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Résumé

Segmentation et mise en correspondance en imagerie cardiaque multi-
modale conduites par un modele anatomique bi-cavités du coeur

L'imagerie cardiague multimodale permet d’appréhender I'anatomie et les différents as-
pects fonctionnels du coeur, avec une précision croissante. Cette connaissance est essentielle
dans le cadre de I'étude des pathologies ischémiques. Nous nous intéressons en premier lieu
a I'extraction automatique de I'anatomie cardiaque a partir d'images par résonance magné-
tiqgue. Notre approche de segmentation s’appuie sur l'utilisation d’'un gabarit déformable
élastique composé d’'un modele topologique et géométrique volumique des deux ventricules
du coeur et d’'un modéle mécanique de déformation élastique. Le gabarit déformable évolue
sous I'action d’'un champ de forces issu de I'image. Un modele physique de régularisation
des interfaces du modele est proposé. Nous montrons ensuite que la prise en compte de
la non-linéarité géométrique consistant a déplacer le domaine de maniere incrémentale, et
I'introduction d’'une contrainte de champ nul dans l'algorithme de minimisation permettent
d’améliorer significativement la convergence du modeéle. Les performances de ces méthodes
sont illustrées sur des cas de simulation et sur 10 cas cliniques. Dans une seconde partie,
nous nous attaquons au probleme de la mise en correspondance d’'images cardiaques mul-
timodalité. Une méthode de recalage affine modele/image basée sur un critére a optimiser
a la fois géométrique et iconique est présentée. Cette technique est utilisée efficacement
comme initialisation du modéle déformable pour la segmentation. Enfin, nous présentons
une stratégie de mise en correspondance de données cardiaques permettant de combiner des
informations de morphologie (imagerie par résonance magnétique), de métabolisme (tomo-
graphie par émission de positons) et d'activité électromagnétique (magnétocardiographie),
et d’'obtenir des modéles 3-D anatomo-fonctionnels individualisés du coeur. De tels outils
pourront étre exploités avantageusement en recherche clinique pour I'évaluation de I'état
fonctionnel du myocarde ischémique.

Mots-clés: imagerie cardiaque, multimodalité, segmentation, mise en correspondance,
modele déformable, gabarit élastique, modele anatomo-fonctionnel.






Abstract

Segmentation and registration in cardiac imaging using an anatomical
bi-ventricular model of the heart

The recent advances in cardiac imaging give access to the heart anatomy and functions
with an increasing accuracy. This knowledge is fundamental for studying ischemic diseases.
We first focus on the problem of extracting the heart anatomy from magnetic resonance car-
diac images. Our segmentation approach is based on a deformable elastic template which is
composed of a topological and a geometrical model of the two ventricles of the heart, and
a mechanical model of the deformation. The elastic template evolves under external forces
deriving from the image. A physically-based model for regularizing the model’s boundary
Is proposed. We also show that the convergence of the model can be significantly improved
by taking into account the nonlinearity of the geometry e.g. by incrementally moving the
domain, and by introducing a hard constraint of a null force field in the minimization fra-
mework. These algorithms are validated on simulated images and on 10 clinical cases. The
second part of this work is dedicated to the registration of multimodal cardiac images. A mo-
del to image affine registration method, based on a criterion to be optimized which exploits
both the geometrical and the gray-level information, is presented. The method is success-
fully used for initializing the deformable model in the segmentation process. Finally, we
introduce a strategy for registering multimodal cardiac data in order to combine information
on morphology (magnetic resonance imaging), metabolism (positron emission tomography)
and electromagnetic activity (magnetocardiography). As a result, it is possible to obtain in-
vidualized 3-D anatomo-functional models of the heart. Such tools will be very useful in
clinical practice to evaluate the functional state of the ischemic heart.

Keywords: cardiac imaging, multimodality, segmentation, registration, deformable mo-
del, elastic template, anatomo-functional model.
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Chapitre 1

Introduction

1.1 Contexte médical

Les maladies cardiovasculaires sont aujourd’hui la premiére cause de mortalité dans les
pays développés, entrainant des conséquences sociales et économiques importantes. D’aprés
les estimations du I'Organisation Mondiale pour la Santéhaque année, 17 millions de
personnes décedent d’'une maladie cardiovasculaire dans le monde, et plus de 1.5 million a
I'échelle européenne. En France, ces maladies sont a 'origine de pres de 180 000 déces et
120 000 personnes sont victimes d’un infarctus du myocarde chaque année. Les facteurs sont
d’ordre multiple, allant de la prédisposition biologique, aux conditions d’environnement et
aux comportements individuels.

Ce probleme crucial de santé publique nécessite des mesures accrues en termes de pré-
vention, et des efforts importants au niveau du diagnostic thérapeutique. Citons le professeur
Daniel Thomas, président de la Fédération Francaise de Cardiold@igantl 30,68 % des
déceés en France sont encore dus aux seules maladies cardiovasculaires, quand celles-ci re-
présentent toujours, et de loin, la premiére cause de mortalité dans notre pays et qu’elles
concernent des sujets trop jeunes pour mourir, tout doit étre mis en ceuvre pour combattre
un tel fléau’

Des travaux fondamentaux en biologie et en génétique moléculaires ont permis de décou-
vrir les nombreux acteurs qui agissent sur le vaisseau sanguin. lls ont en particulier mis en
évidence les conséquences de I'athérosclérose dont I'évolution conduit a I'obstruction d’'un
vaisseau et a l'infarctus du myocarde. Parallélement a ces avancées décisives, les progrés
récents de I'imagerie médicale multimodale et multidimensionnelle permettent une compré-
hension de plus en plus précise de I'anatomie et de la fonction des organes en 3-D et dans le
temps.

Le systéme cardiovasculaire a un fonctionnement d’'une grande complexité, brievement

http :/iwww.who.int/
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FIG. 1.1 — Anatomie du cceur. Source : http ://www.medecine-et-sante.com/

décrit en section 1.1.1. Les techniques d’'imagerie médicale permettent d’avancer dans la
compréhension du cceur normal et pathologique. Notre contribution dans cette these porte
sur le développement de méthodes d’aide a I'analyse et a la quantification de la fonction
du cceur en imagerie cardiaque. La pathologie plus particulierement étudiée est I'ischémie
myocardique (section 1.1.2).

1.1.1 Eléments de physiologie cardiaque
Anatomie

Le coeur est un organe constitué presque en totalité de tissus musculaires, que I'on ap-
pelle lemyocarde Ce myocarde s’'insére dans un sac séreupglécarde Il est tapissé a
I'intérieur par une fine membraneehdocardeNotons que le myocarde est en fait constitué
de faisceaux de fibres musculaires dont 'orientation varie continiment de I'endocarde vers
le péricarde (voir section 2.4.1).

On distingue dans le coeur quatre cavités : les deux cavités droites, que sont I'oreillette et
le ventricule droit et les deux cavités gauches, formées par l'oreillette et le ventricule gauche.
Les ventricules gauche (VG) et droit (VD) sont séparés par une cloison interventriculaire, le
septum (figure 1.1).

La grande circulation (systémique) est prise en charge par la partie gauche, alors que la
petite circulation (pulmonaire) utile a I'oxygénation du sang est assurée par la partie droite.
Le ventricule gauche est considéré comme le principal élément de la pompe cardiaque. Le
VG peut étre grossiérement représenté par une coque épaisse de forme semi-ellipsoidique.
On définit classiquement une direction longitudinale, le grand-axe du VG, qui constitue un
systeme de repérage simple, allant de la pointe (I'apex) jusqu’a la base du ventricule. Une
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FIG. 1.2 — Représentation des ventricules gauche et droit du cceur.

coupe dans un plan orthogonal au grand-axe est communément appelée vue en petit-axe. Le
VD possede une paroi beaucoup plus fine et sa géométrie est plus complexe (figure 1.2). La
surface périphérique du cceur est parcourue par un réseau vasculaire de coronaires qui assure
I'irrigation sanguine du muscle.

Fonctions

Le myocarde est constitué d’'un ensemble de cellules musculaires autonome et contrac-
tile. 1l éjecte le sang dans I'organisme en se contractant, de maniéere périodique. Différentes
phases composent le cycle cardiaque dont la durée moyenne est de 800 ms : pgrindeset la
diastolique la cavité ventriculaire se remplit de sang, grace a I'ouverture de la valve mitrale.
La systolecorrespond a une augmentation de la pression dans la cavité gauche suivie d’'une
contraction du VG, jusqu’a I'éjection du sang a travers l'aorte. La télédiastole est I'instant
qui précédent le début de la contraction ; la télésystole indigue la fin de la contraction et le
début du relachement du muscle. La phase diastolique est a peu prés deux fois plus longue
gue la phase systolique. Ces différentes phases sont repérées par rapport a I'Electrocardio-
gramme (ECG) représentant I'évolution de I'activité électrique globale au niveau du caeur
(figure 1.3). Le fonctionnement du cceur a I'échelle cellulaire et moléculaire met en jeu si-
multanément des processus chimiques basés essentiellement sur I'action des ions calcium,
électriques liés a la propagation d’'une onde dépolarisation a la surface du coeur, mécaniques
qui vont engendrer la contraction effective des cellules myocardiques. Pour un état de ces
connaissances, on pourra se référer a I'ouvrage collectif du Groupe de Réflexion sur la Re-
cherche CardiovasculafréPinet et al., 2002).

2http :/lwww.grrc.fr
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FiG. 1.3 — lllustration d’un électrocardiogramme.

1.1.2 Ischémie myocardique et ses conséquences
Ischémie myocardique

Le cceur apporte le sang oxygéné a tout I'organisme, mais doit également assurer sa
propre perfusion grace aux arteres coronaires. L'adaptation a une demande accrue au cours
de I'effort ne peut se faire que par 'augmentation du débit sanguin.

Pour expulser le sang dans tout le corps, le myocarde a besoin d’énergie, qu'il trouve
dans des substrats spécifiques présents dans le sang. La réduction de I'apport sanguin qui
peut se produire lors de I'obstruction d’'une artere coronaire (athérosclérose) entraine une
suite de conséquences connue sous le nom de cascade ischémique. En simplifiant, le déficit
de perfusion impliqgue une réduction du métabolisme qui, si elle persiste, aboutit a une ré-
duction de la capacité contractile du cceur. Le sang est ainsi moins efficacement distribué a
I'organisme. La pathologie associée a ce mécanisme porte le nschétie myocardique
A son stade ultime, I'ischémie myocardique conduit a I'infarctus du myocarde.

La viabilité myocardique

L'ischémie myocardique survient lors d’'un déséquilibre entre perfusion, métabolisme
oxydatif et fonction contractile, provenant d’une insuffisance de la perfusion dans un terri-
toire cardiaque donné. Une ischémie prolongée (di par exemple a une artere sténosée) peut
entrainer la nécrose des tissus et déclencher un infarctus. L'état de la région myocardique
atteinte est cependant réversible selon les délais de reperfusion et I'action de la circulation
collatérale, d’ou la notion deiabilité des tissusUne définition de la viabilité est la sui-
vante :un tissu sujet a une perfusion insuffisante est dit viable s’il retrouve sa fonction apres
re-perfusion(Janier, 1998).
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L'estimation de la viabilité d'un tissu est une étape essentielle pour guider le choix d’'une
procédure de revascularisation.

1.1.3 Imagerie cardiaque multi-modale

Les résultats les plus récents relatifs aux pathologies ischémiques montrent que la viabi-
lité des tissus myocardique peut étre estimée a partir de I'analyse conjointe de la perfusion,
du métabolisme et de la fonction contractile, d’ou I'intérét d’'une imagerie multimodale et
intégrative (Behloul et al., 2001).

Les techniques d’'imagerie médicale actuelles permettent d’accéder a I'anatomie et dif-
férents aspects fonctionnels du coeur. L'imagerie par Résonance Magnétique (IRM) est la
modalité d'imagerie non-invasive de choix pour accéder a 'anatomie cardiaque du patient.
La morphologie peut étre également étudiée grace aux techniques d’acquisition ultrasonore
(US). La perfusion peut étre évaluée en Tomographie d’Emission Monophotonique (TEMP),
en Tomographie d’Emission de Positons (TEP) ou en IRM. Le métabolisme est mesuré en
TEP. La TEP de captation glucidique au fluorodesoxyglucose marqué (FDG18) est la tech-
nique de référence pour I'étude de la viabilité myocardique (Hartiala and Knuuti, 1995).
L'échographie et 'IRM de marquage tissulaire (Zerhouni et al., 1988), fournissent des in-
formations sur la fonction contractile. On sait aussi que I'ischémie peut altérer I'activation
électriqgue du cceur. En conséquence, le diagnostic de I'ischémie peut aussi étre envisagé
a partir de I'enregistrement de différences de potentiels électriques en électrocardiographie
(ECG) ou la mesure d’'un champ magnétique en magnétocardiographie (MCG) (Siltanen,
1988). En MCG, on mesure sur le torse du patient, des champs magnétiques faibles émis par
le cceur et engentrés par des courants électriques parcourant les cellules active du muscle car-
diaque. Cette méthode, de plus en plus utilisée, est totalement non invasive et se révéle étre
tres efficace pour la détection de I'activité bioélectrique du cceur. Il est possible de remonter
a la distribution de courant électrique parcourant le myocarde a partir de 'TECG et de la MCG
multicanaux, en résolvant un probleme inverse régularisé (Haméalainen and Nenonen, 1999;
MacLeod and Brooks, 1998). Ainsi, I'analyse de ces acquisitions permet la localisation des
régions du muscle cardiaque ou I'activité électrique est anormale (Nenonen et al., 2001).

La figure 1.4 résume les principales modalités d'imagerie mises en jeu dans le cadre de
I'étude des pathologies cardiaques ischémiques .

L'évolution des techniques d’exploration poursuit au moins deux objectifs principaux.
Le premier est 'amélioration des résolution des résolutions spatiales et temporelles des me-
sures. En échographie par exemple, on dispose actuellement de cadences d’acquisition de
I'ordre de 300 images par seconde (Dydenko et al., 2002). De telles cadences permettent
I'observation de variations trés rapides qui passaient jusqu’a présent complétement inaper-
cues. Les études conduites autour du génome et des phénotypes ont conduit au développe-
ment de plate-formes d’'imagerie dédiées aux petits animaux qui amenent un bond dans les
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FIG. 1.4 — Modalités impliquées pour I'estimation de la viabilité myocardique.

résolutions spatiales (Nahrendorf et al., 2001).

Le second objectif concerne I'acces a de nouvelles images anatomiques et fonctionelles.
L'IRM de diffusion permet d’obtenir, ex-vivo, une information sur I'orientation privilégiée
des tissus. Ainsi en imagerie cardiaque, cette technigue permet d’aboutir a une cartographie
des fibres myocardiques (Geerts et al., 2002). Toujours en IRM, les séquences de premier
passage (Neyran et al., 2002) permettent d’accéder a des mesures locales de la perfusion
myocardique. En échographie, de nouveaux produits de contraste ont permis le développe-
ment de I'imagerie de perfusion (Rognin, 2002). Enfin, nous remarquons actuellement un
retour des techniques tomographiques par rayons X.

1.2 Aide al'analyse d'images cardiagues

L'information produite par les imageurs est appréciée qualitativement par le médecin.
Dans bien des situations, I'exploitation quantitative et précise des informations requiert le
développement de méthodes d’analyse des données image. Dans ce sens, les nouvelles gé-
nérations d’imageurs integrent de plus de plus de fonctionnalités d’aide a I'analyse mais
qui restent généralement assez sommaires. Notre volonté est d’apporter de nouveaux outils
plus performants qui, a partir des images, génerent avec le moins possible d’intervention de
I'utilisateur, un modeéle spécifique du coeur du patient qui intégre divers parametres fonction-
nels : descripteurs globaux de la fonction cardiaque (volumes, masses, fraction d’éjection)
mais aussi locaux (déformations, métabolisme...). Dans cet objectif, deux problemes fonda-
mentaux sont a considérer :

— I'extraction ou lasegmentationle 'anatomie du cceur,

— étant donnés la géométrie et les propriétés intrinseques des systemes d’acquisition, la

mise en correspondangeu recalage) des images.
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1.2.1 Segmentation des structures cardiaques

En routine clinique, I'extraction des structures cardiaques dans les images (IRM, scanner
X, échographie...) est encore couramment effectuée a la main. Cependant , la grande quantité
d'images délivrées par I'IRM, par exemple, pour un examen du cceur en 3-D rend cette
opération longue et fastidieuse. Ainsi, 'examen multicoupes et multiphases du coeur produit
couramment 7 niveaux de coupe et 15 phases par coupe, soit un total de 105 images. Ce
nombre est multiplié d’autant s'’il est nécessaire de réaliser des acquisitions complémentaires
sous stimulation pharmacologique. Ceci justifie pleinement le développement de méthodes
de segmentation des images.

1.2.2 Mise en correspondance de données cardiagues fonctionnelles

Dans le cadre de I'étude de la viabilité myocardique, la combinaison de données fonc-
tionnelles implique de trouver des moyens de mettre en correspondance des territoires ana-
logues imagés dans différentes modalités. En routine clinique, cette mise en correspondance
est le plus souvent réalisée mentalement par les médecins.

Des méthodes de recalage automatique sont développées dans le but d’offrir une meilleure
précision, une reproductibilité de la procédure, et un gain de temps non négligeable. Le re-
calage d’'images cardiaques est un probleme difficile pour au moins trois raisons :

— le cceur est en perpétuel mouvement, sans compter le mouvement respiratoire,

— on ne dispose que de tres peu de structures anatomiques significatives pour le recalage,

— les images acquises présentent des caractéristiques trés différentes (probléme de réso-

lution spatiale et temporelle, en particulier).

1.2.3 Définition des objectifs

Nous souhaitons dans un premier temps répondre au probléme de la segmentation en 3-D
des ventricules du coeur dans des séquences d’'images par RM multi-phase, multi-coupes.
Autrement dit, nous voulons extraire de maniere automatique les surfaces péricardique et
endocardiques du VG et du VD. Cette segmentation doit permettre une quantification de
parametres cliniques significatifs. La deuxiéme difficulté a résoudre est la mise en corres-
pondance d’'images cardiaques multimodales. L'objectif est de proposer une stratégie pour
la combinaison d’informations anatomiques et fonctionnelles relatives au cceur de chaque
patient. L'idée générale consiste a générer un modele 3-D individualisé de cceur intégrant la
morphologie, obtenue par la segmentation, et des fonctions cardiaques, par recalage des dif-
férentes modalités. Par ailleurs, nous voulons exploiter des informations sur la biomécanique
du muscle cardiaque, de maniére a nous rapprocher de la réalité physiologique.
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1.3 Etat de I'existant

Dans cette section, nous rappelons les travaux ayant un lien direct avec les objectifs
cités. La premiére partie est consacrée aux méthodes de segmentation d’'images cardiaques.
La deuxieme liste les approches de mise en correspondance utilisées en imagerie du coeur
et dans un cadre plus général en imagerie thoracique. Enfin, nous évoquerons le domaine
connexe des modeles mécaniques et en particulier élastiques.

1.3.1 Segmentation d'images cardiaques

On se limitera dans cet exposé presque exclusivement aux travaux relatifs aux modeles
déformables.

Segmentation par modéles déformables

Le travail pionnier de Kass et al. (1987) sur le contour déformablendde a été suivi
par des recherches nombreuses sur des modéles déformables de plus en plus sophistiqués.

Le principe du snake repose sur I'évolution d’un contour sous l'action de forces externes
issues de I'image, tout en préservant une certaine régularité, imposée par des forces internes.

Le snake original a été améliorée par le principédlion (Cohen and Cohen, 1993) qui
permet d’'atteindre une configuration relativement éloignée de la configuration initiale. Les
forces de ballon gonflent le modele en imposant une pression interne. De cette maniere, I'at-
traction par des contours isolés indésirables est plus facilement évitée, et rend les résultats
de segmentations moins dépendants de l'initialisation du modéle. La surface déformable est
I'extension naturelle en trois dimensions du contour déformable 2-D. Montagnat and Delin-
gette (2001) ont classé les surfaces déformables utilisées en traitement d’images, en fonction
de la topologie, de la géométrie, du type de représentation, et des différentes approches qui
déterminent leur évolution. Mclnerney and Terzopoulos (1996) ont réalisé une synthese sur
les principaux modeéles déformables dédiés a la segmentation d'images médicales.

L'évolution d’un modele déformable est le plus souvent formulé comme une minimisa-
tion d’énergie ou une équation d’équilibre (Montagnat and Delingette, 2001). Dans le cas
d’'une formulation énergétique, on minimise une énergie comportant deux termes, un terme
d’énergie externe représentation I'action de I'image sur le modéle, ou encore I'écart qui
existe entre le modéle et les structures a segmenter dans I'image (attache aux données), et
une énergie interne propre au modele, dont le role est de régulariser les déformations. La
résolution du probleme est alors réalisée, soit par minimisation directe de I'énergie (Amini
et al., 1990; Storvik, 1994; L6tjonen et al., 1999), soit en passant par une équation d’évolu-
tion (Kass et al., 1987; Cohen and Cohen, 1993; Montagnat and Delingette, 2000).

La minimisation de I'énergie totale ne permet dans la plupart des cas que d’obtenir un
minimum local (méthodes de descente de gradient, équation d’équilibre), d’ou la nécessité
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d’'une bonne initialisation du modéle. Parmi les méthodes d’optimisation globale, les deux
approches utilisés dans le cadre des modéles déformables sont le recuit simulé (Storvik,
1994), et la programmation dynamique (Amini et al., 1990; Geiger et al., 1995). La premiere
technique souffre de la lenteur de la convergence, tandis que la seconde pose des problémes
de formulation de I'énergie lorsqu’on passe du contour a la surface.

Un modele déformable est également caractérisée par son type de représentation (para-
métrique, implicite, ou discréte). Nous avons choisi de classer les modeéles déformables par
le type de la représentation.

e Modéles paramétriques

Ces modeles ont I'avantage d’avoir une représentation compacte car ils sont décrits grace a
un nombre restreint de parametres. Bardinet et al. (1998) ont développé un modele paramé-
trique déformable surfacique du VG, a base de superquadrigues, suivant I'idée originale de
(Terzopoulos and Metaxas, 1991). La segmentation est réalisée en déformant le modele au
moyen de déformations de forme libre, de maniére a minimiser I'erreur quadratique entre
la surface déformable et la surface a rechercher. Le modeéle paramétrique harmonique décrit
dans (Staib and Duncan, 1996) permet de représenter la géométrie de quatre type de surfaces
a bases de fonctions trigopnométrique (tores, surfaces ouvertes, surfaces fermées, tubes). La
description de Fourier associe la notion de fréquence a la variation de courbure de la surface.
Ainsi, les basses fréquences correspondent a des variations lentes de la forme, alors que les
fréquences élevées servent a représenter des variations plus importantes de la surface. Le
processus de segmentation est formulé dans un cadre probabiliste ; les parametres de la sur-
face doivent correspondre au maximum d’une fonction de codt qui exprime la probabilité du
modéele étant donné 'image.

e Modeles implicites d’ensemble de niveaux

La représentation par ensemble de niveaux pour la segmentation (Malladi et al., 1995) a
été choisie par Debreuve et al. (2001) pour déterminer les bords du VG dans des séquences
d’'images cardiaques acquise en TEMP synchronisées sur 'ECG. Ces modéles ont la par-
ticularité de pouvoir gérer de fagcon naturelle les changements de topologie. L'innovation
proposée dans ce travail est la contrainte introduite au niveau de la géométrie de la surface
de niveau 0 qui doit rester une surface fermée a n'importe quel instant de I'évolution du
modele.

e Modéles discrets

Les modéles discrets représentent une géomeétrie par un ensemble structuré de points. Cohen
and Cohen (1993) traitent de la segmentation d’images par contour actif 2-D et surface ac-
tive 3-D, étendus au modele du ballon. lls montrent que le probléme peut étre écrit sous une
forme variationnelle et discrétisé en utilisant la Méthode des Eléments Finis. Lapproche est
appliquée en particulier sur des images par RM du cceur.
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Mclnerney and Terzopoulos (1995) ont développé un modele dynamique de ballon pour la
segmentation de la surface endocardique du VG dans des séries d'images cardiaques ac-
guises en tomographie par rayons X. Le modéle est discrétisé par la méthode des éléments
finis, comme dans (Cohen and Cohen, 1993).

(Ranganath, 1995) discutent des adaptations du snake a la segmentation d’'images cardiaques
par RM et proposent de propager le contour en effectuant une mise en correspondance de
profils d’'intensités selon la normale au contour. Le critere de similarité utilisé pour la mise

en correspondance est le coefficient de corrélation.

Malassiotis and Strintzis (1999) combinent un snake géométrique et des connaissances a
priori sur la dynamique cardiaque pour construire un modéle prédictif. Le contour initial est
estimé grace a une transformée de Hough généralisée. La détection des contours est ensuite
effectuée avec un contour actif. Cette méthode est appliquée sur des séquences d’'images
échocardiographiques.

Dans (Rueckert and Burger, 1997), la déformation d’'un gabarit géométrique des deux ven-
tricules du cceur sous forme de surfaces discrétes est exprimée dans une base de fonction
splines de plaques minces (Bookstein, 1989), et est appliquée a la segmentation spatio-
temporelle d'images par RM. L'optimisation est conduite en utilisant des techniques sto-
chastiques (recuit simulé).

Dans (L6tjénen et al., 1999), un modele topologique et géométrique des structures anato-
miques (structures thoraciques et cardiagues) est déformé au moyen de déformations de
forme libre pour adhérer aux structures anatomiques extraites des images par RM. L'écart
aux données est estimé grace a une carte de distance orientée aux contours extraits de
I'image, et la régularité du modele est régie par une énergie liée a la déviation de la normale
a la surface par rapport a la direction initiale. Cette approche est principalement appliquée
a I'obtention d’'un modele de thorax individuel pour le calcul des sources magnétiques en
MCG.

Montagnat and Delingette (2000) ont introduit les maillages simplexes pour la segmenta-
tion spatio-temporelle d’images médicales, et en particulier des images de coeur (images par
RM, échographies, images acquises en TEMP). Les maillages simplexes sont définis par un
ensemble de noeuds et une connectivité constante. L'équation d’évolution peut étre écrite
en chaque nceud, en fonction de forces externes issues de I'image, de forces internes, et de
forces temporelles, analogues a la réaction d’un ressort qu’on étire. Les forces externes sont
basées sur le gradient de I'image, ou sur un profil d’'intensité dans la direction normale a la
surface.

Modéeles élastiques et biomécaniques

Récemment, des modeles volumiques élastiques pour la segmentation d’'images car-
diaques ont fait leur apparition (Vincent, 2001; Sermesant et al., 2001, 2002). Lintroduc-
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tion de ces modeles montre une volonté marquée de se rapprocher de la réalité biologique.
Vincent (2001) expose les principes du gabarit élastique déformable, et I'applique a la seg-
mentation et au suivi du muscle cardiaque dans des séquences d’'images par RM anatomiques
et de marquage tissulaire. Le gabarit élastique modélise non seulement les interfaces de I'ob-
jet & segmenter mais également le milieu intérieur. Il est donc capable de segmenter simul-
tanément plusieurs surfaces relatives au méme objet, comme les surfaces endocardique et
péricardique du VG par exemple. Sermesant et al. (2001) ont développé un modéle volu-
mique des ventricules du cceur simulant la contraction du muscle cardiaque assimilé a un
matériau élastique linéaire, sous I'effet d’'une onde électrique et I'interaction avec une image
anatomique US. Dans (Sermesant et al., 2002), I'ajustement du modele aux images anato-
miques par RM et TEMP est réalisée par la méthode de (Montagnat and Delingette, 2000).

Méthodes par apprentissage

Weng et al. (1997) proposent une technique basée sur le seuillage des intensités des

images par RM de type écho de gradient et des images CT pour détecter les cavités ventricu-
laires. Les paramétres du seuillage sont déterminées par un processus d’'apprentissage. Cette
méthode est automatique, mais ne permet de localiser qu’approximativement les frontieres
des cavités. Elle est donc recommandée pour l'initialisation d’'un modéle déformable four-
nissant une segmentation plus précise.
Dans (Mitchell et al., 2001), le principe de I'apprentissage est également retenu. S’appuyant
sur les travaux de Cootes (Cootes et al., 1998), les auteurs utilisent un modele statistique
d’apparence dans un objectif de segmentation des contours endo- et épicardique du VG et
d’un contour du VD.

1.3.2 Mise en correspondance d’'images cardiaques multimodales

En routine clinique, le recalage d’images cardiaques est encore trés souvent réalisé par in-
tégration mentale des images provenant des différentes modalités. L'automatisation de cette
tache doit permettre une meilleure répétabilité, plus de précision, et une plus grande rapidité.

La problématique de mise en correspondance d’'images cardiaques se particularise par
des difficultés inhérentes a la nature de I'organe imagé (Méakela et al., 2002a). Le premier
probléeme qui se pose est celui du mouvement du coeur combiné a celui des structures thora-
cigues lors de la respiration. Cette caractéristique rend le recalage plus délicat que dans le cas
de I'imagerie cérébrale, par exemple, ou les structures anatomiques sont quasi-statiques. La
seconde difficulté réside dans la géométrie du muscle cardiaque. On ne dispose en effet que
de peu de reperes anatomiques, d’invariants structurels facilement détectables, a cause de
I'aspect lisse (tout au moins a I'échelle d’observation) et des symeétries du coeur. C’est pour
cette raison que le VG a souvent été modeélisé avec des formes géométriques simples telles
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gue cylindres, spheres, ou encore ellipsoides. La symétrie, couramment exploitée en mo-
délisation, constitue a l'inverse un obstacle dans le cadre du recalage. Nous avons présenté
dans (Makela et al., 2002a) une classification des travaux existants portant sur la mise en
correspondance de données cardiagues, ainsi que des paralléles avec les nombreux travaux
de recalage en imagerie cérébrale.

Parmi les méthodes de recalage d’'images cardiaques, les plus simples sont basées sur
un repositionnement manuel effectué par un opérateur (Behloul et al., 2001; Waiter et al.,
2000). Behloul et al. (2001) proposent par exemple de définir interactivement le grand axe
du ceeur pour repositionner les images TEP de captation glucidique dans la méme géométrie
d’acquisition que les images par RM en petit-axe du caceur.

Les méthodes automatiques de recalage d'images cardiaques peuvent étre divisées en deux
catégories principales : les méthodes basées sur le recalagecares géométriquex les
techniques de mise en correspondance des distributions d’intensités des images (approches
ditesiconiquey.

Recalage de structures géométriques

Une premiere catégorie s’appuie sur des structures géomeétriques extraites des images.
Ces structures peuvent étre des ensembles de points, des contours ou des surfaces.

e Le recalage d’ensemble de points peut s’appuyerdesr marqueurs externesl des

reperes anatomique®ans le cas multimodal, les marqueurs externes doivent étre visibles
dans l'une et 'autre des modalités a recaler. Le recalage de nuages de points a été étudié
dans (Arun et al., 1987) qui propose un algorithme non itératif pour déterminer la transfor-
mation géométrique rigide minimisant I'erreur quadratique moyenne entre les points de deux
ensembles. Cette méthode a été utilisée dans des expériences de validation sur des fantdmes
(Pallotta et al., 1995). Il faut remarquer que l'utilisation de tels marqueurs est susceptible
d’induire des erreurs de localisation dues au léger déplacement des marqueurs entre deux
examens, et a la flexibilité du corps. Plusieurs auteurs s’appuient sur les marqueurs externes
pour guider le recalage d'images multimodales du thorax ou du cceur (Gilardi et al., 1998;

Yu et al., 1995; Dey et al., 1999). Il faut remarquer par ailleurs que I'utilisation de la position

de marqueurs sur la peau ne résout pas les problemes de recalage liés aux mouvements re-
latifs du cceur par rapport au corps du patient. La définition de repéres anatomiques suppose
gue des points caractéristiques sont détectables dans les images a recaler. Ces points ana-
tomiques servent également a valider une méthode recalage (Gilardi et al., 1998). Dans le
cas des images cardiaques, ces invariants anatomiques ne sont pas toujours faciles a définir.
La difficulté de retrouver ces points peut encore étre augmentée dans le cas pathologiques
(Gilardi et al., 1996).
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La distance de Chamfrei(Borgefors, 1988) intervient dans certaines algorithmes de re-
calage pour I'estimation de la distance moyenne entre des surfaces ou des nuages de points
(Herk, 2000). Parmi les méthodes de recalage basées sur la distance de chamfrein, citons les
approches de (Pallotta et al., 1995) (images thoraciques en TEP de transmission), (Cai et al.,
1999) (images des poumons en tomographie par rayons X et TEP), (Makela et al., 2001b)
(images du thorax en TEP et en IRM). L'algorithme dé&efative Closest PoinfiCP) intro-

duit par Besl and McKay (1992) a été modifié dans (Declerck et al., 1997) pour le recalage
non-rigide d’images cardiaques. L'ICP est appliqué sur des contours 3-D extraits des images
acquises en TEMP.

e Recalage de surfaces

Plusieurs auteurs ont proposé des stratégies de mise en correspondance de structures extraites
d’images du thorax, de plus grand champ de vue que les images de cceur. Par exemple,
en IRM, en tomographie par rayons X, en TEP de transmission, ou encore en TEMP, les
surfaces du thorax et des poumons apparaissent plus ou moins clairement. Pour garantir
le succes du recalage, il convient d’utiliser I'image la plus complete comme image de ré-
férence (Gilardi et al., 1996). Les applications sont le recalage TEP/TEP (Pallotta et al.,
1995), TEP/TEMP (Gilardi et al., 1998), IRM/TEP (Makela et al., 2001b), tomographie par
rayons X/TEP (Yu et al., 1995; Tai et al., 1997; Cai et al., 1999). Le recalage de surfaces
cardiaques doit permettre d’atteindre une meilleure précision dans la région d’intérét (Gi-
lardi et al., 1998). Le choix de la surface anatomique a recaler est déterminant. Dans (Faber
etal., 1991), les surfaces cardiaques sont automatiquement détectées dans les images TEMP
cardiagues synchronisées sur 'lECG et sont recalées de maniére rigide avec les surfaces cor-
respondantes extraites des images par RM. (Sinha et al., 1995) ont développé une approche
de mise en correspondance d’'images par RM et TEP-FDG par l'intermédiaire de surfaces
déterminées interactivement. Ces surfaces subissent des opérations morphologiques, puis
sont recalées avec 'algorithme du “head-and-hat” (Pelizzari et al., 1989).

Approches iconiques

Les méthodes qui se basent sur les intensités des images, forment un deuxieme groupe.
e Alignement des axes principaux
Une méthode souvent utilisée pour aligner approximativement deux images est celle des
axes principauxpar analogie aux axes d’inertie utilisés en mécanique du solide. Les mo-
ments sont une représentation de la répartition spatiale des intensités d’'une image Maurer
and Fizpatrick (1993). Les directions principales sont déduites de la matrice d’inertie, et
peuvent alors étre alignées. La méthode des axes principaux constitue souvent une étape
de positionnement avant un recalage plus fin des images. Dans (Slomka et al., 1995) par
exemple, I'alignement par les axes principaux précede une mise en correspondance basée



32 Introduction

sur un critere de différences des niveaux de gris. Dey et al. (1999) appliquent la méme ap-
proche sur des images de tomographie par rayons X, et de TEMP.

e Approches impliquant un critere de similarité entre les distributions d’intensités

La plupart des approches de mise en correspondance d’'un couple d’'images a partir de leurs
niveaux de gris se basent sur la définition d’un critere de similarité (ou de dissimilarité) a
optimiser, en fonction de la transformation spatiale a appliquer a 'une des deux images. De
nombreux criteres ont été proposés dans la littérature, et testés sur des applications diverses
(Fitzpatrick et al., 2000). L'expression mathématique des criteres les plus usités est rappelée
au chapitre 4. Les criteres adaptés au cas monomodal sont la somme des différences abso-
lues (SDA), la somme des différences au carré (SDC) ou encore le coefficient de corrélation
(CC), plus robuste au bruit. Le CC est un critere optimal dans le cas d’une relation linéaire
entre les images (Fitzpatrick et al., 2000). Il est maximal lorsque les images sont recalées.
Woods et al. (1992) ont introduit un critére basé sur la variance du rapport des intensités
(VRI), dont la version adaptée au cas multimodal est présentée dans (Woods et al., 1993).
Le changement stochastique de signe (CSS) est un comptage des occurrences négatives et
positives des différences d’intensités. Les criteres issus de la théorie de l'information ont
prouvé leur efficacité dans le cas du recalage d'images multimodales particulierement en
imagerie cérébrale. L'information mutuelle (IM) (Maes et al., 1997; Wells et al., 1996) en

est le représentant le plus connu. Elle mesure la dépendance statistique entre deux images
vues comme des variables aléatoires.

Hoh et al. (1993) ont mis en ceuvre les criteres SDA et SDC dans le cadre du recalage mono-
modal rigide d’'images acquises en TEP d’émission. Les auteurs ont observeé gu’il n’y avait
pas de différence sensible d’alignement en utilisant I'un ou l'autre des criteres. Slomka et al.
(1995) optent pour la SDA pour le recalage affine entre des images de TEMP d’émission et
un modele de référence, et apres I'avoir comparée au CSS. Une amélioration de la méthode
consistant a pratiquer des érosions du modeéle est proposée dans (Slomka et al., 2001). Le
critere SSD a éteé utilisé pour des problématiques de compensation de mouvements dues a
la respiration (Bidaut and Vallee, 2001). Dans (Klein and Huesman, 2002), la compensation
de mouvement dans des séquences d’'images TEP cardiaques synchronisées sur I'lECG est
réalisée par une méthode de recalage affine (Klein et al., 2002) ou élastique (Klein and Hues-
man, 2002). Turkington et al. (1997) choisissent le coefficient de corrélation pour recaler en
translation des séries dynamiques acquises en TEP, par I'intermédiaire d’'un modeéle de série
dynamique de référence. Le méme critere, appliqué sur des images cardiaques acquises en
TEP d’émission, intervient dans les travaux de Bacharach et al. (1993). Plus récemment,
Gallippi and Trahey (2001) ont montré I'efficacité d'une méthode app&iasstics Based
Registration(SBR) dans le cadre du recalage monomodal (images par RM d’une part, et
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images US d’autre part). La SBR est basée sur la variation locale d’intensité, estimée dans
des fenétres de 11x11 pixels.

Dey et al. (1999) traitent du recalage multimodal rigide entre des images de thorax acquises
en TEMP et en tomographie par rayons X. Leur approche consiste a recaler les cartes d’at-
ténuation correspondantes, en minimisant un critére similaire au VRI, aprés un positionne-
ment approximatif obtenu par la méthode des axes principaux. Eberl et al. (1996) analysent
les performances de différents critéres de similarité dans le contexte du recalage monomo-
dal d'images cardiaques en TEMP, et multimodal entre des images acquises en TEP et en
TEMP, et constatent que le meilleur critére est le SDA lorsque les images traitées sont de
méme modalité, et le VRI dans le cas multimodal. Linformation mutuelle est maintenant
reconnue comme un critére performant et robuste pour la mise en correspondance d’images
multimodales, comme l'attestent les recherches qui ont porté sur le recalage d’images céré-
brales. Une autre application est le recalage d'images par RM de I'abdomen (Carrillo et al.,
2001). Dans le domaine de I'imagerie cardiaque, Lotjonen and Makela (2001) ont propose
une approche mettant en jeu le critere de I'lM, I'information du gradient des images, et des
déformations élastiques. Cette méthode est appliquée a des images par RM et TEP acquises
sur le méme patient.

Approches physiques de régularisation élastique

e Régularisation élastique
Les principes de I'élasticité tridimensionnelle ont été tres utilisés en imagerie, et en particu-
lier dans le domaine du recalage non-rigide. L'élasticité intervient dans ce contexte comme
régularisation des déformations de I'image, puisque le probléme de mise en correspondance
non-rigide est en général mal posé. Les premiers travaux traitant de ce sujet sont décrits dans
(Bajcsy and Kovacic, 1989). Les auteurs proposent de déformer localement I'image flottante
aprés un recalage rigide visant a superposer les axes principaux des deux images. Les dé-
formations sont régies par I'équation de Navier appliquée a un matériau élastiqgue homogene
isotrope. Les forces extérieures agissant sur I'image dérivent d’un critére de similarité entre
les distributions d’intensité, le coefficient de corrélation normalisé. Pour accélérer le proces-
sus, une stratégie multirésolution est proposée. Cette méthode a été mise en ceuvre sur des
images cérébrales.

Kyriacou et al. (1999) ont introduit un modele biomécanique 2-D du cerveau dans une
formulation éléments finis dans le but d’étudier la croissance d’une tumeur a partir d'images
par RM. L'influence de la croissance d’'une tumeur sur la déformation des tissus cérébraux
environnants est analysée en calculant une estimation de I'anatomie initiale par contraction
de la tumeur. Cette estimation est ensuite recalée sur un atlas de référence correspondant
a un cas normal, et I'atlas est déformé par la simulation de la croissance de la tumeur. La
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déformation des tissus sous I'action de la croissance de la tumeur est assimilée a celle d’'un
matériau élastique non linéaire, avec des conditions aux limites fixées par des structures
anatomiques identifiées (crane, ventricules, par exemple).

Gee (1999) associent une formulation probabiliste et une modélisation mécanique pour
la mise en correspondance d’'images cérébrales monomodales. L'image est assimilée a un
matériau élastique linéaire. Une énergie de mise en correspondance est définie par la somme
d’un terme de similarité et un terme de régularisation élastique. Cette énergie est reformulée
dans un cadre bayésien et discrétisée par la méthode des Eléments finis.

Peckar et al. (1999) observent les limitations de I'élasticité linéarisée sous I'hypothese
des petits déplacements pour le recalage non-rigide, avec des déplacements imposés. Lorsque
les déplacements a retrouver sont plus importants, des singularités peuvent apparaitre. Les
auteurs proposent donc un schéma incrémental, ou le probleme non-linéaire est approché
par une succession de problémes linéaires. Les résultats montrent des déformations beau-
coup plus cohérentes avec ce dernier schéma.

Dans (Ferrant et al., 2001)), le probleme de la mise en correspondance est écrit sous
forme variationnelle ou I'énergie élastique compense les forces externes liées a la différence
moyenne entre les intensités des deux images. Ces énergies sont discrétisées par la méthode
des éléments finis, les images sont décomposées en éléments tétraédriques. La minimisation
de I'énergie globale est alors équivalente a la résolution d’une équation matricielle linéaire.

e Modélisations mécaniques pour I'estimation de mouvement en imagerie cardiaque
La deuxiéme catégorie de méthodes qui se basent sur la modélisation mécanique par I'élas-
ticité concernent I'analyse de mouvement en imagerie cardiaque. Les approches volumiques
ont été proposées dans le but d’estimer I'évolution des points matériels dans la paroi du
myocarde. Dans la plupart des cas, les méthodes d’estimation du mouvement en imagerie
cardiaque exploitent les informations contenues dans les images par RM de marquage tissu-
laire. De plus, I'étude des déformations du muscle cardiaque lors de sa contraction peut étre
menée au moyen de modeles de déformation liés & la biomécanique du coeur (Shi et al., 1999;
Haber et al., 2000; Papademetris et al., 2001). Ces travaux mettent en ceuvre des modeéles
mécaniques sophistiqués pour I'estimation de mouvement, mais ne se focalisent pas sur I'ex-
traction des contours (surfaces) du coeur. Dans ce cadre, la segmentation est généralement
considérée comme une étape de pré-traitement, puisque la connaissance des contours est une
entrée de I'algorithme d’estimation. Shi et al. (1999) segmentent les contours du VG grace
a des contours actifs et reconstruisent les surfaces 3-D, avant de procéder a la déformation
du modele. Dans (Papademetris et al., 2001), des correspondances basées sur la forme sont
recherchées sur les surfaces interactivement segmentées. Ces correspondances contraignent
ensuite la déformation du modeéle qui se comporte comme un matériau élastique transver-
salement isotrope. Haber et al. (2000) s’intéressent a la contraction du ventricule droit en
analysant ses déformations grace a un modele bi-ventriculaire déformable de type éléments
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finis interagissant avec les images par RM de marquage tissulaire. La construction du mo-
dele géométrique s’appuie sur I'extraction des contours anatomiques au moyen de contours
actifs, que l'utilisateur peut manipuler et corriger.

1.4 Orientation des recherches

Il a été montré que les méthodes 2-D de segmentation d’images cardiagues pouvaient
étre précises et fiables. Cependant, les approches 3-D permettent la segmentation de coupes
multiples en garantissant une meilleure cohérence (Frangi et al., 2001). Notre approche s’ap-
puie sur I'intégration de connaissances a priori pour I'analyse d’images. Nous pensons que
I'utilisation d’'un modele réaliste du coeur peut répondre efficacement aux problématiques
de la segmentation et de la mise en correspondance d’'images cardiaques. Dans ce contexte,
nous avons choisi de développer une méthode de segmentation caractérisée par

— une représentation volumique du muscle cardiaque,

— un modele physique de déformation,

— un modele discret des deux ventricules du coeur.

Les modeéles volumiques ont I'avantage de représenter les interfaces de I'objet ainsi que
I'intérieur. lls sont donc particulierement adaptés a la représentation du muscle cardiaque.
Nos travaux se situent dans la continuité des travaux de Vincent (2001). Nous proposons
au chapitre 2 de développer une méthodologie de segmentation simultanée des deux ven-
tricules (VG et VG) du cceur dans des acquisitions IRM multi-phases et multi-coupes. Le
gabarit élastique déformable est une description naturelle en volume de I'objet que nous
souhaitons segmenter. Pour contraindre le processus de segmentation, la connaissance de la
topologie et de la géométrie du coeur est introduite. Ainsi, notre gabarit de référence est une
représentation réaliste des deux ventricules. Le développement d’'un modéle bi-ventriculaire
se justifie par les raisons suivantes :

— le modéle bi-ventriculaire contraint fortement la segmentation, en fournissant une géo-

métrie de référence complexe,

— les trois surfaces du cceur (surfaces endocardiques du VG et du VD, péricarde) sont

segmentées simultanément,

— le modéle bi-cavités facilite le recalage du modeéle sur les données, car il comporte

plus de structures anatomiques sur lesquelles le recalage peut s’appuyer,

— I'’étude du ventricule droit, souvent peu abordée, peut se révéler intéressante d’un point

de vue clinique.

De plus, nous sommes convaincus que les modéles physiques de déformation basés sur
les principes de I'élasticité, méme simplifiés, sont une premiere approche de la réalité biolo-
gique des tissus cardiaques. La représentation volumique du muscle cardiaque est un moyen
efficace de segmenter en méme temps les surfaces épicardiques et endocardiques tout en
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préservant une régularité suffisante entre elles. La modélisation de la paroi cardiaque par un
matériau élastique empéchera donc toute intersection entre ces surfaces.

Nous proposerons au chapitre 2 des solutions a certaines limitations du gabarit élastique dé-
formable, tel qu'il est présenté dans (Vincent, 2001).

Nous présentons au chapitre 3 une évaluation du modele proposé d’'un point de vue tech-
nique et pratique pour la segmentation du cceur dans des séquences IRM anatomiques. Les
résultats permettent d’envisager son exploitation effective sur des cohortes de patients. Nous
évaluons également le comportement du modéle dans d’autres modalités. En particulier,
nous avons pu tester notre modéle pour la segmentation d'images ultrasonores 3-D, réputées
trés bruitées.

Nous avons rappelé en section 1.3.2 les principaux travaux concernant la mise en corres-
pondance d’'images cardiaques. Nous avons choisi d’utiliser des modeles anatomiques 3-D
pour guider le recalage de données multimodales et aboutir ainsi & un modele anatomo-
fonctionnel de cceur. L'approche s’apparente donc aux méthodes basée sur des structures
géometriques extraites des images. Elle nécessite donc une étape de segmentation, qui est ce-
pendant utile pour I'estimation de I'activité électromagnétique en MCG par exemple. Notre
démarche est présentée et justifiée au chapitre 4.



Chapitre 2

Segmentation par modele volumique
élastiqgue déformable

Ce chapitre présente le modele de gabarit élastique déformable introduit pour la segmen-
tation d’objets déformables et les améliorations que nous y avons apportées. Nous rappelons
dans un premier temps les éléments de base de I'approche développée par Vincent (2001),
qui a servi de point de départ a nos recherches. Nous proposons ensuite plusieurs amélio-
rations a cette méthode. La premiére concerne le développement d’'un modéle géométrique
plus complexe, plus réaliste, intégrant les deux ventricules du cceur en 3-D. Par ailleurs, les
champs de forces externes étaient initialement construits par interpolation 2-D des champs
calculés sur les plans de coupe originaux; ils sont remplacés par des champs calculés a
partir d’images 3-D rééchantillonnées. Nous proposons également une nouvelle approche
de régularisation des interfaces du modele élastique, basée sur une modélisation de la pa-
roi cardiaque en trois couches, et qui se traduit par I'application d’une contrainte normale
sur le bord du domaine élastique. Nous proposons enfin deux algorithmes de résolution du
probleme d’élasticité permettant d’obtenir une meilleure convergence.

Ces trois derniéres contributions sont le fruit d’'une collaboration active avec le labo-
ratoire de mathématiques appliqguées MAPL¥n particulier le professeur Jérome Pousin.

Les travaux de DEA d’analyse numeérique et équations aux dérivées partielles de I'Université
Jean Monnet de St-Etienne de Mohamed EIl Gourch (El Gourch, 2002) concernent une partie
de 'implantation numérique de ces méthodes.

2.1 Le gabarit élastique déformable

Le modéle de déformation auquel nous nous intéressons repose sur les principes de
I'élasticité linéarisée dans les milieux continus tridimensionnels. Dans un premier temps,

1UMR CNRS #5585, http ://maply.univ-lyon1.fr/
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les bases théoriques des corps élastiques en équilibre statique sont rappelées. Nous revenons
ensuite sur la méthode de segmentation par gabarit élastique telle qu’elle a été présentée
dans (Vincent, 2001). Cette section permettra également de définir les notations utilisées par
la suite.

Nous renvoyons le lecteur a I'ouvrage de référence (Ciarlet, 1988) pour un exposé dé-
taillé de la théorie de I'élasticité tridimensionnelle.

2.1.1 Elasticité linéaire tridimensionnelle

Soit2, le domaine tridimensionnel occupé par I'objet élastique considéré dans sa confi-
guration de référence et noto@$2, son bord. Dans un cas général, un corps qui se déforme
sous I'action de forces extérieures est soumis a un champ de forces volumidaas,
et a un champ de forces surfaciquesur 9€2o. La déformation est habituellement repré-
sentée par le tenseur de déformation de Green-Lagrange. Ce tenseur peut étre linéarisé sous
I"hypothése des petites déformations

€ = [e;] = %(Vu + vu?) (2.1)

ol u est le déplacement défini en un point matériel quelconque. L'hypothése des petites
déformations peut se justifier dans le cas ou la forme finale n'est pas trés éloignée de la
forme de référence, d’'ou la nécessité de définir un gabarit de référence réaliste.

Le tenseur de contraintes est neté= o;; et le vecteur de contrainte normatg, =
o -n (oun désigne la normale extérieure unitaire). Les équations d’équilibre s’écrivent alors

{ dive +b =0 dansQ, 2.2)

o, =1 surog.

Ces équations d’équilibre sont vérifiées pour n’importe quel type de matériau. Une ca-
ractérisation mécanique d’'un matériau est donnée phui sk comportemenqgui est une
relation liant la contrainte et la déformation. Dans le cas le plus simple d’un matériau élas-
tigue homogeéne et isotrope, elle prend la forme suivante

o = A(€11 + €22 + €33)0;5 + 2p€;; (2.3)

ou o;; ete;; sont les composantes des tenseurs de contrainte et de déformagions
1,2,3. X et u sont les constantes de Lamé qui caractérisent le matériau. Il est cependant
plus commode d'utiliser deux parametres mécanigues équivalents, le module d’Koeting
le coefficient de Poissom, a cause de leur interprétation physique plus explicite.

En adoptant une notation vectorielle, et en remarquant que les tenseurs de contrainte et
de déformation sont symeétriques, on a

(2.4)

_ T
S —(0'1170'22,0'33a0'1270'23a0'31)

_ T
g = (611, €22, €33, 2€12, 2€23, 2631)
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cette relation peut se mettre sous la forme
¢ = Re = RSu. (2.5)

R est la matrice d’élasticité dépendant des parametres mécaniques du matésiawn et
opérateur différentiel.

On formule maintenant le probleme d’élasticité en fonction de la variable déplacement
uniquement, en tout point du matériau. Il s’agit de trouver un champ de déplacafsgnt
qui satisfait les équations d'équilibre (2.2), en prenant en compte la relation (2.4).:Si
B = A;B; = tr(AB7), la formulation variationnelle équivalente au probléme aux limites
(2.2) est (Ciarlet, 1988)

/ o:Vvdx = b-.vdx+ t-vds (2.6)

Q0 Q0 8%

pour tout champ de vecteuvse V, suffisamment régulier, et sietb ne dépendent pas du
déplacementv est souvent appelé déplacement virtuel cinématiquement admissible ; la rela-
tion (2.6) s’appelle alorprincipe des travaux virtuel€n utilisant la symétrie des tenseurs,
cette équation peut aussi s’écrire, avec la notation vectorielle (2.4)

/ sT(u)e(v) dx = / b:vdx+ t-vds VveW (2.7)
Q0 Q0 a0

D’un point de vue énergétique, I'équilibre statique décrit par I'équation variationnelle
(2.7), atteint pour un déplacemanmtcorrespond au minimum de I'énergie potentiellgui
s’écrit

J(v) = %/QOCT(V)s(V) dx—/ﬂob-vdx—/mot-vds. (2.8)

C’est cette derniere formulation que nous utilisons pour notre probleme de segmentation.

2.1.2 Gabarits élastiques pour la segmentation
Formulation du probleme de segmentation

Notre approche de segmentation est basée sur la déformation élastique d’un objet plein
dont la forme est une premiéere approximation de I'objet a segmenter dans I'image (gabarit).
L'intérét évident d'un tel gabarit est de se rapprocher le plus possible de la solution cherchée,
et de favoriser ainsi une convergence meilleure et plus rapide. Nous détaillerons en section
2.2 le développement d’un modéle géométrique 3-D bi-ventriculaire adapté a I'imagerie
cardiaque.

Le modeéle est plongé dans un champ de forces issu de I'image qui agit sur lui et le
déforme jusqu’a ce que ses interfaces viennent adhérer aux structures anatomiques signifi-
catives présentes dans I'image. La segmentation est conduite en cherchant un minimum de
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I'énergie potentielle (2.8). En imposahtnul, seules les forces de surfaiceonstituent le
champ de forces externes agissant sur le corps élastique. On se propose donc de trouver le
déplacemenit qui minimise la fonctionnelle

1
E(u) = —/ sT(u)e(u) dx —/ t-uds (2.9)
E;Tast Ed;;nées

Si I'on normalise le champ, un coefficienta permettant de pondérer le terme d’attache
aux données par rapport a I'énergie de régularisation peut étre introduit dans I'équation (2.9).
Dans ce qui suit, nous considérerons cette pondération implicitement prise en compte la
normalisation de.

Algorithme M1

L'état d’équilibre statique peut étre écrit dans la configuration de référence (état de repos,
équation (2.9)), ou dans la configuration déformée. Qgite domaine dans la configuration
de référence, e le domaine déformé. Il est clair qu'il n’est pas possible de résoudre le
probléme dans la configuration déformée, puisGuest précisément la solution recherchée.
Nous devons par conséquent estimer les différentes énergies dans la configuration de repos.
Le champ surfacique est appliqué sur le bord du domaine déforfdg pour 'amener
en Q. Au lieu d’appliquer brutalement ce champ pour déterminer la position d’équilibre,
Vincent (2001) propose de résoudre le probleme grace a une technique de charge incré-
mentale, usuelle en mécanique, qui consiste a appliquer des champs de forces plus faibles,
estimés sur le bord du domaine au cours de la déformation. Le chaan@lors dépendre du
déplacement; pour un état intermédiaitg, on notet (I + u*) le champ de forces évalué
suro€,. La figure 2.1 est une illustration de la technique de charge incrémentale.
L'algorithme, que nous noterom4l, est le suivant :

(2.10)

(M1) u*t1 — At divo(uFt!) = u* dansQ,
on(uFt) = t(I+ u¥) suraf,

ou At représente le pas de temps. S'il y a convergence dita = u” lorsquek tend vers
I'infini (point fixe) :
Jim uktt = Jim uf = u*>® (2.11)
et on retrouve I'équation d’équilibre statique
—div(o(u®)) = 0. (2.12)
Ecrivons la formulation variationnelle correspondante. Nous avons

At/ s(u*)Te(v)dx = At/ on(ut) vds+ [ (uF—uFt).vdx (2.13)
Qo 8

Qo QO
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— Champ de forces t(I+u¥)

(b)

FIG. 2.1 — Gabarit élastique déformable : charge incrémentale. (a) Application directe du
champ de forces sur le bord du domaine de référend€l,. (b) Charge incrémentale :
des champs plus faiblegT + u*) évalués pour des états success$¥s sont appliqués

successivement, jusqu’a convergence.
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soit
— (uk—uk+1)-vdx—|—At/ s(uF™)Te(v)dx = At/ t(I+u®)-vds (2.14)
Qo Qo Qo
pour tout champ de vecteuvscinématiquement admissible.

Interprétation mécanique

Il est important de remarquer que I'algorithme décrit en (2.10) n’est valable que sous
I" hypothese des petits déplacemekts effet, I'énergie élastique est estimée deygsalors
gue les forces externes sont calculées de maniére évolutiaxurCeci implique que

Q~Uh=~<..xx..x0, (2.15)

Autrement dit, il faut partir dans un voisinage de la solution. Le gabarit élastique déformable
doit donc étre initialisé dans une configuration trés proche de celle de I'objet a segmenter.
Nous nous intéressons maintenant a l'interprétation mécanique de I'algoihimigéqui-

libre mécanique correspond a la compensation de I'énergie élastique par I'énergie externe
due au champ. Supposons que le champ de forces soit teltqee0 surdQ (nous verrons

en section 2.3 comment calculer de tels champs), ce qui signifie que le terme d’attache aux
données devient trés petit au voisinage de la solution. Pour un champ de ce type, le schéma
numeérique (2.10) impose que I'énergie élastique accumulée lors de la déformation soit éga-
lement faible. Par conséquent, les déplacements et les déformations doivent étre petits, ce qui
justifie 'approximation (2.15). Cette approximation est trés restrictive, et rend la méthode
de segmentation extrémement dépendante de la phase d'initialisation.

Discrétisation et résolution

La minimisation de I'énergiéE est réalisée par I&Méthode des Eléments FinMEF)
(Zienkiewicz and Taylor, 1987). La Méthode des Elements Finis consiste a rechercher une
solution approchée de la solution exacte en remplacant I'espace vectoriel de dimension infi-
nie des déplacements virtuels par un sous-espace vectoriel de dimension finie construit par
décomposition du domaine géométridug en sous-domaines (éléments)

Nei
Q=|JE;, e E,NE;=02 Vi#j
=1
ou E/z désigne l'intérieur de&;.

Nous décomposons le domaine en éléments tétraédriques et nous considérons les fonc-
tions continues suf2, qui sont linéaires sur chaque;. Le déplacement est approché grace
a un ensemble dB7 fonctions d’interpolation linéair@;, : = 1,2, ..., M :

u(x) ~ u(x) = Z U;P;(x) (2.16)
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ouu; désigne le déplacement en chaque sommet (ou nceud) de la décomposition.
En reportant 'approximation (2.16) dans (2.9), on aboutit a I'énergie discrétisée suivante
d 1 T T
E4(U) = 5U KU — U'F (2.17)

= Eglast(ﬁ) + E(‘jionnéegﬁ)' (2'18)

U = (u,Us,...,up)T est le vecteur global des déplacements. Les composantes de la
matrice de raideukK et du vecteur de forcE sont données par

K= | (RS®;(x))"S®;(x) dx (2.19)

Qo

F;, = t(x)P;(x) ds. (2.20)
8%

Les conditions d’Euler montrent qu’'un minimum de I'énergie est atteint lorsque
KU =F (2.21)

On considere la force comme une grandeur dépendant du déplacement, ce qui rend
I’équation (2.21) non linéaire :
KU = F(U). (2.22)

Une maniére de résoudre ce probleme est de I'écrire sous la forme d’évolution suivante :
dU
Ty + KU(t) = F(U(t)) (2.23)
Cette équation est une simplification de la loi de la dynamique bien connue

d?U(t) _dU(t)
M +C
dt? dt

+ KU(t) = F(U(t)) (2.24)

ou le termes lié a I'accélération (la masse) est négligé et la marieprésentant les frot-
tements dds a la viscosité égale I'identite.

En utilisant un schéma aux différences finies de type Euler semi-implicite, I'équation
(2.23) devient

Uk+1 _ Uk
—— t KU = F(U¥) (2.25)
Ou encore
(I+ At K)U*t! = U* + At F(U*) (2.26)

Cette expression itérative est strictement équivalente a la formulation variationnelle donnée
par (2.14).
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2.2 Construction du modeéle géométrique

La géométrie du gabarit initial est une donnée importante du probleme, car elle condi-
tionne d’une part le type d’objet que I'on veut segmenter, et d’autre part la convergence du
modele vers les structures d'intérét. Dans la littérature, de nombreux modeles de 'anatomie
cardiague pour I'analyse d’'images ont été proposés. Frangi et al. (2001) recense les princi-
pales méthodes de modélisation cardiaque 3-D. On distingue les modeles continus, décrits
analytiquement avec un nombre restreint de parametres, et les modeles discrets définis par
un ensemble de nceuds interconnectés entre eux. Malgré leur représentation moins compacte,
les modeéles discrets permettent de reproduire I'anatomie cardiaque avec précision. Les mo-
deles cardiaques volumiques (coque épaisse représentant la paroi cardiaque) par opposition
aux modeles surfaciques donnent une description compléte du muscle cardiaque. lls sont par-
ticulierement utilisés en analyse de mouvement (O’'Donnell et al., 1995; Park et al., 1996;
Shi et al., 1999; Haber et al., 2000). En segmentation, les modeles volumiques discrets ont
eté récemment utilisés pour la segmentation d’'images cardiaques par RM (Vincent, 2001),
et échographiques (Sermesant et al., 2001).

Dans (Vincent, 2001), seul le VG est pris en compte. En 2-D, il s’agit d’'une couronne
dont la représentation discrete est un maillage planaire d’éléments triangulaires. En trois di-
mensions, le modele est une coque épaisse, ayant une forme de demi-ellipsoide, maillée en
tétraedres. Nous étendons ce modéle géométrique aux deux ventricules du coeur. En intégrant
le VD, nous souhaitons montrer la capacité du gabarit élastique déformable a segmenter si-
multanément les deux ventricules. De plus, le VG seul présente une géométrie proche de
celle d’'un solide de révolution. L'ajout du VD brise cette symétrie ; il permet un repérage
moins ambigu des tissus cardiaques dans I'espace, et facilite la mise en correspondance entre
le modeéle de référence et I'image a analyser, comme nous le verrons au chapitre 4. Notre
modele géométrique est comparable au maillage présenté dans (Sermesant et al., 2001).

Le modéle géomeétrique est construit a partir d’'un examen IRM standard (ciné- IRM) ac-
quis sur un patient sain, plus précisément des images petit-axe de l'instant télé-diastolique,
couvrant les ventricules de la base a I'apex. On utilise une douzaine de coupes jointives
d’épaisseur 8mm, ayant une résolution planaire de I'ordre de 1.3 mm. Ces images ont été
segmentées par un expert médical grace a un contourage interactif sur chacun des niveaux de
coupes. On récupeére ainsi une pile de contours 2-D comportant les contours endocardiques
du VG et du VD et le contour épicardique de I'ensemble VG-VD. A partir de ces contours,
des surfaces 3-D sont reconstruites grace au logiciel Nifa@@siger, 1993). Ces surfaces
servent ensuite a créer une image binaire 3-D représentant le muscle cardiaque. Nous calcu-
lons ensuite le maillage surfacique de I'ensemble VG+VD. Pour obtenir un maillage trian-
gulé Delaunay-conforme, I'approche de L6tjonen et al. (1998) est utilisée. Ce maillage est

2http :/lwww-sop.inria.fr/prisme/logiciel/nuages.html.en
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introduit comme entrée au logiciel GHS3D (George, 1997) pour générer un maillage volu-
mique de tétraedres de bonne qualité pour le calcul par éléments finis. Le modele est ensuite
etiqueté de telle sorte que I'on peut en extraire I'un des deux ventricules ou les surfaces tri-
angulées endocardiques et épicardique. Les principales étapes de la construction du modele
géométrique bi-ventriculaire sont illustrées en figure 2.2.

2.3 Champs de forces tri-dimensionnels

2.3.1 Calcul d’'un champ de forces

Les techniques de calcul de champ de forces a partir de I'information de gradient discu-
tées dans (Cohen and Cohen, 1993; Vincent, 2001) sont appliquées dans leur version 3-D. Il
est bien entendu plus colteux en temps de calcul de manipuler des volumes 3-D qu’un en-
semble de coupes 2-D paralléles distantes. Cependant, l'interpolation d’'un champ de forces
tri-dimensionnel guidant le modéle a partir de champs de forces 2-D calculés dans les plans
de coupe ne permet d’obtenir que des forces planaires. La prise en compte de la troisieme
composante est naturelle et particulierement intéressante dans le cas de courbures observées
sur les surfaces du cceur. La figure 2.3 illustre de maniere schématique la différence entre un
champ de forces planaires et un champ de forces en “vrai 3D".

Champs de forces dérivant d’'un potentiel

On peut obtenir un champ de forces en dérivant un champ de potentiel, suivant les trois
directions de I'espace. Ce champ de potentiel doit étre tel que sa dérivée est nulle sur les lieux
ou I'on souhaite attirer les interfaces du modéle (contours extraits de 'image par exemple).
Le lissage d’'une carte de contours binaires ou de la norme du gradient est un procédé simple
pour générer un champ de potentiel dont la portée dépend de la force du lissage. Il est éga-
lement possible de calculer des cartes de distance aux contours. Ces cartes de distances 3-D
peuvent étre calculées par 'algorithme de Borgefors (1986) pour la distance de Chamfrein,
et l'algorithme de Saito and Toriwaki (1994) pour la distance euclidienne exacte. La dis-
tance de Chamfrein est une approximation de la distance euclidienne, et se calcule en deux
balayages, avec des masques de Chamfrein appropriés. Pour le calcul de la distance eucli-
dienne exacte, il serait intéressant de remplacer I'algorithme de Saito par des algorithmes
plus performants proposés recemment (Cuisenaire and Macq, 1999; Maurer et al., 2001).
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(@) (b)

(e) Q)

FIG. 2.2 — Construction du modéle géométrigue. (a) Contours endocardiques du VG et VD,
et contour péricardique, tracés interactivement sur une coupe petit-axe ; les sphéres blanches
représentent pour le contour endocardique du VG les points de contréle de splines, (b) pile de
contours visualisés en 3-D, (c) surfaces triangulées reconstruites, (d)-(e) maillage volumique
de tétraédres, (f) modéle étiqueté : en bleu, le VG, en rouge, le VD.
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FIG. 2.3 — Champs de forces, a gauche, 2-D interpolé, a droite, 3-D. Le contour A représente
le modele, et le contour B un contour de I'image attirant le modele.

Champs de forces obtenus par un processus de diffusion

En trois dimensions, I&radient Vector Flow(GVF) (Xu and Prince, 1998) est obtenu
est résolvant les équations suivantes

6tv(a:,y,z,t) = pevrAv — (V - Vg) ” g ”2 (2-27)

siv est le vecteur force défini en tout poift, y, z) de 'espacet la variable temporellgy

une image 3-D de contours gt un parametre de lissage contrélant la diffusion du GVF.
Notons que, puisque nous recherchons un minimum d’énergie, tous les champs de forces

sont tels que est nul sur les structures d’intérét. Cette remarque sera exploitée en section

2.6.

2.3.2 Interpolation de volumes isotropes 3-D

La création de champs de forces 3-D passe par la reconstruction d'images 3-D isotropes
a partir d’'un nombre limité de coupes disponibles. La forte anisotropie due a la géométrie
d’acquisition (bonne résolution dans le plan de coupe et faible résolution dans la direction
perpendiculaire aux plans de coupe) nécessite une attention particuliére quant au choix de la
technique d’interpolation. La figure 2.4 donne un apercu d’une pile de coupes de résolution
millimétrique distantes de 15 mm.

Les méthodes d’interpolation sont habituellement écrites sous la forme d’'une convolu-
tion de I'image par un noyau approprié, le plus souvent une approximation du noyau de la
fonctionsinc (Thévenaz et al., 2000; Meijering et al., 2001). L'interpolationgdas proche
voisin(PPV) est réalisée en convoluant I'image par le noyau

1 1
1, Si 3 < T < 29
0, ailleurs.

hppv(z) = {

Dans le cas de I'interpolatidméaire (LIN), le noyau s’écrit

hLIN(iE) = {

1—|x|, si0<|z| <1,
<|

0, sil < |x|.
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FIG. 2.4 — Pile de coupes acquises en IRM en petit-axe illustrant la forte anisotropie en terme
de résolution (résolution dans le plan égalke.25 mm, distance inter-coupes de I'ordre de
15 mm).

Nous avons également testé des méthodes d’ordre supérieur, grace auTognsitdrmJ.
L'interpolationcubique(C) peut étre réalisée par convolution avec le noyau suivant

aso|z|® + az|x|? + arolz| + age, Si0 < || <1,
he(z) = § asi|z]® + anlz|? + a1z + aor, sil < |z| <2,
0, si2 < |x|.

En imposant des contraintes de pente, de continuité et de régularité, on peut prendre
ago = a+ 2, axg = —(a+3), ajo =0, age =1, az; = a, az = —5da,

aj; = Sa, agy = —4o

aveca = —1/2.
L'interpolation par fonction spline se traduit par une convolution avec

hs(z) = > (bM) 7 (k)B™(z — k)

k=—o0

avec

W (-1)kn+1) m+1
~(n+1— k)!k!( 2
ou(z)? = (maz(0,x))". Les coefficientgb™) sont explicites dans (Unser etal., 1993a,b).
Nous avons expérimenté les interpolations par spline cubique(CS) et spline quintique
(QS), ainsi que l'interpolation cubique 0o-MOMS (C-oMOMS) (Maximum Order and Mini-
mum Support au sens des moindres carrés). Les fonctions 0-MOMS dérivent des fonctions

B™(z) = —|—:c—k:):, n>0

3http ://bigwww.epfl.ch/meijering/software/transformj/index.html
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B-splines; elles leur sont identiques a I'ordre O et a I'ordre 1. A l'ordre 3, la fonction cubique
0-MOMS est définie par
1 d?

30,y — 33 - s
oMoms®(x) = 3°(x) + 2 da:2ﬂ (x)

Grevera and Udupa (1996) ont introduit une nouvelle technique d’interpolation connue sous
le nom deShape Based Interpolatiqi$B). Elle est classée dans la catégorie des méthodes
object-basedpar opposition aux technigussene-baseadgissant directement sur les ni-
veaux de gris, comme celles décrites plus haut. On trouve dans (Grevera and Udupa, 1998)
une évaluation qualitative des performances des techniques d’interpolation les plus cou-
rantes. Elle met en évidence de meilleurs résultats obtenus avec les méthode obgettpe
based qu’'avec les techniquescene-basedur différents types d'images médicales (images

par RM de la téte et du pied, angiographies, images CT de la téte).

Notre choix de la technique d’interpolation a été déterminé par I'expérience. Nous avons
observé dans le cas des images par RM cardiaques fortement anisotropes que la méthode SB
donnait visuellement de meilleurs résultats, et permettait d’obtenir des cartes de contours
moins bruitées, comme le montrent les figures 2.5, 2.6, 2.7, 2.8. Pour cet exemple, nous
avons utilisé un filtre de Canny-Deriche dont les parametresessoat 2 (écart-type de la
gaussienne de lissageéhi.., = 10 (seuil bas)thp:qsn, = 20 (seuil haut). Les images de
contours sont notées (CONT). Les inconvénients de I'interpolation objet sont un colt algo-
rithmique un peu plus élevé et la difficulté de I'intégrer dans un processus d’interpolation
couplée a une transformation géométrique, comme le montre Meijering et al. (2001). Nous
I'utiliserons néanmoins dans une étape de pré-traitement destinée a fournir des volumes 3-D
approximativement isotropes, que I'on considérera comme entrée a I'algorithme de segmen-
tation.

2.4 Régularisation du bord du domaine

L'énergie élastique accumulée lors de la déformation dépend de la "longueur" du bord
domaine. En principe, une configuration d’équilibre qui minimise I'énergie totale dépend
de I'importance relative de chaque terme d’énergie. Pebay et al. (2002) ont mathématique-
ment prouveé la convergence d’un tel algorithme de minimisation. Cependant, la configura-
tion d’équilibre atteinte a la convergence ne dépend que de la pondération de chaque terme
d’énergie. Il est par exemple possible d’obtenir une position d’équilibre avec un bord oscil-
lant (les oscillations sont dues a un gradient de I'image bruité), puisqu’on ne cherche pas le
minimum de chaque terme, mais le minimum de I'énergie globale. En d’autres termes, un
minimum de E n’est pas incompatible avec une énergie de déformation relativement éle-
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1 (f)

FIG. 2.5 — Résultats d’interpolation pour la reconstruction de volumes isotropes selon des
coupes perpendiculaires a I'axe du VG. (a),(b) Deux plans de coupe consécutifs petit-axe
du cceur (images originales). (c)-(f) A gauche, coupe reconstruite, a droite, contours extraits

apres interpolation (c) PPV, (d) LIN, (e) C, (f) CS.
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1 (a)

4(b)

—4(c)
FIG. 2.6 — Résultats d’interpolation pour la reconstruction de volumes isotropes(suite). In-
terpolation (a) C-oMOMS, (b) QS, (c) SB.
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FIG. 2.7 — Résultats d’interpolation, coupe perpendiculaire a I'axe X. Interpolation de type
(a) PPV, (b) LIN, (c) C, (d) CS, (e) C-oMOMS, (f) QS, (g) SB.
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FIG. 2.8 — Résultats d’interpolation, coupe perpendiculaire a I'axe Y. Interpolation de type
(@) PPV, (b) LIN, (c) C, (d) CS, (e) C-oMOMS, (f) QS, (g) SB.
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vée, sile terme d’attache aux données compense suffisamment. Une maniere d’empécher les
phénomeénes d’'oscillation est de régulariser les déformations du bord en le rigidifiant. On
pénalise ainsi les déformations dans la direction normale, alors qu’elles sont favorisées dans
des directions tangentielles. La technique classique employée avec des contours actifs est
d’appliquer un lissage laplacien au contour paramétré. L'extension au gabarit déformable,
proposée par Vincent (2001) peut s’écrire

Esi:/

dans le cas oll',. est une surface paramétrée représentant le bord du domaine 3-D. Ce type

de régularisation conduit & un modéle hybride, combinant un modéle physique élastique et
un lissage purement géomeétrique. On peut montrer que ce type de lissage revient a minimiser
I'énergie de flexion de la surface.

Nos efforts se sont portés sur une nouvelle approche de régularisation basée sur un mo-
dele biomécanique du cceur. Nous introduisons un nouveau modéle de lissage qui prend en
compte la structure macroscopique des ventricules du cceur. Il s’agit la d’'un premier pas
vers une modélisation physique plus réaliste du muscle cardiaque. Nous ne prétendons ce-
pendant pas livrer une description précise de la biomécanique du coeur, mais plutét formuler
le probleme de la segmentation dans un cadre physique approprié.

2

ds dr (2.28)

o%u

arz

8s?

2 |9%u
' ords

2 ‘ o%u

2.4.1 Trois couches pour représenter la paroi cardiague

Le muscle cardiaque ne peut étre rigoureusement assimilé a un matériau homogeéne iso-
trope élastique linéaire (Fung, 1993). D’autre part, comme on I'a vu au chapitre 1, le muscle
cardiaque présente une structure interne fibreuse complexe. Les travaux de référence de
(Streeter et al., 1969) ont mis en évidence, sur un modele animal de caeur de chien, proche du
cceur de 'lhomme, la géométrie particuliére de I'architecture fibreuse du muscle cardiaque.
En patrticulier, il est montré que I'angle des fibres varie continlmenrt 6@° par rapport a
la direction de référence au milieu du myocarde, sur la surface endocardigié®° asur la
surface externe. De plus, ces directions ne sont affectées que trés légéerement par le phéno-
meéne de contraction, malgré un épaississement mural important. Enfin, on peut considérer
gue la proportion des fibres orientées de maniére circonférentielle sur celles orientées longi-
tudinalement est d’environ 10 :1. La figure 2.Blustre I'organisation des fibres a travers la
paroi cardiaque. Notons que ces observations ont été faites pour le ventricule gauche. Par la
suite, elles seront extrapolées au ventricule droit, en premiére approximation, bien que des
informations structurelles spécifiques au VD pourraient étre intégrées au modele.

Ces constations sur I'orientation des fibres nous amenent a considérer, de maniére ma-
croscopique, une partition de la paroi cardiaque en trois couches jointives imbriquées, une

4http :/limagerie-cv.univ-lyonl.frfWEB_CARDIO/documents/Documents_references/poly-biomeca/biomec.htm
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ventricule a
——

+60°

épicarde

¥

endocarde

orientation des fibres

-60°

FIG. 2.9 — Orientation des fibres cardiaques, de I'endocarde a I'épicarde

couche large centrale

couches fines periphériques

FIG. 2.10 — Modele a trois couches de la paroi cardiaque : une couche centrale épaisse est
bordée par deux couches fines d'épaissgur

couche épaisse centrale, bordée par deux couches périphériques fines, dont I'épaisseur sera
notéen. La figure 2.10 est une illustration du modéle a trois couches.

La couche centrale est considérée comme une matrice élastique homogene isotrope, alors
gue les directions de déformations privilégiées par I'orientation des fibres des couches ex-
ternes vont étre prises en compte.

2.4.2 Loi de comportement des couches fibreuses

Dans la littérature, differents modeles mécaniques issus de tests rhéologiques des tissus
du cceur ont été proposés. Ohayon and Chadwick (1988) ont introduit un modele fibres-
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fluide-collagene dont la loi de comportement s’écrit

O'ij(u) = (d . e(u)d) (d ® d) ij —|— Zl_l,b’l’](fij(u), (229)
fik:Fes pression

oud = (d,, d2, d3)T estle vecteur d’orientation des fibresde® d est une matricd x 3

dont les composantes sont définies gdu® d);; = d;d;. s, représente le coefficient de
Lamé caractérisant le matériau constituant la couche externe. La loi de comportement peut
étre réécrite avec la convention d’Einstein de la fagon suivante

O'ij(ll) = de(u)kldldidj —+ 2[_1,1,7’]61;_7'(11). (230)

dted représente la quantité de déformation d’une fibre orientée gelomsecond terme
représente l'influence du réseau passif de collagéne, considéré comme un milieu isotrope
incompressible (pression solide). Cette pression est pondérée par I'épgisieelarcouche.

2.4.3 Modele asymptotique

Le paramétrep est supposé trés petit devant I'épaisseur de la couche centrale. Il est
donc intéressant de dériver un modele asymptotique, en faisant tewvers zero, et ainsi
de reproduire I'action des couches périphériques par des conditions aux limites, que I'on
pourra facilement intégrer dans les équations d’équilibre. En appliqguant une technique de
perturbation singuliére (Destuynder and Saulin, 1996), on peut montrer que leysgné
vers zeéro, la relation (2.29) se raméne aux conditions aux limites suivantes, appliquées sur
le bord de la couche centrale

afL ‘n 2pupuy,
afl = of-t: | =—| moug (2.31)
afl « to HbUt,

pour toute orientatioml = (0, d;,, ds,) des fibres (figure 2.11)f est la contrainte nor-
male appliquée sud€2; (n, t1,t2) est un repére local orthonormé direct, aveeecteur
normal unitaire a la surface, &t ett, choisis dans le plan tangent a la surface.

On constate qu’en appliquamﬁ; surd€g, on pénalise les déformations dans la direction
normale, ce qui a pour effet de rigidifier le bord.
Ce résultat est particulierement intéressant puisque 'orientation des fibres n’entre plus en
jeu. Quels que soient les vecteusset t, choisis dans le plan tangent, le modele asymp-
totique obtenu est le méme. Intuitivement, on peut comprendre qu’en passant a la limite, la
notion de direction n’a plus vraiment de signification. La connaissance précise de I'orienta-
tion des fibres des couches périphériques n’est donc pas requise pour le calcul des conditions
de bord.
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FIG. 2.11 — Repére local sur un triangle du bord du domaine.

2.4.4 Energie de régularisation

Introduisons a présent ce nouveau terme dans notre probleme de segmentation. Nous
ne considérons comme géométfdg que la couche centrale du muscle cardiaque qui est
isotrope.

Nous définissons une énergie de béigl,...q correspondant a ces conditions aux limites
telle que

Epora(u) = / O'f; -uds (2.32)
0%

L'énergie totale a minimiser devient alors

Etotal(u) = Eélast(u) + Ebord(u) + Edonnéegu) (2-33)

L'ajout de I'énergie de bord augmente I'énergie élastique, et par conséquent I'effet régu-
larisant. L'énergieF,..q est discrétisée par la MEF. Toutes les contributions élémentaires
dues aux contraintes de bord calculées sur les éléments trianguladé¥,dmnt reportées
dans la matrice globaﬁ. Les calculs menant a I'expression discréte de cette énergie sont
détaillés en annexe A. On aboutit a I'expression

d _ 1 NI 2
Ebord - EU MU ( 34)

En ajoutant (2.34) dans I'équation (2.18), nous obtenons

El, () = E$ (U) + E  (U) + Egomee{U) (2.35)
1 —
= 5Ut(K +M)U 4+ FU (2.36)

On utilise le méme schéma de minimisation que celui présenté en section 2.1.2.

2.5 Non linéarité géométrigue et grands déplacements

Nous avons exprimé la déformation d’un corps élastique sous la forme des équations
d’équilibre (2.2). La résolution s’effectue dans la configuration de référé€qcet nous
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avons écrit I'algorithme originaM1 d’évolution du gabarit élastique déformable sous la
forme d’un probléme de point fixe (2.10) ou variationnelle (équation (2.14)).

Cet algorithme présente des inconvénients majeurs. Pour gu’il converge vers la solution
recherchée

— I'hypothése des petits déplacements est requise,

— la configuration de référence doit étre peu différente de la configuration déformée a

trouver §2 = )

Comme on souhaite faire correspondre les contours des structures d’'intérét a segmenter a
des lieux ou le champ de forces est ntjl,s = 0), le cas de figure particulier favorable
aM1 est celui olt|s0, est faible mais pas nul et permet d’amefieren2 en créant une
énergie élastique faible (petits déplacements, petites déformations).

Algorithme M2

Lorsque les déplacements a retrouver sont plus grands, le schéma proposé n’est plus
valide. Dans le cas de I'imagerie cardiaque, la nécessité d’introduire la possibilité de repre-
senter des grands déplacements est évidente du fait de

— la variabilité de forme du muscle cardiaque d’un patient a l'autre,

— de I'amplitude des déplacements observés durant la phase de contraction du myocarde.

Nous proposons une amélioration de I'algorithi& par une prise en compte deran
linéarité géométriquel’idée générale consiste a déplacer le domaine de maniére itérative,
donc de mettre a jour périodiquement I'énergie de déformation, au cours du processus de
minimisation de I'énergie potentielle. On ndi}, les états successifs du domained€l,
les bords correspondants. Les maillages représeffanont notész .

Nous utilisons une approximation linéaire de la géométrie entre deux états successifs :

Qk+1 ~ Qk.

La mise a jour itérative de la géométrie permet de partir d'un dom&ineelativement
éloigné du domaine fin&®. L'algorithme avec mise & jour de la géometrie, Nd, s’écrit :

utt1l — At divo(uFtt) = u* dansQ,
(M2) o, (uFt) = t(I + u®) sur oy, (2.37)
Qk+1 = (I —|— uk)Qk

L'algorithme M2 est similaire aM1 dans le sens ou I'on recherche I'équilibre a conver-
gence. Cependant, les approches different par deux points fondamentaux :
— le domaine est déplacé par l'opérati@n,; = (I + u*)Q,
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— les équations locales ne sont plus écrite(¥giet 92y mais surf2;, et 9€2y,.

Une formulation variationnelle équivalente au probleme (2.37) est

— [ (¥ —u") . vdx+ At/ s(u*th)Te(v) dx = At/ t(I+ u®) - vds
Q. Qp o0y,

Qk_|_1 = (I -|— uk)Qk

(2.38)
pour tout champ de vecteuvscinématiquement admissible.

Interprétation mécanique

L'approcheM2 est interprétée au sens mécanigue comme une succession de déforma-
tions du domaine, I'énergie de déformation étant relachée a chaque itdea@raque?,,
est donc une configuration de repos péy, ;. La conséquence directe d’'un tel schéma
est la possibilité de parcourir de grands déplacements, puisque I'énergie élastique n’est pas
accumulée d€2, a2, mais uniquement entre deux états successifs. La deuxiéme remarque
porte sur I'évolution du champ de forces appliqué sur le bord. L'énergie élastique ne deve-
nant pas exagérément grande au cours de la déformation, I'énergie externe a apporter pour
réaliser I'équilibre reste limitée et peut décroitre vers zéro au voisinage de la solution, ce qui
est compatible avec le type de champ de forces que nous utilisons. Autrement dit, les deux
énergies qui a tout moment se compensent décroissent vers zero au fur et a mesure que I'on
s’approche d&}.

Discrétisation et résolution

Nous nous replacons dans le cadre de la discrétisation spatiale par la MEF. Kétons
la matrice de raideur correspondant a une configuration dofpéPour alléger I'écriture,
on considérera le schéma de minimisation, sans tenir compte des contraintes de bord intro-
duites en section 2.4. Nous assimilons maintenant chaque itération de I'algokitBrada
résolution d’un probleme identique a (2.25). Le schéma d’Euler semi-implicite s’écrit

(I + At.K*) U = U* + At F(U%). (2.39)

Nous considérons le déplacement du domaine au cours du processus de minimisation
comme une opération demaillage & nombre de nceuds constants, et avec une connectivité
inchangée. Nous verrons par la suite qu'’il est possible d’envisager une modification réelle du
maillage au cours de la segmentation, si ce maillage devient mal conditionné pour le calcul
par éléments finis.

Les temps de calcul liés & la mise a jour de la matrice de rald&youvant devenir im-
portants pour des maillages comportant un grand nombre d’éléments, il semble plus raison-
nable de ne pas la recalculer & chaque itérakio®n introduit donc l'indicep correspond
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a une configuratiorf2,, découplée dé: qui désigne toujours la discrétisation temporelle.
L'équation (2.39) devient

(I + At.KP)U*! = U* + At F(U"). (2.40)

Nous proposons ainsi un algorithme qui présente deux boucles imbriquées, une boucle
sur la géométrie, et une boucle de discrétisation en temps équivalbtitelze diagramme
2.12 montre la structure de I'algorithme proposé.

Cet algorithme souleve la question de I'ajustement du nombre d’itérations. Dans la pra-
tique, on souhaite remailler le moins de fois possible. On est donc amené a se poser la
question suivante : étant donnée une configurdiigriun maillageZ ?), jusqu’a quel point
peut-on pousser la déformation pour obteRjy, ; (un maillageZ#*1) ?

Qualité topologique et géométrique d’'un maillage

La déformation du maillage doit étre conditionnée par I'évolution de sa qualité. Un
maillage de qualité médiocre entraine des erreurs numériques importantes dans les calculs
par éléments finis. Les critéres de qualité considérés sont d’ordre topologique et géomé-
trique.

Latopologie du maillage’est plus respectée lorsque des éléments s’inversent (fig. 2.13). La
détection de I'inversion d’'un tétraédre peut étre réalisée lors du calcul de son volume, donc
pendant le calcul des matrices locales de raideur. Le volume d’un tétraedre est déterminé de
la maniere suivante
r1 Y1 z1 1
r3 ys 23 1
Ty Ya 24 1
ou(xz;, vi, y5), ¢ = 1,2, 3,4, sontles coordonnées des sommets du tétraedre. Le tétraédre
est orienté de telle sorte &y, > 0 dans le cas normal, 8f¢,, < 0 lorsque le tétraédre
s’inverse.
La qualité géométriquel’'un élément est liée a I'écart de sa forme par rapport a I'élément
régulier. Plusieurs cas de figures se présentent pour caractériser un tétraédre de mauvaise
gualité (configurations en aiguille, cale, fuseau, éclat, et chapeau, voir figure 2.14) (Péqui-
gnot, 2002). De nombreux criteres de qualité géométrique ont été définis dans la littérature
(Parthasarathy et al., 1993). Nous avons choisi I'un des critéres les plus courants, qui est le
rapportp du rayon de la sphere inscrite au tétraedre sur la longugyy, de sa plus grande
aréte

(2.41)

3Vé'ra
Q=v24 L etp= 2" (2.42)

max tétra

ou A;etrq €St I'aire totale des 4 faces du tétraedre. Ce critéere est bornéCeatre; plus
I'élément est dégénéreé, plus la valeur@es’approche dé®, alors qu’il vaut exactemerit
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At — Aty

Mise a jour de la matrice de raideKP

UPH!  £(UP,KP, At)

At — &t

Déplacement du maillagé?+! «— 7P 4 UP*!

non

7P+l de bonne
gualité ?

oui

Mise a jour de la géométrie
TP — TP UP — UPtL p—p+1

non

Convergence

oui

Fin

FIG. 2.12 — Algorithme de minimisation avec mise a jour de la géométrie.
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Sy

FIG. 2.13 — Qualité topologique d’'un maillage : inversion d’un tétraedre.

cale

aiguille

<7 &

fuseau

chapeau

éclat

FIG. 2.14 — Qualité géométrique d’'un maillage : mauvais tétraédres.
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pour un tétraédre régulier.

Dans I'algorithme propose, le maillage est jugé correct s’il respecte a la fois le critere topolo-
gique (aucun élément inverse) et géométrique, un seuil de tolérance étant fixé. Si ce n’est pas
le cas, une boucle de retour permet de repartir de la configuration précédente avec un pas de
tempsAt plus fin, afin de mieux contréler la déformation du maillage (figure 2.12). Enfin,

la convergence globale peut étre estimée en calculant la norme du déplacement; si celle-ci
tombe en-dessous d’un certain seuil, 'algorithme est stoppé. On peut également vérifier que
le champ de forcestend vers zéro a convergence.

Le probleme géométriqguement non linéaire est approché par une succession de pro-
blemes linéaires. A chaque remaillage, le déplacement est mis a zéro, ce qui permet de
relacher I'énergie de déformation. De ce fait, chaque configuration a déformer est considé-
rée comme une situation de repos, et I'action du terme d’attache aux données est accrue. La
linéarisation géométrique permet donc de retrouver des déplacements beaucoup plus impor-
tants. Une approche similaire a été appliquée dans le cadre de la mise en correspondance non
rigide (Peckar et al., 1999). L'approximation d’'un probleme non linéaire par une succession
de problémes linéaires (méthode incrémentale) est exposée dans (Ciarlet, 1988).

2.6 Minimisation sous contrainte de champ nul

Nous développons dans cette section une autre amélioration du schéma numérique
qui porte sur l'introduction d’un contrainte sur le champ de forces évalué sur le bord du
domaine déformé.

L'équation (2.2) traduit un état d’équilibre. La position d’équilibre est atteinte lorsque
I'énergie élastique emmagasinée lors de la déformation du modéle compense exactement
I'énergie externe. On cherche certes un minimum de I'énergie (2.18), mais aucune contrainte
sur le champ de forces, a convergence, n'est introduite dans le probleme a résoudre. Il est
par conséquent possible d’obtenir un équilibre au sens mécanique sans pour autant que le
champ de forces sur le bord du domaine déformé soit nul, ce qui se produit |&2gcret
relativement éloigné d@ et quet |y, est important.

Or, nous souhaitons avdif,g = 0. Si I'on introduit cette contrainte supplémentaire, le
probléme a résoudre devient

—dive = 0 dans(}
o,=1% suro€g (2.43)
t=0 sur 9.

En utilisant la technique de charge incrémentale décrite en section 2.1.2, nous avons a
résoudre :
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t(r)=1—=x

Y

=
814
[

FIG. 2.15 — Example de champ de force unidimensionel.

utl — At divo(ubtl) = u*k dansQ
on(uFt) = t(I + u*) surdf (2.44)
t = 0 surdq.

La contraintet|,q est essentielle. L'example unidimensionnel suivant montre que, si
I'on n’en tient pas compte, il N’y a aucune raison dans le cas général de converger vers une
telle configuration. Cette constatation nous amenera ensuite a proposer un algdvitime (
permettant d’intégrer cette contrainte sans la résoudre explicitement, et ainsi d’améliorer
la convergence. Les développements suivants sont issus d’une idée originale de J.Pousin
(MAPLY, INSA, Lyon).

2.6.1 Un cas unidimensionnel simple

Nous montrons dans cet exemple 1-D que lorsqu’on ne prend pas en compte la contrainte
de champ nul sur le bord du domaine déformeé, le modéle ne converge pas nécessairement
vers la solution souhaitée. On se donne un domaine défirfepas (0, Z) que I'on place
dans le champ de forcégx) suivant :

z—tx)=1—=x (2.45)

Nous cherchons a déformer le domaine de telle maniére a ce gieene ene = 1, ce qui
correspond a un chantx) nul. La figure 2.15 donne l'allure du chamfr).

En élasticité unidimensionnelle, la relatiendiv o = 0 s’écrit

do
— =0 (2.46)
dx
De plus, la contrainte est proportionnelle a la déformatigélasticité linéarisée) et on a
du ,
€ =u (2.47)

:E_
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d’'ou
—u” = 0surQ (2.48)
Nous fixons une extrémité par la relation
u(0) = 0, (2.49)

x restant libre de se déplacer. Par ailleurs, I'application du champ de foraes’éarit

u'(Z) = t(I+ u)(Z) (2.50)
=1—(Z+ u(@)) (2.51)

et la contrainte de champ nul est donnée par
tI+u)(Z) =0 (2.52)

Le probleme d’élasticité unidimensionnel qui nous intéresse peut donc étre formulé de
la fagon suivante : on cherche le déplacemetel que

—u” = 0sur)g

u(0) =0

w'(z) = td +u) (%) = 1 — (% + u(z))
tI4+u)(Z) =0

(2.53)

Premiére stratégie

Dans un premier temps, on ne tient pas compte de la contrainte (2.52)safaible.
D’aprés (2.48), le déplacement est une fonction affine de la position, soit

u(x) = ax + b.

D’apres (2.49), on a nécessairemént 0 caru(0) = 0.a + b = 0,d’'ou

u(x) = ax.

D’aprés (2.50),onaa =1 — & — aZ, dou

On obtient finalement :

(2.54)
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On remarque que I'on ne peut avé{d + w)(Z) = 0 que si
1—=x

1+

1—(z+

z) =0,
soit
T =1.

Pour atteindre la solution, il faut partir de la solution! Il est donc nécessaire de tenir compte
de la contrainte (2.52).

Deuxiéme stratégie

Considérons a présent le probléme de minimisation suivant

E(v) = %{ /Om V'(s)? ds — (1 ~(z+ v(i)))z} (2.55)

. /.

t(I+0) ()

Le premier terme exprime I'énergie de déformation, et le second I'application du champ de
forces sur le boré du domaine.

Notonst I'application deH' (0, Z) — R qui av associe(I + v)(Z) = t(Z + v(T)).
Commet(xz) =1 — x,

tI+v)(z) =tz +v(x))

=1—(z+v(x)).
On cherchew € H'(0, Z) tel que
u = argmin  E(v) (2.56)
v e H?
t(I+v)(z) =0

Le probleme (2.56) est un probléme de minimisation avec contrainte d’égalité. Pour le ré-
soudre, nous utilisons la méthode des multiplicateurs de Lagrange (Ciarlet, 1985). La condi-
tion nécessaire pour quesoit un extremum de la fonctionnellg est

{ DE(u) = ADt(I + u) (2.57)

t(I+ u)(Z) = 0

ou D représente I'opérateur de dérivation.
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En développant le systéme (2.57), nous obtetvang H' (0, )

/i W/ ()0 (s) ds — (1 — (& +u(2))) — Av(z) = 0 .59

0

t(I+u) (&) =1— (Z+u@)) =0

La formulation locale équivalente est

— u” = 0dans(0, ) (2.59)
u(0) =0 (2.60)
u'(Z) =t(I+u)(Z) + A (2.61)
tI4+u)(Z) =1—(Z+u(x)) =0. (2.62)

Dans le cas général, la difficulté consiste a calculer le paramedtemultiplicateur de
Lagrange. Ici, nous pouvons le déterminer analytiguement.
Les équations (2.59) et (2.60) entrainent

u(x) = ax.

La contrainte (2.62) implique que
1—(Z+ az) =0,

d’ou

Finalement nous obtenons B
x. (2.63)

u(x) =

On a bien une convergence deversl caru(z) = 1 — .
La relation (2.61) permet de déduire que

A =a.

Algorithme 1-D

Nous proposons un algorithme itératif qui permet de converger vers la solution sans
résoudre explicitement la contrainte (2.52). L'idée consiste a poser

M = (u)*(xz), k€N (2.64)
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La version itérative de la relation (2.62) est
(w)* (@) = t(I + u®)(2) + (v)"(Z) (2.65)
Supposons que l'algorithme converge. A convergence,
Jim (w)**(z) = lim (u')"()
d’ou
t(I+ ) (z) = 0.
La relation récursive (2.65) conduitag étant donné,

aktt=1—z — ak+1:1_c+ ak

ou encore .
1—=x a
k1 — 2.66
@ 1+ x + 14+ ( )
Posongz(z) = 1_i+ i
YT15: 1+
Le point fixe de (2.66) est = G(z), d’ou
1—=x
z = —
xr

qui est la solution recherchée. De plus, I'algorithme converge dans un voisinage de la solu-

. 1—-2 1
tion, car DG(———) =
T 1+

— < 1, pour toutz > 0.
€T

2.6.2 Extension au cas 3-D
Revenons maintenant au probléme tridimensionnel. On souhaite satisfaire la condition
t(I—I—u) |3QOZ t(I—l—u) oY =0 (267)

ol Y désignant I'application trace sa2,. Comme précédemment, la méthode des multi-
plicateurs de Lagrange permet d’obtenir les conditions nécessaires suivante¥, desic
gnant I'application trace sw@(2,

{ DE(u) =Dt(I+u)oTX, \¢ER? (2.68)
t(I+u) |an,= 0
Sous forme d’équations locales, le probleme a résoudre s’écrit
—divo(u) =0 dans(2
on(u) =t(I4+u) +Dt(I+u) X surd (2.69)
tI+u)=0 surdy.

Sur le modéle de I'exemple unidimensionnel présenté plus haut, nous proposons un algo-
rithme de minimisation sans résoudre explicitement la contrainte de champ surfacique nul &
convergence.
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Proposition d’algorithme en 3-D (Algorithme M3)

Posons
on(u®) =Dt(I+u*) A, kEN.

Nous avons donc a résoudre le probleme de point fixe suivant (algoritghe

(M3) { utt — At divo(ukt!) = uk dans2,

2.70
on(UFt) = t(I 4+ u*) + 0,(u*) surdf. (2.70)

Etant donné le déplacement init@? = 0, et en posant,,(u®) = 0, on a de maniére

récursive :
)

on(u') =t(I+u®) + 0,(u°) = t(I+ u°
on(u?) =t(I+u')+o,(u') =t@+u') + t(I+ u?

k—1

on(uF) = tI+ uP)

=0

\

On suppose que le chamst dérivable suds2 et tel que la sérig t(I+ uP) est conver-
p=0
gente.

Alors,ona lim t(I 4+ uP) = 0, qui est la contrainte a vérifier.

p——+oco

Traduisons le systéme (2.70) sous forme variationnelle.
— (uk—uk+1)-vdx+At/ s(ut)Te(v)dx = At/ on (U vds (2.71)
Qo Qo Qo
pour lesv non nuls que sur les points du bapd,.
Sous forme matricielle, nous obtenons

(Uk _ Uk—l—l) B k—1

k+1 P

KUk — ~ = ;(F(U ) (2.72)

Oou encore .
I+ At)KU*T? — Uk =) (F(UP)) (2.73)

Orona .

k k—1

> (F(UP)) = F(U*) 4+ ) (F(UP)) (2.74)
= F(U¥) 4+ KU*! — (U" - U*) (2.75)

At
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Le schéma numérique de minimisation prend alors la forme

U’=0
Ul=o0 (2.76)
(I+ At K)U’“"‘2 = Ukt + At F(Uk) 4+ AtKUR! (U’“ _ Uk+1)z‘

17 étant I'indice des noceuds du bodd,.

Interprétation mécanique

Dans l'algorithmeM3, la contrainte de champ nit| ;5 = O est prise en compte de
maniere implicite en posant que la contrainte normale est égale & 'accumulation des forces
surfaciques estimeées aux instants précédents. De cette maniere, I'énergie d’attache aux don-
nées croit jusqu’a une valeur finie limite (puisqu’a convergence, le champ est nul ou proche
de zéro), compensée par I'énergie élastique accumulée. Le fait de sommer toutes les contri-
butionst (I 4+ u*) a pour effet de “pousser” le domaine et d’accélérer la convergence.

2.7 Synthese

Nous rappelons ici les différents schémas numériques introduits dans ce chapitre.

Algorithme M1

Formulation locale

(M1) ukt! — At div o(u*tl) = u* dansQ
on(uFt) = t(I + u*) surdQ

Formulation variationnelle

— [ (W —u*h) . vdx + At/ s(u*)Te(v) dx = At/ t(I4 u®) - vds
Qo Qo 0o

Expression discrétisée obtenue par la MEF

(I+ At K)U*! = U* + At F(U¥)
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Algorithme M2

Formulation locale

u*tl — At divo(uFtl) = u* dansQ,
(M2) o, (uFt) = t(I + u¥) suroNy,
Qk+1 = (I —|— uk)Qk

Formulation variationnelle

— [ (@*=u*) . vdx+ At/ s(uF™Te(v) dx = At/ t(I+u®) . vds
Q. Qp o0y,
Qk_|_1 = (I -|— u’“)Qk

Expression discrétisée obtenue par la MEF
(I + At.KF) U = U* + At F(U¥)

Algorithme M3

Formulation locale

(M3) urtt — At div o (ukftt) = uF dans2,
o, () = t(I+ u®) + o, (u¥) suraf,

Formulation variationnelle
— [ (uF —u*) . vdx + At/ s(uF ™M Te(v) dx = At/ on(uFh) v ds
Qo Qo Qo
Expression discrétisée obtenue par la MEF
U’=0

Ul=0
(I+ At K)Uk+2 = U+ 4 At F(UF) + At KUR! + (UF — Uk,
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1 est I'indice des nceuds du bo&d2,.

Nous avons introduit diverses améliorations a la méthode du gabarit élastique déformable
pour la segmentation d’images cardiaques. Le chapitre suivant est consacré a I'évaluation des
performances des différents algorithmes proposeés.
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Chapitre 3

Evaluation de la méthode de
segmentation

Dans ce chapitre, nous proposons tout d’abord une évaluation technique de la méthode
des gabarits élastiques déformables a partir de la segmentation d’objets de synthese caracté-
ristiques de situations extrémes. Dans une deuxiéme partie, nous évaluons les performances
de la méthode pour la segmentation d’'images réelles in-vivo cardiagues, en comparant les
résultats obtenus a des segmentations manuelles réalisées par un expert médecin. Enfin, nous
montrons les résultats de segmentation de données ultrasonores expérimentales. Ces résul-
tats sont validés par la segmentation d’un fantdéme ultrasonore dont on connait la géométrie.
Une comparaison avec une autre méthode de modele déformable a été réalisée.

Nous comparerons les différents schémas numeériques introduits au chapitre 2 et nous
étudierons l'influence des différents paramétres de la méthode, qui sont résumés dans le
tableau 3.1.

Nous distinguons les paramétres relatifs

— au gabarit élastique lui-méme,

— au champ de forces,

— ala minimisation de I'énergie.

Parametres

modele — maillage : nombre d’élémenf¥,;

— mécanique : module d’Youn§ et coefficient de Poissan
champ de forces — détection de contours (optionnel) : lissage), seuils bas et hau
— lissage du potentiebx,) ou parametrgiy  de diffusion
minimisation — pondération relative des énergiks

— discrétisation temporellAt

~—+

TAB. 3.1 — Liste des paramétres de la méthode de segmentation
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FIG. 3.1 — Cas test 1 : segmentation sphére sur cube : position initiale. (a) vue 3-D, (b) coupe
2-D.

3.1 Evaluation sur des objets de synthese

Afin de mieux rendre compte du comportement des différents schémas numériques pré-
sentés au chapitre précédent, nous avons élaboré des cas de simulation extrémement simples.

Il est bien entendu que la segmentation dans des conditions aussi idéales (objets simples,
images binaires) peut étre réalisée par des méthodes moins complexes, telle que le simple
seuillage. L'objectif est ici de tester techniquement la méthode du gabarit élastique défor-
mable dans diverses conditions d’expérimentations.

3.1.1 Castest1:segmentation d’'un cube a partir d’'une sphére

Le premier cas test consiste a segmenter un cube d'aréte35 sous forme d’'image
3-D binaire, a l'aide d’'un maillage sphérique de rayBn= 22. Nous voulons ainsi tes-
ter les performances de la méthode dans le cagdasls déplacementst desvariations
importantes de formed.es deux objets sont approximativement centrés I'un par rapport a
I'autre, comme le montre la figure 3.1.

Comparaison des schémas numériques

On se donne un champ de foraesuffisamment régulier, a peu prés nul sur toutes les
arétes du cube, et de portée suffisante, généré par la méthode du GVF sur la carte de la norme
du gradient (voir figure 3.2). Le parametre de lissaggestr = 0.15.

Nous souhaitons évaluer les differentes méthodes exposées au chapitre 2. Quatre sché-
mas numerigues sont testes :
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() (b)

FIG. 3.2 — Champ obtenu par un GVF sur la norme du gradient. (a) Le champ est montré,
projeté en 2-D sur un plan de coupe. (b) Norme des forces dans le méme plan.

— l'approche classique en petits déplacements, ridtEedécrite en section 2.1,

— un schéma avec déplacement du domaine (remaillage) Mibt@résenté en section
2.5,

— un schéma avec prise compte de la contrainte de champ nulM&téntroduit en
section 2.6,

— une combinaison d&12 et M3, notéeM4.

Dans un but de comparaison, tous les parametres sont fixés. Pour les quatre expériences,
nous avons £ = 10, v = 0, N, = 15019, A = 20, At = 0.1 a0.05.

Les résultats obtenus a convergence pour chacune des méthodes sont présentés figure
3.3. On admet qu'’il y a convergence lorsque le déplacement moyen varie peu par rapport a
un certain seuil.

On constate que le schémd ne permet pas de se rapprocher suffisamment des faces du
cube. L'équilibre se produit lorsque I'énergie de déformation est compensée par l'intégrale
des forces sur le bord du maillage. En introduisant la mise a jour de la géométrie dans le
schéma de minimisation (méthoti2), nous observons des résultats nettement meilleurs,
puisqu’avec la méme rigidité du matériau, nous obtenons des déplacements beaucoup plus
importants. Pour le cas-test présenté, la convergence est atteinte en environ 90 itérations et
8 mises a jour de la géométrie. Le schéma est intéressant dans le sens ou le modele
est poussé vers une configuration ou le champ surfacique est nul. Le fait de cumuler les
contributions du champ de forces a chaque itération permet une convergence plus rapide
de l'algorithme. De plus, comme il n’y a pas de déplacement du domaine, le processus est
relativement rapide. La convergence est atteinte en une trentaine d’'itérations. Cependant,
I'approximation linéaire de la géométrie empéche les interfaces du modele de bien adhérer
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(@)

(b)

(©)

(d)

FIG. 3.3 — Cas testl : segmentation sphere sur cube. Comparaison des schémas de minimi-
sation. (aM1, (b) M2, (c), M3, (d) M4.
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FIG. 3.4 — Cas test 1 : segmentation sphére sur cube. Finesse du maillage. (a) 519 nceuds ,
2237 éléments, (b) 990 nceuds , 4692 éléments, (c) 3003 nceuds , 15019 éléments.

aux faces du cube. En combinavi8 et M4, nous obtenons les meilleurs résultats (conver-
gence en 30 itérations avec 3 mises a jour de la géométrie). L'estimation du champ sur le
bord du maillage déformé permet de confirmer qu’on se rapproche le mieux des interfaces
du cube a segmenter avec la méthdtie Les temps d’exécution sur un PC Plll & 1.2 Ghz,
avec un code C++ non optimise, sont de I'ordre de 57 s ptiurl4 s pouM3, et 19 s pour

la méthodeM4. La méthode numérique de résolution de systemes linéaires utilisée est la
méthode itérative GMRES (packaB&TS¢é).

Influence du nombre d’éléments sur le résultat de la segmentation

La discrétisation du domaine est un facteur important pour la résolution du probléme des
eléments finis. Trois maillages sphériques de résolutions différentes. Le premier maillage,
de basse résolution, comporte 519 nceuds et 2237 éléments. Le deuxieme, de résolution
moyenne possede 990 nceuds et 4692 éléments, tandis que le maillage de plus grande ré-
solution présente 3003 nceuds et 15019 éléments. Ces 3 maillages ont été déformés dans
I'image du cube, avec les mémes paramétres que dans les expériences précédentes. Nous
avons choisi le schéma de minimisatigi .

Lorsque la résolution du maillage augmente, les résultats observés sont meilleurs, en
particulier dans les angles du cube, comme le montre la figure 3.4. La finesse du maillage
est indéniablement liée a la qualité du résultat de segmentation. Il faut cependant faire un
compromis entre la résolution du maillage et le colt algorithmique engendré, puisque la
dimension des matrices manipulées3stx 3n sin est le nombre de nceuds . Sur la méme
machine PC PIII 1.2 Ghz, les temps d’exécution sont respectivementde 6 s, 11 s, et 33 s.

http ://www-fp.mcs.anl.gov/petsc/
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Influence du champ de forces

Afin d’assurer une bonne convergence de I'algorithme, le champ de forces doit avoir les
propriétés suivantes :

— une régularité suffisante

— une portée suffisante
Lorsque le champ est bruité, il convient d’appliquer une technique de régularisation appro-
priée, comme nous le verrons plus tard.

Nous illustrons ici des problemes liés adartée du champ de force®n calcule trois
champs de forces construits par lissage et dérivation d’'une méme carte de contour extraite par
un filtre de Canny-Deriche, en faisant varier I'écart-type du lissage gaussies @, 2, 1).

Ainsi, pluso,, est grand, plus la portée du champ est importante. La figure 3.5 montre les
champs de forces obtenus ainsi que le comportement de I'algorithme de segmentation (mé-
thodeM4), apres 20 itérations (pas a convergence), pas de téaps- 0.05. Lorsque la

portée du champ est insuffisante, la déformation peut se produire par effet de voisinage, les
éléments "moteurs" tirant leurs voisins. Ceci conduit a des déformations non homogeénes, et
une convergence lente.

On constate également que, étant donnée la discrétisation spatiale de I'image, si le lis-
sage gaussien est trop important, il y a un déplacement du zéro du champ par rapport a la
position souhaitée, c’est-a-dire sur les bords du cube. Dans ce cas, on obtient au mieux un
cube aux bords arrondis, alors que le champ est proche de zéro sur les bords du modele. Nous
remarguons donc qu’en lissant fortement I'image du cube, nous avons privilégié la portée
du champ au détriment de la bonne localisation de ses zéros. Pour pallier ce probleme, une
stratégie possible consiste a utiliser des cartes de potentiel de moins en moins lissées (sur
le concept de I'espace d’échelles), de fagon a attirer globalement le modele, puis a raffiner
ses déformations, avec des champs agissant plus localement. En adoptant cette stratégie, le
modele converge en une cinquantaine d’itérations, pour le cas test considéré. Pour évaluer
I'apport de la technique multi-échelle sur le résultat de segmentation, nous avons estimé
la distance euclidienne moyenne des bords du modéle aux faces du cube, au moyen d’'une
carte de distance, pour chaque échelle de lissage (table 3.2). Pour obtenir un champ avec
une portée satisfaisante, on peut calculer une carte de distance aux contours (carré de la dis-
tance euclidienne, par exemple). L'inconvénient d’'un tel champ est qu'’il est relativement peu
important dans une "bande" autour du zéro du champ. De ce fait, dans le voisinage de la so-
lution, la convergence est lente. Le GVF présente un meilleur profil, puisque la décroissance
vers zeéro est tres rapide, ce qui garantit une bonne convergence, méme si I'on part dans un
voisinage de la solution.
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(d) (e) ()
FIG. 3.5 — Cas test 1 : segmentation sphere sur cube. Influence du champ de forces. Le
champ est montré en 2-D, a un niveau de coupe donné. En haut : situation initiale, en bas :
apres 20 itérations. (&), = 3, (b)op, = 2, (C) o, = 1.

(a) (b) (c)
FIG. 3.6 — Cas test 1 : segmentation sphere sur cube. Résultats de segmentation avec des
cartes de potentiel de moins en moins lisséessfar 3, (b) o, = 2, (C)op, = 1.
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min | max | moyenne| variance
o, =3|005|214| 0.59 0.15
op,=21]0.01|125 0.33 0.09
op,=11]0.00]|0.71| 0.18 0.03

TAB. 3.2 — Distance du modele aux faces du cube, en fonction du lissage du champ de
potentiel.

3.1.2 Castest 2: segmentation d’un ellipsoide a partir d’'une sphere

Le seconde expérience consiste a déformer un maillage sphérique (3003 nceuds, 15019
eléments) dans 'image binaire d’un ellipsoide (boite englobante de 29x15x27). Nous sou-
haitons tester le cas des grands déplacements ainsi que cetléfdemations importantes
puisque la taille de I'ellipsoide suivant I'axe Y est environ la moitié de celle dans les deux
autres directions. Lellipsoide binaire ainsi que le maillage sphérigue initial sont présentés
en figure 3.7.

On fait évoluer le modele sous I'action d’'un champ obtenu par lissage( 3) et deéri-
vation d’'une carte de contours (figure 3.8).

Parametres mécaniques du gabarit

Avec un schéma classique sous I'hypothése des petits déplacements, sans remaillage, ni
contrainte de champ nul (méthobil), la convergence dépend des constantes mécaniques
du modele, comme le montre la figure 3.9. En diminuant le module d’Ydtjngest-a-dire
en rendant le matériau plus souple, on peut changer la position d’équilibre et se rapprocher
un peu plus de la solution cherchée. Le coefficiet de Poigsest fixé a 0. Il n’est cependant
pas possible de converger vers une configuration satisfaisante.

Comparaison des schémas numériques

Comparons maintenant les comportements des méthd@ed3, et M4 appliquées
avec le méme champ de forces, et des constantes mécaniques fixées. Nous observons un
comportement similaire au cas de la sphére que I'on déforme sur le cube (figureNg10).
donne une segmentation correcte de I'ellipsoide mais la convergence est lente (160 itérations
et une dizaine de re-calculs de la matrice de raidd¥B).donne des résultats peu satisfai-
sants dans certaines régions, alors que I'apprdheroduit un résultat correct, léegerement
meilleur queM2, avec I'avantage d’une convergence rapide (50 itérations environ).
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FIG. 3.7 — Cas test 2 : segmentation sphére sur ellipsoide. Situation initiale. (a)-(c) vues 2-D
orthogonales, (b) vue 3-D.
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FiG. 3.8 — Champ de forces pour I'ellipsoide calculé a partir d’'une carte de contours lissée.
(a) Image vectorielle sur une coupe 2-D, (b) image de la norme du champ sur une coupe 2-D.
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(€) (d)

FIG. 3.9 — Cas test 2 : segmentation sphére sur ellipsoide en petits déplacements avec le
schéma numériquél. Variation du module d’Young. (av = 50, (b)E = 10, (C)E = 5,
(E = 1.
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FIG. 3.10 — Cas test 2 : segmentation sphére sur ellipsoide. Comparaison des schémas (a)
M2, (b) M3, (c) M4.
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FIG. 3.11 — Cas test 2 : segmentation sphere sur ellipsoide. Résultat de segmentation. (a)-(c)
vues 2-D orthogonales, (d) vue 3-D.

Raffinement de la solution par lissage multi-échelle du potentiel

Sil'on conduit la segmentation par I'approchkié en deux temps, d’abord avec le méme
champ que pour les expériences précédentes, puis avec un champ moins lisse, le résultat est
affiné, comme on peut le voir figure 3.11. L'écart estimé entre I'objet binaire et le modele
déformé, via une carte de distance, est de8 pixel en moyenne avec une varianceddé4.

3.1.3 Conclusion sur la simulation

Nous avons montré sur ces deux cas de simulations les limites de I'approche de seg-
mentation par gabarit déformable en petits déplacements. Cette approche est améliorée en
déplacant le maillage au cours de la minimisation, c’est-a-dire en relachant I'énergie élas-
tique périodiguement, et en résolvant de maniere incrémentale une succession de problemes
linéaires. En introduisant la contrainte de champ nul dans le processus de minimisation, on
observe une meilleure convergence vers le zero de la fonttiomfluence de cette seule
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contrainte est parfois suffisante pour atteindre la position souhaitée. Dans le cas général, le
cumul de cette contrainte avec la prise en compte de la non-linéarité de la géométrie per-
met d’atteindre les résultats les plus satisfaisants. Enfin, il faut remarquer que le type de
champ de forces utilisé est un facteur important. Une grande portée permet d’attirer un mo-
dele, méme lorsque sa configuration de départ est éloignée de la configuration recherchée.
D’autre part, les zéros du champ doivent correspondre de maniére précise aux surfaces que
I'on recherche. En partant d’'une pré-segmentation telle qu’une carte de contours binaires
extraits de I'image, on peut, par exemple, faire évoluer le modele sur des cartes de potentiels
de moins en moins lissées. Dans le cas ou I'on ne calcule qu'un seul champ de forces, le
GVF se comporte généralement bien.

3.2 Image cardiaques IRM

Cette section est dédiée a I'évaluation de notre méthode pour I'application qui nous in-
téresse principalement, la segmentation d'images cardiaques.

Protocole clinique Rhyvage

Les données traitées sont un ensemble de 10 examens IRM, acquis dans le cadre d'un
protocole clinique (Rhyvage) sur des patients ischémiques. Tous les patients souffrent d’hy-
pertension, sans antécédents cardiovasculaires autres, avec ou sans hypertrophie ventricu-
laire gauche.

Nous disposons d’acquisitions multi-coupes multi-phases obtenues sur un scanner 1.5
T (Siemens, Erlangen, Allemagne) en utilisant des séquences rapides TurboFLASH. Les
parameétres d’acquisition sont :

TR=80ms, TE=4.8ms, FOV=350mm, NEX=1, taille de la matrice=256x256, épaisseur de
coupe=8 mm.

Le patient reste en apnée pendant I'acquisition, synchronisée sur 'ECG (environ 20 s), afin
de réduire les mouvements dis a la respiration. Chaque série comprend environ 9 phases,
couvrant le cycle cardiaque, de la télé-diastole a la télé-systole. La couverture spatiale des
ventricules est réalisée avec, en moyenne, 8 coupes petit-axe. Notons que la zone apicale est
plus ou moins imagée selon les examens. Les figures 3.12 et 3.13 donnent une illustration
des images acquises.

3.2.1 Segmentation de I'image a l'instant télé-diastolique

Nous allons dans un premier temps montrer la capacité du gabarit élastique déformable
de segmenter simultanément les deux ventricules du cceur en 3-D.
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FIG. 3.12 — Examples de coupes IRM anatomiques acquises sur 2 patients différents a mi-
hauteur du VG approximativement en télé-diastole.

Initialisation du modeéle

Comme nous recherchons un minimum local de I'énergie, la configuration correspon-
dant a la convergence de I'algorithme dépend fortement de la configuration initiale. Nous
avons développé une méthode de recalage affine entre le modéle et I'image a segmenter qui
permet d’initialiser le modéle dans un voisinage de la solution. Cette approche sera détaillée
au chapitre 4. Les résultats de segmentation présentés ici sont obtenus avec cet algorithme
d’initialisation.

Parametres utilisés

En général, de bons résultats de segmentation d'images par RM cardiaques acquises avec
les conditions décrites en section 3.2 sont observés avec un champ de forces de type GVF cal-
culé sur la norme du gradient ou une carte de contours binaires. La métidogiei associe
déplacement du domaine et prise en compte de la contrainte de champ nul dans le processus
de minimisation se montre particulierement efficace dans le cas d'images cardiaques réelles.
Comme I'épaisseur de la paroi dans le VG est beaucoup plus importante que celle du VD,

il s’ensuit que le matériau se montre beaucoup plus flexible dans la région du VD, si on lui
assigne les mémes parameétres mécaniques que pour le VG. Il est donc judicieux de rendre
le VD plus rigide en augmentant son module d’Young, de fagcon a éviter qu'’il se plie exa-
gérément. Comme nous avons pris soin d’étiqueter les éléments du modéle bi-ventriculaire,
nous pouvons aisément attribuer des parametres mécaniques différents pour les éléments du
VG et ceux du VD. En pratique, le coefficient de Poisson est systématiqguement mis a zéro
dans le cas des segmentations statiques, car nous souhaitons autoriser les changements de
volume. Le maillage utilisé comporte 5197 noeuds et 22368 tétraeédres. Le pas deNeémps

est initialisé a0.1 en début de segmentation et le coefficient de pondératiest pris €gal
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FIG. 3.13 — Série temporelle IRM d’une coupe petit-axe du cceur
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FIG. 3.14 — lllustration du champ de type GVF (vue 2-D) calculé sur une image cardiaque
par RM.

a 10 pour un champ de forces GVF construit sur la carte de contours binaires, e3égal a
dans le cas du GVF calculé a partir de la norme du gradient. Les parametres du GVF sont
pevr = 0.15 et le nombre d'itérations est 150. La figure 3.14 est un exemple de champ
de type GVF calculé sur une image cardiaque par RM. Notons qu’on cherchera a exclure de
la segmentation les muscles papillaires.

Régularisation du bord

Nous illustrons I'effet régularisant du terme de bord présenté en section 2.4. L'ajout
d’'une énergie de bord rigidifie les interfaces de la couche élastique, en faisant croitre I'éner-
gie de déformation. Ceci est particulierement utile lorsque le champ de forces n’est pas aussi
régulier que I'on voudrait. Dans certains cas, la régularisation élastique ne suffit plus et il
apparait des oscillations sur le bord de I'objet élastique qui se déforme. L'exemple suivant
montre la différence dans les déformations du modeéle selon que I'on introduit le terme de
bord, ou non (figure 3.15).

On constate que les oscillations qui peuvent survenir pour une régularisation élastique
simple sur le bord du domaine peuvent étre largement atténués par la contrainte normale qui
simule le comportement des fibres des couches externes.

Résultats de segmentation d'images cardiaques par RM

La figure 3.16 montre un résultat de segmentation 3-D d’'une image correspondant a
I'instant télé-diastolique pour un patient donné.

Dix cas (dix patients) ont été traités. Les résultats de segmentation de l'image télé-
diastolique sont présentés en figures 3.18 et 3.19. Pour chacun de ces patients, une vue 3-D
des deux ventricules est donnée en figure 3.21.
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FiG. 3.15 — Effet de la régularisation réaliste du bord. (a) Sans contrainte de bord, (b) avec
contrainte de bord. La contrainte de bord lisse les interfaces du modéle en pénalisant les
déformations dans la direction normale (rigidification du bord).

3.2.2 Segmentation d’'un cycle cardiaque

Comme dans (Vincent, 2001), nous utilisons la segmentation obtenue pour lakphase
comme initialisation de la segmentation de la phase 1. Il est donc possible de réaliser
une segmentation spatio-temporelle du muscle cardiaque de l'instant télédiastolique a l'ins-
tant télésystolique. Afin de simuler un comportement réaliste du myocarde au cours de la
contraction, nous faisons I'hypothése que le tissu est quasi-incompressible, c’est-a-dire, que
son volume reste inchangé au cours de la déformation. Pour rendre le matériau incompres-
sible, nous prenons un coefficient de Poissagal a 0.45. En pratique, il n’est pas possible
de fixerv a0.5 (incompressibilité idéale) car le probleme matriciel ne peut plus étre résolu
(la matrice de raideur devient singuliére et ne peut plus étre inversée).

Les figures 3.22 et 3.23 illustrent le suivi des ventricules au cours du cycle cardiaque,
par segmentation des phases successives. La segmentation 3-D du myocarde au cours du
temps est particulierement intéressante car elle permet de fournir des informations utiles
concernant la fonction contractile du muscle cardiaque.

A partir des modeles 3-D obtenus pour chaque phase du cycle, nous pouvons déduire
les volumes cavitaires du ventricule gauche, par exemple. Nous avons comparé les valeurs
de volumes fournies par les résultats de segmentation avec des volumes estimés a partir de
segmentations manuelles d’experts. Deux radiologues ont effectué un contourage du ven-
tricule gauche dans les images 2-D par RM en petit-axe. La surface endocardique du VG
peut alors étre reconstruite par la méthode de (Geiger, 1993), ce qui nous permet de calculer
son volume. Les courbes en figure 3.24 sont une illustration de I'évolution comparée de ces
volumes pour deux patients.

La comparaison entre les valeurs obtenues automatiquement, et celles données par la
segmentation manuelle des deux experts montre la cohérence de nos résultats de segmen-
tation. Les écarts observés entre les volumes estimés sur le modele 3-D obtenu de maniére
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(d)

FIG. 3.16 — Déformation du gabarit élastique 3-D. Colonne de gauche : modele initial, co-
lonne de droite : modéle déformé. (a) coupes perpendiculaires a Z (petit-axe), (b)-(c) coupes
orthogonales a X et Y (vues grand axe), (d) vues 3-D.
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FIG. 3.17 — Modéle 3-D résultant de la segmentation d’'un volume volume par RM.

automatique, et le modele reconstruit a partir de la segmentation manuelle, peuvent provenir
du Iéger décalage spatial des coupes 2-D di au mouvement du patient (interpolation linéaire
des surfaces dans le cas de la segmentation manuelle), ainsi que du mauvais contraste dans
la zone apicale.

Il serait intéressant de prendre en compte des coupes grand axe du cceur. Ces vues n'ont pas
été systématiquement acquises dans le cadre de ce protocole, mais pourraient apporter plus
de précision dans les résultats de segmentation, en particulier dans la zone apicale.

3.3 Images ultrasonores

Cette partie présente les premiers résultats de I'application de notre gabarit élastique dé-
formable a la segmentation d'images ultrasonores. lIs illustrent la robustesse de I'algorithme
sur des images trés bruitées. La segmentation de ces images s’inscrit dans le contexte d’'un
projet dont I'objectif principal est le suivi du développement embryonnaire chez la souris,
un modéle animal trés répandu car il a de nombreuses similitudes avec le développement hu-
main (normal ou pathologique). C’est un des axes de recherche de la plate-forme d’'imagerie
du petit animal ANIMAGE. Nous présentons dans cette section les travaux menés en colla-
boration avec le professeur Didier Vray. Ces travaux ont été présentés a I'lEEE International
Ultrasonics Symposium 2002 (Vray et al., 2002).

3.3.1 Essais sur un fantobme physique

On simule 'embryon dans son sac grace a un fantéme (voir photo en figure 3.25) consti-
tué d’'une inclusion d’agar de la forme d’'un ceuf (on utilise en pratique un ceuf de caille de
dimensions connues) plongée dans un mélange d’'agar et de gélatine. On entoure l'inclusion
de particules de carborundum qui sont plus réfléchissantes.

La sonde ultrasonore est montée sur un moteur pas a pas afin d’acquérir une image
tridimensionnelle. Les résolutions de 'image sR&8 pm en latéral (direction X)233 pm
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_ _(a)

(d)

FIG. 3.18 — Résultats de segmentation d'images par RM cardiaques selon 3 vues orthogo-
nales (en petit axe et en grand axe) (1). (a) Patient 1, (b) Patient 2, (c) Patient 3, (d) Patient
4.
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(€)

FIG. 3.19 — Résultats de segmentation d'images par RM cardiaques selon 3 vues orthogo-
nales (en petit axe et en grand axe) (2). (a) Patient 5, (b) Patient 6, (c) Patient 7.
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FIG. 3.20 — Résultats de segmentation d'images par RM cardiaques selon 3 vues orthogo-
nales (en petit axe et en grand axe) (3). (a) Patient 8, (b) Patient 9, (c) Patient 10.
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FIG. 3.21 — Présentation 3-D des ventricules de 10 patients a I'instant télé-diastolique.
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FIG. 3.22 — Suivi du muscle cardiaque au cours du cycle. Vue 2-D a mi-hauteur du VG.

FIG. 3.23 — Suivi du muscle cardiaque au cours du cycle (4 phases séparés par un intervalle
de 80 ms, la premiere correspondant a la télé-diastole). Vue 3-D.
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FIG. 3.24 — Comparaison des volumes cavitaires gauches obtenus par la segmentation 3-D
automatique (GED : gabarit élastique déformable) et les volumes estimés par segmentation
manuelle d’experts. (a) Patient 1, (b) Patient 2.
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FiG. 3.25 — Fantdbme ultrasonore de la forme d’'un ceuf de caille inclus dans un gel.

Directions| Taille réelle mesurée Estimations| Erreur
X 33 mm 32.1mm | 2.7%
Y 26 mm 28,6 mm | 10%
Z 26 mm 26.3mm | 1.1%

TAB. 3.3 — Segmentation du fantdme ultrasonore. Comparaison des dimensions réelles et
des dimensions estimées sur le modele 3-D.

en profondeur (direction Y), &30 pm entre coupes (direction Z).

Pour segmenter une telle image, nous avons développé un modéle géométrique simple
de la forme d’'un ellipsoide, maillée en tétraédres. Nous observons, comme dans le cas des
images simulées présentées auparavant, des améliorations notables apportées par la mise a
jour de la géomeétrie, ainsi que par la contrainte de champ de nul (mé¥hbdées résultats
de segmentation correspondants sont présentés en figure 3.26. Le modele évolue dans un
champ de forces issu du lissage d’une carte de conteyrs=(2, seuils : 10 et 505, = 5).

Les parametres mécaniques séht= 10 etv = 0, et les paramétres de la minimisation

A = 10 et At = 0.1. Le maillage utilisé, de forme ovoide, comporte 1001 nceuds et 4763
eléments (figure 3.26). La convergence est atteinte en une centaine itérations et 20 mises a
jour de la géométrie.

La comparaison des mesures effectuées sur I'ceuf avant la préparation du fantbme, et des
longueurs estimées sur le modele obtenu par segmentation automatique, met en évidence des
résultats satisfaisants (table 3.3).

On peut remarquer que l'erreur la plus grande est commise dans la direction Y, ou une
courbure plus importante visible dans I'image impose une grande déformation du modele
(figure 3.26(d)). Le volume mesuré de I'ceuf estlde6 cm? et celui estimé sur le modéle
de I'ordre del1.3 cm3. Ces chiffres prouvent la faisabilité de la segmentation d'images US
par un gabarit élastique déformable en grands déplacements. Les écarts entre les dimensions
mesureées sur I'ceuf de calille et celles déduites du modele 3-D peuvent étre liés :
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(€) (f)

(9) (h)

FIG. 3.26 — Résultats de la segmentation du fantéme en ultrasons. (a) Le modéle est super-
posé al'image dans difféerentes vues. Colonne de gauche : modéle initial. Colonne de droite :
modele déformé. (a)-(b) : coupes perpendiculaires a Z, (c)-(d) : coupes perpendiculaires a
X, (e)-(f) : coupes perpendiculaires a Y, (g)-(h) : vues 3-D.
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peau

placenta

liquide amniotique
FiG. 3.27 — Imagerie ultrasonore de I'embryon de souris.

— a une difficulté éventuelle a atteindre des zones ou la courbure visible sur I'image est
plus forte, étant donné le modéele initial,

— aux caractéristiques de ces images. Dans les images ultrasonores, la localisation des
frontiéres des objets imagés est toujours délicate.

3.3.2 Embryon de souris in vivo

L'image réelle sur laquelle nous appliquons la méthode de segmentation est une image
échographique 3-D acquige vivo sur un embryon de souris. La figure 3.27 montre le dis-
positif expérimental d’acquisition de l'image, ainsi qu'une coupe de l'image traitée. Les
résolutions de I'image sont100 pm en latéral, 90 um en profondeur, e25 um entre
coupes.

On peut distinguer sur I'image US :

— le sac contenant 'embryon,

— I'embryon lui-méme,

— le placenta, formant une sorte de poche placée le long du sac,

— la peau (haut de I'image, fortes intensités).

Nous nous proposons de segmenter le sac embryonnaire. Les meilleurs résultats (figure
3.28) sont obtenus avec la méthodld combinant la mise a jour de la géométrie et la
contrainte de champ nul, et un champ de forces de type GMf & = 0.15) calculé a
partir d’'une carte de contours extraite par un filtre de Canny-Derighe<{ 3, seuils : 1 et
3). Les parametres mécaniques sbnt= 50 etv = 0, et les parametres de la minimisation
A = 10 et At = 0.5. Le maillage utilisé, de forme ellipsoidique, comporte 1139 nceuds et
5312 éléments. La convergence est atteinte en environ 100 itérations et 20 mises a jour de la
géomeétrie.

La boite englobante du modéle 3-D déformé est 11.4 mm x 6 mm x 13.2 mm, ce qui est
cohérent d’apres les connaissances a priori sur le développement de 'embryon de souris. Le
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(9) (h)

FIG. 3.28 — Segmentation du sac embryonnaire chez la souris. Colonne de gauche : modéle
initial. Colonne de droite : modele déformé. (a)-(b) : coupes perpendiculaires a Z, (c)-(d) :
coupes perpendiculaires a X, (e)-(f) : coupes perpendiculaires a'Y, (g)-(h) : vues 3-D.
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volume du sac embryonnaire est estimé, a partir du modéle 3t85 sm?. Parallelement,

les mémes images ont été segmentées par la méthode de (Montagnat and Delingette, 2000).
Cette approche a conduit a un volume 46 mm3, d’ou un écart relatif d’enviror2%.

Nous obtenons donc des résultats tout a fait comparables.



Chapitre 4

Mise en correspondance d'images
cardiaques

Dans ce chapitre, nous présentons notre contribution a la mise en correspondance en
imagerie cardiaque.

Nous introduisons, en premier lieu, une approche de recalage rigide/affine entre un mo-
dele de référence et une image IRM, en tant qu’'étape préalable a la segmentation par le
gabarit élastique déformable décrite au chapitre 2. L'objectif est d’obtenir une bonne ini-
tialisation du modele avant la phase de déformation, afin d’assurer la convergence vers les
structures souhaitées. Cette mise en correspondance fait intervenir un critére de similarité
basé sur les distributions d’intensités de I'image de référence (modéele) et de I'image a seg-
menter, ainsi qu’un critere de distance des interfaces du modéle aux contours significatifs
présents dans 'image.

Dans une seconde partie, nous présentons une stratégie pour la mise en correspondance
d’'images cardiaques multimodalités, en particulier en IRM, en TEP, et en MCG. Le recalage
d’'images cardiagues multimodales est un pré-requis important pour I'étude des pathologies
ischémiques et I'estimation de la viabilité myocardique. Nous montrons qu’il est possible
d’obtenir un modéle anatomo-fonctionnel 3-D du cceur intégrant des informations morpho-
logiques, métaboliques et relatives a I'activité électro-magnétique du myocarde. Ces travaux
de mise en correspondance d’'images cardiaques multimodales ont été menés en étroite colla-
boration avec le Laboratory of Biomedical Engineetifigelsinki University of Technology,
Finlande), dans le cadre des travaux de thése de Timo Mékela. Ce travail fait I'objet d’'une
publication (Makela et al., 2002b). Notre contribution a porté plus particulierement sur le
développement d’une méthode de recalage affine modele-données, I'extraction du modeéle
bi-cavités de cceur et I'obtention d’'une surface médiane du VG.

http ://Iwww.hut.fi/Units/Biomedical/
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FIG. 4.1 — Surfaces et région intervenant dans le critere de distance modéle-données.

4.1 Recalage rigide/affine monomodal

La convergence du gabarit élastique déformable vers la solution désirée ne peut étre
réalisée que si la minimisation démarre par une initialisation proche de cette solution. La
procédure de minimisation de I'énergie ne permet pas de nous affranchir des minima locaux.
Linitialisation du modeéle dans les données constitue donc une étape fondamentale pour la
segmentation automatique par la méthode proposée. Pour positionner au mieux le modele
dans I'image, nous utilisons un recalage modele sur données impliquant des transformations
rigides (6 degrés de liberté), ou affines (transformation géométrique a 12 parametres).

4.1.1 Description du modele

Le modele que nous recalons sur une image cileest basé sur le modéle géomé-
trique décrit en section 2.2 qui est un maillage tétraédrique des ventricules du cceur. On note
le domaine intérieuf?, 'enveloppe de surfac@s?, et les maillages volumique et surfa-
cigue correspondant®, et Tpa. On définit également un domai® englobant(2 dont
une représentation discrete maillée &gt La figure 4.1 illustre les différents domaines
considérés. La connaissance de I'enserffgle+ T5q permet d’accéder a une information
de région dans la zone d'intérét délimitée P& et a une information de contour grace a
Toq. Le recalage consiste a déplacer un objet flottant maillé par rapport a I'imadg_fixe
Les nceuds du maillagéy, étant les points de I'espace ou I'on mesure une intensité dans
I'image, les niveaux de gris de I'image de référegequi a servi a la construction du mo-
dele, leur sont associés. On peut donc définir un critére de similarité en terme de niveaux de
gris, défini sur 'ensemble de ces points.

4.1.2 Distance modele-données

Pour apprécier la distance entre le modele et les données, nous définissons deux critéeres
qui sont combinés :
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1. un critére de distance spatiale estimée entre le bord du modeéle et les contours 3-D
détectés dans I'image,

2. un critére de similarité des distributions de niveaux de gris de I'image de réféfence
portée par le modele, et de I'image cildlg.

Nous pouvons alors introduire une énergie de mise en corresponBapge dépendant
de la transformation spatialé comme étant le produit de deux énergies

Ermec(T) = Ec(T) - Er(T) (4.1)

Ec étant une énergie basée contourFg{ une énergie basée région. Comme Pluim et al.
(2000), nous choisissons la formulation de I'énergie comme le produit de deux termes, plutot
gue leur somme, pour nous affranchir du probleme de la pondération. Pour calculer I'énergie
de contour, nous pouvons utiliser, comme au chapitre 2, I'algorithme de Saito and Toriwaki
(1994) pour calculer une carte de distance euclidienne. On¥g¢ele nombre de noeuds du
maillageZsq ; ni(x, y, z) désigne les nceuds de ce maillagepgtr, y, z) les points de
contours les plus proches= 1,2, ..., N,. L'énergie de distance aux contours est égale
a 1
— 2
Ec(T) = Nom Z |'T(n:)pil (4.2)

Critére de similarité

De nombreux travaux portent sur la définition de critéres de similarité pour le recalage
(Maintz and Viergever, 1998; Fitzpatrick et al., 2000; Mékela et al., 2002a). Les perfor-
mances et la robustesse obtenues avec chacun des criteres dépend de I'application, et en
particulier des modalités d’'imagerie impliquées.

Les critéres les plus simples utilisés en recalage monomodal ssotrieme des diffé-
rences absolue6SDA), et lasomme des différences carrg@DC). lls sont définis de la
maniére suivante

SDA(T) = . Y IZ(no) — Zu(T(n) (4.3)

SDOT) = 37 17 (ms) = Zu(T (o) @9

ou Ny désigne le nombre de nceuds du maillgge.
Le coefficient de corrélatiolfCC) suppose une relation linéaire entre les intensités des
deux images

CC(T) = (4.5)

N[

(> @) = T)? - Y (ZoAT(na) — Te(T))?)

2 (2
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Un autre critere souvent rencontré esttaere de Wood#ntroduit dans (Woods et al.,
1992, 1993). Il se base sur la variance des rapports d’intensité (VRI) :

VRI(T) =
ie{i}
{4} est une partition des intensitésg, (¢) est le nombre de points dE. d'intensités,
pz.(1)(2) etoz,(r)(2) sont la moyenne et I'écart-type des pointsZjequi correspondent
aux points dez,. ayant l'intensité;.
Dans le cas multimodal, les criteres statistiques basées sur I'entropie des images ont fait
leur preuve. L'entropie de Shannon d’une imagyg@eut étre définie par

H(A) = —) p(a)logp(a) (4.7)

nz, (%) - oz, (1)(%)

Nw - pz. (1) (%)

(4.6)

L'entropie conjointe de deux images et B, par

H(A,B) = —) p(a,b)logp(a,b) (4.8)
a,b

p(.) désigne une densité de probabilitépét, .) est une densité de probabilité conjointe.

L’ information mutuelldWells et al., 1996; Maes et al., 1997) est un critére de similarité
trées populaire dans le contexte du recalage multimodal. L'information mutuelle IM entre
deux distributionsA et B de niveaux de gris, est donnée par (Maes et al., 1997)

IM(A,B) = H(A) + H(B) — H(A, B) (4.9)
Dans notre casd et B désignent indifféremmer®,. ouZ.(T). La versionnormaliséede
I'information mutuelle (IMN) s’écrit
H(A) + H(B)
H(A, B)
Roche et al. (1998) montre que, dans certainsleaapport de correlationpeut surpas-
ser I'information mutuelle.

IMN (A, B) = (4.10)

4.1.3 Transformation affine

Une transformation affine 3-D peut étre décrite par 12 paramétres indépendants. Une
formulation classique consiste a écrire une matrice 4x4 homogéne

a3y Qai2 a3 QA
Q21 Q22 0a23 Q24
A =

a3z; Qasz2 ag3z Qasg
0 0 0 1
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ou lesa;; sont les parametres libres de la transformation affine. On peut donc chercher a mi-
nimiser I'énergie définie en (4.1) en agissant directement sur les composantes de la matrice
A représentant la transformation spatiale (Fitzpatrick et al., 2000). Il est cependant diffi-
cile de contrdler de tels parametres. Bien quedgssont facilement interprétés en terme

de composantes de translations, les autres parametres sont le résultat d’'une composition de
transformations élémentaires (rotation, mise a I'échelle, cisaillement). En pratique, il est
donc délicat d’apprécier 'impact de chacun de ces parametres dans la transformation résul-
tante, et de les borner. Nous préférons donc adopter une décomposition de la transformation
affine en transformations élémentaires, comme le proposent Shekhar and Zagrodsky (2002),
entre autres. Nous écrivons la transformation afflheomme la composition d’une trans-
lation 7", de rotationsR, d’'une mise a I'échelleS et de transformations de cisaillement

H

A=HoSoRoT (4.11)

Sous forme matricielled est un produit de matricetx4 homogenes

A=HSRT (4.12)

La matrice rotation est le produit dematrices représentant les rotations autour de chacun
des axex, y, z

R=R.R,R, (4.13)

Le matriceH est également décomposée en 3 matrices

H=H,, H, H,, (4.14)

L'expressions de chaque matrice est donnée ci-dessous.

00 0 t, s 0 0 0
r_|000¢t| o [0 s 00
00 1 t, 0 0 s, 0
000 1 0 0 0 1
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cosp, —singp, 0 0 1 —tanf,, 0 O
R, — singp, cosp, 0 O H,, = 0 1 00
0 0 10 0 0 10
0 0 01 0 0 01
cosp, 0 —singp, O 10 0 0
0 1 0 0 0 1 —tan@,, O
R, = . H,. = P
singp, 0 cosgp, O 00 1 0
0 0 0 1 00 0 1
1 0 0 0 1 0 0O
R, — 0 Cf)S pe —sing, 0 H. — 0 1 00
0 sinyp, cose, O —tanf,, 0 1 O

0 0 0 1 0 0 01

Avec cette formulation, les paramétres de cisaillement apparaissent sous la forme d’angles,
ce qui rend leur interprétation géométrique plus aisée. Dans le cas d’'une transformation

rigide, il suffit de ne tenir compte que des matrices de translafiat rotationR, ce qui

réduit le nombre de parametres indépendants a 6. Notons également que I'ordre dans lequel
intervient chacune de ces transformations peut avoir une influence sur le résultat, comme

le souligne par exemple Sarrut (2000). Dans notre application, elles sont appliquées dans
I'ordre indiqué par I'équation (4.11).

4.1.4 Interpolation et optimisation

L'application de transformations plus complexes que de simples translations suivant des
multiples de la taille des pixels nécessite une phase d’interpolation. L'interpolation est un
probléme souvent évoqué dans les méthodes de recalage, car elle conditionne la qualité du
résultat final, en affectant par exemple le profil de la fonction de similarité au cours des dif-
férentes transformations. Maes et al. (1997) montrent par exemple que l'interpolation par
volume partiel rend la fonction d’information mutuelle continue par rapport a la transforma-
tion géométrique. Notre premiere version de I'algorithme de recalage affine utilise I'interpo-
lation trilinéaire, et donne des résultats satisfaisants. Il serait néanmoins intéressant d’étudier
I'impact d’une autre méthode d’interpolation sur les résultats obtenus.

Les techniques d’optimisation les plus courantes, ne nécessitant le calcul de la fonction
gu’en certains points, sont la méthode de Powell et la méthode du Simplex (Press et al.,
1992). Elles ont été frequemment utilisées dans le contexte du recalage d’images (Maintz
and Viergever, 1998). Les méthodes d’optimisation avec prise en compte du gradient, tels
gue la descente de gradient ou le gradient conjugué, nécessitent une estimation de la dérivée
du critere. Thévenaz et al. (1998) propose une expression de la dérivée de l'erreur quadra-
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tique moyenne selon les parametres de la transformation affine dans le cas particulier de
I'optimisation par la méthode de Levenberg-Marquardt.

Dans (Maes et al., 1999), une estimation de la dérivée de I'information mutuelle est
donnée pour une interpolation par volume partiel qui rend la fonction d’information mutuelle
continue par rapport a la transformation spatiale. Les auteurs notent cependant que pour
obtenir une estimation de cette dérivée, pour une transformation affine a 12 parametres,
il faut calculer 12 histogrammes conjoints dérivés. L'étude comparative menée par Maes
et al. (1999) montre qu’en pleine résolution les méthodes avec calcul du gradient du critere
ne sont pas forcéement plus performantes. La méthode de Powell est reconnue pour étre
particulierement robuste (Maes et al., 1997). Thévenaz and Unser (2000) recommandent
d’employer la méthode Powell au niveau de plus faible résolution de la pyramide multi-
résolution, avant de lancer leur propre algorithme d’optimisation de I'information mutuelle,
basée sur la technique de Levenberg-Marquardt.

Pour les raisons de simplicité de mise en ceuvre, et de robustesse, nous avons choisi
d’'implanter la méthode de Powell pour minimiser I'énergie de mise en correspondance.

Pré-positionnement du modéle

Avant I'étape de minimisation de I'énergie de mise en correspondance, nous faisons subir
au modele une mise a I'échelle en tenant compte des résolutions respectiestd.. Il
est ensuite automatiquement déplacé vers le centre de I'image, position initiale du recalage.

Remarque sur les bornes de I'espace de recherche

La méthode d’optimisation utilisée ne permet pas de définir des bornes dans I'espace de
recherche. Il faut donc veiller a ce que l'algorithme ne trouve pas un minimum pour une
transformation affine incohérente. Deux cas de figure non souhaités peuvent se présenter

— le modéle sort de I'image, c’est le probleme du recouvrement partiel,
— le modele se contracte ou se dilate exagérément suivant une direction, a cause du degré
de liberté existant sur la mise a I'échelle.

Nous imposons des bornes sur la valeur des parameétres de transformation affine, et nous
contraignons I'énergie de mise en correspondance a prendre des valeurs élevées quand les
valeurs paramétres de transformation s’écartent de I'intervalle spécifié. De cette maniére, les
situations indésirables sont pénalisées.

L'évolution de I'énergie au cours de la minimisation est illustrée figure 4.2. Les sauts
brusques d’énergie montrent les configurations rejetées (un parametre de transformation de-
passe les bornes admises).
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FIG. 4.2 — Evolution de I'énergie de mise en correspondance

415 Résultats

Nous mettons en correspondance un modéle de référence issu d’'une image par RM pour
segmenter une image de la méme modalité IRM. Pour 22 recalages modele-image réalises,
nous obtenons 19 cas ou le positionnement final du modéle est satisfaisant. La plupart du
temps, les critéres de similarité les plus simples (SDA, SDC, et CC) se montrent efficaces. Le
critere CC est particulierement adapté lorsque les images sont bruitées ou que leur gamme
d’intensités differe 1égérement. Par ailleurs, I'énergie de distance aux contours accroit la
robustesse de la méthode. Quatre exemples de recalage affine sont présentés en figures 4.3,
4.4,4.5,4.6.

4.2 Mise en correspondance d’'images IRM, TEP, et MCG

Au chapitre 1, nous avons souligné le besoin fondamental d’exploiter des modalités
d’'imagerie complémentaires, dans le cadre de I'étude des pathologies ischémiques, chaque
modalité révélant un ou plusieurs aspects de I'anatomie ou de la fonction cardiaque.

Les travaux sur I'estimation de la viabilité myocardique a partir d’'une imagerie multimo-
dale incluent I'étape de recalage comme un pré-traitement avant combinaison (fusion) des
sources d’information. Behloul et al. (2001) proposent de combiner, aprés un recalage semi-
automatique, I'information de déformation du muscle issue de I'lRM de marquage tissulaire
(Zerhouni et al., 1988) a celle de métabolisme fournie par I'imagerie TEP-FDG, grace a un
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FIG. 4.3 — Recalage affine : example 1. (a) Modéle initial, (b) Mise a la résolution de I'image,

(c) Modéle recalé. Ligne du haut : coupe petit-axe (perpendiculaire a I'axe Z), ligne du
milieu : coupe perpendiculaire a I'axe X, ligne du bas : coupe perpendiculaire a I'axe Y.

systeme de regles neuro-floues, dans le but d’obtenir des cartes polaires de la viabilité des
tissus. Pour donner une premiére approximation de la position respective de I'lRM et de
la TEP, les auteurs se basent sur la connaissance de la direction du grand axe du coeur par
rapport a 'imageur. Dans (Nekolla et al., 1998, 2000) (logiMehichHeart) , les surfaces
endocardiques et épicardiques sont extraites manuellement dans les images par RM petit-
axe du ceeur. Ces surfaces sont ensuite recalées avec celles extraites des images TEP ou de
TEMP.

Nous proposons une stratégie de mise en correspondance de données provenant de I'ima-
gerie par RM, de la TEP, et de la magnétocardiographie (MCG). L objectif est de développer
un modele numérique 3-D individualisé de cceur intégrant des données relatives a I'anato-
mie, au métabolisme oxydatif, et a I'activité électro-magnétique du muscle cardiaque. Une
premiere version de la méthode est présentée dans (Makela et al., 2001c). Nous I'avons en-
richie en intégrant les données de la MCG dans (Makela et al., 2002b). Notons que ce cadre
de mise en correspondance d’'images cardiaques peut étre étendu a d’autres modalités, telles
que I'imagerie de perfusion en IRM ou en TEP, ou I'imagerie de marquage tissulaire per-
mettant de remonter ainsi d’intégrer des informations de mouvement (fonction contractile).
Les caractéristigues des données sont détaillées en section 4.2.1. Nous présentons ensuite le

2http ://www.munichheart.de/
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FIG. 4.4 — Recalage affine : example 2. (a) Modéle initial, (b) Mise a la résolution de I'image,
(c) Modele recalé. Ligne du haut : coupe petit-axe (perpendiculaire a I'axe Z), ligne du
milieu : coupe perpendiculaire a I'axe X, ligne du bas : coupe perpendiculaire a I'axe Y.
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FIG. 4.5 — Recalage affine : example 3. (a) Modéle initial, (b) Mise a la résolution de I'image,
(c) Modeéle recalé.
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FIG. 4.6 — Recalage affine : example 4. (a) Modéle initial, (b) Mise a la résolution de I'image,
(c) Modéle recalé.

schéma général de la méthode en section 4.2.2, dont les différentes composantes sont dé-
crites de maniere plus approfondies dans les sections suivantes (sections 4.2.3 et 4.2.4). Les
premiers résultats obtenus (section 4.2.6) seront discutés en section 4.2.7.

4.2.1 Protocole d’acquisition

Nous disposons d’'un ensemble d’examens IRM, TEP et MCG acqui®satients, que
I'on désigne par Pi (i allant d& a10). Les10 patients sont des cas pathologiques (patients
coronariens) étudiés d'un point de vue physio-pathologique dans (Lauerma et al., 2000). Ces
patients ont subi les acquisitions IRM, et 'examen TEP (FDG18) dans un intervalle de 10
jours. L'activité électrique a également été mesurée sur ces individus grace a une examen
MCG.

Acquisitions en IRM

Les images par RM ont été acquises sur un scanner de 1.5 T Siemens Magnetom Vision
imager (Siemens, Erlangen, Allemagne) au département de radiologie de I'Hépital Central
de Helsinki (HUCH, Helsinki University Central Hospital). Chaque examen est composé
d’'une série d89 images transverses synchronisées sur I'ECG acquises en respiration libre,
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dont les caractéristiques sont : résolution dans le plai.88 mm, épaisseur de coupe

de 10 mm. En complément, des images petit-axe synchronisées sur 'lECG (séquence Tur-
boFLASH) sont acquises en apnée (5 niveaux de coupes, résolution dans le pl&% de

mm, épaisseur de coupe de 7 mm, distance inter-coupes égale a 15 mm) toutes les 40 ms (15
images, de la télé-diastole a la télé-systole). Les autres caractéristiques de I'acquisition sont :
TR=80ms, TE=4.8ms, matrice 256x256, champ de vue de 320x320mm, angle d’inclinaison
de 20, NEX=1.

Examen en TEP

Les images statiques TEP ont été acquises avec un scanner Siemens ECAT 931/08-12
(Siemens/CTI, Knoxville, Etats-Unis) au Turku PET Centre (Turku, Finlande). Au cours de
I'examen TEP, on acquiert a la fois des images de transmission et des images d’émission. Les
images de transmission sont utilisées pour la correction en atténuation des images d’émis-
sion (étape de calibrage en quelque sorte). Le deuxieme intérét des images de transmission
est qu’'elles fournissent des informations plus completes sur les structures anatomiques que
les images d’émission. On supposera que les images de transmission et les images d’émis-
sion sont recalées entre elles (Kim et al., 1991). Les images en TEP d’émission marquées
au Fluorodesoxyglucose (FDG18) mettent en évidence le métabolisme de la captation gluci-
dique dans les tissus. Pour les deux types d’'images acquises en TEP, la résolution des images
est de 2.41 mm dans le plan transverse, et de 6.75 mm dans la direction perpendiculaire a ce
plan.

Données MCG

L'activité électrique est mesurée en MCG, au repos et apres I'effort, grace a un cardioma-
gnétometre &7 canaux (4-D Neurolmaging, Helsinki, Finlande), au laboratoire BioMag
(Montonen et al., 2000) situé au Helsinki University Central Hostpital (HUCH).

L'analyse des signaux électriques porte sur le segment ST du cycle cardiaque (phase
pendant laquelle les cellules ventriculaires sont dépolarisées). On peut trouver les détails de
la méthode d’analyse dans (H&nninen et al., 2001). Les densités de courant sont estimees
en effectuant la différence des cartes moyennées correspondant au segment ST, au repos et
apres l'effort. Lapproche utilisée pour I'estimation des densités de courant est décrite dans
(Nenonen et al., 2001). On utilise des modéles surfaciques (boundary-element) du torse et
du coeur spécifiqgues au patient, c’est-a-dire issus de la segmentation des images par RM
(Lotjonen et al., 1999; Pham et al., 2001). Les densités de courant discrétes sont calculées
dans le VG a mi-paroi, par résolution d’'un probleme inverse. Nenonen et al. (2001) proposent
3 types de régularisation de ce probléme inverse. Ici, nous travaillons avec des résultats

3http ://www.biomag.helsinki.fi/
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régularisés par un estimateur de Maximum A Posteriori, qui semble donner les meilleures
corrélations spatiales avec les informations fournies par la TEP.

4.2.2 Méthodologie

L'approche proposée consiste a extraire un modéle anatomique 3-D spécifique du coeur
de chaque patient a partir de I'information structurelle présente dans les IRM, et d'y pla-
guer des données fonctionnelles (métabolisme et activité électro-magnétique). La méthode
comporte les étapes résumeées dans le schéma 4.7.

Pour simplifier, trois types de traitement interviennent

1. la segmentation des images par RM pour I'obtention d’'un modéle anatomique du coeur
(ventricules) du patient,

2. la mise en correspondance de I'image TEP d’émission avec I'image petit-axe acquise
en IRM,

3. la mise en correspondance des mesures MCG avec I'IRM.

Pour obtenir un modéle 3-D de I'anatomie cardiaque, nous utilisons I'approche de seg-
mentation par modéle déformable élastique présentée au chapitre 2, appliquée aux images
par RM petit-axe du cceur. La méthode de recalage affine présentée en section 4.1 permet
d’initialiser le modeéle avant déformation.

La seconde étape consiste a recaler I'image TEP avec I'IRM. Du fait du peu de reperes
anatomiques dans le muscle cardiaque, le recalage entre I'|RM petit-axe et la TEP d’émis-
sion s’avere étre une tache délicate. C’est pour cette raison que nous avons opté pour la mise
en correspondance des images par RM transverses et de la TEP de transmission, dont le plus
grand champ de vue permet de prendre en compte d’autres structures anatomiques telles que
les surfaces du thorax, et des poumons. En supposant connus les positionnements relatifs
des images par RM transverses et des images par RM petit-axe d’'une part, des images TEP
de transmission et d’émission d’autre part, et en considérant un recalage rigide, on peut re-
monter aux parametres de la transformation rigide entre I'image TEP d’émission et I'image
par RM petit-axe, ce qui permet de replacer I'image TEP d’émission dans la géométrie des
acquisitions en IRM petit-axe. La procédure compléte sera présentée en section 4.2.3. La
figure 4.8 montre les images par RM et TEP a recaler.

Les mesures MCG sont recalées avec I'lRM grace a des marqueurs externes. Les cartes
fonctionnelles TEP et MCG sont alors calculées sur le modéle 3-D du cceur obtenu par la
phase de segmentation. Une premiére approche consiste a extraire une surface a mi-paroi du
VG sur laquelle on estime I'activité métabolique et I'activité électrique.
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FIG. 4.7 — Etapes de la méthode de mise en correspondance IRM, TEP et MCG.
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FIG. 4.8 — Images par RM et TEP a recaler : il est plus aisé de recaler I'image par RM
transverse et I'image TEP de transmission, que I'image par RM petit-axe avec I'image TEP
d’émission.

4.2.3 Mise en correspondance des images TEP et IRM

Au lieu de recaler directement les images par RM petit-axe et 'image TEP d’émission,
nous réalisons un recalage des acquisitions en IRM transverses et la TEP de transmission
acquise lors des mémes examens. Ces images couvrent le thorax et contiennent un plus grand
nombre de structures anatomiques sur lesquelles peut s’appuyer un algorithme de mise en
correspondance (figure 4.8). Nous rappelons ici les principaux points de la méthode de mise
en correspondance présentée dans (Méakela et al., 2001a).

Extraction des structures du thorax

L'algorithme met en jeu les surfaces des poumons et du thorax extraites des images
par RM et TEP interpolées en 3-D grace au modéle de pyramide déformable proposé par
Lotjonen et al. (1999). Dans cette approche multi-résolution, on déforme un modéle surfa-
cique a priori du thorax et de ses structures au moyen de déformations de forme libre (FFD,
free-form deformations en anglais), jusqu’a le faire coincider avec les bords présents dans
I'image. A partir de 'image par RM 3-D transverse, on obtient des maillages triangulaires
de la surface du thorax et des poumons. En TEP de transmission, on utilise la méme méthode
de segmentation a partir d’'un modéle a priori tronqué, a cause du champ de vue réduit de
cette acquisition, comme le montre la figure 4.9.

L'algorithme de segmentation est formulé dans un cadre de minimisation d’énergie. On
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(b)

FIG. 4.9 — Modele topologique et géométrique du thorax et des poumons utilisé pour seg-
menter (a) I'RM transverse (b) 'image TEP de transmission.

recherche la déformation du modeéle (réalisée par des FFD) minimisant I'énergie suivante

Etotal - Eimage + 7Emodélea (415)

ou~y représente la contribution relative de chaque énergie. Le premier g, repre-

sente I'écart entre le modéle et les contours détectés dans le volume image, par un opérateur
de Canny-Deriche (Canny, 1986), ou un simple seuillage. Cet écart est calculé a partir de
cartes de distance orientées (L6tjonen et al., 1999). Les cartes de distance orientées sont
efficaces dans le cas d’'images du thorax, car il est possible de faire correspondre sans am-
biguité les normales au modele avec le gradient de I'image (direction et sens). La seconde
énergie,F,.qze1e, tend a assurer la régularité des déformations et préserver la forme du
modele. Il augmente lorsque les normales a la surface dévient de leur direction initiale. La
multi-résolution augmente la robustesse et accélére la convergence de l'algorithme. La fi-
gure 4.10 montre un exemple de thorax segmenté a partir de I'|RM transverse et de la TEP
de transmission (modéle tronqué).

Nous avons initialisé les modéles de maniere interactive. Linitialisation peut néanmoins
étre réalisée en faisant correspondre les boites englobantes du modéle et du volume binarisé,
ou en procédant a un recalage rigide entre modele et image. L'approche des boites englo-
bantes s’avére suffisante dans la majorité des cas, du fait de la géométrie d’acquisition qui
est similaire pour I'image par RM transverse et la TEP de transmission. On observe égale-
ment que les écarts de positionnement d’un patient a I'autre sont faibles (quelques degrés en
rotation, et quelques centimétres en translation). De plus, I'algorithme de segmentation est
capable de compenser I'erreur associée, comme I'ont montré L6tjonen et al. (1999).
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FIG. 4.10 — Segmentation des structures thoraciques a partir (a) de I'acquisition en IRM
transverse, (b) de I'image TEP de transmission.

FIG. 4.11 — Carte de distance construite a partir de I'image par RM transverse segmentée.
L'algorithme de recalage minimise la distance moyenne entre le modéle et les contours du
thorax et des poumons, par I'intermédiaire de cette carte de distance.

Recalage des surfaces segmentées

La segmentation des volumes IRM transverses et de I'image TEP de transmission pro-
duit deux modeles triangulés des structures thoraciques, que nous pouvons mettre en cor-
respondance, par I'approche de Makela et al. (2001a). L'algorithme de recalage permet de
trouver une transformation spatiale rigide entre les deux surfaces, en minimisant une dis-
tance moyenne entre ces surfaces. On utilise la encore une carte de distance pour estimer
I'écart entre les surfaces. En pratique, on préféere générer la carte de distance a partir des
volumes IRM transverses segmentés, qui est plus complete. La figure 4.11 donne une illus-
tration d’'une carte de distance de type Chamfrein (Borgefors, 1988) obtenue a partir d’'un
volume IRM transverse segmenté. Du fait des géométries d’acquisition similaire en IRM
transverse et en TEP de transmission, I'étape d’initialisation est facilitée. En appliquant la
transformation rigide trouvée, nous générons, par interpolation trilinéaire, une image TEP
d’émission dans la géométrie de I'acquisition en IRM petit-axe (les positions relatives des
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FIG. 4.12 — Une pile de coupes IRM petit-axe et TEP d’émission recalées. Ligne du haut :
IRM petit-axe. Ligne du bas : coupes de I'image TEP correspondantes. Ligne du milieu :
visualisation en échiquier; le recalage est visuellement apprécié par la superposition des
images.

images par RM transverses et petit-axe, ainsi que celle des images TEP de transmission et
d’émission, sont connues).

Par souci de simplicité, nous avons rééchantillonné I'image TEP a la résolution de 'IRM,
pour évaluer le recalage. Il faut cependant noter que cette opération n’est pas indispensable,
et qu'il est parfois plus avantageux de manipuler les images en gardant leur résolution propre.

Une présentation en échiquier, couramment employée, permet d’évaluer visuellement la
gualité du recalage (figure 4.12).

Nous soulignons le fait que les images TEP de la présente étude ne sont pas synchro-
nisées sur 'ECG et résultent d’'un moyennage temporel (comptage d’événements sur une
période de 10 min environ). En général, on considere que les images par RM correspondant
le mieux a ces images sont celles de I'instant télé-diastolique, si I'on admet que sur un cycle
cardiaque, la durée de la diastole est prépondérante. Le cceur imagé dans I'une et I'autre des
modalités présente des différences sensibles. Ceci constitue une difficulté supplémentaire a
la mise en correspondance des modalités TEP et IRM en imagerie cardiaque.

4.2.4 Recalage MCG-IRM

Les mesures de valeurs en MCG ont été recalées avec I'examen en IRM a l'aide de
marqueurs externes. On estime la position relative du systeme d’enregistrement MCG par
rapport au patient en plagant trois antennes de repérage, qui sont en pratique des dipdles ma-
gnétiques, placés sur la peau du patient (figure 4.13). Les champs magnétiques délivrés par
les antennes servent a la localisation des capteurs MCG (Montonen et al., 2000). Les trois
antennes de repérage permettent de définir les coordonnées des capteurs MCG par rapport a
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FIG. 4.13 — Pose de neuf marqueurs MCG et de trois antennes-marqueurs sur la poitrine d’'un
patient pour un examen MCG. Les pastilles sur les rubans de silicone indiquent la position
des marqueurs MCG;; leur position est numérisée.

un ensemble de 9 marqueurs MCG destinés a la mise en correspondance avec les données de
I'IRM. Les 9 marqueurs MCG sont disposés en croix et maintenus en place par des bandes
adhésives (figure 4.13). Ces marqueurs sont régulierement espaces de 5 cm dans la direction
téte-pied et de 10 cm dans la direction gauche-droite. La position dans I'espace de tous les
marqueurs est repé rée grace au systeme 3SPACE ISOTRAK Il (Polhemus Inc., Colchester,
VT, USA). De plus, a I'endroit des marqueurs MCG, on dessine des reperes a I'encre non-
toxique, visible en lumiére ultraviolette uniquement, ou I'on placera neuf autres marqueurs,
utilisés au cours de I'examen IRM. Les marqueurs IRM sont constitués de tubes en T remplis
d’un liquide a1 mmol /1 de MnCl, insérés dans une piéce plastiquetde 4 x 0.7 cm.

Les marqueurs IRM sont repérés interactivement dans les images par RM. On obtient donc
un couple de neuf positiong:(y, z) pour la MCG et I'IRM, a recaler. La mise en corres-
pondance est réalisée par une méthode aux moindres carrés non-itérative décrite dans (Arun
et al., 1987), qui détermine la transformation rigide minimisant I'écart quadratique entre
deux ensembles de points.

Ce protocole de recalage MCG-IRM a été appliqué avec succes sur plus de 50 examens (Pe-
sola et al., 2000). Une évaluation quantitative de I'erreur de recalage montre que l'erreur
guadratique moyenne est de I'ordre de 6 mm. Cette erreur integre plusieurs sources d’erreur
telles que la respiration, la pose successive des marqueurs en MCG et en IRM, les change-
ments de forme dds a la flexibilité des épaules et de la peau, et |la précision de la localisation
des marqueurs en IRM. Des efforts sont portés actuellement sur la réduction de cette erreur
de recalage.

4.2.5 Modele anatomo-fonctionnel du cosur

La segmentation des images par RM en petit-axe du cceur conduit & un modeéle anato-
mique individualisé. Nous allons maintenant attribuer a ce modéle I'information provenant
de la TEP et celle acquise en MCG, de facon a générer des cartographies 3-D du méta-
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FIG. 4.14 — Calcul de la surface médiane du VG a partir des surfaces endo- et épicardiques
segmentées.

bolisme et de I'activité magnéto-électrique. De telles cartographies permettent un répérage
plus intuitif, et une localisation spatiale en 3-D plus précise des différentes régions, compa-
rativement aux cartes polaires 2-pofar mapsou encorebull’s eyesen anglais) que I'on
rencontre fréquemment en cardiologie.

Calcul de la surface médiane du VG

Pour dresser une cartographie 3-D en TEP, ainsi qu’en MCG, nous proposons d’extraire
une surface médiane a mi-paroi du VG.

On noteS....q40 €tSepi les surfaces endocardique et épicardique du VG. Ces surfaces sont
extraites du modele volumique bi-ventriculaire. Celui-ci étant étiqueté, on peut facilement
le séparer en VG et VD. Cette partition n’est qu’approximative - la notion de frontiére entre
les ventricules n’est dailleurs pas trés bien définie, d’'un point de vue anatomique -. Dans le
maillage volumique du VG isolé, nous ne gardons que la partie du bord correspondant aux
surfacesS..qo €t Sepi, SOUS forme de maillages surfaciques triangulaires.

De facon a définir une normale sortante a ces surfaces, elles sont artificiellement fermées
par un plan a la base du VG. Une premiére approche géométrique simple consiste a calculer
en chaque nceul¥; deS...4, la Normale sortante a la surface et a déterminer son intersection
N, avecS,,;. Le milieu du segmentiN4INV,] est alors pris comme nceud du maillage de la
surface médiane, comme le montre la figure 4.14.

Lafigure 4.15 illustre I'obtention de la surface médiane a partir du modele bi-ventriculaire.

Cette méthode donne des résultats cohérents pour les cas traités. On peut remarquer
cependant qu’elle n’est pas symétrique par rapport aux deux surfaces considérées. On pour-
rait, par exemple, extraire une seconde surface a mi-paroi, en part8py,;de en allant vers
Scndo €N suivant la normale entrante, et prendre la moyenne.
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VG+VD Surface

médiane

FIG. 4.15 — Calcul de la surface médiane du VG a partir des surfaces endo- et épicardiques
segmentées.

Cartographie du métabolisme

L'étape de recalage TEP-IRM a permis de replacer 'image TEP d’émission dans le sys-
teme de coordonnées des images par RM en petit-axe. La correspondance entre le modéle
anatomique du ceceur issu de la segmentation de I'lRM et 'image TEP est donc directe. La
cartographie 3-D de 'activité métabolique est obtenue en calculant les valeurs de la captation
glucidique sur les nceuds de la surface meédiane du VG. Ces valeurs résultent d’'une moyenne
dans un voisinage cubique de 5 x 5 x 5 voxels autour de chaque nceud, ce qui correspond
en grandeur réelle a une boite de 6.25 mm x 6.25 mm x 6.25 mm. On notera que la méme
technique de moyennage est utilisée en routine clinique pour générer les cartes polaires 2-D.
Lillustration du calcul de la cartographie TEP 3-D est donnée en figure 4.16.

Cartographie de I'activité électro-magnétique

Les densités de courants sont estimeées sur les nceuds de la surface médiane du VG. Pour
des raisons de codt algorithmique, le maillage triangulaire de la surface médiane a été décimé
jusqu’a une résolution acceptable par rapport a la résolution de la méthode d’estimation
(typiguement 500 nceuds sur le maillage de la surface médiane suffisent). Le systeme de
coordonnées de référence est ici celui de I'imagerie par RM transverse du fait de I'étape
de mise en correspondance MCG-IRM transverse. Nous re-positionnons donc la surface
médiane dans ce systeme de coordonnées.

4.2.6 Reésultats

Nous présentons les résultats obtenus pour deux cas pathologiques P1 et P2.
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() (b)

FIG. 4.16 — Estimation des valeurs de captation glucidique sur la surface médiane. Les
contours dessinés résultent de l'intersection des surfaces endocardique, médiane, et épicar-
dique, avec le plan image. lls sont superposés (a) a une coupe IRM petit-axe, (b) au plan
correspondant dans I'image TEP d’émission. (c) Les valeurs de captation glucidique sont
moyennées dans des voisinages de 5 x 5 x 5 voxels autour des nceuds de la surface médiane,
représentés par les carrés blancs (la densité réelle du maillage est bien entendu largement
supérieure, seuls quelques noeuds ont été choisis ici, a titre illustratif).

Extraction du modéle anatomique a partir des images par RM en petit-axe

Pour chacun des deux patients P1 et P2, nous avons extrait un modele anatomique 3-D
des deux ventricules. La figure 4.17 illustre I'étape de recalage affine (initialisation). La
figure 4.18 montre les résultats de I'extraction du modele individualisé de cceur (intersection
de ce modele avec deux plans de coupe, basal et mi-ventriculaire).

Cartographie de métabolisme glucidique

Le modéle morphologique est plongé dans I'image TEP d’émission. Les valeurs de cap-
tation glucidique sont assignées aux nceuds de la surface médiane, comme on peut le voir sur
les figures 4.19 et 4.20. La surface médiane est affectée de couleurs représentatives de I'acti-
vité métabolique, alors que les surfaces péricardique, et endocardique du VD sont affichées
en transparence.

L'échelle de couleurs indique une gradation des couleurs froides (captation glucidique
faible) aux couleurs chaudes (captation élévée). Elle permet de repérer tres facilement les
régions anormales. Les données clinigues mentionnent

— pour le patient P1, un probléme de mouvement dans la région postéro-basale, causé

par une nécrose dans la zone postéro-latéro-basale, les autres tissus étant viables,

— pour le patient P2, une nécrose dans les régions inférieure apicale, et inférieure basale.
Ces données cliniques sont vérifiées par les cartographies de métabolisme obtenues par notre
approche (les zones présentant un métabolisme bas correspondent aux tissus nécroseés).

Nous comparons la cartographie TEP-FDG 3-D avec la carte polaire 2-D (logiciel Sie-
mens, Turku PET Centre)(figures 4.19 et 4.20). Pour créer de telles cartes polaires, on définit
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FIG. 4.17 — Résultats du recalage affine. () : patient P1, avant recalage, (b) : patient P1, aprés
recalage, (c) : patient P2, avant recalage, (d) : patient P2 apres recalage. Ligne du haut : coupe
petit-axe a un niveau basal, ligne du bas : coupe petit-axe a un niveau mi-ventriculaire.

FIG. 4.18 — Résultats de segmentation des images par RM en petit-axe. (a) patient P1, (b)
patient P2. Ligne du haut : plan basal, ligne du bas : plan mi-ventriculaire.
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FIG. 4.19 — Représentation 3-D de la captation glucidigue mesurée en TEP, pour le patient
P1, sur le modéle bi-ventriculaire (& gauche). Carte polaire créée interactivement (logiciel
Siemens) pour la méme image TEP (a droite). La carte polaire montre des valeurs de cap-
tation glucidique estimées a mi-paroi. Une région nécrosée est visible au niveau basal de la
carte 3-D, ainsi que sur la carte polaire (indiquée par la fleche).

manuellement le grand axe du coeur. Le VG est découpé en tranches épaisses, qui sont repré-
sentées par des anneaux concentriques, le centre du disque désignant I'apex et la couronne
extérieure la base du VG. Les valeurs de captation FDG sont estimées a mi-paroi. On trouve
de bonnes corrélations entre les deux types de cartes.

Cartographie MCG

De la méme maniere que pour les cartographies TEP-FDG, nous visualisons les densi-
tés de courant sur la surface médiane du VG du modéele bi-ventriculaire, pour chacun des
patients P1 et P2 (figures 4.21 et 4.22). Nous les comparons également aux cartes polaires
(Nenonen et al., 2001).

On peut observer que les régions étiquetées comme nécrosées, d’apres les données cli-
nigues, se retrouvent de maniére cohérente dans les cartographies 3-D de captation FDG et
MCG.

4.2.7 Discussion

Nous avons présenté une nouvelle approche de mise en correspondance de données ana-
tomiques et fonctionnelles provenant de I'lRM, de la TEP, et de la MCG.

La méthode est basée sur la mise en correspondance des structures anatomiques du thorax
qui sont segmentées dans les images par RM transverses et les images TEP de transmission,
ce qui nous permet de déduire directement le recalage a effectuer entre les images TEP
d’émission et les images par RM en petit-axe.
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FIG. 4.20 — Cartographies de la captation glucidique pour le patient P2. A gauche : repré-
sentation 3-D du métabolisme sur la surface médiane du VG du modéle bi-ventriculaire.
A droite : carte polaire correspondante (logiciel Siemens) dont les valeurs sont estimées a
mi-paroi du VG. On trouve une bonne corrélation entre les deux types de cartes (fleches).
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FIG. 4.21 — Cartographies des densités de courant (MCG) pour le patient P1. A gauche : re-
présentation 3-D des valeurs MCG sur la surface médiane du VG du modele bi-ventriculaire,

pour le patient P1. A droite : carte polaire correspondante. La région nécrosée signalée par
une faible captation glucidique correspond également a une activité électrique anormale

(fleches).
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FIG. 4.22 — Cartographies des densités de courant (MCG) pour le patient P2. A gauche :
représentation 3-D des valeurs MCG sur la surface médiane du VG. A droite : carte polaire
correspondante.

La segmentation de I'IRM anatomique par gabarit élastique déformable aboutit a un
modele géométrique 3-D des ventricules du patient, sur lequel sont plaguées les données
fonctionnelles. Nous obtenons un véritable modéle anatomo-fonctionnel spécifique du cceur
du patient, permettant la comparaison et la combinaison éventuelle de ces données.

Nous nous sommes attachés a produire des représentations fonctionnelles (figures 4.19,
4.22) facilement interprétables par le clinicien sous formes de cartographies 3-D dont la
géomeétrie est une surface a mi-paroi du VG. La localisation des défauts s’opere donc en 3-D.
La position de la surface médiane relativement aux autres surfaces du cceur extraites (surface
péricardique, surface VD endocardique, et facultativement, surfaces endo-et épicardiques du
VG) permet de lever des ambiguités de repérage des régions cardiaques .

Nous montrons qu’il est également possible d’intégrer au modéle des données de magnéto-
cardiographie (figures 4.21 et 4.22), en les recalant sur I'acquisition en IRM transverse. La
combinaison des données TEP et MCG sur un méme modéle anatomique est particuliére-
ment intéressante et mérite d’étre explorée en détail. Une premiére analyse sur les cas traités
permet de trouver des corrélations marquées entre activité métabolique et activité électrique
dans les zones a probléme, en particulier les régions cliniguement établies comme nécrosées
(Lauerma et al., 2000). Ces premiers résultats sont encourageants et doivent étre validés sur
un nombre significatif de cas.

La précision du recalage rigide TEP-IRM est un facteur clé de la fiabilité de la méthode.

L'algorithme de mise en correspondance a été testé sur les 10 cas pathologiques disponibles,
et les résultats ont été visuellement appréciés par un expert médical. Pour 9 cas sur 10, le
recalage a été jugé satisfaisant. Les résultats insuffisants obtenus pour le dernier cas sont
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vraisemblablement dds a des artéfacts de I'image TEP. (Makela et al., 2001a) proposent
une évaluation de la précision du recalage. L'erreur de recalage, estimée en calculant la dis-
tance moyenne entre les surfaces segmentées en TEP et en IRM, est de I'ordre de 3 mm
en moyenne avec un maximum de 4 mm. Ces valeurs sont indicatives, la quantification des
performances de I'algorithme de recalage étant intimement liée a la qualité de la segmenta-
tion des surfaces du thorax. En supposant la segmentation correcte, la distance entre surfaces
apres recalage constitue cependant un indice utile pour détecter les cas d’échecs. Nous tra-
vaillons actuellement a une validation plus précise grace a des images de simulation (un
simulateur TEP permet de créer des images de captation glucidique a partir d'une image
IRM segmentée et labellisée).

Les méthodes de recalage iconiques, comme celles basées sur des critéres de similarités
statistiques (information mutuelle, rapport de corrélation) sont une alternative possible pour
déterminer les paramétres de recalage entre TEP d’émission et IRM transverse. Un reca-
lage direct de I'image TEP d’émission sur I'image par RM anatomique en petit-axe par des
méthodes iconiques est envisageable a condition de sélectionner une région d’intérét dans
I'IRM, car seul le muscle cardiaque est visible dans I'image TEP, alors que I'image par RM
en petit-axe contient d’autres structures anatomiques, comme une partie du foie, des pou-
mons, du thorax,...

Une autre limitation majeure de la précision du recalage TEP-IRM est la résolution spa-
tiale liée a l'instrumentation en TEP, qui se situe habituellement entre 4 et 10 mm (Hartiala
and Knuuti, 1995). Cette précision est une limite inférieure de la résolution de la méthode.
En MCG, la précision varie de 5 a 25 mm; cette précision a été estimée en comparant les
résultats de localisation obtenus en MCG avec des informations fournies au cours d’examens
chirurgicaux, et autres manipulations invasives, ou en les confrontant avec des connaissances
sur la physiologie (IRM, radiographies). La capacité de la MCG a localiser des dipdles de
courant artificiels a été démontrée sur des fantbmes réalistes de thorax. Des précisions de
I'ordre de 5 a 10 mm ont été relevées, en MCG comme en ECG (Fenici et al., 1998).

Nous avons mentionné en section 4.2.3 le probleme de la correspondance temporelle entre
les images TEP et les IRM utilisées. Nous avons alors fait I'hypothése que I'image RM
correspondant le mieux a la TEP d’émission obtenue par intégration temporelle, était celle
de l'instant télé-diastolique. Cette hypothese, couramment admise dans la pratique clinique,
peut étre source d’erreurs au niveau du recalage, du fait des différences sensibles de forme
des organes dans chacune de ces images. La correspondance temporelle pourrait étre amé-
liorée en utilisant des images TEP synchronisées sur 'ECG (ECG-gated). Les techniques de
recalage non rigide permettent de compenser les écarts de forme, mais doivent étre mis en
ceuvre avec circonspection. Pour des cas pathologiques par exemple, les "trous de concen-
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tration" observables dans les images de métabolisme ne doivent pas forcément déclencher la
déformation de I'image anatomique.

La segmentation des images anatomiques basée sur le modele bi-ventriculaire déformable
a donné de bons résultats sur les deux cas présentés (figure 4.18). Cette étape, indépendante
des autres, est importante, car elle permet de fournir un modéle anatomique spécifique au pa-
tient, a partir duquel divers parameétres peuvent étre déduits (volumes, masses,...). De plus,
elle conditionne la sélection des régions d’intérét pour I'estimation des parametres fonc-
tionnels de métabolisme et d’activité électrique. La précision de la méthode est discutée au
chapitre 3, notamment en comparant les résultats de segmentation automatique avec des tra-
cés manuels d’experts. Dans le cadre de cette étude, les images par RM ont été acquises avec
des séquences TurboFlash. Les nouvelles séquences d’acquisition (TrueFISP, bFFE, Fiesta)
apportent une qualité d'image supérieure en termes de contraste et de résolution, et par la-
méme, sont susceptibles d’améliorer les résultats de segmentation.

Nous avons proposé une approche géométrique simple pour I'extraction de la surface me-
diane du VG. C’est un moyen rapide et efficace d’obtenir des cartographies surfaciques 3-D
fonctionnelles du VG. Bolson et al. (1995) ont introduit une technique appeléersur-

face permettant de reconstruire une surface a mi-paroi, a partir d’'une tétrahédrisation de
la paroi. La surface médiane est alors construite en joignant les centres de gravité des té-
traedres. Il serait intéressant de comparer nos résultats a ceux que I'on pourrait obtenir par
cette méthode. Par ailleurs, nous nous sommes limités a une représentation surfacique des
fonctions cardiaques. Nous projetons de tirer profit du caractére volumique du modéle pour
estimer le métabolisme dans toute I'épaisseur de la paroi du muscle.

Nous envisageons également d’intégrer d’autres types de données complémentaires. Beh-
loul et al. (2001) ont par exemple montré l'intérét de combiner des indices de déformation
maximale issues de I'IRM de marquage tissulaire, et I'activité métabolique issue des images
en TEP, pour I'estimation de la viabilité des tissus myocardiques. Il serait donc tres intéres-
sant d’étendre notre approche a la fonction contractile, ou encore la perfusion (IRM de perfu-
sion, TEP). D’autres modalités, telles que 'ECG multi-canaux, la TEMP, méritent également
d’étre considérées dans le méme contexte. La combinaison automatisée d’'informations pro-
venant des différentes modalités ouvre de nouvelles perspectives pour la compréhension du
fonctionnement complexe du coeur, et plus particulierement des pathologies ischémiques.
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Conclusion et perspectives

L'utilisation d’'un modele a priori tri-dimensionnel du ceeur pour I'analyse d’'images car-
diagues nous semble étre une voie prometteuse. Dans le contexte de la segmentation, le
principe du gabarit élastique déformable nous rapproche en quelque sorte d’une réalité biolo-
gique. Linformation anatomique est intégrée dans notre modele géométrique 3-D bi-cavités
du cceur. Un tel gabarit nous permet de contraindre de maniere forte le processus de segmen-
tation. De plus, le modéle de déformation que nous utilisons, inspirée de la mécanique des
milieux continus, et plus précisément de la théorie de I'élasticité est un premier pas vers une
modélisation réaliste des tissus du myocarde. Dans le méme esprit, nous avons introduit une
technique de régularisation des interfaces du modele, en partant de considérations sur la bio-
mécanique du coeur. Nous avons fait I'hnypothése que la paroi cardiaque peut étre représentée
de maniére macroscopique par une couche centrale épaisse isotrope, entourée de couches
fines périphériques composées de fibres. Nous avons exploité I'idée de la rigidification du
bord du modele entrainée par l'influence de ces fibres le long des surfaces endo- et épicar-
diques, pour formuler des conditions aux limites sur la couche centrale et par conséquent
régulariser les déformations de son bord.

Nous avons par ailleurs apporté des améliorations au gabarit élastique déformable en pro-
posant de nouveaux schémas numeriques intervenant dans le processus de minimisation de
I'énergie. Nous avons montré que la prise en compte de la non-linéarité géométrique per-
met d’obtenir des déplacements importants. La deuxieme idée originale consiste a introduire
une contrainte de champ de forces nul dans la formulation variationnelle. L'ajout de cette
contrainte ameéliore de facon significative la convergence du modele vers les zéros du champ,
qui doivent correspondre spatialement aux structures a segmenter. Lorsque les changements
de forme sont importants, le simple déplacement du maillage peut trouver ses limites, et la
qualité du maillage influencer le résultat de la segmentation. Une stratégie possible pour re-
médier a ce probleme serait d’effectuer un vrai remaillage, avec décimation et raffinement.
Une collaboration avec I'équipe de Timothy Baker du Mechanical and Aerospace Enginee-
ring Department de I'université de Princeton est envisagée pour tester I'apport des techniques
de maillage mobile dans le cadre de la segmentation par modéles volumiques déformables.
L'évaluation de I'approche de segmentation, menée aussi bien sur des cas de simulation (ob-
jets de synthese), que sur des images réelles (images cardiaques par RM et images ultraso-
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nores), permet d’apprécier la précision et la robustesse de la méthode. Les résultats satisfai-
sants obtenues sur les images par RM cardiaques acquises sur des patients nous encourage
a procéder a une validation a plus grande échelle. Les progrés récents en IRM permettent
d’appréhender I'anatomie cardiaque avec de plus en plus de précision. Nous travaillons ac-
tuellement a la validation de la méthode sur des images de meilleure qualité en terme de
résolution et de contraste (séquence TrueFisp, Siemens Sonata 1.5T).

Nous avons également exploité le modele de gabarit élastique déformable pour I'obtention
d’'un modéle anatomo-fonctionel du cceur spécifique au patient. Dans ce but, nous avons
développé une méthode de recalage affine modele-données qui fournit a I'algorithme de
segmentation une bonne initialisation.

La question de la mise en correspondance d’'images cardiaques multimodales est finalement
abordée. Nous avons développé avec nos partenaires finlandais une méthodologie générale
de mise en correspondance basée sur des modéles anatomiques dont I'objectif est de fournir
un modele anatomo-fonctionnel du cceur de chaque patient. Cette stratégie met en ceuvre
des techniques de segmentation et de recalage rigide des structures thoraciques d’'une part,
et la segmentation et le recalage affine d'images du cceur d’autre part. Nous avons abouti
a un modéele intégrant anatomie, métabolisme glucidique et activité électrique, et qui per-
met d’ores et déja d’envisager de nouvelles études physio-pathologiques trés intéressantes.
De plus, d’autres modalités (imagerie de perfusion en IRM ou TEP, TEMP, échographie)
peuvent étre intégrés suivant le méme principe, ce qui laisse présager d’'une véritable ima-
gerie cardiaque intégrative basée sur les modeles pour un meilleur diagnostic et un meilleur
traitement des pathologies du cceur.



Annexe A

Expression des conditions de bord par la
methode des éléments finis

La contrainte normale représentant I'action des couches fines périphériques de fibres peut
étre représentée par le vectet] tel que

2up 0 O Unp,
o = 0 wpup O Uy, (A.1)
0 0 Hb Ui,

Dans cette équation, le vecteur contrainte est exprimé dans un repere orthonormal local
(n,tq,t2) OUn est le vecteur normal unitaire & la surfaSeet les vecteurs; ett, sont
choisis dans le plan tangent& Dans un tel repére, le vecteur déplacement a pour compo-
santequy, , us,, uy, ). Pour passer au repére cartésien glaé0, x; , x2, x3), on introduit
la matriceA telle que

2[1,1, 0 0
A=P! 0 py 0 |P (A.2)
0 0

ou P est la matrice de passage.
On note danfRk (O, x4, X2, X3) le déplacement

U,
u=| ug, (A.3)
Ugg
L'équation (A.1) peut alors s’écrire
o’ = Au (A.4)

Dans la méthode des éléments finis, la contribution des termes de bords est calculé sur
I'ensemble des triangles de bord du maillage. Le déplacementun point matériek est
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alors approché avec des fonctions d’interpolation linéajre

u(x) = > ¢r(x)u(Sk) (A.5)

ouu(Sk) représente le déplacement au nakutk la surfaces.
La contribution élémentaire pour un triangteest égale a

C’T:/az-ﬁdT:/Aﬁ-ﬁd‘r (A.6)

Avec (i,5 = 1,2, 3), j étant I'indice de coordonnée cartésienne,

Cr = /TA(icbku(Sk)) udr (A7)
— /TA(XS:qSku(Sk)) : (i@u(si)) dr (A.8)
_ v '3 Au(Si) - ( /T Grdys dr )u(S:) (A.9)

-3y Y (Au(sw) ( / Drpi dT ) u;(Sy) (A.10)

= iiuj(si)i ( / drti dr ) (Au(Sy)) (A11)

Cette équation peut s’écrire sous forme matricielle. Nous obtenons finalement

C, =U'M,AU (A.12)
avec
A 0 O
A=|0 A 0 (A.13)
0 0 A
et
mi1 0 0 mi2 o 0 mi3 o
o] mi1 o 0 mi2 0] o mi13 o
o] (0] mi11 0 o] mi2 0 0 mi13
ma1 0 0 maoo 0 mo3 o] o]
MT = 0 ma1 0 0 ma2 0 0 ma23 0 (A14)
o 0] mao1 (0] o mo2 0 (0] ma3
may 0 0 m3zo o) 0 m3as o
o] ms31 0 ms32 0 0 m3s 0
o] 0 m31 0 o] ms3g 0 o m33g
avec
My = / Prep; dT (A.15)
T

La matrice élémentair®l a assembler dans la matrice globale est déhc= M A.
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