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Visualisation d’images tridimensionnelles par lancer de rayons
avec interpolation locale

J.L. DILLENSEGER, C. HAMITOUCHE, J.L. COATRIEUX.

RESUME :

Les méthodes de visualisation tridimensionnelle sont aujourd’hui largement répandues. La
précision des représentations, la palette de fonctionnalités et l'interactivité indispensables a
toute utilisation clinique doivent étre assurées avec une optimisation des ressources. Cet article
montre comment des bases de données tridimensionnelles anisotropes peuvent étre exploitées a
des fins de visualisation et de manipulation. La solution proposée fait appel a la technique du
lancer de rayons, l'interpolation étant réalisée localement. Le gain de taille mémoire est alors
directement lié au nombre de coupes a interpoler au prix d’une faible augmentation du temps
de calcul.

MOTS CLE : IMAGERIE MEDICALE - VISUALISATION TRIDIMENSION- NELLE -
LANCER DE RAYONS - INTERPOLATION LOCALE

3-D display by ray tracing with local interpolation
ABSTRACT :

Three dimensional display methods are now widely spread. The quality of the representation,
the range of functionalities and the interactivity required for any clinical use have to be carried
out together with ressource optimization. This paper shows how 3-D anisotropic data bases
can be used directly for display and manipulation. The solution makes use of Ray Tracing
technique, the interpolation being locally applied. Memory saving is then depending on the
number of slices to compute at the expense of a slight increase in computation time.

KEY WORDS : MEDICAL IMAGING - THREE DIMENSIONAL DISPLAY - RAY TRAC-
ING - LOCAL INTERPOLATION.
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Introduction

Depuis l'apparition de technique d’imagerie médicale comme le Scanner X et l'imagerie par
Résonance Magnétique, un effort particulier est consacré a la reconstitution et au rendu de
volumes tridimensionnels. La qualité des informations (résolution, discrimination des tissus,
et des lésions) rend aujourd’hui possible I'acces a des images tridimensionnelles (3-D) dont
I’analyse peut étre conduite au moyen de méthodes de synthese d’images.

Différentes approches ont été proposées pour la visualisation de structures anatomiques (cf
[1, 2] pour une revue détaillée). Elles vont des représentations surfaciques (modélisation "fil de
fer”, approximation polygonale [3, 4, 5], etc) aux représentations volumiques (codage par arbre
octal [6, 7, 8]). L’une de ces techniques, le lancer de rayons, s’applique a ces deux représentations.
Elle permet la simulation d’effets (segmentation locale, transparence, découpe de la structure
anatomique, composition d’images) particulierement intéressants pour 'utilisateur [9, 10, 11,
12, 13]. Son principe est simple. Des rayons sont lancés de ’écran vers I'image 3-D et leur
intersection recherchée avec I'objet, 'information étant alors liée par exemple au profil de la
surface locale ou au parametre physique décrivant la structure anatomique.

Ses avantages sont multiples :

e souplesse et facilité de manipulation (segmentation, changement de position d’observation,
etc.),

e réalisme du rendu visuel et fidélité dans la restitution,

e limitation des opérations de prétraitement (par opposition au codage par arbre octal).

L’un des inconvénients reste cependant ’absence d’interactivité. Les temps de calculs
nécessaires au traitement d’images 3-D de grande taille restent prohibitifs. Plusieurs simpli-
fications permettent d’accélérer le processus de visualisation sans introduire de dégradations
particulieres :

e seuls les rayons primaires (partant de I’écran) sont considérés (les réflexions multiples sont
omises),

e la projection est calculée en perspective parallele,

e la réduction du nombre de rayons a lancer et du parcours de ces rayons est obtenue par
la définition de volumes englobants

Le probleme de la réduction du volume des données est plus délicat. Une description isotrope
au moyen de voxels cubiques est sans doute la mieux adaptée en terme de précision mais,



inversement, la plus exigeante en place mémoire. L’exploitation de ces données exige un acces
rapide a la totalité de 'information. Ceci ne peut étre obtenu que par le stockage de ’ensemble
de la scéne en mémoire centrale du calculateur. Une telle mémoire augmente le coiit d’une
station de travail d’un facteur non négligeable. La réduction de la place mémoire occupée par
les images 3-D sans en altérer la précision représente donc un enjeu important.

Cette réduction peut déja venir du mode d’acquisition. En effet, pour réduire la durée de
I’examen et les doses regues par le patient ou pour pallier aux probléemes techniques (refroidisse-
ment et durée de vie des tubes en Scanner X,...), les examens sont souvent constitués de coupes
épaisses, partiellement superposées ou pas, et avec des distances inter-coupes plus ou moins
grandes. Cette particularité oblige, pour se replacer dans des conditions d’échantillonnage ho-
mogene de l’espace, a recourir aux techniques d’interpolation. Pour remédier aux problemes de
place mémoire, il est avantageux de réaliser une synthese par lancer de rayons directement sur
les bases anisotropes, puis de retrouver I'image de 'organe isotrope par traitement local.

Trousset [11] propose une solution dans le cas ou les rayons sont lancés parallelement aux
coupes tomographiques ce qui limite le choix des points de vue. Le calcul I'image projetée est
par contre simplifié puisqu’il se réduit a l'interpolation 2-D des lignes de ’écran correspondant
aux contours de chaque coupe.

Cet article a pour objectif de généraliser le principe de lancer de rayons sur les coupes
originales en préservant I’ensemble des fonctionnalités, de la visualisation (incidence quelconque)
a la manipulation des données. Les solutions proposées sont précédées d’'un bref rappel de la
technique de lancer de rayons. Elles sont ensuite validées sur un certain nombre de structures
anatomiques.

1 Présentation du lancer de rayons

1.1 Repére objet, repére écran

La scene 3-D possede son propre repére appelé repere objet Ryp. Celui-ci dépend de la disposition
des coupes tomographiques. Traditionnellement ces dernieres sont considérées paralleles au plan
(Tob, Yob) €t empilées selon l'axe z,p.

L’autre systeme de coordonnées —le repere écran ou repere image R..— est lié a la visuali-
sation. L’écran représente le plan (Zec, Yec). La scéne est placée du coté des z.. positifs (figure
1).

Ces deux reperes sont liés par des relations de rotation et de translation. Ces relations
dépendent des parametres de vision. La direction de ’observation est définie par ses coordonnées
sphériques dans le repere objet qui forment une matrice de rotation [R] entre les deux reperes.
Les origines des reperes sont liées par un vecteur de T translation.

Lors du lancer d’un rayon, la position relative d’un point de ce dernier par rapport a ’'objet
doit étre connue en permanence. Ceci impose constamment de passer d’un repere a l'autre.
Toutefois, pour visualiser une base de données formée de voxels, il est plus efficace de tourner
I’écran autour de l'objet que de tourner l'objet lui-méme. Ce sont donc les transformations
écran/objet qui interviendront le plus souvent.

Ceci revient & appliquer la formule suivante :

—

[xob7 Yob, Zob] = [R] [1'607 Yec Zec] +T (1)

1.2 Lancer de rayons

Le principe du lancer de rayons est le suivant. A partir du point de départ Py(zo, yo, 20), le
rayon est parcouru de I’écran vers la scéne. A chaque incrément, une transformation de repere
écran/objet est effectuée. Sur le résultat de celle-ci —c’est-a-dire les coordonnées de la position



Yob

Figure 1: Principe du lancer de rayons

du rayon dans le repeére objet— sont vérifiées les conditions d’intersection (par une fonction que
nous appellerons CONDITION _D_INTER-SECTION). Ces derniéres peuvent étre fondées sur la
densité, le gradient local ou bien d’autres attributs du voxel. Une fois I'intersection constatée, la
couleur du pixel (zg, o) est calculée. Plusieurs modeles d’illumination peuvent étre appliquées
(loi de Lambert, modele de Phong, ...). Ces modeles font appel a la normale a la surface dont
Pestimation est le plus souvent fondée sur un calcul de gradient [14].

Le rayon est une droite dans le repere écran. Les parametres de ce rayon sont :

e son point de départ Py(zo, Yo, 20),

-

e son vecteur directeur d[d,,dy,d.],

e une variable ¢t représentant la position le long du rayon.
Son équation s’écrit :

x(t) = zo + dyt
y(t) =Y+ dyt (2>
Z(t) =zp+ d,t

(Si les rayons sont paralleles entre eux et & 'axe zec, d vaut [0,0, 1].
L’équation du rayon se ramene a :

z(t) = zo + dyt

y(t) = yo + dyt
2(t) = 20 + d.t

c’est a dire :
[:z:ec(t), yec(t)7 Zec(t)] = [«7307 Yo, 20 + t] (3)
ou xg et yg sont les coordonnées du pixel de départ.
Les coordonnées du rayon dans le repere objet, pour un ¢ donné, sont :
[Zob (), Yob (1), 206 (t)] = [R].[x0, %0, 20 + 1] + T (4)
Cette opération se décompose en trois termes :
Top(t) = wor11 + yor21 + (20 + )31 + Lo

Yob(t) = xor12 + Yoraz + (20 +)rs2 + 1, (5)
Zob(t) = wor13 + Yor23 + (20 + )33 + 12



avec 745 les composante de la matrice [R] et t; les valeurs du vecteur T.

La transformation des coordonnées a chaque pas du rayon ralentit le processus. Nous
incrémenterons donc directement le rayon dans le repere objet.

Cet incrément vaut :

Top(ti) — Top(ti—1) = (ti — tiz1)ra1
Yob(ti) — Yon(ti—1) = (ti — ti—1)732 (6)
Zob(ti) — Zob(ti—1) = (ti — ti—1)733

Si nous considérons A; = t; — t;—1 (pas du rayon), alors nous avons:

[Zob (), Yob(t), 206 (£)] = [wob(t = 1), yob(t — 1), Zop(t — 1)] + [ra1, 732, 733] A (7)

2 Interpolation locale

Le lancer de rayons sur les coupes originales, avec interpolation locale sur le rayon, permet
d’économiser un espace mémoire proportionnel au rapport entre la distance inter-coupes et la
dimension du pixel sur le plan image. Toutes les propriétés de l'algorithme de base du lancer de
rayons seront utilisées. Les solutions proposées sont organisées a partir des opérations suivantes :

e lancer de rayons sur I'image 3-D originale anisotrope,
e détection approximative de la surface de ’objet,
e interpolation sur un voisinage volumique du point estimé,

e recherche sur le rayon dans la zone interpolée du point de la surface (reparcours local) et
calcul de 'ombrage.

2.1 Lancer de rayons sur une image 3-D anisotrope

L’échantillonnage du repere R, n’est plus isotrope. Si D représente la distance inter-coupes et
p la taille d’un pixel des coupes originales, le rapport de compression (noté e) de R, selon I'axe
Zop Vaut :

e=D/p (8)

Le ré-échantillonnage isotrope, par interpolation de e — 1 coupes fictives entre deux coupes
originales, définit un nouveau repere appelé R;s,. La transformation entre R;g, et R, est soumis
a une matrice de mise a 1’échelle E, avec :

10 0
E=l01 0 9)
0 0 1/e

Le lancer de rayons, décrit en 1.2, est effectué du repere R, sur R;s,. Les transformations
géométriques entre ces deux repéres sont celles énoncées au paragraphe 1.1. Il est a noter que
dans notre cas T est lié & lobjet (les rotations du repeére écran sont centrées sur ’objet). T
subit donc le changement d’échelle.

[xisoa Yiso, Ziso] = [R] [xeca Yec Zec] + f

(10)
[xobv Yob zob] = [R] [ajisoa Yiso, ziso]



2.2 Détection approchée de la surface de ’objet

Si pour les plans originaux les rayons touchent bien ’objet, pour les plans ”intermédiaires” une
surface encore inexistante doit étre détectée.

L’interpolation sur un voisinage volumique est gourmande en temps de calcul. La réduction
de ce voisinage impose une estimation de la position de la surface la plus précise possible.

Le module de détection approchée est le suivant :

Pa(xzthO’ y?so, z;‘lso) - viso(xism Yiso, ziso) S Ray(xea yec)

si DET_APP(z%,,, vyl . 2%,) = vrai
avec :
P*(x,y, z) : point de détection approché de la surface,
Viso (xiso; Yiso, Ziso) : pOint dans Riso de pOSitiOH (xism Yiso, Ziso);
Ray(zec, Yec) : rayon lancé du pixel (Zec, Yec)s
DET_APP(z,y, z) : module de détection de la position approchée de la surface.
Plusieurs modeles de la fonction DET_APP sont étudiés, qui font intervenir des criteres

géométriques et les propriétés physiques des structures.

2.2.1 1ler modele

Ce modele est fondé sur la discrétisation originale de la base de données. Un lancer de rayons
sur une image 3-D a maillage anisotrope équivaut, en fait, a un lancer de rayons sur un maillage
isotrope pour lequel chaque coupe retrouve son épaisseur originale. Tout se passe comme si
dans le repere R;s, les voxels des plans intermédiaires prenaient la valeur des plans originaux.
Nous pouvons donc détecter les voxels de la surface de maniere classique c’est-a-dire des qu’'un
rayon les pénetre.

La condition de détection approchée s’écrit :

DET*APP(x?sm yzqsm quso) = vrai

si CONDITION_D'INTERSECTION(z%,, y%,, e(z% + 0,5)) = vrai

(255, Yous 2] = [E][2f50, Yisor Zi50]

e(z) représente la partie entiere de z.

CONDITION_D'INTERSECTION est la fonction citée en 1.2 qui vérifie si un voxel appar-
tient ou non a I'objet. Le voxel candidat a pour adresse z{;, y% et la partie entiere de 25, + 0, 5.
Cette translation de 0,5 permet de répartir I’épaisseur de part et d’autre de la coupe originale.

2.2.2 2éme modéele

Le parcours du rayon est calculé en nombre réel. La position courante sur ce rayon est entourée
de voxels appartenant aux coupes originales et pouvant répondre aux conditions d’intersection.
Il est donc possible de définir dans le voisinage discret du rayon les différents points de la surface
de ’'objet. La position approchée de 'intersection du rayon avec ’objet peut se déduire par
interpolation des coordonnées de ces points discrets de la surface.

En fait, seule 'interpolation selon z,, est déterminante. Le nombre de points discrets de la
surface peut se réduire a deux : celui qui se trouve au-dessus du rayon (z entier supérieur) et
celui qui se trouve en dessous (z entier inférieur).

L’estimation de la position approchée de la surface se déroule comme suit: Les points dis-
crets sont recherchées par CONDITION_D'INTERSECTION(z%,,y%,, (2% + 1)) pour le point
supérieur et par CONDITION_D/INTERSECTION (2%, y%, 2%) pour le point inférieur. La po-
sition approchée est représentée par 'intersection du rayon et de la ligne définie par les deux
points d’intersection trouvés. Pour les bords, ou seul un de ces points peut étre trouvé, le
premier modele sera appliqué.



2.2.3 3éme modéele

Le premier modele peut étre affiné. Le parametre physique associé au point détecté est calculé
par interpolation linéaire des valeurs des coupes environnantes. Si cette valeur répond aux
conditions d’intersection, ce point est retenu, sinon le rayon est incrémenté.

DET_APP(z¢,,, vyl . 28,) = vrai

si CONDITION _D'INTERSECTION (v;s(

avec

Uiso(xfilsm y'?soa ngo) = ((6 - d)/e) ’ vob(xgba ygbv ng) + (d/e) ’ Uob(x?)bv ygba Zgb + 1)

e : rapport de compression

d : distance entre v;5, et la coupe originale inférieure selon z.

a

ziso)) = vral

a a
iso’ Yiso

2.3 Interpolation locale

Autour du point estimé par I'opérateur de détection approchée, la reconstitution locale de
Iimage 3-D sur un réseau de discrétisation isotrope est effectuée. Par souci d’économie de
temps de calcul et de place mémoire, la région reconstruite doit étre réduite au maximum.
Dans cette région, toutes les techniques d’interpolation a partir de données locales sont
utilisables. Classiquement l'interpolation trilinéaire fournit un bon compromis entre qualité de
I'approximation et charge de calcul. Elle peut méme se ramener a une interpolation monodi-
mensionnelle selon 'axe z,, (supposé perpendiculaire aux plans de coupes). Nous montrons ici
que des procédures plus élaborées, faisant appel aux fonctions splines, peuvent aussi s’appliquer.

2.3.1 Région de l’interpolation locale

Différent criteres permettent de définir la région environnant P? sur laquelle I'interpolation
locale est menée :

e la confiance dans la qualité de 'approximation ;

Elle dépend :

— du modele de détection,

— du rapport e (si e est faible -2 ou 3— la position approchée est voisine de la surface
"réelle”) ;

e la technique d’interpolation retenue ;

Il s’avere que les points estimés par 'un des opérateurs de détection précédents sont
proches de la surface de I’objet apres interpolation linéaire. Si la technique d’interpolation
locale est linéaire, la région sera composée des proches voisins connexes du voxel détecté.
Pour les techniques d’ordre supérieur cette région doit étre étendue.

e la direction de visée ;

La région doit étre étendue selon la direction de visée (celle du rayon).

e la méthode de calcul de I'ombrage

L’interpolation doit fournir les valeurs des voxels voisins susceptibles d’appartenir a la
surface et nécessaires au calcul du gradient.



2.3.2 Interpolation par B-splines

Les fonctions splines sont largement utilisées en modélisation et en syntheése d’images [15]. Parmi
elles, les B-Splines (ou Blended splines), polynéme de degré trois, présentent suffisamment de
flexibilité pour répondre aux contraintes fondamentales de continuité d’ordre 1 et 2 (tangente
et courbure) [16].

Leur expression monodimensionnelle est la suivante :

-1 3 -3 1] [P
1 |3 -6 3 0 |P :
Gy =[Pea] o | S s P, | = ™= Gg (11)
1 4 1 0 P9

1 : 1eme échantillon.

C; : courbe entre les échantillons 7 et 7 + 1.

t . variable comprise entre 0 et 1. F; : point de controle associé a 1’échantillon 7. Mg :
matrice des B-Splines G%a : vecteur d’information géométrique contenant les points de controle
de la courbe spline.

Nous remarquons, d’apres (11), qu’un segment B-Splines n’interpole pas nécessairement ou
ne passe pas par tous les points. Pour y remédier, il est possible de chercher des points de
controle & partir des noeuds C;(0). La technique utilisée est la méthode itérative de Gauss-
Seidel.

La représentation bivariable est obtenue a partir de la représentation univariable. Une des
méthodes les plus employées est le produit tensoriel de splines. Ceci est réalisé en supposant
que chaque point de controle de G% est fonction d’un parametre u (0 < u < 1).

Ainsi :

Si.j(t,u) = TMgGEMpTUT (12)

N

ou :
. P11 Pio1j42
Gp : matrice d’information géométrique :
Pito i1 Piyojt2
L’extension au cas volumique suit une procédure identique [17] et conduit a :

Vi ix(t,u,v) = TMGH (v)MpTUT (13)

2.4 Reparcours local dans la zone interpolée

Les différents voxels, issus du module d’interpolation, sont stockés dans une petite base auxil-
iaire. Le rayon, transposé dans cette base auxiliaire et isotrope, procede de maniere classique
(recherche de la surface, ombrage, ...).

I est & noter que 'ombrage qui présente le meilleur rapport ”qualité du rendu / temps de
synthese” est celui qui suit la loi de Lambert : I = E-N avec E , direction d’éclairement, et N ,
normale a la surface.

3 Résultats et discussions

L’évaluation a été réalisée sur un calculateur HP 9000 série 800 travaillant sous UNIX. Elle a
été effectuée sur deux plans :

e l'appréciation subjective des différences entre images par comparaison visuelle,

e 'analyse quantitative des valeurs issues des procédures proposées



Figure 3: Image de la base anisotrope (e = 2).

Figure 2: Image de la base originale (isotrope).I . lation locale lindai
nterpolation locale linéaire.

. Cette derniere pouvait étre menée directement dans l’espace 3-D interpolé apres détection.
La valeur locale des comparaisons et la complexité de mise en oeuvre ont conduit a préférer une
comparaison des images projetées sous différents points de vue.

La procédure appliquée est la suivante : 1) acquisition de bases de données 3-D anisotrope;
2) interpolation globale et visualisation sous un angle d’incidence particulier; 3) pour le méme
point de vue, calcul de I'image par interpolation locale sur le rayon; 4) soustraction point par
point des images obtenues en (2) et (3) et statistiques des différences.

Cette validation a été faite pour des nombres de coupes interpolées variables, en utilisant
les méthodes de détection décrites précédemment et différents schémas d’interpolation. Les
résultats apres reparcours local du rayon ne présentant pas de différences significatives, seuls les
points de détection approchée ont été utilisés, ce qui a comme intérét de simplifier la méthode.

L’une des bases de données ayant fait I'objet de tests est présentée figure 2. Il s’agit d’un
coeur excisé et injecté provenant de la Mayo Clinic dont la résolution est 128 x 128 x 136 (volume
isotrope), la densité étant quantifiée sur 8 bits. La suppression d’une coupe sur deux ayant été
effectuée, la base de données réduite a été visualisée par lancer de rayons (3eéme méthode de
détection approchée, interpolation linéaire). Elle est présentée figure 3. Les histogrammes des
différences entre I'image originale (base de données isotrope) et les images produites & partir des
différentes méthodes de détection approchée sont reportés figure 4. Il montre que le troisieme
modele de détection donne les meilleurs résultats et que ceux-ci sont trés proches de ceux
de l'interpolation globale. La figure 5 présente le résultat obtenu en supprimant des coupes
intermédiaires par paquets de cinq (e = 6). La figure 6 représente les différences en valeurs de
gris, rehaussées par un changement de dynamique, entre I'image précédente et celle de la base
de données originale. Elle met en évidence que les écarts les plus importants se situent sur les
bords de la structure et sur les reliefs correspondant aux vaisseaux superficiels.

Des conclusions générales peuvent étre tirées de ces tests. Le facteur de compression e
est significatif du pas d’échantillonnage selon l'axe z.,. L’effet d’alliassage augmente pour des
valeurs de e croissantes et s’accompagne de pertes de détails par rapport a 'image 3-D origi-
nale. Les histogrammes des différences font apparaitre un comportement identique du troisieme
modele de détection et d’une interpolation globale quel que soit le facteur e. Le pourcentage
des pixels dont la valeur absolue de la différence est inférieure & 5 varie de 80% a 40% pour e
allant de 2 & 6 (les écarts types correspondants étant de 18 et 42). Le premier modele fournit
des résultats de qualité légerement inférieure, le second s’en éloignant sensiblement (70% et 30%
avec des écarts type de 25 et 58). Dans les trois cas, appréciation visuelle ne différencie pas
ces méthodes (sauf peut étre la deuxiéme) par rapport au résultat d’une interpolation globale.

Les effets d’alliassage sont particulierement réduits par interpolation B-splines sans recherche



HISTOGRAMMES DES DIFFERENCES

interpolation globale

T

~intarpolation locale
modele |

interpolation locale

differences

Figure 4: Histogrammes des erreurs entre I'image de la base isotrope et I'image de la base
anisotrope apres interpolation locale.

e —6 Figure 6: Image en niveau de gris de la sous-
‘traction pixel par pixel des images figures 2 et
5.

Figure 5: Image de la base anisotrope (
Interpolation locale linéaire.
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de points de controle (ceux-ci n’apportent aucun gain au niveau du rendu mais pénalisent en
temps de calcul). Cependant, une interpolation utilisant une somme pondérée des valeurs des
voxels voisins en fonction de leur distance conduit a des résultats tout a fait satisfaisants. Ce
type de méthodes présente le meilleur rapport ”qualité/temps de synthese”, la plus rapide
restant l'interpolation linéaire monodimensionnelle.

Pour une méthode d’interpolation locale donnée (interpolation linéaire par exemple) les
temps de visualisation liés aux trois modeles de détection sont augmentés d’un facteur 1,3 -
3 - 1,4 respectivement par rapport au temps de syntheése de la base globalement isotrope (7 s
temps CPU pour environ 18000 rayons lancés). Le troisieme modele reste le plus satisfaisant : il
produit un meilleur lissage que le premier, en préservant les détails et en réduisant les artefacts
de bords plus accentués dans le second modele. Ce troisieme modele présente donc le meilleur
compromis "fidélité de I'image / temps de synthese”.

Conclusion

L’utilisation clinique des des sources d’imagerie limite la résolution axiale des acquisitions en vol-
ume d’organe - c’est a dire le nombre, I’épaisseur et les distances inter-coupes. Une interpolation
globale préalable des bases de données est donc nécessaire. Ceci a pour principal inconvénient
d’augmenter de maniere importante les ressources mémoires. Les méthodes qui viennent d’étre
présentées permettent de s’affranchir de ce probleme. Elles produisent des résultats tout a fait
comparables en terme de précision. Sa contrepartie est d’augmenter sensiblement les temps de
calcul d’une image. Par ailleurs, I'intérét de ce type d’approches est d’étre généralisable a toute
séquence d’opérateurs exploitant les distribution locales en niveaux de gris ou simplement des
criteres géométriques.
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