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Résumé

Ce travail de thèse est axé sur le domaine du traitement d’images biomédicales. L’objectif
de notre étude est l’estimation des paramètres traduisant les propriétés mécaniques de l’artère
carotide in vivo en imagerie échographique, dans une optique de détection précoce de la patholo-
gie cardiovasculaire. L’analyse du mouvement longitudinal des tissus de la paroi artérielle,
i.e. dans la même direction que le flux sanguin, représente la motivation majeure de ce travail.

Les trois contributions principales proposées dans ce travail sont i) le développement d’un
cadre méthodologique original et semi-automatique, dédié à la segmentation et à l’estimation
du mouvement de la paroi artérielle dans des séquences in vivo d’images ultrasonores mode-B,
ii) la description d’un protocole de génération d’une référence, faisant intervenir les opéra-
tions manuelles de plusieurs experts, dans le but de quantifier la précision des résultats de notre
méthode malgré l’absence de vérité terrain inhérente à la modalité échographique, et iii) l’é-
valuation clinique de l’association entre les paramètres mécaniques et dynamiques de la paroi
carotidienne et les facteurs de risque cardiovasculaire dans le cadre de la détection précoce de
l’athérosclérose.

Nous proposons une méthode semi-automatique, basée sur une approche conjointe de seg-
mentation des contours de la paroi et d’estimation du mouvement des tissus. L’extraction de la
position des interfaces est réalisée via une approche spécifique à la structure morphologique de
la carotide, basée sur une stratégie de programmation dynamique exploitant un filtrage adapté.
L’estimation du mouvement est réalisée via une méthode robuste de mise en correspondance
de blocs (block matching), basée sur la connaissance du déplacement a priori ainsi que sur la
mise à jour temporelle du bloc de référence par un filtre de Kalman spécifique. La précision de
notre méthode, évaluée in vivo, correspond au même ordre de grandeur que celle résultant des
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Résumé

opérations manuelles réalisées par des experts, et reste sensiblement meilleure que celle obtenue
avec deux autres méthodes traditionnelles (i.e. une implémentation classique de la technique de
block matching et le logiciel commercial Velocity Vector Imaging).

Nous présentons également quatre études cliniques réalisées en milieu hospitalier, où nous
évaluons l’association entre le mouvement longitudinal et les facteurs de risque cardiovascu-
laire. Nous suggérons que le mouvement longitudinal, qui représente un marqueur de risque
émergent et encore peu étudié, constitue un indice pertinent et complémentaire aux marqueurs
traditionnels dans la caractérisation de la physiopathologie artérielle, reflète le niveau de risque
cardiovasculaire global, et pourrait être bien adapté à la détection précoce de l’athérosclérose.
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Liste des notations principales

Généralités
(x, y) Dimensions spatiales (longitudinale et radiale) du plan bi-dimensionnel

n Dimension temporelle discrète
t Dimension temporelle continue

O1, O2, O3 Utilisateurs expérimentés

Imagerie échographique
f0 Fréquence centrale de la sonde échographique (MHz)
c Célérité de l’onde acoustique (m·s−1)
λ0 Périodicité spatiale de l’onde acoustique (µm)
P Champ de pression acoustique (dB)
Z Impédance acoustique (kg·m−2·s−1)

Dynamique de l’artère carotide
P Pression artérielle (mmHg)

E(n) Variation de l’épaisseur intima-média au cours du cycle cardiaque (mm)
Em Épaisseur intima-média moyenne (mm)

[X(n), Y (n)] Trajectoire bi-dimensionnelle (longitudinale et radiale) de la paroi
au cours du cycle cardiaque (mm)

[X∆, Y∆] Amplitude de la trajectoire bi-dimensionnelle de la paroi (mm)
D(n) Variation du diamètre du lumen au cours du cycle cardiaque (mm)
D∆ Amplitude de la variation du diamètre du lumen (mm)
DM Diamètre systolique maximal du lumen (mm)
D Distensibilité artérielle (mmHg−1)
L Indice de déplacement longitudinal (mm·mmHg−1)
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Image
I(n) Image de la séquence, à l’instant n
Ĭ Région non bruitée de l’image

IW (n) Région d’intérêt traitée
W Largeur de la région d’intérêt

IT (n) Image transformée

Mise en correspondance de blocs (block matching)
B Bloc

Bref (n) Bloc de référence, à l’instant n
[Bx ×By] Dimension longitudinale et radiale du bloc (mm2)
[Fx × Fy] Dimension longitudinale et radiale de la fenêtre de recherche (mm2)
[Mx,My] Dimension longitudinale et radiale de la marge de recherche (mm)

Segmentation
T Opération de transformation spatiale
L Nombre de pixels sélectionnés de part et d’autre du squelette
H∆ Filtre adapté

∆(n) Paramètre d’épaisseur de la paroi, à l’instant n
K Nombre de filtresH∆ utilisés
k Indice du filtreH∆k utilisé
δ Incrément de variation du paramètre ∆ pour le filtreH∆

M∆ Paire de Diracs espacés de ∆
G′ Dérivée première d’une gaussienne
l Longueur de la gaussienne G
σ Déviation standard de la gaussienne G
F Carte des vitesses
C Fonction de coût

g = [xg, yg] Position du germe
C Carte des coûts cumulés

Déplacement
p(n) = [px(n), py(n)] Position du point suivi, à l’instant n

d̃(n) = [0, d̃y(n)] Déplacement approximatif estimé par la segmentation des contours
d̂(n) = [d̂x(n), d̂y(n)] Déplacement résiduel estimé par la mise en correspondance de bloc
d(n) = [dx(n), dy(n)] Déplacement total
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Filtre de Kalman
x(n) Vecteur d’état non bruité, à l’instant n

x̂(n+ 1|n) Estimation de l’état a priori, via la connaissance des n états précédents
x̂(n|n) Estimation de l’état a posteriori, via l’observation de l’état n

z(n) Observation bruitée
H(n) Matrice d’observation
A(n) Matrice de transition d’état (notation théorique)

α Matrice de transition d’état (notation réduite)
B(n) Matrice de contrôle (notation théorique)

β Matrice de contrôle (notation réduite)
u(n) Signal de contrôle
v(n) Bruit d’observation
R(n) Matrice de covariance du bruit d’observation (notation théorique)
σ2
v(n) Matrice de covariance du bruit d’observation (notation réduite)

w(n) Bruit du système
Q(n) Matrice de covariance du bruit du système (notation théorique)
σ2
w Matrice de covariance du bruit du système (notation réduite)

P(n+ 1|n) Covariance a priori (notation théorique)
σ2
x(n+ 1|n) Covariance a priori (notation réduite)

P(n|n) Covariance a posteriori (notation théorique)
σ2
x(n|n) Covariance a posteriori (notation réduite)

ỹ(n+ 1|n) Innovation
K(n) Gain optimal de Kalman

I Matrice identité

Opérateurs mathématiques
∗ Convolution
•′ Dérivée première
• Moyenne
•T Transposition
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Liste des abréviations principales

2D Bi-dimensionnel
BM Block Matching (Mise en correspondance de blocs)

CST Contour and Speckle Tracking (Méthode proposée dans cette thèse)
dB Décibel

ECG Électrocardiogramme
EIM Épaisseur Intima-Média
FPS Frame Per Seconds (Nombre d’images par secondes)
ICC Intraclass Correlation Coefficient (Coefficient de corrélation intra-classe)

mmHg Millimètre de mercure
NSSD Normalized Sum of Squared Differences (Somme des différences au carré normalisée)

PRF Pulse Repetition Frequency (Fréquence d’acquisition des signaux bruts)
PSF Point Spread Function (Réponse impulsionnelle de l’échographe)

PWV Pulse Wave Velocity (Vélocité de l’onde de pouls)
REF Réference

RF Radiofréquence
ROI Region Of Interest (Région d’intérêt)

SI Shear Index (Indice de cisaillement)
TGC Time Gain Compensation (Gain en fonction de la profondeur explorée)

US Ultrasonore
VVI Velocity Vector Imaging (Logiciel commercial)
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Introduction

Les pathologies cardiovasculaires représentent une cause majeure de mortalité et de morbid-
ité dans le monde industrialisé [World Health Organisation, 2011]. L’athérosclérose constitue le
principal vecteur de la pathologie, et correspond à un syndrome caractérisé par la rigidification
et l’épaississement de la paroi artérielle. Au stade terminal du développement de la pathologie,
la rupture de la plaque d’athérome peut provoquer la mort par infarctus du myocarde ou acci-
dent vasculaire cérébral. Cependant, la rigidité artérielle ayant été trouvée corrélée au niveau
de risque cardiovasculaire dès un stade précoce [Laurent et al., 2001] (i.e. une altération signi-
ficative des propriétés mécaniques des tissus survenant avant que les changements anatomiques
ne deviennent perceptibles), un dépistage est réalisable par l’évaluation de l’élasticité artérielle.
Par conséquent, la détection préventive de cette pathologie, réalisée en amont dans le processus
de développement de l’athérosclérose sur une large population, représente un enjeu clinique
majeur [Ford et al., 2007].

L’imagerie ultrasonore (US) représente une solution privilégiée pour l’étude de la phys-
iopathologie vasculaire, un rapide examen permettant en effet de réaliser l’acquisition
d’une séquence temporelle d’images. Dans le contexte de l’évaluation du développement de
l’athérosclérose, l’imagerie US est largement utilisée pour étudier l’artère carotide. Les princi-
paux marqueurs de risque considérés sont la rigidité pariétale (via la mesure de la vélocité de
l’onde de pouls), l’épaisseur des tissus (via la mesure de l’épaisseur intima-média), et l’élas-
ticité artérielle (via la mesure de la variation du diamètre du lumen) [O’Rourke et al., 2002].
Cependant, la performance de ces marqueurs de risque traditionnels en terme de dépistage
reste faible [Simon et al., 2006]. Par ailleurs, ces méthodes ne reflètent pas l’information rel-
ative à l’élasticité de l’artère dans la direction d’écoulement du flux sanguin. En effet, le
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Introduction

mouvement cyclique longitudinal des tissus de la paroi artérielle est un phénomène récem-
ment découvert [Persson et al., 2003], et qui constitue vraisemblablement un nouveau mar-
queur de risque pertinent et complémentaire aux méthodes traditionnelles [Ahlgren et al., 2009,
Svedlund et al., 2011]. L’élaboration d’une méthode innovante de traitement d’image, visant à
caractériser in vivo la physiopathologie vasculaire via l’étude du mouvement longitudinal de la
carotide en imagerie US mode B, représente la principale motivation de ce travail de thèse.

L’analyse des propriétés mécaniques de l’artère représente une problématique complexe.
Dans le cadre de notre étude visant à estimer en imagerie US les paramètres associés à
l’élasticité artérielle, les principaux verrous sont directement liés à la modalité d’imagerie
échographique (i.e. échos faibles, régions bruitées, contours peu contrastés, décorrélation
du speckle, problème d’ouverture, absence de vérité terrain), ainsi qu’à la nature même du
phénomène observé (i.e. faible amplitude de mouvement, comportement pulsatile, structure
composée de plusieurs régions hétérogènes rapprochées). Par ailleurs, le contexte médical, cor-
respondant aux études cliniques réalisées in vivo sur de larges populations, représente égale-
ment un défi technique, du fait du nombre et de la diversité des séquences traitées, ainsi que
de la prise en considération de multiples facteurs de risque cardiovasculaires. En réponse à ces
différents enjeux, et suite à une analyse approfondie des travaux présentés dans la littérature,
nous proposons ici une méthode innovante, dans l’objectif de réaliser de manière robuste et
précise l’estimation des paramètres associés à l’élasticité artérielle, à savoir i) le mouvement
longitudinal de la paroi, ii) la variation du diamètre du lumen, et iii) l’épaisseur du complexe
intima-média.

L’organisation de ce manuscrit est la suivante.

r Le Chapitre 1 présente la modalité d’imagerie échographique, en abordant le phénomène
de propagation d’une onde acoustique ultrasonore, l’acquisition du signal radiofréquence
par une sonde échographique, et la formation de l’image ultrasonore mode B, qui permet
de visualiser et d’analyser les tissus biologiques étudiés.r Le Chapitre 2 décrit la structure morphologique ainsi que le comportement physiologique
de l’artère carotide. Nous présentons ensuite les limitations des marqueurs de risques tra-
ditionnels utilisés dans la détection des pathologies cardiovasculaires. Nous proposons
enfin comme axe de recherche l’analyse du mouvement longitudinal de la paroi artérielle,
et présentons les principales études ayant permis de caractériser ce phénomène physi-
ologique.r Le Chapitre 3 présente les principales méthodes de la littérature dans le domaine de l’esti-
mation du mouvement et de la segmentation de l’artère carotide en imagerie US mode B.
Nous détaillons différentes implémentations de stratégies avancées de la technique de
mise en correspondance de blocs (block matching), ainsi que plusieurs approches de seg-
mentation. Après avoir présenté les travaux réalisés par différentes équipes, nous spéci-
fions l’orientation proposée dans ce présent travail.
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Introduction

r Le Chapitre 4 représente une première contribution, et détaille notre méthode, dédiée à
l’estimation des paramètres dynamiques de l’artère carotide dans des séquences in vivo
d’images US mode B de manière semi-automatique. Notre méthode, dite CST pour Con-
tour and Speckle Tracking, est basée sur une approche conjointe de segmentation et d’es-
timation du mouvement. L’extraction des contours des parois artérielles est réalisée par
une méthode de programmation dynamique spécifique ainsi que d’un filtre adapté. L’es-
timation de la trajectoire des tissus au cours de la séquence est basée sur une approche
spécifique de mise en correspondance de blocs, exploitant une mise à jour temporelle
du motif de référence avec un filtre de Kalman, ainsi qu’une prédiction temporelle du
déplacement a priori.r Le Chapitre 5 constitue une seconde contribution, et présente un protocole de génération
d’une référence, faisant intervenir les opérations manuelles réalisées par trois experts,
dans le but de quantifier la précision de notre méthode malgré l’absence de vérité terrain
inhérente à la modalité échographique. Nous présentons ensuite l’évaluation des résul-
tats de notre méthode, et réalisons également une comparaison avec les résultats obtenus
manuellement, ainsi qu’avec deux autres méthodes (i.e. une implémentation classique de
la technique de block matching et le logiciel commercial Velocity Vector Imaging).r Finalement, le Chapitre 6 représente une troisième contribution, et décrit plusieurs
travaux, réalisés in vivo en milieu hospitalier sur différentes cohortes de sujets, visant
à évaluer l’association entre différents facteurs de risque cardiovasculaire à un stade
précoce et le mouvement longitudinal de la paroi artérielle. Ces études cliniques ont été
réalisées en collaboration avec les Dr. André Sérusclat et Loïc Boussel (département
de radiologie de l’Hôpital cardio-vasculaire et pneumologique Louis Pradel de Bron),
le Dr. Philippe Moulin (département d’endocrinologie de l’Hôpital cardio-vasculaire et
pneumologique Louis Pradel de Bron) ainsi qu’avec le Dr. Michael Skilton (département
de cardiologie de l’Hôpital Universitaire de Sydney, Australie), dans le cadre d’un séjour
doctoral de cinq mois.
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CHAPITRE 1

L’imagerie ultrasonore

Nous décrivons dans ce chapitre la modalité d’imagerie échographique. Premièrement, nous
abordons le principe physique sous-jacent, qui correspond à la propagation d’une onde acous-
tique ultrasonore dans le milieu étudié. Ensuite, nous considérons le signal radiofréquence,
dont l’acquisition est réalisée via une sonde échographique. Nous détaillons le principe de for-
mation de l’image radiofréquence, basé sur la transmission et la réception contrôlée des ondes
acoustiques. Enfin, nous présentons l’image ultrasonore mode B, qui permet de visualiser et
d’analyser les tissus biologiques étudiés.

5
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.1. L’onde ultrasonore

1.1 L’onde ultrasonore

L’imagerie échographique est basée sur la propagation d’ondes ultrasonores dans le milieu
étudié, à savoir les tissus biologiques dans le cadre de l’imagerie médicale. Les multiples in-
homogénéités du milieu provoquent la rétro-diffusion de l’onde incidente vers la source, ce qui
permet de caractériser la structure interne des tissus insonifiés.

1.1.1 Principe physique

Le phénomène physique sur lequel repose l’imagerie échographique est la propagation
d’une onde acoustique ultrasonore [Szabo, 2004]. Dans le cas de l’imagerie ultrasonore médi-
cale, les ultrasons sont d’une manière générale produits par une sonde échographique travaillant
à une fréquence centrale f0 comprise entre 2 et 20 MHz.

La célérité c de l’onde acoustique, dans les tissus biologiques mous du corps humain com-
posés principalement d’eau, est usuellement fixée à c = 1540 m·s−1. La longueur d’onde λ0

traduit la périodicité spatiale du signal, et correspond au ratio de la célérité c par la fréquence f0.
En imagerie échographique médicale, la valeur de la longueur d’onde λ0 est donc généralement
comprise entre 77 et 770 µm.

1.1.2 Propagation

Les ultrasons sont des ondes mécaniques qui se propagent dans un milieu physique, via
le déplacement d’un champ de pression acoustique P induit par la vibration des particules du
milieu, à la différence des ondes électromagnétiques comme la lumière, qui peuvent se propager
dans le vide. La propagation de l’onde ultrasonore dans un support matériel s’effectue de proche
en proche via une compression mécanique locale du milieu, se traduisant par une variation
locale de pression.

On distingue trois modes de propagation : les ondes longitudinales (dites ondes de compres-
sion), qui constituent la majeure partie du phénomène ondulatoire et oscillent dans une direction
parallèle à la direction de propagation ; les ondes transversales (dites ondes de cisaillement), qui
oscillent dans une direction normale à la direction de propagation et sont très vite atténuées ; et
les ondes de surface, qui se propagent uniquement à l’interface du milieu et sont également très
vite atténuées. Dans ce travail, nous considèrerons uniquement les ondes de compression, et
nous décrirons la propagation de l’onde ultrasonore selon la direction radiale y exclusivement.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.1. L’onde ultrasonore

Dans le contexte de l’acoustique linéaire, la propagation du champ de pression P selon la
direction radiale y et en fonction du temps t peut alors s’exprimer sous la forme suivante :

d2P
d2y

= ρκ
d2P
d2t

, (1.1)

avec ρ la masse volumique du milieu et κ sa compressibilité. La représentation analytique de la
propagation d’une onde plane d’amplitude P0 selon la direction radiale y peut également être
exprimée sous la forme :

P(y, t) = P0 cos [2π(λ0 y − f0 t)] . (1.2)

L’onde ultrasonore subit une atténuation lors de sa propagation dans un milieu, principale-
ment due à l’absorption des tissus (une partie de son énergie se transformant en chaleur), mais
également causée par la diffusion au sens large provoquée par les inhomogénéités du milieu.
L’atténuation regroupe l’ensemble de ces pertes lors de la propagation de l’onde, et se carac-
térise à la profondeur y, en fonction du coefficient d’absorption a, exprimé en dB·cm−1·MHz−1,
qui évolue avec la fréquence de l’onde, selon l’équation :

P(y) = P0 e
−ay. (1.3)

La valeur du coefficient d’absorption a des différents tissus biologiques traduit le potentiel
de pénétration de l’onde ultrasonore, qui se propage de manière optimale dans l’eau (a = 0.002)
et le sang (a = 0.1), très correctement dans les tissus mous (muscles : a = 1.5), très faiblement
dans les matières rigides (os : a = 10), et de façon quasi-nulle dans l’air (poumons : a =
20). L’atténuation dépendant de la fréquence centrale f0 de la sonde (notons que les valeurs
de a précédemment citées sont données pour une fréquence de 1 MHz), l’augmentation de
la profondeur d’exploration ymax se fait donc au détriment de la résolution spatiale dans la
direction radiale, liée à λ0. Dans le contexte de l’imagerie ultrasonore médicale, la profondeur
maximale de l’étude du milieu correspond à une dizaine de centimètres.

On distingue selon la profondeur deux types de régions dans le milieu étudié. Le champ
proche (dit zone de Fresnel) est caractérisé par une perte énergétique faible mais une distribution
d’énergie non homogène. À l’inverse, le champ lointain (dit zone de Fraunhofer) présente une
distribution d’énergie homogène mais est soumis à des pertes énergétiques plus importantes
dues à une divergence des faisceaux acoustiques.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.1. L’onde ultrasonore

1.1.3 Réflexion de l’onde acoustique

Réflexion spéculaire

Chaque milieu traversé est caractérisé par son impédance acoustique Z, exprimée
en kg·m−2·s−1, qui est fonction de la vitesse de propagation de l’onde et de la masse volumique
du milieu ρ, selon la relation :

Z = ρc. (1.4)

L’onde acoustique est soumise à une phénomène de réflexion dite spéculaire lorsqu’elle parvient
à l’interface de deux milieux d’impédances différentes dont les dimensions sont grandes par
rapport à la longueur d’onde λ0. En effet, lorsque l’onde incidente parvient à la frontière de
deux milieux différents Z1 et Z2 avec un angle θi différent de la normale à l’interface, l’onde
incidente est en partie transmise dans le second milieu avec un angle θt et en partie réfléchie
vers la source avec un angle θr, selon le phénomène de réfraction. La relation entre les angles
d’incidence, de réflexion, et de transmission est donnée par :

θr = −θi, (1.5)

et
Z1sin(θi) = Z2sin(θt). (1.6)

Lorsque l’angle d’incidence est normal à l’interface, une partie de l’onde est réfléchie vers
la source avec un rapport R à l’énergie incidente, et l’autre partie est transmise dans le second
milieu avec un rapport T à l’énergie incidente (Fig. 1.1), selon les relations :

R =

(
Z2 − Z1

Z1 + Z2

)2

, (1.7)

et
T = 1−R =

4Z1Z2

(Z1 + Z2)2
. (1.8)

Il apparait d’après l’Équation 1.8 que l’interface séparant deux milieux d’impédances Z1 et
Z2 très différentes (i.e. Z1 � Z2 ou Z1 � Z2) donnera lieu à un faible pourcentage d’énergie
transmise T , c’est-à-dire ne permettra pas la transmission de l’onde incidente. Dans le cas de
l’interface séparant l’air (Z = 430 kg·m−2·s−1) et l’eau (Z = 1.48 · 106 kg·m−2·s−1), le coeffi-
cient de transmission équivaut à T = 0.1%. Dans le cas contraire où les deux milieux présentent
des valeurs d’impédance comparables, une meilleure dynamique de réflexion et de transmission
est possible.

Les tissus biologiques et le sang étant composés principalement d’eau, la propagation
de l’onde acoustique est favorisée. Cependant, les os présentent une impédance nettement

8 Guillaume ZAHND

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2012ISAL0136/these.pdf 
© [G. Zahnd], [2012], INSA de Lyon, tous droits réservés



Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.1. L’onde ultrasonore

T

R

Onde
incidente

Onde
réfléchie

Onde
transmise

Z1

Z2

Interface

FIGURE 1.1 – Onde acoustique incidente, qui se divise en une onde réfléchie d’énergie rela-
tive R et une onde transmise d’énergie relative T à l’interface de deux milieux d’impédance
différente Z1 et Z2.

supérieure aux tissus du fait de leur masse volumique plus élevée, et permettent mal la trans-
mission des ultrasons. Dans le contexte de l’échographie médicale, un gel aqueux est appliqué
sur la sonde dans le but de réaliser une adaptation d’impédance permettant aux ultrasons de
pénétrer dans les tissus sans être réfléchis par l’air au contact de la peau.

Réflexion diffuse

Dans le cas de l’imagerie ultrasonore médicale, les tissus biologiques ne sont pas des mi-
lieux parfaitement homogènes, au contraire ils sont constitués de multiples inhomogénéités,
réparties de manière aléatoire, et de dimension faible en comparaison à la longueur d’onde
ultrasonore λ0 [Meunier and Bertrand, 1995]. Chacune de ces inhomogénéités, lorsqu’elle est
insonifiée par l’onde acoustique incidente, se comporte comme une source ponctuelle réémet-
tant une onde sphérique dans toutes les directions de l’espace (Fig. 1.2). La somme des échos
générés par l’ensemble des réflecteurs est ainsi rétro-diffusée vers la sonde échographique, et
leur analyse permet la caractérisation de la structure interne des tissus du milieu considéré. La
propension d’un milieu à rétro-diffuser les ultrasons, caractérisée par son échogénéicité, déter-
mine l’amplitude du signal reçu.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.1. L’onde ultrasonore

Sonde

Signal
d'excitation

Réflecteurs

Signal
radiofréquence

(a) (b) (c)

FIGURE 1.2 – Propagation de l’onde acoustique dans les tissus biologiques. (a) Un signal
électrique impulsionnel excite la sonde échographique et entraîne la création d’une onde ultra-
sonore incidente qui se propage dans le milieu. (b) Au contact de l’onde incidente, les multiples
réflecteurs rétro-diffusent une onde sphérique. (c) Les échos rétrodiffusés sont réceptionnés par
la sonde et convertis en signal électrique dit radiofréquence.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.2. Le signal radiofréquence

1.2 Le signal radiofréquence

La transmission et la réception des ondes acoustiques qui se propagent dans le milieu sont
réalisées par la sonde échographique, permettant la conversion réciproque des ondes ultra-
sonores en signaux électriques. Le signal reçu, dit signal radiofréquence brut, contient toutes
les informations du milieu traversé par l’onde ultrasonore, et permet la reconstruction de l’im-
age échographique.

1.2.1 Échographe et sonde échographique

L’échographe

Les images ultrasonores médicales sont acquises via un échographe. Cet appareil est
généralement composé d’une sonde pour transmettre et recevoir les ondes acoustiques, d’une
console pour sélectionner les paramètres, d’un système informatique pour construire les images,
d’une carte d’acquisition pour réaliser la conversion analogique-numérique des signaux, et d’un
écran pour visualiser les images et les paramètres (Fig. 1.3).

Écran

Ordinateur

Sonde

Carte d'acquisition

Console

FIGURE 1.3 – Échographe Ultrasonix MDP.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.2. Le signal radiofréquence

La sonde échographique

Il existe plusieurs catégories de sondes possédant des géométries et des caractéristiques très
différentes. Ce travail se focalise sur la sonde linéaire (Fig. 1.4), bien adaptée à l’étude de la
carotide. Cette sonde est constituée d’une rangée unique de capteurs de petite taille (également
appelés éléments), alignés longitudinalement (Fig. 1.5). La longueur d’une sonde linéaire, dans
le cas d’une étude vasculaire, est de l’ordre de 6 cm, et le nombre Ne de capteurs élémentaires
est généralement compris entre 64 et 256.

FIGURE 1.4 – Sonde échographique linéaire.

La géométrie de la sonde, schématisée par la Figure 1.5, est caractérisée par la largeur et la
hauteur de chaque capteur, par l’espace séparant deux capteurs voisins (Kerf, généralement de
l’ordre de 30 µm), et par l’espace centre-à-centre entre deux capteurs voisins (Pitch, habituelle-
ment compris entre 250 et 500 µm). Du fait de la disposition rectiligne des éléments de la sonde
linéaire, l’image acquise correspond à une coupe bidimensionnelle selon les directions radiale
et longitudinale de l’espace. La hauteur des capteurs dans la direction azimutale (i.e. de l’ordre
de 3 mm) est faible par rapport aux deux autres dimensions de l’image formée (approximative-
ment 30 mm), et permet de considérer que l’épaisseur est négligeable dans cette direction. C’est
pourquoi, dans notre contexte, nous utiliserons par la suite une représentation bidimensionnelle
selon les directions radiale et longitudinale pour décrire l’imagerie échographique.

Les cristaux piézoélectriques

Chaque capteur élémentaire de la sonde est un cristal de céramique ayant la propriété
de convertir un signal électrique en une déformation mécanique, et réciproquement, selon le
principe de l’effet piézoélectrique.

12 Guillaume ZAHND

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2012ISAL0136/these.pdf 
© [G. Zahnd], [2012], INSA de Lyon, tous droits réservés



Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.2. Le signal radiofréquence

Kerf

Pitch
Hauteur

Éléments
actifs

Radial (y)

Longitudinal (x)

Azimutal (z)

Élément
central

Largeur

FIGURE 1.5 – Géométrie de la sonde ultrasonore linéaire.

r La transmission d’une onde acoustique exploite l’effet piézoélectrique inverse, en exci-
tant les éléments de la sonde avec un train d’impulsions électriques à haute fréquence,
provoquant la résonance mécanique des éléments et la propagation d’une vibration dans
le milieu étudié.r À l’opposé, la réception d’une onde acoustique utilise l’effet piézoélectrique direct, en
recueillant le signal électrique brut généré par les cristaux exposés à l’onde de pression
rétro-diffusée par le milieu.

1.2.2 Transmission et réception des ondes ultrasonores

La transmission et la réception des signaux ultrasonores est réalisée par l’échographe
en suivant un modèle dit de formation de voies, basé sur un schéma délai et somme
(Fig. 1.6) [Wells, 1977, Christensen, 1988, Angelsen, 2000]. Cette méthode permet de focaliser
les faisceaux acoustiques, dans le but de réaliser l’acquisition du signal représentant la signa-
ture acoustique du milieu considéré. Le principe de la formation de voies délai et somme est
similaire pour les phases de transmission et de réception, le paramétrage de chaque phase pou-
vant s’effectuer de manière indépendante et dynamique. D’une manière générale et pour une
phase donnée, un sous-ensemble de Na éléments dits actifs, parmi les Ne capteurs de la sonde,
sont sollicités autour d’un élément central (Fig. 1.5). Le signal électrique correspondant à un
élément actif n est modulé par un coefficient de pondération wn ainsi que par un coefficient de
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.2. Le signal radiofréquence

w1

w2

w3

wN-1

wN

τ1

τ2

τ3

τN-1

τN

Σ

w1

w2

w3

wN-1

wN

τ1

τ2

τ3

τN-1

τN

G

(a)

(b)

Carte
d'acquisition

Capteurs
de la sonde

Milieu
étudié

FIGURE 1.6 – Acquisition d’un signal résultant de l’enchainement d’une phase de transmis-
sion (a) et de réception (b). Les signaux électriques sont modulés par formation de voies selon
le principe de délai et somme, avec l’application d’un vecteur de pondération wn et d’un vecteur
de retard τn. Les capteurs réalisent l’interface entre l’échographe et le milieu étudié en effectu-
ant la conversion réciproque des impulsions électriques en ondes acoustiques.

retard τn, comme illustré dans la Figure 1.6. La stratégie de formation de voies est donc portée
par le paramétrage des vecteurs de pondération w et de retard τ .

En transmission, un signal électrique impulsionnel est envoyé aux éléments actifs de la
sonde, en appliquant les lois de pondération et de retard. Le champ de pression acoustiqueP qui
se propage dans le milieu résulte de la somme des ondes générées par l’ensemble des éléments
actifs. La Figure 1.6a illustre la formation d’une onde plane.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.2. Le signal radiofréquence

En réception, l’onde ultrasonore rétro-diffusée par les réflecteurs du milieu est captée par
l’ensemble des éléments actifs. Du fait de la connaissance a posteriori des temps de vol ainsi
que de l’amplitude des signaux reçus, la formation de voie en pondération et retard permet de
focaliser la réponse du milieu, comme représenté dans la Figure 1.6b. Tous les signaux reçus
après la formation de voies sont finalement sommés pour générer un signal unique, appelé
signal brut radiofréquence (RF), ou encore ligne RF, et correspondant à la signature acoustique
du milieu considéré selon la configuration spécifiée des éléments actifs.

L’alternance des phases de transmission et de réception permet à l’échographe d’acquérir
des signaux bruts de manière périodique. Dans le processus d’acquisition des signaux bruts, la
fréquence des cycles de transmission et de réception correspond à la PRF (Pulse Repetition Fre-
quency), et définit la profondeur maximale ymax d’exploration du milieu, que l’onde ultrasonore
traverse dans le sens incident puis dans le sens réfléchi, selon la relation :

PRF =
c

2 ymax

. (1.9)

Le signal impulsionnel électrique qui excite les éléments de la sonde correspond générale-
ment à un signal sinusoïdal de plusieurs périodes sous une enveloppe gaussienne. L’augmen-
tation du nombre de périodes du signal impulsionnel permet d’augmenter l’énergie du signal
reçu mais a pour effet de diminuer la résolution spatiale de l’image ultrasonore dans la direction
radiale, du fait de la longueur du train d’onde. En règle générale, on travaille avec un signal
impulsionnel composé de un à quatre cycles pour générer le signal d’excitation pulsé.

1.2.3 Formation de l’image

Une image échographique est une matrice bidimensionnelle représentant une vue en coupe
du milieu considéré. Le plan est constitué de la direction radiale (y) correspondant à la pro-
fondeur par rapport à l’interface sonde-tissus, et de la direction longitudinale (x) correspondant
à la direction d’alignement des capteurs.

L’image échographique formée nativement par l’échographe, dite image RF, correspond à
l’ensemble des signaux RF bruts. Cette image résulte directement de l’acquisition de lignes
RF multiples, réalisée par l’enchainement successif de plusieurs phases de transmission et de
réception. La région considérée est intégralement imagée en décalant d’une unité les éléments
actifs entre deux acquisitions consécutives. Chaque acquisition permet de former la colonne de
l’image RF correspondant à la position de l’élément actif central, comme représenté dans la
Figure 1.7.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.2. Le signal radiofréquence

Na éléments actifs

SondeÉlément central

Région étudiée

Faisceaux
acoustiques

x

y

Image ultrasonore

(a) (b)

Ligne RF

FIGURE 1.7 – Acquisition d’un signal radiofréquence (RF). La sollicitation de Na éléments
actifs de la sonde en transmission et en réception (a) permet de récupérer la signature acoustique
d’une région du milieu, et de reconstituer la ligne RF de l’image ultrasonore correspondant à la
position de l’élément central (b).
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.3. L’image échographique

1.3 L’image échographique

L’image échographique mode B, construite à partir de l’image radiofréquence, offre une
représentation visuelle et compréhensible des tissus étudiés. L’acquisition des signaux au cours
du temps fait de l’échographie une modalité temps-réel, et permet la formation de séquences
temporelles d’images.

1.3.1 L’image mode B

Les signaux bruts qui composent les colonnes de l’image RF correspondent à des oscil-
lations de fréquence f0, modulées en amplitude du fait des rétro-diffusions multiples sur les
réflecteurs du milieu (Fig. 1.8a). La démodulation par la transformée de Hilbert des colonnes
de l’image RF permet d’obtenir le signal enveloppe (Fig. 1.8b). L’image mode B (mode Bril-
lance), correspondant au format le plus utilisé en imagerie ultrasonore médicale [Sonka, 2000],
est finalement obtenue en appliquant une compression logarithmique sur le signal enveloppe,
un gain pour compenser l’atténuation due à la profondeur (TGC, Time Gain Compensation),
ainsi qu’un filtrage et une interpolation, pour faire ressortir les informations structurelles du
milieu (Fig. 1.8c).

0 5 10

0

5

10

15

20

0 5 10

0

5

10

15

20

0 5 10

0

5

10

15

20

Largeur (mm)

P
ro

fo
n
d
e
u
r 

(m
m

)

Profil

Mode RF Signal enveloppe Mode B

Largeur (mm) Profil Largeur (mm) Profil

(a) (b) (c)

FIGURE 1.8 – Représentation de la signature acoustique de l’artère carotide, selon le signal RF
(a), le signal enveloppe (b), et l’image mode B (c), correspondant à la représentation courante en
échographique clinique, avec le profil (traits pointillés) de chaque image correspondant au mode
A (mode Amplitude). Acquisition réalisée in vivo avec un échographe Sonix MDP (Ultrasonix
Medical Corporation, Canada).
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.3. L’image échographique

L’image mode B, à l’inverse de l’image RF, est visuellement compréhensible et permet
une représentation picturale de la structure des tissus considérés. L’information native portée
par l’image RF correspondant aux signaux des échos des diffuseurs est perdue au profit d’une
représentation filtrée et interpolée faisant ressortir les informations anatomiques.

Les dimensions radiale et longitudinale de l’image RF dépendent de la profondeur d’é-
tude ymax et du nombre Ne de capteurs, respectivement. Typiquement, avec un échographe de
recherche Sonix RP (Ultrasonix Medical Corporation, Canada), équipé d’une sonde de largeur
60 mm dotée de 128 capteurs travaillant à la fréquence de 10 MHz, le résultat expérimental
de l’acquisition de l’image RF d’un milieu de profondeur 30 mm est défini par une matrice
de 128×1568 échantillons. Avec le même échographe, l’image mode B correspondante, après
interpolation, est représentée par une matrice de 526×275 échantillons. Dans le domaine du
traitement d’image, ces échantillons unitaires dont l’intensité représente l’image sont appelés
des pixels, contraction de picture elements. La dimension radiale et longitudinale d’un pixel
définit la définition spatiale de l’image. Typiquement, les images mode B cliniques ont une déf-
inition isotrope (i.e. dans les directions radiale et longitudinale), de l’ordre de 30 µm. Il faut
noter que la définition spatiale est à distinguer de la résolution spatiale du système d’imagerie,
qui est définie ci-après.

1.3.2 Réponse impulsionnelle

L’échographe est un système d’imagerie caractérisé par sa réponse impulsionnelle (PSF,
Point Spread Function). Dans notre contexte, la PSF est déterminée par l’image bidimen-
sionnelle résultant de la réponse d’un diffuseur ponctuel soumis à une impulsion acoustique
(Fig. 1.9). Il en découle que la résolution spatiale de l’échographe, dite cellule de résolution,
est directement liée aux dimensions de la PSF, puisque celle-ci représente l’objet le plus petit
qu’il est possible d’imager. Plus précisément, on considère que la résolution spatiale de l’image
correspond à la largeur à mi-hauteur (FWHH, Full Width at Half-Height) de la PSF. D’une
manière générale, la résolution radiale est plus fine que la direction longitudinale (Fig. 1.9), la
première étant fonction de la longueur d’onde λ0 du signal, la seconde dépendant de la largeur
et de l’écartement des capteurs de la sonde, ainsi que de la position de la zone focale définie par
la formation de voies.

1.3.3 Milieu homogène

L’image échographique d’un milieu homogène peut être assimilée à la sortie Y(x, y) d’un
filtre Π(x, y), correspondant au système d’imagerie. En faisant l’hypothèse que le système
est linéaire et indépendant de la position spatiale de la PSF dans le champ lointain, le sig-
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FIGURE 1.9 – Réponse impulsionnelle (PSF) de l’échographe, obtenue de manière expérimen-
tale en réalisant l’acquisition d’une coupe transverse d’un fil de diamètre 10 µm immergé dans
l’eau. L’image RF (a) ainsi que l’image mode B correspondante (b) représentent une région
de 3×3 mm2. La coupe radiale de l’image RF montre que le signal d’excitation est composé de
4 périodes sous une enveloppe gaussienne. La coupe longitudinale de l’image RF montre que
l’écho du fil correspond à la ligne RF d’un unique capteur. La résolution du système d’imagerie
correspond à la largeur à demi-hauteur (FWHH) du profil des coupes radiale et longitudinale de
l’image mode B, et équivaut à FWHHx = 0.884 mm et FWHHy = 0.567 mm. Acquisition réal-
isée sur un échographe Sonix MDP (Ultrasonix Medical Corporation, Canada), équipé d’une
sonde linéaire de 128 éléments, avec un profondeur d’étude ymax = 20 mm, une fréquence cen-
trale f0 = 10 MHz, un gain TGC= 35%, une dynamique de 80 dB, et un signal impulsionnel
de 4 cycles.

nal échographique Y(x, y) peut être décrit comme le produit de convolution (∗) entre la PSF du
système Π(x, y) et la réponse impulsionnelle des tissus X(x, y) [Meunier and Bertrand, 1995] :

Y(x, y) = Π(x, y) ∗X(x, y). (1.10)

L’image RF des tissus biologiques correspond à la figure d’interférences constructives et
destructives introduite par la multitude de diffuseurs, comme le montre la Figure 1.10a. Ce
phénomène est également à l’origine du speckle [Thijssen, 2003], c’est à dire de la texture
granuleuse caractéristique des images échographiques mode B, comme représenté dans la Fig-
ure 1.10b. Dans cet exemple, le champ des diffuseurs étant constitué d’une répartition dense et
uniforme de réflecteurs, le modèle de texture échographique du speckle est dit complètement
développé.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.3. L’image échographique
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FIGURE 1.10 – Représentation de l’image RF (a) et de l’image mode B correspondante (b)
d’un milieu homogène, obtenue de manière expérimentale en réalisant l’acquisition d’une ré-
gion de 5 × 5 mm2 d’un fantôme de tissu biologique dédié à l’élastographie (CIRS, Elasticity
QA Phantom, modèle 049, USA). Acquisition réalisée sur un échographe Sonix MDP (Ultra-
sonix Medical Corporation, Canada), équipé d’une sonde linéaire de 128 éléments, avec un
profondeur d’étude ymax = 30 mm, une fréquence centrale f0 = 10 MHz, un gain TGC= 35%,
une dynamique de 80 dB, et un signal impulsionnel de 4 cycles.

1.3.4 Séquence temporelle

L’imagerie ultrasonore est une modalité temps réel, c’est à dire permettant d’acquérir les
signaux et de former les images à la volée en un laps de temps court en comparaison de
la dynamique du milieu étudié. Les acquisitions successives permettent la réalisation d’une
séquence temporelle d’images, où les mouvements du milieu sont observables. Ainsi, la dimen-
sion temporelle est un paramètre à considérer en imagerie ultrasonore, comme le représente la
Figure 1.11. La possibilité de travailler en 2D+t constitue un avantage majeur de l’imagerie
ultrasonore en comparaison à d’autres modalités.

Dans la plupart des cas, une sonde échographique dotée d’un total de Ne éléments nécessite
de réaliser l’acquisition d’un nombre égal de lignes RF pour former une image. Il apparait ainsi
que la cadence d’acquisition (FPS, Frames Per Second) des images est décrite par la relation :

FPS =
PRF

Ne

. (1.11)

Les échographes peuvent travailler avec une cadence d’acquisition pouvant allant jusqu’à
plusieurs centaines d’images par seconde, selon le type d’application. D’une manière générale,

20 Guillaume ZAHND

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2012ISAL0136/these.pdf 
© [G. Zahnd], [2012], INSA de Lyon, tous droits réservés



Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.3. L’image échographique
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FIGURE 1.11 – Séquence d’images ultrasonores.

les séquences d’images mode B réalisées avec les échographes médicaux ont une cadence d’ac-
quisition comprise entre 30 et 100 images par seconde. La PRF est donc classiquement comprise
entre 2 et 10 kHz.

1.3.5 Avantages et inconvénients de l’imagerie ultrasonore clinique

La modalité échographique dispose de nombreuses caractéristiques avantageuses en com-
paraison des autres types d’imagerie, comme par exemple les rayons X (RX), l’imagerie par
résonance magnétique (IRM), et la tomographie par émission de positons (TEP). En effet, l’im-
agerie ultrasonore est non-invasive et non-ionisante, et par conséquent sans danger ni désagré-
ment pour le sujet. De plus, la caractéristique temps-réel permet l’acquisition de séquences
temporelles d’images et l’analyse du mouvement, comme énoncé précédemment. Par ailleurs,
cette modalité requiert un protocole relativement simple, ce qui permet de réaliser plusieurs
acquisitions en une dizaine de minutes seulement. Enfin, le coût du matériel nécessaire (i.e.
l’échographe et les différentes sondes) est relativement faible, et la nature transportable de
l’équipement lui confère une bonne disponibilité.

L’imagerie ultrasonore présente cependant quelques inconvénients. Premièrement, cette
modalité est dépendante de l’utilisateur qui manie la sonde échographique. D’une manière
générale, une certaine expérience est indispensable pour réaliser une acquisition correcte. Deux-
ièmement, la nature du speckle qui constitue les images mode B dispose d’une dualité infor-
mation utile / bruit parasite, qu’il faut prendre en compte lors de l’analyse des images. Enfin,
les contours des objets étudiés présentent un contraste moins marqué que celui observé dans
d’autres modalités d’imagerie.
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Chapitre 1. L’imagerie ultrasonore – 1.3. L’image échographique
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CHAPITRE 2

L’artère carotide dans la pathologie cardiovasculaire

Ce chapitre présente la raison de l’étude de ce travail de thèse, i.e. l’évaluation du risque car-
diovasculaire à un stade précoce. Le système cardiovasculaire humain est d’abord brièvement
abordé, en évoquant la nature et la fonction du cœur, des vaisseaux sanguins, et de la circulation
du sang. L’artère carotide est ensuite spécifiquement décrite, en détaillant sa structure mor-
phologique ainsi que son comportement physiologique. Enfin, les pathologies cardiovasculaires
sont abordées, et le schéma de développement de l’athérosclérose est détaillé. Après avoir con-
staté les limitations des marqueurs de risque cliniques traditionnels, nous proposons comme axe
de recherche l’analyse du mouvement longitudinal de la paroi artérielle. Ce paramètre récem-
ment mis en évidence constitue en effet un indice complémentaire et pertinent dans la caractéri-
sation de la physiopathologie vasculaire.
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Chapitre 2. L’artère carotide dans la pathologie cardiovasculaire – 2.1. Le système cardiovasculaire

2.1 Le système cardiovasculaire

La fonction de l’appareil cardiovasculaire est de distribuer les nutriments indispensables
aux organes et d’éliminer leurs déchets. La circulation sanguine est générée par l’action de
contraction du cœur, et se propage dans un réseau de vaisseaux sanguins.

2.1.1 Le cœur

Le cœur est un organe creux et musculaire dont le rôle est d’assurer la circulation du sang
dans tout l’organisme. Assimilable à une pompe mécanique propulsant le flux sanguin au moyen
de contractions rythmiques, cet organe représente l’élément actif moteur du système circula-
toire. Il est connecté aux différents organes du corps via un réseau de vaisseaux sanguins.

Le cœur peut se concevoir sous la forme de deux parties distinctes, chacune jouant un rôle
spécifique (Fig. 2.1). Le ventricule droit récupère le sang appauvri et chargé de dioxyde de
carbone après son passage dans les organes. Le sang est pompé via les veines avant d’être
acheminé vers les poumons pour y être enrichi, en réalisant l’échange du dioxyde de carbone au
profit du dioxygène. Le ventricule gauche expulse ensuite le sang enrichi vers les organes via
les artères.

Oreillette droite
Oreillette gauche

Valve sigmoïde 

Valve tricuspide

Ventricule droit

Veine cave inférieure

Veine cave supérieure Aorte
Artère pulmonaire

Veine pulmonaire

Valve mitrale
Valve aortique

Ventricule gauche

A

A

D

BB

C C

FIGURE 2.1 – Coupe transversale du cœur. Le flux sanguin est représenté par les flèches : (A)
sang en provenance des organes, (B) sang envoyé vers les poumons, (C) sang en provenance
des poumons, (D) sang envoyé dans les organes. (source : www.wikimédia.org)
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Chapitre 2. L’artère carotide dans la pathologie cardiovasculaire – 2.1. Le système cardiovasculaire

Le muscle cardiaque, i.e. le myocarde, est myogénique, c’est-à-dire qu’il génère spontané-
ment un stimulus d’excitation entrainant des contractions rythmiques. La fréquence cardiaque
d’un adulte en bonne santé est généralement comprise entre 50 et 80 battements par minute.
L’activité électrique du cœur, représentée par un électrocardiogramme (ECG), présente un pro-
fil cyclique particulier (Fig. 2.2). Les deux phases principales sont la systole et la diastole.
Durant la systole, le muscle myocardique se contracte et provoque l’expulsion du sang hors du
cœur (c’est à dire vers les poumons dans le cas du ventricule droit, et vers les autres organes
dans le cas du ventricule gauche). Durant la diastole, les muscles se relâchent et le volume du
cœur augmente, provoquant l’afflux de sang dans les ventricules. L’ECG, dont l’enregistrement
est simple et synchronisable à d’autres techniques d’exploration, permet de bien identifier les
différents temps circulatoires observés en des points distants du cœur.

V
o
lt
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g
e

Temps

Systole Diastole

P

Q
S

T

R

U

1 mV 0.1 s

FIGURE 2.2 – Électrocardiogramme (ECG), représentant le potentiel électrique à l’origine de
l’activité musculaire du cœur au cours du temps, avec les deux principales phases de systole et
de diastole, ainsi que les six ondes P , Q, R, S, T et U .

2.1.2 Les vaisseaux sanguins

Les vaisseaux sanguins jouent le rôle du réseau de distribution dans le système circula-
toire. Ils peuvent se décomposer en trois catégories. Les artères transportent le sang enrichi en
dioxygène et en nutriments depuis le cœur jusqu’aux organes. Le diamètre interne des artères est
de l’ordre de 4 à 8 mm, avec une épaisseur pariétale d’environ 1 mm. Les artères sont soumises
à un flux sanguin à pression élevée et à caractère pulsatile. Les veines conduisent le sang ap-
pauvri chargé de dioxyde de carbone depuis les organes jusqu’au cœur. Le diamètre des veines
correspond à celui des artères, cependant leur épaisseur pariétale est plus faible, du fait d’une
pression sanguine moindre. Cette pression plus faible est compensée par un système de valves
anti-retour pour éviter le reflux sanguin. Les capillaires sont responsables de l’échange entre
le sang et les organes. D’un diamètre d’une dizaine de micromètres et d’une paroi très mince
et perméable, ils sont disposés de manière enchevêtrée au contact des tissus environnants. Les
capillaires assurent aussi la jonction intermédiaire du flux sanguin entre les artères et les veines.
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Chapitre 2. L’artère carotide dans la pathologie cardiovasculaire – 2.1. Le système cardiovasculaire

L’objet du présent travail de thèse est focalisé sur l’étude de l’artère, présentée plus en détail
ci-après.

La structure morphologique de la paroi des artères est composée de trois couches concen-
triques, dites tuniques, axées autour du lumen, la lumière artérielle où circule le sang (Fig. 2.3).

r Adventice : La couche la plus externe est la tunique adventice, formant le tissu conjonctif
constitué essentiellement de cellules fibreuses de collagène, ce qui lui confère une bonne
résistance mécanique à l’étirement. Cette couche périphérique connecte l’artère aux tissus
environnants, regroupe les terminaisons nerveuses, et permet la nutrition de la paroi via
le réseau des vasa vasorum.r Média : La couche intermédiaire est la tunique média, constituant principal de l’artère,
composée majoritairement de cellules musculaires lisses et de fibres élastiques. La couche
média est reliée à l’adventice au moyen d’une fine lame d’élastine, la limitante élastique
externe. L’épaisseur de la tunique média est de l’ordre de 0.5 mm. Cette couche dispose
de caractéristiques de résistance, de plasticité (compliance), et de vasomotricité (i.e. la
régulation du flux sanguin par constriction ou dilatation).r Intima : La couche la plus interne, au contact du sang, est la tunique intima. Cette
couche très fine, constituant l’endothélium, a pour fonction de maintenir le sang dans
les vaisseaux tout en permettant l’absorption de substances nutritives, de contribuer à
la coagulation, et de participer au contrôle de la vasomotricité en réagissant aux stimuli
locaux par sécrétion de messagers moléculaires à destination de la média. L’intima est
connectée à la couche média par une fine lame d’élastine, la limitante élastique interne.
L’épaisseur de la tunique intima est de l’ordre de 10 µm.

2.1.3 La circulation sanguine

L’appareil circulatoire humain peut se concevoir comme un circuit fermé, dans lequel se
propage en sens unique un volume de sang compris entre 4 et 7 litres. Le flux sanguin effectue
en réalité une double circulation dans l’organisme. La petite circulation, dite pulmonaire, cor-
respond au trajet du sang dans les poumons, entre le ventricule droit et le ventricule gauche.
La grande circulation, dite systémique, correspond au trajet sanguin pour alimenter le reste de
l’organisme.

Le sang est propulsé dans les artères par la contraction du cœur, à l’origine de la pression
artérielle (Fig. 2.4). Ce phénomène cyclique, noté P , est généralement mesuré en estimant la
force de tension radiale exercée par l’afflux du volume sanguin sur la paroi artérielle, com-
munément exprimée en millimètres de mercure (mmHg), au moyen d’un brassard externe. La
pression intravasculaire peut se mesurer par ponction de l’artère, mais il s’agit d’une technique
invasive réservée à quelques rares situations. La pression artérielle est maximale lors de la phase
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Chapitre 2. L’artère carotide dans la pathologie cardiovasculaire – 2.1. Le système cardiovasculaire
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Endothélium
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Tissu conjonctif
et fibres musculaires
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externe

Cellules musculaires
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FIGURE 2.3 – Structure morphologique de l’artère. (a) Couches concentriques adventice, mé-
dia, et intima, axées autour du lumen. (b) Coupe histologique de l’artère, avec les trois couches
adventice (ADV), média (MED) et intima (INT), les limitantes élastiques externe (LEE) et in-
terne (LEI), et le lumen (LUM). (sources : (a) www.sanofi-aventis.com ; (b) www.umass.edu)

de systole, et minimale lors de la diastole. Dans le cas d’un adulte en bonne santé, la pression
systolique Ps et diastolique Pd valent généralement 120 mmHg et 80 mmHg, respectivement.
La pression pulsée P∆ est définie comme la différence entre la pression systolique et la pression
diastolique, calculée selon l’Équation 2.1, et correspond généralement à 40 mmHg.

P∆ = |Ps − Pd| (2.1)

Systole Diastole

Temps

Pression

Ps

Pd

PΔ

0.1 s10 mmHg

FIGURE 2.4 – Variation de la pression artérielle P (n) au cours du cycle cardiaque, avec la
pression systolique Ps, la pression diastolique Pd, et la pression pulsée P∆.
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Chapitre 2. L’artère carotide dans la pathologie cardiovasculaire – 2.1. Le système cardiovasculaire

L’hémodynamique caractérise les propriétés dynamiques du flux sanguin. Le sang est un
fluide non newtonien, c’est-à-dire que son degré de viscosité augmente de manière non linéaire
en fonction des forces qui lui sont appliquées. Le flux sanguin circule dans l’organisme à des
vitesses différentes, selon qu’il se trouve dans les artères, les veines ou les capillaires. La cir-
culation sanguine est assimilée à un écoulement laminaire dans les vaisseaux, à l’exception des
zones de bifurcation où elle devient un écoulement turbulent. Dans un vaisseau rectiligne, la
vitesse du flux sanguin présente un profil parabolique (Fig. 2.5), la vitesse relative à la paroi
étant maximale au centre et nulle au contact des interfaces. Dans le cas de l’artère carotide
saine, la vitesse maximale de l’écoulement sanguin est de l’ordre de 0.5 à 1.25 m·s−1 (cette
vitesse augmentant dans le cas de la carotide pathologique, du fait de la rigidification des parois
et de la réduction du lumen).

Paroi

Lumen

Paroi

Vitesse
du flux

FIGURE 2.5 – Profil parabolique de la vitesse de l’écoulement laminaire du flux sanguin. La
vitesse relative à la paroi est maximale au centre du vaisseau et nulle au contact des interfaces.
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Chapitre 2. L’artère carotide dans la pathologie cardiovasculaire – 2.2. L’artère carotide

2.2 L’artère carotide

Le présent travail est focalisé sur la caractérisation du comportement élastique de la paroi
carotidienne en réponse aux différentes forces mécaniques mises en jeu. Les trois principaux
paramètres dynamiques étudiés au cours du cycle cardiaque sont la variation du diamètre, la
variation de l’épaisseur pariétale, ainsi que le déplacement longitudinal des tissus de la paroi.

2.2.1 Morphologie

La carotide est une des artères principales du corps humain. Située dans le cou, sa fonction
est d’assurer la circulation sanguine en provenance du cœur vers la tête (Fig. 2.6). Le corps pos-
sède en réalité deux artères carotides similaires, symétriquement opposées de part et d’autre du
cou. On les distingue par l’appellation carotide droite et carotide gauche. Dans la suite de ce tra-
vail, le terme de carotide désignera d’une manière générale l’artère carotide, indépendamment
du coté droit ou gauche, lorsque cela n’a pas d’incidence sur la discussion.

Carotide

FIGURE 2.6 – Emplacement de la carotide. (source : www.eleonorelamoglia.wordpress.com)

La carotide est une artère comportant une bifurcation, dite bulbe carotidien, qui distingue
le vaisseau en trois parties (Fig. 2.7). La carotide commune (ou carotide primitive), sur laquelle
est axé ce travail, est directement issue de l’artère aortique en sortie du cœur (Fig. 2.1). L’artère
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Chapitre 2. L’artère carotide dans la pathologie cardiovasculaire – 2.2. L’artère carotide

carotide commune a une structure majoritairement élastique, comme l’aorte. Les deux branches
en aval de la bifurcation sont la carotide interne, qui alimente le cerveau, et la carotide externe,
qui alimente le visage et le crâne. Les artères carotides interne et externe, situées plus loin de
l’aorte, sont composées majoritairement de fibres musculaires. Par la suite, nous considérerons
exclusivement la carotide commune, et emploierons le terme simplifié de carotide pour y référer.

Carotide commune

Carotide externe

Carotide interne

FIGURE 2.7 – Bifurcation de l’artère carotide commune, donnant naissance à la carotide interne
et à la carotide externe. (source : www.adam.com)

2.2.2 Imagerie ultrasonore mode B de la carotide

Acquisition de séquences échographiques

La carotide, de par sa localisation dans le cou, est un organe très facile d’accès en imagerie
ultrasonore (US, Fig.2.8a). Un rapide examen permet, en quelques minutes, de réaliser l’acqui-
sition d’une séquence temporelle d’images mode B en coupe longitudinale (i.e. dans le plan
de l’écoulement du flux sanguin) de la carotide (Fig.2.8b). De plus, l’imagerie échographique
étant une modalité non invasive, non ionisante, temps-réel, peu coûteuse, et transportable, des
études cliniques peuvent aisément être menées sur de larges populations comportant plusieurs
centaines de sujets, en réalisant à la suite de l’examen médical une acquisition de la carotide en
complément.

Structure de l’image US mode B de la carotide en coupe longitudinale

La carotide est un organe dont l’image US mode B en coupe longitudinale dispose
d’une structure particulière, présentant un motif caractéristique en doubles lignes horizon-
tales (Fig. 2.9). La paroi proximale correspond à celle étant la plus proche de la sonde (i.e. en
haut de l’image), et la paroi distale correspond à celle étant située plus profondément dans les
tissus (i.e. en bas de l’image). Le lumen, correspondant à la lumière artérielle, est situé entre
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(a)
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FIGURE 2.8 – Acquisition in vivo (a) d’une séquence d’images échographiques mode B en
coupe longitudinale de la carotide (b). (source : (a) www.supersonicimagine.fr)

les deux parois, le sang s’écoulant de la droite vers la gauche de l’image. Le profil radial d’une
image de la carotide (Fig. 2.9b) indique les différences nettes d’intensité des niveaux de gris
des pixels entre les différentes couches, correspondant aux transitions d’impédance acoustique
entre régions de différentes échogénéicités. À l’inverse, la direction longitudinale présente un
profil homogène, sans variations particulières, du fait de la disposition en couches concentriques
des tissus. Les interfaces entre le lumen et la couche intima, ainsi qu’entre les couches média et
adventice, sont détaillées dans la Figure 2.9c.

Exemples d’images US mode B de la carotide in vivo

La structure de la carotide demeure relativement identique entre les individus asymptoma-
tiques, cependant les propriétés de contraste, de luminosité et de netteté de l’image US peu-
vent présenter une certaine variabilité, ainsi que le montre la Figure 2.10. Ces différences s’ex-
pliquent par la variation de la composition des tissus biologiques entre les individus, principale-
ment liée à l’hydratation des tissus, à l’origine d’une échogénéicité différente. De plus, on peut
aussi observer une certaine variabilité morphologique au niveau de la courbure et de l’épaisseur
des parois, ainsi que de la taille du diamètre.

Dans le but de travailler sur des images disposant de caractéristiques homogènes, une atten-
tion particulière a été portée dans ce travail de thèse à la configuration des différents paramètres
de l’échographe (i.e. fréquence, profondeur d’exploration, focus, contraste, gain).
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FIGURE 2.9 – Structure caractéristique en coupe longitudinale de la carotide en imagerie US
mode B. (a) Région incluant les deux parois proximales et distales, situées de part et d’autre du
lumen. (b) Profil radial de l’intensité des niveaux de gris des pixels, montrant le motif particulier
des zones du lumen (L), du complexe intima-média (IM) et de l’adventice (A). (c) Détail des
couches des parois proximale et distale, où la structure en double ligne générée par la transition
d’impédance acoustique entre le lumen et l’intima d’une part, et la média et l’adventice d’autre
part, est clairement visible. Résultat obtenu in vivo chez un sujet asymptomatique.

2.2.3 Physiologie

Forces induites sur la paroi

La carotide est une artère élastique qui dispose de propriétés mécaniques et dynamiques
complexes. En effet, les tissus qui composent la paroi sont soumis à différentes forces de
différentes natures au cours du cycle cardiaque :

r La friction du sang : force de frottement, liée à la viscosité du sang, et induite par le
gradient des vitesses d’écoulement du flux sanguin (Fig. 2.5). La valeur maximale de la
vitesse du sang, au centre du vaisseau, est de l’ordre de 0.5 à 1.25 m·s−1.r La contrainte de turbulence : force de frottement, causée par l’écoulement perturbé
du flux sanguin de par la proximité du cœur, ou au voisinage d’une bifurcation (mor-
phologique) ou d’une plaque (pathologique).r Le passage de l’ondée systolique : déplacement de matière, correspondant au passage du
volume sanguin éjecté par le cœur. Cette force agit sur les parois d’une manière compa-
rable à l’image du serpent boa qui avale l’éléphant dans Le Petit Prince.r Le passage de l’onde S : force de traction de recul longitudinal, générée au cours de la
systole (Fig. 2.2) via la traction sur la base de la carotide par l’anneau aortique.
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r Le passage de l’onde de pouls : onde de pression artérielle, correspondant à un déplace-
ment d’énergie généré par l’ébranlement pariétal (effet coup de bélier), induit par la
brusque augmentation du volume sanguin dans l’aorte initiale à la sortie du ventricule
gauche, et se propageant à une vitesse de l’ordre de 6 à 12 m·s−1. À la différence de
l’ondée systolique, l’onde de pouls est un phénomène ondulatoire et ne correspond à
aucun transport longitudinal de matière.

En réponse à ces forces induites sur la paroi carotidienne, les tissus du complexe intima-
média obéissent à un schéma cyclique et reproductible de déplacement, de compression, et de
cisaillement.

FIGURE 2.10 – Exemples représentatifs d’images US mode B longitudinales, de dimension
21×15 mm2 acquises in vivo sur différents sujets asymptomatiques, traduisant une variabilité
au niveau du contraste des niveaux de gris, de la netteté du contour des interfaces, de la courbure
et de l’épaisseur des parois, ainsi que de la taille du diamètre.
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Variation du diamètre D(n)

D’une manière générale, le diamètre interne D de la carotide, correspondant au lu-
men (Fig. 2.9a), est de l’ordre de 6 mm pour un adulte asymptomatique [Gamble et al., 1994].
Au cours du cycle cardiaque, l’afflux du volume sanguin provoqué par la contraction systolique
du cœur entraine une augmentation radiale du diamètre. Le phénomène de variation du di-
amètre D(n) au cours du temps (Fig. 2.11a,b) est caractérisé par un étirement élastique radial
d’amplitude D∆, correspondant à :

D∆ = |Ds −Dd|, (2.2)

avec Ds le diamètre maximal systolique et Dd le diamètre minimal diastolique. La variation
de diamètre D∆ est habituellement de l’ordre de 0.6 mm, soit environ 10 % du diamètre
[Gamble et al., 1994]. On notera DM la valeur maximale du diamètre (correspondant à Ds),
qui constitue un paramètre important dans l’étude de la physiologie artérielle. Enfin, la distensi-
bilité artérielle C, exprimée en mm·mmHg−1, est un indice caractérisant la capacité de l’artère
à modifier son volume en réponse à une variation de pression, calculé selon la relation :

C =
D∆

P∆

. (2.3)

D’une manière générale et dans le cas de la carotide saine, la distensibilité artérielle vaut ap-
proximativement 15 mm·mmHg−1.

Compression de la paroi E(n)

L’épaisseur pariétale de la carotide est mesurée en considérant les deux couches les plus
internes, c’est-à-dire les tuniques intima et média (Fig. 2.9c). En effet, la structure de l’intima
est trop mince pour être considérée individuellement en imagerie échographique. On parle alors
du complexe intima-média, dont l’épaisseur (EIM, ou IMT pour Intima-Media Thickness) est
comprise entre 0.5 et 0.8 mm dans le cas d’un sujet sain [Selzer et al., 2001]. À l’instar de
la distensibilité radiale du lumen, le complexe intima-média subit également une compression
élastique lors du passage de l’ondée systolique. La variation cyclique de l’épaisseur EIM E(n)
peut être caractérisée par une amplitude de compression E∆ (Fig. 2.11a,c), calculée selon :

E∆ = |Ed − Es|, (2.4)

avec Ed la valeur de l’EIM maximale durant la diastole, et Es la valeur de l’EIM mini-
male durant la systole. La variation de compression E∆ d’un individu en bonne santé est
comprise entre 30 et 80 µm, équivalent approximativement à 10 % de l’épaisseur totale
[Kanai et al., 1999, Selzer et al., 2001, Meinders et al., 2003]. On notera EM la valeur maxi-
male de l’EIM (correspondant à Ed), qui constitue également un paramètre important dans
l’étude de la physiologie artérielle.
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Mouvement longitudinal X(n)

Additionnellement aux phénomènes de distensibilité dans la direction radiale, propres à la
variation du diamètre interne et de l’épaisseur du complexe intima-média, la paroi de la carotide
est également soumise à un déplacement dans la direction longitudinale, c’est-à-dire selon l’axe
de circulation du sang (Fig. 2.11a,d). Le mouvement longitudinal, noté X(n), correspond au
déplacement cyclique des tissus du complexe intima-média par rapport à la couche adventice
qui reste fixe (Fig. 2.9). L’amplitude totale X∆ est calculée par la relation suivante :

X∆ = |Xs −Xd|, (2.5)

avec Xs la position extrême en direction de la tête (i.e. à gauche de l’image) d’un point du
complexe intima-média pendant la phase de systole, et Xd la position extrême en direction
du cœur (i.e. à droite de l’image) du même point pendant la phase de diastole. Il faut noter
que Xs (respectivement Xd) ne correspond pas exactement à l’instant précis de l’onde R (re-
spectivement de l’onde T) (Fig.2.2), mais à la période de systole (respectivement de diastole) au
sens large. D’une manière générale, l’amplitude X∆ du déplacement longitudinal chez un sujet
asymptomatique est du même ordre de grandeur que la variation de diamètre D∆, c’est-à-dire
environ 0.6 mm [Cinthio et al., 2006].

En raison de la faible définition spatiale des premiers échographes dans la direc-
tion latérale, le mouvement longitudinal a longtemps été considéré comme négligeable
en comparaison du mouvement radial correspondant à l’évolution pulsatile du diamètre
[Nichols and O’Rourke, 1990]. La première étude ayant permis de mettre en évidence le dé-
placement longitudinal de la paroi a été réalisée in vivo sur l’artère aortique abdominale de
chiens, par l’observation via des séquences cinématographiques de marqueurs suturés sur la sur-
face des artère à découvert [Lawton and Greene, 1956]. Cette étude a démontré l’existence d’un
mouvement longitudinal de très faible amplitude, qui a été assimilé au mouvement causé par
la respiration. Ces premiers résultats ont ensuite été confirmés par d’autres équipes sur l’aorte
thoracique de chiens [Patel et al., 1961, Patel and Fry, 1969], ainsi que sur l’artère thoracique
de rats [Deng et al., 1994]. Plus récemment, une étude réalisée sur la carotide de cochons, en
mesurant le déplacement de cristaux piézoélectriques suturés sur l’artère, a montré l’existence
d’un mouvement longitudinal indépendant du phénomène de respiration, et d’une amplitude
significative, i.e. environ la moitié de l’amplitude de variation du diamètre [Tozzi et al., 2001].
La première étude réalisée in vivo sur la carotide humaine, basée sur l’estimation du mou-
vement du speckle dans des séquence d’images US mode B acquises avec un échographe de
dernière génération, a permis de montrer l’existence d’un mouvement cyclique, de même am-
plitude que la variation du diamètre, c’est-à-dire de l’ordre du millimètre [Persson et al., 2003].
La Figure 2.11d présente en détail les différentes phases de ce mouvement au cours du cycle
cardiaque.
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L’analyse du déplacement longitudinal représente la principale motivation de ce travail de
thèse. La présente étude est axée sur le développement de nouvelles méthodes de quantification
de ce phénomène, basées sur le traitement d’images échographique, ainsi que sur la caractéri-
sation de son impact dans la physiopathologie vasculaire.
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FIGURE 2.11 – Paramètres dynamiques de la paroi carotidienne. (a) Représentation schéma-
tique de la variation au cours du temps du diamètre D(n), de la compression de l’épaisseur
intima-média E(n), et du mouvement longitudinal de la paroi X(n). (b) Diamètre D(n), son
amplitude D∆, et sa valeur maximale systolique DM . (c) Épaisseur intima-média E(n), et son
amplitude E∆. (d) Mouvement longitudinal X(n) et son amplitude X∆. Les différentes phases
du mouvement cyclique, représentées par les flèches rouges, sont les suivantes : [1] Premier
mouvement rétrograde, causé par la traction de recul par l’anneau aortique en phase proto-
systolique et en phase mésosystolique au cours de la contraction cardiaque ; [2] Premier mou-
vement antérograde, causé par le passage de l’ondée systolique, provoquant une distensibilité
radiale corrélée à un étirement longitudinal de la paroi ; [3] Deuxième mouvement rétrograde,
correspondant au retour élastique des tissus vers la position de repos ; [4] Deuxième mouve-
ment antérograde, probablement causé dans le cas de la carotide par la propagation d’une sec-
onde ondée systolique provoquée par la rétraction passive de l’aorte après la fermeture des
sigmoïdes ; [5] Troisième mouvement rétrograde, correspondant au retour élastique des tissus
en position initiale de repos. (e) Électrocardiogramme (ECG) correspondant. Résultats obtenus
expérimentalement chez un sujet asymptomatique.
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Indices d’élasticité de l’artère

Les propriétés mécaniques de l’artère sont caractérisées par plusieurs indices et
paramètres [Gamble et al., 1994, Selzer et al., 2001, O’Rourke et al., 2002]. Lorsque les
tissus de la paroi sont soumis à une contrainte de pression, le milieu résiste à la hauteur de sa
rigidité intrinsèque, tout en subissant une déformation élastique (i.e. les tissus s’étirant dans le
sens du flux, et se comprimant dans la direction radiale). À la fin de chaque cycle cardiaque,
le milieu subit un retour élastique induit par la vasomotricité de l’endothélium, et retrouve sa
configuration d’origine. Les principaux paramètres mécaniques de l’artère ayant été utilisés
dans ce travail sont décrit ci-après :

r Module de Young E (mmHg·mm−1), correspondant au module élastique par unité de
longueur et traduisant l’incrément de pression requis pour une élongation théorique de
100% de la longueur au repos :

E =
P∆ ×Dm

D∆ × Em

, (2.6)

avec Dm et Em la valeur moyenne au cours du cycle cardiaque du diamètre et de l’EIM,
respectivement.r Distensibilité artérielle D (mmHg−1), correspondant à la variation relative de diamètre
en fonction de la variation de pression :

D =
D∆

P∆ ×Ds

(2.7)

r Indice de déplacement longitudinal L (mm·mmHg−1), correspondant au déplacement
longitudinal relativement à la variation de pression :

L =
X∆

P∆

(2.8)
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2.3 Les pathologies cardiovasculaires

Les pathologies cardiovasculaires, dont principalement l’athérosclérose, représentent une
cause majeure de la mortalité dans le monde. La rigidité artérielle ayant été trouvée corrélée au
niveau de risque cardiovasculaire dès un stade précoce, un dépistage est réalisable par l’éval-
uation des propriétés mécaniques d’élasticité de l’artère. L’étude du mouvement longitudinal
pourrait constituer un nouveau marqueur de risque complémentaire aux méthodes tradition-
nelles, qui connaissent des limites dans l’appréciation du risque.

2.3.1 Processus de développement de l’athérosclérose

La mortalité provoquée par les accidents cardiovasculaires

Les pathologies cardiovasculaires représentent, après le cancer, la principale cause de mor-
talité et de morbidité dans les pays industrialisés, et sont responsables d’un tiers des causes de
décès à travers le monde [World Health Organisation, 2011]. Les principales causes de décès
sont l’infarctus du myocarde, et l’accident vasculaire cérébral (AVC). Dans le premier cas, il
y a nécrose de cellules du cœur, causée par un manque d’oxygénation lorsque les artères coro-
naires se bouchent, et résultant en un dysfonctionnement de la contraction cardiaque. Dans le
second cas, l’AVC survient soit à la suite d’une ischémie causée par l’occlusion d’une artère
et provoquant un manque d’oxygénation d’une partie du cerveau, soit à la suite d’une hémor-
ragie causée par la rupture d’une artère et provoquant une compression du cerveau dans la boîte
crânienne. Dans les deux cas, les accidents surviennent de manière soudaine et brutale et peu-
vent entrainer un handicap lourd, et causer la mort très rapidement.

L’athérosclérose

Le phénomène naturel de durcissement des vaisseaux sanguins lié à leur vieillissement est
l’artériosclérose, du latin arteria, artère, et du grec sklêros, rigide. Ce phénomène est fréquem-
ment accompagné par une accumulation sédimentaire de lipides, de sang, de tissus fibreux et
de dépôts calcaire, on parle alors d’athérosclérose, du grec athérê, bouillie. Ce syndrome, prin-
cipal vecteur de l’ensemble des pathologies cardiovasculaires, s’exprime par le remaniement
de la tunique intima et se traduit par l’épaississement de la paroi artérielle. La physiologie de
l’artère est altérée par la rigidification de la tunique intima, se traduisant par une dégradation
de la fonction endothéliale et de la vasomotricité. La sténose de l’artère, i.e. le rétrécissement
de la lumière artérielle, est causé par la formation de la plaque d’athérome. Ce phénomène a
pour conséquence directe de réduire le débit du flux sanguin, ce qui peut entrainer un manque
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d’oxygénation des organes, une sur-sollicitation du cœur pour compenser le manque de débit,
et l’apparition de turbulences dans le flux sanguin en aval du rétrécissement. Au stade final de
l’évolution de l’épaississement et de la rigidification de la plaque d’athérome dite à risque, la
plaque peut se rompre. Cette rupture peut alors provoquer soit une thrombose, c’est-à-dire l’ob-
struction de l’artère par un caillot sanguin pouvant causer un infarctus du myocarde, soit une
hémorragie pouvant directement entrainer un accident vasculaire cérébral [Schaar et al., 2004].
L’évolution au cours du temps de la morphologie d’une artère atteinte d’athérosclérose est sché-
matisée par la Figure. 2.12.

Les facteurs de risque cardiovasculaire

Les facteurs de risque cardiovasculaire sont multiples. Les principaux sont l’âge, le sexe
(i.e. les hommes étant à plus haut risque que les femmes), les antécédents familiaux (s’ils con-
cernent un parent du premier degré et s’ils sont survenus précocement dans la vie de ce parent),
l’hypercholestérolémie (i.e. un taux de cholestérol trop élevé), l’hypertension (i.e. une tension
artérielle trop élevée), le diabète de type 1 et 2, l’adiposité (i.e. l’accumulation de graisse dans
les tissus, qui se traduit généralement par une surcharge pondérale du sujet), le tabagisme, et le
syndrome parodontal (i.e. l’inflammation des tissus de soutien des dents). On peut également
considérer que le stress, la dépression et la sédentarité sont des facteurs de risque cardiovascu-
laire.

2.3.2 Limitations des marqueurs de risque traditionnels

Les enjeux du traitement préventif par dépistage précoce de la pathologie

À un stade avancé du développement de l’athérosclérose, c’est-à-dire lorsque la plaque
d’athérome à risque est proche de la rupture, il est envisageable de réaliser un traitement
curatif chez le patient. Les principales opérations chirurgicales sont l’angioplastie, où un
cathéter est utilisé pour placer une endoprothèse expansible (stent) afin d’élargir le lumen ;
l’endartériectomie, qui consiste à ouvrir l’artère et à réaliser l’ablation de la plaque d’athérome ;
et le pontage, où la partie obstruée du vaisseau est contournée par l’implantation d’une section
prélevée au niveau de l’artère mammaire interne. Ces interventions chirurgicales sont de nature
risquée, ne sont pas applicables sur une vaste population du fait du coût engendré ainsi que du
temps requis, et ne font que repousser l’échéance de l’évènement cardiovasculaire.

À l’inverse du traitement curatif, qui s’attache à décider du risque qu’un évènement causé
par la rupture d’une plaque locale ne se produise dans le territoire d’aval chez un patient, le
traitement préventif évalue en amont le risque global d’accident cardiovasculaire d’un individu.
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FIGURE 2.12 – Les différentes phases dans la progression de l’athérosclerose. (source :
www.wikipedia.org)

L’exploration de la paroi artérielle de sujets asymptomatiques permet l’évaluation du niveau
global du risque et la décision d’une stratégie adaptée de prévention. L’importance du traitement
préventif a été démontrée par une étude [Ford et al., 2007], qui a mis en évidence que le taux
de mortalité liée aux pathologies cardiovasculaires a chuté de moitié entre 1980 et 2000 aux
USA, et que 44% des causes de cette décroissance sont attribuées à une modification en amont
des facteurs de risque, c’est-à-dire à des traitements préventifs. Ces résultats ont été confirmés
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par une étude différente [Wijeysundera et al., 2010], montrant que le taux de mortalité lié aux
pathologies cardiovasculaires a chuté d’un tiers entre 1994 et 2005 au Canada, et que cette
décroissance a été causée à 48% par des traitements préventifs.

Cependant, l’athérosclérose est une pathologie complexe, qui débute à la fin de l’enfance,
et dont la progression est aléatoire avec une forte proportion d’épisodes graves qui survien-
nent sans signe prémonitoire et en l’absence de toute sténose significative [Napoli et al., 2006].
En conséquence, la caractérisation d’un marqueur fiable d’activité ou d’évolutivité de
l’athérosclérose, pour le dépistage préventif d’une large population à haut risque cardio-
vasculaire à un stage encore précoce du processus de développement de l’athérosclérose
(c’est-à-dire avant même la formation de la plaque d’athérome) représente un enjeu impor-
tant [Adams et al., 1999], qui est abordé dans ce travail de thèse.

La rigidité artérielle comme prédicteur des pathologies cardiovasculaires

Des études cliniques ont permis de mettre en évidence qu’une altération des pro-
priétés dynamiques des vaisseaux, correspondant au processus de rigidification artérielle, est
présente plusieurs dizaines d’années avant que ne survienne un accident cardiovasculaire
[Blankenhorn and Kramsch, 1989, Celermajer et al., 1992, Ross, 1993, Whincup et al., 2005].
Ces faits ont été corroborés par une autre étude [Alva et al., 1993], montrant que durant
le processus de l’athérosclérose, des altérations significatives des propriétés mécaniques
artérielles peuvent avoir lieu avant que les changements anatomiques (i.e. l’épaississement
de l’intima) ne deviennent perceptibles. D’autres études récentes ont montré que la rigidité
artérielle est un prédicteur indépendant des pathologies cardiovasculaires [Laurent et al., 2001,
Shokawa et al., 2005], et que l’élasticité de la carotide est inversement corrélée avec le nombre
de facteurs de risque cardiovasculaire [Okimoto et al., 2008].

Les marqueurs de risque traditionnels et leurs limites

Les marqueurs de risque traditionnels s’attachent principalement à évaluer :

r Le dosage biologique des tissus, en analysant le taux de cholestérol ;r La rigidité de la paroi, en mesurant l’indice de pression systolique (IPS) ainsi que la
vélocité de l’onde de pouls (PWV, Pulse Wave Velocity) ;r La calcification des tissus, en estimant le taux de calcium aortique (CAC, Coronary Artery
Calcium score) ;r L’épaisseur pariétale, en mesurant l’EIM avec différentes techniques d’imagerie.
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Cependant, le potentiel de dépistage de ces méthodes demeure faible [Laurent et al., 2001,
Weber et al., 2004, Simon et al., 2006, Dolan et al., 2006]. Ces méthodes classiques ont une
propension à la sur-segmentation, c’est à dire à la détection de faux positifs parmi les in-
dividus, ce qui peut engendrer des conséquences financières et iatrogènes, ainsi qu’une an-
goisse injustifiée chez le sujet. L’étude de la variation D∆ du diamètre au cours du cy-
cle cardiaque est également un paramètre largement répandu dans l’étude de la rigidité
artérielle [Gamble et al., 1994, Hansen et al., 1995, Jiang et al., 2000, Bjällmark et al., 2010].
Cependant, aucune de ces méthodes traditionnelles ne permet d’évaluer l’élasticité de l’artère
dans la direction du flux sanguin.

Les marqueurs de risque traditionnels sont ainsi limités dans l’appréciation du risque cardio-
vasculaire [Simon et al., 2006], rendant leur utilisation non parfaitement satisfaisante à l’heure
actuelle. La quantification du mouvement longitudinal de la paroi représente alors potentielle-
ment un nouveau marqueur de risque indépendant, complémentaire, et pertinent dans la carac-
térisation de la rigidité artérielle, et par conséquent de la physiopathologie vasculaire.

2.3.3 Apport de la prise en compte du mouvement longitudinal

Le mouvement longitudinal de la paroi artérielle et son implication dans la physiopathologie
vasculaire n’a été considéré que par un nombre très restreint d’études cliniques, du fait de sa
récente caractérisation sur la carotide humaine [Persson et al., 2003].

Études cliniques réalisées à l’Université de Lund, Suède

Une première équipe a récemment mené différents travaux dans l’optique d’étudier le rôle
du mouvement longitudinal de la paroi carotidienne dans la physiologie vasculaire, en util-
isant une méthode spécifique d’estimation du mouvement du speckle [Persson et al., 2003,
Cinthio et al., 2005] sur des séquences d’images US mode B.

Le motif cyclique et reproductible du mouvement longitudinal, illustré par la Figure 2.11d,
a été caractérisé pour la première fois dans une étude [Cinthio et al., 2006] menée sur 10 volon-
taires sains. Il a été mis en évidence que, durant le cycle cardiaque, la trajectoire du complexe
intima média décrit un mouvement rétrograde (i.e. dans la direction opposée au flux sanguin) au
début de la systole, puis un premier mouvement antérograde à la fin de la systole, et un second
mouvement antérograde durant la diastole. Le retour élastique de l’artère dans le sens opposé
au flux sanguin est un phénomène qui n’avait jamais été étudié auparavant. La même étude a
également montré que les tissus de la couche adventice ne présentent pas une amplitude de dé-
placement aussi importante que les tissus du complexe intima-média, témoignant de la présence
d’une contrainte de cisaillement dans la paroi.
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Par ailleurs, une étude différente [Ahlgren et al., 2009] réalisée par la même équipe, menée
sur la carotide de cochons, a montré que l’administration d’adrénaline (épinéphrine) provoquait
une augmentation de plus de 200% de l’amplitude X∆ du mouvement longitudinal, indiquant
un effet possible du stress mental sur la physiologie vasculaire.

Ces résultats ont étés confirmés par des travaux complémentaires [Ahlgren et al., 2012b],
réalisés à nouveau sur la carotide de cochons, montrant que le déplacement longitudinal était
lié au taux de catécholamines (i.e. une hormone provoquée par l’état de stress mental et ayant
pour effet d’augmenter la fréquence cardiaque et la pression artérielle) dans l’organisme. No-
tamment, les résultats montrent que l’amplitude X∆ du mouvement longitudinal augmente de
190% après injection de noradrénaline, de 228% après injection de bêta-bloquant, et à l’inverse
diminue de 88% après injection d’adrénaline à faible dose.

D’autre part, une étude [Ahlgren et al., 2012a] menée sur la carotide humaine chez
10 volontaires sains pendant une période de suivi de 4 mois, a mis en évidence que le mouve-
ment longitudinal de la carotide reste stable dans le temps, tout en présentant des particularités
propres à chaque individu. Notamment, les résultats montrent d’une part que le ratio du pre-
mier mouvement antérograde par le mouvement rétrograde, et d’autre part que l’amplitude du
premier mouvement antérograde, restent stables dans le temps pour chaque sujet, avec un coef-
ficient de corrélation intra-classe (ICC, Intraclass Correlation Coefficient) équivalant à 0.88 et
0.76, respectivement.

Études cliniques réalisées à l’Hôpital Universitaire de Sahlgrenska, Suède

Une seconde équipe a également réalisé plusieurs études cliniques visant à caractériser l’as-
sociation du mouvement longitudinal de la carotide avec la pathologie cardiovasculaire chez
l’homme. L’amplitude X∆ du mouvement longitudinal estimée en utilisant le logiciel com-
mercial Velocity Vector Imaging (VVI, Research Arena 2 ; TomTec imaging systems GmbH,
Unterschleissheim, Allemagne) sur des séquences d’images US mode B.

Une première étude de faisabilité [Svedlund and Gan, 2011b], menée sur 16 volontaires
sains et 16 patients atteints de maladie coronarienne, a montré que l’amplitude X∆ du mouve-
ment longitudinal est significativement réduite chez les patients en comparaison des volontaires
sains (0.112 ± 0.074 mm vs 0.543 ± 0.394 mm, p < 0.0001).

Par la suite, une autre étude [Svedlund and Gan, 2011a], menée sur 10 volontaires sains et
10 patients atteints de plaques d’athéromes, a mis en évidence que la présence de la plaque
chez les patients provoque localement une réduction du mouvement longitudinal par rapport
aux volontaires sains (0.062 ± 0.028 mm vs 0.142 ± 0.074 mm, p = 0.003).
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Basée sur ces premiers résultats encourageant, une étude épidémiologique plus
vaste [Svedlund et al., 2011], menée sur 441 patients ayant une maladie coronarienne suspectée,
a montré que l’occurrence des accidents cardiovasculaires (i.e. décès, infarctus du myocarde,
AVC, et revascularisation de l’artère coronaire) est liée à l’amplitudeX∆ du déplacement longi-
tudinal. En effet, sur une période de suivi de 372 jours, un total de 61 accidents cardiovasculaires
s’est produit, indiquant une association avec un mouvement longitudinal réduit, c’est-à-dire une
amplitude X∆ inférieure à la valeur seuil de 0.055 mm, avec une corrélation correspondant
à p = 0.03.

Impact de la contrainte de cisaillement et estimation du mouvement longitudinal

Le déplacement longitudinal de la paroi carotidienne in vivo a été corroboré par un mod-
èle mécanique réaliste [Warriner et al., 2008], simulant les propriétés viscoélastiques de la
carotide au cours du cycle cardiaque, et basé sur les propriétés hémodynamiques du flux
sanguin et physiologiques de la paroi. La force tangentielle exercée par le sang sur la paroi
endothéliale, correspondant à la force de cisaillement (wall shear stress) [Davies, 2008],
est un facteur important de la physiopathologie artérielle [Malek et al., 1999], dont les
origines et implications sont encore discutées aujourd’hui. En effet, cette force peut
avoir une influence sur la fonction endothéliale et être un facteur du développement
de l’athérosclérose [Cunningham and Gotlieb, 2004, Slager et al., 2005, Groen et al., 2007,
Chatzizisis et al., 2007].

Par ailleurs, des études ont mis en évidence la présence d’une contrainte de cisaillement
(wall shear strain) intra-murale [Cinthio et al., 2006, Hodis and Zamir, 2008]. Ce paramètre,
qui reflète la rigidité artérielle, est engendré par le différentiel de l’amplitudeX∆ du mouvement
longitudinal du complexe intima-média (amplitude maximale) et de celle de la couche adventice
(amplitude moindre). Cependant, les causes exactes du mouvement longitudinal provoquant la
contrainte de cisaillement de la paroi demeurent inconnues à ce jour.

L’hypothèse qui est privilégiée dans ce travail propose que le mouvement longitudinal soit
induit par l’étirement radial des tissus, provoqué par le passage de l’ondée systolique, alors
que la force de cisaillement, générée par la friction du sang, n’apporterait qu’une contribution
minime au déplacement longitudinal [Hodis and Zamir, 2011]. Il est également probable que la
carotide soit soumise à une traction de recul (i.e. en direction du cœur) par l’anneau aortique
en phase protosystolique et en phase mésosystolique, expliquant ainsi le mouvement rétrograde
(i.e. dans le sens opposé au flux sanguin), propre au motif caractéristique du déplacement lon-
gitudinal (Fig. 2.11d) [Cinthio et al., 2006].

Il apparait que le mouvement longitudinal de cisaillement des tissus du complexe intima-
média de la carotide représente potentiellement un nouveau marqueur de risque cardiovascu-
laire. La principale contribution de ce travail de thèse est axée sur le développement de méth-
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odes de quantification du mouvement longitudinal in vivo, appliquées à la caractérisation de son
impact dans la physiopathologie vasculaire humaine.
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CHAPITRE 3

État de l’art des méthodes d’estimation du mouvement et de
segmentation en imagerie ultrasonore

Les principales méthodes d’estimation du mouvement et de segmentation en imagerie US
mode B sont présentées dans ce chapitre. Ces méthodes représentent en effet, dans le cadre
du traitement des images médicales, une approche privilégiée pour l’analyse des différents
paramètres mécaniques de l’artère décrits dans le Chapitre 2. Dans une première partie, nous
détaillons différentes implémentations de stratégies avancées de la technique de mise en cor-
respondance de blocs (block matching), qui constitue dans la littérature actuelle la méthode la
plus utilisée pour l’estimation du mouvement de la paroi carotidienne. Dans une seconde partie,
nous décrivons les principales approches méthodologiques dédiées à la segmentation de la paroi
artérielle, à savoir la détection du gradient, la programmation dynamique, les contours actifs,
et la classification. Nous concluons ce chapitre par un bilan des méthodologies existantes ainsi
que sur une proposition d’orientation de notre travail.
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Chapitre 3. État de l’art – 3.1. Estimation du mouvement en imagerie US mode B

3.1 Estimation du mouvement en imagerie US mode B

L’étude du mouvement des tissus biologiques figure parmi les thématiques majeures dans
le domaine de l’imagerie médicale, dans l’objectif d’apporter un complément d’information
clinique et de permettre une aide au diagnostic. L’échographie représente une modalité bien
adaptée pour acquérir des séquences temporelles d’images du fait de sa caractéristique temps-
réel. Dans le cadre de l’estimation du mouvement de la paroi carotidienne, la technique de mise
en correspondance de blocs constitue l’approche méthodologique privilégiée.

3.1.1 Principales méthodes d’estimation du mouvement en imagerie US

La méthode de suivi de speckle (speckle tracking) par mise en correspondance de
blocs [Bohs and Trahey, 1991, Ophir et al., 1991] figure parmi les approches les plus employées
pour estimer le mouvement dans les séquences d’images US mode B. Nous utiliserons par la
suite la notation anglophone block matching (BM) pour désigner cette technique.

Le block matching répond favorablement aux différentes exigences imposées par la
problématique de l’analyse clinique du mouvement de la paroi artérielle, à savoir :

r Estimation du mouvement d’une structure aux dimensions réduites (approximative-
ment 0.5× 0.5 mm2). Ceci s’oppose par exemple aux méthodes d’élastographie ou d’es-
timation du flux, où le mouvement est souvent estimé dans une région plus vaste à la
structure plus homogène.r Estimation quantifiée de la trajectoire 2D+t d’un point au cours d’une séquence d’image.r Compatibilité avec la modalité US mode B, qui représente le format le plus utilisé en
imagerie dans le milieu hospitalier.r Robustesse vis-à-vis de la qualité d’image. Notamment, ceci implique la compatibilité
avec les études cliniques, où plusieurs centaines de séquences de qualité variable sont
traitées.r Interopérabilité avec d’autres méthodes, notamment de segmentation.

Par ailleurs, les avantages du block matching résident également en sa simplicité, sa préci-
sion, ainsi qu’en sa relative indépendance en terme de pré-requis sur les images traitées. Cette
technique constitue également une approche bien adaptée à l’estimation spécifique du mou-
vement longitudinal de la carotide, et représente la méthode la plus exploitée dans la littéra-
ture [Golemati et al., 2012]. Par conséquent, nous avons décidé de nous baser sur la technique
de block matching dans ce travail de thèse.
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Cette section donne une description détaillée du principe général du block matching, autour
duquel est axé ce travail de thèse. Il existe par ailleurs d’autres familles de méthodes d’estima-
tion du mouvement, pouvant également être exploitées en imagerie US mode B, dont une brève
description est donnée ci-après.

Parmi ces approches, on peut premièrement citer les méthodes différentielles d’estimation du
flux optique [Lucas and Kanade, 1981, Horn and Schunck, 1981, Barron et al., 1994]). Ces ap-
proches réalisent l’estimation d’un champ dense de mouvement, en se basant sur l’information
du gradient spatial [∇x,∇y] et temporel ∇t de l’intensité i des pixels de l’image, sous l’hy-
pothèse forte de la conservation de l’intensité lumineuse de chaque pixel au cours du temps t,
décrite par :

∂i

∂x
∇x +

∂i

∂y
∇y +

∂i

∂t
∇t = 0. (3.1)

On peut ensuite citer les approches de flux optique basées sur le filtrage spatio-
temporel [Adelson and Bergen, 1985, Heeger, 1987, Freeman and Adelson, 1991], ou
le filtrage spatio-fréquentiel [Jacobson and Wechsler, 1987, Wilson and Gill, 1993,
Marion and Vray, 2009]. Ces types de méthodes, généralement utilisées pour l’estimation
des vitesses du flux, exploitent un système de bancs de filtres orientables pour analyser
l’orientation des composantes du mouvement dans des directions particulières.

Une approche différente consiste à exploiter l’information portée par la phase de l’im-
age [Sumi, 1999, Chen et al., 2004, Ebbini, 2006]. L’image de phase correspond à un signal
complexe analytique, obtenu par la transformée de Fourier 2D de l’image initiale, et le dé-
placement spatial entre deux images est estimé par la différence de phase dans le plan fréquen-
tiel. Cette approche a également été combinée à des techniques spécifiques de formation de
voies, visant à contrôler la phase par l’introduction d’une fréquence spatiale dans les deux
directions de l’espace [Jensen and Munk, 1998, Liebgott et al., 2007, Basarab et al., 2009a,
Zahnd et al., 2009]. Cette technique, principalement basée sur l’information portée par le sig-
nal RF, n’est cependant pas applicable telle qu’elle en imagerie mode B.

3.1.2 Technique de block matching

Principe général

L’objectif des méthodes basées sur la technique de block matching est de réaliser l’esti-
mation du déplacement d̂ = [d̂x, d̂y], correspondant au déplacement réel d = [dx, dy] d’un
point p = [px, py], entre deux images successives I1 et I2 (Fig. 3.1). Cette technique est basée
sur l’intensité des niveaux de gris des pixels de l’image, et vise à estimer la position la plus
probable dans I2 du point correspondant au point initial dans I1 après déplacement.
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Chapitre 3. État de l’art – 3.1. Estimation du mouvement en imagerie US mode B

Pour cela, les images sont considérées de manière locale, le support de l’information étant
réduit à une région d’intérêt (ROI), appelée bloc, de dimensionBx×By pixels. Dans l’image I1,
le bloc de référence, noté Bref , est centré sur la position du point p1. Dans l’image I2, on
considère successivement un ensemble de blocs candidats, compris au sein d’une fenêtre de
recherche centrée sur le point p1 et de dimension Fx × Fy pixels (Fig. 3.1). La dimension de la
fenêtre de recherche est en réalité donnée par la marge de recherche [Mx,My], qui détermine
l’amplitude du plus grand déplacement qu’il est possible d’observer.

Pour chaque position candidate, on réalise une opération unitaire de block matching entre
le bloc de référence Bref et le bloc candidat considéré. Cette opération de block matching cor-
respond, selon le cas, à une mesure de différence ou de similarité entre les deux blocs. Cette
mesure est calculée selon un critère donné. La valeur retournée pour chaque position est utilisée
pour générer itérativement une fonction de coût (dans le cas de la mesure de la différence) ou
une fonction de potentiel (dans le cas de la mesure de la similarité). Lorsque l’ensemble de la
fenêtre a été parcourue, le déplacement estimé d̂ = [d̂x, d̂y] est finalement déterminé comme le
déplacement entre la position p1 du bloc de référence et la position p2 du meilleur bloc candi-
dat (Fig. 3.1), correspondant soit au minimum de la fonction de coût, soit au maximum de la
fonction de potentiel, selon le critère utilisé. Un exemple de résultat obtenu par une technique
de block matching sur la paroi distale d’une artère carotide en imagerie US mode B est présenté
dans la Figure 3.2.

Meilleur candidat

Image

p2

p1

Bloc de référence [Bx×By]

Image

p1

Fenêtre de recherche [Fx×Fy]

Mx

My

Marge de recherche

d̂

FIGURE 3.1 – Principe général de la technique de block matching appliqué à une paire d’im-
ages I1 et I2. Le déplacement estimé d̂ = [d̂x, d̂y] correspond au mouvement entre le centre p1

du bloc de référence Bref et le centre p2 du meilleur bloc candidat, au sein de la fenêtre de
recherche.
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FIGURE 3.2 – Exemple de la technique de block matching appliqué à la paroi distale de la
carotide dans une séquence d’images US mode B. (a) Bloc de référence Bref (41 × 41 pix-
els) dans l’image I1. (b) Fenêtre de recherche (61 × 61 pixels), incluant le meilleur candidat
(bloc vert) dans l’image I2. (c) Fonction de coût SAD (somme des différences absolues, Eq. 3.2)
résultante (21×21 pixels), et position du centre du meilleur candidat (cercle vert). (d) Représen-
tation surfacique de la fonction de coût, la position du meilleur candidat correspondant au coût
minimal dans la vallée.
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Chapitre 3. État de l’art – 3.1. Estimation du mouvement en imagerie US mode B

Critère de sélection du meilleur candidat

On distingue les mesures de différence et les mesures de similarité, à l’origine des fonctions
de coût et de potentiel, respectivement. Ces fonctions permettent de déterminer le déplacement
estimé d̂ par la recherche de position du point de coût minimal ou de potentiel maximal, selon
le cas. Les fonctions sont calculées pixel-à-pixel, pour chaque bloc candidat dans la fenêtre de
recherche. On désigne ici le bloc de référence par la notation B1, et le bloc candidat par B2. La
notation B correspond à la moyenne de niveaux de gris des pixels du bloc considéré.

Mesures de différence Le mouvement estimé d̂ est déterminé par la sélection du meilleur
candidat, en cherchant le minimum d’une fonction qui quantifie la différence avec le bloc de
référence. Les fonctions de coût les plus utilisées sont les suivantes :

Somme des différences absolues (SAD, sum of absolute differences) :

SAD(p,d) =
Mx∑

i=−Mx

My∑
j=−My

|B1(i, j)− B2(i+ dx, j + dy)| (3.2)

d̂ = argmin
d
{SAD(p,d)}

Somme des différences au carré (SSD, sum of squared differences) :

SSD(p,d) =
Mx∑

i=−Mx

My∑
j=−My

[B1(i, j)− B2(i+ dx, j + dy)]
2 (3.3)

d̂ = argmin
d
{SSD(p,d)}

Somme des différences au carré normalisée (NSSD, normalized sum of squared differ-
ences) :

NSSD(p,d) =

Mx∑
i=−Mx

My∑
j=−My

[
(B1(i, j)− B1)− (B2(i+ dx, j + dy)− B2)

]2
√

Mx∑
i=−Mx

My∑
j=−My

[
B1(i, j)− B1

]2 Mx∑
i=−Mx

My∑
j=−My

[
B2(i+ dx, j + dy)− B2

]2
(3.4)

d̂ = argmin
d
{NSSD(p,d)}
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Mesures de similarité Le mouvement estimé d̂ est déterminé par la sélection du meilleur
candidat, en cherchant le maximum d’une fonction qui quantifie la ressemblance avec le bloc
de référence. Les fonctions de potentiel les plus utilisées sont les suivantes :

Coefficient d’inter-corrélation (CC, correlation coefficient) :

CC(p,d) =
Mx∑

i=−Mx

My∑
j=−My

B1(i, j)B2(i+ dx, j + dy) (3.5)

d̂ = argmax
d
{CC(p,d)}

Coefficient d’inter-corrélation normalisé (NCC, normalized correlation coefficient) :

NCC(p,d) =

Mx∑
i=−Mx

My∑
j=−My

[
(B1(i, j)− B1)(B2(i+ dx, j + dy)− B2)

]2
Mx∑

i=−Mx

My∑
j=−My

[
B1(i, j)− B1

]2 Mx∑
i=−Mx

My∑
j=−My

[
B2(i+ dx, j + dy)− B2

]2 (3.6)

d̂ = argmax
d
{NCC(p,d)}

Estimation de la trajectoire au long d’une séquence

La technique de block matching est largement utilisée pour suivre la trajec-
toire d’un point p durant toute la durée d’une séquence d’images. Étant donné la
séquence [I(1), I(2), I(3), · · · I(N)], chaque paire d’images consécutives [I(n− 1), I(n)] est
alors considérée itérativement, avec n ∈ [2, N ]. Au temps n, les notations données précédem-
ment s’appliquent telles que I(n − 1) = I1 et I(n) = I2. Le bloc de référence est réactualisé
à chaque étape, et correspond à la région de dimension [Bx, By] dans l’image I(n− 1) centrée
autour du point p(n−1). La fenêtre de recherche dans l’image courante I(n) est centrée autour
de la position du point précédent p(n − 1). Après le calcul du meilleur candidat, la position
estimée du point p(n) correspond à la position du point dans l’image précédente, translatée par
le vecteur du déplacement estimé entre les images I(n− 1) et I(n), tel que :

p(n) = p(n− 1) + d̂(n), n ≥ 2. (3.7)

Le vecteur p représente finalement la trajectoire 2D de toutes les positions successives du
point au cours des images de la séquence.
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3.1.3 Stratégies avancées

La qualité de l’estimation du mouvement par block matching peut être appréciée en terme de
précision, de robustesse, ainsi que de temps de calcul. En réponse à divers facteurs susceptibles
d’altérer cette qualité en imagerie US mode B, plusieurs stratégies avancées de block matching
ont été proposées.

Précision sub-pixélique

Dans le cas classique, le déplacement estimé par la technique de block matching est discret
en fonction de la définition de l’image, c’est-à-dire que l’amplitude de chaque mouvement uni-
taire correspond à un nombre entier de pixels. Dans les applications où le mouvement réel est
du même ordre de grandeur que la taille d’un pixel, comme l’étude du mouvement de la paroi
carotidienne, une précision sub-pixélique est nécessaire pour que l’analyse soit pertinente.

L’approche la plus courante consiste à interpoler spatialement soit les images considérées,
soit les fonctions de coût ou de potentiel [Lai and Torp, 1999]. Cependant, l’inconvénient prin-
cipal des méthodes basées sur l’interpolation des images consiste en l’augmentation signi-
ficative du temps de calcul. D’autres méthodes reposent sur une approche hiérarchique multi-
échelle [Yeung et al., 1998b, Giachetti, 2000]. Cette famille de méthode est basée sur l’utilisa-
tion successive de plusieurs blocs, en faisant décroître la dimension et croître le facteur d’inter-
polation, pour estimer un mouvement de plus en plus fin entre une paire d’images. Dans un con-
texte un peu plus large faisant intervenir la modalité RF, il a également été proposé une méthode
différente, basée sur l’estimation de la différence de phase des images [Basarab et al., 2009b].
Cette approche procure un résultat sub-pixélique sans nécessiter une interpolation spatiale, du
fait qu’elle exploite l’information dans le plan de Fourier. Cette méthode, bien que prometteuse,
demeure une piste d’exploration mais n’est pas véritablement applicable à l’étude clinique de
larges populations, où la modalité mode B apporte une réelle information visuelle.

Mise à jour temporelle du bloc de référence

La technique de block matching se base sur le principe de conservation d’intensité du
speckle, en faisant l’hypothèse que le motif spéculaire d’une région locale change peu entre
deux images consécutives. Cependant, les séquences d’images US mode B sont la plupart du
temps soumises au problème de la décorrélation du speckle, correspondant au phénomène
de modification progressive du motif spéculaire au cours du temps [Tuthill et al., 1998,
Rubin et al., 2001]. La décorrélation du speckle, inhérente à la modalité échographique, est
généralement provoquée par les mouvements hors du plan d’imagerie, les déformations
non rigides des tissus, et les artéfacts de mouvement causés par la brusque variation de
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l’intensité réfléchie d’un point par une structure sensible à l’orientation des ondes ultra-
sonores [Bohs et al., 2000]. Dans le cadre de l’étude du déplacement de la paroi carotidienne,
l’image formée par la structure caractéristique des tissus est la plupart du temps soumise à la dé-
corrélation du speckle, du fait de i) la présence de déplacements brusques de grande amplitude
liés à la pulsatilité de l’artère, et ii) la faible épaisseur (i.e. quelques centaines de micromètres)
des couches constituant la paroi.

Le problème de la décorrélation du speckle impacte directement sur les techniques clas-
siques du block matching [Meunier and Bertrand, 1995, Yu et al., 2006, Touil et al., 2010]. En
effet, le bloc de référence Bref (n) est déterminé à l’étape n avec une mise à jour dure, puisqu’il
correspond exactement au bloc B(n − 1) précédemment retourné à l’étape (n − 1). Cette ap-
proche correspond à un système sans mémoire, puisque chaque mise à jour du bloc de référence
est irréversible. Ainsi, en l’occurrence d’une erreur d’estimation de l’algorithme de block
matching (i.e. le bloc de référence étant appairé avec un bloc candidat erroné qui présente un
motif similaire), le nouveau bloc de référence après mise à jour ne correspond plus au motif ini-
tial, ce qui a pour conséquence le suivi d’un point différent pendant le reste de la séquence. L’ac-
cumulation de ces erreurs successives causées par la décorrélation du speckle peut entrainer une
dérive importante dans la trajectoire. À l’opposé, l’utilisation d’un bloc de référence constant,
correspondant au bloc initial B(1), permet de rechercher systématiquement le même motif au
cours de la séquence. Cependant, dans ce système à mémoire totale, le bloc de référence Bref (n)
n’est jamais mis à jour, et ne s’adapte donc pas aux variations progressives de l’image au cours
du temps, ce qui peut également entrainer la perte du motif à suivre.

Plusieurs études [Peacock et al., 2000, Haworth et al., 2001] se sont attachées à comparer
les différentes stratégies de mise à jour du bloc de référence, parmi lesquelles on peut dis-
tinguer plusieurs approches, comme le remplacement du bloc de référence toutes les 5 images,
la reconstruction du bloc de référence en intégrant plusieurs caractéristiques déterminées, ou
l’utilisation d’un système avec perte progressive de mémoire exploitant une fenêtre glissante.
D’autres travaux [Revell et al., 2005] se basent sur un système hybride, où le bloc de référence
est systématiquement reconstruit en combinant le bloc initial et le bloc précédent.

Recherche non exhaustive

Le temps de calcul peut également constituer un inconvénient majeur de la technique de
block matching. Le temps de calcul est fonction de la dimension du bloc et de la fenêtre de
recherche, du facteur d’interpolation, du nombre de blocs par image, et du nombre d’images
dans la séquence. L’implémentation des applications basées sur le block matching en temps-
réel, comme par exemple l’affichage du mouvement des tissus directement sur la console de
l’échographe, ou encore la compression de vidéos MPEG dans un autre domaine du traitement
d’image, représente un réel défi technique. Par ailleurs, dans certaines applications où les opéra-
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tions de calcul sont très nombreuses, le temps de traitement peut être considérablement long et
nécessiter le déploiement de l’application sur une grille de calcul dédiée.

Dans le but de réduire le temps de calcul, de multiples études ont proposé différentes
stratégies de recherche non exhaustive, où seulement la région de l’image la plus suscep-
tible de porter l’information utile est traitée. Le principe général de ces méthodes con-
siste à évaluer un nombre réduit de positions autour du point initial, puis d’affiner la
recherche en répétant, avec un nombre limité d’itérations, cette opération autour de la
position du meilleur candidat. Parmi les stratégies les plus répandues on peut citer la
recherche logarithmique 2D (2DLOG) [Jain and Jain, 1981], la recherche en trois étapes
(TSS, three-steps search) [Koga et al., 1981], la recherche en croix (CSA, cross-search algo-
rithm) [Ghanbari, 1990], la descente de gradient [Po and Ma, 1996], ou le calcul en parallèle
de plusieurs fonctions de coût en donnant la priorité à celle avec l’erreur minimale (winner
update) [Chen et al., 2001].

Prédiction temporelle du déplacement spatial

Les motivations à l’origine des stratégies de prédiction du déplacement sont de deux types.
Premièrement, la recherche exhaustive provoque l’augmentation du temps de calcul, comme ex-
plicité dans le paragraphe précédent. Deuxièmement, lorsque le déplacement réel est supérieur
à la marge de recherche, la fenêtre de recherche ne contient plus le point à suivre, et l’algo-
rithme échoue à retourner la position correcte. Pour faire face à ce problème, la solution la
plus courante consiste à augmenter la dimension de la fenêtre de recherche. Cependant, l’in-
convénient de cette approche est l’augmentation de la probabilité de sélection d’un candidat
erroné, présentant un motif similaire au bloc de référence. C’est pourquoi la connaissance a
priori du déplacement approximatif permet de limiter la dimension de la fenêtre de recherche,
ce qui entraine d’une part la réduction du temps de calcul, et d’autre part la diminution de la
probabilité de sélection d’un bloc erroné.

Parmi les méthodes les plus utilisées visant à prédire la position de l’objet considéré
figurent les approches basées sur la compensation du mouvement en minimisant l’erreur
générée par plusieurs blocs entre deux images successives [Kappagantula and Rao, 1985],
le filtre de Kalman [Singh, 1992] (une description générale du filtre de Kalman est don-
née dans [Kalman, 1960, Welch and Bishop, 1995]), l’utilisation des arbres quaternaires avec
plusieurs blocs de taille variable [Seferidis and Ghanbari, 1994], les champs aléatoires de
Markov [Gibson and Span, 1999], l’exploitation d’un vecteur de déplacement a priori commun
pour plusieurs blocs adjacents dans une région déterminée [Tourapis et al., 2002], et l’utilisa-
tion d’une phase initiale de segmentation des contours [Hariharakrishnan and Schonfeld, 2005,
Destrempes et al., 2009].
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Déformations non rigides

Les tissus biologiques étudiés en imagerie US mode B subissent fréquemment des défor-
mations élastiques non rigide (i.e. compression ou cisaillement). Cela pose problème dans la
mesure où les techniques conventionnelles de block matching sont dédiées à l’estimation de
mouvements de translations uniquement. Par ailleurs, le motif de l’image peut également être
altéré du fait de la décorrélation du speckle, comme énoncé précédemment.

En réponse à ce phénomène de déformation non rigide de l’image au cours du temps,
plusieurs approches ont été proposées. D’une manière générale, ces méthodes se basent sur
l’exploitation d’un maillage déformable, où chaque point de contrôle correspond au centre
d’un bloc, pour réaliser l’estimation d’un champ dense de déplacement [Yeung et al., 1998a,
Zhu et al., , Wei et al., 2005]. Ce type de méthodes est également appliqué au calcul de la con-
trainte de déformation dans le cadre de l’élastographie [Basarab et al., 2008].

3.1.4 Application à l’estimation du mouvement de la carotide

Le mouvement longitudinal de la paroi carotidienne n’ayant été mis en évidence in vivo que
très récemment [Persson et al., 2003], ce phénomène a fait l’objet d’un nombre limité d’études.
Parmi les différentes approches proposées, la grande majorité des méthodes se basent sur le
mode B et utilisent des techniques dérivées du block matching. Les principales contributions
sont brièvement décrites ci-après.

L’équipe de Cinthio et al a proposé une approche locale, dénommée echo track-
ing [Persson et al., 2003, Cinthio et al., 2005], visant à estimer le mouvement d’un unique
réflecteur ponctuel dans des séquences d’images mode B. Cette méthode spécifique de block
matching est basée sur l’utilisation d’un unique bloc de dimension très réduite, i.e. 0.10 ×
0.10 mm2, et permet une grande précision dans l’estimation de la trajectoire. Cependant,
cette méthode présente l’inconvénient de nécessiter une haute qualité d’image, ce qui n’est
pas systématiquement compatible avec les données acquises dans des études cliniques. Néan-
moins, cette méthode a permis de caractériser le comportement dynamique de la paroi caro-
tidienne au cours du cycle cardiaque [Cinthio et al., 2006] avec une bonne reproductibil-
ité [Cinthio and Ahlgren, 2010]. De plus, une étude récente [Nilsson et al., 2010] basée sur cette
approche locale a également mis en évidence la contrainte de cisaillement intra-pariétale.

Parallèlement, l’équipe de Golemati et al a proposé plusieurs méthodes basées sur la tech-
nique de block matching. Une première étude [Golemati et al., 2003] s’est attachée à estimer le
déplacement 2D de la paroi distale en utilisant une approche classique de block matching. Ces
travaux ont permis de constater la présence du mouvement longitudinal. Cependant, la dimen-
sion du bloc (i.e. 3.20 × 2.50 mm2) était grande par rapport à l’épaisseur des tissus considérés
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d’une part (i.e. la valeur moyenne de l’EIM, correspondant à 0.5 mm), et à l’amplitude du
mouvement d’autre part (i.e. l’amplitude estimée moyenne du mouvement 2D, correspondant à
X∆ = 0.5 mm et Y∆ = 0.4 mm). Le choix d’utiliser une dimension de bloc aussi importante
a permis d’accroitre la robustesse de la méthode face au bruit de l’image, mais a probablement
causé une perte significative de précision en contrepartie. Un cadre méthodologique différent a
ensuite été proposé [Stoitsis et al., 2006a], visant à caractériser la texture des tissus en utilisant
des statistiques du premier et du second ordre, et à en estimer le mouvement avec une approche
basée soit sur le block matching, soit sur une méthode différentielle de flux optique. Cette
même méthode a ensuite été appliquée à l’analyse du mouvement de la plaque d’athérome sur
des séquences pathologiques [Golemati et al., 2007a]. Une autre étude [Stoitsis et al., 2006b]
s’est ensuite attachée à évaluer l’effet de la persistance temporelle et de la dynamique de
la plage de l’intensité de niveaux de gris des images. Plus récemment, une nouvelle méth-
ode [Gastounioti et al., 2011], basée sur l’incorporation d’un filtre de Kalman dans le cadre de
la technique de block matching, a été proposée. Dans cette étude, la stratégie de prédiction du
filtre de Kalman a été évaluée d’une part sur la mise à jour des niveaux de gris du bloc de
référence Bref , et d’autre part sur le repositionnement spatial du point suivi p. Les résultats ont
démontré une amélioration de la robustesse ainsi que de la précision dans l’estimation de la
trajectoire. En outre, un état de l’art plus général des techniques actuelles d’estimation du mou-
vement 2D de la paroi artérielle en imagerie ultrasonore a été présenté [Golemati et al., 2012].

En effet, une variété d’approches diverses a également été proposée par différentes
équipes. La modalité radiofréquence (RF) a été exploitée, pour analyser le mouvement de
la plaque d’athérome par l’estimation d’un champ dense de déplacement [Bang et al., 2003,
Dahl et al., 2004], ainsi que pour détecter les contours de la paroi distale en se basant sur le
mouvement longitudinal des tissus [Numata et al., 2007]. L’équipe de Larsson et al a présenté
une méthode dérivée de suivi de speckle (speckle tracking), pour estimer l’intensité de l’onde
de déformation mécanique se propageant dans l’artère en mode B. Cette technique, dite WIWA
(Wave Intensity Wall Analysis) [Parker, 2009], est utilisée pour estimer les paramètres d’élas-
ticité des tissus du vaisseau sanguin. La même équipe a par la suite proposé une méthode dif-
férente [Larsson et al., 2011], basée sur une technique classique de block matching, et visant à
estimer la contrainte de cisaillement de la paroi. Plus récemment, une autre équipe a présenté
une méthode basée sur les réseaux de neurone, dédiée à l’estimation d’un champ dense de
déplacement [Azar and Muhammed, 2010]. Par ailleurs, un cadre méthodologique exploitant
le flux optique et le filtre de Kalman a été proposé pour estimer le mouvement de la plaque
d’athérome [Murillo et al., 2010].
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3.2 Segmentation en imagerie US mode B

Les méthodes de segmentation permettent d’extraire les contours ou la surface des objets
recherchés dans une image, i.e. les interfaces lumen-intima, média-adventice, ou encore les
contours de la plaque d’athérome, dans le cadre de l’imagerie vasculaire. Cette section s’attache
à décrire les principales approches de segmentation en imagerie US de la carotide, proposées
dans la littérature par différentes équipes.

3.2.1 Principe général

Dans le domaine du traitement d’images, la segmentation consiste à subdi-
viser l’image en un ensemble de régions en utilisant plusieurs critères définis.
Une grande diversité de méthodes de segmentation a été proposée en imagerie US
mode B [Noble and Boukerroui, 2006, Molinari et al., 2010b]. Selon la perception de l’image
en terme de contours ou de régions, on distingue principalement deux types d’approches :

r Premièrement, les approches par contours consistent à détecter les frontières (aussi ap-
pelée interfaces) entre les différents objets, en exploitant la discontinuité causée par le
changement brusque de l’intensité lumineuse des pixels, ou plus généralement par le
changement des propriétés statistiques. On peut citer par exemple les méthodes classiques
basées sur la dérivée première (filtres de Prewitt, Sobel, ou Canny), ainsi que des méth-
odes plus élaborées utilisant le principe des ensembles de niveaux géodésiques (level-
sets), qui visent à minimiser une fonction d’énergie.r Deuxièmement, les approches par régions considèrent des ensembles connexes de pixels,
dont l’homogénéité est évaluée selon plusieurs critères donnés. Les méthodes dites
de classification exploitent les caractéristiques locales de chaque pixel, et réalisent le
regroupement des pixels dans l’espace de représentation. Un nombre donné de classes
permet alors de regrouper les pixels similaires. La technique la plus simple de classifica-
tion est le seuillage d’histogramme. On peut également citer des techniques permettant
un partitionnement plus élaboré, comme l’algorithme des k-moyennes ou l’analyse en
composantes principales. Les méthodes dites de croissance de région ajoutent la notion
de connexité, les régions homogènes subissant une croissance et pouvant être fusionnées,
alors que les régions inhomogènes étant décomposées en plusieurs régions distinctes.

Par ailleurs, chaque algorithme particulier s’adressant à la problématique de segmentation
des images peut également être caractérisé par plusieurs spécificités [Rocha et al., 2010]. En
effet, selon le type de données à traiter et l’application visée, les méthodes de segmentations
peuvent être définies par les caractéristiques suivantes :
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r Nombre de paramètres pris en compte : la considération d’un nombre réduit de paramètres
(par exemple uniquement l’intensité lumineuse des pixels) permet une modélisation plus
simple du problème, mais n’est pas robuste au bruit. À l’inverse, la prise en compte de
plusieurs paramètres (par exemple les statistiques du premier et du second ordre, addition-
nellement à l’intensité lumineuse des pixels) permet une détection plus fine des régions,
mais nécessite une connaissance plus importante des données.r Introduction de connaissances a priori : la prise en compte de l’information portée par
les pixels représente le terme d’attache aux données. Certaines méthodes introduisent en
complément un a priori d’information exploitant la connaissance de la géométrie (i.e. po-
sition, forme, taille, distance, connexité, cardinal) des régions à segmenter, correspondant
au terme de contrainte de forme. Les méthodes utilisant une forte contrainte a priori
permettent une meilleure détection des structures ciblées, mais demandent également un
pré-requis plus important sur les données. Par ailleurs, certaines méthodes, comme les
level sets, sont indépendantes de la topologie des objets à segmenter et permettent de
détecter les changements de connexité au cours du temps.r Degré d’automatisation : les méthodes automatiques, c’est-à-dire ne nécessitant pas
d’interaction de la part de l’utilisateur, offrent la possibilité de gagner un temps consid-
érable lorsqu’il s’agit de traiter de grands volumes de données. Par ailleurs ces méthodes
présentent l’avantage d’être complètement reproductibles et de ne pas souffrir de la
variabilité inter- ou intra-utilisateur. En revanche, les méthodes dites semi-automatiques
(i.e. nécessitant une phase d’initialisation manuelle avant le traitement automatique,
ou permettant la correction manuelle du résultat automatique à la volée), permettent
généralement d’augmenter la robustesse et la précision de la segmentation, du fait de
l’introduction d’informations haut-niveau.

Finalement, la qualité de la segmentation est évaluée en fonction de plusieurs critères, i.e. les
points détectés doivent être proches du contour réel, tous les contours doivent être détectés,
chaque contour ne doit être détecté qu’une fois, et les points ne faisant pas partie des contours
ne doivent pas être détectés. En outre, le temps de calcul est également un facteur d’appréciation
des méthodes de segmentation.

Il convient également de noter que la segmentation d’images échographique est une problé-
matique difficile, du fait de la présence de divers phénomènes de dégradation tels que les échos
faibles (lorsque le faisceau ultrasonore est parallèle au contour de l’objet), l’atténuation due à la
profondeur, les artéfacts causés par la décorrélation du speckle, et le potentiel manque de con-
traste entre différentes régions. En effet, le speckle est caractérisé par une dualité bruit parasite
/ information utile, inhérente à la modalité US mode B. Plusieurs études ont proposé, en amont
de l’opération de segmentation, une étape initiale de débruitage visant à homogénéiser la texture
de l’image tout en préservant l’information [Achim et al., 2001, Abd-Elmoniem et al., 2002].
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Chapitre 3. État de l’art – 3.2. Segmentation en imagerie US mode B

Dans la littérature [Noble and Boukerroui, 2006, Molinari et al., 2010b], on distingue prin-
cipalement quatre grandes familles de méthodes s’adressant à la problématique de segmentation
de la carotide, à savoir la détection du contour par la recherche du gradient, la programmation
dynamique, les contours actifs, et la classification. Les principales contributions dans ce do-
maine, visant à estimer l’épaisseur du complexe intima-média ou le diamètre du lumen, sont
brièvement présentées ci-après.

3.2.2 Méthodes de détection du gradient

Les méthodes basées sur la détection du gradient exploitent les brusques discontinuités de
l’intensité lumineuse entre les différentes tuniques de la paroi (Fig.3.3). Étant donné le profil
radial de l’image, la position du contour de l’interface entre deux couches correspond à un
point de fort gradient. D’une manière générale, un filtre dérivateur est utilisé pour extraire le
gradient. D’après la littérature axée sur l’analyse de la paroi artérielle, la segmentation des deux
contours des interfaces lumen-intima et média-adventice est le plus souvent réalisée à partir de
l’extraction, sur chaque colonne de l’image, des deux points de gradient maximal (Fig.3.3).

10 20 30 40 50

−20

−10

0

10

20

30

40

50

Profondeur (pixels)

G
ra

di
en

t

Largeur (pixels)

P
ro

fo
nd

eu
r(

pi
xe

ls
)

10 20 30 40 50

10

20

30

40

50 20

40

60

80

100

120

140

160

180

10 20 30 40 50
0

50

100

150

200

Profondeur (pixels)

N
iv

ea
ux

de
gr

is

(a) (b) (c)

Adventice

Intima
Média

Lumen

FIGURE 3.3 – Exemple du principe de la détection du gradient. (a) Région d’intérêt centrée
sur la paroi distale de la carotide. Les points rouges indiquent la position des interfaces lumen-
intima et média-adventice correspondant au profil (ligne bleue). (b) Intensité lumineuse des
pixels du profil, avec la position des deux gradients maximums, indiquant la transition entre
deux interfaces (points rouges). (c) Gradient du profil et position des deux gradients maximums
(points rouges).

Cette méthode présente plusieurs avantages, parmi lesquels la simplicité d’implémentation,
l’autonomie relative en terme d’interaction manuelle, et la forte attache aux données permise
par la structure rectiligne horizontale de la carotide à l’origine d’un fort gradient d’intensité.
Cependant, cette méthode souffre également de plusieurs limitations. Premièrement, l’absence
de contrainte de forme (du moins dans l’implémentation classique de la méthode) ne permet pas
le traitement correct des images bruitées, où les contours sont mal définis. En outre, l’approche
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locale (i.e. colonne par colonne) constitue une technique très bas niveau, offrant une précision
réduite, ne permettant pas l’extraction systématique de contours réalistes, et pouvant égale-
ment renvoyer une position erronée correspondant à un maximum local. Par ailleurs, les deux
interfaces à segmenter sont souvent très rapprochées et présentent un motif similaire, par con-
séquent la détection simultanée des deux contours est compromise par la considération d’une
unique caractéristique (i.e. le gradient) [Wikstrand, 2007].

Diverses méthodes basées sur la détection du gradient ont été proposées dans le cadre
de la segmentation des interfaces de l’artère carotide. Les premiers travaux utilisant une ap-
proche de segmentation informatisée se sont attachés à estimer l’épaisseur du complexe intima-
média [Touboul et al., 1992]. Dans cette étude, la segmentation des contours était réalisée
par une première phase de segmentation manuelle, immédiatement suivie par une seconde
phase de segmentation informatisée, exploitant l’information a priori pour affiner la posi-
tion trouvée. Les résultats ont montré que cette méthode semi-automatique permettait une
meilleure précision ainsi qu’une réduction de la variabilité. Une technique similaire de mesure
de l’EIM a également été proposée dans [Selzer et al., 1994] et [Liguori et al., 2001]. Une
autre équipe a évalué plusieurs implémentations de méthodes basées sur la détection des con-
tours [Gustavsson et al., 1997], i.e. la recherche du gradient maximal, la corrélation avec un
modèle de profil d’intensité, et la corrélation avec un modèle de profil de gradient. Dans le
cadre de la détection locale de l’interface média-adventice d’un unique profil, l’approche basée
sur la recherche du gradient maximal a montré la meilleure précision. Une approche originale
basée sur la transformée de Hough [Golemati et al., 2007b, Stoitsis et al., 2008] a été proposée
par la suite, cependant cette méthode requiert de fortes conditions sur l’orientation ainsi que
sur la netteté des contours. Plus récemment, une autre équipe a proposé diverses approches,
i.e. une méthode permettant de localiser le centre du lumen, basée sur la détection approxima-
tive des contours en utilisant la correspondance avec un profil de référence [Rossi et al., 2008] ;
une méthode dédiée à l’estimation du diamètre du lumen, basée sur le positionnement pré-
cis des interfaces grâce à l’utilisation de fonctions à décroissance exponentielle (sustain at-
tack filter) [Rossi et al., 2009] ; ainsi qu’une méthode complétement automatique, permettant
de localiser le centre du lumen et de segmenter les parois [Rossi et al., 2010]. Cette dernière
méthode est basée sur une approche de recherche du barycentre local de la variation de l’inten-
sité, dite FOAM (First Order Absolute Moment), initialement proposée dans [Faita et al., 2008].
Brièvement, le principe de la méthode FOAM repose sur le calcul d’une fonction carac-
térisant la dispersion de l’intensité des pixels dans une région circulaire, donnant lieu à
un maximum lorsque le centre de la région correspond au barycentre de la discontinu-
ité, c’est-à-dire au contour de l’interface. Une approche similaire a ensuite été proposée
dans [Rocha et al., 2010, Rocha et al., 2011], ainsi que dans [Molinari et al., 2011]. Parallèle-
ment, une approche différente, basée sur le seuillage de l’intensité du profil lissé a été proposée
dans [Cinthio et al., 2010b, Cinthio et al., 2010a]. Dans cette étude, les deux points du profil
englobant la valeur du seuil (i.e. le point immédiatement inférieur et le point immédiatement
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supérieur) sont utilisés pour construire un segment rectiligne, à partir duquel la position de
l’interface lumen-intima est estimée par la détermination de l’abscisse de la valeur du seuil.

3.2.3 Méthodes de programmation dynamique

La programmation dynamique [Bellman, 1966] consiste en l’implémentation d’un algo-
rithme d’optimisation dans le cadre de l’analyse combinatoire. L’objectif de cette technique
est de déterminer, d’une manière globale, la solution optimale parmi toutes les combinaisons
d’états possibles. Cette stratégie permet de s’affranchir de la recherche exhaustive, qui n’est
pas réalisable lorsque le nombre total de combinaisons est trop important. Le principe fonda-
mental sur lequel repose la programmation dynamique est la résolution successive de plusieurs
sous-problèmes, dont les solutions combinées conduisent finalement à la résolution optimale du
problème initial.

Dans le cadre de la segmentation d’images, la programmation dynamique est largement
utilisée pour rechercher la position optimale de l’ensemble des points constituant le con-
tour [Amini et al., 1990]. Parmi les différentes stratégies existantes, la marche en avant (fast
marching) [Sethian, 1999, Cohen, 2005] constitue une méthode privilégiée. Cette approche
repose sur le principe de Fermat, selon lequel la lumière se déplace entre deux points donnés
par le chemin le plus rapide. L’implémentation sous-jacente, illustrée dans la Figure 3.4, est la
suivante :

1. Chaque point (x, y) de l’image correspond à un état (par exemple la valeur de l’intensité
lumineuse de l’image mode B), auquel un potentiel de vitesse est attribué. Ce potentiel
caractérise la qualité de l’état local, c’est à dire la probabilité qu’il appartienne réelle-
ment à la structure recherchée. Le potentiel d’un point est calculé localement selon un ou
plusieurs critères déterminés (par exemple la valeur du gradient des niveaux de gris de
l’image mode B).

2. Un état initial correspondant au point de départ du contour, et un état final, correspon-
dant à la destination recherchée, sont déterminés. Dans le cadre de la segmentation des
interfaces de la carotide, une méthode courante consiste à sélectionner automatiquement
les deux points de potentiel le plus élevé sur les bords gauche et droit de l’image.

3. Une carte des temps d’arrivée est ensuite calculée en chaque point de l’image, et
représente le temps minimal du trajet entre le point considéré et le point de départ. Le
calcul de cette carte est basé sur l’équation eikonale, qui décrit en chaque point (x, y) de
l’espace la relation entre la vitesse F(x, y) de propagation d’un front d’onde et le gradient
du temps d’arrivée minimum ∇T(x, y) :

F(x, y)|∇T(x, y)| = 1.
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Le temps d’arrivée en un point étant déterminé par son potentiel de vitesse propre ainsi
que par le temps d’arrivée correspondant au point immédiatement précédent dans le trajet,
la carte des temps d’arrivée est générée itérativement selon la propagation du front d’onde.
Plus précisément, chaque itération correspond à la résolution d’un sous-problème consis-
tant à déterminer le point pouvant être atteint en un temps minimal dans la configuration
courante.

4. Finalement, le contour optimal correspond au chemin de plus faible coût (i.e. qui
minimise le temps d’arrivée) est obtenu par rétro-propagation (i.e. par descente de
gradient) entre le point d’arrivée et le point de départ.

L’avantage de la programmation dynamique est donc de fournir une solution optimale du
problème, en considérant les données d’une manière globale, et en un nombre réduit d’opéra-
tions. Cette approche a par conséquent été largement exploitée dans le cadre des études
sur la segmentation des parois de la carotide. Une première équipe [Gustavsson et al., 1994,
Wendelhag et al., 1997] a proposé une technique de segmentation de l’interface lumen-intima
des deux parois. Dans cette méthode, le potentiel était déterminé par la combinaison de trois
critères, à savoir le gradient vertical de l’image dans une région de 5 × 5 pixels, l’inten-
sité lumineuse moyenne des 8 pixels situés en dessous du point considéré, et la continuité
du contour en terme de déviation verticale entre deux points voisins. Une seconde équipe
a proposé une méthode plus simple, également dédiée à l’extraction de l’interface lumen-
intima de chaque paroi, basée sur le calcul du gradient par un filtre de Sobel [Kozick, 1996].
Par la suite, une méthode prenant en compte la segmentation des deux interfaces lumen-
intima et média-adventice a été proposée dans [Liang et al., 2000]. Cette méthode, basée sur
une approche multi-échelle, réalise dans un premier temps l’estimation de la position ap-
proximative de l’axe central du vaisseau. L’extraction fine de la position des contours est
ensuite réalisée séquentiellement, i.e. de manière séparée pour chacune des deux interfaces.
Une amélioration notoire a ensuite été proposée dans [Cheng and Jiang, 2008] avec une tech-
nique dite de Dual Dynamic Programming, où les deux interfaces lumen-intima et média-
adventice sont détectées simultanément grâce à une critère additionnel décrivant un a pri-
ori géométrique de la structure à segmenter. En outre, un critère de régularité temporelle a
également été proposé dans [Cheng et al., 2009]. Une autre équipe a proposé plusieurs ap-
proches [Santhiyakumari and Madheswaran, 2008, Santhiyakumari et al., 2011a], où l’intensité
locale des pixels, le gradient, et la régularité du contour sont utilisés comme critères pour déter-
miner le potentiel. Enfin, une méthode basée sur les filtres de Haar a été proposée pour prendre
en compte l’orientation des parois du vaisseau [Lee et al., 2010].
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FIGURE 3.4 – Exemple appliqué du principe de la méthode de programmation dynamique par
l’approche de la marche en avant. (a) Image initiale (100×100 pixels), avec 50 obstacles (cercles
noirs). L’objectif est de trouver le trajet optimal du point P1 au point P2. (b) Image des poten-
tiels, représentant la vitesse en chaque point (x, y) de l’espace. Le critère utilisé dans cet exem-
ple est la proximité d’un obstacle (i.e. le potentiel de vitesse d’un point est inversement propor-
tionnel à la proximité d’un obstacle). (c) Carte des temps d’arrivées en chaque point (x, y) de
l’espace. La propagation du front d’onde en fonction de la position des obstacles est clairement
visible. Le trajet optimal (ligne magenta) est finalement calculé par rétro-propagation (i.e. par
descente de gradient) à partir du point P2 jusqu’au point P1. (d) Représentation surfacique de la
carte des temps d’arrivées.
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3.2.4 Méthodes de contours actifs

Les contours actifs représentent une technique de segmentation basée sur plusieurs opéra-
tions successives de déformation d’une courbe paramétrique, dite spline, visant à minimiser une
fonction d’énergie afin de converger vers le contour de l’objet recherché [Chan and Vese, 2001].
Parmi les méthodes appartenant à la catégorie des contours actifs, on peut citer les modèles
géodésiques (level-sets) [Bernard et al., 2009]) et les snakes [Kass et al., 1988, Cohen, 1991].

Brièvement, le principe de la méthode des snakes est le suivant. Étant donné une spline Γ(s)
caractérisée par un ensemble de points de contrôle [x(s), y(s)], avec s ∈ [0, 1], on cherche à
minimiser l’énergie E(Γ) décrite par :

E(Γ) = Eint(Γ) + Eima(Γ) + Eext(Γ), (3.8)

où Eint(Γ) représente l’énergie interne (i.e. caractérisant l’élasticité et la rigidité de la spline),
Eima(Γ) représente l’énergie liée à l’image (i.e. caractérisant les interfaces vers lequel le snake
doit converger), etEext(Γ) représente une énergie de contrainte externe (i.e. un a priori de forme
ou de distance). Le terme Eint(Γ) est donné par :

Eint(Γ) =

∫ 1

0

[
α(s)

∣∣∣∣∂Γ(s)

∂s

∣∣∣∣2 + β(s)

∣∣∣∣∂2Γ(s)

∂s2

∣∣∣∣2
]
ds, (3.9)

avec α et β des paramètres de pondération. Le terme Eima(Γ) est donné par :

Eima(Γ) = −
∫ 1

0

γ(s) |∇I (Γ(s))| ds, (3.10)

avec γ un paramètre de pondération. Le terme Eext(Γ) est facultatif, et sa spécification dépend
de la nature de l’application. Après plusieurs itérations, le snake converge vers le contour de
l’objet considéré, comme illustré dans la Figure 3.5. Les snakes sont bien adaptés à la prob-
lématique de segmentation des régions connexes à topologie constante, cependant cette méth-
ode souffre de deux inconvénients majeurs. Premièrement, l’initialisation manuelle joue un rôle
prépondérant, ce qui peut entraîner une variabilité importante, ainsi que réduire le rôle de la seg-
mentation automatique à un simple raffinement de la segmentation manuelle. Deuxièmement,
cette méthode constitue une approche locale, fortement dépendante des gradients de l’image
(Eq. 3.10), qui peut par conséquent échouer à segmenter les régions bruitées et celles où l’in-
tensité est trop faible.

Plusieurs études se sont attachées à réaliser la segmentation des parois artérielles en util-
isant la méthode des snakes. Une première équipe a proposé une première méthode basée sur
l’approche classique des contours actifs [Cheng et al., 1999, Schmidt-Trucksäss et al., 2001],
puis une seconde méthode plus évoluée, implémentant un terme d’énergie externe pour
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(a) (b) (c)

FIGURE 3.5 – Illustration du principe de segmentation par la méthode des contours actifs
(snakes). (a) Image à segmenter, avec la position initiale du snake. (b) Déformation du snake
après plusieurs itérations. (c) Convergence du snake correspondant aux contours de l’image.

faire face au phénomène d’oscillations temporelles du snake au cours de la conver-
gence [Cheng et al., 2002]. Une équipe différente a proposé dans [Gutierrez et al., 2002] une
approche multi-résolution, basée sur un filtre de convolution à longueur variable pour ex-
traire le gradient de l’image. Une approche combinant les statistiques locales et les con-
tours actifs a également été proposée dans [Delsanto et al., 2007]. L’équipe de Loizou et
al s’est attachée à la problématique de segmentation de la plaque d’athérome chez les pa-
tients [Loizou et al., 2007a, Loizou et al., 2007b, Loizou et al., 2009]. Parallèlement, une méth-
ode basée sur les snakes a été utilisée dans une étude de l’épaisseur du complexe intima-
média chez des volontaires sains, ainsi que chez trois catégories de patients (i.e. dia-
bète, hypertension, athérosclérose) [Santhiyakumari et al., 2011b]. Plus récemment, une méth-
ode originale a été proposée, exploitant les contours actifs dans le domaine fréquen-
tiel [Bastida-Jumilla et al., 2012].

3.2.5 Méthodes de classification

Les méthodes de segmentation basées sur la classification reposent sur la stratégie suivante.
Dans un premier temps, différentes caractéristiques ayant été spécifiées et décrivant la structure
de l’objet recherché sont extraites. L’image initiale est alors représentée dans un espace N -
dimensionnel, en calculant pour chaque pixel la valeur de N caractéristiques différentes (par
exemple la valeur de l’intensité lumineuse moyenne, de la déviation standard, du kurtosis et
de l’entropie dans un voisinage local). Dans un second temps, la représentation N -D de l’im-
age transformée est utilisée pour répartir l’ensemble des points en K classes, appelées aussi
partitions ou clusters, regroupant entre eux les points les plus similaires. La construction des
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classes représente le cœur de la problématique de classification. Parmi les approches les plus ré-
pandues, on peut citer l’algorithme des k-moyennes (k-mean) [MacQueen, 1967], les méthodes
floues (fuzzy) [Zadeh, 1965], ou encore la recherche des k plus proches voisins (KNN, k-nearest
neighbor) [Cover and Hart, 1967]. La transformation inverse vers l’espace initial de l’image
permet finalement de localiser les pixels appartenant à une classe donnée. La Figure 3.6 illustre
un exemple simple de classification réalisé sur la paroi de l’artère carotide.
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FIGURE 3.6 – Exemple du résultat d’une méthode basique de classification sur la paroi de
l’artère carotide, réalisée avec N = 2 caractéristiques et K = 5 classes. (a) Région d’intérêt
(60× 60 pixels), comprenant une partie du lumen (L), le complexe intima-média (IM), et l’ad-
ventice (A). (b) Représentation dans le plan 2D des caractéristiques considérées, à savoir la
moyenne et la déviation standard des niveaux de gris dans un voisinage de 7 × 7 pixels. Les
valeurs des caractéristiques sont ensuite utilisées pour former 5 classes distinctes. (c) Corre-
spondance des 5 classes dans le plan initial (x, y) de l’image, qui représente distinctement la
position du lumen (cyan), de l’interface lumen-intima (rouge), du complexe intima-média (vert),
de l’interface média-adventice (magenta), et de l’adventice (bleu). Les contours des interfaces
anatomiques correspondent aux points où le gradient est le plus élevé, ce qui se traduit dans (b)
par une forte déviation standard.

Diverses méthodes basées sur une approche de classification ont été proposées dans l’op-
tique de s’adresser à la problématique de segmentation des interfaces de la carotide. Une pre-
mière étude [Golemati et al., 2004] a intégré plusieurs caractéristiques statistiques du premier
ordre pour évaluer l’echogénicité de la paroi et réaliser la segmentation de la plaque d’athérome.
Une approche similaire a été utilisée par une autre équipe dans [Christodoulou et al., 2003,
Kyriacou et al., 2009], pour caractériser le degré d’évolution de plaques d’athérome ayant
été segmentées manuellement au préalable. Une approche différente, basée sur la distri-
bution de Nakagami, a également été proposées dans le but d’évaluer le mouvement 2D
des plaques [Destrempes et al., 2009]. Une méthode basée sur la classification d’un ensem-
ble de courbes susceptibles de représenter l’interface lumen-intima a ensuite été proposée
dans [Molinari et al., 2010a]. Plus récemment, Rocha et al a exploité une classification floue
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(fuzzy), dans l’optique d’améliorer la détection des contours peu visibles [Rocha et al., 2008,
Rocha et al., 2012].
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3.3 Bilan de l’état de l’art et orientation du présent travail

Nous avons présenté l’état de l’art des méthodes d’estimation de mouvement ainsi que
de segmentation en imagerie US mode B, et avons abordé les travaux réalisés par différentes
équipes dans le cadre de l’étude de l’artère carotide. Suite à l’analyse détaillée i) du contexte
de notre travail en terme d’imagerie, ii) de la problématique médicale motivant cette thèse,
ainsi que iii) des points forts et des limitations des différentes approches méthodologiques,
nous présentons dans le chapitre suivant la méthode que nous avons développée en réponse aux
enjeux de l’étude.

Notre approche est basée sur la modalité US mode B, bien adaptée à l’acquisition de
séquences temporelles de la carotide en milieu hospitalier. La méthode que nous proposons
réalise, de manière conjointe, l’estimation du mouvement ainsi que la segmentation des con-
tours de la paroi artérielle. Brièvement, l’orientation choisie pour notre approche se caractérise
par les spécificités suivantes :

Estimation du mouvement : L’objectif consiste à réaliser l’estimation de la trajectoire
temporelle 2D+t des tissus de la paroi distale au long de plusieurs cycles cardiaques consécutifs.

r Utilisation du cadre méthodologique du block matching, bien adapté à l’imagerie US
mode B ainsi qu’à la structure morphologique de l’artère ;r Estimation localisée du mouvement, dans une région dont les dimensions sont adaptées à
l’anatomie de la carotide ;r Considération du speckle comme une information utile, via le suivi d’un point saillant
particulier et bien distinguable, plutôt que d’une région à la texture homogène ;r Mise à jour temporelle du bloc de référence, dans le but de répondre à la problématique
de la décorrélation du speckle ;r Prédiction temporelle via la connaissance a priori du déplacement radial, visant à ac-
croître la robustesse de la recherche ;r Précision sub-pixélique, réalisée par une interpolation non exhaustive, afin de pouvoir
estimer les mouvements d’amplitude réduite entre deux images consécutives.

Segmentation des contours : L’objectif consiste à réaliser l’estimation de la variation du
diamètre du lumen ainsi que de l’épaisseur du complexe intima-média, au long de plusieurs
cycles cardiaques consécutifs.

r Méthode orientée sur l’extraction des contours, bien adaptée aux interfaces lumen-intima
et média-adventice de la structure anatomique de l’artère ;
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r Traitement des parois proximales et distales ;r Traitement de séquences temporelles d’images ;r Exploitation combinée d’un terme d’attache aux données via une détection de gradient,
ainsi que d’un terme de contrainte de forme via une approche de programmation dy-
namique ;r Réalisation de l’extraction simultanée des deux contours du complexe intima-média,
visant à accroître la robustesse de la segmentation ;r Apport d’une information a priori de déplacement radial pour la méthode d’estimation
du mouvement ;r Méthode semi-automatique, nécessitant uniquement un minimum d’informations de la
part de l’utilisateur.

Notre cadre méthodologique, dénommé CST pour Contour and Speckle Tracking, est dé-
taillé dans le chapitre suivant.
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CHAPITRE 4

Méthode proposée – Estimation du mouvement couplée à la
segmentation des contours

À partir de l’analyse approfondie du contexte de l’étude, de la problématique médicale,
ainsi que de la spécificité des diverses méthodes de la littérature, détaillée dans les chapitres
précédents, nous présentons ici une méthode dédiée à l’estimation des paramètres dynamiques
de l’artère carotide dans des séquences in vivo d’images US mode B. Notre méthode, dite CST
pour Contour and Speckle Tracking, est basée sur une approche conjointe de segmentation et
de block matching. Cette présente contribution constitue l’aboutissement de notre méthode et
représente le cœur de notre travail de thèse. Les interfaces du complexe intima-média sont seg-
mentées par une méthode de programmation dynamique, exploitant un critère de probabilité
d’appartenance aux contours, donné par la détection du gradient via un filtrage adapté. Le mou-
vement 2D de la paroi distale est estimé en utilisant une méthode spécifique de block matching,
exploitant une stratégie de positionnement a priori ainsi qu’une mise à jour optimale du bloc de
référence par un filtre de Kalman.

75

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2012ISAL0136/these.pdf 
© [G. Zahnd], [2012], INSA de Lyon, tous droits réservés



Chapitre 4. Méthode proposée – 4.1. Introduction et motivation

4.1 Introduction et motivation

Nous proposons ici un cadre méthodologique visant à réaliser l’estimation des paramètres
dynamiques de la paroi carotidienne dans des séquences d’images US mode B. Notre méthode
CST (Contour and Speckle Tracking), est basée sur une approche conjointe de segmentation
et de block matching. Une description détaillée de cette contribution est également présentée
dans [Zahnd et al., 2012b].

4.1.1 Objectifs de la méthode proposée

Nous avons réalisé l’analyse approfondie, au cours des précédents chapitres, des spécificités
de la modalité d’imagerie US mode B, de la morphologie ainsi que de la physiologie de l’artère
carotide, et des caractéristiques propres aux différentes approches méthodologiques de la lit-
térature.

La physiopathologie vasculaire de l’artère carotide, décrite dans le Chapitre 2, peut être
évaluée dans des séquences d’images US mode B en coupe longitudinale par l’estimation de
trois paramètres dynamiques au cours du cycle cardiaque (Fig. 2.11) :

r Le déplacement longitudinal X(n) de la paroi [Ahlgren et al., 2012b] ;r La variation du diamètre interne D(n) [Alva et al., 1993] ;r La variation de l’épaisseur intima-média E(n) [Meinders et al., 2003].

Nous présentons dans ce chapitre une description détaillée de notre méthode, dénommée
CST pour Contour and Speckle Tracking [Zahnd et al., 2012b, Zahnd et al., 2012c], dédiée à
l’estimation semi-automatique des paramètres dynamiques X(n), D(n) et E(n) de la carotide.

4.1.2 Principe général de la méthode proposée

Notre méthode débute par une phase d’initialisation manuelle sur la première image I(1),
après laquelle chaque image I(n) de la séquence est traitée automatiquement par l’enchaine-
ment d’une phase de segmentation et d’une phase de block matching (Fig. 4.1). Le rôle de
chacune des trois phases de notre méthode, ainsi que la nature de leurs interactions, sont
brièvement décrits ci-après :

r La phase d’initialisation permet à l’utilisateur de réaliser la sélection manuelle et avisée
d’une sous-région spécifique de l’image. Cette opération détermine d’une part la posi-
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tion du point dont la trajectoire sera estimée, et d’autre part la zone de l’image dont les
contours seront segmentés.r La phase de segmentation, réalisée automatiquement pour chaque image, effectue l’ex-
traction des contours des interfaces lumen-intima et média-adventice de chacune des deux
parois. Cette opération permet l’estimation de l’épaisseur intima-médiaE(n) ainsi que du
diamètre D(n).r La phase de block matching est réalisée automatiquement à partir de la seconde image de
la séquence et immédiatement après la phase de segmentation. Cette phase a pour optique
de suivre la trajectoire 2D du point déterminé durant la phase d’initialisation, dans le but
d’estimer le déplacement longitudinal X(n) de la paroi distale. En outre, cette opération
utilise comme a priori de position l’estimation des contours précédemment réalisée par
la phase de segmentation.

Initialisation
Segmentation

Block Matching

Segmentation

Block Matching

Segmentation

Block Matching
Segmentation

FIGURE 4.1 – Principales phases de notre méthode CST, comprenant l’initialisation, la seg-
mentation, et le block matching. L’initialisation est réalisée sur la première image I(1). La
segmentation est réalisée sur chaque image I(n). À partir de la seconde image I(2), le block
matching est systématiquement réalisé à la suite de la phase de segmentation.

4.1.3 Pré-requis en terme d’imagerie

Notre méthode CST requiert la satisfaction de deux conditions quant à la séquence d’image
à traiter. La définition de ces pré-requis, sur lesquels repose la théorie de notre méthode,
résulte de la spécificité de la formation des images échographiques (Chapitre 1), de l’étude
de la structure de l’artère carotide en imagerie US mode B en vue longitudinale (Chapitre 2),
ainsi que de l’analyse de l’état de l’art des méthodes de segmentation et d’estimation du
mouvement (Chapitre 3).

r Premièrement, notre méthode de segmentation nécessite que les deux contours du com-
plexe intima-média (i.e. les interfaces lumen-intima et média-adventice) soient correcte-
ment perceptibles.r Deuxièmement, l’algorithme spécifique de block matching que nous proposons ici
requiert la présence, dans chaque image de la séquence considérée, d’un motif de speckle
correctement distinguable (i.e. un écho saillant, de forte intensité, contrastant avec les
tissus alentours, et visible tout au long du cycle cardiaque [Cinthio et al., 2005]), inclus
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Chapitre 4. Méthode proposée – 4.1. Introduction et motivation

au sein du complexe intima-média de la paroi distale, comme illustré dans la Figure 4.2.

Notons également que dans la grande majorité des cas que nous avons pu observer in vivo en
imagerie US mode B, la séquence considérée comporte au minimum une région qui satisfasse
ces deux pré-requis.

FIGURE 4.2 – Exemples représentatifs du point suivi p (cercle noir) et du bloc correspondant B
(rectangle blanc), de dimensions 1.5× 0.3 mm2, centrés sur un motif contrasté de speckle, dans
le complexe intima-média de la paroi distale de 9 sujets différents.
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4.2 Phase d’initialisation

Notre méthode débute par une phase d’initialisation manuelle, réalisée sur la première im-
age I(1) de la séquence. Cette phase préalable au traitement de la séquence permet de s’af-
franchir des erreurs que peuvent provoquer les méthodes entièrement automatisées. Nous pro-
posons un protocole d’initialisation simple, qui requiert uniquement un minimum d’informa-
tions de la part de l’utilisateur, dans le double but de i) nécessiter un temps de manipulation
réduit, et ii) être robuste à la variabilité inter- et intra-utilisateur.

Les informations nécessaires à la phase d’initialisation sont fournies par l’utilisateur, en
indiquant successivement sur l’image (Fig. 4.3) :

r La position du point p(1) à suivre, centré sur un motif de speckle bien distinguable du
complexe intima-média de la paroi distale (1 clic).r L’épaisseur intima-média approximative de chaque paroi (2× 2 clics).r La forme approximative de chaque paroi (2× 3 clics).

Une région d’intérêt (ROI) IW est ensuite déterminée automatiquement (Fig. 4.3). Cette
ROI représente une sous-partie de l’image originale I, correspondant à une région fixe au long
de la séquence, de hauteur identique à l’image originale, de largeur W , et centrée autour de
la position du point p(1). Cette région permet à notre méthode le traitement automatique de
la séquence de manière plus localisée, i.e. la segmentation disposant d’un support de largeur
réduite W autour du point à suivre et n’étant pas influencée par les régions plus éloignées, qui
peuvent être bruitées ou présenter un mouvement légèrement différent.

Tous les paramètres entrés sont mémorisés. À la suite de cette phase d’initialisation, chaque
image de la séquence est automatiquement traitée au sein de la région IW , comme détaillé
ci-après.
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+
+

+
+

FIGURE 4.3 – Initialisation manuelle dans la première image I(1), où l’utilisateur indique la
position du point p(1) à suivre dans la paroi distale (carré rouge), l’épaisseur intima-média
approximative de chaque paroi (croix jaunes), et la forme approximative de chaque paroi (ronds
et pointillés verts). La région IW , centrée autour de la position du point p(1), est représentée
par les pointillés blancs.
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4.3 Segmentation des interfaces

Nous détaillons ici notre méthode de segmentation, qui réalise au long de la séquence l’ex-
traction du contour des deux interfaces de chaque paroi. Notre approche est basée sur la com-
binaison d’un filtre adapté, qui détecte localement les gradients de l’image, et d’un algorithme
de programmation dynamique, qui considère l’image globalement pour déterminer la position
optimale des contours. Les principales phases de notre méthode sont schématisées dans la Fig-
ure 4.7.

4.3.1 Principe général

La segmentation des interfaces est réalisée dans chaque image I(n) de la séquence, avant la
phase d’estimation du mouvement par block matching (Fig. 4.1). À l’étape n, la segmentation
exploite les résultats précédemment obtenus dans l’image I(n− 1). Comme décrit auparavant,
notre méthode de segmentation considère une sous-région IW (n) de largeur W , dans l’objectif
d’accroître la précision et la robustesse de l’extraction des contours.

Les deux interfaces (i.e. lumen-intima et média-adventice, Fig. 2.9) de la paroi proximale
et distale sont segmentées. Les deux parois sont traitées successivement et de manière indépen-
dante. Le principe de notre méthode repose sur la détection simultanée des deux contours du
complexe intima-média par l’extraction d’un unique squelette, c’est-à-dire d’un ensemble de
points comportant les informations de position ainsi que d’épaisseur de la paroi, comme illustré
dans la Figure 4.4.

∆/2

∆/2

FIGURE 4.4 – Détail du squelette du complexe intima-média de la paroi distale (ligne blanche),
qui contient l’information de la position (point vert) ainsi que de l’épaisseur ∆ de la paroi, pour
chaque colonne de l’image, et qui permet la segmentation des deux interfaces (tirets blancs).
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Toutes les opérations réalisées étant décrites au temps n, nous simplifierons par la suite les
notations en ne mentionnant pas l’indice temporel lorsqu’il n’en est pas nécessaire. De plus,
nous décrirons ici, sans perte de généralité, la méthode de segmentation appliquée à la paroi
distale uniquement, dans une optique de clarté. Il ne sera fait mention de la paroi proximale que
lorsque la description spécifique d’un paramétrage distinct l’impose.

4.3.2 Étapes de la méthode

Transformation spatiale

Le but de la transformation T est de générer une sous-image IT , dans laquelle les inter-
faces anatomiques (i.e. les interfaces lumen-intima et média-adventice) deviennent quasiment
horizontales (Fig. 4.5). Premièrement, le squelette estimé dans l’image précédente I(n − 1)
est injecté dans l’image courante I(n). Lorsque n = 1, le squelette approximatif donné par
les trois points durant la phase d’initialisation (Fig. 4.3) est utilisé pour la paroi correspon-
dante (i.e. proximale ou distale). Ensuite, l’image transformée IT est générée en appliquant la
transformation spatiale T sur la sous-image IW (Fig. 4.7a,b), tel que :

IT = T (IW ). (4.1)

La transformation T consiste à sélectionner L pixels en dessus et au dessous du squelette
dans IW . Afin de bénéficier d’une meilleure précision durant la phase de segmentation, l’image
est interpolée par un facteur 10 dans la direction radiale.

Filtre adaptéH∆

Nous proposons un opérateur de convolution H∆, qui modélise la structure caractéristique
en double lignes de la paroi artérielle en imagerie US mode B (Fig. 2.9). L’opérateur H∆ est
un filtre adapté, basé sur la détection du gradient des contours (présentée dans le Chapitre 3),
et qui représente les deux transitions (i.e. lumen-intima et média-adventice) entre les zones de
différente échogénéicité. Le filtreH∆ est décrit par :

H∆ = G′ ∗M∆. (4.2)

Ici, (∗) représente l’opérateur de convolution, G′ est la dérivée première d’une gaussienne de
longueur l et d’écart-type σ (qui modélise le gradient d’intensité des niveaux de gris entre deux
tuniques), etM∆ est une paire de Diracs séparés d’une distance ∆, avec ∆ ≥ l (qui modélise
la structure caractéristique en double lignes) (Fig 4.6).
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T

(a)

(b)

L

L

W

W

FIGURE 4.5 – Transformation spatiale T . (a) Image originale IW (n) et position du squelette de
l’image précédente IW (n− 1) (ligne noire). (b) Image transformée IT , construite en sélection-
nant colonne par colonne L pixels en dessus et au dessous du squelette (représentés dans (a) par
les pixels blancs).

(b)(a) (c)

FIGURE 4.6 – Filtre adapté H∆ (a), construit par la convolution de la dérivée première d’une
gaussienne G′ (b) et d’une paire de DiracsM∆ (c).

Les transitions d’impédance entre les différentes zones génèrent un profil de gradient opposé
entre la paroi proximale et la paroi distale, du fait de la symétrie axiale de la structure en couches
concentrique de l’artère (Fig. 2.9). C’est pourquoi on utilisera distinctement les opérateurs H+

∆

pour la paroi proximale, etH−∆ pour la paroi distale, définis selon :

H+
∆ = +H∆,

H−∆ = −H∆.
(4.3)

Pour simplifier les notations, nous conserverons cependant l’expression H∆ dans la suite de
cette section décrivant notre méthode de segmentation appliquée à la paroi distale uniquement.

Une approche basée sur la programmation dynamique (présentée dans le Chapitre 3) est
ensuite exploitée. Dans le contexte de la propagation de front [Cohen, 2005], une carte de
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vitesses F∆ est générée :
F∆ = H∆ ∗ IT , (4.4)

avec l’opérateur H∆ appliqué selon la direction radiale (y) sur les colonnes de IT . Les valeurs
maximales dans F∆, lorsque ∆ équivaut à l’EIM, représentent alors les points les plus suscep-
tibles d’appartenir au squelette (Fig. 4.7c).

Bien que l’EIM soit considérée comme quasiment constante du fait que nous nous adres-
sons à la détection de la pathologie à un stade précoce (i.e. avant l’apparition de plaques
d’athérome), l’épaisseur pariétale est soumise à de légères variations au cours du cycle car-
diaque [Selzer et al., 2001]. Dans le but de faire face à ces variations d’amplitude réduite, qui
peuvent survenir à la fois spatialement (i.e. au sein d’une même image) et temporellement (i.e.
au cours du cycle cardiaque), un ensemble de K filtres H∆k est en réalité appliqué sur l’im-
age IT , afin de générer K cartes de vitesses F∆k (Fig. 4.7c). Les K variations de la valeur de
l’EIM sont définies par :

∆k = ∆(n− 1) + kδ, k ∈ {−K − 1

2
. . . , 0, . . . ,

K − 1

2
}, (4.5)

avec δ un incrément correspondant à la variation minimale de l’EIM étudiée, et ∆(n−1) équiva-
lent à la valeur de l’EIM estimée dans l’image précédente I(n−1), pour la paroi correspondante
(i.e. proximale ou distale). Lorsque n = 1, la valeur approximative de l’EIM définie par les deux
points durant la phase d’initialisation (Fig. 4.3) est utilisée pour la paroi correspondante.

À partir de ces K cartes de vitesses F∆k , une unique carte F est alors construite pixel-
par-pixel, en sélectionnant pour chaque point (x, y) la valeur maximale F∆k(x, y) parmi les K
candidats (Fig. 4.7d), selon :

∀(x, y),F(x, y) = max
k∈K
{F∆k(x, y)} . (4.6)

Les valeurs locales correspondantes de ∆k, telles que k = argmaxk∈K {F∆k(x, y)} sont égale-
ment mémorisées.

Finalement, une carte de coût C est générée, où les points les plus susceptibles de représen-
ter la position du squelette correspondent aux points de valeurs minimales dans C (Fig. 4.7e) :

C = exp(−F). (4.7)

Propagation de front

Un germe g = (xg, yg), correspondant au point de départ de la recherche, est déterminé
automatiquement comme le centre de la plus longue vallée dans C, c’est-à-dire le plus long
chemin continu de valeurs minimales dans C. La notion de continuité est définie ici comme une
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Chapitre 4. Méthode proposée – 4.3. Segmentation des interfaces

variation maximale de ± 10 pixels (ce qui correspondrait à ± 1 pixel dans l’image originale
non interpolée) entre deux colonnes adjacentes. À partir du germe g, une propagation de front
originale [Zahnd et al., 2011c, Zahnd et al., 2012b] est effectuée dans l’objectif de construire
une carte de coûts cumulés C (Fig. 4.7f). Cette opération favorise la propagation dans les val-
lées de C (terme d’attache aux données, où un faible coût correspond à une haute probabilité
de représenter la position du squelette), tout en pénalisant les déplacements non-horizontaux
(terme de contrainte de forme, où le motif a priori qui est recherché est une structure linéaire
horizontale du fait de la transformation T ). La valeur initiale est donnée par :

C(xg, yg) = C(xg, yg). (4.8)

Ensuite, à partir du germe g vers les deux bords de l’image (i.e. gauche et droit), la carte de
coûts cumulés C est générée itérativement selon :

C(x+ dx, y) = min
dy∈{−10,10}

C(x, y + dy) + C(x+ dx, y)

√
1 +

(
dy

10

)2

 , (4.9)

avec dx = −1 pour x < xg (i.e. du coté gauche du germe) et dx = +1 pour x > xg (i.e. du coté
droit du germe). L’écart vertical dy génère une pénalité, calculée comme la distance Euclidienne
au point candidat. L’intervalle de cette variation correspond à ± 1 pixel dans l’image originale
non interpolée.

Finalement, le point ayant le temps d’arrivée minimal est déterminé sur les bords gauche et
droit de l’image, et le chemin de coût minimal est trouvé par propagation inverse [Cohen, 2005]
à partir de ces points jusqu’au germe g (Fig. 4.7g).

Transformation inverse

Le chemin optimal est finalement réinjecté dans l’image originale I(n) par la transforma-
tion inverse T−1. Les deux contours du complexe intima-média sont fournis par la position du
squelette et les valeurs locales de ∆k (Fig. 4.7h).

4.3.3 Paramètres de sortie de l’algorithme

Diamètre interne

Pour chaque image de la séquence, la valeur du diamètre du lumenD(n) est calculée comme
la distance médiane entre les contours des interfaces lumen-intima des deux parois dans chaque
colonne de IW .
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Chapitre 4. Méthode proposée – 4.3. Segmentation des interfaces

Épaisseur intima-média

D’une manière similaire, la valeur de l’EIM E(n) est directement obtenue à par-
tir de la valeur du paramètre ∆(n), calculé comme la moyenne de la distance radiale
entre les contours des interfaces lumen-intima et média-adventice, dans chaque colonne
de IW . Bien que les deux parois soient segmentées, l’EIM est uniquement calculée sur
la paroi distale, qui dispose en général d’une meilleure qualité d’image ainsi que de con-
tours plus nets, du fait d’une échogénéicité des tissus plus favorable [Wong et al., 1993,
Montauban van Swijndregt et al., 1996, Wikstrand, 2007] et de la position de la zone focale de
l’échographe.

Déplacement radial a priori

Le déplacement radial d̃(n) = [0, d̃y] du complexe intima-média de la paroi distale, entre
les images I(n−1) et I(n), est finalement calculé, afin de fournir à la phase de block matching
un a priori de position permettant de centrer la fenêtre de recherche. Le déplacement a priori
est déterminé par la valeur médiane de toutes les valeurs du déplacement radial du squelette
dans chaque colonne de la ROI segmentée IW .
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Transformation

Filtre

Maximum Propagation de front

1/exp

Transformation

n-1←n

(a)

(b)

(c)

(d) (e)

(f)

(g)

(h)

-1

min max

Rétro-propagation

FIGURE 4.7 – Détail des différentes phases de la méthode de segmentation, appliquée ici sur la
largeur totale de la paroi distale (i.e. IW (n) = I(n) dans cet exemple). (a) Image mode B I(n)
de la carotide. (b) Image IT (n) résultant de la transformation T , telle que les contours de la
paroi distale sont quasiment horizontaux. (c) Ensemble de K cartes de vitesses F∆k générées
avec les filtres adaptés H∆k . (d) Carte des vitesses maximales F, et mémorisation des valeurs
locales de ∆k correspondantes. (e) Carte de coût C. (f) Carte des coûts cumulés C, générée
à partir du germe g (point blanc) par propagation de front. (g) Chemin optimal (ligne noire),
correspondant à la position du squelette des contours, obtenu par rétro-propagation des bords
vers le germe g. (h) Segmentation finale des interfaces dans I(n), réalisée à partir du squelette
central et des valeurs locales de l’EIM ∆k, après la transformation inverse T−1.
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4.4 Estimation du mouvement longitudinal

Nous décrivons dans cette section notre méthode d’estimation du mouvement longitudinal,
basée sur une stratégie spécifique de block matching. Notre approche réalise l’estimation de
la trajectoire 2D+t d’un point local caractéristique de la paroi, en utilisant l’information du
déplacement radial a priori résultant de la phase de segmentation, ainsi qu’en effectuant la mise
à jour temporelle optimale du motif des pixels constituant le bloc de référence. Les principales
phases de notre méthode sont schématisées dans la Figure 4.8.

4.4.1 Principe général

Estimation locale de la trajectoire d’un point saillant

Le mouvement longitudinal de la paroi artérielle est estimé par une approche spécifique
de la technique de block matching, présentée dans le Chapitre 3. Notre méthode est basée sur
plusieurs pré-requis quant aux caractéristiques du bloc, détaillées ci-après :

r Premièrement, le mouvement 2D est estimé localement, en un point p situé dans le com-
plexe intima-média de la paroi distale. La considération d’un unique point permet en
effet de représenter avec plus de précision la dynamique de la zone étudiée. Par ailleurs,
le mouvement est estimé sur la paroi distale, car cette région dispose en général d’une
qualité d’image supérieure à la paroi proximale [Montauban van Swijndregt et al., 1996],
comme précédemment évoqué.r Ensuite, le point p considéré requiert d’être un écho distinguable et saillant, centré sur un
motif de speckle particulier contrastant avec la texture environnante, et restant perceptible
durant toute la séquence [Cinthio et al., 2005], afin d’accroître la précision de la méthode
avec le suivi d’un motif particulier (Fig. 4.2).r Par ailleurs, les dimensions du bloc de recherche doivent être adaptées à la structure mor-
phologique de la carotide, afin de constituer une région de taille optimale, i.e. contenant
l’information nécessaire et suffisante à l’estimation de mouvement. Dans la direction ra-
diale, cette région nécessite d’être comprise dans le complexe intima-média sans englober
le lumen ni l’adventice. Dans la direction longitudinale, cette région requiert d’inclure l’é-
cho caractérisé par le point p, sans inclure d’autres points saillants secondaires (Fig. 4.2).r Enfin, les dimensions de la fenêtre de recherche nécessitent d’être adaptées à l’ampleur
du mouvement 2D de la carotide. En effet, la marge de recherche doit être suffisamment
grande pour systématiquement permettre à l’algorithme de block matching de sélection-
ner le point suivi après qu’il se soit déplacé, mais pas trop grande pour ne pas inclure
un autre point qui présenterait un motif spéculaire similaire et qui risquerait d’être
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sélectionné.

Mise à jour partielle du bloc de référence

D’une manière générale, les séquences d’images US mode B sont impactées par le
phénomène de décorrélation du speckle, i.e. la modification progressive du motif formé par les
pixels [Tuthill et al., 1998, Rubin et al., 2001]. Dans le cadre de la technique du block matching,
la décorrélation du speckle peut provoquer d’importantes erreurs dans l’estimation du déplace-
ment [Bohs et al., 2000], lorsque le bloc de référence Bref ne correspond plus au motif du point
à suivre, comme détaillé dans le Chapitre 3.

Nous proposons ici une approche hybride de mise à jour partielle du bloc de référence Bref ,
basée sur l’utilisation d’un filtre de Kalman. Notre méthode représente un système avec perte
progressive de mémoire, dans l’objectif de conserver l’apparence du motif initial tout en prenant
en compte certaines modifications.

Exploitation de l’information du déplacement radial a priori

La variation soudaine de la pression sanguine au cours du cycle cardiaque peut entraîner
de larges et brusques variations du diamètre de l’artère, ce qui se traduit en imagerie par un
mouvement radial de grande amplitude entre deux images consécutives. Dans le cadre du block
matching, lorsque ce mouvement devient plus grand que la marge de recherche, le point à suivre
sort de la fenêtre de recherche (Fig. 3.1). Dans cette situation où l’algorithme échoue à retourner
la position réelle du point ne pouvant être atteint, une position erronée est alors retournée. Celle-
ci correspond à un point différent, inclus dans la fenêtre de recherche et sélectionné selon le
critère de ressemblance considéré, ce qui a pour effet de générer une erreur dans l’estimation de
la trajectoire.

Pour faire face à ce problème, notre méthode utilise un a priori de position afin de com-
penser l’ampleur du mouvement radial des parois (Fig. 4.8). En effet, le déplacement ra-
dial d̃(n) = [0, d̃y], estimé par la segmentation des contours abordée dans la Section 4.3, est
utilisé pour positionner la fenêtre de recherche dans l’image I(n). De ce fait, le speckle tracking
estime uniquement le déplacement résiduel d̂(n) = [d̂x, d̂y] (i.e. le déplacement longitudinal et
le déplacement radial affiné) du point p(n) entre les images I(n− 1) et I(n).
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FIGURE 4.8 – Estimation du mouvement 2D couplé à la segmentation des contours.
(a) Séquence temporelle US mode B de la carotide, avec un rectangle blanc représentant la
région statique de largeurW élargie dans les autres sous-figures. La région IW qui est en réalité
traitée par l’algorithme de segmentation est représentée par les tirets blancs. (b, c) Région corre-
spondant au rectangle blanc dans (a), de dimension 7×1.7 mm2, élargie dans les images I(n−1)
et I(n). Les points blancs indiquent les positions successives du point suivi p, correspondant
à un motif spéculaire bien distinguable. (d, e) Segmentation du complexe intima-média par le
filtre H∆ (en vert dans l’image n − 1 et en rouge dans l’image n), réalisant l’estimation du
déplacement radial a priori d̃(n) = [0, d̃y]. (f, g) Blocs utilisés pour le suivi du speckle (en vert
dans l’image n − 1 et en rouge dans l’image n), centrés sur la position du point suivi p, réal-
isant l’estimation du déplacement résiduel d̂(n) = [d̂x, d̂y]. Le déplacement total est finalement
calculé par d(n) = d̃(n) + d̂(n).

4.4.2 Filtre de Kalman

Théorie du filtre de Kalman

Le filtre de Kalman [Kalman, 1960, Welch and Bishop, 1995] (Fig. 4.9) est un filtre à
réponse impulsionnelle infinie permettant d’estimer de manière statistiquement optimale la
valeur x̂ du vecteur d’état x, dans un système dynamique discret gouverné par l’équation dif-
férentielle stochastique linéaire :

x(n+ 1) = A(n)x(n) + B(n)u(n) + w(n), (4.10)

où A(n) est la matrice de transition d’état, B(n) est la matrice de contrôle, u(n) est le signal
de contrôle, et w(n) est le bruit du système, blanc, de moyenne nulle, et de matrice de covari-
ance Q(n). Dans le cadre du filtre de Kalman, l’état x(n) est inconnu, et il est approché par une
mesure bruitée caractérisée par l’observation z(n), définie par :

z(n) = H(n)x(n) + v(n), (4.11)
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où H(n) est la matrice d’observation et v(n) est le bruit d’observation, non corrélé avec w(n),
blanc, de moyenne nulle et de matrice de covariance R(n). L’algorithme du filtre de Kalman
est basé sur les deux phases récursives suivantes :

Phase de prédiction La phase de prédiction calcule une estimation a priori correspondant à
l’instant futur n+ 1. Premièrement, l’estimation de l’état a priori x̂(n+ 1|n) est calculé par :

x̂(n+ 1|n) = A(n)x̂(n|n) + B(n)u(n), (4.12)

où x(n + 1|n) représente l’estimation a priori de l’état suivant n + 1 via la connaissance de
l’état actuel n ; et x(n|n) représente l’estimation a posteriori de l’état actuel n via la mesure
bruitée de ce même état. L’estimation de la covariance a priori P(n+ 1|n) est ensuite calculée
par :

P(n+ 1|n) = A(n)P(n|n)AT (n) + Q(n). (4.13)

Phase de correction La phase de correction fournit une estimation raffinée a posteriori en
incorporant une nouvelle mesure. Dans cette phase, n correspond à ce que représentait n − 1
dans la phase de prédiction. D’abord, le gain optimal de Kalman K(n) est calculé selon :

K(n) = P(n|n− 1)HT (n)
[
H(n)P(n|n− 1)HT (n) + R(n)

]−1
, (4.14)

puis l’estimation de l’état a posteriori x̂(n|n) est calculée par :

x̂(n|n) = x̂(n|n− 1) + K(n)ỹ(n|n− 1), (4.15)

avec ỹ(n) la mesure résiduelle (dite innovation), définie par :

ỹ(n|n− 1) = z(n)−H(n)x̂(n|n− 1), (4.16)

et finalement, l’estimation de la covariance a posteriori P(n|n) est calculée selon :

P(n|n) =
[
I−K(n)H(n)

]
P(n|n− 1), (4.17)

où I correspond à la matrice identité. Lorsque n = 1, la valeur initiale de l’estimation a
posteriori de la covariance P(1|1) est fixée par une valeur constante déterminée, qui représente
une amplitude probable de l’erreur commise lors de l’estimation initiale.

Adaptation du filtre de Kalman à notre étude

Dans notre étude, le filtre de Kalman est intégré à notre algorithme de block matching afin
de faire face au problème de décorrélation du speckle. Notre approche consiste à estimer, dans
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FIGURE 4.9 – Représentation récursive du filtre de Kalman.

chaque image de la séquence, la mise à jour optimale des niveaux de gris de chaque pixel qui
constitue le bloc de référence Bref , en amont de l’opération de recherche du meilleur candidat
par block matching.

Chaque pixel du bloc Bref est considéré séparément, et représenté par un processus au-
tonome, dont l’état est estimé individuellement par un filtre de Kalman. Sans perte de général-
ité, nous décrivons ici la méthode du filtre de Kalman appliquée à un pixel unique. Dans cette
situation, les vecteurs x, z, x̂, u, v et w, ainsi que les matrices A, B, Q, R, H, P, K et I, sont
réduits à la dimension scalaire 1× 1. Cependant, nous conservons la notation vectorielle.

Le système d’état x(n) décrit le niveau de gris du pixel considéré au temps n, qui représente
une valeur non bruitée et inconnue qu’il faut estimer. L’observation z(n) caractérise le niveau
de gris mesuré du pixel correspondant à la position résultant de l’opération de block match-
ing précédente. L’estimation x̂(n) représente le niveau de gris utilisé pour générer le bloc de
référence Bref (n).

Afin de conserver l’information du motif de référence initial à suivre tout en tolérant de
légères variations au cours du temps, notre approche de mise à jour est basée sur un système
avec perte progressive de mémoire. Ainsi, le signal de contrôle u(n) est défini constant et égal
à l’estimation initiale x̂(1|1).

La matrice de transition d’état A(n) et la matrice de contrôle B(n) sont définies constantes
et égales à α et β, respectivement, avec α+ β = 1 (α et β étant positifs). La matrice d’observa-
tion H(n) est définie constante et égale à 1.

Le bruit d’observation v(n) est supposé correspondre aux variations temporelles du niveau
de gris du pixel considéré, sous l’hypothèse que le motif spéculaire devrait idéalement demeurer
constant au cours de la séquence. Dans notre cas, la matrice de covariance R(n) est égale à la
valeur σ2

v(n), calculée au temps n comme la variance des (n−1) valeurs de x̂(n) précédemment
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estimées. Lorsque n = 1, la valeur de σ2
v(1) est fixée à une constante déterminée qui représente

une amplitude probable de bruit.

Le bruit du système w(n) représente l’incertitude du processus modélisé, et est également
supposé correspondre à une légère variation temporelle du niveau de gris. La matrice de covari-
ance Q(n) est égale à la constante σ2

w(n), dont la valeur reflète une amplitude probable de la
variation du niveau de gris.

Le Tableau 4.1 présente le système d’Équations 4.10 à 4.17 sous forme réduite, telles
qu’elles sont utilisées dans notre étude.

Équation réduite Équation théorique

Vecteur d’état x(n+ 1) = α · x(n) + β · x̂(1|1) + w(n) (Eq. 4.10)

Observation z(n) = x(n) + v(n) (Eq. 4.11)

Estimation a priori x̂(n+ 1|n) = α · x̂(n|n) + β · x̂(1|1) (Eq. 4.12)

Covariance a priori σ2
x(n+ 1|n) = α2 · σ2

x(n|n) + σ2
w (Eq. 4.13)

Gain de Kalman K(n) = σ2
x(n|n− 1)

[
σ2
x(n|n− 1) + σ2

v(n)
]−1 (Eq. 4.14)

Estimation a posteriori x̂(n|n) = x̂(n|n− 1) + K(n)ỹ(n|n− 1) (Eq. 4.15)

Mesure résiduelle ỹ(n|n− 1) = z(n)− x̂(n|n− 1) (Eq. 4.16)

Covariance a posteriori σ2
x(n|n) =

[
1−K(n)

]
σ2
x(n|n− 1) (Eq. 4.17)

TABLE 4.1 – Valeurs réduites des paramètres du filtre de Kalman appliqué à notre méthode

4.4.3 Paramètres de sortie de l’algorithme

Le filtre de Kalman est intégré à notre algorithme de block matching. À chaque étape n,
le bloc de référence Bref (n) est ainsi mis à jour avec les valeurs estimées x̂(n) de l’ensem-
ble des pixels, avant d’être utilisé pour estimer le déplacement d̂(n). Pour une meilleur pré-
cision, le bloc de référence ainsi que la fenêtre de recherche sont interpolés par un fac-
teur 10 pendant l’opération de block matching, selon la méthode non exhaustive proposée
dans [Zahnd et al., 2011b].

Finalement, le déplacement 2D total d(n) entre I(n − 1) et I(n) est calculé comme la
somme du déplacement radial a priori d̃(n), estimé par la phase de segmentation, et le déplace-
ment résiduel d̂(n), estimé par la phase de block matching, tel que d(n) = d̃(n) + d̂(n).
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La trajectoire longitudinale X(n) de la paroi au long du cycle cardiaque résulte finalement
de la sommation vectorielle des composantes longitudinales successives dx(n) du déplacement
ainsi estimé.
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4.5 Conclusion

Nous avons présenté une méthode dédiée à l’estimation in vivo de la trajectoire 2D+t des
tissus de la paroi artérielle, ainsi que de la variation du diamètre du lumen et de l’épaisseur
pariétale, dans des séquences d’images US mode B. Notre méthode, dénommée CST pour Con-
tour and Speckle Tracking, est basée sur une approche combinée d’estimation du mouvement et
de segmentation des contours. Par ailleurs, notre méthode est semi-automatique et ne nécessite
qu’un minimum d’informations de la part de l’utilisateur.

Les deux contours des interfaces lumen-intima et média-adventice, pour chaque paroi, sont
extraits de manière simultanée via la détection d’un unique squelette médian. Notre approche de
segmentation repose sur la détection des gradients par un filtre adapté, ainsi que sur la recherche
de la position optimale des interfaces par un algorithme de propagation de front par program-
mation dynamique.

Le mouvement est estimé en exploitant une technique adaptée de block matching, basée
sur la mise à jour du bloc de référence au moyen d’un filtre de Kalman spécifique qui permet
la conservation du motif d’origine tout en s’adaptant aux légères modifications, ainsi que sur
l’utilisation de la connaissance a priori du déplacement radial donné par la segmentation des
contours.

La méthode que nous proposons constitue une approche permettant l’évaluation du niveau
de risque cardiovasculaire global, à travers l’analyse de la physiopathologie artérielle, présentée
dans le Chapitre 2. Nous présentons dans le chapitre suivant une évaluation quantifiée de la
précision et de la robustesse de notre méthode, réalisée in vivo sur une population de 57 sujets
sains.
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CHAPITRE 5

Résultats et évaluation de la méthode proposée

Ce chapitre présente une évaluation quantifiée de la précision ainsi que de la reproductibil-
ité de la méthode que nous proposons. La principale motivation de cette étude consiste à
évaluer les résultats obtenus in vivo malgré l’absence de vérité terrain inhérente à l’imagerie
échographique, qui représente ici un enjeu majeur. Dans une première partie, nous décrivons le
protocole que nous utilisons pour évaluer notre méthode, en détaillant la population d’étude, les
paramètres d’acquisition de l’échographe, ainsi que la méthodologie utilisée pour générer une
référence pour chaque séquence étudiée. Dans une seconde partie, nous indiquons les valeurs
des paramètres ayant été utilisés pour notre méthode, et nous donnons les résultats de l’évalua-
tion de la segmentation des contours, de l’estimation du mouvement bi-dimensionnel de la paroi,
ainsi que de l’estimation de la variation du diamètre du lumen. Nous présentons également une
comparaison avec les résultats obtenus manuellement, ainsi qu’avec deux autres méthodes (i.e.
une implémentation classique de la technique de block matching et le logiciel commercial Ve-
locity Vector Imaging).
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5.1 Protocole d’évaluation

Nous détaillons ici le protocole qui a été utilisé pour évaluer la précision ainsi que la repro-
ductibilité de notre méthode CST, initialement présenté dans [Zahnd et al., 2012b]. Première-
ment nous décrivons la population d’étude ainsi que le paramétrage de l’échographe utilisé pour
l’acquisition de séquences de la carotide. Ensuite, nous détaillons la méthode que nous avons
employée pour générer une référence de comparaison pour chaque séquence.

5.1.1 Séquences US mode B de la carotide

Population d’étude

Cinquante-sept (57) volontaires sains ont été inclus dans cette étude, dans le but d’évaluer
notre méthode CST. Ce travail d’acquisition a été réalisé en collaboration avec le Dr. André Sér-
usclat (département d’imagerie de l’Hôpital cardio-vasculaire et pneumologique Louis Pradel
de Bron). La cohorte des participants était composée de 24 hommes et de 33 femmes, âgés
entre 19 et 63 ans (âge moyen : 37.9 ± 14.1 ans). Les sujets ne présentaient pas de facteurs
de risque cardiovasculaire (i.e. tabagisme, hypercholestérolémie, diabète, hypertension, et an-
técédents familiaux), selon une évaluation par un questionnaire oral. Chaque sujet enrôlé a au
préalable donné son consentement éclairé. Cette étude a été réalisée en accord avec les exi-
gences de notre comité d’examen institutionnel ainsi que du comité d’éthique.

Paramètres d’acquisition

L’acquisition des données a été réalisée avec un échographe clinique (Antares, Siemens,
Erlangen, Allemagne), équipé d’une sonde linéaire pouvant travailler entre 7.5 et 10 MHz.
Plusieurs séquences d’images US mode B en vue longitudinale de la carotide commune gauche
ont été acquises pour chaque sujet. Après un repos de 15 minutes en position allongée sur le
dos, les sujets ont été examinés avec la tête tournée de 45◦ vers le coté controlatéral. La sonde
a été positionnée à 2 cm du bulbe carotidien. L’absence de plaques d’athérome dans la région
imagée a été vérifiée par le médecin réalisant l’acquisition.

Les séquences d’images ont été enregistrées pendant au moins 2 cycles cardiaque complets.
Afin de ne pas subir l’influence du mouvement causé par le phénomène de respiration, il a
été demandé aux sujets de retenir leur respiration pendant la durée de l’acquisition. Le même
paramétrage de l’échographe a été maintenu pour toute l’étude (i.e. gain : 65 dB, fréquence
centrale f0 : 8 MHz, cadence d’image : 26 fps, taille du pixel : 30 µm dans les deux directions,
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zone focale située sur la paroi distale). Les séquences ont été stockées puis transférées sur un
ordinateur commercial pour l’analyse. Pour chaque sujet, la séquence présentant la meilleure
qualité visuelle en terme de netteté des interfaces pariétales a été sélectionnée pour l’analyse.
Aucun sujet n’a été rejeté de l’étude.

5.1.2 Génération de la référence

Segmentation manuelle des interfaces du complexe intima-média de la paroi distale

La précision de notre méthode de segmentation (i.e. sa capacité à positionner correctement
le contour des interfaces lumen-intima et média-adventice) a été évaluée sur la paroi distale
de la première image I(1) de chacune des 57 séquences. Bien que notre méthode CST ne
soit appliquée en routine que sur une région réduite IW de l’image (Fig. 4.3), la segmentation
a été évaluée ici sur toute la largeur exploitable de l’image, notée Ĭ(1), dans le but d’une
analyse plus complète. Le protocole utilisé pour l’élaboration de la segmentation de référence
de chaque image est le suivant :

r Premièrement, les bords droit et/ou gauche de l’image, lorsqu’ils présentaient une qualité
insuffisante (contours flous, bruités, ou peu marqués), ont été exclus par l’utilisateur O1

pour chaque séquence. La nouvelle région ainsi délimitée est notée Ĭ(1).r Par la suite, chaque utilisateur O1, O2 et O3 a réalisé la segmentation manuelle des deux
interfaces de la paroi distale, en aveugle des résultats de la segmentation automatique.r Enfin, pour chaque séquence, le contour de référence de chaque interface a été généré en
effectuant la moyenne du résultat des trois observateurs. La valeur de l’EIM moyenne de
référence de chaque séquence, notée Em,REF , a également été calculée, en utilisant les
contours de référence correspondant des interfaces lumen-intima et média-adventice.

Notre méthode de segmentation a ensuite été appliquée sur la même région Ĭ(1), pour
chaque séquence, comme décrit dans le Chapitre 4. Tous les résultats ont été conservés pour
analyse.

Suivi manuel de la trajectoire bi-dimensionnelle d’un point de la paroi distale

La précision de notre méthode d’estimation de mouvement (i.e. sa capacité à suivre
correctement la trajectoire d’un point donné au long d’une séquence) a été évaluée pour la
durée totale de chacune des 57 séquences, pour un point particulier de la paroi distale. Le
protocole utilisé pour l’élaboration de la référence est le suivant :
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r Premièrement, l’utilisateur O1 a sélectionné, pour chaque séquence, la position initiale
du point à suivre p(1) (i.e. un point saillant, centré sur un motif de speckle particulier, et
visible durant toute la séquence).r Par la suite, les trois utilisateurs O1, O2 et O3 ont réalisé le suivi manuel du même jeu de
points, en aveugle des résultats du suivi automatique.r Enfin, pour chaque séquence, la trajectoire 2D de référence a été générée en effectuant
la moyenne des résultats obtenus par les trois utilisateurs, pour chacune des directions
longitudinale (x) et radiale (y). Les amplitudes de référence longitudinale et radiale de
chaque séquence, notéesX∆,REF et Y∆,REF , respectivement, ont également été calculées,
en utilisant la trajectoire de référence correspondante.

Notre méthode CST a ensuite réalisé le suivi du même point p, pendant la durée complète de
chaque séquence, comme décrit dans le Chapitre 4. Tous les résultats ont été conservés pour
analyse.

Suivi manuel de la variation du diamètre du lumen

La précision de notre méthode de segmentation a également été évaluée sur l’estimation
de la variation du diamètre D(n) au cours du cycle cardiaque. Dans un premier temps, les
séquences dont la paroi proximale était bruitée et où la structure caractéristique en double ligne
des deux interfaces n’était pas perceptible ont été rejetées de l’étude. En effet, dans l’objectif
d’axer ce travail sur l’analyse du mouvement longitudinal de la paroi distale, les acquisitions
ont été réalisées en priorisant la netteté de cette paroi par rapport à la paroi proximale. Dans
un second temps, la variation du diamètre a été évaluée pour la durée totale de chacune de
séquences restantes. Le protocole utilisé pour l’élaboration de la référence est le suivant :

r Premièrement, les trois utilisateurs O1, O2 et O3 ont effectué le suivi manuel de la varia-
tion radiale du diamètre interne D(n) au sein de la région IW , en indiquant pour chaque
image de la séquence et pour chacune des deux parois, la position radiale de l’interface
lumen-intima. Le diamètre correspondant a été défini comme la distance radiale entre les
deux points.r Ensuite, pour chaque séquence, la variation de référence du diamètre a été générée en réal-
isant la moyenne des résultats obtenus par les trois utilisateurs. De plus, l’amplitude de
référence D∆,REF de la variation du diamètre, ainsi que le diamètre systolique maximal
de référenceDM,REF , ont été calculés en utilisant le diamètre de référence correspondant.

Pour chaque sujet, les contours des interfaces lumen-intima des deux parois proximale et
distale, au sein de la région IW et pour chaque image de la séquence, ont également été estimés
par notre méthode CST (ces résultats ayant été obtenus lors du traitement visant à estimer la
trajectoire 2D du point p, comme précédemment décrit). Pour chaque image, la valeur du di-
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amètre D(n) à chaque instant n a été définie comme la médiane de la distance radiale entre les
deux contours estimés par la segmentation. Tous les résultats ont été conservés pour analyse.

5.1.3 Comparaison avec deux autres méthodes existantes

Block matching classique

Une méthode de block matching (BM) classique (c’est à dire sans guidage par la seg-
mentation des contours, et sans mise à jour progressive du bloc de référence Bref avec un
filtre de Kalman, comme décrit dans le Chapitre 4) a également été appliquée au même jeu
de points p à suivre, pour comparaison avec notre méthode. Plusieurs travaux axés sur la
carotide [Golemati et al., 2003, Cinthio et al., 2005, Larsson et al., 2011, Ahlgren et al., 2012a]
ont notamment exploité une méthode basée sur une technique similaire de BM classique. Tous
les résultats ont été conservés pour analyse.

Velocity Vector Imaging

Le logiciel commercial Velocity Vector Imaging (VVI, Research Arena 2 ; TomTec imaging
systems GmbH, Unterschleissheim, Allemagne) a également été utilisé pour estimer l’ampli-
tude de la trajectoire de chaque séquence, pour comparaison avec notre méthode. Sans ren-
trer dans les détails, le logiciel VVI est dédié à l’estimation 2D de la vitesse, de la con-
trainte de cisaillement, du taux de cisaillement, et du mouvement dans des séquences US
mode B du cœur (Fig. 5.1). Malgré le fait que ce logiciel soit initialement orienté vers l’é-
tude de la dynamique du cœur, des études [Svedlund et al., 2011, Svedlund and Gan, 2011a,
Svedlund and Gan, 2011b] ont montré qu’il pouvait également être appliqué à l’analyse du
mouvement de la carotide.

Dans le présent travail, le transducteur virtuel a été centré au sommet de l’écran (Fig. 5.1a).
Un total de 20 points de contrôle de la spline, représentant originellement la vue apicale du
cœur (Fig. 5.1b), a été positionné sur les parois proximale et distale (Fig. 5.1a). Pour chaque
séquence, la région correspondant au cinquième segment de cette courbe (i.e. représentant orig-
inellement la position du ventricule gauche), a été centrée sur la position initiale du point à
suivre p(1) (Fig. 5.1a), ayant été précédemment défini par l’utilisateur O1. Le mouvement 2D
de la paroi distale a ensuite été automatiquement estimé, sur toute la région délimitée par le cin-
quième segment (i.e. dont la longueur correspond approximativement à 5 mm). Le logiciel VVI
affiche la trajectoire résultante (Fig. 5.1c), mais n’en permet pas l’export. Cette information
n’est donc pas disponible pour notre étude. En revanche, l’amplitude de la trajectoire estimée
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pour chaque séquence a été automatiquement calculée par le logiciel VVI, et conservée pour
analyse.

1

2

3

6

4

5

FIGURE 5.1 – Logiciel commercial Velocity Vector Imaging (VVI). (a) Artère carotide, avec
la position initiale du point à suivre p(1), précédemment sélectionnée par l’utilisateur O1 (carré
blanc). Les 20 points de contrôle de la spline (courbe jaune) sont manuellement positionnés,
de manière à centrer la position du point p(1) sur le milieu du cinquième segment, identifié
par une barre blanche dans (a) et une zone jaune dans (b). (b) Représentation des six zones du
cœur, dont le cinquième segment (jaune) correspond à la barre blanche dans (a). (c) Résultat
de l’estimation automatique de la trajectoire longitudinale des tissus compris dans la région de
l’image correspondant au cinquième segment.

5.1.4 Étude de la variabilité des différentes méthodes d’estimation

Notre méthode CST implique une phase d’initialisation manuelle, comme décrit dans le
Chapitre 4. Dans l’objectif de quantifier l’influence de cette opération sur le résultat final, la
reproductibilité de notre approche a été évaluée, au niveau du positionnement des contours seg-
mentés, de l’estimation de la trajectoire du point suivi, ainsi que de l’estimation de la variation
du diamètre du lumen. Premièrement, les interfaces lumen-intima et média-adventice de la paroi
distale, à l’intérieur de la région Ĭ(1) préalablement définie par l’utilisateurO1, ont été segmen-
tées une seconde fois pour chaque séquence. Ensuite, la trajectoire de la paroi distale de chaque
sujet a également été estimée une seconde fois, en suivant le même point p préalablement posi-
tionné par l’utilisateur O1. Enfin, la variation du diamètre du lumen a été estimée à nouveau au
sein de la région IW de chaque séquence, par la segmentation des interfaces lumen-intima de
chacune des parois.

D’une manière similaire, la variabilité intra-utilisateur a été évaluée. L’utilisateur O1 a réal-
isé une seconde fois, pour chaque séquence : la segmentation manuelle des interfaces du com-
plexe intima-média de la paroi distale dans la région Ĭ(1) définie (estimation de l’épaisseur de
la paroi distale) ; le suivi manuel du même point p sélectionné (estimation de la trajectoire 2D
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du point) ; ainsi que la segmentation des interfaces lumen-intima de chacune des parois pour
chaque image de la séquence (estimation de la variation du diamètre interne).

Enfin, la reproductibilité de la méthode VVI (la variabilité éventuelle de cette méthode étant
introduite par le choix manuel des points de contrôles de la spline) a été évaluée pour chaque
séquence, en réalisant l’estimation de la trajectoire d’une région centrée autour du même point p
préalablement positionné par l’utilisateur O1.

La reproductibilité de la méthode classique de block matching n’a pas été évaluée, puisque
la variabilité est forcément nulle dans la mesure où le même point initial p est suivi et en
l’absence de toute initialisation manuelle. Tous les résultats ont été conservés pour analyse.
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5.2 Résultats

Après avoir indiqué la valeur des paramètres utilisés, nous détaillons ici les résultats quan-
titatifs de l’évaluation de notre méthode CST appliquée in vivo. Nous analysons la précision et
la reproductibilité de la segmentation des contours, de l’estimation du mouvement longitudinal,
ainsi que de l’estimation de la variation du diamètre.

5.2.1 Paramètres de la méthode

Notre méthode CST, décrite dans le Chapitre 4 et présentée dans [Zahnd et al., 2012b], a été
appliquée in vivo et évaluée sur l’ensemble des 57 séquences. Pour rappel, la dimension d’un
pixel était de 30 µm, dans les deux directions.

Segmentation

La valeur des paramètres utilisés pour la méthode de segmentation est indiquée dans le
Tableau 5.1. La largeur W de la région d’intérêt IW , considérée afin de caractériser un com-
portement local de l’artère, correspondait en moyenne à 29% de la largeur totale de l’image. La
hauteur de l’image transformée IT , définie par le nombre L de pixels en dessus et au dessous du
squelette pour la transformation T , a été dimensionnée pour inclure systématiquement une par-
tie de l’adventice et du lumen. Le nombre K de valeurs possibles de l’EIM ∆k correspondait,
dans l’image non interpolée, à une variation de ±1 pixel.

Notation Valeur Description
W 7 mm Largeur de la ROI IW
L 34 px (≈ 1 mm) Nombre de pixels en dessus et au dessous

du squelette pour la transformation T
σ 0.35 Déviation standard de la Gaussienne G
l l = 0.75∆ (i.e. 75% EIM) Longueur de la Gaussienne G
K 61 Nombre de valeurs possibles de l’EIM ∆k

δ 3 µm Incrément des valeurs de de l’EIM ∆k

- [1, 10] Facteur d’interpolation longitudinal et radial

TABLE 5.1 – Valeurs des paramètres utilisés pour la méthode de segmentation.
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Block matching

Le Tableau 5.1 décrit les valeurs des paramètres utilisés pour le block matching, dans le
cadre de notre méthode CST ainsi que pour la méthode classique (c’est à dire sans guidage par
la segmentation des contours, et sans mise à jour progressive du bloc de référence par le filtre
de Kalman). La dimension du bloc, pour les deux méthodes, correspondait à la structure de la
paroi carotidienne : la hauteur du bloc était légèrement plus faible que l’EIM, de manière à ne
pas inclure le lumen ni l’adventice, et la largeur du bloc correspondait à la largeur du motif
spéculaire bien distinguable centré autour du point p (Fig. 4.2). La dimension radiale de la
marge de recherche, pour la méthode classique, était sensiblement plus importante que celle de
notre méthode CST, du fait de l’absence du guidage par a priori de position.

Paramètre Méthode CST Méthode classique
Dimensions du bloc [Bx, By] 1.50× 0.30 mm2 1.50× 0.30 mm2

Dimensions de la fenêtre de recherche [Fx, Fy] 2.50× 0.70 mm2 2.50× 1.30 mm2

Dimensions de la marge de recherche [Mx,My] [0.50, 0.20] mm [0.50, 0.50] mm
Critère de similarité NSSD (Eq. 3.4) NSSD (Eq. 3.4)

Facteur d’interpolation longitudinal et radial [10, 10] [10, 10]

TABLE 5.2 – Valeurs des paramètres utilisés pour la méthode de block matching.

Filtre de Kalman

La valeur des paramètres utilisés pour le filtre de Kalman est finalement indiquée dans le
Tableau 5.3. La pondération de la mémoire du motif initial B(1) au cours de la séquence est
traduite par la valeur du paramètre β. Les valeurs de 25 pour les variances et la covariance
équivalent à une déviation standard (SD) de 5 du niveau de gris des pixels (compris entre 0 et
255).

Notation Valeur Description
α 0.85 Matrice de transition A(n)
β 0.15 Matrice de contrôle B(n)

σ2
v(1) 25 Variance R(1) du bruit d’observation initial v(1)
σ2
w 25 Variance Q(n) du bruit du système w(n)

σ2
x(1|1) 25 Covariance a posteriori initiale P(1|1)

TABLE 5.3 – Valeurs des paramètres utilisés pour le filtre de Kalman.
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Implémentation et temps de calcul

La méthode proposée a été implémentée sous Matlab (MATLAB 7.13, The MathWorks
Inc., Natick, MA, 2011). Le temps de traitement moyen était de l’ordre de 1.4 seconde par
image (correspondant à 950 ms pour la segmentation, et 450 ms pour le block matching). Le
temps nécessaire pour traiter une séquence d’une durée moyenne (i.e. 122 images) était inférieur
à 3 minutes. Les mesures ont été réalisées sur un ordinateur commercial doté d’un processeur
cadencé à 2.53 GHz et de 4 Go de mémoire vive.

5.2.2 Évaluation des résultats en terme de précision ainsi que de repro-
ductibilité pour la segmentation des contours

Cette partie présente l’évaluation de la segmentation des contours de la paroi distale, dé-
taillée dans [Zahnd et al., 2012b]. Nous réalisons également l’évaluation de l’épaisseur intima-
média moyenne Em.

Comme décrit précédemment, les bords droit et/ou gauche de la première image I(1) de
chaque séquence présentant une qualité insuffisante ont été exclus par l’utilisateur O1, avant
l’évaluation de la segmentation. La largeur moyenne des sous-images Ĭ(1) résultant de cette
opération initiale était 19 ± 5 mm (intervalle 11 − 29 mm), correspondant à un ratio moyen
de 80± 18% (intervalle 50− 100%).

Le résultat de la segmentation des interfaces par notre méthode CST présentait générale-
ment une bonne similarité avec les contours de référence, comme illustré dans la Figure 5.2.
Pour chaque interface lumen-intima et média-adventice, l’erreur de segmentation a été calculée
comme la distance entre le contour de référence et le contour estimé, sur chaque colonne de
chaque image. La valeur de l’EIM de chaque image a été calculée comme la valeur moyenne de
la distance entre les contours lumen-intima et média-adventice. L’erreur d’estimation de l’EIM
a été définie comme la différence entre l’EIM de référence Em,REF et l’EIM estimée.

Les erreurs absolues moyennes de l’évaluation de la segmentation sont présentées dans le
Tableau 5.4. Tout d’abord, il convient de remarquer que la précision de notre méthode CST
est du même ordre de grandeur que la variabilité inter- et intra-utilisateur. De plus, la variabil-
ité de notre méthode CST est sensiblement réduite par rapport cette même variabilité inter- et
intra-utilisateur. Par ailleurs, il est utile de comparer l’amplitude des erreurs analysées à l’épais-
seur des tissus ayant été segmentés, c’est-à-dire l’EIM. La valeur moyenne (± SD) de l’épais-
seur intima-média de référence pour les 57 sujets correspondait à Em,REF = 559 (±106) µm.
D’autre part, en calculant le ratio entre la valeur absolue de chaque erreur de segmentation et
l’EIM de référence correspondante, et en regroupant ensuite tous ces ratios, les erreurs relatives
moyennes (± SD) de segmentation de notre méthode CST par rapport à la référence individu-
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(a)

(b)

(c)

FIGURE 5.2 – Résultat de la segmentation des interfaces lumen-intima et média-adventice de la
paroi distale par notre méthode CST (lignes blanches), comparée aux trajectoires de référence
correspondantes (pointillés verts). Les bords droit et/ou gauche de l’image présentant une qual-
ité insuffisante ont été exclus par l’utilisateur O1 (tirets verticaux). La zone segmentée corre-
spond à la région Ĭ(1), dont la largeur traitée pour les sujets (a), (b) et (c), correspond à 100%,
77% et 57% de la largeur totale initiale de I(1), respectivement.

elle correspondante étaient : 5 (±5)% pour l’interface lumen-intima, 8 (±7)% pour l’interface
média-adventice, et 4 (±3)% pour l’EIM.

Interface Interface Épaisseur
Erreurs lumen-intima média-adventice intima-média

CST vs Référence 29 ± 25 41 ± 38 20 ± 15
Variabilité de CST 8 ± 17 13 ± 39 9 ± 12

Variabilité inter-utilisateurs 46 ± 41 40 ± 39 49 ± 37
Variabilité intra-utilisateur 32 ± 33 32 ± 40 29 ± 26

TABLE 5.4 – Erreur absolue moyenne de la segmentation (µm), pour notre méthode CST et les
utilisateurs.

La Figure 5.3 montre une bonne corrélation entre l’EIM estimée et la référence (R = 0.980).
Le graphique de Bland et Altman [Bland and Altman, 1986] (Fig. 5.4) traduit un excellent agré-
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ment entre notre méthode et la référence, avec un intervalle de confiance à 95% de 41 µm
(i.e. 7.3% de Em,REF ). Cette figure montre également que notre méthode sur-évalue légèrement
la valeur de l’EIM en comparaison de la référence, cependant cette sur-évaluation (+14 µm en
moyenne) reste faible devant l’épaisseur des tissus considérés (+2.5% de Em,REF en moyenne).
On peut également remarquer l’évaluation de l’EIM a été réalisée sur la première image de
chaque séquence, qui ne correspondait pas systématiquement à la fin de la diastole, où l’EIM
est maximale [Kanai et al., 1999, Selzer et al., 2001, Meinders et al., 2003]. Par conséquent, la
valeur moyenne de l’EIM estimée pour l’ensemble des sujets représente potentiellement une
sous-évaluation par rapport à la valeur standard réelle des sujets en fin de diastole.

La dispersion de la position des contours par rapport à la référence est présentée dans la
Figure 5.5, pour notre méthode CST et pour les trois utilisateurs O1, O2 et O3. Le décalage
négatif de la distribution de notre méthode indique que les contours de chaque interface ont
étés détectés en moyenne à une position plus haute que la référence, à savoir 7 µm et 18 µm
pour les interfaces lumen-intima et média-adventice, respectivement. D’une manière générale,
l’erreur commise par notre méthode sur la position des contours de l’interface média-adventice
est plus importante, du fait d’un contraste moins marqué et d’un gradient moins prononcé en-
tre ces deux couches anatomiques (Fig. 2.9). Durant le traitement de la durée complète des
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FIGURE 5.3 – Régression linéaire et coefficient de corrélationR entre l’épaisseur intima-média
(EIM) de référence et l’estimation réalisée avec notre méthode CST.

séquences (i.e. afin de réaliser l’estimation du mouvement longitudinal X(n) et de la variation
du diamètre D(n) au cours du cycle cardiaque), l’EIM a également été estimée pour chaque
image I(n). Un motif cyclique de compression-décompression, présentant une amplitude ap-
proximative de 100 µm, a pu être observé, comme illustré dans la Figure 5.6. Ce phénomène cor-
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FIGURE 5.4 – Graphique de Bland et Altman, comparant les valeurs de l’épaisseur intima-
média (EIM) estimées par notre méthode (CST) avec la référence (REF). Les points indiquent,
pour chaque paire de mesure, la moyenne et la différence des deux valeurs (abscisse et ordonnée,
respectivement). La ligne continue représente la moyenne signée de la différence entre les deux
méthodes. Les tirets indiquent les limites supérieures et inférieures d’agrément, ou intervalles
de confiance de 95%, correspondant à une déviation standard de ±1.96 autour de la différence
moyenne.

robore les résultats obtenus dans des études précédentes [Kanai et al., 1999, Selzer et al., 2001,
Meinders et al., 2003, Zahnd et al., 2011b].
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FIGURE 5.5 – Dispersion par rapport à la référence de la position des contours estimés de
l’interface lumen-intima (a) et média-adventice (b), pour chaque colonne de chacune des 57
séquences, dans le cas de notre méthode CST (ligne noire) et des trois utilisateurs O1, O2 et O3

(ligne verte, rouge et bleue, respectivement). Les tirets noirs et verts indiquent le second jeu
d’estimation réalisé par CST et O1, respectivement, dans l’objectif d’évaluer la variabilité intra-
méthode et intra-utilisateur, respectivement.
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FIGURE 5.6 – Exemple de l’estimation de la variation de l’épaisseur intima-média (EIM) au
cours du temps, présentée sur trois cycles cardiaques pour quatre sujets différents. Les triangles
indiquent la fin de la diastole.
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5.2.3 Évaluation des résultats en terme de précision ainsi que de repro-
ductibilité pour l’estimation de la trajectoire bi-dimensionnelle

Cette partie présente l’évaluation de l’estimation du mouvement bi-
dimensionnel [X(n), Y (n)] de la paroi distale au cours du temps (Fig. 2.11), détaillée
dans [Zahnd et al., 2012b]. Nous réalisons également l’évaluation de l’amplitude pic-à-
pic [X∆, Y∆] de la trajectoire (Fig. 5.7).

Ainsi qu’il l’a été décrit précédemment, le point p sélectionné par l’utilisateur O1 au sein
du complexe intima-média de la première image I(1) de chaque séquence, a été suivi par notre
méthode CST et par chacun des utilisateurs O1, O2 et O3, ainsi que par une méthode classique
de block matching et par le logiciel VVI. Une séquence a cependant été rejetée de l’étude, du
fait que les trajectoires manuelles générées par les trois utilisateurs étaient significativement dif-
férentes entre elles, une trajectoire de référence valide n’ayant ainsi pas pu être élaborée. Toutes
les autres séquences présentaient au moins un motif de speckle caractéristique, correspondant
à un écho bien distinguable, qui a pu être utilisé pour le suivi du point p. Le nombre d’images
moyen N , pour les 56 séquences restantes considérées, était de 122± 35 (intervalle 66± 194).

Pour chaque séquences considérée, l’erreur de suivi au temps n a été définie comme la
différence entre les coordonnées (x, y) du point p(n) estimées et celles correspondant à la tra-
jectoire de référence, pour chaque image de la séquence, dans les deux directions radiale et
longitudinale. De plus, pour chaque trajectoire (incluant la référence), les amplitudes longitu-
dinale X∆ et radiale Y∆ du mouvement ont été calculées en réalisant la moyenne sur les deux
cycles cardiaques les plus représentatifs de l’amplitude pic-à-pic (Fig. 5.7). L’erreur d’estima-
tion de l’amplitude a été définie comme la différence entre l’amplitude estimée et l’amplitude
de référence, pour chacune des directions radiale et longitudinale.

Les trajectoires estimées avec notre méthode CST présentaient de manière générale une
bonne similarité avec la référence, comme illustré dans la Figure 5.8. De plus, la Figure 5.9
indique une bonne corrélation entre les résultats de notre méthode et la référence. Cependant,
alors que l’estimation du mouvement radial a été systématiquement correcte (R = 0.992), grâce
à l’apport du guidage par segmentation des contours, l’estimation du mouvement longitudinal
a échoué dans deux séquences à suivre correctement la trajectoire du point p, ce qui se traduit
par une corrélation légèrement plus faible (R = 0.955). Ces deux échecs sont représentés par
les points aberrants en dehors du nuage dans la Figure 5.9a.

Les erreurs absolues moyennes du suivi de la trajectoire, dans les directions longitudinale
et radiale, sont données par le Tableau 5.5. Il convient d’abord de remarquer que notre méthode
CST, ayant été appliquée une seconde fois sur chaque séquence pour suivre la trajectoire du
même jeu de points p, a retourné des trajectoires strictement identiques, ce qui est traduit par
la variabilité nulle dans le Tableau 5.5. Cela montre que les différences générées lors de l’ini-
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FIGURE 5.7 – Exemple d’une trajectoire bi-dimensionnelle sur trois cycles cardiaques, indi-
quant les amplitudes radiale X∆ (a) et longitudinale Y∆ (b), avec l’électrocardiogramme (ECG,
c) correspondant.

tialisation manuelle (i.e. l’indication approximative de l’EIM et de la forme du contour) n’ont
pas d’effet sur le résultat de l’estimation de la trajectoire. La variabilité de la méthode classique
du block matching n’est pas indiquée dans le tableau, puisqu’elle est nulle par nature, du fait
que cette méthode n’implique pas d’interaction de l’utilisateur. Les erreurs générées par notre
méthodes étaient du même ordre de grandeur que la variabilité inter- et intra-utilisateur, alors
que les erreurs générées par le block matching étaient sensiblement plus importantes : plus du
double dans la direction longitudinale, et par un facteur 5 dans la direction radiale.

Erreurs Longitudinal Radial
CST vs Référence 94 ± 116 21 ± 20
Variabilité de CST 0 ± 0 0 ± 0
BM vs Référence 235 ± 239 111 ± 111

Variabilité inter-utilisateurs 97 ± 142 25 ± 30
Variabilité intra-utilisateur 71 ± 125 15 ± 19

TABLE 5.5 – Erreur absolue moyenne de l’estimation de trajectoire (µm), pour notre méthode
CST, une méthode classique de block matching (BM), et les utilisateurs.
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FIGURE 5.8 – Trajectoire bi-dimensionnelle du point p suivi, dans la direction longitudinale (a)
et radiale (b), estimée sur quatre cycles cardiaques par notre méthode CST (ligne noire), et com-
parée avec le suivi réalisé par les trois utilisateurs (tirets verts, rouges et bleus), ainsi qu’avec
une méthode classique de block matching (BM, pointillés noirs). Malgré la dérive visible (i.e. la
trajectoire des tissus ne revenant pas à sa position initiale à la fin de chaque cycle), probablement
causée par un légère contraction des muscles du cou du sujet, notre méthode CST ainsi que les
trois utilisateurs parviennent à suivre les déplacements du point p. À l’inverse, la méthode BM
maintient une trajectoire cohérente uniquement pendant le début de la séquence, puis diverge
rapidement du fait de l’accumulation des erreurs.

Il est utile de comparer les erreurs générées avec les amplitude de référence des trajec-
toires. Pour les 56 séquences étudiées, la valeur moyenne (± SD) des amplitudes de références
étaient X∆,REF = 716 (±275) µm et Y ∆,REF = 388 (±198) µm, dans la direction longi-
tudinale et radiale, respectivement. En regroupant tous les ratios calculés entre les erreurs ab-
solues du suivi de trajectoire en chaque instant n, estimées sur chaque séquence individuelle,
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FIGURE 5.9 – Régression linéaire et coefficient de corrélation R entre la position de référence
du point à suivre p et l’estimation réalisée par notre méthode CST, pendant la durée totale
de chacune des 56 séquences évaluées, dans la direction longitudinale (a) et radiale (b). Pour
chaque séquence, la coordonnée zéro correspond à la position initiale du point p(1) dans la
première image IW (1).

et l’amplitude de référence de la séquence correspondante, la valeur moyenne (± SD) des er-
reurs relatives générées par notre méthode CST était de 15 (±19)% de X∆,REF (composante
longitudinale) et 8 (±10)% de Y∆,REF (composante radiale).

Le Tableau 5.6 présente les erreurs d’estimation de l’amplitude des trajectoires. Les erreurs
générées par notre méthode CST étaient très similaires aux erreurs correspondantes commises
lors du suivi de la position du point p du Tableau 5.5. Par ailleurs, notre méthode CST a montré
une meilleure précision que les deux autres méthodes, le logiciel VVI témoignant de la plus
faible précision. En regroupant tous les ratios calculés entre les erreurs absolues des ampli-
tudes, estimées sur chaque séquence individuelle, et l’amplitude de référence de la séquence
correspondante, la valeur moyenne (± SD) des erreurs relatives générées par notre méthode
CST était de 13(±13)% de X∆,REF (composante longitudinale) et 9(±10)% de Y∆,REF (com-
posante radiale).

La Figure 5.10 témoigne d’une bonne corrélation entre l’amplitude estimée par notre méth-
ode CST et la référence. La corrélation était meilleure pour la direction radiale (R = 0.986)
que pour la direction longitudinale (R = 0.933), du fait que notre méthode a échoué à suivre la
trajectoire longitudinale de deux séquences, comme précédemment explicité. Les graphiques de
Bland et Altman (Fig. 5.11) démontrent un bon agrément dans l’estimation de l’amplitude entre
notre méthode CST et la référence, avec l’intervalle de confiance à 95% de 198 µm (28% de
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Erreurs Longitudinal Radial
CST vs Référence 89± 87 27± 22
Variabilité de CST 0± 0 0± 0
BM vs Référence 208± 146 47± 39
VVI vs Référence 263± 207 95± 76
Variabilité de VVI 128± 117 40± 48

Variabilité inter-utilisateurs 95± 118 16± 17
Variabilité intra-utilisateur 79± 119 21± 22

TABLE 5.6 – Erreur absolue moyenne de l’estimation de l’amplitude de la trajectoire (µm), pour
notre méthode CST, une méthode classique de block matching (BM), le logiciel commercial
VVI, et les utilisateurs.

X∆,REF ) et 66µm (17% de Y ∆,REF ), pour la direction longitudinale et radiale, respectivement.
La Figure 5.11 montre aussi que, d’une manière générale, les amplitudes estimées par notre
méthode CST ont été légèrement sous-évaluées en comparaison de la référence, i.e. −73µm
et −9µm dans la direction longitudinale et radiale, respectivement. Cependant cette sous-
évaluation demeure réduite : −10% de X∆,REF et −2% de Y ∆,REF , respectivement.
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FIGURE 5.10 – Régression linéaire et coefficient de corrélationR entre l’amplitude de référence
des trajectoires et l’estimation de l’amplitude réalisée avec notre méthode CST, pour la direction
longitudinale (a) et radiale (b).

La dispersion de l’amplitude des trajectoires estimées est représentée dans la Figure 5.12.
On remarque que les courbes représentant la distribution des erreurs en fonction de la référence
est plus étroite pour les trois utilisateurs que pour les méthodes automatisées, ce qui est nor-
mal dans une certaine mesure, puisque la référence a été construite en fonction des opérations
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FIGURE 5.11 – Graphique de Bland et Altman, comparant les valeurs de l’amplitude des tra-
jectoires estimées par notre méthode (CST) avec la référence (REF), pour la direction longitu-
dinale (a) et radiale (b).

manuelles réalisées par les observateurs. Néanmoins, les courbes correspondant à notre méth-
ode CST demeurent relativement proches de celles des observateurs, pour la direction radiale et
longitudinale, alors que la distribution des erreurs résultant de la méthode de block matching et
du logiciel VVI subissent une plus grande dispersion, ainsi qu’une sous-évaluation de l’ampli-
tude plus importante : −205µm et −38µm pour BM ; et −244µm et −83µm pour VVI, dans
la direction longitudinale et radiale, respectivement.

La technique classique du block matching est à l’origine d’erreurs d’estimation sensible-
ment plus importantes que celles introduites par notre méthode. Ces résultats nous permettent
d’évaluer l’apport des deux contributions majeures que nous avons apportées, à savoir i) l’util-
isation d’un a priori de déplacement radial par la segmentation des contours, et ii) la mise à
jour temporelle du bloc de référence par le filtre de Kalman.

L’erreur introduite par le logiciel VVI est systématiquement et significativement supérieure
aux deux autres méthodes. Cependant, ce résultat peut en partie s’expliquer par le fait que cette
technique est initialement prévue par l’étude de la dynamique du cœur et non des artères ; et
que le mouvement est évalué sur une région relativement globale (Fig. 5.1), où la dynamique
des tissus est susceptible de différer légèrement par rapport aux mouvements du point local p
considéré dans notre étude.

D’une manière générale, l’erreur commise sur l’estimation de la trajectoire et de l’ampli-
tude du mouvement était supérieure pour la direction longitudinale (x) que pour la direction
radiale (y), pour chacune des méthodes informatiques ainsi que pour les suivis manuels. Ceci
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Chapitre 5. Résultats et évaluation – 5.2. Résultats

s’explique par l’homogénéité des tissus dans cette direction, par rapport aux fortes variations du
gradient de l’intensité dans la direction radiale (Fig. 2.9). Ceci confirme le fait que le mouve-
ment longitudinal de la paroi artérielle, qui représente un marqueur de risque émergent, demeure
plus difficile à estimer que la distensibilité radiale. Cependant, notre méthode présente un niveau
de précision et de robustesse du même ordre que celui correspondant aux opérations manuelles.

Par ailleurs, notre protocole d’évaluation était axé sur le suivi d’un unique point, et a permis
d’évaluer et de comparer la précision de chacune des trois méthodes automatisée ainsi que
des opérations manuelles dans ce cadre précis. L’analyse de la variabilité du suivi à partir de
différents points de la paroi était en dehors du cadre de cette étude.
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FIGURE 5.12 – Dispersion des erreurs de l’estimation de l’amplitude des trajectoires, dans la
direction longitudinale (a) et radiale (b), avec notre méthode CST (ligne noire), les trois utilisa-
teurs O1, O2 et O3 (ligne verte, rouge et bleue, respectivement), la méthode de block matching
classique (ligne cyan), et le logiciel VVI (ligne magenta). Les tirets verts et magenta représen-
tent le second jeu d’estimations réalisé par l’utilisateur O1 manuellement, et avec le logiciel
VVI, dans le but d’étudier la variabilité intra-utilisateur et intra-méthode, respectivement.
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5.2.4 Évaluation des résultats en terme de précision ainsi que de repro-
ductibilité pour l’estimation de la variation du diamètre

Cette partie présente l’évaluation de l’estimation de la variation du diamètre du lumen D(n)
au cours du cycle cardiaque (Fig. 2.11). Nous réalisons également l’évaluation de l’amplitude
de cette variation pic-à-pic D∆, ainsi que de la valeur systolique maximale du diamètre DM .

Dans un premier temps, 10 séquences ont été rejetées de l’étude car les interfaces de la
paroi proximales n’étaient pas correctement discernables à l’œil nu. Ensuite, comme décrit
précédemment, la position radiale de l’interface lumen-intima de chacune des deux parois a été
suivie au sein de la région IW pour la durée totale de toutes les séquences restantes, par notre
méthode CST ainsi que par les trois utilisateurs O1, O2 et O3. Une séquence supplémentaire
a été rejetée de l’étude, du fait que les trajectoires manuelles générées par les trois utilisateurs
étaient significativement différentes entre elles, une trajectoire de référence valide n’ayant ainsi
pas pu être élaborée. Au total, 46 séquences ont été conservées pour l’évaluation du diamètre.

Pour chaque séquence considérée, l’erreur radiale de suivi du diamètre a été définie comme
la différence entre la valeur du diamètre estimée et celle correspondant au diamètre de référence.
Par ailleurs, les valeurs de l’amplitudeD∆ de variation du diamètre, ainsi que celles du diamètre
systolique maximal DM , ont été calculées pour chaque résultat individuel obtenu (incluant la
référence) en réalisant la moyenne sur les deux cycles cardiaques les plus représentatifs de
l’amplitude pic-à-pic d’une part, et de la valeur maximale d’autre part. Finalement, l’erreur
d’estimation de l’amplitude de variation du diamètre a été définie comme la différence entre
l’amplitude estimée et l’amplitude de référence, notée D∆,REF , pour chaque séquence. D’une
manière similaire, l’erreur d’estimation du diamètre systolique maximal a été définie comme la
différence entre le diamètre maximal estimé et le diamètre maximal de référence, notéDM,REF ,
pour chaque séquence.

Les erreurs absolues moyennes de la variation du diamètre D(n), de l’amplitude D∆ de la
variation du diamètre, et du diamètre systolique maximalDM , sont données dans le Tableau 5.7.
On remarque premièrement que les erreurs générées par notre méthode CST, pour chacun des
trois paramètres estimés, sont du même ordre de grandeur que la variabilité inter- et intra-
utilisateur. On constate également que la variabilité de notre méthode CST est largement in-
férieure à la variabilité inter- et intra-utilisateur, ce qui témoigne d’une très bonne reproductibil-
ité. De plus, il apparait que les erreurs commises par notre méthode CST vis-à-vis de la référence
sont similaires pour chacun des trois paramètres estimé.

Pour l’ensemble des 46 séquences considérées, la valeur moyenne (± SD) de l’ampli-
tude de référence de variation du diamètre était D∆,REF = 641 (± 177) µm. Parallèlement,
la valeur moyenne (± SD) du diamètre systolique maximal de référence était DM,REF =
5.802 (± 0.448) mm. D’autre part, l’erreur moyenne (± SD) commise par notre méthode CST
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Erreurs Diamètre Amplitude de Diamètre
D(n) variation D∆ maximal DM

CST vs Référence 55± 61 43± 33 47± 44
Variabilité de CST 3± 13 7± 7 17± 27

Variabilité inter-utilisateurs 49± 38 45± 43 70± 54
Variabilité intra-utilisateur 59± 51 35± 32 44± 29

TABLE 5.7 – Erreur absolue moyenne (µm) de l’estimation du diamètre du lumen au cours du
temps D(n), de l’amplitude D∆ de la variation du diamètre, et du diamètre systolique maxi-
mal DM , pour notre méthode CST et les utilisateurs.

sur l’estimation de la variation temporelle du diamètre D(n) correspondait à 10 (± 11)%
de l’amplitude de référence D∆,REF correspondante, et à 1 (± 1)% du diamètre maximal de
référence DM,REF correspondant. Similairement, l’erreur commise sur l’estimation de l’ampli-
tude du diamètre D∆ correspondait à 7 (± 6)% de l’amplitude de référence D∆,REF correspon-
dante ; et l’erreur commise sur l’estimation du diamètre maximal DM correspondait à 1 (± 1)%
du diamètre maximal de référence DM,REF correspondant.

La Figure 5.13 témoigne d’une bonne corrélation entre l’amplitude de la variation du di-
amètre estimé D∆ et la référence (R = 0.960), ainsi qu’entre le diamètre systolique maximal
estiméDM et la référence (R = 0.990). Par ailleurs, le graphique de Bland et Altman (Fig. 5.14)
montre également un bon agrément entre les estimations réalisées par notre méthode et la
référence, avec un intervalle de confiance à 95% pour la variation du diamètre estimé D∆

de 100 µm (i.e. 15.6% de D∆,REF ), et pour le diamètre systolique maximal estimé DM de
127 µm (i.e. 2.2% de DM,REF ). On peut également constater que les résultats de notre méth-
ode sous-évaluent légèrement la variation du diamètre D∆ (−21 µm en moyenne), ainsi que le
diamètre systolique maximalDM (−6 µm en moyenne), vis-à-vis de la référence. Ces sous éval-
uations demeurent cependant faibles devant l’ampleur des phénomènes estimés, et représentent
en moyenne −3.3% de D∆,REF et −0.3% de DM,REF , respectivement.

La dispersion vis-à-vis de la référence dans l’estimation de la variation du diamètre D∆

et du diamètre systolique maximal DM est illustrée dans la Figure 5.15, pour notre méthode
CST ainsi que pour les trois utilisateurs O1, O2 et O3. D’une manière générale, les courbes
correspondant à notre méthode sont proches de celles dérivant des opérations manuelles, pour
les deux paramètres considérés.
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FIGURE 5.13 – Régression linéaire et coefficient de corrélation R, comparant les valeurs es-
timées par notre méthode avec la référence, pour l’amplitudeD∆ de la variation du diamètre (a),
ainsi que pour le diamètre systolique maximal DM (b).
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FIGURE 5.14 – Graphique de Bland et Altman, comparant les valeurs estimées par notre méth-
ode (CST) avec la référence (REF), pour l’amplitude D∆ de la variation du diamètre (a), ainsi
que pour le diamètre systolique maximal DM (b).
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FIGURE 5.15 – Dispersion par rapport à la référence de l’estimation de l’amplitude D∆ de la
variation du diamètre (a) et du diamètre systolique maximal DM (b), pour l’ensemble des 46
séquences évaluées, dans le cas de notre méthode CST (ligne noire) et des trois utilisateurs O1,
O2 et O3 (ligne verte, rouge et bleue, respectivement). Les tirets noirs et verts indiquent le
second jeu d’estimation réalisé par CST et O1, respectivement, dans l’objectif d’évaluer la vari-
abilité intra-méthode et intra-utilisateur, respectivement.

126 Guillaume ZAHND

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2012ISAL0136/these.pdf 
© [G. Zahnd], [2012], INSA de Lyon, tous droits réservés



Chapitre 5. Résultats et évaluation – 5.3. Conclusion

5.3 Conclusion

Nous présentons ici un bref bilan des résultats de l’évaluation de notre méthode CST, réal-
isée in vivo sur une base de 57 séquence US mode B de la carotide.

Notre méthode de segmentation a été appliquée pour chacune des séquences, sur un support
correspondant en moyenne à 80 ± 18 % de la largeur totale de la première image. L’erreur
introduite par notre méthode, de l’ordre de 1 pixel, était relativement faible devant l’épaisseur
des tissus segmentés. En outre, la précision de notre méthode était comparable à la variabilité
inter- et intra-utilisateur, et sa reproductibilité était nettement plus favorable.

Notre méthode d’estimation de trajectoire a été évaluée sur la durée totale de 56 séquences
(une séquence ayant été retirée du fait de l’échec de la génération d’une référence par les ex-
perts). La durée moyenne des séquence était de 122 ± 35 % images. Notre méthode CST a
échoué à suivre correctement la trajectoire du point initial sur seulement 2 séquences. Mal-
gré cela, notre méthode a présenté une précision élevée, correspondant approximativement à
une erreur de 3 pixels dans la direction longitudinale et de 1 pixel dans la direction radiale, ce
qui reste faible devant l’ampleur du mouvement analysé. La reproductibilité de notre méthode
était totale. En outre, nous avons pu constater que l’erreur introduite par notre méthode était
systématiquement du même ordre de grandeur que la variabilité inter- et intra-utilisateurs, et
sensiblement plus faible en comparaison à celle générée par deux autres techniques classiques.

L’estimation de la variation du diamètre du lumen, réalisée avec notre méthode de segmen-
tation, a pu être réalisée sur un ensemble de 46 séquences (dix séquences ayant été rejetée
pour cause d’une qualité d’image jugée insuffisante, et une séquence ayant été retirée du fait de
l’échec de la génération d’une référence par les experts). L’erreur générée par notre méthode,
correspondant en moyenne à 2 pixels, était similaire à celle introduite par la variabilité inter- et
intra-utilisateur.

En conclusion, notre méthode CST a été appliquée in vivo avec succès sur une base de 57
séquences pour l’estimation de plusieurs paramètres, et a systématiquement démontré une pré-
cision similaire à la variabilité inter- et intra-utilisateur introduite par les opérations manuelles
réalisées par des experts. Ces résultats encourageants suggèrent que notre méthode peut con-
stituer un outil clinique fiable et apporter une aide au diagnostic.
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CHAPITRE 6

Études cliniques

Ce dernier chapitre aborde les études cliniques réalisées dans le cadre de cette thèse. Nous
présentons plusieurs travaux, réalisés in vivo en milieu hospitalier sur différentes cohortes de
sujets, visant à évaluer l’association entre les facteurs de risque cardiovasculaire à un stade pré-
coce et le mouvement longitudinal de la paroi artérielle. Ces différents travaux, réalisés durant
une période de trois ans et présentés ici chronologiquement, ont été le cadre de la conception de
diverses méthodes originales dédiées à l’étude de la paroi carotidienne, ayant finalement con-
duit à l’élaboration de la méthode CST présentée dans le Chapitre4. Par ailleurs, nous avons
développé une interface graphique simple, dénommée Carolab, afin de faciliter la manipula-
tion des données et des résultats. Pour chaque étude, nous résumons brièvement la méthode
proposée, et nous présentons les résultats cliniques principaux. Nous débutons par la valida-
tion d’une étude de faisabilité, puis nous abordons trois études complémentaires prenant en
compte un nombre croissant de paramètres. Il ressort de ces travaux d’investigation que l’anal-
yse du mouvement longitudinal, qui correspond actuellement à un paramètre émergent dans la
caractérisation de la physiopathologie artérielle, semble permettre une évaluation pertinente du
niveau de risque cardiovasculaire à un stade précoce, et correspondre à une information com-
plémentaire aux marqueurs de risque traditionnels.
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6.1 Interface graphique logicielle Carolab

Dans le cadre des différentes études cliniques, nous avons développé une interface
graphique logicielle, dénommée Carolab (Fig. 6.1). Cette interface simple, réalisée sous Matlab
(MATLAB 7.13, The MathWorks Inc., Natick, MA, 2011), encapsule l’implémentation de
notre méthode et facilite la manipulation des données et des résultats. Notamment, les objectifs
de notre démarche sont les suivants :

r Permettre à différents utilisateurs de réaliser le traitement des séquences DICOM de
manière simple (i.e. interface graphique plutôt que lignes de commandes) ;r Présenter de manière visuelle, pour contrôle, l’évolution de la segmentation des contours
et de la trajectoire du point suivi (i.e. affichage dynamique plutôt que boîte noire) ;r Uniformiser le format et la présentation des résultats (i.e. enregistrement automatique de
tous les paramètres estimés plutôt qu’opérations manuelles).

FIGURE 6.1 – Copie d’écran de l’interface graphique logicielle Carolab, réalisée sous Matlab.
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6.2 Étude préliminaire de faisabilité

Nous présentons ici une preuve de concept, visant à démontrer la faisabilité de l’estimation
du mouvement longitudinal de la paroi carotidienne dans un cadre clinique, ainsi que l’asso-
ciation entre les facteurs de risque cardiovasculaire et l’amplitude du mouvement longitudinal.
La population d’étude (n=52) est composée d’un groupe de jeunes volontaires sains, et d’un
groupe de patients diabétiques âgés.

6.2.1 Contexte et raison de l’étude

Ce travail a été réalisé en collaboration avec les Dr. André Sérusclat et Dr. Loïc Boussel (dé-
partement de radiologie de l’Hôpital cardio-vasculaire et pneumologique Louis Pradel de Bron).
L’objectif de cette première étude de faisabilité, présentée en détail dans [Zahnd et al., 2011a],
est premièrement de proposer une méthode permettant d’estimer le déplacement des tissus de la
paroi artérielle en imagerie US mode B, et deuxièmement d’évaluer cliniquement l’association
entre les facteurs de risque de l’athérosclérose à un stade précoce de la pathologie (i.e. avant
la formation de plaques) et l’amplitude du mouvement 2D de la paroi. Nous proposons ici
une preuve de concept, et suggérons que l’évaluation de l’élasticité artérielle via l’estimation
de l’amplitude du mouvement longitudinal de la paroi correspond à un marqueur de risque
cardiovasculaire pertinent et complémentaire aux méthodes actuelles, comme détaillé dans le
Chapitre 2.

Dans cette étude de faisabilité, nous considérons simultanément deux facteurs de risque
combinés, i.e. l’âge [Hansen et al., 1995] et le diabète [Kannel and McGee, 1979], afin d’éval-
uer deux groupes aux caractéristiques extrêmement opposées. Vingt-six (26) jeunes volontaires
asymptomatiques et 26 patients diabétiques âgés ont été inclus dans cette étude. Les volon-
taires étaient 10 hommes et 16 femmes, âgés entre 19 et 54 ans (moyenne d’âge de 25.7 ± 9.0
ans). Les patients étaient 16 hommes et 10 femmes, âgés entre 39 et 73 ans (moyenne d’âge de
57.7 ± 9.2 ans). Le critère d’inclusion pour les patients était le diagnostic du diabète de type 1
ou 2 depuis au minimum un an. Le protocole d’enrôlement des participants, du paramétrage
de l’échographe, ainsi que de l’acquisition des séquences est identique à celui décrit dans le
Chapitre 5.

6.2.2 Méthode

Pour chaque sujet, plusieurs acquisitions US mode B de la carotide commune gauche ont été
réalisées avec un échographe médical travaillant à la fréquence de 8 MHz, avec une définition
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spatiale de 30 µm dans les deux directions, et une cadence de 29 images par secondes. La
séquence présentant la meilleure qualité visuelle a été sélectionnée pour analyse, comme détaillé
dans le Chapitre 5. La Figure 6.2 illustre un exemple de l’image acquise sur un volontaire sain
en comparaison avec un patient diabétique.

(a) (b)

FIGURE 6.2 – Exemple d’acquisition US mode B représentatif de la carotide d’un jeune sujet
sain (a) et d’un patient diabétique âgé (b). Il convient de constater que i) l’épaisseur du complexe
intima-média est plus importante chez le patient que chez le sujet sain, et ii) l’échogénéicité plus
favorable chez le sujet sain que chez le patient confère une meilleure qualité d’image.

Pour chaque sujet, le mouvement 2D de la paroi a été évalué au sein de trois régions dis-
posant d’une bonne qualité d’image, en utilisant une stratégie originale de block matching.
Dans chaque région, une paire de blocs Bp et Bd a été positionnée en vis-à-vis dans le complexe
intima-média de la paroi proximale et distale, respectivement, afin d’évaluer simultanément le
déplacement longitudinal de chaque paroi, ainsi que la variation du diamètre du lumen. Nous
proposons ici une méthode spécifique [Zahnd et al., 2010a, Zahnd et al., 2011a], basée sur la
technique de block matching, dont les deux contributions majeures sont les suivantes :

Exploitation d’un maillage déformable constitué d’un ensemble de blocs

Dans chaque région analysée, le mouvement des tissus est estimé via la collaboration d’un
ensemble de 5 blocs, afin d’augmenter la robustesse de la recherche (Fig. 6.3). Dans chaque im-
age de la séquence, un maillage composé de cinq nœuds, alignés horizontalement et régulière-
ment espacés d’une distance correspondant à la demi-largeur du bloc, est généré autour de la
position du point suivi. Cette disposition est bien adaptée à la structure morphologique rectiligne
de l’artère. Le déplacement de chaque nœud est estimé indépendamment par block matching, et
le déplacement final est obtenu par statistiques robustes en réalisant la médiane des valeurs des
cinq déplacements élémentaires, ce qui permet de ne pas tenir compte d’un déplacement erroné.
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BM

(a)

(d)

(b) (c)
N1 N3N2 N4 N5

FIGURE 6.3 – Modèle de block matching (BM) basé sur plusieurs blocs selon un mail-
lage linéaire déformable. (a) Point initial p1 et bloc correspondant. (b) Génération du mail-
lage linéaire déformable, constitué de cinq nœuds N1...5, régulièrement espacés et alignés
horizontalement, centrés autour de la position de p1 (carré noir). (c) Estimation du déplace-
ment indépendamment pour chacun des nœuds, et déformation du maillage. (d) Position du
point p2 (carré blanc) calculée via la valeur médiane du déplacement estimé de chacun des 5
nœuds.

Interpolation non exhaustive par une recherche en deux étapes

Nous proposons un schéma d’interpolation non exhaustive, basée sur une estimation en deux
étapes, afin de diminuer le temps de calcul, comme illustré dans la figure 6.4. Premièrement,
le déplacement approximatif d̃ entre deux images successives est calculé sans interpolation, au
sein de la fenêtre définie par la marge de recherche [Mx,My]. Ensuite, une fenêtre de recherche
réduite est générée autour de la position approximative estimée, avec une marge de recherche
limitée à 1 pixel dans les deux directions. La fenêtre réduite, ainsi que le bloc initial, sont alors
interpolés par un facteur 10, et le déplacement résiduel d̂ est ensuite estimé. Le déplacement
total d est finalement calculé par d = d̃ + d̂ · 10−1.

Dans le cas classique, l’algorithme effectue la recherche sur un ensemble totalisant 40MxMy

positions différentes. Notre méthode permet de limiter le nombre de positions évaluées à un
total de 4(MxMy + 100). Pour une marge de recherche de 0.5 mm, i.e. 17 pixels, dans les deux
directions de l’espace, le nombre total de positions analysées correspond à 11 560 dans le cas
classique, contre seulement 1556 dans notre cas.

Finalement, la région dont les trajectoires estimées présentent la meilleure reproductibilité
temporelle au cours du cycle cardiaque est sélectionnée pour analyse de l’amplitude. La vari-
ation du diamètre est dérivée de la trajectoire radiale des deux blocs sur la paroi proximale et
distale. Pour la région analysée de chaque séquence, l’amplitude de la variation du diamètreD∆

et de la trajectoire longitudinale de la paroi proximale X∆p et distale X∆d a été mesurée sur le
cycle le plus représentatif du mouvement. La reproductibilité intra- et inter-utilisateur a égale-
ment été évaluée en réalisant à nouveau l’estimation du mouvement ainsi que de l’amplitude
correspondante sur 16 sujets sélectionnés au hasard (8 sujets asymptomatiques et 8 patients).
Par ailleurs, l’épaisseur du complexe intima-média (EIM) a également été évaluée pour chaque
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Chapitre 6. Études cliniques – 6.2. Étude préliminaire de faisabilité

Fenêtre large

Interpolation x10

Bloc
Fenêtre réduite

BM

BM

(a) (b)

(c) (d)

Fenêtre réduite

Bloc

10 px

10 px

1 px

1 px

FIGURE 6.4 – Principe de la méthode d’interpolation non exhaustive en deux étapes. (a) Posi-
tion du point initial p1, blocB1, fenêtre de recherche large, et marge de recherche large [Mx,My]
dans l’image courante I1. (b) Estimation par block matching (BM) du déplacement approxi-
matif d̃ et position approximative du point p̃2 dans l’image I2. La fenêtre réduite, de centre p̃2,
est alors définie par une marge de recherche de 1 pixel dans les deux directions du plan. (c) In-
terpolation spatiale par un facteur 10 du bloc B1 ainsi que de la fenêtre réduite. (d) Estimation
du déplacement affiné d̂ au sein de la fenêtre réduite, et position affinée du point p̂2. Le dé-
placement total d est finalement calculé par d = d̃ + d̂ · 10−1.

sujet par pointage manuel des interfaces sur l’image. Les erreurs de mesure err ont été calculée
selon err = 100

√
var · m−1, avec var la variance inter-sujet, et m la moyenne de toutes les

mesures [Bland and Altman, 1986].

6.2.3 Résultats

La dimension du bloc et de la marge de recherche était [1.5× 0.3] mm2 et [0.33, 0.33] mm,
respectivement. Le Tableau 6.1 compare la valeur moyenne des paramètres estimés entre les
deux groupes. Le résultat de l’analyse statistique illustré par la Figure 6.5 indique une différence
significative, pour chacun des trois paramètres dynamiques considérés, d’après le test de Mann-
Whitney. La Figure 6.6 présente un exemple de résultat de l’estimation du mouvement chez une
sujet sain, en comparaison avec un patient diabétique.
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L’erreur err correspondant à la variabilité intra- et inter-utilisateur était respectivement
de 9.9% et 15.7% pour D∆, 21.5% et 14.4% pour X∆p, et 18.6% et 21.9% pour X∆d. Le coef-
ficient de corrélation intra-classes et son intervalle de confiance à 95%, pour la variabilité intra-
et inter-utilisateur, était respectivement de 0.92 (0.79 − 0.97) et 0.92 (0.78 − 0.97) pour D∆,
0.90 (0.75− 0.87) et 0.97 (0.92− 0.98) pour X∆p, et 0.86 (0.65− 0.95) et 0.88 (0.69− 0.95)
pour X∆d.

Jeunes volontaires sains (n=26) Patients diabétiques âgés (n=26)
Moyenne (mm) Intervalle (mm) Moyenne (mm) Intervalle (mm) Valeur p

EIM 0.54± 0.08 0.43− 0.73 0.82± 0.20 0.52− 1.45 p < 0.001
D∆ 0.65± 0.17 0.33− 1.07 0.41± 0.12 0.08− 0.68 p < 0.001
X∆p 0.48± 0.21 0.23− 1.34 0.26± 0.18 0.03− 0.77 p < 0.001
X∆d 0.48± 0.20 0.25− 1.08 0.35± 0.23 0.08− 1.02 p = 0.006

TABLE 6.1 – Valeur moyenne ± déviation standard, intervalle, et valeur p (selon le test de
Mann-Whitney) correspondant au résultat de l’estimation de l’épaisseur intima-média (EIM), de
l’amplitude de la variation du diamètreD∆, ainsi que de l’amplitude du mouvement longitudinal
de la paroi proximale (X∆p) et distale (X∆d), pour les jeunes volontaires sains ainsi que pour
les patients diabétiques âgés.
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Proximal
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FIGURE 6.5 – Boites à moustaches représentant l’amplitude de la variation du diamètre et
du mouvement longitudinal des deux parois, dans le cas de volontaires sains (gris) et des pa-
tients diabétiques (blanc). Les boites indiquent les intervalles du 25e et du 75e percentile. Les
valeurs médianes (successivement 0.65, 0.40, 0.45, 0.20, 0.43, et 0.26 mm) sont indiquées par
la barre horizontale dans chaque boite. Les moustaches représentent les niveaux du 5e et du 95e

percentile. Les résultats du test de Mann-Whitney sont exprimés par la valeur p.
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FIGURE 6.6 – Estimation de la trajectoire 2D de la paroi carotidienne au cours de trois cycles
cardiaques, pour un sujet sain (ligne continue) et un patient diabétique (tirets), avec la variation
du diamètre D(n) (a), le mouvement longitudinal de la paroi proximale Xp(n) (b), et le mouve-
ment longitudinal de la paroi distale Xd(n) (c). Les amplitudes de la variation du diamètre D∆,
du mouvement longitudinal proximal X∆p, et du mouvement longitudinal distal X∆d corre-
spondent respectivement à 0.775 mm, 0.923 mm, et 0.871 mm pour le sujet sain, et 0.477 mm,
0.165 mm, et 0.211 mm pour le patient diabétique.

6.2.4 Discussion

L’amplitude moyenne des paramètres dynamiques était systématiquement et significative-
ment inférieure dans le cas des patients diabétiques âgés, comparé aux contrôles asymptoma-
tiques, avec une réduction de 37% pour D∆, 46% pour X∆p, et 27% pour X∆d. Ce résultat,
obtenu in vivo sur une population conséquente (n=52), constitue la principale force de cette
étude de faisabilité.

Nous avons pu constater que la qualité d’image était généralement moindre pour les sujets
pathologiques, de par le fait d’une échogénéicité des tissus moins favorable. D’autre part, cette
étude présente trois limitations majeures. Premièrement, la méthode que nous proposons est
dépendante du choix de l’utilisateur quant aux régions analysées. Cependant, la robustesse de
notre méthode est validée par les bons résultats de l’étude de reproductibilité intra- et inter-
utilisateur. Deuxièmement, notre étude considère deux populations extrêmement distinctes du
point de vue du risque cardiovasculaire, avec l’analyse conjointe de deux facteurs de risque, i.e.
l’âge et le diabète. Par conséquent, l’influence exacte du diabète seul sur la rigidité artérielle
n’a pas pu être évaluée. Troisièmement, l’information relative à la pression sanguine n’est pas
intégrée dans l’analyse de l’amplitude des mouvements estimés.

Nous pouvons cependant conclure de cette première étude que i) la méthode proposée per-
met l’estimation du mouvement 2D de la paroi carotidienne, ii) la rigidité artérielle est corrélée
avec les facteurs de risque cardiovasculaires à un stade précoce, et iii) le mouvement longitudi-
nal ainsi estimé pourrait constituer un nouveau marqueur de risque pertinent et complémentaire,
ainsi qu’une aide au diagnostic clinique.
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Chapitre 6. Études cliniques – 6.3. Étude du cisaillement intrapariétal

6.3 Étude du cisaillement intrapariétal

Ce travail a été réalisé en collaboration avec les Dr. André Sérusclat et Dr. Loïc Boussel
(département de radiologie de l’Hôpital cardio-vasculaire et pneumologique Louis Pradel de
Bron). Cette étude s’attache à évaluer l’amplitude du mouvement longitudinal à différentes pro-
fondeurs au sein des tissus de la paroi, afin de mettre en évidence la présence d’une force de
cisaillement. Nous considérons dans cette étude une population (n=42) composée d’un groupe
de jeunes volontaires sains, d’un groupe de volontaires âgés, et d’un groupe de patients diabé-
tiques âgés.

6.3.1 Contexte et raison de l’étude

Les trois principaux objectifs de cette seconde étude [Zahnd et al., 2011b] sont les suivants.
Premièrement, nous nous attachons à évaluer l’association entre le mouvement longitudinal de
la paroi artérielle et les facteurs de risque cardiovasculaire en considérant de manière distincte
l’influence de l’âge ainsi que du diabète. Deuxièmement, nous incluons l’information relative à
la pression artérielle dans l’analyse des paramètres dynamique. Troisièmement, nous réalisons
l’évaluation de la force de cisaillement intra-pariétale, en estimant l’amplitude du mouvement
longitudinal à différentes profondeurs dans les couches intima, média, et adventice. Les trois
groupes de participants sont présentés dans le Tableau 6.2. Le protocole d’enrôlement des par-
ticipants, du paramétrage de l’échographe, ainsi que de l’acquisition des séquences est identique
à celui décrit dans le Chapitre 5.

Volontaires sains Volontaires sains Patients diabétiques
jeunes (n=14) âgés (n=14) âgés (n=14)

Âge, ans 22.8 ± 1.4 49.7 ± 5.6 55.9 ± 10.3
Sexe − masculin, n (%) 7 (50%) 8 (57%) 6 (43%)

Pression artérielle, mmHg 40.0 ± 0.0 45.4 ± 8.0 58.8 ± 18.2

TABLE 6.2 – Caractéristiques des participants

6.3.2 Méthode

Additionnellement à l’amplitude de la variation du diamètre D∆, au diamètre maxi-
mal DM , et à l’amplitude du déplacement longitudinal X∆, nous évaluons également ici la
distensibilité artérielle D = D∆/(P∆ × Ds), l’indice de déplacement longitudinal L =
X∆/P∆, ainsi que le taux de cisaillement (shear index) SI = X∆/EM , détaillés dans le
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Chapitre 6. Études cliniques – 6.3. Étude du cisaillement intrapariétal

Chapitre 2. Notons que l’information relative à la pression artérielle des jeunes volontaires
asymptomatique n’était pas disponible, c’est pourquoi nous avons utilisé la valeur standard
de 40 mmHg [Laurent et al., 2006].

Nous proposons dans cette étude deux contributions méthodologiques, détaillées
dans [Zahnd et al., 2011b]. Brièvement, notre approche est la suivante :

Segmentation des contours

Nous exploitons une approche de segmentation, initialement présentée
dans [Zahnd et al., 2010b], basée sur la détection des gradients par un filtre adapté ainsi
que sur la recherche du contour optimal par une approche de programmation dynamique.
L’extraction des contours des interfaces lumen-intima et média-adventice des deux parois
permet l’apport de trois types d’informations : i) la valeur de l’EIM est automatiquement
calculée comme la distance moyenne entre les deux interfaces du complexe intima-média de
la paroi distale, ii) la variation du diamètre du lumen est automatiquement estimée comme
la distance médiane entre les interfaces lumen-intima de chaque paroi, et iii) la position de
l’interface lumen-intima de la paroi distale est utilisée comme référentiel, dans chaque image de
la séquence, pour générer automatiquement un jeu de positions à différentes profondeurs dans
la paroi, comprises entre 0 mm (limite supérieure du bloc située sur l’interface lumen-intima)
et 1.5 mm (adventice) (Fig. 6.7).

Lumen

Intima

Média

Adventice

FIGURE 6.7 – Paroi distale de la carotide (2.5 × 2.5 mm). Illustration du positionnement
d’une série de blocs (rectangles bleus) à différentes profondeurs (ligne rouge), comprises en-
tre 0 mm (intima-média) et 1.5 mm (adventice), pour l’estimation du mouvement longitudinal
intra-pariétal.
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Sous-échantillonnage temporel

Dans l’optique de limiter l’impact de la décorrélation du speckle ainsi que de l’accumulation
successive des erreurs d’estimation sur la performance de notre algorithme de block matching,
notre méthode est basée sur un sous échantillonnage de la cadence d’image par un facteur 4, en
faisant l’hypothèse que la fenêtre de recherche est suffisamment large pour inclure la position
du point suivi après déplacement.

6.3.3 Résultats

La dimension du bloc et de la marge de recherche était [1.5× 0.3] mm2 et [0.65, 0.05] mm,
respectivement (l’apport de la position a priori par la segmentation permettant une marge de
recherche réduite dans la direction radiale). Le Tableau 6.3 compare la valeur moyenne des
paramètres estimés entre les trois groupes. La figure 6.8 présente les résultats de l’analyse
statistique entre les trois groupes, selon le test de Kruskal-Wallis, pour l’indice de déplacement
longitudinal L, la distensibilité artérielle D, et le taux de cisaillement SI. Enfin, la Figure 6.9
présente le résultat de l’estimation de l’amplitude du déplacement longitudinal X∆ en fonction
de la profondeur intra-pariétale, pour les trois populations.

Volontaires sains Volontaires sains Patients diabétiques Valeur p
jeunes (n=14) âgés (n=14) âgés (n=14)

X∆ (mm) 0.67 ± 0.29 0.59 ± 0.21 0.36 ± 0.22 <0.01
D∆ (mm) 0.80 ± 0.12 0.49 ± 0.12 0.50 ± 0.13 <0.0001
DM (mm) 5.91 ± 0.44 5.87 ± 0.51 6.44 ± 1.03 NS
EIM (mm) 0.50 ± 0.06 0.68 ± 0.09 0.71 ± 0.19 <0.005

D (10−3 mmHg−1) 3.37 ± 0.48 1.82 ± 0.30 1.43 ± 0.52 <0.0001
L (mm·10 mmHg−1) 0.17 ± 0.07 0.14 ± 0.08 0.07 ± 0.05 <0.0005

SI (%) 134 ± 47 89 ± 37 54 ± 32 <0.0001

TABLE 6.3 – Valeur moyenne± déviation standard et valeur p (selon le test de Kruskal-Wallis)
correspondant au résultat de l’estimation de l’amplitude du mouvement longitudinal de la paroi
proximale (X∆), de l’amplitude de la variation du diamètre (D∆), du diamètre systolique max-
imal (DM ), de l’épaisseur intima-média (EIM), de la distensibilité artérielle (D), de l’indice de
déplacement longitudinal (L), et du taux de cisaillement (SI), pour les jeunes volontaires sains,
les volontaires sains âgés, ainsi que pour les patients diabétiques âgés.
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FIGURE 6.8 – Représentation par boite (25e et 75e percentiles, et médiane) et moustaches
(5e et 95e percentiles) de l’indice de déplacement longitudinal L (a), de la distensibilité
artérielle D (b), et de l’indice de cisaillement SI (c), entre les trois groupes considérés. Les
résultats du test de Kruskal-Wallis sont exprimés par la valeur p (NS : non significatif).
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FIGURE 6.9 – Amplitude moyenne du déplacement longitudinal X∆ en fonction de la pro-
fondeur intra-pariétale, pour les 14 jeunes sujets sains (ligne continue), les 14 sujets sains âgés
(tirets), et les 14 patients diabétiques âgés (pointillés). La profondeur zéro correspond à l’in-
terface lumen-intima. Les flèches représentent l’épaisseur intima média moyenne de chaque
groupe.

6.3.4 Discussion

Cette étude confirme que l’amplitude du mouvement longitudinal X∆ de la paroi des sujets
sains (indépendamment de l’âge), et systématiquement et significativement plus importante que
celle des patients (Table 6.3). Par ailleurs, l’indice de déplacement longitudinal L montre une
différence significative entre les groupes en fonction du critère de la pathologie (Fig. 6.8a), alors
que la mesure de la distensibilité artérielle D indique une différence significative en fonction
du critère d’âge (Fig. 6.8b). Nous suggérons par conséquent que l’information apportée par l’-
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analyse du déplacement longitudinal de la paroi permet une caractérisation pertinente du risque
cardiovasculaire, et complémentaire aux méthodes classiques.

En outre, l’amplitude du mouvement longitudinal estimée en fonction de la profondeur intra-
pariétale est caractérisée par un profil particulier, illustré dans la Figure 6.9. Dans le cas des su-
jets asymptomatiques, le déplacement longitudinal des tissus au sein du complexe intima-média
montre une amplitude quasi-constante, qui chute brutalement au niveau de l’interface média-
adventice, traduisant une importante force de cisaillement. Dans le cas des patients diabétiques,
l’amplitude du mouvement longitudinal décroit de manière quasi-linéaire, et témoigne d’une
force de cisaillement sensiblement plus réduite. Le phénomène de cisaillement intra-pariétal
étant associé au degré de rigidité artérielle, nous suggérons qu’une analyse plus avancée de
ce phénomène pourrait permettre une meilleure caractérisation de la physiopathologie carotidi-
enne.
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6.4 Étude du syndrome parodontal

Cette étude a été réalisée en collaboration avec le Dr. Michael Skilton (département de car-
diologie de l’Hôpital Universitaire de Sydney, Australie) dans le cadre d’un séjour académique
de cinq mois, ainsi qu’avec le Dr. André Sérusclat (département de radiologie de l’Hôpital
cardio-vasculaire et pneumologique Louis Pradel de Bron). Ce travail constitue une étude multi-
centres, réalisée dans le but d’évaluer l’association du syndrome parodontal avec le mouvement
longitudinal. Une population (n=153) constituée d’un groupe d’aborigènes d’Australie présen-
tant un syndrome parodontal, ainsi que d’un groupe de sujets sains d’origine caucasienne, a été
enrôlée dans cette étude.

6.4.1 Contexte et raison de l’étude

Les deux objectifs principaux de l’étude présentée dans [Zahnd et al., 2012d] consistent pre-
mièrement en la prise en considération d’un nombre conséquent de facteurs de risque cardio-
vasculaire traditionnels et l’évaluation de leur association avec le mouvement longitudinal de la
paroi carotidienne ; et deuxièmement en la considération additionnelle du syndrome parodon-
tal (i.e. l’inflammation des tissus de soutien des dents). En effet, cette pathologie est associée
avec le dysfonctionnement endothélial [Amar et al., 2003], l’athérosclérose [Beck et al., 2001],
et constitue un facteur de risque cardiovasculaire émergent [Scannapieco et al., 2003].

Deux populations différentes ont été enrôlées dans cette étude. Cent-vingt six (126)
aborigènes d’Australie présentant un syndrome parodontal modéré ou élevé, ainsi que 27 sujets
sains Caucasiens, ont été considérés, comme présenté dans le Tableau 6.4. Dans le cas des sujets
asymptomatiques, le protocole d’enrôlement des participants, du paramétrage de l’échographe,
ainsi que de l’acquisition des séquences est identique à celui décrit dans le Chapitre 5. Dans le
cas des sujets pathologiques, ces informations sont détaillées dans [Skilton et al., 2011].

6.4.2 Méthode

L’approche que nous utilisons dans cette étude clinique [Zahnd et al., 2012d] s’appuie sur
les travaux présentés dans [Zahnd et al., 2010b, Zahnd et al., 2011c]. Brièvement, notre méth-
ode réalise dans un premier temps la segmentation des interfaces du complexe intima-média de
chacune des deux parois, puis dans un second temps l’estimation du déplacement longitudinal
de la paroi distale, pour chaque image de la séquence. Par ailleurs, la méthode proposée est
indépendante de l’utilisateur dans la mesure où le mouvement de la paroi est estimé de manière
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Syndrome parodontal Volontaires sains Valeur p
(n=126) (n=27)

Âge, ans 43.8 (±10.8) 45.3 (±7.0) 0.37
Sexe – masculin, n (%) 48 (38%) 12 (44%) 0.56

Tabagisme, n (%)
· Néant 27 (22%) 19 (70%) <0.0001
· Actuel 64 (51%) 0 (0%)
· Sevré 25 (20%) 8 (30%)
· Inconnu 9 (7%) 0 (0%)

BMI, kg·m−2 30.1 (±7.5) 22.7 (±2.7) <0.0001
Circonférence de taille, cm 102 (±14) 85 (±8) <0.0001
Cholestérol total, mmol·L−1 5.10 (±1.09) 5.36 (±1.04) 0.27

HDL-c, mMol·L−1 1.14 (±0.31) 1.58 (±0.35) <0.0001
NonHDL-c, mMol·L−1 3.96 (±1.09) 3.78 (±1.13) 0.45

HbA1c, % 6.3 (±1.5) 5.5 (±0.3) <0.0001
Diabète, n (%) 17 (14%) 0 (0%) 0.04
Ps, mmHg 125 (±18) 121 (±12) 0.29
Pd, mmHg 80 (±10) 75 (±12) 0.03
P∆, mmHg 45 (±13) 46 (±10) 0.72

PWV 8.4 (±1.3) – –

TABLE 6.4 – Caractéristiques des participants (BMI : indice de masse corporelle, HDL-c :
taux de lipoprotéines de haute densité, HbA1c : taux d’hémoglobine glyquée, Ps : pression
systolique, Pd : pression diastolique, P∆ : pression pulsée, PWV : vélocité de l’onde de pouls).

globale sur toute la largeur de l’image (Fig. 6.10), et ne dépend pas de la sélection d’un point
particulier.

La méthode de segmentation est basée sur l’extraction du squelette médian des con-
tours (Fig. 6.10b) via la détection du gradient, en utilisant un filtre adapté ainsi qu’une approche
de programmation dynamique. Cette phase permet i) d’évaluer l’EIM par la distance moyenne
entre les deux interfaces du complexe intima-média de la paroi distale, ii) d’estimer la variation
du diamètre au cours du temps par la distance médiane entre les interfaces lumen-intima de
chaque paroi, et iii) de fournir à l’algorithme de recherche par block matching une information
de position a priori.

Notre méthode d’estimation du mouvement est basée sur l’utilisation simultanée de 16
blocs, automatiquement repositionnés dans chaque image au sein du complexe intima-
média, à intervalles réguliers selon la position du squelette des contours précédemment es-
timé (Fig. 6.10c). Cette approche robuste permet de limiter les effets de la décorrélation du
speckle, de par l’utilisation de la valeur médiane du déplacement de tous les blocs évalués. De
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plus, le repositionnement systématiquement de tous les blocs dans chaque nouvelle image per-
met d’éviter l’accumulation des erreurs liée à la dérive provoquée par le suivi d’un point erroné.

1 mm

(b)

(a) (c)

ROI

FIGURE 6.10 – Illustration du principe de la méthode. (a) Région d’intérêt (ROI). (b) Résultat
de segmentation du contour des interfaces de la paroi distale (lignes continues) réalisée par
l’extraction du squelette (tirets). (c) Positionnement régulier du centre des 16 blocs (croix), et
représentation de la dimension d’un bloc unitaire (rectangle).

Une transformation logarithmique a été appliquée sur les valeurs résultant de l’estimation
du mouvement longitudinal, dans le but d’obtenir une distribution normale. Dans le cas de la
comparaison statistique des mesures entre les deux populations, les estimations résultant de la
carotide commune gauche ont été utilisées. Dans le cas de l’analyse statistique au sein du groupe
pathologique uniquement, la moyenne des estimations résultant de la carotide gauche et droite
a été utilisée. La reproductibilité intra-utilisateur a également été évaluée en réalisant à nouveau
l’estimation du mouvement ainsi que de l’amplitude correspondante sur 20 sujets sélectionnés
au hasard dans le groupe pathologique.

6.4.3 Résultats

D’une manière générale, les sujets du groupe pathologique étaient à plus haut risque car-
diovasculaire que les sujets sains (Tab. 6.4), ce qui se traduit dans les résultats par une valeur
de l’EIM plus importante : 0.64 mm (±0.17 mm) pour les participants du groupe parodon-
tal vs 0.57 mm (±0.09 mm) pour les sujets asymptomatiques, p = 0.007 (Fig. 6.11c). De
plus, l’amplitude du déplacement longitudinalX∆ était significativement réduite dans le groupe
pathologique comparé au groupe de contrôle, avec une valeur moyenne [et un intervalle in-
terquartile] de 0.15 mm [0.13] vs 0.42 mm [0.30], p < 0.0001. D’une manière similaire, l’indice
de déplacement longitudinal L était également significativement inférieur dans le cas des par-
ticipants du groupe parodontal (Fig. 6.11a). La distensibilité artérielle D ne présentait aucune
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différence significative entre les deux groupes (Fig. 6.11b). La Figure 6.12 illustre un résul-
tat représentatif de la variation du diamètre D(n) ainsi que du mouvement longitudinal de la
paroi X(n) chez un sujet sain ainsi que chez un patient.
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FIGURE 6.11 – Représentation par boite (25e et 75e percentiles, et médiane) et moustaches
(5e et 95e percentiles) de l’indice de déplacement longitudinal L (a), de la distensibilité
artérielle D (b), et de l’épaisseur intima-média EIM (c), entre les deux groupes considérés.
Pour les paramètres L et D, les valeurs de p ont été calculées selon le test de Mann-Whitney à
partir de la transformation logarithmique des données.
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FIGURE 6.12 – Mouvement longitudinal de la paroi distale X(n) (a) et variation du diamètre
du lumen D(n) (b), résultant de l’estimation sur la carotide d’un sujet sain (ligne continue) et
d’un patient atteint du syndrome parodontal (tirets).

Le coefficient de corrélation intra-classe correspondant à l’évaluation de la reproductibilité
intra-utilisateur de notre méthode, résultant de l’estimation de l’indice de déplacement longitu-
dinal L et de la distensibilité artérielle D, était de 0.959 et 0.971, respectivement. Par ailleurs,
l’indice de déplacement longitudinal L était corrélée à l’EIM (r = −0.200, p = 0.01) et à la
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distensibilité artérielle D (r = 0.317, p = 0.0001), mais pas à la PWV (r = −0.064, p = 0.49,
uniquement disponible pour le groupe pathologique).

L’association du mouvement longitudinal de la carotide avec les différents facteurs de risque
cardiovasculaires a finalement été évaluée exclusivement au sein du groupe des participants du
groupe parodontal. Un modèle statistique multi-variables a été construit en sélectionnant les
variables présentant une corrélation significative (i.e. 2p < 0.05) avec le mouvement longitudi-
nal. Ce modèle multivariable indiquait que les plus fortes corrélations avec l’indice de déplace-
ment longitudinal L étaient liées à l’âge (β-coefficient = −0.235, p = 0.03), la circonférence
de taille (β-coefficient = −0.357, p = 0.001), et la pression artérielle (β-coefficient = 0.175,
p = 0.07), indépendamment des autres facteurs de risque cardiovasculaire, ainsi que de la dis-
tensibilité artérielle D et de la vélocité de l’onde de pouls.

6.4.4 Discussion

Cette étude présente deux principales limitations, à savoir i) l’utilisation de deux
échographes différents dans les centres d’études situés en Australie et en France, respective-
ment, ainsi que ii) la comparaison de deux populations d’origines différentes. Cependant, tous
les traitements ont été centralisés sur un même site, et les résultats confirment ceux présen-
tés dans des études précédentes [Svedlund and Gan, 2011b, Svedlund et al., 2011]. Par ailleurs,
l’évaluation de la reproductibilité de notre méthode a donné d’excellents résultats.

Cette étude a permis de mettre en évidence l’apport de la prise en compte du mouvement
longitudinal dans l’évaluation du risque cardiovasculaire. Premièrement, l’analyse seule de la
distensibilité artérielle D, qui représente un marqueur de risque traditionnel, ne présentait pas
de différence significative entre les deux groupes (Fig. 6.11b), alors que l’indice de déplacement
longitudinal L témoignait d’une réduction significative dans le cas des participants du groupe
parodontal (Fig. 6.11a). Deuxièmement, l’utilisation d’un modèle multivariable indiquait que
les plus fortes corrélations avec l’indice de déplacement longitudinal L étaient liées à l’âge, à
l’adiposité, et la pression artérielle, de manière indépendante des autres facteurs de risque car-
diovasculaire, ainsi que de la distensibilité artérielleD et de la vélocité de l’onde de pouls. Il est
en effet intéressant de remarquer que le déplacement longitudinal de la paroi, qui permet ici une
discrimination entre les deux groupes de participants, n’était pas associé à la PWV, qui constitue
la référence actuelle en terme d’évaluation de la santé artérielle. Ces résultats suggèrent que l’-
analyse du mouvement longitudinal de la paroi ne se limite pas à dupliquer l’information liée
à la distensibilité radiale du vaisseau, mais caractérise de manière complémentaire l’élasticité
artérielle.

Par ailleurs, nous suggérons également que le syndrome parodontal per se est suscepti-
ble d’être associé au mouvement longitudinal de la paroi artérielle, du fait de la réduction de
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l’amplitude du mouvement longitudinal dans le groupe des participants du groupe parodontal,
indépendamment des autres facteurs de risque cardiovasculaire. Cependant, cette hypothèse doit
être considérée conjointement aux faits que i) d’autres facteurs, liés aux différences culturelles,
ethniques, socioéconomiques, et psychologiques entre les deux populations, ont également pu
contribuer à ce résultat, et ii) le statut parodontal réel de la population de contrôle est inconnu.
Cependant, il est probable qu’un certain nombre de sujets dans le groupe de contrôle présen-
taient un syndrome parodontal modéré ou élevé, étant donné la prévalence de cette pathologie
en France [Bourgeois et al., 2007], ce qui renforcerait l’association réelle du mouvement longi-
tudinal avec le syndrome parodontal.
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6.5 Étude du diabète et du syndrome métabolique

Cette étude a été réalisée en collaboration avec les Dr. Philippe Moulin et André Sérusclat
(départements d’endocrinologie et de radiologie, respectivement, de l’Hôpital cardio-vasculaire
et pneumologique Louis Pradel de Bron), dans le cadre d’une étude clinique dénommée SARD
(Strain rAte et paroi aRtérielle des Diabétiques). Cette étude est basée sur la prise en compte
d’une large population (n=123) ainsi que sur l’analyse de trois régions différentes, à savoir
les artères carotide, poplitée, et humérale. Nous présentons ici les résultats préliminaires de ce
travail actuellement en cours.

6.5.1 Contexte et raison de l’étude

La spécificité de ce travail est de s’attacher à caractériser de manière approfondie l’asso-
ciation entre différents facteurs de risque cardiovasculaire et le comportement dynamique de
l’artère, en considérant i) quatre populations distinctes, et ii) trois artères différentes. À terme,
ce travail vise à évaluer, entre autres, la contrainte de cisaillement des tissus de la paroi artérielle
à travers l’estimation du mouvement longitudinal. L’objectif proposé ici est triple. Première-
ment, cette étude s’adresse à caractériser l’élasticité pariétale en fonction du degré hiérarchique
du risque cardiovasculaire de chacune des quatre populations enrôlées. Deuxièmement, ce tra-
vail propose une comparaison de la performance des marqueurs de risque traditionnels avec la
prise en compte de l’analyse du mouvement longitudinal, ayant été récemment mis en évidence.
Troisièmement, cette étude constitue également un travail d’investigation, visant à caractériser
les causes probables du mouvement longitudinal de la paroi, en considérant trois artères dif-
férentes aux propriétés distinctes.

Caractéristiques des quatre populations considérées

Les quatre groupes de participants enrôlés dans cette étude (Tab. 6.5) étaient :

r Un groupe de sujets sains (CTRL), sans facteur apparent de risque cardiovasculaire ;r Un groupe de patients atteints du diabète de type 1 (DT1) ;r Un groupe de patients atteints d’un syndrome métabolique (SMET) ;r Un groupe de patients atteints du diabète de type 2 (DT2).

Brièvement, le diabète est une pathologie apparaissant lorsque l’organisme ne parvient
plus à stocker ou utiliser le glucose, et correspond à un facteur de risque cardiovascu-
laire [Kannel and McGee, 1979]. Le diabète de type 1 (DT1, dit insulino-dépendant), survient
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le plus souvent de manière brutale dans la période de l’enfance, et se traduit par une incapacité
de l’organisme à produire de l’insuline. Cette pathologie peut être présente sous forme asymp-
tomatique pendant une période prolongée. Le diabète de type 2 (DT2, dit insulino-résistant),
survient lorsque l’organisme développe une résistance à l’insuline, ce qui entraine la plupart
du temps l’obésité. Dans les deux cas, les cellules de l’organisme sont privées de leur princi-
pale source d’énergie, et l’accumulation du glucose dans le sang provoque une hyperglycémie.
Le syndrome métabolique (SMET), qui constitue également un facteur de risque cardiovascu-
laire [Ford, 2005], s’exprime par la résistance à l’insuline, la dyslipidémie, l’obésité et l’hy-
pertension, ce qui provoque un stress oxydant et peut conduire au développement d’un diabète
de type 2 [Lorenzo et al., 2003]. Une hiérarchie du risque cardiovasculaire existe, le diabète de
type 2 prévalant sur le syndrome métabolique, lui-même prévalant sur le diabète de type 1, du
fait de l’accumulation des différents facteurs de risques liés à ces pathologies.

Contrôles Diabète Syndrome Diabète
de type 1 métabolique de type 2

(n=50) (n=25) (n=23) (n=25)
Âge, ans 48.4 (±8.1) 49.6 (±9.3) 56.1 (±10.1) 61.5 (±7.5)

Sexe – masculin, n (%) 24 (48%) 12 (48%) 15 (65%) 15 (60%)
Circonférence de taille, cm 87 (± 12) 83 (± 10) 103 (± 5) 107 (± 10)

BMI, kg·m−2 24 (± 4) 23 (± 3) 29 (± 4) 30 (± 3)
Pression artérielle, mmHg 46 (± 8) 53 (± 15) 53 (± 12) 67 (± 16)

Glycémie à jeun, g·L−1 0.92 (± 0.08) 1.74 (± 0.80) 1.03 (± 0.10) 1.66 (± 0.49)
Cholestérol total, mMol·L−1 5.18 (± 0.93) 5.19 (± 0.64) 5.26 (± 1.23) 3.52 (± 1.26)

HDLc, mMol·L−1 1.58 (± 0.36) 1.85 (± 0.50) 1.20 (± 0.29) 1.14 (± 0.26)
NonHDLc, mMol·L−1 3.39 (± 0.87) 3.18 (± 0.60) 3.57 (± 1.15) 2.14 (± 0.98)

HbA1c, % 5.56 (± 0.39) 7.75 (± 0.98) 5.82 (± 0.41) 7.72 (± 1.47)
Dyslipidémie, n (%) 2 (4%) 0 (0%) 19 (83%) 24 (96%)

Tabagisme, n (%)
· Néant 35 (70%) 17 (68%) 10 (43%) 12 (48%)
· Actuel 0 (0%) 0 (0%) 2 (9%) 0 (0%)
· Sevré 15 (30%) 8 (32%) 11 (48%) 13 (52%)

AACV personnels, n (%)
· Néant 49 (98%) 0 (0%) 14 (61%) 0 (0%)
· Primaire 0 (0%) 25 (100%) 7 (30%) 17 (68%)
· Secondaire 1 (2%) 0 (0%) 2 (9%) 8 (32%)

AACV familiaux, n (%) 14 (28%) 12 (48%) 13 (57%) 11 (44%)

TABLE 6.5 – Caractéristiques principales des participants (BMI : indice de masse corporelle,
HDL-c : taux de lipoprotéines de haute densité, HbA1c : taux d’hémoglobine glyquée, AACV :
antécédent d’accident cardiovasculaire).
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Caractéristiques des trois artères considérées

Cette étude considère trois artères principales du corps humain :

r L’artère carotide commune, détaillée dans le Chapitre 2 ;r L’artère poplitée, qui est une artère musculaire, localisée au niveau de la face postérieure
du genou. Cette artère partage avec la carotide le fait d’être atteinte par l’athérosclérose
de manière précoce [Burke et al., 1995].r L’artère humérale, qui est une artère élastique, située dans la face interne du bras, entre
l’aisselle et le coude. Cette artère présente la particularité d’être rarement atteinte par
l’athérosclérose.

Acquisition de séquences d’images ultrasonores mode B des artères

Le protocole d’enrôlement des participants, du paramétrage de l’échographe, ainsi que de
l’acquisition des séquences est identique à celui décrit dans le Chapitre 5. En outre, l’acquisition
d’une séquence d’images US mode B de l’artère poplitée gauche ainsi que de l’artère humérale
droite a été réalisée en complément de l’acquisition de l’artère carotide, pour chaque participant.

6.5.2 Méthode

Cette étude clinique repose sur la méthode d’estimation que nous avons présentée
dans [Zahnd et al., 2011d]. Brièvement, notre approche est basée sur la segmentation des con-
tours lumen-intima et média-adventice, ainsi que sur le suivi de la trajectoire 2D de la paroi
distale. La méthode de segmentation correspond à celle décrite dans le Chapitre 4, i.e. les con-
tours sont localisés via l’extraction d’un squelette médian, au moyen d’un filtre adapté ainsi que
de l’implémentation spécifique d’un algorithme de propagation de front. Les paramètres résul-
tant de la segmentation des contours anatomiques sont la variation du diamètre du lumen ainsi
que l’épaisseur du complexe intima-média. L’estimation du mouvement repose sur une tech-
nique particulière de block matching [Zahnd et al., 2011d], avec une stratégie de mise à jour du
bloc de référence Bref , décrite à l’étape n par :

Bref (n) = α B(n− 1) + β B(1), (6.1)

avec α et β des coefficients positifs, tels que α + β = 1. Cette approche simple, utilisée dans
l’optique de faire face au problème de la décorrélation du speckle [Bohs et al., 2000], permet
de conserver en mémoire l’apparence du motif initial avec le terme constant B(1), tout en per-
mettant une évolution pour s’adapter aux légères modifications introduites dans l’image par la

Guillaume ZAHND 151

Cette thèse est accessible à l'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2012ISAL0136/these.pdf 
© [G. Zahnd], [2012], INSA de Lyon, tous droits réservés



Chapitre 6. Études cliniques – 6.5. Étude du diabète et du syndrome métabolique

déformation des tissus avec le terme variable B(n− 1). Pour rappel, dans l’implémentation tra-
ditionnelle du block matching, le système sans mémoire est gouverné par Bref (n) = B(n− 1).

La qualité du contour des interfaces des différentes images acquises a été évaluée visuelle-
ment, et a donné lieu à un retrait de la séquence concernée lorsque les contours n’étaient
pas nettement perceptibles. Dans le cas de l’artère humérale, la qualité de l’image était sys-
tématiquement insuffisante pour permettre de réaliser la segmentation des contours du com-
plexe intima-média. Par conséquent, nous avons appliqué notre méthode de block matching de
manière autonome, c’est-à-dire sans a priori de déplacement donné par la segmentation. Dans le
cas de l’artère poplitée, la paroi proximale d’un total de 10 séquences (6 CTRL, 3 DT1, 1 DT2)
présentant une netteté insuffisante n’ont pas donné lieu à une estimation de la variation du di-
amètre du lumen (l’EIM ainsi que le mouvement longitudinal de la paroi distale étant estimés).
De plus, dans le cas de l’artère poplitée également, la paroi distale d’un total de 10 séquences
(4 CTRL, 2 DT1, 2 SMET, 2 DT2) présentant une netteté insuffisante n’ont pas donné lieu à
une estimation de la variation du diamètre du lumen, ni à une estimation de l’EIM (le mouve-
ment longitudinal étant estimé sans segmentation, comme décrit précédemment dans le cas de
l’artère humérale). Toutes les séquences de l’artère carotide ont été jugées de qualité suffisante
pour être traitées par notre méthode. En outre, deux séquences de l’artère poplitée (1 CTRL,
1 DT1) et quatre séquences de l’artère humérale (3 CTRL, 1 DT1) étaient manquantes, et n’ont
par conséquent pas pu être incluses dans cette étude.

6.5.3 Résultats

Notre méthode a été appliquée avec les paramètres identiques à ceux décrits dans le
Chapitre 5. Dans le cas du traitement sans segmentation des contours (pour les artères humérales
ainsi que pour 10 artères poplitées, comme décrit précédemment) les dimensions de la fenêtre
et de la marge de recherche ont été fixées à [2.1 × 0.9] mm2 et [0.3, 0.3] mm, respectivement,
pour compenser l’absence d’information a priori de déplacement donné par la segmentation.
Les coefficients de pondération de mise à jour du bloc de référence Bref étaient α = β = 0.5.

Les résultats de l’estimation des paramètres pour les artères carotide, poplitée, et humérale,
sont présentés dans les Tableaux 6.6, 6.7, et 6.8, respectivement. La Figure 6.13 illustre la dif-
férence significative entre les quatre populations, pour l’indice de déplacement longitudinal L,
la distensibilité artérielle D, et l’EIM maximale EM . La Figure 6.14 démontre également, pour
ces mêmes paramètres, une différence significative entre les sujets sains et le groupe formé par
l’association de tous les sujets pathologiques.
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Chapitre 6. Études cliniques – 6.5. Étude du diabète et du syndrome métabolique

Contrôles Diabète Syndrome Diabète Valeur p
de type 1 métabolique de type 2

X∆ (mm) 0.60 ± 0.33 0.56 ± 0.28 0.55 ± 0.37 0.39 ± 0.19 0.0352
D∆ (mm) 0.50 ± 0.12 0.60 ± 0.15 0.50 ± 0.15 0.52 ± 0.18 0.0114
DM (mm) 5.88 ± 0.58 6.25 ± 0.71 6.36 ± 0.96 6.51 ± 1.05 0.1547
EM (mm) 0.64 ± 0.13 0.71 ± 0.18 0.79 ± 0.24 0.87 ± 0.24 0.0002
E∆ (mm) 0.06 ± 0.04 0.07 ± 0.04 0.07 ± 0.03 0.08 ± 0.04 0.0802

L (mm·10 mmHg−1) 0.14 ± 0.08 0.11 ± 0.06 0.11 ± 0.07 0.06 ± 0.03 <0.0001
D (10−3 mmHg−1) 1.91 ± 0.47 1.89 ± 0.58 1.58 ± 0.57 1.25 ± 0.38 <0.0001

TABLE 6.6 – Valeur moyenne ± déviation standard et valeur p (selon le test de Kruskal-
Wallis) des résultats correspondant à l’artère carotide, avec l’amplitude pic-à-pic du mouve-
ment longitudinal X∆, l’amplitude pic-à-pic de la variation du diamètre D∆, le diamètre max-
imal DM , l’épaisseur intima-média maximale EM , l’amplitude pic-à-pic de la variation de l’é-
paisseur intima-média maximale E∆, l’indice de déplacement longitudinal L, et la distensibilité
artérielle D.

Contrôles Diabète Syndrome Diabète Valeur p
de type 1 métabolique de type 2

X∆ (mm) 0.26 ± 0.21 0.20 ± 0.19 0.27 ± 0.23 0.24 ± 0.11 0.2436
D∆ (mm) 0.43 ± 0.25 0.41 ± 0.17 0.43 ± 0.24 0.52 ± 0.27 0.5750
DM (mm) 5.33 ± 0.97 5.12 ± 0.81 5.55 ± 1.10 5.41 ± 0.79 0.3853
EM (mm) 0.59 ± 0.13 0.61 ± 0.13 0.64 ± 0.14 0.80 ± 0.22 <0.0001
E∆ (mm) 0.06 ± 0.04 0.06 ± 0.05 0.08 ± 0.05 0.08 ± 0.05 0.4987

L (mm·10 mmHg−1) 0.06 ± 0.05 0.04 ± 0.03 0.05 ± 0.03 0.04 ± 0.02 0.3758
D (10−3 mmHg−1) 1.78 ± 1.22 1.67 ± 0.68 1.44 ± 0.84 1.60 ± 0.79 0.7173

TABLE 6.7 – Valeur moyenne± déviation standard et valeur p (selon le test de Kruskal-Wallis)
des résultats correspondant à l’artère poplitée.

Contrôles Diabète Syndrome Diabète Valeur p
de type 1 métabolique de type 2

X∆ (mm) 0.16 ± 0.10 0.13 ± 0.08 0.22 ± 0.14 0.21 ± 0.11 0.0121
L (mm·10 mmHg−1) 0.03 ± 0.02 0.03 ± 0.02 0.04 ± 0.03 0.03 ± 0.02 0.3276

TABLE 6.8 – Valeur moyenne± déviation standard et valeur p (selon le test de Kruskal-Wallis)
des résultats correspondant à l’artère humérale.
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FIGURE 6.13 – Représentation de la valeur moyenne et de l’intervalle de confiance à 95% de
l’indice de déplacement longitudinal L (a), de la distensibilité artérielle D (b), et de l’épaisseur
intima-média EIM (c), dans le cas des volontaires sains (CTRL), des diabétiques de type 1
(DT1) et de type 2 (DT2), et des patients atteints d’un syndrome métabolique (SMET). Les
résultats du test de l’analyse de la variance (ANOVA) sont exprimés par la valeur p.
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FIGURE 6.14 – Boites à moustaches représentant l’indice de déplacement longitudinal L (a),
la distensibilité artérielle D (b), et l’épaisseur intima-média EIM (c), dans le cas des volon-
taires sains (CTRL) et l’ensemble des patients diabétiques (PATHO). Les boites indiquent les
intervalles du 25e et du 75e percentile. Les valeurs médianes (successivement 0.11, 0.08, 1.91,
1.49, 0.63, et 0.73) sont indiquées par la barre horizontale dans chaque boite. Les moustaches
représentent les niveaux du 5e et du 95e percentile. Les résultats du test de Mann-Whitney sont
exprimés par la valeur p.

6.5.4 Discussion

Ce présent travail s’attache à présenter les résultats préliminaires de l’étude clinique SARD,
actuellement en cours. Nous pouvons cependant relever plusieurs particularités intéressantes
via l’analyse des résultats.

Premièrement, nous constatons une différence significative dans l’amplitude du mouvement
longitudinal de la paroi carotidienne entre les différentes populations. En outre, la hiérarchie des
facteurs de risque (i.e. le diabète de type 2 prévalant sur le syndrome métabolique, lui-même
prévalant sur le diabète de type 1) est reflétée par l’amplitude décroissante de ce paramètre. Ce
phénomène, qui traduit un degré correct de classification, indique que le mouvement de la paroi
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Chapitre 6. Études cliniques – 6.5. Étude du diabète et du syndrome métabolique

artérielle pourrait constituer un facteur pertinent dans l’évaluation du risque cardiovasculaire
global à un stade précoce.

Deuxièmement, dans le cas des artères poplitées et humérales, aucune différence significa-
tive n’est observable entre les différentes populations au niveau du déplacement longitudinal.
De manière similaire, un modèle comparant les volontaires sains à tous les autres patients ne fait
pas ressortir de différence significative. En outre, l’amplitude moyenne du déplacement longitu-
dinal de ces deux artères est nettement réduite en comparaison de celle observée sur la carotide,
à savoir par un facteur 2 pour l’artère poplitée, et par un facteur 3 pour l’artère humérale. Ce ré-
sultat soutient en effet l’hypothèse que nous privilégions dans ce présent travail, formulant que
la carotide serait soumise à une traction de recul par l’anneau aortique en phase protosystolique
et en phase mésosystolique, qui contribuerait au mouvement longitudinal des tissus de la paroi.
Les artères poplitée et humérale étant situées dans des régions éloignées de la crosse aortique,
la force induite par la traction de l’anneau aortique aurait dans ce cas une influence réduite.

Par ailleurs, cette étude menée sur une large population (n=123), a été réalisée avec une
méthode proche de notre méthode CST, présentée dans le chapitre 4. Nous avons utilisé ici la
même méthode de segmentation, et une méthode de block matching différent uniquement au
niveau de la stratégie de mise à jour temporelle du bloc de référence. La précision de notre
méthode a été évaluée quantitativement sur un jeu de carotides saines (Chap. 5) et a donné de
bons résultats, ce qui constitue dans une certaine mesure un indice de fiabilité pour la présente
étude.

Enfin, la poursuite de cette étude actuellement en cours permettra de caractériser de manière
plus fine l’influence spécifique du mouvement longitudinal sur la physiopathologie, notamment
avec l’élaboration d’un modèle statistique multi-variables.
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Conclusions et perspectives

Notre travail de thèse concerne le traitement d’images biomédicales, et est axé sur la prob-
lématique de l’imagerie échographique de l’artère carotide in vivo. Nous nous plaçons dans le
contexte de l’évaluation du risque cardiovasculaire, à un stade précoce dans le processus de
développement de l’athérosclérose, dans une optique de dépistage préventif [Ford et al., 2007].
La rigidité artérielle étant un facteur indépendant des pathologies cardiovasculaires, l’anal-
yse des propriétés mécaniques de la paroi représente un indicateur pertinent du niveau de
risque cardiovasculaire global [Laurent et al., 2001]. Cependant, la performance en terme de
dépistage de la plupart des marqueurs de risque actuels demeure faible [Simon et al., 2006].
En réponse aux enjeux du contexte, la principale motivation de notre étude était l’analyse du
mouvement longitudinal de la paroi carotidienne (i.e. le déplacement cyclique des tissus dans
la même direction que le flux sanguin), qui représente un phénomène récemment mis en évi-
dence [Persson et al., 2003].

Nous avons choisi d’axer notre étude sur l’imagerie ultrasonore (US) mode B. En effet, cette
modalité, présentée dans le Chapitre 1, est bien adaptée à l’analyse de l’artère carotide et permet
l’acquisition de séquences temporelles d’images. Notre travail profite également d’une étude
approfondie de la physiologie artérielle, abordée dans le Chapitre 2. Nous prenons également
en considération l’état de l’art des différentes méthodes de la littérature dans le domaine de
l’estimation du mouvement ainsi que de la segmentation en imagerie échographique, détaillées
dans le Chapitre 3. Suite à cette analyse de l’ensemble du contexte de notre problématique, nous
avons proposé dans ce travail de thèse trois contributions principales.

Premièrement, nous avons présenté dans le Chapitre 4 une méthode, dite CST pour Contour
and Speckle Tracking, dédiée à l’estimation des paramètres dynamiques de l’artère carotide
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dans des séquences in vivo d’images US mode B. Cette contribution est également présen-
tée dans [Zahnd et al., 2012b]. Notre méthode permet l’estimation de plusieurs paramètres dy-
namiques au cours du cycle cardiaque, à savoir la trajectoire longitudinale de la paroi, de la
variation du diamètre du lumen, ainsi que de la variation de l’épaisseur intima-média. Notre
approche est semi-automatique et nécessite uniquement un minimum d’informations de la part
de l’utilisateur. Par ailleurs, notre méthode se démarque par une utilisation conjointe de la seg-
mentation des contours et de l’estimation du mouvement :rNotre méthode de segmentation réalise l’extraction d’un squelette unique qui détermine la po-
sition des deux interfaces du complexe intima-média au long de la séquence. Dans un objectif
de robustesse, notre méthode exploite la structure caractéristique en double lignes parallèles de
la paroi au moyen i) d’un filtre adapté, basé sur la détection locale simultanée de deux gradients
(terme d’attache aux données), et ii) d’un algorithme de propagation de front par programma-
tion dynamique, procurant d’une manière globale la position optimale des contours (terme de
contrainte de forme).rNotre méthode d’estimation du mouvement exploite une technique de block matching profitant
de deux spécificités majeures, à savoir i) le motif du bloc de référence est mis à jour temporelle-
ment grâce à un filtre de Kalman dans l’optique de faire face au problème de la décorrelation du
speckle, et ii) la position de la fenêtre de recherche est déterminée via une information a priori
du déplacement, procurée par la segmentation des contours, dans le but de minimiser le risque
d’erreur de sélection d’un bloc candidat erroné. En outre, nous considérons le speckle comme
une information utile plutôt qu’un bruit parasite, en réalisant le suivi d’un écho spéculaire sail-
lant.

Deuxièmement, nous avons proposé dans le Chapitre 5 un protocole de génération d’une
référence, dans l’optique de faire face à l’absence de vérité terrain inhérente à la modalité
échographique, ce qui représente un enjeu majeur en imagerie médicale. Notre approche fait
intervenir les opérations manuelles réalisées par plusieurs experts, et permet l’évaluation quan-
tifiée de la précision des résultats de l’estimation in vivo du mouvement bi-dimensionnel de
la paroi, de la segmentation des contours, ainsi que de la variation du diamètre du lumen. Ces
travaux ont également fait l’objet d’une description détaillée dans [Zahnd et al., 2012b]. Les ré-
sultats de notre étude montrent que la précision de notre méthode CST, évaluée in vivo sur une
cohorte de 57 sujets, est du même ordre de grandeur que celle générée manuellement par les ex-
perts, et présente une variabilité moindre. En outre, la comparaison avec deux autres méthodes
(i.e. une implémentation classique de la technique de block matching et le logiciel commercial
Velocity Vector Imaging) est sensiblement en faveur de notre méthode CST.

Troisièmement, nous avons mené quatre études cliniques, réalisées en milieu hospital-
ier et présentées dans le Chapitre 6, visant à caractériser l’association entre le mouvement
longitudinal de la paroi carotidienne avec différents facteurs de risque cardiovasculaires.
Ces études ont été réalisées en collaboration avec les Dr. André Sérusclat, Loïc Boussel, et
Philippe Moulin (Hôpital cardio-vasculaire et pneumologique Louis Pradel de Bron), ainsi
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qu’avec le Dr. Michael Skilton (Hôpital Universitaire de Sydney, Australie) dans le cadre d’un
séjour doctoral de cinq mois. Ces travaux d’investigations, détaillés dans [Zahnd et al., 2011a,
Zahnd et al., 2011b, Zahnd et al., 2012d], ont permis de mettre en évidence que le mouvement
longitudinal de la paroi artérielle i) présente une amplitude significativement réduite dans les
populations à haut risque cardiovasculaire, ii) constitue un marqueur complémentaire aux mar-
queurs de risque traditionnels, iii) témoigne de la présence d’une force de cisaillement intra-
pariétale, probablement liée à la santé vasculaire, et iv) est significativement réduit dans les
artères humérales et poplitées. Ce dernier point favorise l’hypothèse que la traction de l’anneau
aortique constituerait une des causes principales du mouvement longitudinal, au détriment de
l’effet de friction du sang sur la paroi.

Pour conclure ce document, nous proposons ici plusieurs perspectives, dont certaines ont
déjà été fait l’objet d’études préliminaires durant cette thèse.rTout d’abord, une piste d’exploration méthodologique serait la considération spatio-temporelle
des données via le filtre de Kalman, dans l’optique de réaliser la prédiction de la position spa-
tiale du point suivi, en complément de la mise à jour des niveaux de gris du motif.r Il serait également envisageable de réaliser un logiciel Carolab autonome (i.e en s’affran-
chissant de Matlab, via l’utilisation du langage C++ par exemple), de manière à permettre une
meilleure diffusion de notre méthode. L’expérience développée durant les différentes études
cliniques menées sur une durée de trois ans, ainsi que l’aboutissement de la méthode CST,
pourraient être exploitées pour la conception d’un véritable outil d’aide au diagnostic.r Le traitement des signaux radio-fréquence (RF) au lieu des images mode B semble égale-
ment être une démarche bien fondée. En effet, plusieurs études ont présenté des techniques
de formation de voies spécifiques [Jensen and Munk, 1998, Liebgott et al., 2005], permettant
l’introduction d’un signal de fréquence contrôlée dans la direction longitudinale de l’image,
correspondant à des oscillations latérales. Cette approche a notamment été exploitée par dif-
férentes équipes [Chen et al., 2004, Basarab et al., 2009b] dans le cadre de l’estimation du mou-
vement basée sur la phase du signal. Dans notre contexte d’analyse du mouvement longitudi-
nal de la paroi artérielle, l’utilisation de ce format spécifique de marquage de l’image sur un
échographe de recherche (Ultrasound Advanced Open Platform, ULA-OP [Tortoli et al., 2009])
constitue ainsi une approche prometteuse. Nous avons par ailleurs eu l’occasion de réaliser deux
études préliminaires dans ce domaine, présentées dans [Zahnd et al., 2009, Salles et al., 2012,
Zahnd et al., ].rEn outre, différentes stratégies d’acquisition des séquences échographiques pourraient fournir
un complément d’information. Tout d’abord, l’acquisition à très haute cadence d’images (i.e. de
l’ordre de 1000 images par seconde), réalisée en synchronisation avec l’ECG, permettrait d’-
analyser de manière fine la déformation de la paroi lors du passage des différentes ondes. De
plus, l’imagerie 3D de la paroi, réalisée au moyen d’une sonde matricielle, pourrait permettre
de le suivi du mouvement des tissus hors du plan 2D, afin de caractériser le cisaillement dans la
direction cironférentielle.r Par ailleurs, la conception d’un modèle in silico de simulation dynamique de l’artère en im-
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agerie US permettrait l’évaluation quantitative de la précision des méthodes, de par la con-
naissance de la vérité terrain. Dans cette optique, nous avons récemment proposé un modèle
préliminaire dynamique multi-couches de la carotide [Zahnd et al., 2012a], dans le cadre d’une
collaboration avec Pr. Larsson (Département d’Ingénierie Médicale du Royal Institute of Tech-
nology, Stockholm, Suède).rL’étude des propriétés mécaniques de l’artère via une modélisation numérique des différentes
forces impliquées et l’analyse de la déformation des tissus constituerait également une piste
à privilégier. Une telle démarche pourrait en effet permettre de comparer le comportement
théorique du modèle de l’artère avec les résultats observés in vivo, afin de caractériser les forces
mécaniques distinctes à l’origine des différents phénomènes physiologiques, notamment le ci-
saillement intra-pariétal.rEnfin, un réel travail de recherche demeure quant à l’analyse de la relation entre les propriétés
mécaniques des artères et la pathologie cardiovasculaire. Le mouvement longitudinal des tissus,
principale raison de l’étude dans ce travail de thèse, est un phénomène encore très peu étudié, et
pourrait constituer dans les années à venir un nouveau marqueur de référence dans l’évaluation
du risque cardiovasculaire.
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