus dans
la même série de tests sur le fémur du sawbone. Les marqueurs fémur étaient visibles
pour plus de positions que pour ceux du tibia, il y a donc plus de valeurs dans le
tableau 5.15.
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Marqueurs Algorithme
Rx Ry Rz Rx Ry Rz

0 0 0 0 0 2,29
-2,06 -6,19 -15,97 -1,14 -6,87 -18,41
-1,60 -7,79 -12,86 -1,14 -7,91 -12,63
-1,26 -4,58 -21,55 -1,14 -6,87 -20,73
-3,43 -5,73 -26,01 -2,29 -3,43 -24,71
-3,43 -5,15 -26,24 -5,73 -4,12 -27,77
-3,66 -8,02 -22,84 -2,29 -9,17 -20,73
-2,78 -7,45 -17,6 -1,37 -5,96 -16,79
-2,97 -11,93 -16,09 -4,35 -9,57 -13,78
-2,40 -11,24 -12,51 -2,29 -9,17 -10,32
-1,54 -13,78 -12,40 -3,43 -11,47 -13,78
-2,86 -8,60 -20,04 -1,14 -5,73 -18,41
-3,43 -10,32 -23,30 -4,58 -11,47 -21,90
-1,26 -9,29 -10,78 -2,29 -9,75 -8,02
-1,83 -11,47 -6,99 -1,14 -9,17 -4,58

Table 5.15: Résultats sur les données du fémur.

Erreurs
Rx Ry Rz

0 0 -2,29
-0,91 0,68 2,43
-0,45 0,11 -0,23
-0,11 2,29 -0,81
-1,14 -2,29 -1,29
2,29 -1,03 1,53
-1,37 1,14 -2,10
-1,40 -1,49 -0,81
1,37 -2,35 -2,31
-0,11 -2,07 -2,18
1,89 -2,30 1,38
-1,71 -2,87 -1,62
1,14 1,15 -1,40
1,03 0,45 -2,75
-0,68 -2,30 -2,40

Table 5.16: Erreurs sur les données du fémur
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Figure 5.26: Rotations de fémur sawbone
pour chaque axe dans les 15 positions

Les moyennes absolues des erreurs sur les trois axes sont respectivement 1.1°, 1.5°
et 1.5°. Les médianes des erreurs sont autour de 0° pour l'axe X et de -1° pour les
axes Y et Z. Les limites des boites à moustaches sont autour de 1° et -1° pour le
premier axe. Ces valeurs sont proches de 0.5° et -2° pour le deuxième axe et de -0.5° et
-2° pour le troisième axe. Ces valeurs d'erreurs sont tolérables pour des applications
comme la nôtre et ont été tolérées dans d'autres travaux, comme celui de Mahfooz
[100] lors de tests sur des données cadavériques (RMSE=1.5°). Les valeurs maximales
des erreurs pour le premier axe restent autour de 2°. Les valeurs maximales des erreurs
pour les axes Y et Z sont autour de 2° pour la valeur maximale et s'approchent de 3°
pour la valeur minimale. Plus généralement, les résultats obtenus par notre méthode
sont proches de ceux trouvés avec la méthode des marqueurs pour les données du
tibia et du fémur. Par contre, certains résultats obtenus avec les jeux de données du
fémur présentent des erreurs par rapport aux résultats obtenus avec la méthode des
marqueurs. En e�et, dans certains jeux de données, les erreurs s'approchent de -3°.
Ceci peut être causé par le fait que les os apparaissent au bord de certaines images.
De plus, la gaussienne placée pour éliminer le tibia (pour les données de fémur) réduit
l'in�uence de l'extrémité du fémur (et vice versa pour les données du tibia). C'est
pour cela que nous pouvons constater que les erreurs maximales se retrouvent sur le
troisième axe de rotation (axe vertical).
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Figure 5.27: Erreurs sur les données du fémur du sawbone

Ainsi, nous avons testé notre méthode dans le cas de superposition de plusieurs
structures osseuses dans les radiographies. En e�ectuant une sélection de chaque struc-
ture à part et en appliquant notre algorithme, nous avons montré que notre méthode
permet de fournir des résultats avec des erreurs moyennes de 1.5° sur chaque axe avec
des données proches des données réelles et comprenant des e�ets de surperposition, de
bruit et de séléction de zones d'intérêts. Ces résultats nous semblent acceptables et en
concordance avec les seuils pris en considération dans d'autres travaux déjà évoqués.

Conclusion

Comme nous l'avons mentionné, la reconstruction tomographique peut se faire en
utilisant les mêmes bases théoriques que celles que nous avons utilisées pour développer
notre méthode de recalage. Avec cette technique, plusieurs problèmes sont rencontrés
pour e�ectuer ces reconstructions en se basant également sur le théorème de la coupe
centrale de Fourier [164]. L'utilisation des mêmes fondements théoriques fait que nous
rencontrons des problèmes similaires. On compare dans ce paragraphe les di�cultés
rencontrées dans les deux algorithmes. Dans notre cas, nous avons remarqué que nous
évitons certains de ces problèmes mais nous en retrouvons d'autres.

En e�et, dans ce type d'algorithme de reconstruction, le rayonnement n'est pas
parfaitement parallèle. Des algorithmes sont alors utilisés pour faire les conversions et
les modi�cations nécessaires entre les rayonnements parallèles et coniques. Dans notre
cas, cette tâche est traitée en amont puisque les radiographies EOS sont corrigées dans
une première phase de prétraitement des données. Après ces corrections, certaines
distorsions persistent. Les tests que nous avons faits montrent que la perturbation des
résultats est minime avec une bonne utilisation de l'appareil.

Pour les algorithmes de reconstruction, des problèmes de présence des artéfacts
dans certaines reconstructions existent. Nous n'avons pas avec notre méthode à éli-
miner ce problème puisqu'il est dû au nombre limité des acquisitions pour faire une
reconstruction 3D. En e�et, le problème que nous traitons peut être vu comme l'in-
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verse de celui-ci puisque nous avons déjà la reconstruction et que nous cherchons
certaines coupes.

Nous avons fait référence aux problèmes rencontrés lors de la reconstruction tomo-
graphique puisque notre recalage utilise les mêmes bases théoriques que ces travaux.
De plus, les solutions apportées pour résoudre les problèmes de la reconstruction tomo-
graphique ont permis l'utilisation industrielle de ces algorithmes. Cela justi�e encore
plus la validité des corrections que l'on propose et qui sont similaires.

Dans ce chapitre, nous avons testé notre méthode de recalage sur des données
de plus en plus complexes. Ces tests nous ont permis de voir di�érentes di�cultés
lors du passage des données de synthèse aux données acquises avec EOS. Nous avons
traité ces di�cultés en proposant di�érents prétraitements sur les radiographies avant
d'appliquer l'algorithme de recalage tel qu'il a été proposé dans le chapitre précédent.

Nous avons présenté ici, cette phase de prétraitement qui permet le passage des
données issues d'EOS composées de radiographies et d'une reconstruction surfacique
de l'articulation dans sa position initiale vers des données du même type utilisable
par l'algorithme.

Nous avons également testés le comportement de notre algorithme face à des per-
turbations qui ne sont pas prises en compte par le modèle théorique. Ainsi, nous avons
testé l'in�uence, de la présence de bruit dans les images EOS, et de la variabilité dans
la reconstruction 3D.

Dans notre cas, pour une validation sur des données in vivo, l'utilisation des billes
de tantales aurait pu fournir une solution précise donnant la vérité terrain recherchée.
Cependant, cette technique est n'est pas authorisée en Europe. Pour avoir une vérité
terrain, nous avons utilisé des données de synthèse ainsi que des données réelles de
structures simples et des données in vitro de l'articulation à étudier. Pour cela, di�é-
rents protocoles ont été dé�nis pour e�ectuer ces tests. Ceci nous a permis de mesurer
sur le terrain les mouvements appliqués et de les comparer avec ceux retrouvés par
notre recalage.

Les résultats que nous avons obtenus sont acceptables dans des applications ortho-
pédiques avec des erreurs de 2° sur la rotation. De telles erreurs ont été acceptées dans
des travaux similaires comme [95] [100]. Des valeurs similaires ont été aussi mention-
nées avec d'autres techniques d'estimation de mouvement présentées dans le chapitre
3.

Dans le chapitre suivant, nous utilisons notre algorithme de recalage sur des don-
nées réelles et nous montrons quelques applications cliniques de notre travail.
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Chapitre 6

Résultats et applications

Dans ce chapitre, nous appliquons la méthode de recalage développée sur des don-
nées réelles de sujets sains et pathologiques. Ainsi nous évaluons les erreurs obtenues
sur des données réelles. Nous montrerons aussi que notre méthode permet de déduire
des paramètres cliniques utiles pour l'évaluation de di�érents mouvements. Pour remé-
dier au fait que les acquisitions EOS utilisées sont quasi-cinématiques, nous proposons
d'e�ectuer une interpolation entre les positions acquises a�n d'approcher les courbes
des mouvements dynamiques. Nous montrons également la possibilité d'utiliser notre
méthode de recalage sur d'autres articulations que le genou en l'appliquant sur le
bassin et sur des prothèses de hanche. Ceci met en évidence la généricité de notre
méthode de recalage.
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Introduction

Dans ce chapitre, nous appliquons notre recalage sur des données réelles de genoux
sains ainsi que prothésés et nous montrons la possibilité de déduire certains paramètres
cliniques pour l'analyse du mouvement du genou en utilisant notre recalage. Dans
une seconde étape, a�n de créer d'autres positions du mouvement, nous utilisons une
méthode d'interpolation bien adaptée avec la modélisation du mouvement basée sur
les quaternions que nous avons déjà utilisée lors de l'étape d'estimation. Dans une
dernière étape, notre algorithme est appliqué sur d'autres articulations : le bassin et
des prothèses de la hanche a�n de mettre en évidence la généricité de l'algorithme.

6.1 Application sur des données réelles

6.1.1 Protocole sur sujets sains

Dans ce paragraphe, nous utilisons des acquisitions réalisées sur deux sujets sains.
Lors de ces acquisitions, nous avons utilisé le protocole EOS nécessaire pour e�ectuer
les reconstructions (pieds décalés d'une dizaine de cm). Ce protocole est utile pour
faciliter la reconstruction et il permet également de limiter les superpositions des
données au niveau du genou. Chaque sujet se met dans trois positions de �exion du
genou : position initiale en extension totale, une �exion à 30° et une �exion à 60°.
Une reconstruction des structures osseuses dans la position initiale est e�ectuée pour
former les données 3D du recalage (tibia et fémur). Cette position est prise comme
position de référence pour la recherche du mouvement.

Pour la validation des résultats, un recalage manuel est e�ectué en utilisant le lo-
giciel sterEOS. Pour cela nous chargeons la reconstruction 3D dans la position initiale
avec les radiographies dans la position recherchée et nous essayons de les superpo-
ser en appliquant à la structure un mouvement à six degrés de liberté (rotations et
translations) de manière interactive (voir �gure 6.3).
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Figure 6.1: Radiographies de genoux normaux
Images sagittale et frontale à 30° de �exion et reconstruction 3D en extension

La �gure 6.1 illustre les radiographies d'une articulation en �exion de 30° ainsi
qu'une reconstruction des structures du membre inférieur. Dans ces tests, les pré-
traitements évoqués dans le chapitre précédent ont été appliqués en séparant chaque
structure osseuse et en appliquant un fenêtrage permettant de focaliser les données
sur l'information utile au recalage et permettant aussi un passage lisse aux bords des
images. Après la phase de prétraitement, la résolution sur les images ré-échantillonnées
est de 1mm2 sur tous les axes des données. La �gure 6.2 montre les images pré-traitées
sur lesquelles le recalage est appliqué.

Figure 6.2: Données pré-traitées
(réechantillonnage et fenêtrage gaussienne)
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Les données de ces tests sur des sujets sains comprennent également des tissus mous
(les muscles et la graisse entourant les structures osseuses). Ces tests permettent donc
la validation de notre méthode de recalage dans un cadre d'acquisitions réelles.

Dans le tableau 6.1, nous comparons les résultats obtenus par les deux types de
recalage. Les résultats sont exprimés en mm pour les translations et en degré pour
les rotations. La position de �exion à 30° correspond à pos1 et la position de �exion
à 60° correspond à pos2. Ils présentent des erreurs absolues moyennes de 1.54 mm et
1.49 ° par rapport au recalage manuel, avec un maximum d'erreur de 2.5 mm et 2.9°
respectivement pour les translations et les rotations.

recalage par notre algorithme
Rx Ry Rz

sujet1
fémur

pos1 0,87 -20,8 16,5
pos2 -2,4 -38 17,7

tibia
pos1 3,3 22,8 6,2
pos2 0,45 34,2 1,6

sujet2
fémur

pos1 0,25 -30,3 15,8
pos2 -0,8 -42,8 16,5

tibia
pos1 -2,2 18,7 -3,3
pos2 -5,7 24,1 -16,5

recalage manuel
Rx Ry Rz

-0,8 -23 16,5
-2,9 -40,4 17,4
6 20,1 6,6
2,4 33 2,5
-0,4 -28,6 18,6
0,9 -44,6 19,5
-0,8 18,4 -2,9
-3,4 24,9 -14,3

(a) Tableau des rotations sur des sujets sains

recalage par notre algorithme
Tx Ty Tz

sujet1
fémur

pos1 -20 -30 -4
pos2 23 -10 -29

tibia
pos1 -48 -13 36
pos2 -3 -15 -9.5

sujet2
fémur

pos1 -79 -30 -7
pos2 -51 -34 7.5

tibia
pos1 -49 60 -29
pos2 -28 12 -3

recalage manuel
Tx Ty Tz

-20 -32 -6
21 -9 -27
-46 -11 38
-2 -14 -12
-78 -30 -9
-49 -32 10
-50 59 -31
-28 14 -5

(b) Tableau des translations sur des sujets sains

Table 6.1: Résultats sur des données réelles de genou
(en degré et mm sur chaque axe)

L'analyse poussée de ces résultats sera faite plus loin dans le paragraphe 6.1.3,
mais nous pouvons d'ores et déjà remarquer que les erreurs obtenues sont de même
ordre que celles des tests de validation du chapitre précédent.
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(a) (b)

(c) (d)

Figure 6.3: Os recalé
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6.1.2 Prothèses

Nous avons également testé notre algorithme avec des genoux prothésés. Comme
pour les sujets sains, lors de ces tests, le patient e�ectue trois positions de �exion du
genou. La �gure 6.4 montre des acquisitions radiographiques d'articulations prothésées
(prothèse unicompartimentale de la compagnie Oxford®). Ces acquisitions ont été
e�ectuées dans le cadre des recherches de A. Zemirline pour avoir la position d'un
plateau en plastique entre les deux compartiments métalliques de la prothèse [163].

Contrairement aux tests sur des sujets sains, au lieu d'e�ectuer ici le recalage en
utilisant les structures osseuses, nous utilisons les prothèses. Nous supposons qu'il
n'y a pas de mouvement entre les structures osseuses et les prothèses qui leurs sont
attachées. Ainsi, le mouvement des prothèses correspond à celui des os que nous
voulons estimer. Cela a plusieurs avantages.

Les prothèses utilisées sont de tailles réduites (en comparant la taille de la prothèse
par rapport à la taille de l'os long), elles sont de nature métallique et présentent donc
une intensité largement supérieure à celles des os dans les radiographies, rendant la
phase de prétraitement de ces données plus simple.

Figure 6.4: Prothèse unicompartimentale
A gauche le modèle 3D de la prothèse, au milieu sa radiographie sagittale, à droite :

sa radiographie frontale.
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Figure 6.5: Images radiographiques seuillées
(objets indésirables éliminés)

En e�et, le contraste élevé entre les prothèses et les autres structures permet une
segmentation par un simple seuillage des données. Les autres structures non étudiées
sont ainsi éliminées (voir �gure 6.5). Concernant la taille des prothèses, la résolution
que nous gardons après le ré-échantillonnage est plus grande (0.36 mm2/pixel) que
la résolution que nous avons utilisée pour les structures osseuses (1 mm2/pixel). Le
fenêtrage n'est pas donc utile dans ces cas de recalage et il n'est pas utilisé puisque
toute la structure est contenue dans les images.

Quant aux données 3D, les modèles de la prothèse ont été fournis par la société
�Oxford Company®� qui commercialise ce type de prothèses unicompatimentales. La
position de référence de ces tests correspond à la position dans laquelle le modèle a
été fourni. Cette position di�ère de celle dans laquelle se trouve la prothèse alors que
le patient est en position d'extension (position initiale du mouvement).

Dans les tests e�ectués dans le tableau 6.2, les données de quatre patients ont été
utilisées. Cependant, certaines données (pour deux patients) en position de �exion
(60°) n'ont pas pu être utilisées. Comme pour les données des sujets sains, un recalage
manuel est e�ectué avec le logiciel SterEOS et sert de recalage référence pour évaluer
les erreurs de notre algorithme (voir �gure 6.6). Le tableau 6.2 montre que l'erreur de
rotations maximale est de 1.7° et l'erreur de translation maximale est de 1.44mm. La
moyenne des erreurs absolues est de 0.83° pour les rotations et de 0.46 mm pour les
translations.

143



Recalage manuel notre algorithme
Rx Ry Rz Rx Ry Rz

-0.6 -9.4 -5.6 -0.5 -9.1 -4
-1.0 -45.2 -2.2 -2.1 -45.9 -1.5
-0.8 -64.3 5.7 -2.1 -65.3 6.8
0.9 -7.3 0.3 0.5 -7.3 1.1
4.3 -49 0.7 4.5 -49.6 2
1.6 -65.6 2.3 2.1 -66.4 2.2
-3.4 -42.7 9 -4.4 -43.5 10.3
-5 -56.3 7.4 -5.4 -56.6 6.8
-4.7 -35.9 -5.6 -3 -34.7 -4
-7 -53.7 -10 -5.4 -54.9 -9.8

(a) Résultats des rotations

Recalage manuel notre algorithme
Tx Ty Tz Tx Ty Tz

8.6 8.2 3.9 8.2 8.6 3.6
-15.8 -4.3 -5.4 -15.4 -4.3 -5.4
7.9 9 19.4 7.5 9.7 19.8
-3.6 -8.6 -11.5 -3.6 -9.3 -11.5
31.3 5.4 10.4 31.6 5.4 10.8
6.4 20.8 14.4 7.9 21.2 14.7
-0.7 -9 -28 -0.3 -8.2 -27.7
7.9 -18.7 -14.4 7.2 -19.4 -15.1
1 -1.8 34.9 0.7 -1.8 35.2

17.2 6.4 -30.6 16.9 5.7 -29.8

(b) Résultats des translations

Table 6.2: Mouvement des prothèses

Dans le paragraphe suivant, nous essayons d'analyser les résultats obtenus sur
sujets sains et patients prothésés.
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Figure 6.6: Prothèse recalée manuellement avec SterEOS pour la vérité terrain

6.1.3 Analyse et interprétations des erreurs

Pour ces deux séries de tests de cas réels, nous avons obtenu des erreurs de même
ordre de grandeur que celles retrouvées sur les données de synthèses. Ces erreurs sont
acceptables pour des applications orthopédiques comme les nôtres. Des erreurs de
même ordre ont été rapportées dans d'autres travaux lors d'applications similaires.
Ainsi, on a rapporté des erreurs de 2° pour les rotations et de 2mm pour les translations
dans des travaux d'estimations de mouvements avec la �uoroscopie [95, 100].

Nous pouvons remarquer que les résultats que nous avons obtenus sont plus pré-
cis avec les données des prothèses. Ceci peut être expliqué par le fait que le sous-
échantillonnage des images est meilleur que celle des images des os longs. De plus,
dans ces données de prothèses, l'élimination des autres structures par segmentation
limite encore les erreurs. Ceci paraît donc plus e�cace que l'utilisation d'un fenêtrage
pour la réduction de la zone d'intérêt.

Cependant, l'utilisation de ce sous-échantillonnage pour les structures osseuses
longues se traduirait par une taille plus grande des images. L'utilisation des données
3D rend cette tâche lourde pour le temps de calcul et pour la gestion de la mémoire.
Pour cela, nous décidons de garder le sous échantillonnage de 1mm choisi pour les
données réelles des structures osseuses longues. Un sous-échantillonnage plus �n est à
employer à chaque fois que les dimensions de l'objet à recaler le permettent.

6.2 Vers une utilisation clinique et dynamique

Dans ce paragraphe, nous montrons que les résultats de notre algorithme peuvent
être utilisés pour déduire des paramètres cliniques. Nous proposons également une
méthode d'interpolation entre les positions acquises pour approcher un mouvement
dynamique.
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6.2.1 Axe transépycondylien

Avec notre méthode de recalage di�érents paramètres cliniques peuvent être dé-
duits dont la position de l'axe transépicondylien par rapport au plateau tibial dans
chaque position acquise. Plusieurs travaux comme [48, 81, 41] se sont intéressés à cet
axe lors de leurs études du mouvement de l'articulation du genou.

Pour déterminer cet axe, nous dé�nissons les positions des points qui le forment
de part et d'autres des condyles fémoraux pendant que les os sont dans la position
initiale. Nous déterminons également les points nécessaires à la dé�nition du repère
tibia. Nous appliquons par la suite le mouvement retrouvé sur ces points des deux
structures. Une projection de cet axe sur le plateau tibial est e�ectuée dans une
dernière étape. Nous obtenons ainsi une vue de dessus de l'axe transépicondylien sur
le plateau dans les di�érentes positions de �exion étudiées.

Figure 6.7: Axe transépicondylien

Dans la �gure 6.7, nous pouvons voir les résultats que avons obtenus avec un
sujet. Dans notre cas, le mouvement appliqué n'est pas la marche mais seulement une
�exion. Mais le protocole peut être plus adapté pour reproduire une position de la
marche.

Ainsi, notre méthode de recalage peut être utilisée pour extraire des paramètres
cliniques pseudo-statiques comme la position de l'axe transépycondylien. En e�et,
même lors de l'utilisation d'une méthode dynamique d'acquisition de mouvement, les
cliniciens utilisent ce paramètre. Ainsi les travaux de Komistek [81, 13, 79, 9] utili-
sant la �uoroscopie (une modalité qui permet une étude dynamique du mouvement)
e�ectue des études sur cet axe en extrayant un nombre réduit de positions pour faci-
liter l'interprétation et réduire le temps de traitement. Cette méthode d'étude de ce
paramètre est donc similaire à notre méthode d'estimation du mouvement.
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6.2.2 Indice de cohérence articulaire

L'étude des surfaces de contact au cours du mouvement de l'articulation du genou
a été le sujet de plusieurs études [30, 125, 38]. Notre recalage peut être utile dans ce
cadre. Pour mettre ceci en évidence, nous utilisons un indice de cohérence articulaire.
Cet indice a été développé par Schwartz dans [133, 132] pour l'étude de l'articulation
glénohumérale. Il se calcule de la manière suivante :

AF (t) =

1−
((

Nt0−Nt

rN

)2
)2

si | N0 −Nt |< rN

0 sinon

AD (t) =

1−
((

Dt0−Dt

rD

)2
)2

si | D0 −Dt |< rD

0 sinon

IC (t) = AF (t)× AD (t) (6.1)

où t est l'instant étudié du mouvement, N est le nombre de sommets et D la
distance moyenne, t0 est l'instant de référence donnant le nombre de vis à vis N0 et
leur distance moyenne D0 par rapport aux quels on compare. r est le point de rejet
de l'estimateur de Tukey. Les deux termes AF (t) et AD (t) sont respectivement liés
au nombre de sommets, mis en vis à vis entre les deux structures de l'articulation, et
à la distance qui les sépare. Cet indice donne l'évolution des surfaces de contact des
structures osseuses pendant le mouvement au travers de ces deux termes. Un indice
proche de 1 indique que les surfaces de contact sont bien en face l'une de l'autre alors
qu'un indice proche de 0 indique que les surfaces sont loin l'une de l'autre.

Cet indice a été développé initialement pour valider un recalage avec des acquisi-
tions VICON qui manque de vérité terrain pour l'articulation gléno-humérale.

Pour appliquer l'indice de cohérence, nous e�ectuons une sélection de la surface
de contact de l'articulation à partir de la reconstruction EOS (voir �gure 6.8). Nous
appliquons, dans une seconde étape, le mouvement retrouvé par recalage aux struc-
tures osseuses. Par la suite, le calcul de l'indice se fait sur le maillage du tibia et du
fémur (voir la �gure 6.8). Dans les positions étudiées, nous avons trouvé les valeurs
suivantes pour la position de �exion de 30° : AF = 0.45 et AD = 0.9. Pour la position
de �exion à 60°, les valeurs obtenues sont AF = 0.42 et AD = 0.85.

L'indice a été conçu au départ pour l'articulation gléno-humérale de forme rotule.
Ce type de liaison favorise que le nombre de sommets mis en vis à vis entre les
deux structures osseuses concernées reste stable pendant le mouvement. Pour cela, on
obtient une valeur proche de 1 dans ce cas. En e�et, généralement, il n'y a pas de
translation dans un mouvement normal de l'articulation gléno-humérale. La présence
d'une translation indiquerait alors une dislocation ou une collision et serait sanctionnée
par l'indice. Dans notre cas, la forme de l'articulation et la nature du mouvement est
autre. En e�et, on sait qu'il existe des translations dans un mouvement normal de
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genou. Le nombre de vis à vis varie donc au cours de ce type de mouvement. Une thèse
s'e�ectue maintenant pour adapter l'indice à di�érentes autres articulations [18].

Les maillages des reconstructions e�ectuées avec SterEOS ont un nombre de som-
mets réduit par rapport à des acquisitions d'imageur 3D (CT, IRM). Ceci peut éga-
lement in�uencer cet indice.

(a) (b)

Figure 6.8: Surface de contact : (a) fémur, (b) tibia

6.2.3 Interpolation : vers la cinématique

Les acquisitions que nous avons e�ectuées permettent de faire des études pseudo
statiques des articulations. Dans ce paragraphe, nous voulons explorer la possibilité
de déduire la dynamicité du mouvement. Pour cela, nous e�ectuons une interpolation
entre les positions déjà acquises. Comme nous utilisons les données à partir d'acqui-
sitions réelles, le nombre de positions à interpoler est petit. Il nous est bien connu
que lors d'une interpolation, plus le nombre de points de contrôle est grand, plus les
erreurs d'interpolation sont petits. Nous développons ce paragraphe, pour montrer
la faisabilité de l'utilisation d'une nouvelle technique d'interpolation a�n d'approcher
des données cinématiques des articulations. Pour cela, les résultats ainsi obtenus ne
sont pas utilisés pour extraire des paramètres cliniques.

Pour e�ectuer cette interpolation, nous reprenons les travaux de thèse de Guillard
[54] qui propose d'utiliser les quaternions duaux. Ceux-ci étendent le formalisme des
quaternions unitaires valable pour les rotations et permettent de représenter un mou-
vement composé d'une rotation et d'une translation.

Nous e�ectuons donc notre interpolation sur les quaternions duaux. Pour cela,
nous utilisons l'algorithme développé par Guillard (nommé DualSlerp) en choisissant
un pas angulaire pour l'avancement entre les positions. En utilisant ce formalisme,
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la partie quaternion doit rester dans l'espace des quaternions unitaires comme nous
l'avons fait pour notre méthode d'optimisation (Slerp). Dans cette partie, l'interpo-
lation angulaire se fait sur l'arc de cercle formé par les deux positions sur la sphère
unité des quaternions [135], voir �gure 6.9.

Figure 6.9: Interpolation de quaternions unitaires (Slerp)

L'interpolation des quaternions duaux se fait donc entre q̄0 et q̄1 avec l'équation
suivante :

q̄(t) =
¯sin((1− t)θ̄)

¯sinθ̄
q̄0 +

¯sin(tθ̄)
¯sinθ̄

q̄1 si ¯sinθ̄ inversible

q̄(t) = (1− t)q̄0 + tq̄1 sinon (6.2)

avec ¯sinθ̄ = sinθ + εθ̃cosθ

Dans [73], les auteurs font une interpolation de mouvement en utilisant les qua-
ternions duaux. Cependant, connaissant le mouvement de deux points p1 et p2, l'in-
terpolation qu'ils e�ectuent cherche le mouvement qui anime une position p entre p1

et p2. Les auteurs mettent en évidence la meilleure qualité de cette interpolation face
à d'autres méthodes qui peuvent être utilisées en minimisant les dislocations et les
collisions par exemple. Dans notre cas, nous voulons pro�ter de ces avantages. Pour
cela, nous avons appliqué cette méthode d'interpolation sur les données de sujets
sains présentés dans la section 6.1.1 pour obtenir plusieurs positions interpolées dans
le temps.
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Figure 6.10: Interpolation du mouvement du tibia
par DualSlerp
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Figure 6.11: Interpolation du mouvement du fémur
par DualSlerp

Nous avons obtenu les mouvements représentés dans les �gures 6.10 et 6.11 pour
les mouvements du tibia et du fémur. Cette méthode permet de tenir compte de plu-
sieurs positions lors de l'interpolation. Cependant, les positions que nous avons utilisés
sont très éloignées et peu nombreuses. Ainsi, les positions intermédiaires peuvent être
loin de la réalité. Pour remédier à ce problème, la solution qui nous semble la plus
prometteuse est d'e�ectuer plus d'acquisitions avec un protocole approprié (une ac-
quisition tous les 10° de �exion par exemple). Des études avec de tels intervalles ont
été e�ectuées avec des acquisitions IRM non invasives dans [59, 145]. Pour cela, il faut
pouvoir valider un protocole qui tient compte du taux d'irradiation subit par le pa-
tient e�ectuant 6 à 9 acquisitions EOS. Puisque des études dynamiques sont e�ectuées
avec la �uoroscopie, nous pensons que le taux d'irradiation avec EOS restera inférieur
aux limites tolérées mais, il faut e�ectuer les mesures nécessaires pour le prouver.

6.3 Généricité et utilisation avec d'autres articula-
tions

Après avoir appliqué notre recalage sur des articulations du genou di�érentes (avec
et sans prothèse), nous illustrons dans ce paragraphe, la généricité de la méthode en
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l'appliquant à d'autres articulations. Nous commençons par tester notre algorithme
sur des données de prothèses de hanche. Dans une seconde étape, nous e�ectuons des
tests avec des données de bassin.

6.3.1 Prothèses de hanche

Le protocole utilisé ici consiste à faire des acquisitions en position debout et assise.
Ces tests nous permettent alors de voir la convergence de notre algorithme avec des
données de forme di�érente, ainsi qu'avec des mouvements d' amplitude relativement
grande.

Nous utilisons, des données issues de trois patients ayant une prothèse totale de
hanche (PTH) de type métallique. On applique sur ces données les mêmes prétraite-
ments appliqués aux données de prothèses unicompartimentales de genou. Nous nous
intéressons à la partie fémorale de la prothèse. Pour la forme des prothèses totales de
hanches, nous pouvons noter que ces données contiennent une symétrie qui ressemble
aux données de synthèse utilisées au cours des premiers tests de validation.

Figure 6.12: Image de prothèses de hanche

La �gure 6.12 montre des acquisitions frontale et sagittale d'une prothèse de
hanche. La reconstruction 3D de la prothèse est e�ectuée grâce à un logiciel développé
à EOS_Imaging qui e�ectue une segmentation de la zone prothèse par seuillage des
radiographies. Par la suite, un maillage 3D est généré à partir des points de contours
mis en correspondance dans les deux radiographies.

Les résultats sont validés par des recalages manuels e�ectués à l'aide du logiciel
SterEOS comme c'était le cas des tests précédents en utilisant le modèle obtenu et en
l'important sur les images des di�érents patients.
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Figure 6.13: PTH segmentée

Recalage manuel
Rx Ry Rz

data 01 51,1 70,1 55
data 02 82,2 16,5 68,2
data 03 70,8 41,1 60,2

Recalage fréquentiel
Rx Ry Rz

49,5 72 56,8
82,5 16,8 67,7
72 39 61,8

Table 6.3: Résultats de recalage des prothèses de hanche

Les résultats de ces recalages ont montré des erreurs de rotations dont la moyenne
est de -0.3°, la moyenne des absolues est 1.2° et d'un maximum de 2.1°.

Les tests avec les prothèses totales de hanche, nous ont permis de véri�er notre
méthode de recalage avec une autre articulation du membre inférieur et avec des
déplacements de grandes amplitudes puisque la positon d'acquisition recherchée (assis)
est éloignée de la position de reconstruction du modèle (debout).

Ces résultats permettent également une première mise en évidence de la généricité
de notre méthode de recalage qui constitue un des avantages de notre approche.

6.3.2 Bassin

Nous avons également testé notre méthode de recalage avec des données de bassin.
Ces tests permettent également de valider la généricité de la méthode de recalage avec
une autre structure osseuse.

Le bassin est une structure osseuse ayant une morphologie très di�érente des struc-
tures longues et des prothèses déjà étudiées. En e�et, cette structure présente une
morphologie plus large et présentant di�érents creux. De plus, contrairement aux
structures longues déjà présentées, dans les radiographies, certaines parties du bassin
n'apparaissent pas clairement dans certaines vues. Ceci, est dû en partie à la présence
de di�érents tissus non osseux dans cette partie du corps. De plus, malgré le fait que
le volume global du bassin est large, les structures osseuses sont �nes, et ceci est aussi
une cause de la di�culté de l'identi�cation des structures dans certaines vues de la
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radiographies. Ainsi les ailes iliaques par exemple sont plus facilement repérables dans
les acquisitions frontales que les sagittales. Le sacrum est quant à lui plus simplement
identi�able dans les radiographies sagittales (Voir la �gure 6.14).

La taille du bassin et la di�culté d'identi�cation de certaines de ses structures
nous ont poussés à se focaliser sur une partie qui facilite le recalage. Pour cela, nous
avons cherché une zone de taille moins large, et assez visible sur les deux radiographies
pour e�ectuer le recalage du bassin. Nous avons choisi la partie contenant la symphyse
pubienne qui nous semble, d'après les acquisitions dont nous disposons, la plus simple
à identi�er.

(a) Radiographie
frontale

(b) Radiographie
sagittale

Figure 6.14: Radiographies du bassin

Les reconstructions 3D du bassin sont e�ectuées grâce au logiciel SterEOS. Les
prétraitements déjà introduits dans le chapitre précédent sont appliqués sur ces don-
nées : rééchantillonnage, fenêtrage.

Dans ces tests, les patients e�ectuent trois positions : une position standard, une
position de rotation de bassin et une position assise. La position debout standard
est prise comme position de référence. Les résultats obtenus par notre méthode de
recalage et par recalage manuel avec SterEOS pour la validation sont exprimés dans
le tableau 6.4.
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Recalage manuel
Rx Ry Rz

data 01 0 0 0
data 02 2.3 4.1 13.6
data 03 0.8 -20.1 -0.1

Recalage fréquentiel
Rx Ry Rz

0 2.4 0
3.2 4.1 15.1
1.5 -20.6 1.5

Recalage manuel
Tx Ty Tz

data 01 6.48 9.0 12.6
data 02 2.52 7.2 11.5
data 03 0.36 5.4 9.0

Recalage fréquentiel
Tx Ty Tz

6.84 9.72 11.88
2.88 6.48 10.44
0.36 5.04 9.36

Table 6.4: Résultat du recalage de bassin

Les résultats de ces recalages nous ont montré des erreurs de rotations de 0.68°
(erreur absolue moyenne) et des erreurs de translations de l'ordre de 0.52 mm avec
une erreur maximale de 2.4° et de 1.08 mm.

Dans ces tests, nous avons appliqué notre méthode de recalage sur une structure
osseuse de morphologie di�érente par rapport aux structures longues et aux prothèses
déjà utilisées. Ainsi, les résultats obtenus sur ces tests nous permettent de valider notre
approche pour le recalage de di�érentes structures osseuses de di�érentes formes.

Dans les radiographies étudiées, plusieurs di�érences avec les structures déjà vali-
dées nous ont mené à nous focaliser sur une partie de la structure du bassin. Ainsi pour
généraliser, nous pouvons dire que pour un tel cas concernant l'étude d'une structure
osseuse quelconque, il faut se focaliser sur une partie de l'os bien visible sur les deux
radiographies et présentant une morphologie permettant de détecter le déplacement
global e�ectué.

6.4 Limites

Nous avons pu appliquer notre méthode de recalage sur des articulations de genou
saines et prothésées, des prothèses de hanche ainsi que sur un bassin. Cependant,
certaines limites sont apparues. Nous les présentons dans ce paragraphe et nous ex-
pliquons leurs causes.

La première limite que nous présentons est la di�culté de l'utilisation des radio-
graphies dans certaines positions d'acquisitions. En e�et, pour des protocoles utilisant
des acquisitions de grande �exion comme pour des �exions supérieure à 90°, les struc-
tures osseuses deviennent di�ciles à délimiter et les images sont donc non utilisables.
Même pour des patients ayant subi des implantations de prothèses qui sont normale-
ment facilement repérables dans les radiographies, pour les patients ayant un surpoids,
ces structures sont di�cilement repérables surtout pour les radiographies frontales.
La �gure 6.15 est un exemple illustrant cette di�culté.
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Figure 6.15: Radiographie frontale en position assise
d'un patient avec surpoid (di�culté à identi�er le fémur et la prothèse)

Pour ce type de di�culté, une approche serait d'utiliser une seule radiographie (la
sagittale) pour e�ectuer le recalage. Pour cela, une autre source d'information doit
substituer l'information qui provient dans notre cas de la radiographie frontale.

Une deuxième limite que nous avons rencontrée lors de l'utilisation de notre mé-
thode de recalage apparaît pour les images dont l'identi�cation de la structure osseuse
à recaler est di�cile. Ceci peut se produire dans les positions d'acquisitions classiques.
Nous avons rencontré cette limite dans le cas du bassin par exemple où les structures
apparaissant dans les radiographies frontales ne sont pas bien visibles dans les radio-
graphies sagittales (et vice versa). Ceci peut être causé :

� par la présence de di�érentes autres structures qui rendent l'identi�cation de la
structure recherchée di�cile

� par le faible contraste de certaines structures ayant une faible épaisseur (bassin :
ailes iliaques 6.14).

Dans ce cas, nous pensons que la solution passera par une étape préalable dans laquelle
une segmentation permettra d'identi�er la structure. La segmentation des images
EOS est le sujet de certains travaux [44]. Un autre apport peut se faire également
en choisissant des protocoles d'acquisitions qui permettent une meilleure visibilité de
la structure comme c'était le cas lors de la dé�nition du protocole �pieds décalés�
permettant la reconstruction 3D des membres inférieurs.
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Figure 6.16: Segmentation de radiographie EOS

L'identi�cation de ces limites et de leurs causes constitue une première étape
pour de nouvelles pistes de travail qui peuvent aboutir à de nouveaux algorithmes
permettant de surmonter ces di�cultés et fournissant des résultats plus précis et
répondant de plus en plus aux besoins des cliniciens.

6.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous sommes passés à l'utilisation des données réelles avec notre
algorithme de recalage. Plusieurs objectifs étaient ciblés avec ces données. D'abord,
nous avons validé notre méthode de recalage avec des données réelles. Pour cela,
nous avons comparé les résultats obtenus par notre méthode de recalage avec un
recalage manuel. Nous avons utilisé cette solution même si elle peut être critiquée
pour les erreurs inter-opérateurs et intra-opérateurs que peuvent contenir les résultats
de recalage manuel. Comme nous l'avons mentionné dans le chapitre précédent, nous
pensons que la meilleure validation sur des données in vivo passe par l'utilisation de
billes de tantale. Cependant, comme cette méthode n'est pas autorisée, des études
sur la variabilité inter et intra opérateurs pourraient approfondir les résultats des
recalages manuels. La comparaison des résultats avec d'autres méthodes de recalage
peut également fournir une réponse à ce problème.

Ensuite, nous avons pu mettre en évidence la généricité de notre approche en l'ap-
pliquant sur des articulations et des structures di�érentes (di�érents os et di�érentes
prothèses). Pour cela, nous avons utilisé des données d'articulations de genoux sains
ainsi que de genoux ayant subi une implantation de prothèse unicompatimentale. Des
données de prothèse de hanche et des données de bassin ont également été utilisées.
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Lors de l'application de notre méthode de recalage, seules quelques modi�cations
ont été apportées en phase de pré traitement. Les résultats que nous avons obtenus
con�rment la généricité de notre méthode de recalage 2D 3D puisque notre méthode
a permis de fournir des résultats acceptables avec les di�érentes structures utilisées.

Dans une autre étape, a�n de réduire la dose de rayonnement admise par le pa-
tient lors d'analyse dynamique du mouvement, nous avons exploré la possibilité de
construire d'autres positions du mouvement sans e�ectuer plus d'acquisitions. Pour
cela, nous avons utilisé une interpolation 3D entre les positions déjà acquises. La mé-
thode d'interpolation que nous avons choisie tient compte de notre modélisation du
mouvement et agit simultanément sur les rotations et les translations. Ainsi, nous
pouvons augmenter le nombre des positions à étudier mais cette approche nécessite
plus de validation pour que les données issues de l'interpolation soient utilisées avec
con�ance. Ceci pourrait se faire en e�ectuant des acquisitions mieux échantillonnées de
di�érents mouvements, puis de travailler avec un sous échantillonnage de ces données
pour retrouver les acquisitions initiales.

Dans une autre partie de ce chapitre, nous avons mis en évidence la possibilité
d'extraire des paramètres cliniques utiles pour le diagnostic et le suivi de certaines
pathologies du genou comme la position de l'axe transépycondylien. Ce paramètre
peut être une indication pour la qualité du rétablissement des patients ayant subis
des interventions chirurgicales pour la réparation de ligaments par exemple. Il peut
également être utilisé pour l'évaluation et la comparaison entre les prothèses utili-
sées ou entre les techniques chirurgicales appliquées. Dans les travaux de Komistek
par exemple [81], les auteurs avaient utilisé une modalité d'acquisition dynamique
(la �uoroscopie) pour avoir les données. Mais ils se sont limités à l'utilisation de ce
paramètre pour décrire le mouvement du genou.

Nous avons évoqué, également, quelques perspectives qui pourront traiter les li-
mites de notre méthode ainsi que des approches qui pourront servir à améliorer les
résultats de recalage sur di�érentes articulations répondant ainsi aux nouvelles at-
tentes cliniques.
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Chapitre 7

Conclusion générale

L'estimation des positions des structures osseuses lors du mouvement suscite l'in-
térêt de nombreux chercheurs de di�érents pro�ls. Ainsi, cette problématique a in-
téressé les cliniciens et biomécaniciens et d'autres chercheurs pour faire des études
pluridisciplinaires permettant de pro�ter des avantages de chaque domaine pour de
meilleurs résultats. En e�et, de telles données sont très utiles pour mieux comprendre
les mouvements sains et pathologiques pour diverses applications. Les mouvements
de plusieurs articulations des membres inférieurs ou supérieurs ont intéressées les cli-
niciens et ont été étudiés dans ce cadre. Cependant, nous nous sommes intéressés
particulièrement à l'articulation du genou. En e�et, dans la vie quotidienne, plusieurs
activités simples ont recours aux mouvements des articulations des membres inférieurs
et ceci rend l' articulation du genou parmi les plus touchées par les problèmes ostéo-
articulaires. Pour faciliter cette tâche pour les cliniciens, di�érents matériels ont été
proposés permettant d'e�ectuer ces estimations.

Pour cela, plusieurs approches ont été utilisées pour e�ectuer des études du mou-
vement du genou. Dans ce cadre, nous avons passé en revue plusieurs travaux étudiant
cette articulation. Nous avons montré dans ce travail que, selon l'application, l'étude
des mouvements des articulations nécessite certaines propriétés pour satisfaire di�é-
rents besoins cliniques comme la réduction de l'invasivité et la capacité à faire des
études personnalisées précises. Nous avons mis en évidence que chacune de ces mé-
thodes présente des inconvénients et que le choix de l'approche dépend du pro�l du
chercheur et des propriétés qu'il considère les plus pertinentes. Dans ce travail, nous
avons identi�é cinq propriétés (l'invasivité, la précision, la capacité à étudier des mou-
vements physiologiques et dynamiques et, la généricité) et nous avons évalué plusieurs
approches de la littérature aux travers de ces critères en particulier des méthodes uti-
lisant la palpation, des marqueurs internes ou externes, des modéles biomécaniques
ou l'imagerie.
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Dans ce cadre, nous avons étudié la possibilité d'utiliser une nouvelle modalité de
radiographie, le système EOS, pour e�ectuer des estimations des positions des struc-
tures osseuses. Nous avons souligné ainsi les apports de cette modalité par rapport
à la plupart des approches utilisées. En e�et, cette modalité nous permet de réduire
les doses d'irradiation nécessaires pour faire les acquisitions. Cette réduction est due
aux détecteurs ultra sensibles du système lui permettant d'obtenir des acquisitions ra-
diographiques 7 à 8 fois moins irradiantes qu'une radiographie classique. Elle est due
également à la possibilité de la reconstruction 3D personnalisée de l'articulation sans
aucune dose supplémentaire. Pour cela, on utilise une des paires des radiographies
acquises.

Le deuxième grand avantage de cette modalité est qu'elle permet d'e�ectuer les
acquisitions dans des positions physiologiques en charge.

Dans ce travail, nous avons proposé de rechercher le mouvement rigide de chaque
structure osseuse par recalage 2D 3D entre les positions acquises. Nous avons exploité
les caractéristiques de la géométrie d'acquisitions EOS et le type des données 2D
et 3D qu'il fournit pour développer un algorithme bien adapté aux données d'EOS.
Contrairement au schéma classique de recalage 2D 3D, largement répandu dans la
littérature, et qui utilise le lien entre les données 3D et 2D dans le domaine spatial,
nous montrons ici qu'il est possible d'utiliser un résultat connu de l'analyse de Fourier
pour travailler entièrement dans le domaine fréquentiel. Cela a plusieurs avantages.
En e�et, ceci permet d'éviter les problèmes de génération des DRR, une étape gé-
néralement lente. Notre algorithme permet également la séparation de la recherche
des composantes du mouvement rigide (six degrés de liberté) entre les rotations et les
translations. Cette séparation permet la réduction de l'espace de recherche itératif à
un espace homogène à seulement 3 dimensions (recherche de la rotation). Dans notre
cas, la recherche des contours caractéristiques des structures osseuses se traduit par
une recherche des fréquences qui les caractérisent.

Lors de l'implémentation et du passage de la théorie à la pratique, on retrouve les
problèmes classiques de discrétisation, d'échantillonnage et de troncature des images.
Des prétraitements adaptés sont alors proposés pour permettre la convergence de
l'algorithme. Une validation sur des données de synthèse, sur fantômes et sur don-
nées in vivo a été réalisée. Nous avons pu retrouver des précisions similaires à celles
des travaux déjà e�ectués utilisant les modalités radiographiques. Ces précisions sont
acceptables dans des applications d'orthopédie par exemple.

Dans le dernier chapitre, nous avons également utilisé des données de genoux
sains et prothésés. Quelques applications sur d'autres articulations ont également été
e�ectuées pour monter la généricité de notre méthode et la validité de son utilisation
avec des données di�érentes. Ainsi, notre approche a pu être appliquée sur di�érentes
autres articulations saines et pathologiques. Ceci montre que la méthode est générique
et que l'algorithme peut être appliqué sans trop de modi�cations pour des données
di�érentes dès qu'on dispose d'une reconstruction personnalisée de l'articulation. Ceci
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constitue un autre avantage de notre approche. Ainsi, nous avons validé l'intérêt de
l'utilisation de la modalité EOS pour des études pseudo statiques permettant le calcul
de certains paramètres cliniques.

Pour explorer la possibilité de faire des études dynamiques, nous avons, à partir
de trois acquisitions de �exion, testé la possiblité d'approcher des acquisitions dy-
namiques du mouvement grâce à une méthode d'interpolation qui s'appuie sur les
quaternions duaux. Cependant, pour une interpolation plus réaliste et �able, il fau-
drait faire des acquisitions plus rapprochées. Ceci entraînerait une augmentation des
doses administrées par le patient.

Ce travail constitue la phase de faisabilité pour étudier le mouvement des struc-
tures osseuses à l'aide du système EOS. D'autres travaux pourront être e�ectués sur
d'autres articulations comme pour la hanche par exemple ou pour les articulations
du membre supérieur. Dans ce derniers cas, des travaux pour faire les reconstructions
3D des structures osseuses du membre supérieur doivent être réalisés. D'autres études
doivent également être réalisées pour bien dé�nir les protocoles d'acquisitions dans
le but du repérage des positions clés du mouvement. Ces positions seront ainsi in-
cluses dans les acquisitions dé�nies par le protocole. La dé�nition d'un pas temporel
pour l'échantillonnage du mouvement, permettra de déterminer le nombre minimal
des acquisitions à faire a�n d'approcher les études dynamiques.
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