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INTRODUCTION

Les images médicales tridimensionnelles (3D) sont utilisées quotidiennement en routine
clinique pour établir un diagnostic, choisir ou contréler une action thérapeutique. Ces images
proviennent principalement de la tomodensitométrie a rayons X ou scanner, de 1'imagerie par
résonance magnétique ou IRM et de 1'imagerie ultrasonore ou échographie. Bien qu'elles
fournissent des informations sur la morphologie et le fonctionnement des organes, leur
interprétation objective et quantitative est une tache encore difficile. Cela constitue un
domaine de recherche pluridisciplinaire dans lequel médecine, informatique, mathématique
appliquée et physique s'associent, afin de fournir de nouveaux outils d'aide au diagnostic a la
planification et au suivi thérapeutique, fondés sur une analyse automatique d'images
médicales. Il existe un certain nombre de problémes canoniques dans le domaine du
traitement et de l'analyse d'images médicales qui peuvent étre regroupés dans les classes
suivantes [4 - Ayache] : restauration, segmentation, recalage, morphométrie, analyse du
mouvement, visualisation, simulation de chirurgie et robotique médicale. Malgré les progres
remarquables réalisés au cours de ces derniéres années, la plupart de ces problemes demeurent
ouverts et de nombreuses équipes de recherche continuent a travailler en quéte de leur
résolution. En attendant, chaque nouveau résultat est un petit pas en avant vers la révolution

de la pratique médicale.

Position du probléme

Le probléme pratique que nous nous proposons de traiter dans cette these est celui de la
quantification de structures vasculaires dans des images obtenues en angiographie par
résonance magnétique 3D (ARM 3D). La quantification automatique de pathologies

vasculaires en ARM suppose une extraction préalable des structures vasculaires a examiner,
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afin de mesurer en 3D la lumiére vasculaire et d’obtenir ainsi une appréciation précise de la
géométrie de chaque segment. Cette extraction fait appel au difficile probléeme de la
segmentation 3D. Outre la possibilit¢ de quantifier, la segmentation permet l'utilisation de
techniques de visualisation telles que le rendu surfacique ou volumique, qui semblent a priori
mieux appropriées que la projection MIP (Maximum Intensity Projection) couramment
utilisée en routine par les cliniciens.

L'extraction de 1'axe central du vaisseau est essentielle pour cette tache car elle fournit une
information simplifiée du vaisseau qui permet, entre autres, de caractériser la topologie de
l'arbre vasculaire et d'effectuer des mesures quantitatives telles que la longueur curviligne du
vaisseau ou le diamétre, l'aire des sections orthogonales a I'axe, ...

Deux aspects principaux constituent les fils directeurs de notre travail :

e La robustesse des méthodes proposé€es par rapport au rapport signal/bruit dans les
images ; au contraste entre les vaisseaux et le fond et a la variation de l'intensité du
vaisseau en fonction de sa taille et de la présence ou non de pathologies.

e L'applicabilit¢ clinique des méthodes développées déterminée par la fiabilit¢ des
résultats de quantification, par leur obtention en temps réel ainsi que par leur niveau

d'interaction avec l'expert.

Contributions

Extraction de l'axe central du vaisseau. Nous proposons dans le chapitre 5 une méthode
originale d'extraction automatique des lignes centrales des vaisseaux, fondée sur un modele de
squelette extensible, dont la croissance est régie par l'analyse du tenseur d'inertie [71 -
Hernandez-Hoyos et al.] [138 - Orkisz et al.] [68 - Herndndez-Hoyos et al.]. Deux approches
de la méthode sont présentées : mono-échelle et multi-échelle. Des calculs analytiques sur
différents modeles de structures vasculaires présentes dans une image nous ont permis de
mieux comprendre et interpréter les valeurs propres et les vecteurs propres de la matrice
d'inertie calculée. Ces informations permettent de déterminer la position des points de l'axe
central du vaisseau, de calculer le diamétre local du vaisseau en chaque point et de fournir un
repére dans le plan de la section perpendiculaire a I'axe. La figure 1 présente un résultat de
l'extraction de I'axe central d'un vaisseau.

Cette méthode constitue la principale contribution de ce travail de thése. Le
développement de la version mono-échelle nous a permis d'acquérir les bases théoriques sur

l'analyse de moments, de concevoir le modele de squelette extensible ainsi que de prendre en
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compte des connaissances a priori sur l'image. Cependant, c'est la version multi-échelle qui
constitue un véritable progres par rapport a l'existant, dans la mesure ou elle combine trois
caractéristiques qui ne sont pas présentes simultanément dans d'autres techniques trouvées
dans la littérature. Il s'agit d'une méthode de traitement multi-échelle, robuste au bruit et
rapide. Le caractére multi-échelle permet gérer la variabilité de tailles des vaisseaux présents
dans l'image. La plupart des méthodes multi-échelle existantes sont fondées sur le calcul de
dérivées partielles et par conséquent, elles peuvent étre assez sensibles au bruit de ’'image en
absence de lissage préalable. Notre méthode fondée sur l'analyse du tenseur d'inertie,
autrement dit, sur le calcul d'intégrales, est supposée Etre moins sensible au bruit et ne
demande pas de filtrage préalable. Une deuxiéme limitation des techniques multi-échelle est
leur temps d'exécution. En effet, le calcul de dérivées sur chaque point de l'image, et ceci a
plusieurs échelles, est une tache assez longue. Le modéle de squelette extensible en tant que
méthode de suivi n'explore pas I'image entiére mais une région limitée, réduisant ainsi de
manicre considérable le temps de calcul.

Reconstruction automatique approximative du vaisseau. Paralléelement a l'extraction de
l'axe central du vaisseau (chapitre 5), nous proposons un mécanisme de reconstruction du
vaisseau a l'aide d'un volume binaire composé d'une succession de sphéroides, chacun d'entre
eux centré sur un point de l'axe et orienté selon 1'orientation locale du vaisseau. Ce résultat
permet d'envisager la mise en ceuvre d'un modele déformable de surface 3D, initialis€ a l'aide

de cette reconstruction. La figure 2 présente un exemple de cette reconstruction.
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Figure 1 — Extraction de I'axe central d'une artére Figure 2 — Rendu surfacique de la reconstruction
carotide. approximative du vaisseau a l'aide de sphéroides.

Détection de bifurcations. En nous appuyant toujours sur les valeurs propres de la
matrice d'inertie, ainsi que sur des calculs de variation de rayon et d'orientation locale le long
de l'axe central du vaisseau (extrait au préalable), nous proposons dans le chapitre 9 une
méthode de détection semi-automatique de bifurcations artérielles. Le traitement récursif des
bifurcations détectées vise a aborder la problématique de I'extraction de l'arbre vasculaire

entier (Fig. 3).
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(a) (b)
Figure 3 — Extraction d'un arbre vasculaire entier. (a) Extraction des lignes centrales des vaisseaux.
(b) Superposition du rendu surfacique de I'image vasculaire entiére (en rouge) et du volume binaire
correspondant aux vaisseaux reconstruits (en rose).

Quantification automatique de sténoses. Une méthode de quantification automatique de
la section des vaisseaux le long des lignes centrales est proposée dans le chapitre 7. Cette
méthode s'appuie sur I'axe central du vaisseau pour calculer le plan localement
perpendiculaire et extraire les contours du vaisseau dans ce plan. La figure 4 présente un
exemple de quantification d'une artére carotide contenant une sténose sévére. Des résultats de
cette méthode ont été présentés dans [108 - Mansard-Desbleds et al] [109 - Mansard-
Desbleds et al.] [111 - Marchand et al.] [110 - Marchand et al.].

Coupe saine de référence

i z haténose
Ajre en mm_ i
40 - — i
4 — 0
M — r
20 B
4 — 20
0= ,A/_f\ ~0

m— fgre = Siénose

(a) (b)

Figure 4 — Quantification de sténose sur une artére carotide. (a) Extraction de contours sur les plans
perpendiculaires a I'axe du vaisseau. (b) Courbes de quantification le long de la coordonnée curviligne. En rouge,
l'aire de la section perpendiculaire du vaisseau en mm? (échelle a gauche). En vert le pourcentage de sténose
(échelle a droite) par rapport a une coupe saine de référence (affichée sur (a)).
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Développement logiciel. Dans le cadre de ce travail nous avons développé le logiciel
Maracas (MAgnetic Resonance Angiography Computer ASsisted analysis). Maracas est un
logiciel interactif de visualisation et de quantification automatique des sténoses artérielles a
partir d'images ARM 3D. 1l a fait l'objet de plusieurs communications [72 - Hernandez-Hoyos
et al.] [73 - Hernandez-Hoyos et al.] [69 - Hernandez-Hoyos et al.] [111 - Marchand ef al.] et
d’une publication [70 - Herndndez-Hoyos et al.]. Ce dernier article (inclus dans I'annexe B)
présente une description détaillée du logiciel. Maracas a regu le premier prix Siemens du

salon InforMag lors des Journées Frangaises de Radiologie 2000 a Paris.

Organisation du manuscrit

Ce manuscrit est organisé en cinq parties.

La premiere partie (chapitres 1 et 2) introduit le contexte médical de ce travail de these.
Dans le chapitre 1, nous présentons une bréve description de l'anatomie vasculaire suivie
d'une étude bibliographique portant sur la géométrie des bifurcations artérielles. Cette étude
nous a permis de mettre en évidence des lois liant les diameétres et les angles entre les
vaisseaux au niveau des principales bifurcations du corps humain, information qui est tres
¢éparpillée dans la bibliographie liée a l'anatomie vasculaire. Cette connaissance peut étre de
grande utilité a la réalisation de modéles informatiques de bifurcations en vue de tests
d'algorithmes de localisation automatique des bifurcations et d'extraction des structures
arborescentes. Le chapitre 2 est consacré a la sténose artérielle et a 'ARM en tant que
modalité d'imagerie permettant l'analyse des arteres atteintes.

La deuxieme partie (chapitres 3 et 4) est essentiellement bibliographique. Dans le chapitre
3 nous présentons l'ensemble des outils génériques de traitement d'images que nous avons
utilis€ pour développer nos propres méthodes. Le chapitre 4 présente 1'état de l'art des
techniques les plus représentatives en matiere de segmentation de vaisseaux. Les ¢éléments de
cette étude bibliographique ont été présentés dans les communications suivantes : [133 -
Orkisz et Herndndez-Hoyos] [137 - Orkisz et al.] [134 - Orkisz et Hernandez-Hoyos] [135 -
Orkisz et Hernandez-Hoyos] [136 - Orkisz et Hernandez-Hoyos].

La troisieme partie (chapitres 5 et 6) traite le probléme de la segmentation automatique de
segments vasculaires simples. Nous présentons ici la méthode que nous avons développée
dans ce but. Celle ci est décomposée en deux étapes : extraction de 1'axe central du vaisseau
(chapitre 5) et détection des contours dans les plans localement perpendiculaires a I'axe

(chapitre 6).
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La quatrieme partie est dédiée a 1'application clinique de nos travaux : la quantification de
sténose artérielle avec le logiciel Maracas. Dans cette partie nous décrivons la méthode de
quantification de sténoses implémentée dans Maracas (chapitre 7) suivie de la présentation
des résultats d'une pré-validation clinique, effectuée sur des images de fantomes vasculaires et
sur des images réelles et réalisée dans le cadre d'un travail de DEA [148 - Puech] (chapitre 8).

La cinquiéme et derniére partie de ce manuscrit (chapitre 9) est consacrée a l'extraction de
l'arbre vasculaire entier. Nous présentons d'abord un bref apercu des techniques de détection
et de suivi d'arbres vasculaires ainsi que de méthodes de squelettisation de structures linéiques
et tubulaires applicables au cas vasculaire. Ensuite, nous présentons notre propre méthode
fondée sur la détection et la gestion récursive des bifurcations. Enfin, un modele générique
d'arbre vasculaire est décrit a 1'aide d'un graphe 3D.

L'annexe A contient une contribution mineure de ce travail de these. Il s'agit d'une
méthode originale de rehaussement de structures filiformes appliquée aux vaisseaux dans les

images ARM 2D et 3D [139 - Orkisz et al.].
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Introduction

Ce travail de these s'inscrit dans le theme médical "Lumicre et Paroi Vasculaire" du
laboratoire Creatis. Les objectifs de ce théme sont "d’améliorer la prise en charge
diagnostique et thérapeutique de [’athérosclérose vasculaire grace aux différentes techniques
d’imagerie".

L'athérosclérose est une maladie qui se traduit par une altération de la paroi des grosses et
moyennes arteres, accompagnée d'une accumulation locale de lipides et d'autres dépots. La
conséquence de ces remaniements est l'apparition d'une sténose (rétrécissement de la lumiére
vasculaire) progressive des vaisseaux atteints qui se traduira cliniquement a long terme par
des épisodes ischémiques aigus ou chroniques.

Notre travail de recherche porte en particulier sur la quantification automatique de la
sténose artérielle dans des images vasculaires acquises en angiographie par résonance
magnétique 3D (ARM 3D). Bien que ce travail reléve principalement du domaine de
I'informatique et du traitement de I'image, il nous a paru trés important de décrire le contexte
médical dans lequel il s'inscrit. Cette premicre partie du manuscrit est donc consacrée a ce
contexte médical, ce qui nous conduira a définir les enjeux cliniques liés a ce travail de these.
Dans le premier chapitre, nous rappelons quelques éléments de base de la physiologie
vasculaire. Nous commengons par présenter 1'anatomie des artéres humaines les plus touchées
par des sténoses, a savoir : l'aorte, les artéres carotides, les artéres fémorales, les arteres
rénales et les arteres des membres inférieurs. Les artéres coronaires, bien que concernées par
la sténose artérielle, ne seront pas traitées car leur examen par ARM n'en est pas encore au
stade clinique (mouvement, difficulté d'acces, diamétre réduit). Nous présentons ensuite une
é¢tude bibliographique portant sur la géométrie des bifurcations artérielles et nous en
déduisons une configuration typique pour chacune des principales bifurcations artérielles
humaines. Le deuxieme chapitre est consacré a la maladie athéromateuse ainsi qu'a 'ARM en
tant que modalité d'imagerie permettant l'analyse des artéres atteintes et en particulier la

quantification de la sténose artérielle.






Chapitre 1

Eléments d'anatomie vasculaire

Dans ce chapitre nous présentons
quelques éléements d'anatomie vasculaire.
Pour commencer, l'anatomie des arteres
humaines les plus touchées par la maladie
athéromateuse. Ensuite, une étude
bibliographique portant sur la géométrie des

bifurcations artérielles qui nous a permis de

mettre en évidence des lois liant les

diametres et les angles entre les vaisseaux au
niveau des bifurcations. Cette connaissance
servira plus loin a la réalisation de modeles
informatiques de bifurcations en vue de tests
d'algorithmes de localisation automatique
des bifurcations et d'extraction des structures

arborescentes.
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Notations

Dans ce chapitre, les notations suivantes seront utilisées:

Notations lices a la géométrie des bifurcations artérielles:

ro, 11,72 rayon de l'artére principale et des branches secondaires respectivement,
do, di, d» diametre de l'artére principale et des branches secondaires,

l, 11, b longueur de l'artére principale et des branches secondaires,

6, 6 angles avec lesquels émergent les deux branches de l'artére principale,

/1y indice de bifurcation
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Le systetme vasculaire comprend deux circulations distinctes, chacune possédant son
réseau d'artéres, de capillaires et de veines. La circulation pulmonaire a pour seul rdle de
faire entrer le sang en contact étroit avec les alvéoles des poumons de manicre que puissent se
produire des échanges gazeux ; elle ne sert pas directement les besoins métaboliques du tissu
pulmonaire. La circulation systémique fournit a tous les tissus de 1'organisme leur irrigation
fonctionnelle ; autrement dit, elle leur apporte de l'oxygene, des nutriments et d'autres
substances essentielles, et elle les débarrasse du gaz carbonique et des autres déchets
métaboliques [62 - Gray] [81 - INTELLIMED] [171 - Tortora et Grabowsky] [113 - Marieb]
[16 - Bouchet et Cuilleret].

1.1. Principales artéres de la circulation systémique

Les artéres systémiques forment un réseau fortement ramifi¢, dont le tronc commun,
constitué¢ par l'aorte, commence au ventricule gauche du cceur, alors que les plus petites
ramifications se prolongent aux parties périphériques du corps. La division des arteres
comporte une grande variabilité : 1) un seul tronc court peut étre subdivisé¢ en plusieurs
branches sur un méme point (e.g. l'artére ceeliaque et le tronc thyrocervical) ; 2) un vaisseau
peut donner naissance a plusieurs branches successives, et continuer toujours comme étant le
tronc principal (e.g. les artéres des membres inférieurs) ; 3) ou la division peut étre
dichotome, comme c'est le cas de l'aorte lorsqu'elle se divise en deux iliaques communes.

Une branche secondaire d'une artére est plus petite que le tronc dont elle résulte ; mais si
une artére se divise en deux branches, 1'aire combinée des sections des deux artéres filles est,
dans la majorit¢ des cas, un peu plus grande que celle du tronc. Par conséquent, l'aire
combinée des sections de toutes les branches artérielles excede considérablement celle de
l'aorte.

Les branches artérielles les plus grandes suivent généralement un parcours assez droit,
mais dans certaines situations elles sont tortueuses. Tel est le cas de I'artére maxillaire externe
dans son parcours au-dessus du visage, et des arteres des leévres, qui sont extrémement

tortueuses pour s'adapter aux mouvements des organes.

1.1.1. L'Aorte

L'aorte est le tronc principal des toutes les artéres systémiques, dont elle est la plus
grosse. Elle émerge du ventricule gauche avec un diametre de 3 cm. Au bout d'environ 5 cm,

elle se courbe vers la gauche et forme la crosse de 'aorte. Elle descend ensuite dans le thorax,
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traverse la cavité abdominale et finit, considérablement diminuée en taille (environ 1,75 cm

de diamétre), par la division en artéres iliaques communes droite et gauche.

Les différentes parties de l'aorte sont nommées conformément a leur forme ou a leur

situation, a savoir : l'aorte ascendante, la crosse de l'aorte, l'aorte thoracique et l'aorte

abdominale (ces deux dernieres constituent l'aorte descendante).

L'aorte ascendante a une longueur d' environ Scm. Elle est contenue dans le péricarde, et
donne naissance aux arteres coronaires droite et gauche.

La crosse de l'aorte mesure environ 4.5 cm de longueur. Elle constitue le prolongement
de l'aorte ascendante et est située sous le sternum. Trois artéres importantes partent de
celle-ci : (1) le tronc brachio-céphalique, (2) l'artere carotide commune gauche et (3)
l'artére subclaviére gauche. Ces trois vaisseaux irriguent la téte, le cou, les membres
supérieurs et une partie de la paroi thoracique.

L'aorte thoracique (Fig. 1.1) mesure environ 20 cm de long. Elle constitue le
prolongement de la crosse de l'aorte. Tout au long de son parcours, elle envoie de
nombreuses petites artéres aux visceres (branches viscérales) et aux structures de la paroi
corporelle (branches pariétales).

L'aorte abdominale (Fig. 1.2) est le prolongement de l'aorte thoracique et se termine en
donnant naissance aux artéres iliaques communes droite et gauche. Les branches de l'aorte
abdominale peuvent étre divisé€es en trois catégories : (1) les branches viscérales, qui
irriguent I'abdomen, les reins, les testicules ou les ovaires ; (2) les branches pariétales, qui
irriguent le diaphragme et les parois abdominales postérieures et (3) les branches
terminales, qui descendent pour irriguer les organes du bassin et la paroi pelvienne, elles
comprennent les iliaques communes. En raison de ses nombreuses ramifications, l'aorte
descendante diminue rapidement sa taille, a la hauteur des artéres rénales elle peut
présenter un diameétre de 2 a 2.5 cm. Elle se trouve pres des corps vertébraux et par

conséquent elle décrit un parcours convexe vers l'avant.
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Aorte
tharaciogue
2bcicrmingle
Areres
ligues
Figure 1.1 - Aorte thoracique Figure 1.2 - Aorte abdominale et artéres rénales

1.1.2. Les arteres carotides

Les principales artéres qui irriguent la téte et le cou sont les deux carotides communes
(Fig. 1.3). Elles montent dans le cou et chacune se divise en deux branches, a savoir : (1) la
carotide externe, irriguant 'extérieur de la téte, le visage, et la majeure partie du cou ; (2) la

carotide interne, irriguant surtout les cavités craniennes et orbitales.

Figure 1.3 - Artéres carotides

o L'artere carotide commune (ou carotide primitive) dun diameétre de 6 a 8 mm (Fig. 1.3),

est la plus volumineuse des artéres du cou. A droite elle nait a la base du cou, de la
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bifurcation du tronc brachio-céphalique. A gauche, elle nait directement de la crosse de
l'aorte, et comporte donc, avant sa portion cervicale, un trajet intra-thoracique. Son
parcours est d'abord oblique vers le haut, vers l'extérieur et en arri¢re, puis vertical. Sa
longueur moyenne est d'environ 12 cm, jusqu'a sa terminaison en deux branches : carotide
externe et carotide interne. L'angle de la bifurcation carotidienne varie fortement. De
méme, la disposition habituelle (carotide externe = antéro-interne) et (carotide interne =
postéro-externe) n'est pas toujours réalisée.

L'artere carotide externe (Fig. 1.4) dessert la majeure partie des tissus de la téte, a
I'exception de l'encéphale et des orbites. En montant, elle émet tout un groupe d'artéres
collatérales et par conséquent sa taille diminue rapidement le long de son trajet vers le
haut du cou. Son parcours est légerement convexe en dedans et elle se termine en donnant

naissance aux artéres maxillaire et temporale superficielle.

Carotice
Interne

Figure 1.4 - Carotide externe Figure 1.5 - Carotide interne

L'artere carotide interne (Fig. 1.5) légerement plus grosse que la précédente, irrigue les
orbites et 80% du cerveau. Au-dessus de la bifurcation carotidienne, la carotide interne
poursuit la direction générale de la carotide commune et comme celle-ci, elle ne donne pas
de collatérales. Aprés 10 a 12 mm de trajet, elle se dirige obliquement en haut et en
dedans, croisant a angle trés aigu la face postérieure de la carotide externe. Elle est
remarquable par son parcours trés tortueux : prés de la base du crane, elle présente une ou
deux courbures, et ensuite elle décrit une double courbure qui ressemble a la lettre S
italique. Sa longueur varie en fonction de la longueur du cou, et du point de la bifurcation

carotidienne.
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1.1.3. Les artéres rénales

Les artéres rénales droite et gauche sont deux grands troncs, qui émergent des cotés de
l'aorte, en formant un angle presque droit avec elle (Fig. 1.2). Chacune dessert un rein. Elles
sont courtes mais larges (diametre de 4 a 6 mm) et la droite est plus longue que la gauche a
cause de la position de l'aorte. La gauche est située 1égerement plus haut que la droite. Avant
d'atteindre le rein, chaque artére se divise en quatre ou cinq branches. Il peut y avoir plusieurs
artéres rénales (appelées arteres rénales accessoires) de chaque coté ou l'artére rénale peut se

diviser, pres de son origine, en plusieurs branches.

1.1.4. Les arteéres iliaques communes

L'aorte abdominale se divise pour former les arteres iliaques communes droite et gauche,
qui irriguent la partie inférieure de la paroi abdominale, les organes du bassin et les membres
inférieurs (Fig. 1.2). Le point de bifurcation est soumis a une grande variabilité, mais
fréquemment 1'artére iliaque commune gauche émerge plus bas que la droite. Chacune de ces
arteres descend sur une longueur d'environ 5 cm et forme deux branches: l'artére iliaque
interne et l'artére iliaque externe.

e L'artere iliaque interne descend dans le bassin et assure l'irrigation des parois et des
visceres. En outre, elle nourrit les muscles fessiers et la face médiale de chaque cuisse.

e L'artere iliaque externe irrigue le membre inférieur (Fig. 1.6). Dans le bassin, elle donne
des ramifications a la partie antérieure de la paroi abdominale. Aprés étre entrée dans la

cuisse en passant sous le ligament inguinal, elle prend le nom d'artere fémorale.

Arére lliacue
COFTTILINE
Artére laque

externe '

Figure 1.6 - Artere iliaque externe
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1.1.5. Les arteres des membres inférieurs

L'artére qui irrigue la plus grand partie des membres inférieurs est la prolongation directe
de l'iliaque externe. Le segment supérieur du tronc principal est appelé [l'artere fémorale, le

segment inférieur /'artere poplitée.

Anrére
fopites
Artére
femorale
Artére Hbiak
postarieure Arara
peronidre

Figure 1.7 - Artere fémorale Figure 1.8 - Artere poplitée

e Llartére fémorale (Fig. 1.7) commence immédiatement derriére le ligament inguinal,
descend le long des faces médiale et postérieure de la cuisse, a l'arriére de l'articulation du
genou, ou elle devient l'artere poplitée. L'artére fémorale se divise en plusieurs petites
branches pour irriguer les muscles et les tissus superficiels de la cuisse.

e L'artere poplitée (Fig. 1.8) descend le long de la face arriere du membre inférieur, entre le
genou et la cheville. Les branches qui émergent de cette artére irriguent la région du
genou et servent de voie alternative dans le cas d'obstruction artérielle. L'artere poplitée
donne ensuite les arteres tibiales antérieure et postérieure.

e Llartere tibiale antérieure descend le long de la face antérieure de la jambe, ou elle
alimente les muscles extenseurs. Au niveau de la cheville, elle devient d'artére dorsale du

pied.
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e L'artere tibiale postérieure parcourt la partie postéro-interne de la jambe et irrigue les
muscles fléchisseurs. Dans sa partie proximale, elle émet l'artére péroniére et a la cheville

elle se divise pour former les artéres plantaires médiale et latérale.

1.2. Géométrie vasculaire des bifurcations artérielles

La géométrie vasculaire des bifurcations artérielles a été étudiée par plusieurs équipes
d'un point de vue théorique et expérimental. Le travail théorique a consisté en la définition
d'un modele qui détermine la géométrie optimale d'une bifurcation artérielle basée sur les
principes de travail minimal. Le travail expérimental a consist¢ a mesurer des géométries
réelles d'arbres artériels obtenus par angiographie et a les comparer avec les valeurs optimales

des diameétres des arteres et des angles des bifurcations prédits par le modéle théorique.

1.2.1. Modélisation théorique d'une géométrie vasculaire optimale

L'objectif de cette modélisation est d'exploiter les connaissances sur la propagation du
flux sanguin le long des segments vasculaires et de formuler des principes qui gouvernent les
embranchements artériels dans le systéme cardiovasculaire. Deux principes ont été appliqués
a la définition des rapports entre les diamétres des artéres et les angles des bifurcations
artérielles. Le premier veut que les diametres artériels soient tels qu'ils minimisent le travail
nécessaire pour distribuer le sang a travers le réseau. Le second veut que la géométrie de
l'arbre artériel soit telle qu'elle minimise globalement le volume de la lumiere.

Une distinction est faite entre le cas ou l'artére principale se divise en deux branches de
taille a peu pres équivalente et le cas ou l'artere se ramifie en plusieurs branches de petite
taille. Dans le premier cas, le point de jonction est considéré comme une bifurcation artérielle
(Fig. 1.9). Le deuxieme cas n'est pas inclus dans cette modélisation. Par convention, d; dénote
toujours le plus grand des deux diametres des branches secondaires. Les angles de bifurcation

6, et 6, correspondent au vaisseau le plus grand et le plus petit, respectivement.
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dy

Figure 1.9 - Géométrie vasculaire d'une bifurcation artérielle

1.2.1.1. Modéle de Murray

En 1926, Murray a appliqué le principe de travail minimal a la modélisation de la
géométrie d'un segment cylindrique de vaisseau sanguin [127 - Murray] et a une bifurcation
vasculaire [126 - Murray] dans le but de définir des rapports optimaux entre les diametres des
artéres et les angles des bifurcations artérielles. Les rapports optimaux sont définis en fonction
de l'indice de bifurcation. Le modele de Murray a été repris entre autres par [204 - Zamir et
Brown] et [41 - Fanucci et al.] qui ont fait des comparaisons entre les rapports théoriques et
ceux résultant d'une série de mesures effectuées sur des angiographies de bifurcations
artérielles d'une cohorte de patients. Notre explication ci-dessous s'appuie sur ces dernieres

références.

Angles optimaux

Les angles optimaux de bifurcation se trouvent dans une région définie par deux courbes
qui délimitent ses frontiéres supérieure et inférieure. Il y a donc 2 régions qui prédisent les
angles optimaux, une pour chaque artere secondaire.

Etant donné :

& b=(l+a3)l/3

La frontiére supérieure est déterminée par :

b*+1-a’ (L.1)
cost) = ——
2b
b* +a’ -1 (1.2)
cost), =———

2ab
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La frontiére inférieure est déterminée par :
b*+1-a* (1.3)
cost) =————
2b
b*+a* -1 (1.4)
COSQz =2,
2a°h
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Rayons optimaux

Figure 1.10 - Angles optimaux de bifurcation ( régions ombrées) selon Murray

Les rayons optimaux des arteres secondaires sont définis en fonction du rayon de l'artere

principale. Il y a donc 2 courbes qui prédisent les rayons optimaux, une pour chaque artére

secondaire. Avec les mémes définitions de a et b, ces courbes sont définies par :

Figure 1.11 - Diamétres optimaux des arteres secondaires selon Murray

n_l (15)
r, b
r, a (1.6)
r, b
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Des équations (1.5) et (1.6) on peut déduire la relation suivante entre les diametres de

l'artére principale et des artéres secondaires :
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1”03 :l"l3 +7"23. (17)

1.2.1.2. Modéle de Oka et Nakai

Oka et Nakai [131 - Oka et Nakai] ont repris le travail de Murray et ont étendu son
modele de géométrie vasculaire afin de tenir compte de I'influence de 1'état métabolique de la

paroi du vaisseau sur la fonction de propagation du flux sanguin.

Angles optimaux

Les angles optimaux de bifurcation sont définis en fonction des rayons des segments

vasculaires par les équations suivantes :

cosf, = —002 te—e) (1.8)

1 2¢,c,
cosf :—002 ot (1.9)

2 2¢,c,
cos(6, +6 ):—coz_clz_c22 (1.10)

b 2¢cc,
Avec:
(1.11)
¢, =r’ 1+5(1+—B/51)_1 i=012
3(1+ B)r,

Ou vy est un paramétre morpho-métabolique et B est un coefficient morphologique

déterminé empiriquement.

Rayons optimaux
D'apres le principe que le flux sanguin combiné des deux branches secondaires doit étre
égal au flux sanguin de l'artére principale, le rapport entre les rayons optimaux de l'artére

principale et des artéres secondaires peut étre exprime par :

1/2 1/2 1/2 (1.12)
r03(1+ ?/_B] =r13[1+ IBJ +r23{1+ Y_B}
"y n r

I1 faut noter que I'équation (1.7) introduite par Murray est un cas particulier de 1'équation

(1.12), dans lequel 1'é¢tat métabolique de la paroi du vaisseau n'a pas été pris en compte et par

conséquent le parametre morpho-métabolique y a une valeur égale a 0.
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Bifurcation symétrique

Lorsque l'artére principale se divise en formant une bifurcation symétrique (6,=6), nous
obtenons a partir des équations (1.8) et (1.9) que ;= r,. Le cas inverse peut étre également
démontré a partir de ces équations. Autrement dit, si une artere bifurque en deux branches de
rayon identique (7,=r,), alors ces branches émergent de I'artére principale avec le méme angle
(6=6).

Des résultats numériques obtenus par Oka et Nakai [131 - Oka et Nakai] pour différentes
valeurs du coefficient morphologique B, montrent que, dans une bifurcation symétrique, le
rayon relatif optimal (/ry) peut prendre des valeurs entre 0.758 et 0.794 et I'angle entre 37.5°

et 48.7°.

Bifurcation asymétrique

Une bifurcation est considérée asymétrique quand une des branches secondaires est tres
petite tandis que l'autre branche présente a peu pres la méme taille que l'artére principale.
Dans ce cas, si 7,—r), nous obtenons a partir de I'équation (1.14) que r;—0. Par ailleurs,
d'aprées les équations (1.8) et (1.9), nous avons é— 90° et ,— 0°. En conclusion, dans le cas
d'une bifurcation asymétrique, la branche secondaire la plus petite émerge de l'artéere
principale avec un angle presque droit alors que l'autre branche continue le parcours de l'artere

principale.

1.2.2. Géométrie vasculaire optimale des principales bifurcations artérielles

humaines

L'anatomie vasculaire humaine est sujette a une importante variabilité interindividuelle
parce qu'elle dépend de divers facteurs tels que 1'age, la race, le sexe, la diversité génétique,
etc. La description théorique des différents vaisseaux sanguins présentée au paragraphe 1.1
n'est en réalit¢ qu'une mesure statistique représentative d'une population "normale". La
définition d'une géométrie vasculaire standard est donc un travail utopique. Nous avons
pourtant voulu caractériser au moins une configuration optimale pour chacune des principales
bifurcations artérielles humaines dans le but d'avoir une notion sur le rapport entre les
diameétres de l'artere principale et des artéres secondaires et sur les angles de bifurcation,
information qui n'est pas toujours disponible dans la bibliographie anatomique.

Pour ce faire, nous nous sommes appuyé€s sur les connaissances d'anatomie vasculaire

(§1.1), les modéles théoriques présentés précédemment (§1.2.1) et les résultats d'études
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expérimentales effectuées par plusieurs auteurs [25 - Changizi et Cherniak] [41 - Fanucci et

al.] [204 - Zamir et Brown] [164 - Shipkowitz et al., 205 - Zamir et Brown].

1.2.2.1. Bifurcation aorto-iliaque
En considérant la bifurcation aorto-iliaque (Fig. 1.12) comme étant parfaitement
symétrique, nous disposons des informations suivantes :
o r=netld==~6

h

e (.758<—<0.794

o
o 37.5°<6, <£48.7°
Etant donné que le diametre de 1'aorte est d'environ 17.5 mm avant la bifurcation (7(=8.75
mm), une configuration idéale de bifurcation aorto-iliaque détermine des valeurs de diametre

des arteres iliaques entre 13.2 mmet 13.8 mm (6.6 <r, =r, <6.9).

Figure 1.12 - Exemples de bifurcations aorto-iliaques

1.2.2.2. Bifurcation aorto-rénale
La bifurcation aorto-rénale (Fig. 1.13) fait référence a la ramification de chacune des
arteres rénales a partir de 1'aorte. Nous avons vu (§1.1.3) que l'artére rénale gauche nait un peu

plus haut que I'artére rénale droite et qu'elles forment un angle presque droit avec l'aorte.
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Figure 1.13. Exemples des bifurcations aorto-rénale
Cette bifurcation est un cas caractéristique de bifurcation asymétrique dans lequel l'arteére
principale est l'aorte, une des branches secondaires est l'artére rénale et 1'autre est la méme

aorte dont le diameétre est Iégerement plus petit (Fig. 1.14).

diy |
——]

F Y

Figure 1.14 - Schéma d'une bifurcation aorto-rénale
D'aprés les connaissances anatomiques, nous savons que l'artére rénale présente un
diametre compris entre 4 et 6 mm (2 <r, <3) et que l'aorte a cette hauteur de son parcours a
un diameétre compris entre 20 et 25 mm (10 <7, <12.5).
En appliquant les équations (1.8) et (1.9) et sans tenir compte de 1'état métabolique de la
paroi du vaisseau (y= 0), nous obtenons les valeurs optimales suivantes :
e 99<nr<124
e 14°<4 <5°

e 758°<0,<83.1°

1.2.2.3. Bifurcation carotidienne
La bifurcation carotidienne (Fig. 1.15) présente une géométrie trés variable et par
conséquent plus difficile a modéliser. Une caractéristique anatomique est cependant toujours

respectée (hors cas pathologiques): la carotide commune est la plus volumineuse et la carotide
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interne est plus grosse que l'externe. D'apres les connaissances anatomiques, nous savons que
la carotide commune présente un diametre de l'ordre de 6 a 8§ mm (3 = ryp = 4). Des
observations expérimentales [41 - Fanucci et al.] montrent que les rapports entre les
diametres de l'artére principale et des artéres secondaires suivent le modéle théorique

déterminé par l'équation (1.7) et ceci avec les valeurs moyennes suivantes [1 - Affeld et al.] :

o L_084+0.07
"y

e 220764008
o

En appliquant les équations (1.8) et (1.9) et sans tenir compte de 1'état métabolique de la

paroi du vaisseau (y= 0), nous obtenons une configuration optimale possible avec les angles

suivants :
e (G=344°
e B3=436°

[

Figure 1.15 - Exemples de bifurcations carotidiennes
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La sténose artérielle et 'ARM

Premiere cause de mortalité dans les
pays industrialisés, 'athérosclérose, dont la
principale conséquence est la sténose
artérielle, évolue silencieusement avant
d'étre révélée a l'occasion d'un accident
vasculaire — grave.  L'angiographie  par
résonance magnétique (ARM), associée au
deéveloppement de nouveaux produits de

contraste, "naturellement” tridimensionnelle

(3D) et moins invasive que les rayons X est
une excellente modalité d'imagerie pour le
diagnostic de la sténose artérielle. L'ARM
combinée a des techniques d'analyse
d'images et de quantification automatique
fournit une information essentielle pour le
choix du geste thérapeutique approprié ainsi

que pour le suivi postopératoire du patient.
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2.1. L'ATHEROSCLEROSE ET LA STENOSE ARTERIELLE

L'athérosclérose, maladie de l'intima (Fig. 1.16), représente l'essentiel de la pathologie
artérielle. La complication majeure de l'athérosclérose est la sténose artérielle dont la
pathogenése trés complexe est aussi a I'origine de nombreuses conséquences (inflammatoires,
thrombogénes et anévrysmales). L'athérosclérose est une association variable de
remaniements de l'intima des artéres de gros et moyen calibre. Elle consiste en une
accumulation de lipides, de glucides complexes, de sang et de produits sanguins, de tissu
fibreux et de dépdts calcaires.

Le mot athérosclérose désigne 1’association de I’athérome et de la sclérose, en foyers,
dans I’intima (Fig. 1.16). L’athérome est la partie molle, trés riche en lipides, située au centre
de la plaque ou «cceur lipidique». La sclérose est la partie fibreuse qui, enchassant le cceur
lipidique, forme le pourtour de la plaque ou "chape fibreuse" [22 - Capron]. Les parts
respectives de 1’athérome et de la sclérose varient d’une plaque a I’autre, mais d’une maniére

générale, la sclérose prédomine largement sur I’athérome.

Fibwose ahclenne Fibkse ancienne
dehse iGche

Actvantice Intima howmnalke

Lurnigre Calcifications
[

]

;,j vascilfaire £ 0 O Necrose
a3
ir
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e
Achientice
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Figure 1.16 - Paroi artérielle et plaque athéroscléreuse. (a) Schéma d'une paroi artérielle sténosée. (b) Coupe
histologique d’un vaisseau atteint d'athérosclérose (image fournie par le Dr Jean-Michel Serfaty).

L’athérosclérose a des conséquences diverses selon sa localisation et la taille du vaisseau.
Celles-ci sont de deux natures : rétrécissement artériel (sténose) et vulnérabilité¢ de la paroi. La
vulnérabilité est a 1'origine de la rupture de la plaque d’athérome, responsable des accidents

aigus. Elle est le fruit d'une interaction complexe entre géométrie, structure et contraintes
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mécaniques en bord de plaque. La sténose, quant a elle, a pour conséquence des troubles
hémodynamiques qui, en fonction de sa localisation, présentent des répercussions variables :
hypertension (sténose des arteéres rénales), paralysie progressive des membres (sténose des
artéres iliaques et/ou fémorales), hypoperfusion cérébrale (sténose des artéres carotides),
infarctus du myocarde (sténose des artéres coronaires), etc. L’enjeu médical associé¢ a la
sténose artérielle est donc extrémement important. Pour la seule sténose des arteres
coronaires, sa conséquence directe, qui est I’infarctus du myocarde, représente une des
premiceres causes de mortalité chez I’homme en Europe.

I existe également une relation entre la géométrie de la sténose et la réduction du débit
sanguin. Ses parametres géométriques les plus incidents dans les perturbations
hémodynamiques sont la longueur de rétrécissement, le diametre minimum, la forme et la
complexité. En ce qui concerne la morphologie de la sténose, il est possible de déterminer un
ensemble de types de base. Dans la section d’une artére, la lumiére peut avoir une position
concentrique ou excentrique. Sa forme peut étre ronde, ovale, en demi-lune, en haricot, en
croissant, oblongue ou en fente (Fig. 1.17), mais elle peut étre plus complexe [150 -

Renaudin].

Ronde Ovale Demi-lune  Réniforme Croissant Oblongue Fente

Lumiere
Concentrique

Excentrique

- QQQQQQQ
Figure 1.17 - Différents types morphologiques de sténoses.

2.2. L'ANGIOGRAPHIE PAR RESONANCE MAGNETIQUE ET LES CHOIX
THERAPEUTIQUES

La découverte d’une pathologie artérielle athéromateuse permet de proposer au patient un
traitement approprié qui tentera d’éviter la dégradation lente et inexorable de la fonctionnalité
de I’organe irrigué par I’artére concernée. L’attitude thérapeutique pourra étre modulée en
fonction du risque inhérent a chaque pathologie, selon le type de lésion et sa localisation. Il
existe deux types de traitement : le traitement pharmacologique et le traitement

interventionnel (chirurgical ou par cathétérisme). Une évaluation précise du degré de sténose
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est fondamentale pour la prise en charge du patient. Ainsi, par exemple, dans le cas d'une
sténose carotidienne, il y a trois cas possibles [33 - Collaborators] [32 - Collaborators]:

e Si la sténose est inférieure a 50%, un traitement médical par antiagrégants
plaquettaires (aspirine) et un contréle des facteurs de risque (surpoids, alimentation,
hypercholestérolémie, hypertension artérielle) sont proposés.

e Dans le cas d'une sténose située entre 50% et 69%, le bénéfice d'un traitement
chirurgical (endartérectomie) est modéreé.

e Si le pourcentage de sténose est entre 70% et 99%, il a été prouvé que
l'endartérectomie diminue le risque d'accident cérébral.

Dans le cas d'une artére rénale, une sténose supérieure a 50% est considérée comme
significative [112 - Marchand et al.]. Si elle résiste au traitement pharmacologique ou entraine
une dégradation de la fonction rénale (voire une ischémie rénale), les traitements proposés
sont l'angioplastie per-cutanée ou la pose d'un matériel prothétique (stent intra vasculaire)
[122 - Morganti].

La connaissance de la plaque d’athérome et de son évolution nécessite d'avoir acces a sa
géométrie (aspect morphologique), a sa structure (composition) et aux contraintes
biomécaniques dont elle est le siége. Seules des techniques d'imagerie, adaptées au site
vasculaire exploré, permettent d'aborder la géométrie et la structure. L’imagerie est a 1'origine
du diagnostic étiologique et des principales indications opératoires si elle sait répondre de
maniére précise aux quatre interrogations des chirurgiens : Ou se situe la plaque ? Les artéres
collatérales sont-elles perméables ? La plaque présente-t-elle un caractere emboligéne ? Quel
est le degré de sténose ?

L’angiographie conventionnelle par rayons X (ARX), la tomodensitométric (TDM),
I'angiographie par résonance magnétique (ARM) et I'écographie Doppler sont les quatre
techniques d'imagerie le plus souvent utilisées pour le diagnostic, la planification du
traitement et le suivi de cette pathologie. Les trois premicres fournissent une image de la
lumiére vasculaire (luminogramme) : dans I'ARX il s'agit d'une image de projection
bidimensionnelle (2D), tandis que les images TDM et ARM sont de nature tridimensionnelle
(3D). Le luminogramme (notamment 3D) permet de détecter 1’existence d’une sténose, mais
il ne permet pas d'apprécier de manicre précise, au sein de la paroi vasculaire, 1’architecture
véritable d’une plaque ni sa composition tissulaire [161 - Serfaty et Douek]. Le role de
'écographie Doppler est tout a fait différent. Elle permet d'évaluer la vitesse instantanée de

I'écoulement du sang. D'autres techniques d'imagerie pour analyser la paroi artérielle sont en
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cours de développement comme I'échographie endovasculaire (en anglais IntraVascular
UltraSound - IVUS) ou I'imagerie par résonance magnétique a haute résolution (HR MRI).
L'ARX est considérée comme l'examen de référence pour la quantification du degré de
sténose [6 - Barbier et al.] [176 - Vanninen et al.]. La qualité des images ARM reste en effet
inférieure a celle des images ARX. Ainsi, dans les cas de sténoses séveres et avant un geste
chirurgical, il reste encore souvent nécessaire de confirmer un diagnostic incertain (pseudo
occlusion par exemple) par une artériographie traditionnelle. Cependant, un nombre croissant
d'auteurs démontrent une bonne précision de I'ARM comparée a 'ARX [98 - Lee et al.]. De
plus, en comparaison avec les rayons X (ARX ou TDM), I'ARM n'est pas irradiante. Par
conséquent, I'ARM s'avere une alternative efficace particulierement dans les cas suivants [200
-Young et al.] [153 - Ruehm et al.] :
e Jlorsque 'ARX ou la TDM sont trop risqués (exposition du patient et du radiologue aux
rayons X),
e sur des patients présentant une maladie vasculaire étendue, un risque de fonction
rénale diminuée ou un acces vasculaire difficile,

e Jlorsque l'information 2D fournie par I'ARX n'est pas suffisante.

2.2.1. L'ARM

L’angiographie par résonance magnétique (ARM) peut étre définie comme une technique
d'imagerie par RM permettant la détection et la caractérisation de la paroi vasculaire et du
flux sanguin par résonance magnétique [112 - Marchand ef al.]. L’apparition de machines a
forts gradients a permis I'utilisation récente de séquences rapides combinées a 1’injection intra
veineuse de produit de contraste (Gadolinium).

Nous nous limiterons a un bref rappel des principales techniques couramment employées.
L’imagerie par résonance magnétique repose sur la résonance des protons de I’organisme
aprés excitation par une onde de radiofréquence. Cette résonance est a 1’origine du signal IRM

qui varie selon la composition des tissus.

2.2.1.1. Techniques Classiques : Temps de Vol et Contraste de Phase

Les séquences d’ARM dites "conventionnelles" correspondent aux séquences nommées
en "Temps de Vol" (en anglais Time-Of-Flight ou TOF ) ou en "Contraste de Phase" et ne
nécessitent pas d’injection de produit de contraste. Ces séquences reposent sur les différences

d'aimentation entre les tissus stationnaires dont le signal est minimal, et le sang circulant dont
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le signal est maximal. Ces deux techniques classiques ont ét¢ les premicres utilisées en ARM
[84 - Kaestler ef al.].

L'ARM TOF permet la mise en évidence sélective des artéres ou des veines par
I’application d’une bande de pré-saturation supprimant de manicre sélective le signal du flux
artériel ou veineux. En Contraste de Phase, le signal généré est proportionnel a la vitesse du
flux circulant, permettant par ces séquences une quantification du flux artériel dans un organe
[112 - Marchand et al.]. Ces deux techniques présentent certains limites liées au long temps
d’acquisition des images, aux champs d’exploration réduits et a la qualité des images, dont la

résolution spatiale (= 1 mm) est inférieure a 1’angiographie par rayons X (= 250 um).

2.2.1.2. ARM avec injection de produit de contraste

Afin de s’affranchir des limites de I’ARM "classique", une nouvelle méthode ARM a été
proposée. Il s'agit de 'ARM avec injection du produit de contraste (en anglais, contrast-
enhanced - CE MRA). Inspirée de I’ARX, elle combine une séquence d’imagerie rapide
(permettant d’obtenir un certain nombre de coupes coronales jointives des vaisseaux) et un
rehaussement vasculaire par injection d’un produit de contraste paramagnétique
(Gadolinium). L’équipe de médecins radiologues, membres de CREATIS, a été parmi les
premicres au monde a réaliser ce type d'images ARM [36 - Douek ef al.] [12 - Bendib ef al.].
Pour mettre en exergue les vaisseaux, les structures non vasculaires peuvent étre éliminées par
un post-traitement consistant a soustraire les données acquises avant injection du produit de

contraste aux données acquises apres injection du produit de contraste.

2.2.2. Evaluation de la sténose artérielle en ARM : I'enjeu clinique

La méthode classique de quantification de la sténose artérielle en ARM consiste a évaluer
le rapport entre le diametre minimal d'un segment sténosé et le diameétre d'un segment sain.
La mesure peut étre subjective "a l'ceil nu" ou plus ou moins objective, réalisée sur une
console de post-traitement a l'aide d'outils interactifs. Malgré le caractére 3D des images
ARM, la plupart des consoles de visualisation utilisées en routine clinique proposent
d'effectuer ce type de mesures sur des images 2D : soit sur des coupes natives (Fig. 1.18 a),
soit sur une image de projection d'intensité maximale (MIP) (Fig. 1.18 b), soit sur un
reformatage multiplanaire de l'ensemble des coupes (MPR) (Fig. 1.18 ¢). Alors que pour
quantifier une sténose le plus précisément, il est nécessaire de mesurer le diamétre du segment

pathologique sur une coupe perpendiculaire a I'axe du vaisseau [193 - Wise et al.].
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Figure 1.18 - Différentes modalités de visualisation des
images ARM.

(a) Coupes natives.
(b) Image MIP : projection d'intensité maximale.

(c) Images MPR : reformatage multiplanaire. Coupe
coronale (gauche), axiale (centre) et sagittale (droite).

(c)

Méme si les mesures sont effectuées avec des outils interactifs précis, l'intervention de
l'utilisateur peut entrainer une évaluation subjective de la sténose, soumise a une importante

variabilité inter observateurs [195 - Wong ef al.]. Premiérement, le choix du segment sain de
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référence et du segment pathologique est trés dépendant de I'utilisateur. Deuxiémement, le
recadrage manuel des images (inhérent aux outils interactifs) peut agrandir ou rétrécir le
diametre apparent du vaisseau, ce qui peut résulter en une sur-estimation ou une sous-
estimation du degré de sténose. Enfin, si 1'évaluation interactive de la sténose est effectuée sur
une image MIP, il faut avoir la possibilité de générer des projections sous divers angles de
vue. En effet, il est trées important d'effectuer la mesure du diametre a 1'endroit le plus rétréci
du segment pathologique. Sinon, une sténose elliptique ou semi-lunaire par exemple peut tre
sous-estimée [40 - Elgersma et al.]. Le choix d'angle de vue et d'endroit considéré comme le
plus étroit est également dépendant de 1'utilisateur.

Des nouvelles indications, telles que la pose de matériel prothétique endo-vasculaire, le
suivi post-endartériectomie ou la quantification du risque vasculaire, nécessitent une
meilleure précision et reproductibilité des résultats, en valeur relative (pourcentage) mais
aussi en valeur absolue.

Pour toutes ces raisons, les radiologues concernés par 'ARM sollicitent depuis quelques
années les spécialistes en traitement d'images, en demandant une méthode de quantification
automatique qui permettrait une évaluation plus précise et reproductible des sténoses. Cette
quantification par traitement d'images doit s'appuyer sur une segmentation qui éliminerait la
subjectivité d'appréciation des bords du vaisseau. Notons que les mesures interactives du
degré de sténose basées sur le diamétre minimum ne reflétent pas nécessairement trés bien la
modification de la géométrie vasculaire. Or, la segmentation permet d'accéder a d'autres
mesures telles que l'aire de la section transversale du vaisseau. En particulier, aucune
publication a notre connaissance n'évoque la possibilité (peut-étre intéressante) d'évaluer une
sténose en volume (longueur et pourcentage) qui pourrait probablement mieux témoigner de

l'atteinte athéromateuse.

2.3. CONCLUSION

Les méthodes classiques d'évaluation de la sténose artérielle s'avérent subjectives et, de ce
fait, peu reproductibles. Afin de fournir une évaluation la plus précise et objective possible du
pourcentage de sténose et de 1'ensemble de parametres du vaisseau (longueur, diamétres, aires
des sections du vaisseau, etc.), l'analyse d'images ARM doit exploiter pleinement son
information 3D intrinséque. Pour contribuer au meilleur choix thérapeutique possible, ainsi
que pour permettre un suivi postopératoire précis, il est nécessaire de développer des systémes

d'analyse et de visualisation de vaisseaux sanguins en ARM, fournissant une quantification
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automatique du degré de sténose, simples a utiliser et donnant des résultats fiables et
reproductibles. Le développement d'un tel systétme a été la principale motivation de notre

travail de recherche.
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Introduction

Un ouvrage francais [29 - Cocquerez et Philipp], définit la segmentation comme "un
traitement de bas-niveau qui consiste a créer une partition de l'image en sous-ensembles
appelés régions, non-vides, disjoints et tels que leur union est identique a l'image initiale. Une
région est un ensemble connexe de points image ayant des propriétés communes (intensité,
texture,...) qui les différencient des pixels des régions voisines". Comme bien d'autres, cette
définition ne fait pas unanimité, surtout le terme "bas-niveau". Plutét que d'alimenter le débat,
disons qu'il y a différents niveaux de segmentation et que les approches proposées pour
résoudre ce probléme de manicre automatique sont extrémement variées.

Dans le cas particulier des images vasculaires, le but de la segmentation est de séparer les
vaisseaux des autres tissus, en vue de leur meilleure visualisation ou de leur quantification.
Cela constitue une tache difficile et seul un sous-ensemble des techniques de segmentation
existantes peut s'appliquer a la spécificité des images vasculaires, ou les formes a segmenter
sont complexes, fines, ramifiées, tortueuses, avec des caractéristiques photométriques
(intensité, contraste ...) variables en raison de l'effet de volume partiel, des artefacts de flux
etc. De plus, 1'énorme quantité de données représentée par une image 3D, nécessite des
algorithmes de traitement a la fois puissants et relativement simples, pour que le résultat soit
disponible dans un délai acceptable pour le médecin.

Nous présentons dans cette deuxieme partie du manuscrit le résultat de I'étude
bibliographique effectuée en quéte d'une solution au probléme de segmentation d'images
vasculaires. Le chapitre 3 est consacré a la présentation d'un ensemble d'outils de traitement
d'images que nous avons utilisés pour la mise en ceuvre de nos propres méthodes. 11 s'agit de
techniques plutdt génériques dont 1'application n'est pas restreinte au domaine vasculaire mais
qui sont a la base de notre travail. Dans le chapitre 4 nous allons passer en revue les
techniques les plus représentatives en maticre de segmentation, sélectionnées selon le critére
de leur application a I'imagerie vasculaire 3D : ARM bien entendu, mais aussi

tomodensitométrie (TDM).
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Chapitre 3

Les outils de base

"The essence of science lies not in discovering new facts but in discovering new ways of thinking

about them."

W.C. Bragg
Ce chapitre introduit différents outils de e Approches multi-échelles en vue de la
traitement d'images qui, sans avoir une détection de formes a l'aide de tenseurs.
application spécifique au probleme de la e Outils pour l'extraction de contours.

segmentation d'images vasculaires, sont a la
base de notre travail. Ils ont été divisés en

deux catégories différentes :
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Notations

Dans ce chapitre, les notations suivantes seront utilisées :

Notations générales et conventions :

R
N

Jx)

X= ()C],Xg,...,)CN)

ensemble des réels

dimension de 1'image,

fonction image,

un vecteur de R ou un point de I'image,

ab,... nous notons en caractéres gras minuscules les vecteurs,
A,B.... les matrices sont notées par des lettres majuscules grasses,
a-b produit scalaire entre les vecteurs a et b,
Notations liées au calcul de moments :
Mpg, Mpgr moments géométriques 2D et 3D d'ordre (p+q) et (p+g+r) respectivement,

pxY), p(x.y.r)

fonction de densité 2D et 3D respectivement,

g, Lpgr moments centrés 2D et 3D d'ordre (p+¢g) et (p+q+r) respectivement,
Notations liées aux espaces d'échelle linéaires:

t échelle

T; famille de transformations de parameétre ¢ > 0,

u(t,x) famille d'images résultat de I'application de 7; a f(x),

G(x,0) noyau gaussien d'écart-type o,

L(x,0) image a l'échelle o
Notations concernant les tenseurs :

1 moment d'inertie,

I, moment d’inertie d'un solide par rapport a un axe de rotation A,

ex vecteur unitaire de 'axe de rotation A,

L, Ly, I moments d'inertie par rapport aux axes O, O,, O.,

Ly, Lyx Ixz produits d'inertie par rapport aux axes Oy, O,, O,

1 tenseur d'inertie,

Ay As valeurs propres de la matrice d'inertie ou hessienne,

e,e,,e; vecteurs propres correspondants,

H_ (x) matrice hessienne composée des dérivées secondes gaussiennes d'écart-type

o calculées en un voxel x,
dérivée partielle seconde en x selon les directions u et v,
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3.1. Analyse tensorielle multi-échelle pour la détection de formes

Dans cette section nous introduisons quelques notions sur la théorie multi-échelle et
l'analyse de formes dans des images par l'intermédiaire de tenseurs, notions qui constituent les
piliers de notre travail de recherche. Ces deux aspects du traitement d'images abordent deux
questions principales :

e A quelle échelle d'observation devient représentative une structure dans 1'image ?

e Comment sont organisées les structures dans l'image ?

Dans cette section nous nous limitons a l'explication générale de ces théories. Leur
intégration dans le développement de nos propres méthodes sera détaillée dans la troisieme

partie du manuscrit.

3.1.1. Analyse multi-échelle d'images

La caractérisation de la forme locale des structures d'une image est faite en utilisant
certains opérateurs (gabarits, noyaux de convolution, éléments structurants, etc.). Le type
d'information qui peut étre obtenue est fortement déterminé par la relation entre la taille des
structures présentes dans I'image et la taille (ou résolution) des opérateurs. Prenons l'exemple
des structures vasculaires dont la forme locale peut habituellement étre qualifiée de fine,
allongée et cylindrique. Cependant, 1'aorte a beau avoir une forme cylindrique, si dans 1'image
son diamétre mesure plusieurs dizaines de voxels, alors que l'opérateur utilisé mesure
quelques voxels, elle sera considérée comme une grosse région homogeéne et non comme un
vaisseau. Inversement, & une échelle d'analyse telle que l'aorte apparait comme une forme
allongée fine, les arteres telles que les rénales ne seront peut-étre plus visibles. Par
conséquent, plusieurs questions se posent : quels opérateurs utiliser, ou les appliquer et quelle
taille doivent-ils avoir ?

La notion d'échelle est associée a un concept physique :

"Effectuer une observation physique signifie qu'une quantité physique est mesurée a l'aide
d'un systeme d'acquisition et avec certaines ouvertureslz!.. Ce concept d'avoir une série de

mesures en utilisant des ouvertures de tailles physiques différentes correspondant a des

" "Ouverture" est la traduction du terme "aperture” en anglais qui fait appel  la notion de "trou de serrure" a

travers lequel on regarde le monde. Tout systéme de vision, que ce soit biologique (comme I'ceil humain) ou
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échelles différentes est appelée une mesure multi-échelle des données" [169 - ter Haar
Romeny].

L'objectif des méthodes multi-échelle est d'adapter la taille de l'opérateur (l'ouverture)
afin de mieux interpréter ou traiter le contenu de I'image. Dans la littérature, le terme multi-
échelle est largement utilisé pour désigner diverses approches qui ont un rapport avec la
notion d'échelle. Nous avons voulu les classer en deux catégories, qui seront détaillées dans
les paragraphes suivants. Il s'agit de /'analyse multi-échelle d'attributs locaux et du traitement
multi-échelle. 11 est important de mentionner qu'il existe d'autres approches souvent
cataloguées comme multi-échelle [100 - Lindeberg], dont le principe est de modifier la taille
(résolution) de l'image dans le but de simplifier sa représentation physique. La notion
d'échelle est alors associée a la résolution de 1'image : plus I'échelle est élevée (grossicre),
plus la résolution de limage diminue (elle est sous-échantillonnée). Nous préférons
dénommer ces méthodes approches multi-résolution, parmi lesquelles nous trouvons les

pyramides [19 - Burt] [20 - Burt et Adelson] et les ondelettes [106 - Mallat].

3.1.1.1. Analyse multi-échelle d'attributs locaux

Dans le cas particulier des images vasculaires, I'analyse multi-échelle s'avere
indispensable en raison de la grande variabilité de taille des vaisseaux présents dans une
image. Il est trés important de pouvoir détecter et caractériser aussi bien les gros que les petits
vaisseaux.

L'analyse multi-échelle d'attributs locaux fait référence aux méthodes qui modifient la
taille de 1'opérateur afin d'analyser localement une région de I'image (calculer des attributs) a
plusieurs échelles sans pour autant modifier son contenu. La notion d'échelle est associée a la
taille de la région a analyser (voisinage autour d'un point). Il s'agit d'optimiser la taille de
I'opérateur (qui détermine le voisinage) afin d'obtenir une caractérisation plus précise des
structures présentes dans la région.

L'estimation des attributs pouvant caractériser une région est un probléme classique en
traitement des images [29 - Cocquerez et Philipp]. La région est délimitée par la forme de
l'opérateur. Celle-ci peut étre par exemple une fenétre rectangulaire (en 2D) ou cubique (en

3D) ou plus généralement, un sous-ensemble de forme quelconque de points connexes de

artificiel (comme un appareil photo) utilise une ouverture de taille finie afin de prendre un échantillonnage des

sceénes du monde extérieur [ 168 - ter Haar Romeny].
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l'image. Les attributs de région sont exploitables pour la segmentation mais aussi pour la

classification et la reconnaissance de formes.

Attributs de région
La nature des attributs quantifiables dépend de la modélisation sous-jacente utilisée pour

l'image. Dans les paragraphes qui suivent, nous rappellerons les différentes représentations

d'une image N-dimensionnelle et les possibles attributs a mesurer selon la représentation
adoptée. La liste ci-dessous n'est évidemment pas exhaustive.

e Représentation déterministe. La représentation la plus naturelle d'une image est obtenue
par le biais d'une fonction déterministe f{x), /# RY — R de N variables d'espace
(x7,x2...,xn), ou la valeur de la fonction f(x;x,,...,xy) dénote l'intensité en le point
(x7,x2...,xx). Outre la fonction intensité, 1'image peut €tre caractérisée par des attibuts
déterministes a caractére géométrique. Prenons I'exemple d'une image bidimensionnelle.
R étant une région de 1'image, dont les pixels ont pour coordonnées (x;;x2), nous pouvons
disposer des attributs géométriques tels que : aire, périméetre, coordonnées du barycentre,
orientation, diameétre de la région, etc.

e Représentation statistique. Par opposition a la représentation déterministe d'une image, on
peut utiliser une représentation statistique, selon laquelle 'image est considérée comme un
processus aléatoire discret A[s] a valeurs dans R. Si s est fixé, donc pour une réalisation
donnée, A[s] est alors une variable aléatoire pour laquelle on peut définir différentes
grandeurs (statistiques d'ensemble), qui permettent de caractériser le processus A[s] a
partir de différentes réalisations. Parmi les attributs statistiques nous pouvons calculer :
son espérance ou moyenne d'ensemble, sa variance, sa fonction d'autocorrélation, etc.

e Représentation mécanique. Dans ce type de représentation, l'image est considérée comme
un corps solide, c'est-a-dire, un systéme de particules dont la forme et les dimensions
peuvent étre supposées invariables dans le temps. Par exemple, dans une image
tridimensionnelle, chaque voxel est considéré comme une particule de volume
¢lémentaire, dont la masse équivaut au niveau de gris du voxel. Sur une telle image, nous
pouvons calculer des attributs tels que : la masse totale, le centre de gravité et les
moments d'inertie.

e Représentation surfacique. Sous cette représentation, I'image est modélisée comme une

hyper-surface, dont I’altitude en un point est déterminée par son intensité lumineuse.
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Considérons 1'exemple d'une image bidimensionnelle qui sera représentée par une surface
dans l'espace de dimension 3. Si un point de la surface est défini par sa position U =
(x,3,z), alors x et y sont les coordonnées dans 1'image et z est le niveau de gris au site (x,y).
Sur cette surface nous pouvons calculer les courbures maximale, minimale, gaussienne et
moyenne.

e Représentation fréquentielle. La transformée de Fourier permet de passer d'une
représentation de 1'image dans le domaine spatial a une représentation dans le domaine
fréquentiel. Le spectre est trés riche en information. Il est possible par exemple d'en
extraire les composantes fréquentielles les plus énergétiques de l'image. Dans le spectre
d'une portion d'image contenant un objet allongé, 1'énergie se concentre dans un plan

perpendiculaire a l'orientation de cet objet.

Moments d'image

A l'exception des attributs surfaciques, la plupart d'attributs de région mentionnés dans le
paragraphe précédent peuvent étre formulés dans un seul concept, celui de moments d'image.
Les propriétés des moments d'image ont les analogies suivantes en statistique et mécanique
[125 - Mukundan et Ramakrishnan]. Les moments d'ordre zéro, un et deux d'une fonction de
densité de probabilité représentent la probabilité totale, I'espérance et la variance
respectivement. En mécanique, ces moments d'une distribution spatiale de masse donnent la
masse totale, la position du barycentre et les valeurs d'inertie respectivement. En considérant
une image comme une distribution bidimensionnelle (tridimensionnelle) d'intensités, les
fonctions de moments géométriques des valeurs des pixels (voxels) par rapport a leur
localisation spatiale dans 1'image, peuvent également fournir des informations sur la forme
locale, telles que l'aire (volume) de l'image, les coordonnées du barycentre de 1'image et
l'orientation.

L'utilisation des moments pour l'analyse d'image et la représentation des objets a été
initiée par les travaux de Hu [79 - Hu] qui s'est penché sur le probléme de la reconnaissance
de caracteres dans des images 2D, avec 1'idée de trouver une signature propre a chacun d'entre
eux.

Les moment géométriques 2D (aussi appelés moments cartésiens ou moments réguliers)

m,q d'ordre n=p+¢g d'une fonction de densité p(x,y) sont définis par :

m,, = Ijxpyqp(x,y)dxdy P q= 0,1,2,3 ... (31)
¢

ou { est la région de l'espace de pixels dans lequel la fonction p(x,y) est définie.
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De méme, les moments géométriques 3D m,,, d'ordre n=p+g+r d'une fonction de densité

P(x,y,z) sont définis par :

Moy = [[[37 012 Py ydxdydz P r=0123 (32)
¢

On calcule souvent les moments par rapport & un systeme de référence dont l'origine
correspond au centre de gravité de la région de l'image. Cette transformation permet de
calculer les moments indépendamment de la position du systeme de référence de 1'image. Les

moments ainsi calculés sont nommés moments centrés et sont définis par :

Hyge = [[[Ce=2)" (v =) (2 = 2)" p(x, y, 2)dxdydz (33)
¢

ou x,yet zdéfinissent les coordonnées du centre de gravité de la région de I'image :

(3.4)

m - m
00 of 001
Mo Mo Moo

Il est a noter que:
® Hopo = My

* oy =Moo = Moy =0

Les moments de second ordre sont aussi appelés moments d'inertie. Les axes principaux
d'inertie son calculés a partir de ces moments et a l'aide du tenseur d'inertie comme nous
'expliquerons en détail plus loin (§3.1.2.1).

Pour décrire entierement un objet d'une image, il est en théorie nécessaire de disposer
d'un nombre infini de valeurs de moments (n — +oo). Dans la pratique, seul un sous-ensemble
de ces moments est utilisé [145 - Poupon]. Tandis que les moments d'ordre zéro a trois sont
utilisés pour représenter des caractéristiques globales de I'image, les moments d'ordre
supérieur contiennent des détails plus fins de l'image et sont souvent plus sensibles au bruit
[125 - Mukundan et Ramakrishnan].

On peut trouver dans la littérature des variantes de la définition de moments géométriques
décrite par les équations (3.1) et (3.2), en fonction de l'application. Quelques-unes de
définitions de différents types de moments géométriques fréquemment utilisés sont [125 -
Mukundan et Ramakrishnan] :

e Les moments de silhouette qui font référence aux moments calculés sur une image

binaire. Dans ce cas, la fonction de densité p(x,y,z) ne prend que les valeurs O et 1. En

général, ces moments sont calculés sur des images préalablement segmentées. Dans ce
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cas, la région de l'image ne contient que les points considérés comme appartenant a
l'objet segmenté.

o Les moments de frontiére (aussi appelés moments de périmetre ou moments de surface
[172 - Toussaint]) qui font référence aux moments calculés en tenant compte
uniquement des points appartenant a la frontiére d'un objet (contour en 2D ou surface

en 3D).

3.1.1.2. Traitement multi-échelle ou théorie des espaces d'échelle

La théorie des espaces d'échelle (scale-space theory) fait référence aux méthodes qui
effectuent une transformation de l'image a plusieurs échelles afin de pouvoir traiter des
structures de tailles différentes présentes dans l'image. La notion d'échelle est associée a la
taille de l'opérateur, dont l'application provoque une transformation, par exemple un filtrage
pour la diminution du bruit, un rehaussement de structures, une détection de contours, une
squelettisation, etc.

Le traitement multi-échelle est défini par une famille de transformations (7;)s qui,
appliquées a une image initiale f(x), donnent une famille d'images u(z,x) = T; f{x). Cette
famille d'images constitue un espace d'échelle. La théorie des espaces d'échelle comprend

deux approches : linéaire et non-linéaire.

Espaces d'échelle linéaires

Les espaces d'échelle linéaires sont caractérisés par l'introduction d'un parameétre d'échelle
qui varie de manicre continue et "libre" (non conditionnée par la structure de 1'image). Leur
principe de base est que les structures de l'image a une échelle grossiére constituent une
simplification des structures a une échelle fine. Cette idée a ét¢ formalisée dans une diversité
de manieres par plusieurs auteurs. Le résultat commun a eux tous est le suivant : "si des
conditions générales sont imposées aux types de transformations a appliquer sur l'image, la
convolution par un noyau gaussien et ses dérivées peut étre choisie comme classe canonique
des transformations multi-échelle"” [100 - Lindeberg]. Les conditions requises sont [169 - ter
Haar Romeny] : linéarité (sans connaissances a priori, ni modeles, ni mémoire), invariance
par translation (sans localisation privilégiée), isotropie (sans orientation privilégiée),
invariance par changement d'échelle (sans échelle ou taille privilégiée). Ces propriétés sont

exprimées dans un formalisme mathématique particulier et constituent les axiomes des
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espaces d'échelle ou axiomatique multi-échelle [194 - Witkin] [87 - Koenderink] [101 -
Lindeberg, 202 - Yuille et Poggio] [49 - Florack].

En revenant aux considérations sur Il'observation physique (§3.1.1.), la fonction
d'ouverture utilisée dans cette approche est donc une fonction gaussienne d'écart type o ou le
parametre o détermine 1'échelle : lorsque o augmente, 1'échelle devient plus grossiére (moins
de détails).

Un noyau gaussien N-dimensionnel G: RN x R,— R d'écart type o est défini par :

1 —(x12+.“j—xNz) (35)
G(X,O‘)Z (27[0_2)N/2 € o

La répresentation L : RY x R;— R a I'échelle o, d'une image N-dimensionnelle f: RN —
R, est alors définie par :
L(x,0) = f(x)*G(x,0) (3.6)
Ou * est 1'opération de convolution.
L'ensemble {L (x, 0) | o€ R} est appelé espace d'échelle linéaire.
Dans ce contexte, la dérivation est définie comme la convolution de l'image avec un

opérateur dérivatif composé des dérivées partielles de la fonction gaussienne :

iL(X,O‘) = iG(X, o0)* f(Xx) 3.7
ox; ox,

l
L'utilisation d'un noyau de convolution gaussien permet de dériver une hiérarchie

compléte de filtres multi-échelles dérivatifs respectant les conditions citées ci-dessus.

Espaces d'échelle non-linéaires

Dans un espace d'échelle linéaire, tous les détails de I'image deviennent flous de manicre
uniforme a cause du filtrage gaussien. Cet effet est di a la compléte indépendance du filtre
linéaire par rapport a la structure locale de I'image. En relachant quelques-unes des contraintes
introduites précédemment, il est possible de prendre en compte certaines informations de
l'image et obtenir ainsi un espace d'échelle non-linéaire, caractérisé par l'introduction d'un
parametre d'échelle qui varie en fonction de la structure locale de I'image. Cette structure peut
étre par exemple un contour ou un point particulier de I'image (comme pour 1'ceil qui distingue
plus de détails au centre du champ de vision que sur les bords).

Un exemple de filtrage multi-échelle non linéaire est la diffusion anisotrope, dont 1'objet
est de réduire le bruit tout en préservant la position et le contraste des contours, voire en

rehaussant les contrastes. Perona et Malik [143 - Perona et Malik] ont proposé 1'équation de
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diffusion anisotrope (équation aux dérivées partielles non-linéaire), qui est une variante de
I'équation de la chaleur, pour laquelle le flux de diffusion est pondéré par une fonction de
diffusion, permettant de limiter les échanges d'intensité dans les zones de fort gradient [90 -
Krissian ef al.]. Le choix de I'échelle est alors le suivant : sur un point a fort gradient ou la
diffusion doit étre faible, un noyau de petite taille est appliqué, tandis que dans des régions
homogenes, le noyau peut étre plus grand afin de mieux "lisser".

Un autre exemple d'espace d'échelle non-lin€aire est I'espace d'échelle morphologique, ou
l'échelle est déterminée par la taille de 1'élément structurant et le changement d'échelle est
réalisé par une érosion ou une dilatation de l'image originale. L'espace d'échelle complet est
généré par la chaine d'érosions ou de dilatations successives. Des travaux récents proposent de
formuler ce domaine sous la forme d'une analyse multi-échelle et montrent qu'il s'integre dans

l'axiomatique définie [82 - Jackway et Deriche].

3.1.2. Représentation de la forme locale par tenseurs

Nous avons décrit dans le paragraphe précédent divers opérateurs utilisés pour la
caractérisation des attributs locaux de l'image. Nous avons décidé de les regrouper en deux
catégories principales selon le principe utilisé pour leur calcul :

e Opérateurs d'intégration, pour les moments géométriques, puisqu'ils sont définis a

partir d'une intégrale du produit de coordonnées.

e Opérateurs dérivatifs gaussiens pour les opérateurs utilisés dans les espaces d'échelle.

Les sorties de ces opérateurs peuvent étre combinées dans des structures tensorielles afin
d'obtenir des descripteurs plus explicites de la forme locale de 1'image. Nous nous sommes
particulierement intéressés aux opérateurs de deuxiéme ordre, car ils permettent de décrire la
structure locale de l'image par l'intermédiaire d'un tenseur de taille 3 X 3 (pour une image 3D)
qui peut étre géométriquement représenté par un ellipsoide (ellipsoide de deuxieme ordre).
Cet ellipsoide permet de déterminer des caractéristiques fondamentales de forme, telles que
l'orientation locale, le degré d'élongation ou étalement, l'isotropie, etc. Il peut étre également
utilisé comme un descripteur intuitif de mesures de similarité géométrique dans la mesure ou
il permet de décrire la structure locale en termes de similarité a une plaque, une sphere, une
ligne, etc.

Nous allons décrire les deux tenseurs de deuxieme ordre les plus mentionnés dans la
littérature de méthodes de caractérisation d'objets linéiques et tubulaires. Il existe un tenseur

par type d'opérateur (intégratif ou dérivatif) :
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e le tenseur d'inertie, compos¢ des sorties d'opérateurs intégratifs (ou moments) de
deuxieme ordre.

e la matrice hessienne, composée des sorties d'opérateurs dérivatifs de deuxieéme ordre.

3.1.2.1. Le tenseur d'inertie

Définition
Afin d'expliquer la composition du tenseur d'inertie, nous faisons l'analogie entre une
région de 1'image et un solide indéformable, considéré comme un systéme de particules, dans
lequel les positions relatives des particules ne changent pas. Dans ce contexte, le moment
d'inertie d'une particule simple peut étre exprimé par :
I=mR* (3.8)
m est la masse de la particule et R est la distance la plus courte entre 'axe de rotation et le

centre de la particule (Fig. 3.1).

ié”)

Axe de rotation

Figure 3.1- Particule en rotation

En appliquant I'équation 3.1 a un systéme de particules, nous obtenons :

1= mR’ (3.9)

Exprimons, dans un systeme d’axes R = Oxy,, le moment d’inertie 7 d'un solide par

rapport a un axe de rotation A de vecteur unitaire e, passant par un point O (Fig. 3.2) :
I, = Z:rnl.Ri2 = Zm,(]szinHi )2 = Zmi|rl. ><eA|2 = Zmi(rl. xe, ) (r,xe,) (3.10)

Ou rj est la position de la particule .
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Axe de rotation

Figure 3.2 - Systéme de particules en rotation

En désignant les composantes de e, et r; respectivement par (¢ 7) et par (x;);z;), on

peut écrire :

y a (3.11)
r,=xi+yj+zk=|y e, =ai+fj+k=|p
z; 4

ou ¢ B ysont les trois cosinus directeurs du vecteur e, par rapport au systéme Oyy,. En

remplacant les expressions (3.11) dans (3.10), nous obtenons :
I= zmi(ri XeA)' (ri XeA)

0 -z al|T o -z, ) |«

=Zmi z, 0 —-x |5 z, 0 —-x|p
i Vi X 0 J7vi|ll-» = 0 |l»

yi}/—Z“B_t yi;/_ziﬂ
=Y m|za-xy||za-xy
A XY=y | xy—yoe
= zmi l(yi7_zi16)2 +(Zia_xi7)2 +(xiﬁ_yia)2J

1

_ 2 2 2
=1.0°+1, B +1_y +21 ofi+21 By+2I yo (3.12)
ou

L= my +z") I,=Ym(z +x") I.=> m(x +y7)

Ixy :]yx E_zmixiyi
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I.=1,=-) myz, (3.13)

Les quantités I, 1,,, I.. sont appelées les moments d'inertie du systéme par rapport aux
axes respectifs Oy, O,, O., et I, I\, I.- les produits d'inertie.
L'expression (3.12) de I suggere l'introduction d'un opérateur I qui s'explicite dans la base

de R suivant une matrice carrée, appelée matrice d'inertie :

(3.14)
xx xy xz
I= IXY Yy yz
Xz yz zz

Le moment d'inertie / peut étre considéré comme le produit scalaire du vecteur unitaire e
et du vecteur Ie, obtenu par 'action sur ex de I, opérateur ou tenseur d'inertie :

]:eA-IeA (315)

Calcul de I'orientation locale

Du point de vue de la cinématique, 1’orientation locale d’un objet est définie comme celle
de I’axe autour duquel I’objet tourne avec le minimum d’inertie. Le calcul de 1’orientation
locale se rameéne alors a la recherche de 1’axe principal d’inertie de 1’objet.

La matrice d'inertie étant réelle et symétrique, on montre qu'il est possible de trouver, par
changement de base, un systeme d'axes orthonormés tels que les produits d'inertie soient nuls.
Ce triedre est appelé triedre principal d'inertie et ses axes, les axes principaux d'inertie.

La recherche de I'orientation locale est alors un probléme de minimisation, qui est résolu
par diagonalisation de la matrice d'inertie, ou chaque valeur propre indique la contribution
moyenne des moments selon la direction du vecteur propre correspondant. Notant ey, e; et e3
les vecteurs unitaires portés par les axes principaux, on en déduit :

Ie, =4e, le,=4e, Ie,=71e, (3.16)

On dit que ey, e; et e3 sont les vecteurs propres de la matrice d'inertie et que A, 4, et A3

sont les valeurs propres correspondantes (4, < A4, < A,). L'orientation locale est déterminée

par le vecteur propre associé¢ a la valeur propre minimale de la matrice d'inertie alors que les

deux autres vecteurs indiquent les directions orthogonales a celui-ci.
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Ellipsoide d'inertie et caractérisation de la forme locale
L'ellipsoide d'inertie (appelé aussi ellipsoide équivalent) est une représentation

géométrique du tenseur d'inertie d'un solide et en particulier de ses symétries. Il s'agit d'un
ellipsoide plein homogéne, centré au centre de gravité du solide et qui posséde le méme
tenseur d'inertie (moments et axes principaux d'inertie identiques). Il est indépendant du
systeme de coordonnées car les axes principaux d'inertie coincident avec les axes principaux
de l'ellipsoide (Fig. 3.3).

1 1

A — A e
1 45"’ el
N

e3

Figure 3.3 - Ellipsoide d'inertie

La surface de I'ellipsoide d'inertie est définie par I'équation suivanteEI:
Lo +1 v+ 1w +21 uv+2I yw+2I wx=1 (3.17)
ou:
a B /4 (3.18)

= \/7 V= \/7 w= \/7

Si I'on prend les axes de coordonnées identiques aux axes principaux d'inertie du solide,
les produits d'inertie sont nuls (Z,, = /.= .= 0) et I'on obtient :

Lou? +1, v +1_w* =1 (3.19)

Etant donné que :
u'+vi 4wt =— (3.20)

la distance du centre de 1'ellipsoide a la surface est inversement proportionnelle a la racine
carrée du moment d'inertie de 1'objet par rapport a une orientation donnée.

Chaque objet a un ellipsoide équivalent unique, mais un méme ellipsoide peut
correspondre a un nombre infini d'autres objets plus complexes, ceci s'explique par le fait que
la dynamique de rotation d'un corps dépend seulement de son ellipsoide équivalent, de ses

moments et axes principaux d'inertie, et non pas de sa forme détaillée.

211 faut noter que 1'équation (3.17) résulte de la substitution de (3.18) dans (3.12).
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Cependant, l'ellipsoide d'inertie peut étre treés utile pour la caractérisation des structures
localeslz.| D'une part, ses axes principaux indiquent I'orientation locale. D'autre part, sa forme,
qui peut étre plus ou moins sphérique, allongée ou aplatie, peut indiquer une similarité
géométrique entre la structure locale de I'image et une sphére, une structure tubulaire ou un
disque plat respectivement (Fig. 3.4). L'analyse des valeurs propres et des ellipsoides
correspondants peut étre effectuée aussi bien dans le domaine spatial que dans le domaine
fréquentiel grace a l'analogie qui existe entre une fonction d'auto-corrélation spatiale et une

distribution d'énergie dans le domaine de Fourier (§ 3.1.1.1).

Cas sphérique ou isotrope Cas tubulaire Cas plat
A=A, =4, A=A, >4 =0 A >4, =4, =0
Domaine
spatial
Domaine
Spectral

(a) (b) ()

Figure 3.4 - Différentes formes de ['ellipsoide d'inertie en fonction des valeurs propres de la matrice d'inertie

Le tenseur d'inertie I (en tant que tenseur symétrique) peut étre exprimé en fonction de

ses valeurs et ses vecteurs propres sous la forme :
I=Aee, +Ae.e, +lee, 0<A <4, <4, (3.21)
En utilisant cette décomposition, nous pouvons caractériser les 3 cas suivants :
e Cas sphérique (4, = 4, = 4,).

def. 3.22
I=A(ee, +e,e, +ese, )=Al, (3-22)

La similarit¢ avec une sphére signifie que la région dans l'image ne présente pas

d'orientation privilégiée. Dans le domaine spatial, il s'agit d'une région avec une

3 . . .
Dans cette analyse, les structures sont supposées plus claires que le fond comme c'est le cas des vaisseaux

rehaussés par un produit de contraste.
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distribution homogeéne d'intensité, ce qui correspond également a une distribution
sphérique d'énergie dans le domaine de Fourier (Fig. 3.4. a)
e Castubulaire (4, =4, >> 4, =0).

def. 3.23
I=A(e,e, +ee;’ )=A1, (3:23)

Une structure tubulaire est caractérisée par une valeur propre proche de zéro, alors que les
deux autres sont presque identiques et beaucoup plus grandes que celle-ci. Dans le
domaine spatial, la région de l'image présente une intensité quasiment constante dans la
direction indiquée par le vecteur propre e; Dans le domaine fréquentiel ceci correspond a
une distribution plane d'énergie (Fig. 3.4. b).

e Casplat (4, >4, =4 =0).

déf. 3.24
1513(9395) =41 ( )

La région présente une structure plate lorsque deux valeurs propres sont proches de zéro
et la troisieme beaucoup plus grande. Dans le domaine spatial, cela veut dire que le signal
est uniformément distribué sur un plan dont le vecteur normal est défini par le vecteur
propre e;. Une telle distribution, dans le domaine de Fourier, correspond & une énergie
distribuée le long d'une ligne (Fig. 3.4 c).
Le tenseur d'inertie peut étre formulé comme une combinaison linéaire de ces trois cas de
base [61 - Granlund et Knutsson] :
=41 +(4, - )L, + (4 - L)L, (3.25)
I, I, et I5 définissant respectivement un fenseur sphérique, un tenseur plat et un tenseur
tubulaire. Une alternative aux ellipsoides est donc d'utiliser un objet qui peut étre interprété

comme la somme de ces trois structures (tubulaire, disque plat et sphére).

Autres approches équivalentes

Le tenseur d'inertie a été largement utilis€ par plusieurs auteurs sous divers noms et
composé de moments géométriques de différents types. Outre la caractérisation de la forme
locale, il est principalement utilisé pour la détection préliminaire de 1'orientation locale de
l'image en vue de l'application d'une technique de filtrage, segmentation, squelettisation,
analyse de textures ou estimation de mouvement. Le tableau 3.1. récapitule diverses

approches trouvées dans la littérature.
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Tableau 3.1. Quelques approches équivalentes au tenseur d'inertie

Nom du Description Applications
tenseur
Tenseur de Matrice d'inertie du gradient de 1'image. e Filtrage anisotrope [182 - Weickert]
structure Le tenseur de structure résulte du produit [183 - Weickert et al.]
tensoriel: e Estimation de paramétres de
JVu,)=Vu, ®Vu, = VMUVug courbure et de direction dans la

reconstruction vasculaire 3D en

ou Vu,_ est obtenu en convoluant I'image imageric par rayons X [142 - Payot]

par le gradient d'un noyau gaussien (cf. e Segmentation d'images médicales
¢quation 3.7). La direction locale 2D par contours actifs géodésiques
prédominante est définie comme étant la [151 - Rougon et Préteux]
direction "la plus orthogonale" aux e Estimation de mouvement [92 -
gradi'ents sur un voisinage du point Kiihne et al.] [7 - Barth] [67 -
consideré. HauBecker et Jihne]

Matrice Matrice d'inertie de la transformée de e Analyse de textures et estimation de

d'inertie dans  Fourier de l'image. mouvement [13 - Bigiin et

le domaine Granlund] [14 - Bigiin et al.]

fréquentiel

Matrice de Matrice d'inertie composée de moments de e  Détection de structures tubulaires

dispersion ou  silhouette (calculés sur une image [114 - Marquez]

matrice de segmentée au préalable). e Comparaison d'objets 3D [130 -

covariance Novotni et Klein]

Tenseur Matrice d'inertie calculée exclusivement e Détection de points de bifurcation

d'inertie sur les points du squelette d'un objet extrait sur un squelette [60 - Giannitrapani
au préalable. et Murino]

Tenseur Matrice d'inertie qui décrit la distribution e  Description de formes [97 - Lee et

symétrique de  des orientations de surface {uj, u, ..., u,}, Medioni] [167 - Tang et al.] [120 -

deuxieme ou u;=(x;y;z;) est un vecteur représentant Medioni et al.]

ordre / tenseur ['orientation de la surface et

de saillies )
(saliency in Zx,' Yi in z;

tensor) I= fo Vi Zyiz Zyi Z;
in Z; Zyi z; Zzlz

Tenseur Matrice d'inertie composée des e Representation de l'orientation de
d'orientation ~ combinaisons des sorties de filtres de surfaces 3D [86 - Knutsson] [6] -
quadrature définis dans 'espace de Fourier. Granlund et Knutsson]

e Segmentation d'os sur des images
CT [185 - Westin et al.] [186 -
Westin et al. ]

3.1.2.2. La matrice hessienne

Définition
La matrice hessienne est un tenseur composé des sorties d'opérateurs dérivatifs de

deuxiéme ordre. Sa définition générale est la suivante :
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Soit f une fonction f{x), £ RY — R de N variables d'espace (x,xs...,.xy), la matrice
hessienne de f est la matrice d'ordre N :

xS (3.26)

ox; ox,0x

H(x) = .
9*f (%) 9” f(x)

| dx,0x, ox?,

Cette matrice est symétrique si toutes les dérivées partielles d'ordre 2 sont continues.
Appliquée a l'analyse d'images, la matrice hessienne décrit les variations locales
d'intensités autour d'un point. Le probleme de I’utilisation des dérivées secondes est une forte
sensibilité au bruit haute fréquence présent dans les images. Pour cette raison, dans la
pratique, le calcul dérivatif de la matrice hessienne est combiné avec une convolution
gaussienne. Cette convolution permet d'une part d'effectuer un lissage de l'image et de
diminuer ainsi le niveau de bruit. D'autre part, la combinaison avec le filtrage gaussien permet
d'inscrire l'analyse de I'image dans une approche multi-echelle linéaire (§ 3.1.1.2).
Prenons le cas d'une image 3D. La matrice hessienne, composée des dérivées secondes
gaussiennes calculées en un voxel x est :
H.(x) H,() H.(x) (3:27)
H,(x)=|H,(x) H,x) H_.(Xx)
H.(x) H,(x) H.(x)
ou:

2 3.28
H, (0= 289D s ) (28

dénote la dérivée partielle seconde lissée a I'échelle o.

Calcul de I'orientation locale

Une région de l'image qui présente une orientation locale privilégiée est caractérisée par
le fait que l'intensité le long de cette orientation est beaucoup plus homogéne (ne varie pas
localement) que dans les orientations perpendiculaires. En termes des dérivées partielles de
l'image, I’orientation locale est celle dans laquelle la dérivée seconde est minimale. Ce
probléme se rameéne a la diagonalisation de la matrice hessienne, ou chaque valeur propre
indique la variation locale d'intensité selon la direction du vecteur propre correspondant.

Notant e;, e, et e3 les vecteurs propres de la matrice hessienne et A;, A, et A3 les valeurs
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propres correspondantes ( |ll| < |/12| < M}

), 'orientation locale est déterminée par le vecteur

propre e associé a la valeur propre A, (la plus petite en amplitude) alors que les deux autres

vecteurs indiquent les directions orthogonales a celui-ci.

Ellipsoide équivalent et caractérisation de la forme locale

En suivant un raisonnement similaire a celui du cas inertiel, il est possible de détecter la
présence de certaines structures dans 1'image a partir de l'analyse des valeurs propres de la
matrice hessienne. Celle ci a été largement utilisée par plusieurs auteurs pour déterminer la
similarité géométrique entre la structure locale de l'image et une sphére, une structure
tubulaire ou un disque plat [157 - Sato ef al.] [156 - Sato et Tamura]. Sa principale application
a ¢té la détection de vaisseaux ou plus généralement de structures linéiques dans des images
2D et tubulaires dans des images 3D en vue de leur rehaussement [88 - Koller et al.] [154 -
Sato et al.] [155 - Sato et al.] [54 - Frangi et al.], de 'extraction de leur axe central [105 -
Lorenz et al.] ou de leur segmentation [91 - Krissian et al.] [89 - Krissian] [51 - Frangi et al.]
[52 - Frangi et al.] [53 - Frangi et al.].

Le tableau 3.2 résume les relations entre les valeurs propres de la matrice hessienne et la
détection des différentes structures [50 - Frangi]. Ces relations sont a la base de la définition

de critéres d'appartenance d'un point de I'image a une structure donnée.

Tableau 3.2. Relation entre les valeurs propres de la matrice hessienne et la détection de différentes structures *

A b X4 Structure/Orientation

B B B Bruit, sans orientation
privilégiée

F F E-  Structure plate claire

F F E+  Structure plate sombre

F E- E-  Structure tubulaire claire

F E+ E+  Structure tubulaire sombre

E- E- E-  Structure sphérique claire

E+ E+ E+  Structure sphérique sombre

* E = élevée, F = faible, B = bruit (valeurs faibles pour les dérivées calculées par convolution avec les dérivées de
la gaussienne), #indique le signe de la valeur propre.

Notez que |/11| < |/12| < |/13|
Afin de représenter la structure locale implicitement décrite par la matrice hessienne,
Frangi [54 - Frangi et al.] a proposé un modele géométrique consistant en un ellipsoide
équivalent de second ordre. De méme qu'il a été¢ décrit pour l'ellipsoide d'inertie, les axes de
l'ellipsoide équivalent sont déterminés par les directions de trois vecteurs propres et les

longueurs des demi-axes correspondants sont les amplitudes des valeurs propres respectives.
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Le modele d'ellipsoide ainsi défini représente une dualité de la forme réelle de la structure
détectée. Par exemple, une structure tubulaire qui a la forme d'un ellipsoide allongé aura, par

cette définition, un modele d'ellipsoide aplati (Fig. 3.5).
€

€

e,

—

Figure 3.5 - Segment tubulaire et ellipsoide de variations du second ordre équivalent

Cependant, dans [99 - Lin] il a ét¢ montré que 1'hypothése selon laquelle les variations de
second ordre dans 1'espace 3D peuvent étre modélisées par un ellipsoide est valable seulement
quand toutes les valeurs propres de la matrice hessienne ont le méme signe. En réalité les
variations du second ordre possedent plus de degrés de liberté que ce qui peut étre représenté
par un ellipsoide, et permettent ainsi de modéliser un nombre de formes plus grand que les
trois formes de base décrites ci-dessus. Curieusement, plusieurs auteurs semblent avoir
négligé ce fait, probablement parce que beaucoup de matrices de variations du second ordre

sont en effet définies ou semi-définies positives.

3.2. Outils pour I'extraction de contours

Une des opérations €élémentaires en traitement d'images est la recherche des frontieres ou
contours. La notion de contour admet deux définitions différentes et complémentaires :

e un contour se situe entre les pixels appartenant a des régions ayant des propriétés

photométriques (intensités moyennes, variances, textures, etc.) différentes.

e un contour correspond a un maximum ou un minimum de variation locale d'intensité .

Les définitions précédentes, aussi intuitives qu'elles paraissent, ont inspiré une division
"classique" des méthodes de segmentation en deux catégories [29 - Cocquerez et Philipp] :
l'approche région et ['approche frontiere. L'approche région consiste a chercher
I'homogénéité entre pixels, le critere d'homogénéité le plus simple étant un seuil d'intensité.
Alors que 1'approche frontiére cherche les discontinuités de 1'image, en s'appuyant la plupart
du temps sur le calcul de dérivées partielles de I'image.

Nous allons présenter dans ce paragraphe deux techniques conventionnelles d'extraction

de contours que nous avons adaptées a nos besoins spécifiques aussi bien pour la visualisation
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que pour la quantification de vaisseaux. Il s'agit des iso-contours et des contours actifs. La
premiere est typiquement une approche région et la deuxiéme une approche frontiére. Dans
cette section nous allons nous limiter a l'explication générale de ces techniques. Dans le
chapitre 4, nous citons des applications concrétes de ces techniques (ainsi que d'autres
techniques de détection de contours) a l'extraction de contours vasculaires. L'intégration des
1so-contours et des contours actifs dans nos propres méthodes sera détaillée dans la troisiéme

partie du manuscrit.

3.2.1. Les iso-contours

Le seuillage est 1'opération de segmentation la plus simple. Elle consiste a extraire des
régions dont l'intensité lumineuse est supérieure a un seuil donné. Les frontieres de telles
régions peuvent ainsi €tre définies par une fonction implicite, et s'appellent alors des iso-
contours (ou contours d'iso-intensit¢) Le principal intérét de 1'iso-contour est qu'il peut étre

approché avec une précision plus fine que la matrice originale de I'image.

3.2.1.1. Définition

Soit fune fonction Ax,y), £ R* = R, toute valeur ¢ € R (nommée iso-valeur) définit un
contour continu appelé iso-contour de f. L'iso-contour est l'ensemble de points P(x,y) € R
vérifiant 1'équation implicite f{x,y) = c. L'iso-contour divise l'espace en deux sous-domaines,
extérieur (-), dans lequel f(x,y) < c et intérieur (+), dans lequel f(x,y) > c. L'équation f{x,y) = ¢
ne définit pas exclusivement un contour, elle définit aussi des régions d'intensité homogene c.
Une autre définition plus intuitive d'un iso-contour, donnée par [170 - Thirion et Gourdon] est
: "l'iso-contour est la frontiére entre les régions de 1'espace ou f > ¢ et les régions ou f < ¢"

(Fig. 3.6). Un isocontour est une courbe continue.

1s0-contour

f=c

150-contour

Figure 3.6 - Définition d'un iso-contour
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Dans la suite, sauf les cas ou cela pourrait porter & confusion, nous utiliserons de maniére
interchangeable les termes "objet", "blanc", "+" ou "a l'intérieur" pour désigner les régions de
l'image ou f = ¢ alors que les termes "fond", "noir", "-" ou "a l'extérieur" sont utilisés pour

faire référence aux régions ou < c.

3.2.1.2. Implémentation générale

Le concept d'iso-contour est trés simple. Cependant, son implémentation informatique
l'est moins car malgré la définition de f comme fonction dans l'espace continu, dans la
pratique, une image réelle est discréte (elle est le résultat d'un échantillonnage de la fonction f
sur une grille réguliére), alors que l'iso-contour reste continu. Ceci constitue la principale
difficulté¢ des méthodes d'extraction d'iso-contours.

La procédure d'extraction d'iso-contours se compose généralement de deux étapes :

e Partitionnement spatial du domaine en cellules (polygones simples).

e Analyse et traitement de ces cellules conduisant a la génération des points de 1'iso-

contour.

Une fonction implicite est évaluée aux sommets de chaque cellule. Le contour implicite
est supposé couper toute aréte reliant des sommets de signes opposés. Dans chaque cellule les
points d'intersection sont alors reliés et on obtient donc un iso-contour décrit par un ensemble
de segments de droite.

Considérons par exemple I'image de la figure 3.7. ou les valeurs affichées correspondent a
l'intensité en chaque pixel. Prenons une iso-valeur égale a 5. Afin de générer 1'iso-contour, un
mécanisme d'interpolation doit étre utilisé car les intensités sont définies sur un ensemble
discret de points (dont aucun ne présente la valeur 5) et le contour se trouve quelque part entre
eux. Les points du contour peuvent étre générés par interpolation le long des arétes des pixels.
Si par exemple les sommets connectés par une aréte ont les valeurs 0 et 10 respectivement, le
contour doit passer par le point & mi-chemin de celle-ci.

o 1 1 a2

1 B,L-“'ﬁ 3

377 o ?\ 3
2\? B ai 2
\"""'--.._

1 P 4 |3

Figure 3.7 - Exemple d'un iso-contour dont l'iso-valeur est 5.
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Une fois que les points sur les arétes des pixels ont été générés par interpolation, ils sont
reliés afin de former le contour. La plupart des méthodes décrites dans la littérature ont été
proposées pour l'extraction de surfaces (appelées iso-surfaces) sur des images 3D [104 -
Lorensen et Cline] [15 - Bloomenthal] [58 - Gallagher et Nagtegaal] [170 - Thirion et
Gourdon] [55 - Frey et Borouchaki] [94 - Lachaud], mais également applicables aux images
2D. Dans le cas 3D, les cellules sont des polyedres simples (au lieu de polygones), les points
d'intersection sont reliés par des triangles (a la place de segments de droite) et on obtient donc

une iso-surface décrite par un maillage triangulé.

3.2.1.3. Une implémentation spécifique : le "marching squares' et le "marching cubes"

Nous avons utilisé en particulier un algorithme classique proposé par [104 - Lorensen et
Cline] connue sous le nom de "marching squares" en 2D et de "marching cubes" en 3D. Le
premier définit des cellules carrées et le deuxieme cubiques. Les deux principes de base de
ces techniques sont :

e Tout contour qui entre dans une cellule doit en sortir.

e Il y aun nombre fini de manieres dont un contour peut traverser une cellule. En 2D, il
yen a 16 et en 3D 256 qui peuvent étre réduites a 15 cas. La figure 3.8 montre les
configurations possibles en 2D, appelées états topologiques.

En résumé, les algorithmes marching procedent de la manicre suivante [160 - Schroeder

etal]:

1. Sélection d'une cellule.

2. Calcul de I'état (intérieur ou extérieur) de chaque sommet de la cellule.

3. Détermination de 1'état topologique de la cellule.

4. Calcul (par interpolation) du point d'intersection entre le contour et I'aréte de la cellule.

5. Passage (marche) a la cellule suivante.

LN A EHE M

Cas 0 Cas 1 Cas 2 Cas 3 Cas 4 Casb5 Casé6 Cas7
Cas 8 Cas9 Cas10 Cas11 Cas12 Cas13 Cas 14 Cas 15

Figure 3.8 - 16 cas différents de I'algorithme marching squares. Les sommets noirs indiquent que l'intensité
en ce point est inférieure a l'iso-valeur. Les cas 5 et 10 sont ambigus.



64 Les outils de base Chap. 3

L'algorithme crée ainsi des segments de droite et des points qui ne sont pas connectés
entre eux et qui peuvent étre dupliqués. De ce fait et surtout a cause de la présence de
configurations ambigués (comme les cas 5 et 10 de la figure 3.8), 1'iso-contour (ou l'iso-
surface) peut présenter des "trous". Pour les applications de visualisation, ce défaut n'a aucune
incidence. En revanche, le contour tel qu'il est reconstruit n'est pas exploitable efficacement
par d'autres applications. Des traitements supplémentaires sont nécessaires afin de "nettoyer"

le contour, c'est a dire d'éliminer les points doubles ainsi que de le rendre connexe.

3.2.2. Les contours actifs

Les mode¢les déformables sont sans doute les techniques les plus utilisées aujourd'hui pour
extraire les frontieéres des structures d'intérét dans des images. Ils ont éte largement utilisés
dans le traitement d'images médicales [118 - Mclnerney et Terzopoulos] grace a leur
souplesse qui a permis d'une part leur adaptation a la grande variabilit¢ de structures
biologiques et d'autre part, l'incorporation des expertises médicales dans leur conception. Les
applications des modeles déformables sont trés variées et comprennent entre autres la
segmentation, la reconnaissance et représentation de formes et le suivi de mouvement.
Suivant ses dimensions, le modéle peut étre filiforme (1D), surfacique (2D) ou volumique
(3D). Les modeles 1D sont connus sous le nom de contours actifs ou snakes (serpent en

francais) et constituent 1'objet de notre application.

3.2.2.1. Principe

Le principe général des modeles déformables est d'utiliser une forme initiale (courbe,
surface ou solide), munie de certaines propriétés de flexibilité et d'élasticité, qui va se
déformer progressivement, pour coincider avec les frontiéres présentes dans l'image. Un
modele déformable est défini par trois éléments: une description géométrique, une
description physique et une stratégie d’optimisation. La description géométrique fournit des
contraintes sur les formes que 1’on s’attend a trouver. Les contraintes les plus générales sont
la continuité et la régularité (contour lisse), mais on peut introduire des contraintes spécifiques
a ’organe considéré (par exemple, forme circulaire de la section d’un vaisseau sain). La
description physique définit des forces qui font évoluer le contour, ainsi que l'énergie
potentielle associée a chaque position du contour. L'énergie minimum correspond a un
équilibre entre les forces internes qui "tirent" le contour vers la forme de référence, et les

forces externes qui le "tirent" vers les points de 1'image susceptibles d'appartenir a une
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frontiére (typiquement maxima du gradient). La stratégie d’optimisation détermine la fagcon
dont ce minimum d’énergie va étre recherché. Elle constitue généralement un compromis
entre la rapidité et la capacité a éviter le piege des minima locaux, ¢loignés de la solution
optimale. Pour ce faire, on peut recourir a une pré-segmentation permettant d’initialiser le
contour pres de la solution finale [166 - Swift ef al.] [196 - Xu et al.]. Le mod¢ele déformable
sert alors a affiner la solution. On peut également faire appel a I’approche multi-échelle ou la

solution se précise de 1’échelle la plus grossiere vers la plus fine [152 - Rueckert et al.].

3.2.2.2. Formulation

Nous présentons ici la version conventionnelle des contours actifs issue du modele
proposé par [85 - Kass et al.]. Le contour actif est défini par une courbe paramétrique v(s,?) =
(x(s,0),0(s,8))" s € [0,1], qui évolue dans le temps ¢ en dans l'espace. L’énergie du contour
dépend de sa forme et de sa position dans I’image. Elle est composée d’un terme d’énergie
interne et d'un terme d’énergie externe :

E(v)=E,(W)+E_(v) (3.29)

La position finale du contour, ainsi que sa forme finale sont atteintes au minimum de cette
énergie totale.

Le premier terme Ej(v) de 1'équation (3.29) représente I'énergie interne du modéle qui
dépend des propriétés intrinseéques du contour. Ce terme assure la continuité du contour en
imposant typiquement des contraintes sur les dérivées premicre et seconde de la courbe :

av(s t) (3.30)

Ep(9) = gy (0) + Ego (0) = = J (s)—= j B(s)

‘8 v(s, t)

Les coefficients ofs) et [(s) déterminent les caractéristiques physiques de la courbe : ofs)
contrdle son élasticité alors que S(s) controle sa flexibilité.

L'interaction entre le mode¢le et I'image, représenté par le second terme Eey de I'équation
(3.29), dépend du type de primitives que 1'on cherche a extraire de 1'image. Il représente

I'énergie due aux forces externes appliquées au modele. Il existe plusieurs types de forces

1
externes représentées par une ¢énergie potentielle E__(v)= | P(v(s,t)ds. On notera en
P p gic p ext
s=0

particulier les forces image et la force "ballon". Le lien entre les potentiels P,(v) et les forces

est donné par : F,(v) =—VP(v). Les forces image sont généralement utilisées pour attirer le

contour actif vers les points de fort gradient. Avec une initialisation du mode¢le loin d'un
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contour, le contour actif a tendance a se replier sur lui méme sous l'action des forces internes.
Dans le cas de contours fermés, une solution consiste a ajouter une force ballon Fpayon [30 -
Cohen], laquelle agit comme une pression de gonflage et provoque ainsi un déplacement du
contour actif en l'absence de gradient. Cette force est exprimée comme : Fiajion(v) = n(s,?), ot
n(s,?) est le vecteur normal unitaire sur le point v(s,f). La force externe totale Fex(v) est une
somme pondérée de ces deux forces :

Fext (v) = _Wgradvpgrad (V) + Wballon Fballon (v) (3 3 1)

OU Whation €St le coefficient qui contrdle le gonflage.

La courbe paramétrique v(s) est fixée a l'image par minimisation de l'énergie E(v). La
minimisation est un processus discret dans le temps et dans 1'espace, utilisant un nombre fini
N de points v(i,k) du contour qui représentent le contour actif par un polygone. Les dérivées
partielles de  I'équation  (3.30) sont  discrétisées par  différences  finies

oV(s,2)/0s = (v((i +1),k)=v((i =1),k)) /2h, ot & est le pas de discrétisation des points dans le
contour. Le mode¢le est itérativement déformé, en appliquant explicitement les forces externes
Fex(v) sur chaque point du contour tout en minimisant de maniere implicite I'énergie interne.
La nouvelle position v(i,k) a l'instant k& est calculée en résolvant les équations d'Euler

associées. Ces équations peuvent étre résolues par inversion matricielle :
v ) =[y1+ A" [y vii (k= 1))+ F,, (v, (k= 1))] (3.32)

Cette équation (3.32) est connue comme 1'équation d'évolution du contour actif [85 - Kass
et al.]. La matrice A représente une formulation discréte de I'énergie interne. Le parametre de

viscosité ycontrole I'amplitude de la déformation du modele a chaque itération.

3.3. En résumeé ...

Nous avons présenté dans ce chapitre un inventaire des outils de traitement d'images,
connus dans la littérature, sur lesquels s'appuient nos travaux (présentés dans la troisiéme
partie). La figure 3.9 montre un schéma synoptique de la maniére dont nous avons classé et
présenté ces différents outils le long de ce chapitre, ainsi que les choix que nous avons
effectué¢ parmi eux (cases grises) et leur application a nos besoins spécifiques en segmentation
de vaisseaux. Contrairement aux méthodes générales décrites dans ce chapitre, le chapitre
suivant présente une ¢tude bibliographique des méthodes spécifiques appliquées a l'imagerie

vasculaire 3D.
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Figure 3.9 - Schéma synoptique des outils de base présentés dans ce chapitre.
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Chapitre 4

Segmentation d'images
vasculaires : état de I'art

Les "voies" de recherche dans le domaine du

traitement  d'images  vasculaires  sont
nombreuses et pluridisciplinaires. Elles sont
"tracées" principalement en réponse aux
médicaux

besoins (visualisation,

reconstruction,  quantification, ..) et

"adaptées" en fonction des techniques

d'acquisition (ARX 2D, ARM 3D, TDM
3D, ...). Dans ce chapitre, nous présentons
quelques-unes de ces voies décrites dans la
littérature en limitant notre étude aux
méthodes de rehaussement et de

segmentation applicables aux images

vasculaires 3D.
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4.1. Introduction

Comme il a été dit dans l'introduction générale de cette partie, il y a différents niveaux
de segmentation, associés ou non a l'utilisation d'un modele plus ou moins complexe. D'une
manicre trés générale, on peut classer les outils de segmentation selon deux grandes
catégories :

e Approches photométriques (appelées aussi "approches sans modeles" [118 - Mclnerney et
Terzopoulos], "approches directes" [121 - Montagnat] ou encore "approches ascendantes
(bas-haut)" par [50 - Frangi]), qui s’appuient surtout sur les caractéristiques

photométriques de I'image, c'est a dire le niveau de gris ou la texture.

e Approches géométriques (appelées aussi "approches par modéle" [121 - Montagnat],
"approches descendantes (haut-bas)" [118 - McInerney et Terzopoulos] [50 - Frangi]), qui
incorporent des connaissances a priori (sous la forme d'un modéle), afin de guider la
segmentation. Ces connaissances portent souvent sur trois aspects [50 - Frangi] : sur la
technique d'acquisition de I'image, sur les objets a segmenter (forme, fonctionnement, etc)
ou sur le raisonnement humain. Parmi ces modélisations, nous nous sommes intéressés
aux méthodes qui exploitent la spécificité géométrique des objets a segmenter. Dans le cas
particulier des images vasculaires, il s'agit des notions d’orientation et de forme tubulaire
des structures vasculaires. Pour cette raison, nous appelons cette catégorie "approches
géométriques". Notons que les modéles basés sur la connaissance du systéme d'acquisition
portent plutdt sur les propriétés photométriques de 1'image et par conséquent s'inscrivent
dans la catégorie précédente.

Dans ce chapitre, nous allons présenter un résumé des techniques les plus représentatives
des deux approches, photométrique et géométrique, sélectionnées selon le critere de leur

application a I'imagerie vasculaire 3D.

4.2. Approches photométriques

Dans les approches photométriques, la segmentation passe par l'application d'opérateurs
travaillant sur les intensités ou les textures dans l'image. Les méthodes telles que le seuillage
et ses différents raffinements, ainsi que la croissance de régions appartiennent a cette
catégorie. Ces opérations conduisent certes a une séparation des structures dans 1'image, mais

leur analyse et leur interprétation ne sont pas immédiates. Par exemple, dans le but d'une
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quantification subséquente a la segmentation, une étape supplémentaire de modélisation serait

nécessaire, afin de pouvoir extraire des mesures pertinentes des structures ainsi segmentées.

4.2.1. Seuillage de vaisseaux

Le seuillage d'images vasculaires est souvent utilis¢ en TDM dans le but de la
visualisation de tissus caractérisés par différents niveaux de radio-opacité. Le seuillage est
plus facilement applicable sur ce type d'images que sur les images ARM, car il est possible
d'exploiter la correspondance entre les propriétés des différents tissus (atténuation des rayons)
et le niveau d'intensité exprimé en unités de Hounsfield (HU). On sait, par exemple, que le
sang sans produit de contraste présente une intensit¢ de 80=10 HU et avec produit de
contraste, celle-ci est comprise entre 150 et 260 HU [42 - Felkel et Wegenkittl]. Une telle
correspondance n'ayant pas été déterminée en ARM, le choix du seuil est beaucoup plus
difficile. Or, ce choix peut avoir des conséquences trés importantes sur la quantification car
plus le seuil est haut, plus les vaisseaux paraissent fins et les sténoses serrées.

En pratique, en ARM ou le sang circulant apparait généralement en hyper-signal, certains
auteurs se limitent a fixer un seuil global, déterminé expérimentalement. [78 - Hoogeveen et
al.] a montré que le seuil optimal dépend de la modalité d'acquisition et qu'il doit étre fixé en
fonction de la valeur maximum du signal intra-luminal : par exemple a 50% pour les images
"temps de vol" et a 10% pour les images a contraste de phase.

Le seuil peut aussi étre déterminé plus ou moins automatiquement (seuil adaptatif) en
utilisant un mod¢le statistique a priori de I’image [187 - Wilson et Noble] [28 - Chung et
Noble]. Ces travaux sont fondés sur le principe selon lequel la distribution des intensités
dans des images d'angiographie (histogrammes), présente toujours la méme forme, pour une
modalité et un territoire vasculaire donnés. En imagerie a contraste de phase par exemple,
l'histogramme de 1'image comporte un pic correspondant aux tissus immobiles[| (sombres),
suivi d'une distribution uniforme correspondant a la lumiére vasculaire. [28 - Chung et Noble]
propose d'approcher le pic par une distribution de Rice et, apres estimation des parametres des
deux distributions, de fixer le seuil automatique a l'intersection des deux courbes
correspondantes.

Un seuil unique peut difficilement satisfaire deux critéres a la fois : faire ressortir les

vaisseaux faiblement contrastés et éliminer les points lumineux n’appartenant pas aux

Le terme immobile est utilisé par opposition au sang qui est en mouvement d'écoulement.
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vaisseaux. De meilleurs résultats peuvent étre obtenus avec un seuillage par hystérésis [59 -
Gerig et al.] [177 - Verbeeck et al.]. L algorithme part des voxels les plus lumineux, situés au
dessus du seuil haut, et suit les vaisseaux, par connexité, tant que 1’intensité ne passe pas en
dessous du seuil bas. Cette technique ne permet cependant pas de récupérer les vaisseaux de
faible intensité (petits, avec circulation lente), lorsque ceux-ci ne sont pas connexes a des

vaisseaux plus lumineux, en raison d’une sténose ou de 1’effet de volume partiel, par exemple.

4.2.2. Croissance de régions a partir de germes

La croissance de régions consiste a propager la connexité a partir d’une petite région
initiale (germe) qui peut €tre choisie de maniére interactive ou automatique (ex. un seuil
haut). Les points de I'image sont regroupés selon un double critere d’homogénéité et
d’adjacence, pour €laborer progressivement les régions. Le processus comprend pour chaque
région, une phase d’initialisation (choix d’un germe pour initier la croissance) et une phase
itérative (regroupement de pixels adjacents qui satisfont le prédicat d’homogénéité) [80 - Hu
et al.] [203 - Zahlten et al.] [144 - Pisupati et al.] [117 - Masutani et al.] [35 - Dokladal et al.]
[165 - Stern et al.] [95 - Ladak et al.] [123 - Mori et al.] [198 - Yim ef al.]. Le prédicat
d'homogénéité peut étre un seuil fixé a I’avance ou un critere plus €¢laboré. Par exemple, [115
- Martinez-Pérez et al.] [116 - Martinez-Pérez et al.] propose une croissance controlée par les
dérivées secondes de l'image : les valeurs propres de la matrice hessienne et I'amplitude du
gradient sont utilisées pour diviser les pixels de I'image en deux classes : fond et vaisseau. Sa
méthode de croissance de régions est composée de deux étapes. Dans un premier temps, la
croissance est limitée aux régions a faible gradient, permettant une croissance rapide des
régions du fond d'une part et a I'intérieur des vaisseaux d'autre part. Une étape de raffinement
est ensuite appliquée pour définir les fronticres entre les classes. Une autre approche
intéressante a été proposée par [27 - Chiplunkar et al.] pour la segmentation de l'arbre
pulmonaire dans des images TDM, qui pourrait étre é€galement appliquée aux images
vasculaires. La croissance de régions est effectuée sur les coupes natives 2D, basée sur un
seuil local adaptatif calculé sur chaque coupe. Les pixels segmentés sur une coupe donnée
sont propagés vers la coupe suivante constituant ainsi les germes pour une nouvelle

croissance.
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4.3. Approches géométriques

L'utilisation d'un seuil de l'intensité ne garantit pas que tous les germes considérés comme
vasculaires seront réellement situés dans la lumiére vasculaire. Pour diverses raisons (bruit,
artéfacts...), certains points trés lumineux peuvent correspondre a des tissus immobiles et étre
a l'origine d'une croissance de régions en dehors des vaisseaux.

Pour surmonter cette limitation, les approches géométriques exploitent, en plus des
propriétés photométriques, la spécificité géométrique des structures vasculaires. Ces
techniques partent d’'une modélisation des images ARM, visant & distinguer la forme d'un
vaisseau par rapport aux autres régions de I’image. Les principes de cette modélisation sont
les suivants :

e Le fond de I’image qui entoure les vaisseaux est représenté par un ensemble de pixels
(2D) ou de voxels (3D), d’amplitude constante ou, du moins, variant lentement.

e Les vaisseaux sont représentés par un ensemble de pixels ou de voxels, structuré dans
I’espace sous la forme de lignes (2D) ou de cylindres orientés dans une certaine direction.
Ces structures linéiques/tubulaires présentent une intensité plus élevée que celle du fond.

e Le bruit est supposé représenté par des variations d’intensité¢ distribuées aléatoirement
dans 1'image, non structurées et isotropes. Le bruit considéré dans cette modélisation
correspond a celui provenant soit du dispositif d’acquisition, soit de la scéne elle-méme et
qui affecte la qualité de I’image.

La prise en compte de ces caractéristiques peut étre faite a plusieurs niveaux. Au niveau
le plus bas I’image est d'abord transformée a 1’aide d’un opérateur sensible a 1’orientation
locale (on peut parler ici de rehaussement anisotrope). Puis on procede a une recherche de
germes dans I’image ainsi transformée. Les niveaux plus élevés s’appuient sur une forme de
référence, typiquement cylindrique, dont on cherche l'axe et la surface ou que I’on déforme,

pour lui faire épouser le segment vasculaire présent dans l'image.

4.3.1. Approches géométriques de ""bas-niveau' ou rehaussement anisotrope

Cette catégorie regroupe des traitements de bas-niveau ayant deux objectifs passablement
contradictoires. Il s'agit d'une part d'éliminer le bruit dans I'image et d'autre part, de rehausser
les structures vasculaires. Dans le premier cas, le caractére anisotrope de ces techniques sert a
éviter la suppression des petits vaisseaux en méme temps que celle du bruit. Dans le deuxieéme
cas, leur anisotropie est destinée a éviter le rehaussement du bruit en méme temps que des

vaisseaux. Dans les deux cas, ces méthodes batissent un critére plus ou moins heuristique, qui
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prend des valeurs élevées pour les points ayant de grandes chances d'appartenir a un vaisseau,
et des valeurs faibles partout ailleurs.

Nous avons classé les méthodes trouvées dans la littérature en deux grandes familles : les
filtres directionnels mono-échelle et les filtres dérivatifs multi-échelle. Dans les filtres
directionnels mono-échelle, la taille de la fenétre de filtrage est constante, elle n'est pas
adaptée a la taille des structures a rehausser. Cependant, ces méthodes sont considérées
comme anisotropes dans la mesure ou le filtrage est précédé par une étape d'estimation de
’orientation locale et la fenétre de filtrage est ensuite alignée le long de cette orientation.

11 est clair que ces méthodes ne segmentent pas réellement les vaisseaux car les structures
vasculaires, bien qu'elles soient rehaussées, ne sont pas extraites de 1'image. Cependant, ces
méthodes ont une application indirecte a la segmentation et pour cette raison nous les
appelons "approches géométriques de bas-niveau". Leur utilisation en vue de la segmentation
consiste en 1'extraction de germes que l'on peut considérer, avec un bon degré de confiance,
comme situés a l'intérieur de la lumiere vasculaire. Une fois ces germes détectés, on peut

procéder a une croissance de régions, soit dans I'image d'origine, soit dans 1'image du critere.

4.3.1.1. Filtres directionnels mono-échelle

Le filtrage directionnel se doit de préserver les structures linéiques et les transitions entre
régions adjacentes. En particulier, il faut privilégier le lissage le long des vaisseaux et éviter le
lissage a travers les contours. Le principe de base de toutes ces méthodes est 1’application
d’un opérateur directionnel sur un ensemble de segments de droite (appelés batonnets) centrés
sur le voxel considéré (Fig. 4.1). Les sorties de I’opérateur appliqué le long des différentes
orientations sont ensuite combinées afin de calculer la nouvelle intensité du voxel (réponse du
filtre). Cette nouvelle valeur peut étre interprétée comme un criteére d'appartenance du voxel a
un vaisseau car elle est supposée élevée pour les points a l'intérieur d'un vaisseau et faible
ailleurs.

Rappelons qu'on se place sous les hypotheses d'une intensité relativement homogéne le
long des vaisseaux, plus élevée que le niveau du fond et pouvant varier fortement dans le plan
perpendiculaire. Une mesure, telle que l'intensité moyenne [26 - Chen et Hale] [93 - Kutka et
Stier] ou la variance des intensités au sein du batonnet [175 - Vandermeulen e al.], est
calculée pour I’ensemble des orientations possibles du batonnet. On retient généralement
l'orientation qui maximise cette mesure, ainsi que celle qui la minimise. La réponse du filtre

(ou critere d'appartenance du voxel considéré a un vaisseau), est souvent une combinaison des
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valeurs maximum et minimum obtenues. Pour obtenir un critére plus robuste, on peut
calculer, pour chaque batonnet, a la fois la variance ou I'écart type au sein du batonnet
considéré et la différence moyenne entre ce batonnet et ses voisins paralleles [132 - Orkisz et
al.]. Ce critére s'appuie sur les mémes hypothéses que les critéres précédents. En utilisant ce
critere pour estimer l'orientation locale, nous avons proposé un nouvel opérateur de
rehaussement de structures filiformes [137 - Orkisz et al.]. Cet opérateur étant une
contribution mineure de notre travail de thése, il sera décrit dans 1'annexe A.

Les mémes hypothéses enfin, peuvent étre exprimées en termes des dérivées secondes
directionnelles de l'intensité, qui devraient étre proches de zéro pour l'orientation alignée sur

I'axe du vaisseau et élevées dans le plan perpendiculaire [37 - Du et Parker] [38 - Du ef al.].

™, -
Ea
pae ™
s hS
(a) (b) (©)

Figure 4.1 — Segments discrets 2D (a) et 3D (b) pour le calcul directionnel de mesures telles que
l'intensité moyenne, 'homogénéité etc. (c) Agrandissement d'un fragment d'image montrant les
orientations locales, déterminées automatiquement selon le critére d’homogénéité.

4.3.1.2. Filtres dérivatifs multi-échelle

Ces filtres découlent de la technique de détection de structures linéiques et tubulaires dans
I'image a partir de 'analyse des valeurs propres de la matrice hessienne, décrite en détail au
paragraphe §3.1.2.2. Rappelons que, dans la pratique, le calcul des composantes de la matrice
hessienne (dérivation) est combiné avec une convolution par une gaussienne et que c'est cette
combinaison qui permet d'inscrire ces filtres dans une approche multi-echelle linéaire (§
3.1.1.2). Leur utilisation spécifique a la détection de vaisseaux en vue de leur rehaussement a
été proposée par [88 - Koller et al.] [154 - Sato et al.] [155 - Sato et al.] [54 - Frangi et al.]
[174 - van Bemmel et al.].

A titre d'exemple, analysons la mesure d'appartenance d'un point & un vaisseau proposée

par [54 - Frangi et al.] et utilisée également par [174 - van Bemmel ef al.] :

R} R’ 52 (4.1)
ol S A 2]
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Cette mesure, composée de trois termes prend des valeurs comprises entre 0 er 1. Ici,

R,= ﬁ est une mesure de circularité de la section localement perpendiculaire au vaisseau.

A
VA /4

d'élongation. Par conséquent le deuxiéme terme tend vers 1 lorsque |4,|<<|4,|=|4,|. Enfin, S

Ainsi le premier terme tend vers 1 lorsque A, = 4,. De méme, R, = est une mesure

est la norme de Frobenius de la matrice hessienne, ce qui permet d'éliminer le fond non
structuré. Les parametres ¢, S et ¢ sont des coefficients de pondération.

Le critere est calculé a plusieurs échelles et normalisé a chacune d'entre elles permettant
ainsi la comparaison des réponses a travers les différentes échelles. L'échelle associée a la
réponse maximale donne une estimation de la taille locale du vaisseau. La possibilit¢ de la
détection multi-échelle de vaisseaux, simultanément a l'estimation de leur taille, est une
particularité assez intéressante de ces approches. Leur principale limitation est liée au filtrage

gaussien qui ¢limine les vaisseaux de trés faible taille et intensité, au méme titre que le bruit.

4.3.2. Approches géométriques "axe + contours"

Les méthodes géométriques de haut niveau s'appuient fréquemment (parfois de maniere
implicite) sur un modele de cylindre généralisé défini par son axe central et par sa surface

[162 - Shafer] [163 - Shani et Ballard]. La surface étant souvent approchée par un empilement
. 1
de contours plans, on peut qualifier cette approche de 2D+ 5 Nous avons classé ces

méthodes en trois catégories selon la fagon dont elles définissent, extraient et couplent ces
deux entités : axe et contours. Il s'agit des méthodes "contours d'abord", "contour-axe-

contour" et "axe d'abord". Les modéles déformables 3D seront présentés dans la section 4.3.3.

4.3.2.1. Approche ""contours d'abord"

Cette catégorie regroupe les méthodes qui extraient d'abord les contours sur les coupes
natives 2D (TDM ou IRM). La discrétisation des contours extraits forme un nuage de points.
A partir de ce nuage, il est possible de reconstruire la surface du vaisseau ainsi que de définir
son axe. [128 - Nazarian] [83 - Juhan et al.] [149 - Puech ef al.] utilisent une méthode de
contours actifs (§3.2.2) pour I'extraction des contours du vaisseau. Dans leurs méthodes, le
contour détecté sur une coupe sert a initialiser le contour actif de la coupe suivante. [129 -

Nazarian et al.] propose ensuite trois méthodes différentes pour définir 1'axe a partir du nuage
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de points. La premiére suggere la construction de I'axe par interpolation, a 1'aide d'une courbe
B-spline, des barycentres des contours 2D extraits. La deuxiéme consiste a découper
récursivement le nuage de points en sous-nuages suffisamment simples pour étre décrits par
un axe droit correspondant a leur axe principal d'inertie (§3.1.2.1). Le découpage des nuages
est fait a l'aide de plans perpendiculaires a l'orientation locale principale (déterminée
également par l'axe d'inertie). Dans le cas de structures tubulaires complexes, ce découpage
peut étre erroné. Pour pallier cette difficulté, il propose une troisieme méthode qui consiste a
effectuer d'abord une reconstruction de la surface du vaisseau par triangulation a partir des
contours 2D et procéder ensuite a la recherche d'une position centrale dans chacune des
sections droites de la surface. L'axe est déterminé en ajustant aux moindres carrés, sur
I'ensemble de positions centrales estimées, une courbe B-spline.

Cette approche est bien adaptée au cas des images ou les vaisseaux sont
approximativement perpendiculaires aux coupes natives. En revanche, des erreurs importantes
peuvent apparaitre si le vaisseau est localement presque paralléle aux coupes natives, surtout
lorsque 1'épaisseur de ces coupes est importante. Une solution consiste a extraire toujours les
contours dans les plans localement perpendiculaires au vaisseau. Cependant, ceci demande la
connaissance de l'orientation locale du vaisseau, qui n'est pas disponible sans extraction

préalable de l'axe central du vaisseau.

4.3.2.2. Approche ""contour-axe-contour” ou ""cathéter virtuel"

Ces méthodes sont similaires aux méthodes "contours d'abord", dans la mesure ou l'axe
est défini par les centres d'une série de contours. Pour limiter les erreurs de localisation des
points de l'axe, ces méthodes détectent les contours dans les plans approximativement
perpendiculaires a l'axe. Or, a ce stade, l'axe n'est pas encore extrait. Ce paradoxe est résolu
par une démarche itérative introduite par [180 - Verdonck et al.] [178 - Verdonck] sous le
nom de "cathéter virtuel" et utilisée également par [166 - Swift et al.] et [190 - Wink et al.].
Le nom de "cathéter virtuel" vient d'une ressemblance avec 1’introduction d’un "cathéter"
dans le vaisseau. Sa "téte", en se déplacant graduellement le long de 1’axe, estime la direction,
tandis que ses "cOtés" essaient d’adhérer aux parois du vaisseau. A partir des contours, la
position de I’axe est réévaluée, extrapolée et le processus est répété.

L'algorithme complet peut étre décrit de la maniére suivante (Fig.4.4). Aprés une
initialisation, typiquement interactive, d'un point et de l'orientation locale de l'axe : 1) on

effectue un pas selon l'orientation courante, 2) on détecte un contour dans le plan
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perpendiculaire a cette orientation, 3) on utilise le centre de ce contour pour mettre a jour
l'orientation, puis on fait un nouveau pas en avant (retour a 1) et on continue cette alternance :
détection d'un contour / localisation d'un point de I'axe. Les implantations de cette approche
différent par la méthode de détection de contours et par la technique d'extraction du centre du

contour.

Figure 4.4 - Schéma de la segmentation itérative du
"cathéter virtuel". Les points verts représentent les
centres des contours trouvés dans les plans consécutifs
perpendiculaires a l'orientation courante de l'axe. Les
traits de différentes couleurs représentent les
ajustements consécutifs de l'orientation locale de I'axe.

Pour détecter les contours du vaisseau, [166 - Swift et al.] utilise un mod¢ele de contour
actif alors que [180 - Verdonck et al.] [190 - Wink ef al.] [191 - Wink et al.] proposent une
méthode qui consiste a définir le contour par un nombre limité de points situés sur des rayons
partant de l'axe. Ces points sont déterminés par une recherche des maxima du gradient de
l'intensité, calculé dans la direction radiale (Fig. 4.5), avec d'éventuelles corrections visant a
assurer la cohérence avec les points voisins, voire les contours voisins dans une procédure
d'optimisation par programmation dynamique [179 - Verdonck et al.]. A cause du bruit et des
variations de contraste, les opérateurs conventionnels de détection de contours, tels que le
maximum du gradient, peuvent donner des contours discontinus, avec des lacunes et des
aspérités. [192 - Wink et al.] propose une méthode pour obtenir des contours continus et lisses
en s'appuyant sur le formalisme mathématique de la recherche de chemin a colit minimum.
Dans cette méthode, la recherche du contour est effectuée apres transformation de 1'image
originale en coordonnées polaires, ou un contour circulaire est représenté par un segment de

droite. Le colt d'un chemin est alors déterminé par la somme des gradients en tous ses points.
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(a) (b)

Figure 4.5 — Détection de contour vasculaire dans un plan perpendiculaire a I'axe du vaisseau, par recherche
radiale de maxima du gradient (a). Le profil de l'intensité (b) le long du rayon (ligne épaisse) présente une forte
rupture au niveau du bord de la lumiere vasculaire. Le module du gradient correspondant (c) présente un

maximum marqué a cet endroit. La courbe (contour) résulte d'une interpolation des points détectés pour les
différents rayons.

40 50 60 0 10 20 40 50 60

(c)

Pour l'extraction du centre du contour (qui déterminera la position et l'orientation de
l'axe), deux méthodes ont été proposées. Dans [179 - Verdonck et al.] et [166 - Swift et al.],
les points de I'axe sont déterminés par les centres de gravité des contours extraits. [ 190 - Wink
et al.] [191 - Wink et al.] propose une mesure d'appartenance au centre du vaisseau a partir

des longueurs des rayons lancés (Fig. 4.6).

Figure 4.6 — Détermination du centre du vaisseau. Pour chaque ligne /,; il existe une paire de rayons (7 j N 12 )
i i

La mesure est définie par :

. (42)
Al

<\ -1 =2 r
ou n est le nombre de rayons et les longueurs des rayons (7 LT ) représentent la
i i

distance entre le point candidat "c" et les maxima locaux de la dérivée directionnelle (radiale)
de I’intensité. Ce critére est calculé sur chaque point dans une région carrée autour du centre
du vaisseau initialement estimé. Le point présentant la réponse maximale est pris comme le

nouveau centre du vaisseau. Notons qu’il n’y a pas ici d’extraction explicite des contours,

mais plutot une détection des discontinuités.
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4.3.2.3. Approche "axe d'abord"

Comme son nom l'indique, cette approche consiste a extraire l'axe du vaisseau
entierement, avant de procéder a l'extraction des contours. L'axe n'est donc pas défini par les
centres de contours, mais par d'autres critéres. Nous allons d'abord citer un certain nombre de
méthodes, plus ou moins classiques, d'extraction d'axe (ligne centrale) ou de squelette. Bien
qu'elles ne s'intéressent qu'a l'axe seul, leur combinaison avec une méthode d'extraction de
contours est envisageable afin de constituer une méthode complete de segmentation.

Commengons par l'extraction de squelette d'objets tubulaires et éventuellement ramifiés.
Cette opération suppose une pré-segmentation, réalisée typiquement par une méthode
photométrique. L'extraction du squelette d'un objet binaire est un probléme fréquemment
traité dans le cadre de la reconstruction d'images [43 - Ferley et al.], car le squelette permet de
décrire les propriétés globales d'un objet, en particulier sa forme. Intuitivement, 1'axe peut tre
défini comme une ligne équidistante des frontieres de I'objet. Cependant, plusieurs auteurs ont
essay¢ de formaliser la notion de squelette. Une des définitions trés utilisée (notamment en
morphologie mathématique) est basée sur le concept de boules maximales. Le squelette est
defini comme 1'ensemble des centres des boules maximales contenues dans l'objet (Fig. 4.2).

Une boule B incluse dans un objet X est dite maximale s'il n'existe pas d'autre boule B' incluse

dans X et la contenant strictement, c'est-a-dire :

BcB'cX=B=B8B'

Objet

Souelette

Boule maximale

Figure 4.2 — Squelette d'un objet défini comme I'ensemble des centres des boules maximales contenues dans
l'objet.

Si l'on attache a chaque point du squelette la valeur de la distance au point le plus proche

de la surface de 1'objet (le rayon de la boule maximale centrée) en ce point, on obtient ce qui,

dans la littérature, est nommé axe médian.
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Une synthése intéressante des méthodes classiques de squelettisation peut étre trouvée
dans [44 - Fernandez-Vidal et Malandain], qui présente une division des méthodes en quatre
catégories : algorithmes d'amincissement, algorithmes qui calculent le squelette d'un objet a
partir de sa carte de distance, algorithmes basés sur la simulation de la propagation de feu de
prairie et algorithmes qui calculent le squelette a partir du diagramme de Voronoi de 1'objet.
Leurs deux limitations majeures sont leur généralisation difficile au cas 3-dimensionnel
(notamment en ce qui concerne le temps de calcul) et la sensibilité¢ du squelette au moindre
changement dans la frontiere de l'objet. Une petite saillie ou bruit du contour ajoute une
nouvelle branche (ou barbule) au squelette. La plupart de ces méthodes sont suivis d'un
ébarbulage (pruning en anglais), afin d'éliminer ce type de branches.

Les méthodes pionnieres, dans ce genre, datent de plusieurs dizaines d'années. Cependant,
plusieurs équipes continuent a explorer cette filicre de la segmentation d'images, appliquée a
la segmentation d'images vasculaires et pulmonaires, en proposant de nouvelles variantes
visant surtout a surmonter ses limitations. Quelques exemples de ces méthodes sont : [59 -
Gerig et al.] [159 - Sauret et al.] [158 - Sauret et al.] [140 - Paik et al.] [188 - Wilson et al.]
[56 - Gagvani et Silver] [57 - Gagvani et Silver] [124 - Mori et al.] [123 - Mori et al.].

D'autres méthodes de la squelettisation d'objets tubulaires, également nécessitant une
binarisation préalable, ont ¢été¢ proposées par [114 - Marquez] [47 - Flasque et al.] [46 -
Flasque]. II s'agit de méthodes fondées sur une stratégie de "suivi" d'une structure
arborescente. [114 - Marquez] utilise une méthode de croissance de régions (avec un seuillage
local & hystérésis) combinée avec un détecteur d'axe inspiré du concept de boules maximales.
A partir d'un voxel situé dans la structure (binaire), un voisinage en forme de boule est
construit par croissance, avec un critére d'arrét sur les contours de la structure. Le centre de
cette boule détermine un point de la ligne centrale. En plus, des points de bifurcation peuvent
étre détectés en examinant les intersections (composantes connexes) de la surface d'une boule
de diamétre plus élevé avec la structure binaire (Fig. 4.3). Cette caractérisation suppose qu'un

seul objet est inclus dans la boule et qu'elle est centrée a l'intérieur de la structure.
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Figure 4.3 — Comportement de la méthode proposée par [114 - Marquez] consistant en un suivi de la structure
tubulaire avec un détecteur a deux boules : la premiere (blanche) aide a la détection des points de la ligne
centrale, la deuxiéeme (grise) a la détection de bifurcations (image fournie par Jorge A. Marquez Flores)

Parmi les techniques qui ne nécessitent pas une binarisation préalable, citons 1'extraction
de lignes de créte [8 - Basset-Merle] [146 - Prinet ef al.] [147 - Prinet et al.], la méthode
d'arbre extensible [2 - Angella e al.] et 1'utilisation d'un contour actif géodésique [31 - Cohen
et Kimmel] [96 - Lavialle et al.] [34 - Deschamps et Cohen].

Les méthodes d'extraction de lignes de créte partent d'une représentation de l'image par
une hypersurface dont l'altitude correspond a l'intensité des points. Ainsi, la recherche des
lignes centrales des vaisseaux s'apparente a la recherche des lignes de créte. Ces méthodes
sont divisées en deux étapes : chercher les points de créte (supposés localisées le long de 1’axe
central du vaisseau), et les lier de maniére a reconstruire le réseau vasculaire. Il s'agit d'une
démarche similaire a la définition de critéres d'appartenance a un vaisseau décrite plus haut (§
4.3.1.2), sauf qu'ici les critéres ne sont pas basés sur les valeurs propres de la matrice
hessienne. Ils peuvent étre définis en fonction des valeurs propres de la matrice de Weingarten
[146 - Prinet et al.] [147 - Prinet et al]. En effet, les valeurs propres de cette matrice
correspondent aux courbures principales et les points de créte sont déterminés par les maxima
locaux de la courbure maximale. Ces points peuvent également étre définis comme maxima
(ou minima s'il s'agit d'une image ARX) locaux le long des profils d'intensité de I'image, selon
les directions principales [8 - Basset-Merle].

L'arbre extensible proposé par [2 - Angella ef al.] est constitué¢ d'un systéme de particules
réagissant comme un mod¢le déformable dans lequel les particules sont soumises a des forces

¢lémentaires d'attraction et de répulsion. Les particules sont attirées les unes vers les autres, et
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sont repoussées par les gradients d'intensité qui sont susceptibles de correspondre aux
frontieres du vaisseau. Cette méthode a été congue sur des images 2D mais le concept peut
étre également applicable en 3D.

Dans la méthode proposée par [31 - Cohen et Kimmel] pour les images 2D, 'axe d'une
structure linéique est déterminé a 1'aide d'un contour actif géodésique ouvert. Le contour entre
deux points est interprété comme le chemin entre ces deux points le long d'une surface,
minimal vis-a-vis d'une fonction de potentiel définie a partir des caractéristiques de I'image.
Par exemple, le potentiel peut étre d'autant plus bas que l'intensité de l'image (altitude de la
surface) est élevée. Cette méthode a été¢ améliorée par [96 - Lavialle ef al.] et étendue au cas
3D par [34 - Deschamps et Cohen].

Passons maintenant aux méthodes complétes de segmentation d'images vasculaires,
basées sur l'approche "axe d'abord". Quelques exemples représentatifs sont [105 - Lorenz et
al.], [91 - Krissian et al.], [89 - Krissian], [51 - Frangi ef al.], [52 - Frangi et al.], [53 - Frangi
et al.], [50 - Frangi], [181 - Wang et al.] [201 - Young ef al.] [199 - Yim ef al.] [197 - Yim et
al.]. Leurs implantations différent, d'une part, par la méthode de détection des points
susceptibles d'étre placés sur la ligne médiane des vaisseaux et, d'autre part, par la technique
de reconstruction de leur surface.

La plupart de ces méthodes définissent le critere d'appartenance a 1'axe en fonction des
valeurs propres de la matrice hessienne (§3.1.2.2) [105 - Lorenz ef al.], [91 - Krissian ef al.],
[89 - Krissian], [51 - Frangi ef al.], [52 - Frangi et al.], [53 - Frangi et al.], [50 - Frangi]. La
démarche générale des méthodes basées sur la matrice hessienne est divisée en trois étapes :
1) Evaluer le critére d'appartenance a l'axe, sur chaque point de 1'image (ou sur un sous-
ensemble de points candidats [91 - Krissian ef al.]), a plusieurs échelles. 2) Associer a chaque
point de I'image la réponse maximale du critére parmi toutes les échelles. Le résultat de cette
étape peut étre vu comme une nouvelle image dont l'intensité de chaque point indique sa
probabilité d'appartenance a l'axe du vaisseau. 3) Extraire de cette carte de probabilités les
points qui constitueront I'axe final. Cette extraction peut étre faite par la détection des maxima
locaux par seuillage ensuite reliés entre eux. Une autre possibilité, proposée par [52 - Frangi
et al.] [53 - Frangi et al.], [50 - Frangi] consiste a utiliser un mod¢le déformable de type
"snake" qui sera attiré progressivement vers l'axe (Fig. 4.7). Dans ce cas, la carte de
probabilités est utilisée comme une carte de potentiels pour le terme d'énergie externe

associée au contour. Le mod¢le est initialisé a 1'aide d'un chemin géodésique entre plusieurs
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points interactivement choisis sur la surface du vaisseau (obtenue par rendu surfacique basé
sur un seuillage approché).

Une autre méthode d’extraction de I’axe a été proposée par [189 - Wink et al.] et utilisée
aussi par [174 - van Bemmel et al.]. Elle est basée sur la recherche bidirectionnelle du chemin
a colt minimum entre deux points définis par 1’utilisateur. Dans ce cas, la carte de
probabilités est utilisée pour déterminer les contributions des points au coit total du chemin.

Enfin, détaillons la méthode de suivi de I'axe [47 - Flasque et al.] [46 - Flasque], d¢ja
citée plus haut, basée sur une binarisation préalable. Elle utilise un voisinage en forme de
parallélépipede aligné avec l'orientation locale de la structure tubulaire. La position d'un
nouveau point appartenant a la ligne centrale est déterminée comme moyenne pondérée entre
le centre de gravité du voisinage et la position du point courant. De méme I'orientation locale
est une pondération entre l'orientation courante et la nouvelle orientation déterminée par le
vecteur différence entre le nouveau point et le point précédent. Le suivi de la structure est
continué par un déplacement du parallélépipede le long de l'orientation locale. Une détection
de bifurcations est effectuée par la recherche des composantes connexes sur la surface du
parallélépipede. Apres l'extraction de I'axe du vaisseau, les contours sont extraits (dans les
plans perpendiculaires a 'axe) a 1'aide d'un modele elliptique. D'autres auteurs [105 - Lorenz
et al.] [181 - Wang et al.] effectuent une extraction de contours 2D a l'aide de contours actifs.

[52 - Frangi et al.] [53 - Frangi et al.] [50 - Frangi] [201 - Young et al.] [199 - Yim ef al.]
[197 - Yim et al.] proposent l'utilisation d'un modele de surface 3D initialisé a partir de 1’axe
extrait et d’'une estimation du rayon du vaisseau le long de 1’axe. Par exemple, dans [52 -
Frangi et al.] [53 - Frangi et al.] [50 - Frangi] le modéle est initialisé comme un cylindre de
diameétre égal a la distance entre 1'axe du vaisseau (déformé) et le chemin géodésique sur la
surface du vaisseau (obtenue par seuillage). Connaissant l'intensité du signal au centre du
vaisseau, on calcule un seuil adaptatif, a 10% ou a 50% de la valeur de ce signal, suivant le
type d'acquisition [78 - Hoogeveen et al.]. La surface déformable est alors attirée vers les
points de frontiére obtenus avec ce seuillage (Fig. 4.7). Bien qu'il s'agisse d'un mode¢le
déformable de surface 3D, nous le citons ici, car les déformations (déplacements des
sommets) sont limitées a la direction radiale, dans les plans perpendiculaires a l'axe. Cela veut
dire qu'en dépit de leur représentation 3D, leur déformation se fait en 2D.

Une autre méthode située a la transition entre les modeles "axe + contours 2D" et les
modé¢les déformables 3D, est celle de [91 - Krissian et al.] [89 - Krissian]. Les auteurs

proposent une détection 3D de tous les contours de 1'image, par l'intermédiaire d'iso-surfaces.
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11 s'agit d'iso-surfaces de valeur zéro dans l'image des dérivées secondes de l'intensité dans la

direction du gradient. Cette détection est suivie d'une sélection automatique de l'iso-surface

englobant I'axe du vaisseau.

(a) (b) (c) (d)

Figure 4.7 - Segmentation d'un vaisseau par un axe déformable associé a une surface déformable : a) rendu
surfacique avec un seuil approché, deux points sélectionnés interactivement sur la surface du vaisseau et chemin
géodésique reliant ces points, b) modele déformable de I'axe, c) seuillage avec le seuil adaptatif calculé en
fonction de l'intensité du signal au centre du vaisseau, d) vaisseau segmenté.

4.3.3. Modéeles déformables 3D

Il existe un autre type de modeles déformables cylindriques, qui associent également axe
et surface, mais dont la déformation n'est pas limitée aux plans 2D. Le couplage est fait par
I'intermédiaire d'une contrainte axiale. Sous l'action de cette contrainte, la surface ne se
déforme pas localement, mais elle fléchit avec l'axe [121 - Montagnat]. La figure 4.8 montre
un exemple d'évolution d'un mode¢le avec contrainte axiale.

Les modéles purement tubulaires et ne s'adaptent pas aux structures ramifiées. On trouve
dans la littérature, des modeles déformables 3D, capables de s'adapter a des ramifications.
Pour ce faire, ils procedent a des re-paramétrages, ce qui consiste a relacher localement et
temporairement certaines contraintes, typiquement la contrainte de lissage, pour permettre
'apparition de protubérances [119 - Mclnerney et Terzopoulos] [17 - Bulpitt] [18 - Bulpitt et
Berry]. La croissance de ces protubérances permet alors de segmenter les différentes branches
des structures ramifiées. Il s'agit ici de méthodes assez générales qui pourraient étre adaptées
a la spécificité des images vasculaires. Cette adaptation peut notamment bénéficier de la

connaissance a priori de 1'anatomie du territoire vasculaire étudié.
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Figure 4.8 - Processus d'evolution d'un modéle déformable 3D avec contrainte axiale.
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4.4. En résumé ...

Nous avons présenté dans ce chapitre un inventaire des techniques de rehaussement et de
segmentation de structures vasculaires. La figure 4.9 montre un schéma synoptique de la
manicre dont nous avons classé et présenté ces différentes techniques, ainsi que l'approche
que nous avons retenue pour le développement de notre propre méthode de segmentation qui

sera expliquée en détail dans la troisieme partie du manuscrit.

Segmentation d'images vasculaires

Approches Approches
photométriques oéométrigues
k J w w b3 w
Croizsance A pproches Approches hocleles
Seuillage | | de régions geométrigues geométrigues eformatles
baz-nivesll axe+contours 3D
k J » v L J k J
Fittres Fitres Approche Approche Apprache

directionnels dérixjat'rfs cortaurs | [contour-gxe-| | gxe o'abord
mono-&chelle || mutti-echelle d'abord cortaur

Figure 4.9 - Schéma synoptique des méthodes de segmentation d'images vasculaires présentées dans ce
chapitre.
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Conclusion

La segmentation d’images vasculaires 3D est un probléme difficile qui demande la mise
en ccuvre de méthodes adaptées aux particularités de ces images. Le choix d’une méthode ou
de I’enchainement de traitements ¢lémentaires, dépendra des informations dont on dispose a
priori sur le contenu de I’image. Cette idée laisse entrevoir la faiblesse des méthodes
purement photométriques, dont le traitement est fondé uniquement sur la comparaison des
intensités des voxels voisins. Ces méthodes échouent généralement dés que I’intensité au sein
du vaisseau varie de fagon trop importante, entralnant par exemple une perte des vaisseaux
peu contrastés.

Pour cette raison, nous nous sommes attachés a I'approche géométrique, ou 1'on s'intéresse
a la répartition spatiale des intensités, caractérisant les formes présentes dans les images.
Cette approche permet de prendre en compte la spécificité des formes vasculaires : allongées,
cylindriques, ayant une orientation locale prédominante. La mise en ceuvre de modeles
déformables appropriés (contours actifs, surfaces actives ...), permet de réduire I'influence du
bruit et de corriger les erreurs de détection de frontieres la ou les données sont incomplétes
(contraste trop faible). De plus, l'utilisation de modeles géométriques donne acces a une
description des formes segmentées, débouchant directement a des résultats quantitatifs :
longueurs, diameétres, périmétres, aires...

Parmi les approches géométriques que nous avons présentées, nous nous sommes
intéressés particulierement aux méthodes "axe d'abord", qui font appel a la définition de
criteres d'appartenance des points de l'image aux structures vasculaires. La plupart des
méthodes trouvées dans la littérature, classées dans cette catégorie, définissent le critere
d'appartenance en fonction de dérivées partielles (matrice hessienne, matrice de
Weingarten...). Par conséquent, elles doivent étre sensibles au bruit de I’image en absence de
lissage préalable. Or, le lissage, réalisé généralement dans ces méthodes par des filtres
gaussiens, peut faire disparaitre les petits vaisseaux et modifier la position des frontieres des

structures de plus grande taille.
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Cependant, nous avons montré dans le chapitre 3, qu'il est aussi possible de caractériser la
forme locale de la structure contenue dans 1'image a 1'aide de la matrice d'inertie, qui, étant
fondée sur le calcul d'intégrales, est supposée €tre moins sensible au bruit et ne demande pas
de filtrage préalable.

Une deuxiéme limitation des techniques présentées est leur temps d'exécution. En effet, le
calcul de dérivées sur chaque point de 1'image et ceci a plusieurs échelles est une tache assez
longue. C'est pour cela que [89 - Krissian] a proposé d'introduire une étape préliminaire
consistant en la sélection de "points candidats".

Afin de surmonter ces deux limitations, nous avons décidé de nous démarquer des
techniques existantes tout en nous inspirant d'elles. C'est ainsi que nous avons abouti a la
conception d'une méthode d'extraction de lignes centrales des vaisseaux basée sur un modele
de squelette extensible dont la croissance est régie par l'analyse du tenseur d'inertie. Notre

méthode sera présentée en détail dans la troisieme partie du manuscrit.
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Introduction

Comme nous I’avons exposé dans la deuxieme partie, les images ARM sont difficiles a
segmenter. Il s’agit de structures 3D a caractere filiforme, présentant des ramifications, des
courbures et de fortes inhomogénéités spatiales de l'intensité (effet de volume partiel etc.),
alors que les techniques de segmentation classiques s’intéressent plutdt a des régions
homogenes de taille importante. Nous avons retenu comme conclusion de cette étude
bibliographique, qu’il est nécessaire de prendre en compte la spécificité des vaisseaux et de
modéliser les structures a extraire. Cette spécificité fait appel a des propriétés géométriques et
densitométriques des structures vasculaires, aspects que nous avons essay¢ de mettre a profit
dans les méthodes que nous avons développées.

Sous une perspective géométrique, nous considérons 1’arborescence vasculaire comme
étant constituée d’un ensemble de vaisseaux de forme allongée, de section circulaire et de
diameétre trés variable sur lequel peuvent s’ajouter des sténoses aux formes assez complexes.
Les vaisseaux, eux mémes, seront représentés par une succession de cylindres orientés (qui
peuvent se chevaucher aux extrémités) et centrés sur 1’axe du vaisseau.

D’un point de vue densitométrique, les vaisseaux sont considérés comme globalement
homogenes, entourés par un fond a densité plus faible que la densité du vaisseau. Cette
hypothése d’intensité homogene des vaisseaux est cependant discutable, d’une part a cause de
la propagation du produit de contraste pendant I’acquisition des images, et d’autre part du fait
de sa dilution progressive dans le sang. Nous partons du principe que 1’acquisition de la
séquence d’images se fait en un temps assez court pour que la propagation de contraste puisse
étre négligée sur cette durée et nous supposons que la dilution de produit de contraste dans le
sang s’effectue de fagon instantanée et constante a la sortie du cathéter et qu’elle évolue peu
par la suite. Cette hypothése ne tient pas compte des variations de débit dues au battement
cardiaque.

En partant de cette caractérisation et en suivant une décomposition naturelle et
chronologique de la segmentation de structures vasculaires, nous avons divisé le travail en

plusieurs étapes dans un ordre croissant de complexité. Cette complexité est liée
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principalement a la notion de 1'échelle a laquelle 'image est analysée. Il est plus simple de
mettre en ceuvre une approche mono-échelle qu'une approche multi-échelle. Cependant,
I’application des méthodes mono-échelle se limite a une certaine taille de vaisseaux tandis
que les techniques multi-échelle peuvent faire face a la variabilité de la taille des vaisseaux
dans une image. De méme, le traitement d'un segment vasculaire simple et de l'arbre
vasculaire entier ne peuvent pas €tre placés au méme niveau de difficulté. Certainement, il est
plus naturel de résoudre d'abord la problématique de la segmentation d'un seul vaisseau avant
de s'attaquer au réseau vasculaire complet.

Nous présentons dans cette troisiéme partie du manuscrit une méthode de segmentation
congue pour le traitement de segments vasculaires "simples" i.e. sans prise en compte des
bifurcations. Cette méthode appartient a la famille d'approches "axe d'abord" (§4.3.2.3), et par
conséquent comporte deux étapes : 1’extraction de 1’axe central du vaisseau (chapitre 5) et

I’extraction des contours dans les plans localement perpendiculaires a 'axe (chapitre 6).



Chapitre 5

Extraction de I'axe central du
vaisseau a l'aide d'un squelette
extensible

L'extraction des lignes centrales des
vaisseaux est une étape importante dans
l'étude de ces structures. Bien que l'axe ne
corresponde a aucune Sstructure anatomique
réelle, il constitue une information simplifiée
du vaisseau qui permet, entre autres, de
l'arbre

caractériser la  topologie de

vasculaire et d'effectuer des mesures

quantitatives telles que la longueur

curviligne du vaisseau ou le diamétre, l'aire
etc. des sections orthogonales a l'axe. La
méthode d'extraction de l'axe central du
vaisseau proposée dans ce chapitre s'appuie
sur un modeéle de squelette extensible, dont la
croissance est régie par l'analyse du tenseur
d'inertie. Deux approches de la méthode sont

présentées : mono-échelle et multi-échelle.
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Notations

Dans ce chapitre, les notations suivantes seront utilisées :

Notations générales et conventions :

P(k) axe extensible a l'instant k,
Di i“™ nceud de 1'axe,
Q, =(x,,m,e;, vecteur d'état associé a p;,
X, position spatiale de p;,
m, densité de masse locale du vaisseau associée a p;,
e, orientation locale du vaisseau en p;,
v, vecteur vitesse associé a p;,
o échelle optimale de la cellule d'analyse associée a p; (correspond au
rayon local du vaisseau estimé en p;),
S; sens (signe) du déplacement de l'axe extensible,
Din point prédit a l'instant i+1,
X, position spatiale de p.,,,
Notations concernant la modélisation de structures dans l'image :
M masse de la structure,
R rayon du vaisseau,
o, densité de masse (intensité¢) moyenne a l'intérieur du vaisseau,
A, Ao, As valeurs propres de la matrice d'inertie de la structure. Par convention,
A <A <A,
oe R ¢échelle courante d’analyse (i.e. le rayon de la cellule),
h=20 diameétre de la cellule,
Notations concernant l'approche multi-échelle :
fix):R*> R, fonction image,
xe R’ position du centre de la cellule d’analyse,
{Ai:1=123} les valeurs propres de la matrice d’inertie de la cellule telles que
ASHL <A,
O, (f5X) échelle optimale pour une cellule centrée en x,
X0, =%, position initiale du point prédit,
s " . T \ -éme q/
% position du point prédit aprés son j° déplacement,
Jopt nombre d'itérations effectuées pour trouver la position optimale de la

&

cellule,
rapport entre la plus petite et la plus grande valeur propre de la
matrice d'inertie calculée dans la cellule de prédiction,
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Parameétres intervenant dans le modele de squelette extensible * :

U coefficient pondérateur de l'amplitude du déplacement de p; dans I'étape de
prédiction de p,,,,

n coefficient pondérateur de la force d'attraction exercée par le centre de gravité local,

K coefficient pondérateur de la force d'attraction exercée par le point d'intensité locale
maximale,

a, coefficient pondérateur de la force de tension,

B, coefficient pondérateur de la force de flexion,

o rapport entre le rayon de la cellule de prédiction est le rayon de la cellule optimale,
Parameétres intervenant dans les fonctions de caractérisation de la forme contenue
dans la cellule d'analyse * :

a coefficient pondérateur du degré de sélectivité de la fonction

b coefficient pondérateur du degré de sélectivité de la fonction @

y seuil utilisé dans la définition du critére de reconnaissance de forme sphérique,

£ seuil utilisé dans la définition du critére de centrage de la cellule d'analyse

* Les valeurs de ces parameétres ont été fixées expérimentalement. En particulier, les

valeurs des paramétres 4, 7, k; «,, [, ont été réglées lors d'une étape de calibrage préalable

a la validation pré-clinique de la méthode (cf. quatriéme partie du manuscrit). Dans ce

chapitre nous nous limitons a expliquer leur usage sans préciser les valeurs.
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5.1. Introduction

L'extraction de 1'axe central du vaisseau est réalisée a l'aide d'un squelette extensible. La
notion de squelette extensible est inspirée du systéme de particules proposé par [2 - Angella et
al.]. L'extraction est basée sur une stratégie de suivi, qui démarre sur un point appartenant au
vaisseau et qui estime successivement les nouveaux points de 1'axe (i.e. a chaque instant, un
nouveau point est ajouté au modele). La génération de points est un processus qui comporte
deux étapes. Premiérement, une étape de prédiction dans laquelle la position du nouveau
point est obtenue, basée sur l'orientation locale du vaisseau au point courant (dernier point
ajouté a l'axe). Cette position est alors soumise a une correction sous l'influence de forces
issues de 1'image et de contraintes de forme de 1'axe, ce qui constitue 1'étape d'estimation. Le
nouveau point corrigé est pris comme point de départ pour I’itération suivante et le processus
est réitéré jusqu'aux extrémités du volume d'intérét interactivement choisi. Le résultat de cet
algorithme est une série de points discrets qui définissent 1’axe du vaisseau. Ces points sont
interpolés a I’aide d’une courbe B-spline afin de permettre un rééchantillonnage quelconque
de ’axe.

Le calcul de l'orientation locale du vaisseau ainsi que des forces issues de l'image est
fond¢ sur l'analyse de moments (centre de gravité ainsi que valeurs et vecteurs propres de la
matrice d'inertie) dans un voisinage autour du point courant. Ce voisinage est déterminé par
une cellule sphérique qui est associée a la notion d'opérateur ou de fonction d'ouverture
utilisée pour l'analyse de I'image (§3.1). Une utilisation similaire d'une cellule
parallélépipédique, appelée par l'auteur espace de recherche est faite dans [46 - Flasque]. La
taille de cette cellule peut étre fixée une fois pour toutes, pendant la phase d'initialisation du
squelette ou elle peut s'adapter a la taille locale du vaisseau pendant le processus de
génération. Le premier cas correspond a une approche mono-échelle, tandis que le deuxieme
s'inscrit dans un cadre multi-échelle.

Dans ce chapitre nous allons décrire le modele du squelette extensible qui est utilisé aussi
bien pour l'approche mono-échelle que pour I'approche multi-échelle. Ensuite, nous allons
présenter ces deux approches, chacune comportant les étapes de prédiction et d'estimation.
Enfin, nous montrerons le scénario d'interaction 3D utilisé notamment pour l'initialisation du
modele (sélection interactive d'un volume d'intérét et d'un point de départ) et la visualisation

des résultats.
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5.2. Modéle du squelette extensible
L'axe est défini comme un ensemble fini P dont les éléments sont des noeuds notés p;. Le
nombre d'éléments de P, évolue au cours du temps 7. Un échantillonnage de ¢ par ¢, =k -At,
avec At pas ¢lémentaire, conduit a formuler P comme :
Pk =1{p, |ie [k]} (5.1)
Un nceud p; est caractérisé€ par un vecteur d'état Q; :
Q, =(x,.m,.e,v,,0,) (5.2)
ou :

e X, € R? est le vecteur position de p;,

m, est la masse locale du vaisseau associée a p;.

e e, e R’estlorientation locale en p;.

e v, e R’ est le vecteur vitesse (ou vecteur déplacement) associé a p;, ce qui en
notation discrete s'écrit sous la forme : v, =x, —x, .

e 0, RestI'échelle optimale de la cellule d'analyse associée a p; qui correspond au

rayon local du vaisseau estimé en p;.

5.3. Approche mono-échelle [68 - Hernandez-Hoyos ef al.]

Dans I'approche mono-échelle, la cellule sphérique qui détermine la région de I'image a
analyser autour d'un point du vaisseau, a une taille constante, déterminée dans la phase
d'initialisation de l'algorithme. Cela veut dire que 'analyse des attributs de région (i.e. valeurs
et vecteurs propres de la matrice d'inertie) est toujours effectuée a une méme échelle quelle
que soit la taille du vaisseau. Il est alors nécessaire que la cellule soit suffisamment grande par

rapport au diametre du segment vasculaire présent dans la région (Fig. 5.1).

Figure 5.1 - Cellule sphérique utilisée pour I'analyse des attributs de région
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5.3.1. Méthode

Le modéle extensible peut étre vu comme une téte (l'extrémité courante de l'axe) qui
avance tout en tirant derriére elle un long cou (Fig. 5.2). Pour l'extrémité courante, on estime
l'orientation locale calculée pour une cellule centrée sur cette extrémité. On étire alors l'axe
dans cette direction, ce qui constitue I'étape de prédiction. Ensuite, lors de 1'étape d'estimation,

une correction est appliquée afin de tenir compte de la tortuosité des vaisseaux.

ty tio t11 ti2

Figure 5.2 -Evolution de I'axe extensible en fonction du temps

5.3.1.1. Prédiction

Désormais, sauf dans les cas ou cela pourrait porter a confusion, nous utiliserons de
maniére interchangeable les termes nceud et point.

Soit p; le dernier point ajouté a l'axe (point courant) a l'instant ¢, la position du nouveau
point est prédite en appliquant un déplacement a "vitesse constante" de p; le long de
l'orientation locale du vaisseau. L'orientation locale est estimée par minimisation des
moments d'inertie calculés dans la cellule centrée sur le point courant. Rappelons (§3.2.1.2)
que pour un axe ) passant par le centre de gravité, le moment d'inertie de la cellule peut étre
exprimé comme :

I,=¢lle, (5.3)
oue  est le vecteur unitaire correspondant a x et I est la matrice d'inertie définie par

rapport a un systeme de coordonnées dont l'origine est le centre de gravité de la cellule.
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L'orientation locale du vaisseau correspond a celle de l'axe ¥ pour lequel IX est minimal.

Celui-ci est déterminé par le vecteur propre e, associé a la plus petite valeur propre de la

matrice d'inertie I. Cependant, pour prédire la position du point suivant, nous avons besoin

non seulement de 1'orientation fournie par le vecteur e,, mais aussi du sens de déplacement

qui doit se faire en continuité par rapport au déplacement courant (v;). Ce sens est donné par
le signe s; calculé comme suit :

(5.4)

De plus 'amplitude du mouvement est controlée par le coefficient 4. Ainsi, le vecteur

position du nouveau point prédit p,,, est défini par :

X, =X, +Use, (5.5)

5.3.1.2. Estimation

L'approche inertielle constitue un mécanisme simple et efficace pour I'extraction
automatique de 1'axe de structures vasculaires peu complexes. Elle est trés robuste par rapport
au bruit présent dans l'image et donne des résultats satisfaisants méme sur des petits
vaisseaux. Cependant, il a été constaté qu'un critere basé exclusivement sur l'axe principal
d'inertie peut générer un axe erroné dans le cas de bifurcations ou de courbures significatives
(Fig. 5.3 et 5.4) [129 - Nazarian et al.]. Par conséquent, la position prédite du nouveau point

nécessite parfois d'étre corrigée.
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Figure 5.3 — Prédiction (gauche) et correction (droite) Figure 5.4 - Prédiction (gauche) et correction (droite)
d'un nouveau point de I'axe dans le cas d'une courbure d'un nouveau point de l'axe dans le cas d'une
significative bifurcation

Nous proposons donc d'estimer la position définitive du nouveau point en ajoutant une

correction a la position prédite X,,,. Pour ce faire, le point p,, est soumis a deux types de

forces élémentaires : externes et internes.
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Les forces externes sont utilisées pour attirer le point vers une position supposée
appartenir a la ligne centrale du vaisseau ou du moins trés proche de celle-ci. La valeur
maximale du signal MR étant par hypothese sur 1'axe du vaisseau, nous proposons deux forces
externes, qui attirent le point prédit vers le point d'intensit¢é maximale et vers le centre de

gravité d'une cellule centrée en X,,, respectivement. Le déplacement total dd a ces forces est

défini comme:

AT = A%, + AT 0
ou :
A =—plxE, - %, ) est le déplacement dii a la force d'attraction exercée par le (5.7)

centre de gravité local x¥,, pondéré par un coefficient 7.

AT = —K(xma" -X M) est le déplacement dii & la force d'attraction exercée par (5.8)

i+l i+1

max

le point d'intensité locale maximale x;}," contr6lé par un coefficient x:

Les forces internes sont employées pour imposer des contraintes de lissage et de
continuité, afin de limiter les oscillations et de réduire la sensibilité au bruit. Ces forces
fournissent les contraintes internes sur les dérivées discrétes de premier et de deuxieme ordre
et agissent comme les termes de régularisation utilisés dans la formulation de 1'énergie interne
d'un contour actif classique [85 - Kass ef al.].

L'expression du déplacement total dii aux forces internes est :

AT = -, (f‘m - Xi)_ B. (Xi—l —2x; + ’A‘m) (5.9)

i+l
Deux coefficients régissent les caractéristiques de l'axe: @, contrdle son élasticité et S,
contrdle sa flexibilité. En tenant compte les équations (5.6) et (5.9), la position corrigée du
nouveau point est :
X, =X, + AT + AN (5.10)

i i+1 i+1

5.3.1.3. Estimation du diamétre local en fonction de l'inertie

Nous proposons une modélisation des structures vasculaires qui comporte deux aspects
principaux. D'une part, les vaisseaux sont représentés par une succession de cylindres orientés
et d'autre part, ceux-ci sont considérés d'intensité globalement homogene, entourés par un
fond a densité plus faible que celle du vaisseau. En tenant compte de cette modélisation, nous
avons adopté une représentation simplifiée de la structure locale de I'image contenue dans la

cellule par l'intermédiaire d'un cylindre plein de masse homogéne (Fig. 5.5). Cette
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représentation nous permet de mieux comprendre le lien entre les valeurs propres de la
matrice d'inertie et la structure locale de I'image afin de définir une expression pour estimer le
diameétre local du vaisseau en fonction de l'inertie. L'intérét d'une telle estimation est double.
D'une part cela permet de localiser rapidement, sans segmentation, les endroits présentant des
anomalies (changements locaux de diamétre) et d'y attirer I'attention du clinicien. D'autre part,
un cercle de diameétre ainsi estimé peut €tre une bonne initialisation pour un processus
d'extraction des bords du vaisseau.

La cellule utilisée pour le calcul des moments a une forme sphérique. De ce fait, elle
englobe non seulement le segment du vaisseau mais aussi une partie du fond de l'image (Fig.
5.5 (a)). Cependant, le choix d'une représentation cylindrique est justifié par le fait que le fond
de l'image possede une intensit¢ beaucoup plus faible que celle du vaisseau et pour cette
raison, dans le but de la modélisation, la contribution des voxels appartenant au fond peut étre
négligée (Fig. 5.5 (b)), et les seuls points du volume qui contribuent au calcul des moments

sont les voxels appartenant au cylindre (Fig. 5.5 (¢)).

~i K=\
\

(a) (b) (c)
Figure 5.5 - Représentation cylindrique d'un segment de vaisseau. (a) La cellule sphérique englobe un
segment du vaisseau mais aussi une partie du fond de I'image. (b) Le fond ayant une intensité beaucoup plus
faible que celle du vaisseau, sa contribution est négligée

Considérons le cylindre de la Fig. 5.5 avec une distribution de masse uniforme de densité
p, dont les axes principaux d'inertie correspondent aux axes du systeme de cordonnées Oyy,.
Rappelons que I'analyse de moments, dans notre contexte, s'appuie sur une équivalence entre
la densité de masse et l'intensit¢ moyenne de la région dans l'image (§3.1.1.1). D’apres leur
définition, les moments d'inertie par rapport aux axes Oy, Oy et O, sont :

I.=p[(+2) dxdydz 1, =p[(z*+x")ddydz 1. =p[(x*+y") dxdydz (5-11)

soit encore, en coordonnées cylindriques (x = rcos@, y =rsing, 0<r<R,0< <27, 0<

z< h):
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h2m
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(5.12)
En calculant ces intégrales et en tenant compte du fait que la masse du cylindre est :
M = prR*h (5.13)
nous obtenons :
5.14
I,=1I, :%MRZ +éMh2 et I, =MR’ G.14)

Ce développement fournit des résultats intéressants. Premieérement, nous pouvons
constater 1'égalité des valeurs des moments d'inertie par rapport aux axes orthogonaux a l'axe
de révolution du cylindre. En plus, nous pouvons en déduire une expression pour estimer le
rayon du cylindre a partir du moment d'inertie par rapport a I'axe de révolution :

21 (5.15)
M

R=

La valeur ainsi estimée nous donne une idée de la géométrie locale du vaisseau, sans pour
autant avoir extrait ses contours, donc sans avoir acces a sa forme exacte. Cette approximation
est proche de la réalité si les conditions suivantes sont satisfaites : 1) le vaisseau a une section
circulaire, 2) le fond présente une intensité négligeable par rapport a l'intensité du vaisseau, 3)
le segment vasculaire contenu dans la cellule est rectiligne et 4) la cellule est nettement plus
grande que le diameétre du vaisseau, pour que l'on puisse négliger la forme "arrondie" des
extrémités du cylindre contenu dans la cellule. La premiére hypothése est valable pour les
vaisseaux sains, mais n'englobe pas le cas des anomalies vasculaires. La deuxiéme hypothése
s'applique dans le cas des images ARM soustraites dans lesquelles les tissus non-vasculaires
ont été éliminés (§2.2.1.2). Les contraintes 3 et 4 sont contradictoires dans le cas des
vaisseaux tortueux. Cependant, nous donnons plus d'importance a la contrainte 3 qui
détermine également la précision de l'estimation d'orientation qui est essentielle pour le suivi

de l'axe.

5.3.2. Résultats et limitations

D'aprés une évaluation visuelle, la méthode d'extraction de l'axe donne des résultats
satisfaisants a condition que la cellule qui détermine la région du vaisseau a analyser, englobe

localement le vaisseau. Le calcul de I'axe est assez précis, aussi bien pour les gros vaisseaux
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que pour les petits vaisseaux de faible intensité. La ligne centrale extraite suit correctement le

vaisseau et reste a l'intérieur de celui-ci méme en présence de sténoses séveres (Fig. 5.6).
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Figure 5.6 — (a) Axe central d’une artere carotide interne. (b) Sténose sur la carotide interne. (c) Axe central de
l'aorte et d’une artere iliaque. (d) Axe central d’'une artere rénale. La sphére correspond a la cellule placée sur le
point de départ.

La limitation majeure de cette approche mono-échelle est l'influence de la taille de la
cellule sur I'estimation de 1'axe central. La cellule ne peut pas étre plus petite que le diametre
local du vaisseau. Sinon, étant entiérement incluse dans le vaisseau ou l'intensité est
approximativement homogene, elle ne permet pas de déterminer une orientation privilégiée
significative. Il parait donc logique de fixer la taille de la cellule & une valeur supérieure au
plus grand diamétre rencontré le long du segment vasculaire considéré. Cependant, le
diamétre d'un vaisseau, surtout pathologique, peut fortement varier. Comme nous l’avons
expliqué plus haut, la taille de la cellule doit étre suffisamment petite, pour que la partie du
vaisseau contenue dans la cellule soit approximativement rectiligne. Cette contrainte est
nécessaire non seulement pour une estimation correcte du diameétre local, mais surtout pour
que l'orientation estimée au sein de la cellule soit représentative pour le point considéré de
l'axe. Prenons l'exemple d'un vaisseau fortement incurvé, ayant localement la forme de la
lettre U (Fig. 5.7). Considérons un point prédit situé¢ pres de la plus forte courbure. Si la
cellule placée en ce point est trop grande, son centre de gravité sera situé en dehors du
vaisseau, a l'intérieur du U (Fig. 5.7 (a)), et I'orientation principale estimée sera paralléle aux

branches du U, donc perpendiculaire a I'orientation locale de I'axe (Fig. 5.7 (b)).



106 Extraction de l'axe central du vaisseau a l'aide d'un squelette extensible ~Chap. 5
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(a) (b)
Figure 5.7 — Cellule trop grande par rapport a la taille locale du vaisseau (a) Nouveau point de I'axe en dehors
du vaisseau. (b) Orientation principale détectée perpendiculaire a l'orientation locale réelle du vaisseau.

Une taille de cellule fixée en fonction du diametre maximum peut donc étre inadaptée 1a
ou le diametre diminue, et réciproquement. De plus, les diametres ne sont pas connus a
l'avance. Or, pour une application dans la pratique clinique, il est souhaitable que les
parametres sensibles tels que la taille de la cellule soient fixés a l'avance ou adaptés
automatiquement. Ainsi, comme nous l'expliquerons plus loin (§5.5), la taille de la cellule est
définie en fonction de Ia taille locale du vaisseau sur le point de départ. Ce point est choisi
manuellement, ce qui veut dire que le résultat final dépend de I’initialisation. Les figures 5.8
et 5.9 illustrent cet aspect, sur I'image d'un fantdme et une image réelle respectivement.

Si I’algorithme est initialisé sur un segment assez gros par rapport aux autres sections du
vaisseau, la cellule aura une taille suffisamment grande pour englober le vaisseau tout le long
de son parcours. Dans ce cas, le probleme de la taille fixe de la cellule se pose sur les parties
minces, présentant soit une sténose excentrique courte (Fig. 5.8 (b)), soit une forte courbure
comme nous ’avons discuté plus haut.

Si au contraire, la cellule est initialisée sur une région étroite (par exemple une branche
secondaire de 1’arbre vasculaire ou un segment pathologique), elle aura une taille trop petite
pour contenir un segment plus gros (par exemple la branche principale ou un segment sain).
Dans ce cas, le calcul de l'orientation locale basé sur les moments d’inertie n'est plus valable.
La cellule se trouvera a l'intérieur du vaisseau et la structure locale de I'image correspondra a
une sphére et non pas a un cylindre. Par conséquent, il n'y aura pas d'orientation locale

privilégiée car la sphére est isotrope et l'extension de 1'axe échouera (Fig. 5.8 (¢) et 5.9 (b)).
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Figure 5.8 — Extraction de I'axe central d’un
fantéme de sténose artérielle avec trois
cellules de tailles différentes. La sphere
correspond a la cellule placée sur le point de
départ. La grande taille de la cellule dans le
cas (b) fait que son centre de gravité se trouve
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Figure 5.9 — Extraction de I'axe central
d’une artere carotide interne avec deux
cellules de taille différente. (a) Cellule
adaptée = axe correct. (b) Cellule trop petite
= axe erroné. La sphere correspond a la
cellule placée sur le point de départ.

localement en dehors du vaisseau et par
conséquent l'axe aussi.

Le cas de la Fig. 5.8 mérite cependant une discussion. Dans un premier temps, nous
aurions tendance a affirmer que le premier axe extrait (Fig. 5.8 (a)) est correct tandis que le
deuxiéme est erroné (Fig. 5.8 (b)) car il sort du vaisseau au niveau de la sténose. Cependant, il
est possible de justifier que dans certains cas I'axe devrait se trouver en dehors de la lumiére
réelle du vaisseau. En effet, dans les images ARM, seulement la lumicre du vaisseau,
correspondant au sang circulant, est imagée. Par conséquent, I'axe du vaisseau extrait par
notre algorithme est en fait la ligne centrale de cette lumicre. Cela ne pose aucun probléme
dans l'analyse de vaisseaux sains, car la ligne centrale du vaisseau coincide avec la ligne
centrale de la lumiére. Au contraire, dans le cas de vaisseaux pathologiques présentant des
sténoses séveres ou extrémement excentriques, une question se pose : quelle courbe devrait
étre détectée comme ligne centrale du vaisseau afin de générer des plans perpendiculaires
optimaux? Deux réponses sont possibles: l'axe du vaisseau peut étre centré sur la lumicre ou
il peut étre équidistant de la surface extérieure du vaisseau. Nous discuterons le pour et le
contre de chaque approche. L'axe du vaisseau centré sur la lumiere indique le parcours réel du
flux sanguin. Il peut étre employé pour guider une exploration endoscopique virtuelle du
vaisseau. Cependant, un tel axe présente des courbures significatives dans les régions

adjacentes au segment sténos¢. En conséquence, les sections transversales dans ces régions
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peuvent étre incorrectes (fig. 5.10 (a)) : elles ne sont pas perpendiculaires au vaisseau mais
obliques et la forme correspondante de la lumiere est elliptique. Avec un axe du vaisseau
équidistant de la surface extérieure du vaisseau (Fig. 5.10 (b)), le probleme des sections
transversales obliques peut étre évité. Un tel axe semble également plus approprié pour
effectuer des mesures de longueur dans la planification préoperative de protheéses endo-
vasculaires. Cependant, il ne peut pas €tre employ€ pour guider une exploration endoscopique

virtuelle du vaisseau.

W

T
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(a) (b)
Figure 5.10 — Ligne centrale d’un vaisseau pathologique. (a) Axe du vaisseau centré sur la lumiéere vasculaire. (b)
Axe de vaisseau équidistant de la surface externe réelle du vaisseau.

5.4. Approche multi-échelle

Un des principaux défis du traitement des images vasculaires est de pouvoir rehausser ou
segmenter des vaisseaux de tailles diverses. Une manicre de tenir compte de cette variabilité
est d'appliquer une analyse multi-échelle qui permet de détecter des structures de tailles
différentes selon I’échelle a laquelle elles donnent une réponse maximale.

La méthode d’extraction de I’axe central basée sur I’analyse de moments, en tant que
méthode fondée sur des calculs intégratifs, présente l'intérét de donner des résultats corrects
méme en présence de bruit. Cependant, comme nous 1’avons montré dans le paragraphe
précédent (§5.3.2), son implémentation dans une approche mono-échelle limite la détection de
structures vasculaires a celles qui possedent un diametre de 1'ordre de la moitié du diameétre de
la cellule. Afin de surmonter cette limitation, nous proposons une extension de cette méthode
vers une implémentation multi-échelle.

Dans ce contexte, la notion d'échelle fait référence a la taille de la cellule sphérique.
L'objectif de notre approche multi-échelle est donc de trouver, parmi plusieurs échelles, celle

qui s'adapte le mieux a la taille locale du vaisseau. Dans cette analyse multi-échelle, il faut
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envisager qu'a certaines échelles le diamétre de la cellule peut étre plus petit que le diameétre
du vaisseau. Par conséquent, la structure locale de 1'image contenue dans la cellule ne peut pas
étre toujours modélis€ée par un cylindre comme nous l'avons fait dans l'approche mono-
échelle. Par exemple, si la cellule se trouve a l'intérieur du vaisseau, la structure locale de
l'image sera mieux représentée par une sphere.

Avant de décrire la méthode proprement dite nous allons modéliser quelques structures
présentes dans une image vasculaire qui peuvent étre contenues dans une cellule sphérique
suivant sa taille et sa position par rapport au vaisseau. Ceci dans le but de comprendre le lien
entre la taille et la position de la cellule et les valeurs des moments (masse, centre de gravité
et valeurs propres de la matrice d'inertie) qui permettent de détecter ou de caractériser une

structure locale.

5.4.1. Différents modeles de structures présentes dans une image vasculaire

L'introduction de différents modeles des structures locales de 1'image contenues dans une
cellule sphérique donne un cadre mathématique pour comprendre et améliorer les méthodes
d'identification et d'extraction de telles structures. Dans ce paragraphe, nous présentons
quelques modéles qui ont été employés pour calculer les caractéristiques de la matrice
d'inertie calculée sur des points proches du centre du vaisseau a différentes échelles. Cette
modé¢lisation poursuit quatre objectifs principaux :

1. Définir un mécanisme de sélection automatique de 1'échelle optimale, a savoir celle qui
s'adapte le mieux a la taille locale du vaisseau.

2. Spécifier un critére d'appartenance du centre de la cellule a l'axe du vaisseau afin de
proposer un algorithme pour centrer la cellule.

3. Définir une méthode d'estimation de l'orientation locale du vaisseau en fonction de sa
forme locale.

4. Déterminer des "gabarits" basés sur les valeurs propres de la matrice d'inertie, pour la
reconnaissance de formes locales, en particulier de pathologies vasculaires et de
bifurcations.

Dans le but de la modélisation, chaque structure est représentée par un solide plein de
masse homogene placé dans un systeme de coordonnées dont les axes coincident avec les
trois axes principaux d'inertie du solide. Rappelons que dans ce cas, les produits d'inertie sont
nuls (I, = I, = L. = 0) et par conséquent, les valeurs propres de la matrice d'inertie

correspondent aux moments d'inertie par rapport aux axes du repére.
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Pour chaque modele nous illustrons la structure locale correspondante dans I'image, dont

nous calculons la masse et la matrice d'inertie.

5.4.1.1. Modéles de segments vasculaires simples normaux

Par définition, un segment vasculaire simple (sans bifurcations) et normal (non
pathologique) a une forme cylindrique et sa section est parfaitement circulaire.

Comme nous I’avons mentionné précédemment, suivant la taille et la position de la
cellule utilisée pour I’analyse de la région, nous allons détecter des structures locales
différentes. Dans le cas d’un vaisseau normal, nous pouvons retrouver les structures
suivantes :

e Sphere : si la cellule se trouve complétement a I’intérieur du vaisseau.

e Demi-sphere : lorsque la cellule est centrée sur la surface du vaisseau ou proche de

celle-ci.

e Cylindre circulaire : lorsque la cellule est centrée sur un point appartenant a I’axe du

vaisseau ou proche de celui-ci et englobe entiérement le vaisseau.

Sphére
La structure locale de I'image peut étre modélisée par une sphére lorsque la cellule est

trop petite et se trouve a l'intérieur du vaisseau (Fig. 5.11).

(a) (b) (c)
Figure 5.11 — Modélisation de la structure locale de I'image par une sphere. (a) Positionnement de la cellule dans
le vaisseau. (b) Agrandissement de la région. (c) Sphéere correspondant a la structure locale.

La masse de la sphere est :
4
M= §ﬂ63 P

ou oest le rayon de la cellule est p est l'intensité moyenne a l'intérieur du vaisseau.

Les moments et la matrice d'inertie ont pour expression :
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2
I, =1, =1 =Mo" , |o0 00
5 I=2M 0 o> 0
5 2
0 0 o

Nous savons qu'en réalité, l'intensité a l'intérieur du vaisseau n'est pas parfaitement
homogene. Par conséquent, les valeurs propres calculées ne pourront pas étre identiques. Pour
cette raison, nous préférons exprimer le rapport entre ces valeurs de la maniere suivante :

Azl == %MGZ (5.16)

De l'observation de ces expressions, nous pouvons tirer certaines considérations utiles

pour la sélection automatique de I'échelle optimale :

e Lorsque les trois valeurs propres sont presque identiques, nous pouvons affirmer que
la cellule se trouve dans une région homogene de lI'image : que ce soit a l'intérieur du
vaisseau ou dans une région du fond présentant une distribution uniforme.

e En raison de 'homogénéité de la région, il n'y a pas d'orientation privilégiée. Par
conséquent, il est impossible d'estimer 1'orientation locale du vaisseau. En supposant
que le centre de la cellule soit placé a l'intérieur du vaisseau, la condition (5.16) nous
indique qu'il faut augmenter 1'échelle d'analyse, c'est a dire "agrandir" la cellule
sphérique (augmenter son rayon) afin d'englober le vaisseau et pouvoir ainsi détecter
son orientation locale.

e Dans le processus d'analyse multi-échelle, le fait de passer d'une échelle o a laquelle
les valeurs propres sont presque identiques, a une échelle supérieure ot1 ou ces
valeurs différent, indique que la cellule a dépassé les bords du vaisseau et que le
diameétre local du vaisseau se trouve entre ces deux échelles. De méme, le fait de
passer d'une échelle donnée o a laquelle les valeurs propres différent, a une échelle
inférieure o-1 ou ces valeurs deviennent similaires, indique que la cellule a juste
pénétré a l'intérieur du vaisseau et que le diametre local du vaisseau se trouve entre
ces deux échelles.

e Tant que la cellule se trouve a l'intérieur du vaisseau, une augmentation (ou réduction)
d'échelle induite par une augmentation (ou réduction) linéaire du rayon de la sphére
implique une augmentation (ou réduction) cubique de sa masse. A partir du moment
ou la cellule dépasse les bords du vaisseau et qu'elle commence a englober une partie
du fond de I'image, la masse augmente linéairement en méme temps que la longueur

du vaisseau inclus dans la cellule augmente avec le rayon de la cellule. En pratique,
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cette croissance est approximativement linéaire du fait que le fond de I'image possede

une densité de masse beaucoup plus faible que celle du vaisseau (Fig. 5.12).

> T

a*

Figure 5.12 — Evolution de la masse de la cellule en fonction du rayon.

Il est possible ainsi de déduire que le rayon du vaisseau a une valeur proche de o*.

Demi-sphére

La structure locale de l'image contenue dans la cellule peut étre approximativement
modélisée par une demi-sphére lorsque le centre de la cellule se trouve sur la surface du
vaisseau (Fig. 5.13) et que la courbure de cette surface peut étre négligée, donc pour une taille

de la cellule suffisamment plus petite par rapport a la taille du vaisseau.

F ;‘1 4 'I'l.T\ =
- | o]
x_\* &
(a) (b) (c)

Figure 5.13 — Modélisation de la structure locale de Iimage contenue dans la cellule par une demi-sphere. (a)
Positionnement de la cellule dans le vaisseau. (b) Agrandissement de la région. (c) Demi-sphére correspondant a
la structure locale.

Avec la méme notation que précédemment (o = rayon de la cellule, p = intensité

moyenne a l'intérieur du vaisseau), la masse de la demi-sphere est :
2
M= §ﬂ63 P

Les moments et la matrice d'inertie ont pour expression :
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Le rapport entre les valeurs propres calculées sur 1'image a niveau de gris peut étre
exprim¢é de la manicre suivante :

Azl == %MO'Z (5.17)

Nous pouvons remarquer que le rapport entre ces valeurs est le méme que dans le cas
sphérique. Cela nous laisse penser que la définition d'un critére d'appartenance du centre de la
cellule a l'axe du vaisseau ne doit pas étre fondée exclusivement sur les valeurs propres de la
matrice d'inertie car une cellule de taille inférieure a la taille du vaisseau présente le méme
comportement inertiel que sa position soit centrée sur l'axe ou sur la surface du vaisseau.
Cependant, il est possible d'établir une différence entre ces deux cas par rapport au centre de
gravité. Pour une cellule qui est placée sur I'axe du vaisseau (ou tres pres), son centre et son
centre de gravité coincident (ou sont trés proches). Au contraire, le centre de gravité de la
cellule centrée sur la surface du vaisseau se trouve a l'intérieur du vaisseau et ne correspond

pas au centre de la sphere.

Cylindre circulaire

La structure locale de l'image peut étre modélisée par un cylindre circulaire lorsque la
cellule englobe un segment droit d'un vaisseau a section circulaire (Fig. 5.14). Cette
modélisation a été présentée dans le paragraphe (§5.3.1.3) et illustrée également par la figure

5.5.

(a) (b) (c)
Figure 5.14 — Modélisation de la structure locale de I'image par un cylindre. (a) Positionnement de la cellule dans
le vaisseau. (b) Agrandissement de la région. (c) Cylindre correspondant a la structure locale.

En négligeant la forme arrondie des extrémités du cylindre, nous obtenons les relations

suivantes. La masse du cylindre est :



114 Extraction de l'axe central du vaisseau a l'aide d'un squelette extensible ~Chap. 5

M =R’ hp
ou R est le rayon du vaisseau, 4 est le diamétre de la cellule et p l'intensité moyenne a
l'intérieur du vaisseau.

Les moments et la matrice d'inertie ont pour expression :

2 2 _Rz 2
ro=1, =m0 R 9 o
» 4 12 4 12 ) )
) I=M R—+h—
L -uE 4 12 -
0 0 —
- 2 -

Ainsi, les valeurs propres calculées sur I'image a niveaux de gris peuvent étre formulées

comme :

2 2 2
AEMR? /125/135M£R—+h—j

4 12 (5.18)

Dans la mesure ou le diametre de la cellule est plus grand que le diamétre du vaisseau,
nous en déduisons le rapport suivant entre les valeurs propres :

A< A, =4, (5.19)

Nous pouvons remarquer que le cylindre admet un axe de symétrie de rotation (O,). De
ce fait, deux valeurs propres sont confondues (A, et A3) et seul le vecteur propre e; associé a la
plus petite valeur propre A; admet une définition unique. Ainsi, l'orientation locale du
vaisseau est déterminée par e; (qui dans le cas présent coincide avec l'axe O,) et tout couple
d'axes orthogonaux a celui-ci et entre eux compléte un repere principal.

De l'observation de ces expressions, nous pouvons tirer certaines considérations utiles
pour la sélection automatique de I'échelle optimale ainsi que pour la reconnaissance de la
forme et de l'orientation locale :

e Lorsque deux valeurs propres sont presque identiques et plus grandes que la troisiéme, la
structure locale de I'image contenue dans la cellule a une forme cylindrique.
e Dans ce cas, nous pouvons estimer le diametre local du vaisseau en fonction de 1'inertie

(§5.3.1.3).

e Pour pouvoir détecter une structure tubulaire de rayon R présente dans l'image, il est

nécessaire que la cellule ait un diamétre (/) suffisamment grand pour que l'expression
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2 2 2
(5.19) soit valable. Autrement dit, la condition (T+il_2j>7 impose une valeur

minimale de 1 > v6R .
Lorsque le vaisseau est trés fin, nous pouvons supposer que le diamétre du vaisseau est
négligeable par rapport au diametre de la cellule et dans ce cas, la structure locale de 1'image

peut étre modélisée par une tige (Fig. 5.15).

(a) (b)
Figure 5.15 — Modélisation de la structure locale de I'image par une tige rectiligne). (a) Positionnement de la
cellule par rapport au vaisseau. (b) Tige correspondant a la structure locale.

Avec un rayon du vaisseau extrémement petit (R — 0), les moments d’inertie et la

matrice correspondant ont la forme suivante :

2 72
IXX=I)=Mh— LA
» 12 12
h2
I _=0 I=M 0 — O
4 12
0 0 O

Ainsi, les valeurs propres correspondantes calculées sur 'image a niveaux de gris sont :
h2 (5.20)
A=0 A=A =M—
Dans ce cas, I'échelle utilisée pour l'analyse est trop élevée pour une estimation du
diametre local du vaisseau en fonction de l'inertie. Cependant, on peut considérer que le

diameétre du vaisseau est inférieur ou égal a un voxel.

5.4.1.2. Modéles de segments vasculaires simples pathologiques

Comme il a été présenté dans la premiere partie du manuscrit, la morphologie de la
section d’un segment vasculaire pathologique est trés variée (§2.1). D’une part, la lumiére du
vaisseau peut étre concentrique ou excentrique. D’autre part, sa forme peut étre circulaire,
elliptique, en demi-lune, en haricot, en croissant, oblongue ou en fente. Néanmoins, pour les

besoins de suivi de l'axe du vaisseau, nous avons adopté une modélisation simplifiée de la
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forme locale d’un segment sténos¢ a l'aide de deux types de solides : un cylindre elliptique
pour les segments aplatis et un cone pour les segments présentant des sténoses concentriques
a section circulaire.
En fonction de la forme du segment (aplati ou conique), de la taille et de la position de la
cellule, nous allons modéliser les structures suivantes :
e Cylindre elliptique : lorsque la cellule englobe entierement un segment aplati et est
centrée sur un point proche de sa ligne centrale.
e Disque mince : lorsque la cellule est centrée sur un point proche de 1’axe d’un segment
aplati mais elle n’englobe pas entiérement le segment.
e (Cone : lorsque la cellule englobe un segment conique.
e Double cone : quand la cellule est placée sur la partie la plus serrée d’une sténose

concentrique.

Cylindre elliptique
La structure locale de l'image peut étre modélisée par un cylindre elliptique lorsque la

cellule englobe un segment droit d'un vaisseau a section elliptique (Fig. 5.16).

Figure 5.16 — Modélisation de la structure locale de I'image par un cylindre elliptique.
La masse du cylindre est :
M = mabhp
ou a est le rayon maximal du vaisseau, b est le rayon minimal du vaisseau, p est l'intensité

moyenne a l'intérieur du vaisseau et / est le diametre de la cellule.

Les moments et la matrice d'inertie ont pour expression :

2 2 2 2 M 2 K2
=M oy 2450 0
4 12 7 4 12 4 12 , ,
- S P U
Y a +b 4 12
=z 4 0 0 a’+b?
— 4 -

Ainsi, les valeurs propres calculées sur I'image a niveaux de gris peuvent étre formulées

comme :



Chap. 5 Extraction de l'axe central du vaisseau a l'aide d'un squelette extensible 117

2,42 2,2 2 2 (5.21)
A, =m0 pISEY! AR B NS/ (AR
1 2 3
4 412 412

Le comportement inertiel du cylindre elliptique et en particulier l'orientation de son axe
principal d'inertie dépendent surtout de son élongation (rapport entre a et 4 et entre b et h).
Ainsi, nous pouvons remarquer que :

e L'axe principal d'inertie du cylindre coincide avec l'orientation locale du vaisseau (axe

Oz dans la figure 5.16) lorsque le moment d'inertie par rapport a cet axe est minimal.

Autrement dit, lorsque A; < A, < A3, Cette condition impose une valeur minimale de

>~3a (et par hypothese a > b).
e Si h <a maisg > b, la cellule englobe le cylindre dans sa partie aplatie, mais elle se

trouve partiellement a l'intérieur du cylindre dans sa partie large. Dans cette
configuration, la structure locale correspond a un disque mince et comme nous le
verrons dans le paragraphe suivant, son axe principal d'inertie est perpendiculaire au

vaisseau.

Disque mince
La structure locale de 1'image peut étre modélisée par un disque mince lorsque la cellule
est placée sur une sténose tres aplatie (i.e. son diameétre est supérieur au diameétre minimal du

vaisseau) et son diamétre est égal ou inférieur au diamétre maximal du vaisseau (Fig. 5.17).

b
(a) (b) (c) (d)

Figure 5.17 — Modélisation de la structure locale de I'image par un disque mince. (a)-(c) Positionnement de la
cellule dans le vaisseau. (d) Disque correspondant a la structure locale.

La masse du disque est :

M =ro’bp
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ou o est le rayon de la cellule, b est le diaméetre minimal du vaisseau et p l'intensité
moyenne a l'intérieur du vaisseau.

Les moments et la matrice d'inertie ont pour expression :

2 2 M 2 2 N
=1 =M o oy 0
- - 4 12 4 12
2 2
o~ b
I=M 0 —+— 0
_Mo® 412
zz 2
2 0 0 g
- 2 -

Ainsi, les valeurs propres correspondantes calculées sur 1'image a niveaux de gris sont :

o’ b’ Mo? (5.22)
=A =M —+— =
h=h ( 4 12} T2

Le disque peut étre vu comme un cylindre aplati dont le rayon est beaucoup plus grand
que la hauteur (o >> b). Lorsque le vaisseau est trés aplati, c'est a dire que b—0, nous
obtenons le rapport suivant :

A, (5.23)

315/1257

Il est intéressant de noter que, comme dans le cas du cylindre circulaire, le disque posséde
un axe de symétrie de rotation (O,) et de ce fait, deux valeurs propres sont confondues (4 et
A). Cependant, a la différence du cylindre, seul le vecteur propre e; (qui dans le cas présent
coincide avec l'axe O,) associé a la plus grande valeur propre A; admet une définition unique.
Le probleme est que ce vecteur n’indique pas l’orientation locale du vaisseau, mais au
contraire, il est perpendiculaire a celle ci. Cette particularit¢ nous indique que lorsque
l'équation (5.23) est satisfaite, il faut augmenter 1'échelle d'analyse, c'est a dire "agrandir" la
cellule sphérique afin d'englober complétement le vaisseau et de pouvoir ainsi discerner une
orientation privilégiée. Autrement dit, il est indispensable que la structure locale n'ait pas une

forme de disque mais de cylindre ou au moins un comportement inertiel similaire a celui-ci.

Céne
La structure locale de I'image peut étre modélisée par un cone lorsque la cellule est placée

au début d'une sténose concentrique (Fig. 5.18).
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(a) (b)
Figure 5.18 — Modélisation de la structure locale de Iimage par un céne. (a) Positionnement de la cellule dans le
vaisseau. (b) Cbne correspondant a la structure locale

La masse du cone est :
| S
M =—7R""hp
3
ou R’ est le rayon maximum de la partie du vaisseau incluse dans la cellule, / est le

diameétre de la cellule, p l'intensité moyenne a l'intérieur du vaisseau.

Les moments et la matrice d'inertie ont pour expression :

3M (4R + I? [4R"? + 12
[ =] = = 0 0
T 10( 8 J 8 o
3IM 4R +h
3MR'? I== 0 — 0
;- 10 8
z 10 0 0 R

Ainsi, les valeurs propres calculées sur I'image a niveaux de gris peuvent étre formulées

comme :

A =

3MR" Qo 2 3M([AR” + 1 (5.24)
10 T T 8

Nous pouvons remarquer que du point de vue inertiel, le cone a un comportement
similaire a celui du cylindre circulaire, dans la mesure ou il présente deux valeurs propres
presque identiques et plus grandes que la troisiéme. Cela nous laisse penser que la définition
d'un critére de reconnaissance de la forme locale de 1image ne doit pas étre fondée
exclusivement sur les valeurs propres de la matrice d'inertie car cylindre et cone ne seront pas
distingués. Cependant, cette similarité ne nous pose pas de probléme en ce qui concerne la
détection de 1'orientation locale du vaisseau car dans les deux cas I'axe principal d'inertie suit

cette orientation.
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Double céne
La structure locale de 1'image peut étre modélisée par un double cone lorsque la cellule

est placée sur la partie la plus serrée d'une sténose concentrique (Fig. 5.19).

(a) (b)
Figure 5.19 — Modélisation de la structure locale de I'image par un double céne. (a) Positionnement de la cellule
dans le vaisseau. (b) Double cbéne correspondant a la structure locale.

La masse du double cone est :
2
M ==7R"0op
3
ou R’ est le rayon maximum de la partie du vaisseau incluse dans la cellule, oest le rayon

de la cellule, p l'intensité moyenne a l'intérieur du vaisseau.
b

Les moments et la matrice d'inertie ont pour expression :

3M (R +40> (R +40 |
] =] = £ T 0 0
w ol T g ( 2 j 2 2
3M R +40
, _3MR” == 0 — 0
z 5 0 0 R

Ainsi, les valeurs propres calculées sur I'image a niveaux de gris peuvent étre formulées

comme :

3MR" ., _3M(R”+40’ (5.25)
A= A=A = 5 5

Comme dans le cas du cone simple, cette structure présente deux valeurs propres presque
identiques et plus grandes que la troisiéme et, par conséquent, I’orientation locale du vaisseau

est déterminée par le vecteur propre associé a la plus petite valeur propre.
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5.4.2. Méthode

L’approche multi-échelle est basée sur le modele de squelette extensible décrit au
paragraphe (§5.2) et suit le méme principe de prédiction/estimation présenté¢ dans 1’approche
mono-échelle (§5.3). La différence entre les deux approches réside dans le fait que 1’approche
mono-échelle suppose que la cellule a, en tout moment, un diamétre supérieur au diametre
local du vaisseau et qu’elle est centrée en un point pres de la ligne centrale du vaisseau. A la
différence de celle-ci, I’approche multi-échelle n’est fondée que sur une seule hypothése selon
laquelle, le point courant de I'axe se trouve a I’intérieur du vaisseau. Ainsi, la cellule peut
présenter une taille inadaptée par rapport a la taille du vaisseau et elle peut étre aussi
décentrée. De ce fait, I’étape d'estimation ne se limite pas a la correction du point prédit, mais
elle comporte également une adaptation de la cellule aux caractéristiques locales du vaisseau.
Il s’agit d’une part d’adapter sa taille au diametre du vaisseau, ce qui €équivaut a la recherche
de I’échelle optimale et d’autre part, de la positionner sur un point proche de 1’axe central du
vaisseau. De cette manicre, 1’étape de prédiction du point suivant, qui commence par la
recherche de I’orientation locale du vaisseau, part du principe que la cellule courante a une

taille adaptée et qu'elle est centrée (Fig. 5.20).

5.4.2.1. Prédiction

L’étape de prédiction suit le méme principe que dans I’approche mono-échelle :

Soit p; le dernier point ajouté a 1'axe (point courant) a l'instant ¢;, la position du nouveau
point est prédite en appliquant un déplacement a "vitesse constante" de p; le long de
l'orientation locale du vaisseau (§5.3.1.1). L'orientation locale est estimée par minimisation
des moments d'inertie calculés dans une cellule centrée sur le point courant. Rappelons que
cette cellule doit englober le vaisseau afin de pouvoir estimer correctement 1'orientation
locale. Il ne s'agit pas donc de la cellule a échelle optimale dont le diameétre équivaut au
diametre local du vaisseau puisque, comme nous l'avons expliqué précédemment (§5.4.1.1),
une telle cellule contient une structure sphérique n'ayant pas d'orientation privilégiée. Pour
éviter toute confusion entre ces deux cellules, dans la suite, nous utiliserons le terme cellule
optimale pour designer la cellule a échelle optimale et cellule de prédiction pour faire
référence a la cellule utilisée pour le calcul de 1'orientation locale du vaisseau (Fig. 5.21).
Cette idée de cellules concentriques couplées se retrouve dans [114 - Marquez] mais 1'usage

de la cellule externe est différent.
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. Début
]

Figure 5.20 — Schéma du processus d’étirement de Figure 5.21 — Cellules utilisées pour I'analyse des
l'axe. attributs de la région. La cellule optimale (verte)
apparait a l'intérieur de la cellule de prédiction (bleu).

La taille de la cellule de prédiction est calculée en fonction de I'échelle optimale. Soit o,
I’échelle optimale (i.e. le rayon de la cellule optimale), le rayon de la cellule de prédiction oy
est calculé dans un premier temps comme :

0,.=00,, (5.26)

De cette fagon, la taille de la cellule de prédiction est supérieure a la taille de la cellule
optimale, et nous sommes sirs qu'elle ne contiendra pas une structure sphérique. Cependant,
si la cellule se trouve sur un segment pathologique aplati, il se peut que sa taille ne soit pas
suffisamment grande pour englober entiérement le vaisseau et qu'a sa place, elle contienne un
disque mince. Nous nous retrouvons alors dans la situation décrite au paragraphe (§ 5.4.1.2)
dans laquelle il est impossible de discriminer correctement I’orientation locale du vaisseau.
Dans ce cas, il faut augmenter progressivement le coefficient djusqu'a ce qu'il soit possible de
discerner une orientation privilégiée. Autrement dit, jusqu'a ce que la structure locale ne soit
plus un disque et qu'elle ait une forme cylindrique ou au moins un comportement inertiel
similaire a celui du cylindre.

Nous sommes confrontés alors a un probleme de reconnaissance de formes. En réalité,
plus que la forme exacte de la structure locale, ce qui nous intéresse est son comportement

inertiel. Dans le but d'estimer l'orientation locale, nous cherchons a savoir si la structure

présente une dynamique de rotation similaire a celle d'un disque ou d'un cylindre. De plus,
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comme nous le verrons plus loin dans I'é¢tape d'estimation, il nous faudra également
reconnaitre les structures sphériques pour déterminer 1'échelle optimale.

Il est important de noter que ces trois structures que nous souhaitons détecter
correspondent justement aux trois formes de l'ellipsoide d'inertie (sphérique, tubulaire et
aplati) décrites dans la deuxiéme partie du manuscrit (§3.2.1.3). Et comme nous 1'y avons
expliqué, elles possedent des dynamiques de rotation assez différentes, permettant leur
différenciation en fonction des valeurs propres de leurs tenseurs d'inertie. Le tableau 5.1

présente un résumé des relations entre les valeurs propres de chaque structure.

Tableau 5.1. Relation entre les valeurs propres de la matrice d’inertie et la détection de différentes structures

Structure locale Relation entre les valeurs propres Formulation equivalente
Cylindre M<< A =4 (A, =4,) & (L << A)
Disque A =A,<< A3 (A << ) & (L << A3)
Sphére h=h =4 (h=4)& (4L =4)

En nous appuyant sur ces propri€tés, nous proposons une mesure de similarité entre
chacune de ces formes et la structure locale contenue dans la cellule d’analyse. Bien que
I’étape de prédiction ne soit pas concernée par la recherche de similarité avec une sphere (car
celle-ci est exclusivement effectuée dans I’étape d'estimation qui sera expliquée plus loin),
nous allons regrouper ci-dessous l’ensemble des mesures correspondant aux trois cas :
cylindre, disque et sphere. Une démarche similaire, avec des fonctions semblables, a été
proposée par [157 - Sato et al.] pour la reconnaissance de formes a partir des valeurs propres

de la matrice hessienne.

Similarité avec un cylindre
Soient :
e fix):R’— Rla fonction image,
e xe R’laposition du centre de la cellule d’analyse,
e 0e RI’échelle d’analyse (i.e. le rayon de la cellule),
o {A:1i= 123} les valeurs propres de la matrice d’inertie de la cellule telles que
ASASA,
la mesure de similarité entre la structure locale et un cylindre est définie comme :

mCylindre (f> X, O-) = W(lz 5 }“3 ) ’ a)(ﬂl 5 )“3) (527)
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La fonction (A, A,) représente la condition A = A, , a savoir :
o w(A,A)=1lorsque 4, =4,
e w(A,4)=0 lorsque 4, >> A4,
Nous avons choisi :
PRt (5.28)
-

ou a contrdle le degré de sélectivité de la fonction (plus a est €leve, plus la fonction est
discriminante).
De méme, la fonction a(A,4;) représente la condition A, << A, a savoir :

o w(A,4)=0 lorsque A, =4,

o w(A,4)=1 1lorsque A >> A

Nous avons choisi :

1Y (5.29)
i r=1-{2)

t
ou b contrdle le degré de sélectivité de la fonction (plus b est élevé, plus la fonction est
discriminante).
La figure 5.22 montre les roles des fonctions et wen représentant les conditions de base

du cas cylindrique.

£l

e

Dizgue
&
C}']J.uﬂre /
.12 =
Sphere
m e 5=

Figure 5.22 — Mesure de similarité avec un cylindre. Schéma montrant les réles des fonctions w et . Lorsque la
structure s'assimile & un disque, y tend vers zéro en raison du non-respect de la condition /12 = 13 et lorsqu'elle

s'assimile a une sphére, wtend vers zéro en raison du non-respect de la condition 21 << 13.
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Similarité avec un disque
La mesure de similarité entre la structure locale et un disque est définie comme :
My (5 %,0) = 04, 4) - (4, 4;) (5.30)
La figure 5.23 montre le role de la fonction @ en représentant les conditions de base du
cas du disque. Dans 1'équation (5.30), aXA1,45) représente la condition A4;<<A; et a(A,43)

représente la condition A,<</;.
e]

ez

e3
Aphére
A =Aetdy= 4
w— 0

Disgue

E
w—s 0

Crylindre
=1

Figure 5.23 —Mesure de similarité avec un disque. Lorsque la structure s'assimile a une sphere, @ tend vers zéro
en raison du non-respect des conditions ﬂl << ﬂg et ﬂ,z << ﬂg simultanément, et lorsqu'elle s'assimile a un
cylindre, w tend vers zéro en raison du non-respect de la condition /12 << ﬂg seule.

Similarité avec une sphére
La mesure de similarité entre la structure locale et une spheére est définie comme :
Mopnere (f %, 0) =W( A, 4,) - (4, 4s) (5.31)
La figure 5.24 montre le role de la fonction ¥ en représentant les conditions de base du
cas sphérique. Dans l'équation (5.31), y(A1,4) représente la condition 4, = A, et YU Ar,43)

représente la condition 4, = 4,.

e1
es

ez -
Crlitudre
4w
sphere V0 P

~
LD.. Disgue
A A

Figure 5.24 —Mesure de similarité avec une sphéere. Lorsque la structure s'assimile & un cylindre, y tend vers zéro
en raison du non-respect de la condition /11 = ﬂz et lorsqu'elle s'assimile a un disque, w tend vers zéro en

raison du non-respect de la condition /12 = 23 .
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5.4.2.2. Estimation

Cette étape constitue le noyau de ’approche multi-échelle, car c’est ici que s’effectue la

recherche de I’échelle optimale. L'estimation du point prédit X,,, (i.e. estimation de la

position définitive de p,,,) résulte de I’adaptation de la cellule (centrée sur ce point) aux

caractéristiques locales du vaisseau. Le centre de la cellule adaptée deviendra le nouveau
point de I’axe x,,, (corrigé).

L’adaptation de la cellule comprend deux aspects :

e Adaptation du diameétre de la cellule au diametre local du vaisseau, ce qui revient a
sélectionner 1’échelle optimale.

e Adaptation de la position de la cellule qui consiste a la centrer sur un point supposé
appartenir a la ligne centrale du vaisseau ou du moins treés proche de celle-ci, tout en
lui imposant des contraintes de lissage et de continuité.

Adaptation de taille et centrage sont alternés dans un processus itératif : tout changement

d’¢échelle est accompagné d’un repositionnement de la cellule a cette échelle. Afin de faciliter
l'explication de ces deux aspects, nous allons d'abord les détailler séparément. Ensuite nous

expliquerons leur intégration dans le processus itératif d'estimation.

Sélection de I’échelle optimale ou adaptation automatique de la taille de la cellule

Nous avons défini, de maniere informelle, la notion d'échelle optimale comme celle qui
s'adapte le mieux a la taille locale du vaisseau. Désormais, sauf dans les cas ou cela pourrait
porter a confusion, nous utiliserons de manicre interchangeable les expressions "échelle" et
"rayon de la cellule".

Deux situations possibles peuvent se présenter, obligeant a modifier la taille de la cellule.
Dans la premicre, la cellule est trop petite par rapport a la taille du vaisseau et elle doit étre
"gonflée" jusqu'a ce que sa surface atteigne les bords du vaisseau. La situation inverse est
celle dans laquelle la cellule est trop large par rapport au vaisseau et elle doit étre "dégonflée".
La question clef sur laquelle repose la sélection de 1'échelle optimale est la suivante :
comment déterminer que la cellule a la taille idéale et qu'il faut arréter le processus de
gonflage/dégonflage ? A la lumiére des observations effectuées sur le comportement inertiel
d'une sphere (§5.4.1.1) et des mesures de similarité présentées au paragraphe §5.4.2.1, il est
possible de répondre a cette question et de donner ainsi une définition plus formelle au

concept d'échelle optimale.
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Analysons par exemple la réponse de m (f,x,0) et de m (f,x,0)dans le

sphére cylindre
processus de gonflage. Il s'agit, dans ce cas, d'augmenter progressivement I'échelle o. Tant
que la cellule se trouve a l'intérieur du vaisseau, I'augmentation de o n'a pas d'influence sur
CEs MEeSUres : Mgpere aura toujours une valeur proche de 1 alors que mcyjinare aura une valeur
proche de 0. A partir du moment ou la cellule dépasse les bords du vaisseau et qu'elle
commence a englober une partie du fond de I'image, la réponse de mgpnee commence a
décroitre dans la mesure ou la structure locale devient similaire a un cylindre, si le vaisseau

est normal (Fig. 5.25) ou a un disque, si le vaisseau est aplati. Dans le cas cylindrique, la

réponse de m.yiinare augmente au fur et a mesure que mgpje diminue.

F¥ sphdre
L |ﬂ_-*:
e
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08 - :\ —— Crylindre parfait
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05 - b
05 - P
1 4
04 : Y
03 - ! \
024 |
| e
01 A | e
| — [
0= T /F
1 3 8§ 7 9 11 13 15 17 18 ™ 23 26 27 =

1 | [
! _
! _
o8 1 /
1 ¥
07 I s
-/
o |
05 ! if
04 4 | ?J
|
03 ! f
;,5%:'-":' | .
04 1 Jd
0 =, 5
1 3 5 7 8 1 13 15 17 189 A 23 25 27
(b)

Figure 5.25 — Réponse des mesures Msprere € Meyindre €N fonction de I'échelle o. (a) Représentation graphique du
changement d'échelle sur un vaisseau réel. (b) Evolution de msphere (haut) et de meyinare (bas) en fonction de o. La
courbe bleue correspond a la mesure effectuée sur une image d'un vaisseau réel alors que la courbe rouge
représente I'évolution des mesures sur une image de synthese d'un cylindre parfait.

Nous pouvons constater que 1'échelle optimale se trouve en effet autour de o* qui dans le
cas de la fig. 5.25 équivaut a la valeur 8. En pratique, nous avons adopté un critére binaire
Cypnere dépendant d'un seuil y selon lequel la structure contenue dans la sphére est considérée

comme sphérique si la réponse de mgere €st supérieure au seuil :
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1 Si msphére (f’ X, O-) > 7 (532)

0 sinon

Coppere (> X,0) = {

Le critére Cyypere st appliqué a différentes échelles o. L'échelle optimale o, est alors la

plus grande des échelles auxquelles la réponse du critére est 1:

0, (f:X)=_ max {6|C,,..(f.x.0)=1} (5.33)

mmn~ " T

OU Omin €t Omax sont les échelles minimale et maximale auxquelles nous espérons trouver
des structures significatives. Ces échelles peuvent étre choisies de fagon a couvrir la variété de
tailles de vaisseaux présents dans I'image. Dans la pratique, afin de limiter le temps de calcul,
nous n'appliquons le critére Cgpere a toutes les échelles que pour le premier point de 'axe.

Pour les points suivants, l'algorithme d'estimation du point prédit p,,, démarre a 1'échelle

optimale o; (calculée sur le dernier point de 1'axe x;) et la cellule est adaptée par gonflage ou

dégonflage selon le cas.

Adaptation de la position de la cellule

Le déplacement de la cellule centrée sur le point prédit résulte de l'application de deux
types de forces : internes et externes. Les premicéres imposent a I’axe des contraintes de
lissage et de continuité tandis que les deuxiémes sont utilisées pour attirer le point vers une
position supposée appartenir a la ligne centrale du vaisseau ou du moins trés proche de celle-
ci. Ces derniéres sont exercées d'une part par le point d'intensité locale maximale (contenu
dans la cellule) et d'autre part, par le centre de gravité de la cellule. Bien que le principe de
déplacement soit trés similaire a celui de I'approche mono-échelle, son implémentation dans
l'approche multi-échelle a été modifiée.

Rappelons que dans la version mono-échelle, I'estimation du point prédit consiste en un
seul déplacement induit par l'application des forces. Cela semble suffisant pour le centrage
car, par hypothése, la cellule mono-échelle englobe complétement le vaisseau et, par
conséquent, la position de son centre de gravité est proche de l'axe aussi bien avant qu'apres
l'estimation. Au contraire, dans l'approche multi-échelle, a un instant donné, la cellule peut
avoir une taille beaucoup plus petite que la taille du vaisseau et son centre de gravité peut étre
assez ¢loigné de l'axe du vaisseau.. Dans ce cas, la correction itérative de sa position s'avere
nécessaire pour la centrer correctement a l'intérieur de la lumiere vasculaire. Nous avons not¢,
dans le processus d'étirement de l'axe, trois cas dans lesquels cette situation est
particulierement sensible :

e Lorsque la cellule initiale est trop décentrée en raison d'un point de départ incorrect.



Chap. 5 Extraction de l'axe central du vaisseau a l'aide d'un squelette extensible 129

e En présence de sténoses excentriques séveres.
e Lors du prolongement de l'axe d'un petit vaisseau vers un vaisseau de taille plus
importante. Ce dernier cas est illustré dans la figure 5.26.

. ¢

5 _
Xivl =Xitl

Figure 5.26 — Correction itérative du point prédit X il f(f 1 est la position du point apres la jé’”e itération. Le

changement de taille de la cellule & chaque itération sera expliqué dans la section suivante.
Soit %%, =%,,, la position initiale du point prédit, sa position %, aprés la j™ itération
est calculée comme :
_ /! +Aexti/:11 +Aintl{:11 (5.34)

oJ
Xin i+l

intj—1 . . :
A™;1 est le déplacement dii aux forces internes :

Aim’{:ll =-a, (ﬁj_l - ﬁm )_ :Ba (Xi—l —2x, + %/ ) (5:35)

i+l i+l

force de tension force de flexion

j-1 . .
A™'i est le déplacement dii aux forces externes :

ext /-1 ¢/l o Jj-1 max /1 o Jj-1 536
A =— H(Xg i+l —Xij+1 ) — K'(X i+1 —X{H ( )
|
force d'attraction exercée force d'atraction exercée
par le centre de gravité par le maximum local
i1 . » -1
local XgC,ﬁ] d'intensité X™max/;

Ainsi, le point corrigé a pour expression :

_ oo (5.37)

Xi+1 - Xi+1

ou j,; est le nombre d'itérations effectuées pour trouver la position optimale de la cellule.
Une définition informelle de la position optimale est celle pour laquelle la cellule est bien

\

centrée a l'intérieur de la lumicre vasculaire. La question se pose de savoir comment
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déterminer le caractere ou non de la cellule. Nous considérons que celle-ci est bien
positionnée lorsque sa position (coordonnées du centre) reste pratiquement stable d'une
itération a l'autre.

En effet, nous avons montré lors de la modélisation d'une structure demi-sphérique
(§5.4.1.1), que le centre de gravité et le centre géométrique d'une cellule placée sur I'axe du
vaisseau (ou trés pres) coincident a peu preés. Au contraire, le centre de gravité d'une cellule
décentrée (placée par exemple sur la surface du vaisseau) se trouve a l'intérieur du vaisseau et
ne correspond pas a son centre géométrique. De ce fait, plus la cellule est éloignée de 'axe du
vaisseau, plus elle sera attirée par le centre de gravité local ainsi que par le point d'intensité
maximale (qui doit se trouver également pres de 'axe du vaisseau). Ainsi, dans le processus
itératif de correction, les premiers déplacements de la cellule seront importants mais au fur et
a mesure que celle-ci s'approche du centre du vaisseau, les déplacements deviendront plus
petits car la distance au centre de gravité local diminuera.

En nous appuyant sur ces observations, nous avons défini un critére binaire Ceepyee Selon
lequel la cellule est considérée comme bien centrée si le déplacement induit entre deux

itérations consécutives est inférieur a un seuil & L'expression qui définit ce critere est :

v 1 si ‘ﬁ{;l -/ <e (5.38)
Ccentrée (f ° X;']+I ) = .
0 sinon
Ainsi, un déplacement ;j est dit jop, si C.,,,. (f>X%,)=1.

Intégration de I'adaptation de taille et de position

Comme nous l'avons mentionné précédemment, tout changement d'échelle est suivi par
un repositionnement de la cellule a cette échelle. L'adaptation de taille et de position font donc
l'objet d'un processus itératif alterné jusqu'a l'obtention d'une cellule centrée d'échelle
optimale (Fig. 5.27).

Ce mécanisme a des répercussions importantes sur I'expression 5.33 qui définit I'échelle
optimale. En effet, afin de faciliter I'explication du principe de sélection de cette échelle, nous

l'avons définie en fonction d'une position fixe : 0,,, =0, (f,X,,,). Cependant, cette position

n'est pas fixe, elle peut varier a chaque itération, si la cellule a la nouvelle taille est décentrée.
Par conséquent, le vecteur position x dans l'expression 5.33 varie au cours du temps et la

définition de I'échelle optimale devient :

{O-|Csphére (f’ ﬁllﬂ 56) = 1 ] = O""’jopt} (539)

ax

O opi (f> X)) = " ‘ma
m

X
<
in=%=%nm
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Eatitnation

Déplacer
cellule

Figure 5.27 — Schéma détaillé du bloc "estimation” (Fig. 5.20). Intégration de I'adaptation de taille et de position
dans les processus de gonflage et dégonflage de la cellule.

5.4.3. Limitation et solution

La méthode de correction présentée possede une limitation majeure qui se manifeste
principalement lors du prolongement de l'axe d'un segment de grand diamétre vers un
segment plus fin. Ceci est le cas du passage d'une partie normale vers une partie sténosée (Fig.
5.28) ou vers une bifurcation, lorsque I'on passe d'une branche principale vers une branche

secondaire (par exemple de I'aorte vers une artére iliaque).

-‘-——u——“"-‘-..____. —— e —m__-—-—‘“‘“‘-u__‘_.

(e) g
Figure 5.28 — Erreur de recentrage du point prédit, dans le cas d'une sténose. (a) Cellule centrée sur le dernier
point prédit. (b)-(d) Processus de repositionnement de la cellule (la cellule recule au lieu d'avancer). (e)-(g)
Continuation du processus d'étirement de I'axe (I'axe a fait demi-tour).



132 Extraction de l'axe central du vaisseau a l'aide d'un squelette extensible ~Chap. 5

En effet, le centre de gravité d'une cellule située a 1'endroit ou le vaisseau se rétrécit, se
trouve la ou se concentre la masse, donc du c6té ou le vaisseau est plus large. Par conséquent,
la cellule a du mal a avancer, attirée vers le centre de gravité local qui se trouve en arriére
(Fig. 5.28 (b)-(d)). Elle finit par reculer et I'axe fait demi-tour (Fig. 5.28 (e)-(g)). Ce probléme
pourrait étre partiellement résolu par une augmentation de la rigidit¢ de l'axe, mais au
détriment de la capacité a suivre des vaisseaux trés tortueux.

Nous proposons une autre solution, qui consiste a "briler" le vaisseau au fur et a mesure
que l'axe s'étend. Briler signifie affecter une valeur nulle aux points appartenant aux régions
englobées par la cellule de taille optimale. Ceci est effectué entre 1'étape de prédiction et
I'étape d'estimation du nouveau point. En réalité, seule la demi-sphére postérieure de la cellule
est brilée afin de ne pas altérer I'estimation de I'orientation locale effectuée ensuite pour la
prédiction du point suivant. La masse de la partie déja traitée du vaisseau étant ainsi devenue

nulle, le nouveau point n'est plus attiré vers l'arriere, bien au contraire, il avance dans la

direction ou la masse subsiste. La figure 5.29 illustre cette procédure.

Figure 5.29 — Suppression de la démi-sphére postérieure de la cellule lors du processus d'étirement de I'axe. Les
points noirs correspondent aux voxels du volume dont l'intensité est mise a zéro.
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5.4.4. Reconstruction du vaisseau a I'aide d'ellipsoides

Le mécanisme de suppression décrit ci-dessus peut étre utilisé pour reconstruire
approximativement le vaisseau sans segmentation préalable. En effet, 1'échelle optimale
associée a chaque point de 1'axe indique la taille du vaisseau en ce point et 1'union des spheres
correspondantes donne une bonne idée de la forme du vaisseau [89 - Krissian]. Cependant,
un vaisseau reconstruit a 'aide de sphéres ressemble un peu a un verre de terre (fig. 5.30).
Nous préférons profiter de 1'information concernant I'orientation locale et utiliser des formes
plus ou moins allongées, selon les valeurs des moments d'inertie locaux, afin d'obtenir une

surface plus lisse.

(a)
Figure 5.30 — Reconstruction d'un vaisseau a l'aide de spheéres de taille optimale (a) et a l'aide de sphéroides
dont les deux petits axes correspondent a la taille optimale, tandis que le grand axe est déterminé selon la
formule 5.39 (b). Cette reconstruction est superposée au rendu surfacique des vaisseaux) basé sur un seuillage.
Notons la forme en "verre de terre" de la reconstruction a base de spheres.

Dans ce but, nous ajoutons un nouveau composant au vecteur d'état associ¢ a chaque
point de I'axe et décrit dans l'expression 5.2. Pour un point p; de 1'axe, la nouvelle variable &
équivaut au rapport entre la plus petite et la plus grande valeur propre de la matrice d'inertie

calculée dans la cellule de prédiction centrée sur ce point. Cette variable a pour expression :

y) (5.40)

§i2/1_3

ou A et A3 sont les valeurs propres d'inertie minimale et maximale respectivement.

Parallélement a l'extension de I'axe, nous reconstruisons un volume binaire composé par

une succession d'ellipsoides, chacun d'entre eux centré sur un point de 1'axe et orienté selon
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l'orientation locale du vaisseau. En réalité, il s'agit de sphéroides car les longueurs de deux de
ses axes sont identiques. Le sphéroide correspondant au nceud p; de 1'axe aura les propriétés
suivantes :

e Il est centré sur le point x;

e Son grand axe est parall¢le au vecteur e; (orientation locale du vaisseau en p;).

e Lalongueur de ses deux demi petits axes est ¢; (I'échelle optimale associée a p;).

e Lalongueur de son demi grand axe est b, = 9i .

Le vaisseau ainsi reconstruit peut étre visualisé dans une image de rendu surfacique (Fig.

Figure 5.31 — Extraction de I'axe d'un segment vasculaire et reconstruction parallele du vaisseau a l'aide de
sphéroides. Dans la partie supérieure : rendu surfacique de I'image vasculaire, cellule optimale détectée en
chaque nouveau point de I'axe du vaisseau et I'axe méme. Partie inférieure : superposition du rendu surfacique
de l'image vasculaire entiere et du volume binaire correspondant au vaisseau reconstruit.

5.4.5. Résultats

D'aprés une évaluation visuelle, la méthode multi-échelle donne des résultats trés
satisfaisants. Une validation pré-clinique de la méthode sera décrite en détail dans la
quatrieme partie de ce manuscrit. Ici notons seulement que l'extraction automatique de l'axe
du vaisseau a été jugée correcte dans 98% des cas.

Les figures 5.32 et 5.33 montrent des résultats sur une image d'un fantome vasculaire et

une image réelle respectivement.
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Figure 5.32 — Image d'un fantéme vasculaire et résultat de I'extraction automatique de I'axe (a) et (b) Rendu
surfacique de I'image avec deux seuils différents. (c) Points de I'axe. (d) Reconstruction de la surface du fantéme
a l'aide des ellipsoides.

*  Figure 5.33 — Extraction
de I'axe central d'une
partie de l'aorte
abdominale et d'une
artere iliaque.

(a)-(c) Adaptation de la
cellule a I'échelle optimale
pendant l'extension de
l'axe.

(d) Axe central complet.
(e) Superposition du
rendu surfacique de
l'image vasculaire entiére
et du volume binaire
correspondant au
vaisseau reconstruit.

(f) Reconstruction de la
surface du vaisseau a
l'aide des ellipsoides,
I'axe étant visible par
transparence.

La figure 5.32 montre la performance de l'algorithme sur la sténose excentrique trés
serrée. Elle montre aussi combien le rendu surfacique basé sur le seuillage est dépendant du
choix du seuil ((a) et (b)). La représentation du volume reconstruit a 1'aide des sphéroides est
en revanche indépendante de tout seuillage car le volume est binaire (d). Comme il a été dit
plus haut, cette représentation s'appuie sur une approximation circulaire des sections
transversales du vaisseau. Il est probablement possible de s'approcher encore plus des formes

réelles du vaisseau en utilisant une approximation elliptique, donc des ellipsoides et non des
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sphéroides, et en exploitant pour cela les rapports entre les valeurs propres de la matrice

d'inertie pour fixer le rapport entre les deux petits axes de chaque ellipsoide.

5.5. Scénario d'interaction 3D pour l'initialisation du squelette extensible

Le squelette extensible requiert une initialisation par un seul point placé a proximité de
I'axe. Suivant I'implantation, cette initialisation peut se faire de diverses facons : dans deux
images MIP obtenues par des projections perpendiculaires l'une a l'autre, dans une coupe
native, etc.

Nous proposons un scénario d’interaction 3D dans lequel l'initialisation est faite en
cliquant sur la surface du vaisseau, dans une image de rendu surfacique obtenue a ’aide de
l'algorithme marching cubes [104 - Lorensen et Cline].

La définition du point initial est illustrée dans la figure 5.34. A partir du point sélectionné

par ’utilisateur sur la surface du vaisseau (p;), on lance un rayon a travers le vaisseau
jusqu’au coté opposé de la surface (p2). Le point médian du segment p,p, est adopté comme

point de départ pour I’algorithme d’extraction de 1’axe central du vaisseau.

Point de
P2 =
™ P4 = P2 P4 pz
M P P1
(a) (b) (c)

Figure 5.34 — Scénario d’interaction pour la sélection du point de départ. (a) Point initialisé par I'utilisateur (p1) sur la
surface du vaisseau. (b) Points sur la surface du vaisseau, pz, ps et ps, automatiquement déduits a partir du point p1.

(c) Point de départ calculée comme le point médian du segmentpp .

Dans le cas de I’approche mono-échelle, cette étape d’initialisation détermine également

la taille de la cellule d’analyse en fonction du diameétre local du vaisseau sur le point de

départ. Afin d’estimer ce diamétre, on trace une droite (p;p, ) perpendiculaire au segment

p,p, . Le diamétre du vaisseau est alors calculé comme la moyenne des longueurs des

segments p,p, et p;p, . Le choix du seuil pour le rendu surfacique est crucial dans ce cas. En

effet, au fur et a mesure que la valeur du seuil est augmentée, les vaisseaux paraissent plus
fins. Par conséquent, les segments tracés seront plus courts et le diameétre du vaisseau sera
sous-estimé. La cellule d’analyse aura donc une taille trop petite par rapport a la taille du
vaisseau et 1’algorithme d’extraction de 1’axe peut échouer comme nous 1’avons montré au

paragraphe §5.3.2. Ce probléme ne se pose pas dans le cas de I’approche multi-échelle, ou le



Chap. 5 Extraction de l'axe central du vaisseau a l'aide d'un squelette extensible ~ 137

rendu surfacique est utilisé seulement comme support pour I’interaction visuelle. Dans cette
approche, la cellule centrée sur le point initial est adaptée (en taille et position) selon les
mémes criteres qui servent a adapter les cellules centrées sur les points suivants de I'axe

pendant 1’étape d'estimation (§5.4.2.2).

5.6. Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre une nouvelle méthode d'extraction de 1'axe central
de segments vasculaires simples a l'aide d'un squelette extensible. L'extension de l'axe est
fondée sur I'analyse locale des moments de 1'image. En particulier, nous calculons des valeurs
et des vecteurs propres de la matrice d'inertie dans une région délimitée par une cellule
sphérique.

Nous avons montré deux versions de la méthode : mono-échelle et multi-échelle. Nous
avons constaté que l'approche mono-échelle, du fait que la taille de la région d'analyse est
constante, est trop dépendante de l'initialisation de 1'algorithme et ne peut pas traiter en méme
temps des segments vasculaires présentant de variations de taille importantes.

La principale contribution de l'approche multi-échelle est l'adaptation de la taille de la
cellule a la taille locale du vaisseau, ce qui nous a permis d'aboutir a des résultats intéressants,
tels que :

e Rendre l'algorithme quasi-indépendant de son initialisation interactive.

e Analyser la forme locale de l'image en vue de la reconnaissance de structures vasculaires
normales et pathologiques.

e Gérer la variabilité de tailles des vaisseaux présents dans I'image.

e Obtenir une reconstruction approximative du vaisseau sans segmentation préalable. Ce
résultat permet d'envisager la mise en ceuvre d'un modele déformable de surface 3D,
initialisé a l'aide de cette reconstruction. Une telle initialisation, proche des vraies
frontiéres du vaisseau, devrait permettre de converger rapidement vers la solution.

11 faut noter qu'en dépit du fait que les bifurcations ne sont pas incorporées dans le modele
(qui considere le vaisseau comme une structure tubulaire), 'algorithme réussit a extraire la
ligne centrale du vaisseau méme aux endroits des bifurcations (Figures 5.4, 5.6, 5.9, 5.26,
5.32). Cependant, il extrait une seule branche a la fois. Par conséquent, si la branche extraite
n'est pas celle d'intérét, il est important d'offrir la possibilité¢ d'effectuer des corrections

manuelles et de forcer interactivement l'extraction d'une autre ramification.
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Chapitre 6

Extraction des contours du
vaisseau

Apres avoir extrait ['axe central du
vaisseau, en calculant pour chacun de ses
points [’orientation locale, nous sommes
désormais en mesure d’extraire les plans
orthogonaux le long de l’axe et d'effectuer
une recherche de contours 2D.

Nous proposons dans ce chapitre deux

méthodes différentes pour [’extraction des
contours du vaisseau. La premiere est basée
sur ’extraction d’iso-contours et la deuxiéme
sur le modéle de contour actif. Chacune
d’entre elles est issue d’une définition
différente de la localisation des bords du

vaisseau dans les images ARM.
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Notations

Dans ce chapitre, les notations suivantes seront utilisées:

Notations lices a l'implémentation de l'iso-contour:

ftxy.z) image vasculaire 3D,
gx,y) image 2D correspondant a un plan localement perpendiculaire a I'axe
central du vaisseau,

q nombre total de points de 1'axe,
P(k) axe central du vaisseau,
Di ™ neeud de 'axe,
X, position spatiale de p;,
lor rayon local du vaisseau au point x;
Frnax(X;) intensité maximale locale associée a p;, qui correspond a l'intensité
maximale dans une sphére de rayon ¢; centrée sur x;,
u(i) signal composé des valeurs de f,,,,(X;) pour tous les points de I'axe,
Wi, 1) noyau unidimensionnel de convolution d'un filtre moyenneur de taille 7
centré sur le point i,
u(i) signal u liss¢ avec le filtre moyenneur W(i,7),

Notations liées a l'implémentation du contour actif (snake) :

v(s,?) courbe paramétrique qui définit le snake,

E(v) énergie associée au snake,

h pas de discrétisation du snake,

h_, distance moyenne entre les sommets du snake,

v(i,k) position de 1™ sommet du snake & l'instant £,

A matrice correspondant a la formulation discréte de l'énergie interne du
snake,

h' pas de discrétisation normalisé égal a 1,

V'(i,k) position de 1™ sommet du snake normalisé a l'instant k
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6.1. Ou se trouvent les bords du vaisseau dans une image ARM ?

Sur les images 2D correspondant aux coupes localement perpendiculaires a 1’axe central
du vaisseau (Fig. 6.1), le bord du vaisseau constitue un contour qui sépare la lumicre
vasculaire du fond de I’image. La question que nous nous posons est ou se trouve exactement

ce contour ?

(a) (b)
Figure 6.1 — Axe central du vaisseau et coupes localement perpendiculaires a celui-ci. (a) Aorte (b) Artere rénale.

Dans la deuxieme partie du manuscrit (§3.2), nous avons essay¢ de répondre a une
question similaire concernant la localisation des contours dans une image quelconque. Nous
avons choisi deux réponses possibles 1) un contour se situe entre les pixels appartenant a des
régions ayant des propriétés photométriques différentes et/ou 2) ses points correspondent a un
maximum ou un minimum de variation locale d'intensité. Les contours vasculaires dans des
images ARM n’échappent pas a cette double définition. Nous allons présenter dans la suite la

portée de chacune de ces réponses dans le cas particulier des images ARM.

6.1.1. Réponse 1 : Entre les pixels appartenant a des régions ayant des propriétés

photométriques différentes

Durant les dix dernicres années, plusieurs équipes de recherche ont essayé de caractériser
les images ARM sous une perspective "photométrique". Elles ont travaillé sur la définition de
critéres permettant la détection des contours a partir de l'analyse des lignes de profil
d'intensité tracées sur les coupes natives 2D (Fig. 6.2) [76 - Hoogeveen et al] [75 -
Hoogeveen et al.] [78 - Hoogeveen et al.] [77 - Hoogeveen et al.] [74 - Hofman et al.] ou sur
la projection MIP [184 - Westenberg et al.], en exploitant des connaissances a priori sur la

technique d'acquisition.
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(a) (b)

Figure 6.2 — (a) Ligne de profil sur une coupe native ARM avec
injection de produit de contraste. (b) En bas de la courbe le critére
FWTM (10% du maximum d'intensité) et au milieu de la courbe le

critere FWHM (50% du maximum d'intensité).

Par l'intermediaire de simulations et de tests in vitro, [39 - Du et al.], [74 - Hofman et al ],
[141 - Parker et al.], [178 - Verdonck], [75 - Hoogeveen ef al.] et [78 - Hoogeveen et al.] ont
démontré que l'apparence du vaisseau (intensité du signal, géométrie de la lumiére, etc.) et par
conséquent la délimitation de son contour en vue d'une quantification sont fortement
déterminés par les conditions d'acquisition. Les limitations intrinséques du processus de
formation et de reconstruction de I'image, la résolution spatiale utilisée, les effets
d'interpolation, etc. sont des facteurs déterminants dans I'estimation de la position du contour.
Une solution a cette limitation a été proposée, qui consiste a définir un critére objectif pour la
détection du contour du vaisseau dépendant de la modalit¢ d'acquisition. Il s'agit d'un seuil
fix¢é en fonction de la valeur maximum du signal intra-luminal. [74 - Hofman et al.] et [75 -
Hoogeveen et al.] ont proposé un seuil de 50% (en anglais full-width half-maximum FWHM)
pour les images ARM temps de vol. [78 - Hoogeveen et al.] a proposé un seuil de 10% (en
anglais full-width tenth-of-maximum FWTM) pour les images ARM contraste de phase.
Enfin, [51 - Frangi et al.] a utilisé également le crittre FWHM pour les images ARM avec
injection de produit de contraste.

Ces critéres peuvent fournir une estimation assez précise de la position du contour du
vaisseau si l'acquisition satisfait un certain nombre de conditions [78 - Hoogeveen et al.] : 1)
la résolution est suffisamment fine (au minimum trois pixels/diamétre), 2) la saturation due au
ralentissement du flux vers les bords du vaisseau est limitée (pour le ARM temps de vol) et 3)
les artefacts de flux sont négligeables. En effet, [178 - Verdonck] a observé que des mesures
fondées sur un tel seuillage sont tres sensibles au choix du seuil et que le critere FWHM tend
a sous-estimer les petits vaisseaux. Cependant, [77 - Hoogeveen et al.] montre que la

détection des contours de petits vaisseaux est possible, mais un modele d'acquisition plus



Chap. 6 Extraction des contours du vaisseau 143

complexe est nécessaire qui incorpore des propriétés des tissus et des parametres de la

séquence RM.

6.1.2. Réponse 2 : Ses points correspondent a un maximum ou un minimum de

variation locale d'intensité.

La plupart des techniques proposées dans la littérature pour la détection de contours
vasculaires et présentées dans la deuxieme partie du manuscrit sont basées sur la recherche
des variations locales d’intensité [128 - Nazarian] [83 - Juhan ef al.] [149 - Puech et al.] [166
- Swift et al.] [180 - Verdonck ef al.] [190 - Wink ef al.] [191 - Wink ef al.] [91 - Krissian et
al.] [89 - Krissian] [181 - Wang et al.] [201 - Young et al.] [199 - Yim et al.] [197 - Yim et
al.] [152 - Rueckert et al.]. Elles s'appuient sur le calcul de dérivées partielles de 1'image.
Dans ce cas, aucune connaissance a priori sur l'acquisition de 1'image n'est incorporée dans la
méthode et le contour est détecté par la recherche du maximum local de la valeur absolue de
la dérivée premiere ou par la recherche du passage par zéro de la dérivée seconde. La
principale limitation de ces méthodes est qu'étant fondées sur le calcul de dérivées, elles sont
généralement accompagnées d'un filtrage pas bas qui a tendance a lisser également les bords
du vaisseau. [178 - Verdonck] a en effet constaté que les contours ainsi détectés sont erronés
pour des vaisseaux trop petits par rapport a la taille du noyau de lissage. Dans ce cas, la
position du gradient maximal se fixe sur les bords du noyau de lissage et les petits vaisseaux

sont alors surestimés.

6.2. Solution adoptée : une méthode pour chaque réponse

Etant donné la dualité dans la définition de la localisation des contours vasculaires, et
dans 1'optique d'une comparaison ultérieure, nous avons adopté comme solution au probléme
d'extraction des contours, 1'implémentation de deux méthodes, chacune issue d’une définition
différente. La premiere est basée sur I’extraction d’iso-contours, dont 1'iso-valeur est fixée en
fonction des caractéristiques photométriques des images ARM. La deuxieéme est basée sur le

modele de contour actif attiré par les maxima du gradient.

6.2.1. Extraction du contour du vaisseau a I'aide d'un iso-contour

Rappelons qu'un iso-contour divise l'espace de l'image g en deux sous-domaines,
'extérieur, dans lequel g(x,y) < c et l'intérieur, dans lequel g(x,y) > c. Ou c est le seuil appelé

iso-valeur (§3.2.1). Le résultat est par conséquent enticrement dépendant de 1'iso-valeur. Pour
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déterminer cette valeur, nous nous sommes inspirés des travaux présentés dans le paragraphe
(§6.1.1) et nous avons fix¢é le seuil en fonction de la valeur maximale locale du signal intra-
luminal.

Afin de rendre le critere plus robuste au bruit, nous utilisons comme intensité
intraluminale de référence, une moyenne des intensités maximales locales le long de l'axe
central du vaisseau, calculée de la maniére suivante.

Soient :

® fua(X;) l'intensité maximale locale associée au nceud p; de l'axe, qui correspond a

l'intensité maximale dans une sphere de rayon o; centrée sur Xx;,

e g le nombre total de points de l'axe,

Un signal u(i) est créé comme :

u(@) = { fmax(Xi) [ 1 € N, i <= ¢} (6.1)
Ce signal est filtré, donnant lieu a un nouveau signal #/(7) E,l défini comme :
a(0) = u(i) * W(i,7) (6.2)

Ou * est I'opération de convolution et W est le noyau d'un filtre moyenneur de taille 7.

L'iso-valeur locale ¢ est alors calculée comme un pourcentage de u/(i), déterminé par un

coefficient £2:
c=Ru(i) (6.3)

Il faut noter que cet algorithme retourne tous les iso-contours présents dans 1'image. Nous
en choisissons ensuite celui qui est le plus proche a 'axe du vaisseau (Fig. 6.3).

Les figures 6.4 et 6.5 montrent des résultats sur des images réelles et une image d'un
fantome vasculaire respectivement. Ces exemples montrent un bon comportement de
l'algorithme sur des sténoses trés serrées. Des résultats quantitatifs exhaustifs sur la précision
de cette méthode avec différents pourcentages pour déterminer 1'iso-valeur seront présentés

dans la quatrieme partie du document.

> Notons que les valeurs # (i) sont sauvegardées dans le vecteur d'état de p; comme la densité de masse

locale m,.
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(a) (b)
Figure 6.3 — Detection des contours de I'image par la méthode d'iso-contours.
(a) Tous les iso-contours détectés. (b) En vert, le contour correspondant au vaisseau analysé.

Figure 6.4 - Extraction de contours du vaisseau a l'aide d'iso-contours. (a) Exemple sur une artére carotide. (b)
Exemple sur une artére rénale.

(b)

Quantification

[ T T T T
1] b1l 100
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(a) (c)
Figure 6.5 - Extraction de contours d'un fantéme vasculaire. (a) Superposition des contours au rendu surfacique
de l'image. (b) Contour extrait sur la coupe perpendiculaire a I'axe central du vaisseau, affichée dans (a). Les
lignes mauve et turquoise correspondent au diametre minimal et maximal du vaisseau respectivement. (c)

Courbe des diametres maximal et minimal du vaisseau mesurés le long de la coordonnée curviligne de l'axe. Il
faut préciser que le diameétre réel du fantéme sur une section non pathologique est de 6 mm.

6.2.2. Extraction du contour du vaisseau a 1'aide d'un contour actif

Le modéle de contour actif (snake) permet d'assurer la continuité et le lissage des

contours extraits. Un compromis est cherché entre ces contraintes internes et les forces
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externes attirant le snake vers les caractéristiques de 1'image qui, dans le cas présent, sont les
maxima du gradient. La version conventionnelle des contours actifs a été¢ présentée dans le
chapitre 3 (§3.2.2.2). Ici, nous allons rappeler d'abord quelques concepts de base pour
expliquer ensuite I'implémentation particuliére que nous avons utilisée, qui a besoin d'un seul
point pour l'initialisation du mod¢le. Cela nous a permis d'initialiser automatiquement le
contour actif par le point d'intersection entre I'axe central du vaisseau et le plan localement
perpendiculaire a celui-ci.

Le contour actif est défini par une courbe paramétrique v(s,f) qui est fixée a l'image par
minimisation itérative de 1'énergie E(v) composée de deux termes, interne et externe (éq.
3.29). Le terme d'énergie interne (€q. 3.30) implique des dérivées partielles discrétisées par
différences finies ov(s,z)/as = (W((i +1),k)—v((i —=1),k)) /2, ot h est le pas de discrétisation
des points dans le contour et correspond initialement a la distance entre les sommets. Le
modele est itérativement déformé, en appliquant explicitement les forces externes Fex(v) sur
chaque sommet du contour, tout en minimisant de manic¢re implicite 1'énergie interne. La

nouvelle position v(i,k) a l'instant k est calculée par 1'équation (3.31):

v(i, k) = [y L+ A" [y vl (k1)) + F (v, (k= 1))]

ou la matrice A est une formulation discréte de 1'énergie interne.

L'équation (3.31) n'est valable que si les sommets du contour sont placés de manicre
équidistante le long du contour et que le pas d'échantillonnage 4 est invariant au cours de
l'évolution du modéle. Or, aprés chaque itération, la longueur du contour augmente sous
I’action des forces externes (force ballon et force associée au gradient de l'intensité) et le
nouveau pas & ne correspond plus a la distance initiale entre les sommets. Ainsi, I'énergie

interne, et en particulier le terme de 1'énergie d'élasticité E_ , (v) associé a la tension du

elast
contour, augmente et peut arréter le contour avant les bords du vaisseau. Cela est d’autant
plus probable que le contour est initialis¢ loin de la position finale attendue. Une solution
consiste a ré-échantillonner le contour avec un nombre N plus élevé de sommets, pour
conserver la méme valeur du pas de discrétisation au cours des itérations. Dans ce cas, la

matrice [y1+ A] de dimension N X N, ainsi que son inverse doivent étre ré-calculées. Ceci est

une tache colteuse en temps de calcul, et limite les applications du modéle classique des
contours actifs.
Afin de surmonter cette limitation, nous avons utilis¢ une nouvelle implémentation

numérique des contours actifs proposée par [3 - Anwander] [68 - Hernandez-Hoyos et al.]. 11
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s'agit des "contours actifs a longueur normalisée" (CALN) dont le but est de préserver la
validité de 1'équation (3.31) malgré 1'évolution de la taille du contour. Dans ce nouveau
schéma numérique, le nombre de sommets du contour est fixe au cours de son évolution et sa

longueur est normalisée, ne nécessitant ainsi de calculer les matrices [yI+A] et [yI+A]"
qu'une seule fois. Cela permet des calculs rapides et une initialisation du snake par un seul
pixel éloigné du contour du vaisseau.

A chaque itération, le modele est normalisé en posant la valeur du pas de discrétisation
normalisé constante et égale a 4’ = 1. La longueur du snake normalisé v'(i,(k —1)) est donc le
nombre de sommets du contour. Ce nouveau snake est obtenu a partir du snake original, en
utilisant la distance moyenne /,_, entre ses sommets :

v' (i@, (k=1))=v(i,(k-1))/ n,_, (6.4)

Le snake normalisé est déformé selon I'équation d'evolution (3.31), en appliquant a
chaque sommet les forces externes calculées sur le snake non normalisé. Ces forces sont
calculées pour les positions des sommets du contour a sa taille originale. Il n'est pas

nécessaire de les normaliser car elles ne dépendent pas de la discrétisation de la courbe.

Ainsi, les nouvelles positions des sommets du snake normalisé v'(i,k) sont :

vk =y L+ Al [y v (k= 1)+ F (0 (k= 1)) ] (6.5)
Soient Av'(i,k) les vecteurs de déformation pour chaque sommet du snake normalisé :
AV'(i,k)=v'(i,k)—v'(i,(k - 1)) (6.6)

La déformation est directement appliquée au snake non normalisé, sans mise a 1'échelle :
v k) = w(i, Ok =1))+ Av' (i, ) Toc (6.7)

Apres déformation, les sommets du snake sont redistribués sur le polygone représentant le
contour, afin d'assurer une équidistance 4; des sommets pour l'itération suivante.

Des résultats quantitatifs exhaustifs seront présentés dans la quatriéme partie du
manuscrit, correspondant a la validation pré-clinique. Dans cette validation, nous avons
utilisé, entre autres, des fantomes de segments vasculaires avec sténoses (exemple : Fig. 6.5),
qui seront décrits en détail plus loin (§ 8.2.1). Ici, nous présentons un exemple de résultats
d'application du CALN a la quantification de sténoses sur deux de ces fantomes, préalables a
cette validation [68 - Herndndez-Hoyos et al.].

Les aires des contours "normaux" (hors sténoses) ont été utilisées pour calculer "l'aire
normale moyenne", I'écart-type relatif et l'erreur maximale relative. Pour estimer le degré de

sténose, nous avons utilis¢ la différence relative entre 1'aire normale moyenne et l'aire
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minimale de chaque section sténosée (la formule appropriée et les méthodes d'appréciation
des sténoses seront exposées dans la quatrieme partie §7.1). Les mesures d'aire des contours
vasculaires extraits par le CALN ont été comparées aux mesures théoriques connues sur les
fantdmes. Un résumé des résultats quantitatifs est montré dans la figure 6.6.

L'écart type relatif est inférieur a 2% et I'erreur maximale relative est inférieure a 5%.
Cela montre la stabilité de 1'extraction des contours. Compte tenu de la résolution spatiale des
images et du diametre du fantome, les contours extraits ne contiennent pas plus de deux pixels

mal classés.

(a) (b)
< Rendu surfacique de /\
L—/—’W /—j l'image du fantéme et [ - [
T — — ~ son axe central. \ ——— ) 4
- \\ ’P\—_—Aa————\ /
\ \ /
w0 " n Mesure de l'aire de la w00
. \ /r \\ / \\\ section du vaisseau. w0 \ 7 i /
Wi ] L'aire normale moyenne — .,
1] est représentée par la . 4
\ UI ligne épaisse. ,
Sténose Estimation Sténose Estimation
50% 48.33% 75% concentrique 70.53%
95% 94.33% 75% excentrique 73.80%
Ecart type relatif = 1,92% Erreurs dans les Ecart type relatif = 1,98%
Erreur max. relative = 4,91% mesures des sections Erreur max. relative = 4,29%
normales.

Figure 6.6 — Exemples de résultats sur images de fantémes. Colonne (a) : Fantéme avec des sténoses de
50% et 95%, elliptique et excentrique. Colonne (b) : Fantéme avec des sténoses de 75% semi-lunaire
excentrique et semi-lunaire concentrique.

La figure 6.7 montre des contours extraits sur des coupes orthogonales a I’axe central du

fantome (a) au niveau de la sténose de 95%.

Figure 6.7 — Appréciation qualitative des contours du vaisseau
extraits par le CALN. Les contours sont superposés aux
images.
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6.3. Discussion et conclusion

Nous avons présenté deux méthodes différentes que nous avons implémentées pour
l'extraction de contours vasculaires dans des images ARM. Les résultats quantitatifs de leur
validation seront présentés dans la quatriéme partie du manuscrit. En termes généraux, nous
avons observé que les résultats obtenus avec les deux méthodes sont corrects, mais plus ou
moins dépendants de la position de 1'axe central du vaisseau extrait au préalable.

Concernant la méthode basée sur 1'iso-contour, nous avons constaté qu'un axe décentré
conduira a un calcul erroné de l'intensité locale maximale et par conséquent, de 1'iso-valeur
localement utilisée. Plus I'axe extrait est ¢éloigné du centre du vaisseau, plus l'intensité locale
maximale sera faible, ainsi que 1'iso-valeur calculée a partir de celle-ci. De ce fait, le contour
extrait peut étre trop large et, étant a la base d'une quantification de sténose, peut entrainer sa
sous-estimation. De méme, la taille du masque de convolution utilisé pour filtrer le signal des
intensités maximales u(i) a une incidence dans le résultat de l'extraction, en particulier des
petits vaisseaux ou de vaisseaux sténosés. Cette taille fixe le compromis entre les effets liés a
I’utilisation d’un seuil global et d’un seuil purement local. En effet, lorsque le diamétre local
du vaisseau ne dépasse pas 3 voxels environ, on ne peut plus faire I’hypothése selon laquelle
I’intensité le long de 1’axe est homogene. En raison de 1’effet de volume partiel on observe
une baisse notable de I’intensité dans les parties fortement rétrécies des vaisseaux (Fig.6.7 et
6.8).
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Figure 6.8 — Courbes correspondant aux signaux (i) et 1 (i) calculés le long de I'axe du fantéme (a) de la

figure 6.6 (T=T). La forte baisse de l'intensité maximum entre les points 16 et 21 correspond au rétrécissement
vasculaire important (sténose 95%).

Dans ces parties, un seuil global (7 — o) fixé en fonction de I’intensit¢ maximum des
parties plus larges n’est plus valable. Plus précisément, il s’avére trop élevé et la taille locale
du vaisseau est sous-estimée [178 - Verdonck]. Inversement, en absence de filtrage (7= 1), le

seuil sera purement local, donc trop bas et le contour pourra étre trop large.
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En ce qui concerne le CALN, comme nous l'avons mentionné précédemment, il permet
une initialisation du modele par un seul point, loin de la solution finale. Cependant, nous
avons pu constater certaines contraintes sur la position de ce point :

e Le point initial doit absolument se trouver a l'intérieur de la lumiére vasculaire. Dans
le cas contraire, le contour aura tendance a se "coller" aux bords d'une structure
extravasculaire (Fig. 6.9). Rappelons que le point initial correspond a l'intersection de
I'axe du vaisseau avec le plan localement perpendiculaire a celui-ci. Cette situation
peut donc se présenter lorsque I'axe, lui méme passe en dehors de la lumicre

vasculaire (§ 5.3.2, Fig. 5.10).

Figure 6.9 — Contour extrait erroné en raison d'un point initial (rouge) localisé en dehors de la lumiére vasculaire.
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Figure 6.10 — Correction manuelle d'un contour vasculaire extrait par le CALN. (a) Section perpendiculaire dans
une région tres sténosée. (b) Courbes de quantification obtenues a partir de I'extraction automatique du contour
du vaisseau : la valeur de l'aire égale a zéro attire I'attention sur la section dans laquelle le contour n'a pas été
extrait correctement. En effet, le contour est resté sur un seul point car I'axe touché localement le bord du
vaisseau. (c) Correction manuelle du contour du vaisseau et actualisation automatique des courbes de
quantification.
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e Le point initial ne doit pas se trouver sur le bord réel du vaisseau car le processus de
déformation est immédiatement arrété. Ce cas peut se présenter dans le cas d'une
section vasculaire tres petite (2 ou 3 pixels de diametre) correspondant a un vaisseau
fin ou séverement sténosé (Fig. 6.10).

Il est intéressant de laisser a l'utilisateur la possibilité de corriger manuellement les
situations dans lesquelles les méthodes automatiques échouent. Le logiciel dans lequel nous
avons implémenté ces méthodes (annexe B), propose deux voies pour la correction interactive
du contour. La premiére consiste en une détection automatique du contour, initialisé sur un
point sélectionné manuellement par l'utilisateur. La deuxiéme consiste en un tragage manuel

du contour (Fig. 6.10).
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Introduction

La richesse et la spécificit¢ de CREATIS résident dans 1'association, au sein d'une méme
unité, de médecins et de spécialistes en traitement du signal et de I'image. Dans ce contexte, il
est possible de réaliser a la fois des projets de recherche amont et des projets de recherche
finalisée, allant jusqu'a la validation clinique. Notre projet de recherche s'inscrit précisément
dans ce schéma : partir d'un besoin médical concret, passer par la recherche de méthodes
susceptibles de répondre a ce besoin, puis par l'implantation de ces méthodes dans un
environnement informatique convivial afin de permettre aux médecins d'utiliser les
algorithmes développés et aller jusqu'a une validation clinique.

C'est ainsi que le développement informatique a occupé une place trés importante parmi
nos activités et que nous avons abouti a la création du logiciel Maracas (MAgnetic Resonance
Angiography Computer ASsisted analysis). Maracas est un logiciel interactif de visualisation
et de traitement d'images ARM 3D, orienté vers la quantification automatique des sténoses
artérielles. Son cahier des charges a été initialement établi par les médecins de Creatis et des
membres du "Groupe de Recherche et de Réflexion en Angiographie par Résonance
Magnétique (Club Angio RM), puis amélioré et adapté au cours du développement.

Nous avons implémenté dans Maracas nos algorithmes de segmentation présentés dans la
troisiéme partie du manuscrit, ainsi qu'un module de quantification de sténoses basé sur les
résultats de la segmentation. Une description détaillée du logiciel a été publiée dans [70 -
Hernandez-Hoyos et al.], article que nous avons inclus dans I'annexe B de ce manuscrit. Dans
cette partie nous allons nous limiter a 1'explication de la méthode de quantification de sténoses
(chapitre 7) suivie de la présentation des résultats d'une pré-validation clinique, effectuée dans

le cadre d'un DEA [148 - Puech] (chapitre 8).
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Chapitre 7

Quantification de la sténose
artérielle dans Maracas

Dans Maracas, la quantification est effectuée
en trois étapes : extraction de l'axe central
du vaisseau, détection des contours du
vaisseau sur les plans perpendiculaires a
l'axe et calcul des parameétres de sténose a

partir des contours résultants.

Les méthodes d'extraction de l'axe et des
contours ayant déja été expliquées dans les
chapitres  précédents, ce chapitre est

consacré au calcul automatique des

parameétres de sténose.
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7.1. Comment quantifier une sténose artérielle en 3D ?

Par "quantification" nous entendons la caractérisation géométrique du rétrécissement du
segment artériel sténosé. Les principaux parameétres géométriques accessibles lors d'un
examen angiographique, sont (Fig. 7.1) [150 - Renaudin] :

e lalongueur du rétrécissement (/),

e le diametre local le long du vaisseau (diocal) avec, en particulier, sa valeur de
référence sur la partie saine, notée dgisa1, €t sa valeur minimale au niveau de la
sténose (dminimal)-

e Jaire de la section perpendiculaire a 1'axe du vaisseau (sjocal), Sa valeur de référence

sur la partie saine (sgistar) €t sa valeur minimale au niveau de la sténose (Sminimal)-

Figure 7.1 — Parameétres de sténose.

L'indice "distal" vient du fait que I'on prend comme référence la partie du vaisseau située
au-dela de la sténose, en partant du cceur.

Les mesures absolues, avec unité, sont indispensables pour le choix d'une protheése endo-
vasculaire [45 - Finet]. Le rétrécissement relatif est le critére le plus communément employé
pour caractériser la sévérité d'une sténose et faire le choix du geste thérapeutique. Son calcul
détermine la réduction de la lumiere vasculaire en diamétre (%d) ou en aire (%s), selon les

formules suivantes :

Sténose en diameétre : Sténose en aire :
d. . —d._. S..  —S . (7 1)
%%d = —disal " min w100 % Opg = —distal__Tmin w100 %
distal S distal

La mesure du degré de sténose au niveau de la bifurcation carotidienne constitue un cas
particulier en raison de ’anatomie de I’artére dans cette zone (Fig. 7.2) [102 - Long et
Bousser]. Le pourcentage de sténose est exprimé par le rapport entre le diamétre mesuré a
l'angiographie (sur l'incidence ou la sténose est la plus serrée) et 2 dénominateurs différents :

e Le diametre du bulbe carotidien reconstruit par extrapolation visuelle. Ceci correspond

a la méthode ESCT (European Carotid Surgery Trial) [32 - Collaborators].
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e [e diametre de l'artére carotide interne normale en aval de la sténose, correspondant a
la méthode NASCET (North American Symptomatic Carotid Endarterectomy Trial)
[33 - Collaborators].

, a = diametre luminal minimal de la sténose
- b = diametre du bulbe carotidien reconstruit visuellement

¢ = diamétre de l'artere carotide interne saine en aval de la
sténose

»‘ %NASCET = (1 — ﬁj x100%
C

%ECST = (1 —%jxlOO%

Figure 7.2 - Méthodes de calcul du degré de sténose carotidienne selon ECST et NASCET.

Il est important de noter que ces méthodes de mesure ont été validées sur des mesures
planaires pour les différentes modalités d'imagerie (ARX, ARM, angioscanner spiralé,

échographie) et n'ont été décrites qu'en diametre.

7.2. Quantification de sténose dans Maracas

Au fur et & mesure que Maracas extrait les contours du vaisseau sur les plans
perpendiculaires a l'axe, plusieurs mesures sont prises sur ces contours : le périmetre, le
diametre (maximal, minimal et moyen) et l'aire. L'utilisateur choisit la (les) mesure(s) a
afficher. L'évolution de la (des) mesure(s) choisie(s), le long de I'axe du vaisseau, est affichée
sous la forme de courbe(s) dont I'abscisse correspond a la coordonnée curviligne de l'axe du
vaisseau et I'ordonnée a la(les) mesure(s) prise(s) sur le contour.

Une fois ces mesures calculées sur le segment vasculaire entier, la quantification du degré
de sténose peut étre effectuée. Cette tdche a besoin de l'intervention de I'expert afin
d'identifier la section normale (saine) du vaisseau. Le degré de rétrécissement local est calculé
en chaque point de I'axe, selon la formule (7.1), et affiché également sous forme de courbe. La
figure 7.3 montre deux exemples de quantification de sténose, en diamétre (b) et en aire (c)

respectivement.
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Figure 7.3 — Exemple de quantification dans Maracas. (a) Fantéme avec superposition des contours extraits. (b)
Quantification du diametre maximal et minimal du vaisseau. Le pourcentage de sténose est calculé par rapport au
diametre minimal. (c) Quantification de l'aire de la section perpendiculaire. Le pourcentage de sténose est calculé
par rapport a l'aire.

Il faut noter que, dans chaque graphique, il y a deux échelles différentes sur I'axe des ordonnées : a gauche,
I'échelle des mesures absolues et a droite le pourcentage de sténose.

La forme de la lumiére dans les sections perpendiculaires a l'axe n'étant pas toujours
circulaire, notamment dans les régions atteintes de pathologie, le concept de "diameétre du
vaisseau" est assez subjectif. Cependant, dans le langage radiologique existent les termes
"diametre maximal" et "diametre minimal" qui font référence a la plus grande élongation et le
plus grand rétrécissement de la lumiere dans une section transversale du vaisseau. Nous avons
donc implémenté dans Maracas le calcul de ces deux mesures, ainsi que du diamétre moyen.

L'algorithme utilisé dans ce but est le suivant :
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1. Déterminer le centre de gravité et les orientations des axes principaux d'inertie du
contour (Fig. 7.4 (b)).

2. A partir du centre de gravité du contour, tracer deux rayons suivant les directions des
axes principaux (Fig. 7.4 (¢)).

3. Rechercher tous les points d'intersection entre les rayons et le contour (Fig. 7.4 (d)). 1l
faut noter que dans les cas de contours a forme trés irrégulicre (présentant plusieurs
concavités), un rayon peut intersecter plusieurs fois le contour (Fig. 7.5). Les deux
couples de points d'intersection les plus ¢€loignés entre eux le long de chacun des
rayons sont pris comme les extrémités des axes principaux du contour. La longueur du
grand axe ainsi délimité est prise comme diamétre maximal du contour. De méme, la
longueur du petit axe devient le diametre minimal. Enfin, la moyenne des deux

diamétres constitue le diamétre moyen.

(b) (c)
Figure 7.4 — Calcul des diametres maximal et minimal d'un contour. (a) Contour extrait. (b) Centre de gravité et
directions des axes principaux d'inertie du contour. (c) Rayons lancés a partir du centre de gravité selon les
directions principales. (d) Axes du contour délimités par l'intersection des rayons avec le contour.

(b)
Figure 7.5 — Calcul des diametres maximal et minimal des contours a forme tres irréguliere. Dans ces cas, les
rayons peuvent intersecter plusieurs fois le contour.

En ce qui concerne le calcul de 1'aire du contour (ou plutdt du polygone qui approche le
contour), nous utilisons la forme discréte du théoréme de Green selon laquelle 1'aire d'un
polygone a n cOtés peut étre estimée en parcourant ses sommets (x;);) (Fig. 7.6). L'aire a est
calculée selon la formule :

" (7.2)

a :%Z(xiyi—l _xi—lyi)’ avec x, =x, et y, =y,
P
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Figure 7.6 — Parcours des sommets d'un polygone en vue du calcul de l'aire par l'intermédiaire du théoreme de
Green.



Chapitre 8

Validation et résultats

Une pré-validation clinique de la images de 27 patients. Ce chapitre décrit le
quantification —automatique des sténoses protocole de validation utilisé ainsi que les
arterielles a l'aide de Maracas a été réalisée. principaux résultats obtenus.

La validation a porté sur 6 modéles

physiques de vaisseaux (fantomes) et sur des
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8.1. Introduction

Il existe typiquement trois moyens d'évaluer la précision d'un algorithme en traitement
d'images vasculaires : sur des images synthétiques [63 - Greenspan et al.] [89 - Krissian] [46 -
Flasque] [5 - Azencot et Orkisz], sur des images de fantomes physiques [150 - Renaudin]
[111 - Marchand et al.] [50 - Frangi] [178 - Verdonck] [8 - Basset-Merle] et sur des images de
patients. La validation d'une méthode de segmentation et/ou de quantification d'images
nécessite la comparaison avec une "vérité terrain”, ce qui demande la connaissance des
dimensions d'objets, des positions réelles de leurs frontieres, etc. Cette connaissance est
difficilement accessible dans le cas des images de patients. Elle s'appuie alors généralement
sur une autre modalit¢ d'imagerie, considérée comme référence (ang. gold standard) ou sur
une segmentation plus ou moins manuelle effectuée par un ou plusieurs experts. La premiére
de ces solutions n'est pas toujours réalisable et, en tout cas, elle est limitée par la précision de
la méthode de référence. La deuxiéme solution est extrémement laborieuse est sujette aux
erreurs d'appréciation des opérateurs humains. Inversement, le principal avantage des images
synthétiques est la possibilité de maitriser parfaitement leur contenu (position des contours,
niveau de bruit etc.), de tester les méthodes dans un ordre croissant de difficulté en générant
des images de plus en plus complexes et de détecter ainsi les limitations des méthodes.
Cependant ces images ne refleétent pas toute la complexité des images réelles, et en particulier
elles n'incorporent pas tous les effets d'une chaine d'acquisition réelle. Les images de
fantdmes physiques constituent une excellente alternative. D'une part, les dimensions des
fantdmes sont connues, ce qui permet d'effectuer une comparaison objective entre les mesures
automatiques obtenues par les algorithmes et les valeurs théoriques. D'autre part, ayant été
acquises par le méme systéme d'imagerie que les images de patients, elles s'approchent des
conditions des images réelles. Cependant, il est trés difficile, voire impossible, d'obtenir des
images de fantdmes intégrant simultanément des facteurs tels que la variabilité de la qualité
de l'injection du produit de contraste, la présence d'une paroi de densité variable (intima), les
turbulences, les artefacts de battement, les effets induits par la présence des différents tissus,
les bifurcations le retour veineux etc. Par conséquent, la validation sur des images de patients
est également indispensable car elle est la seule a permettre d'estimer la qualité des
algorithmes lorsqu'ils sont appliqués sur des vaisseaux humains. Dans ce cas, en absence
d'autre "vérité¢ terrain", l'analyse par des opérateurs humains reste la seule référence

permettant de juger l'efficacité d'une méthode.
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Le travail de validation des algorithmes implémentés dans Maracas a été effectué par un
radiologue utilisateur du logiciel et a impliqué deux autres experts. Ce travail a comporté
deux étapes. La premiere étape ou calibrage de parameétres a consisté a tester I'ensemble des
algorithmes sur 6 fantdomes vasculaires ainsi que sur des images vasculaires typiques (artéres
de courbures et calibres variables). Cette expérimentation a permis de définir un jeu de
parametres "optimisé" pour l'exploration des artéres carotides et rénales. La deuxieme étape
ou étude clinique "in vivo" a été ensuite réalisée sur des images d'artéres carotides et d'arteres
rénales. Les résultats de quantification semi-automatique, obtenus avec les parametres retenus
dans la premiere étape, ont été comparés avec les quantifications effectuées par deux autres

experts disposant des outils classiques d'évaluation clinique.

8.2. Description des images

8.2.1. Images de fantomes vasculaires

Les fantdomes physiques ont été réalisés en CAO. Leur surface intérieure représente la
forme endoluminale de segments artériels, dont les parties saines sont cylindriques, identiques
d'un fantome a l'autre, et mesurent 6 mm de diamétre. Chaque fantdme comporte deux
sténoses, de forme, position et degré de rétrécissement variables. Le tableau 8.1 montre la
configuration de chaque fantdome, accompagnée d'une image de la surface interne.

Les images des fantdmes 1 a 6 du tableau 8.1 ont été acquises sur un imageur IRM
Siemens, Magnetom Vision 1.5 Tesla de I'hopital Neuro-Cardiologique de Lyon. Le protocole
d'acquisition a été le suivant. Séquence: FISP 3D ; acquisition axiale ; antenne corps ; angle
de bascule : 25 degrés ; matrice: 256x256 ; temps de répétition (Tgr) : 5 ms ; temps d'écho (Tg)
: 2,1 ms ; temps d'acquisition (Tacq) : 40 s ; taille du voxel : 0,78 mm x 0,78 mm x 1 mm.
Dans le but de simuler des conditions d'acquisition plus réelles, les fantdmes ont été placés a
lI'intérieur d'une cuisse de porc. Une deuxiéme acquisition du fantome 5 a ¢été réalisée
(fantdbme A tableau 8.1) avec un protocole différent : acquisition frontale ; T = 4,4 ms ; Tg =
1,4 ms ; Tacq = 22 s ; matrice : 512x512 ; taille du voxel : 0,78 mm x 0,78 mm x 0,75 mm.

Dans cette derniére acquisition, le fantdome a été placé dans un récipient rempli d'eau.
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Tableau 8.1 - Description des fantdmes vasculaires utilisés dans la validation.
Fantéme |  %desténose | Forme des sténoses | Excentricité Apparence
1 50 circulaire excentrique
95 elliptique concentrique
2 95 circulaire excentrique
50 elliptique concentrique
3 95 semi-lunaire excentrique
75 circulaire concentrique
4 95 elliptique concentrique
95 elliptique excentrique
5= 50 elliptique excentrique
95 elliptique excentrique -

6 75 semi-lunaire concentrique
75 semi-lunaire excentrique

8.2.2. Images de patients

La validation sur des images réelles a comporté 27 patients : 16 ayant bénéficié¢ d'une
ARM abdominale (évaluation d'une sténose des artéres rénales, coarctation, recherche de
thrombose, bilan artérite des membres inférieurs) et 11 ayant bénéficié d'une ARM
carotidienne (recherche ou évaluation d'une sténose carotidienne). Sur ces 27 patients, 51
segments vasculaires ont été évalués (dont 28 considérés comme normaux par l'interprétation
initiale) : 29 arteres rénales et 22 carotides internes.

Les images ont été acquises sur une IRM SIEMENS Magnetom Vision avec des
séquences en écho de gradient 3D : acquisition frontale, antenne corps, Tr=4,6 ; Tg=1,8 ;

angle de bascule = 30° ; matrice = 512x512 ; taille du voxel : 0,78 mm x 0,78 mm x 0,75 mm
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pour les artéres carotides avec 48 coupes par série et 0,88 mm x 0,88 mm x 1,42 mm pour les

aortes et les arteres rénales avec 57 coupes par série.

8.3. Calibrage des parameétres

Dans 1'étape de calibrage, les effets de quelques parameétres de Maracas ont été étudiés
afin de déterminer leur importance et de pouvoir proposer des protocoles optimisés pour
I'étude "in vivo" des artéres carotides et rénales. Le calibrage a été effectué¢ en deux étapes : 1)
d'abord choix de meilleurs paramétres pour l'algorithme d'extraction de l'axe central du
vaisseau, 2) ensuite choix de meilleurs paramétres pour 1'algorithme d'extraction des contours.
En effet, avant de vouloir affiner I'extraction des contours, il fallait s'assurer d'un

positionnement correct de 1'axe du vaisseau.

8.3.1. Calibrage des paramétres de 1'algorithme d'extraction de 1'axe central du

vaisseau

11 faut préciser que ce calibrage a été effectué¢ sur la version mono-échelle de l'algorithme
d'extraction de l'axe du vaisseau, décrit dans le chapitre 5 (§5.3). Les paramétres qui ont été
évalués sont :

e Coefficient de cellule (CC). Rapport entre le diametre de la cellule utilisé pour le calcul de
la matrice d'inertie et le diametre du vaisseau estimé lors de l'initialisation de l'algorithme
(§5.5). Soit R le rayon du vaisseau au point initial, CC détermine la taille (o) de la cellule
d'analyse, comme :

0=CCXR

e Coefficient d'avance (CA). Rappelons que la prédiction d'un nouveau point de 1’axe est
faite en appliquant un déplacement au point courant selon I’orientation locale du vaisseau
(§5.3.1.1). L'amplitude de ce déplacement correspond au coefficient i de l'expression
(5.5). CA détermine la valeur de y en fonction de la taille de la cellule de la maniere

suivante :

pel
C4

e Coefficient du centre de gravit¢ (CDG). C'est le coefficient de pondération du
déplacement di a la force d'attraction exercée par le centre de gravité local. Ceci est le

parameétre 77 de I'équation (5.7).
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e (oefficient du maximum local d'intensité (CMIL). Coefficient de pondération du
déplacement di a la force d'attraction exercée par le point d'intensité locale maximale.
Ceci est le parametre xde 1'équation (5.8).

e Coefficient de tension (CT). Controle 1'¢lasticité de l'axe. Ceci correspond au coefficient
o, de 1'équation (5.9).

e Coefficient de flexion (CF). Contrdle la flexibilité de I'axe. Ceci correspond au coefficient
. de I'équation (5.9).

La précision de 1’algorithme d’extraction de 1’axe central du vaisseau étant difficile a
estimer quantitativement, son évaluation a été limitée a une appréciation visuelle qualitative
effectuée par 1'expert. Cependant, un baréme a été utilisé afin de noter les axes obtenus (Fig.
8.1):

e 2 :axe parfait passant par la lumiere sténosée sans inflexion trop importante pré- ou

post-sténotique.

e 1 :axe correct, soit ne passant pas par la sténose, mais trés proche d'elle, soit passant

a l'intérieur de la lumiére vasculaire, mais présentant une inflexion pré- ou post-
sténotique risquant de fausser la mesure de ces segments.

e (: axe erroné, axe perdu, axe trop ¢loigné de la sténose.

(a) (b) (c) (d)
Figure 8.1 - Exemples de notation des axes. (a) =0. (b) = 1. (c) =1. (d) = 2.

Pour effectuer ce calibrage, 11 échantillons de structures vasculaires ont été sélectionnés
(7 images de fantdomes + 4 vaisseaux réels), considérés représentatifs des possibles
configurations vasculaires, selon les critéres suivants :
e Diametre variable : 2 arteres carotides (1 saine, 1 athéromateuse), 1 artére rénale de
calibre moyen, 2 aortes de calibre important (1 saine, 1 présentant une coarctation).
e Orientation variable par rapport a l'acquisition : 1 artére rénale d'axe oblique frontal
imagée par des coupes coronales, 2 artéres carotides d'axe frontal vertical acquises

dans un plan axial.
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Degré et type de sténose variables : les 7 images de fantomes décrits dans le tableau
8.1.

Tortuosité variable : 2 artéres carotides (1 rectiligne, 1 courbée), 2 aortes (1
"déroulée", 1 rectiligne).

Séquences d'acquisition différentes : les 6 fantdmes en acquisition axiale, 1 fantdme
en acquisition coronale, 2 artéres carotides, 1 artére rénale, avec des résolutions

différentes.

8.3.1.1. Protocole

Sur chacun des 11 échantillons, un ensemble de tests visant a évaluer l'influence des

parametres de l'algorithme d'extraction de l'axe a été effectué. Etant donné la diversité de

possibles combinaisons de parameétres, ainsi que des séries étudiées, les expériences ont été

divisées en 3 groupes, un par couple de parameétres. A la fin de chaque groupe d'expériences,

les meilleures valeurs obtenues pour le couple de paramétres étudiés ont €té utilisées pour le

groupe suivant. Le tableau 8.2 montre les parametres étudiés dans chaque groupe

d'expériences ainsi que les valeurs correspondantes testées.

Des valeurs initiales pour les parameétres ont été fixées empiriquement. Le point initial a

partir duquel démarre 1'extraction de I'axe a été sélectionné par l'utilisateur a environ 1 cm en

amont de la sténose ou dans un segment sain présténotique.

Tableau 8.2 - Parametres de 1'algorithme d'extraction de l'axe central du vaisseau étudiés.

Groupe Paramétres Valeurs
d'expériences étudiés testées
1 cc 1,1.2,1.5
CA 1,2
2 CDG 0,0.3,0.5,0.8
CMIL 0,03,0.5,0.8
3 CcT 0,0.3,0.5,0.7
CF 0,0.3,0.5,0.7

8.3.1.2. Résultats

Ce calibrage a porté au total sur 21 segments vasculaires extraits des échantillons, sur

lesquels 798 mesures ont été effectuées. Le tableau 8.3 montre, pour chaque groupe
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d'expériences, trois mesures ou tfaux qui indiquent le comportement de l'algorithme
d'extraction de 'axe au cours des différents tests. Le taux de réussite parfaite (7RP) indique le
nombre de tests pour lesquels 1'axe a été noté 2, le taux de réussite acceptable (7RA) pour une
note de 1 et le taux d'échec (7E) pour une note de 0. Notons que ces taux s'entendent pour
toutes les combinaisons confondues. Les raisons de l'indétermination des taux du groupe 3

seront expliquées plus loin.

Tableau 8.3 — Comportement de l'algorithme d'extraction de I'axe au cours des différents tests.

Groupe d'expériences TRP TRA TE
1 78% 98% 2%
2 96% 99% 1%
3 Indéterminé Indéterminé Indéterminé

Les principales observations relevées du groupe d'expériences No.1 sont les suivantes :

e Pour que la cellule permette de déterminer un axe passant par une sténose serrée, elle
doit s'étendre jusqu'au segment post-sténotique. Si la cellule est trop petite, elle ne
contiendra que le segment pre-sténotique et I'extension de l'axe peut étre arrétée ou
l'axe peut faire demi-tour.

e Si 'avancement est trop rapide (CA=1), l'axe risque de passer directement du segment
pré-sténotique au segment post-sténotique, sans passer par la lumicre vasculaire a la
hauteur de la sténose.

e Les principales difficultés de ce genre se sont présentées sur les sténoses a 95%
excentriques.

En ce qui concerne le groupe d'expériences No.2, les principaux points soulevés sont les

suivants :

e Les résultats sont moins sensibles a la variation des valeurs que dans le groupe 1, étant
donné que les paramétres de cellule étaient déja "optimisés".

e Le coefficient CMIL n'a pas beaucoup d'influence. Des résultats corrects ont été
obtenus avec une valeur de CMIL = 0. Il n'est utile que dans le cas des sténoses
excentrées.

e Le seul échec rencontré : demi-tour devant une sténose carotidienne a 75% avec
CDG=0.3 et CMIL=0.8.

Les principales observations relevées du groupe d'expériences No.3 sont les suivantes :



Chap. 8 Validation et résultats 171

e Un CF trop ¢levé entraine systématiquement un échec. 33% des expériences avec un
CF=0.7 ont échoué. Pour cette raison, le taux 7RP, TRA et TE n'ont pas été
déterminés car ils ont été considérés faussés.

o [ es meilleurs résultats sont obtenus avec des forces modérées.

8.3.1.3. En résumé ...

Le taux de réussite de l'axe (extraction parfaite ou correcte), pour l'ensemble des valeurs
des parametres testées (sauf C7 = 0,7 et CF = 0,7) est excellent (98%). Les 2% restants (cas
de sténoses a 95% ou plus, excentrées, les sténoses concentriques ne posant pas de probléme
sur les fantdmes vasculaires) peuvent étre corrigés interactivement. Dans les échantillons
d'images de patients, avec un paramétrage optimisé, I'algorithme a permis de détecter 1'axe sur
toute la longueur, y compris les segments de trés faible calibre (branches intra rénales de
l'artére rénale, segments distaux de la carotide interne) (Fig. 8.2). Il est intéressant de
constater que les parametres optimaux sont identiques pour les artéres carotidiennes, l'aorte et

les artéres rénales (Tableau 8.4).

Figure 8.2 - Exemples d'extraction de I'axe du vaisseau
dans des cas complexes.

(a) Echantillon carotidien athéromateux. Cette artere
présente un aspect remanié par l'athérosclérose ainsi
qu'une sténose (estimée en surface aire a 75%) a son
origine. La détection de fout le trajet vasculaire est
correcte.

(b) Echantillon rénal. Axe réussi (noté 2), se terminant
en distalit¢ dans une branche intra rénale et en
proximal dans I'aorte abdominale.
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Tableau 8.4 - Valeurs optimales retenues pour I'étude "in vivo".

Paramétre  Valeur optimale choisie Interprétation
ccC 1.5 La cellule d'analyse englobe complétement le vaisseau.
CA 2 Dans 1'étape de prédiction, la magnitude du déplacement du

point courant de I'axe est équivalent a la moitié du diametre
de la cellule.

CDG 0.8 Dans 1'étape d'estimation, le point est fortement attiré par le
centre de gravité local.
CMIL 0 Le maximum local d'intensité n'est pas pris en compte dans
l'estimation.
CcT 0.5 L'¢lasticité de I'axe est modérée.
CF 0.3 L'axe est modérément rigide.

8.3.2. Calibrage des paramétres des algorithmes d'extraction des contours du

vaisseau

Cette partie du calibrage concerne I'évaluation des deux algorithmes implémentés dans
Maracas pour I'extraction des contours du vaisseau. L'objectif de ce calibrage a ¢été¢ double.
D'abord, évaluer la précision de chaque algorithme en modifiant les valeurs de paramétres.
Ceci a été fait en comparant les mesures automatiquement calculées par le logiciel sur les
contours extraits avec les valeurs théoriques connues, aussi bien en valeur absolue du
diametre normal qu'en pourcentage de sténose. Ensuite, de déterminer lequel des deux
algorithmes est le plus adapté pour la validation "in vivo".

Les parameétres qui ont été évalués sont :

e Pour l'algorithme basé sur l'iso-contour, le coefficient qui détermine le pourcentage de
l'intensité maximale utilisé pour fixer l'iso-valeur. Ceci est le paramétre (2 de 1'expression
(6.3).

e Pour le CALN, le coefficient de pondération de la force d'attraction exercée par les
maxima du gradient. Ceci est le parametre wyraq de I'expression (3.31).

Le tableau 8.5 montre les paramétres étudiés pour chaque algorithme ainsi que les valeurs

correspondantes testées.

Tableau 8.5 - Parametres des algorithmes d'extraction de I'axe central du vaisseau étudiés.

Algorithme  Paramétre étudié  Valeurs testées
Iso-Contour 0 0.3,04,045,0.5

CALN Werad 0.3,0.5
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8.3.2.1. Protocole

L'évaluation a été effectuée exclusivement sur les images des fantdmes, en utilisant les 2
algorithmes et les différentes valeurs des parameétres de chacun. Le protocole suivi a été le
suivant :

1. Extraire le contour du fantdbme sur une section jugée normale (non pathologique). Retenir
l'aire (sgistar) €t le diametre minimal (min(dgisia1)) calculés automatiquement par le logiciel.

2. Pour chacune des sténoses du fantdme, extraire le contour sur la section la plus rétrécie.
Retenir l'aire (smin) calculée automatiquement par le logiciel.

3. Calculer le pourcentage de sténose en aire (%ss) selon I'équation 7.1.

La différence entre min(dgista1) €t le diametre normal théorique du fantome (D7) permet de
déterminer la qualité du contour extrait. La différence entre %s et le pourcentage de sténose

théorique (%6ST) permet d'évaluer la précision de la quantification du degré de sténose.

8.3.2.2. Résultats

Le tableau 8.6 montre un exemple de toutes les mesures prises dans I'évaluation d'un
algorithme selon le protocole décrit précédemment. Dans ce cas, il s'agit de 1'algorithme d'iso-

contour avec 2= 0.45.

Tableau 8.6 — Mesures prises dans 1'évaluation de I'algorithme iso-contour, £2=0.45.

Fl1 Fl1 F2 F2 F3 F3 F4 F4 F5 F5 FA FA F6 F6

DT 6 6 6 6 6 6 6 6 6 6 6 6 6 6
%ST 95 50 50 95 75 95 95 95 50 95 50 95 75 75
Sdistal 28,5 28,5 283 283 294 294 284 284 284 284 29,1 29,1 284 284
min(dyisa) 50 59 60 60 61 61 60 60 59 59 61 61 60 60
Smin 00* 12,1 13,7 13 73 00* 1,1 07 121 09 150 35 94 7,7
%s 100 57,5 51,5 955 753 100 96,1 97,5 57,3 968 48,6 878 67 73,1
%s - %ST 50 75 1,5 05 03 50 1,1 25 73 1,8 14 72 80 19

min(dga) - DT 01 01 00 00 01 01 00 00 01 01 01 01 00 00
F1-F6 et FA : Fantome étudié. Il y a deux colonnes par fantome, une par sténose.
* Contours non détectés. En raison de la qualité de l'acquisition il n'y avait pas de signal dans la région
sténosée. L'axe a €té correctement extrait, mais la détection des contours a échoué.

Iso-Contour
Le résumé des résultats obtenus avec les différentes valeurs du parameétre 2 de l'iso-

contour sont montrés dans le tableau 8.7.
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Tableau 8.7 — Résultats de 'algorithme basé sur I'iso-contour en fonction de £2.

0 Mesure du diamétre d'une section Moyenne des différences absolues entre les
saine (moyenne et écart-type des 7 pourcentages de sténoses calculés (sur les 14
fantomes) sténoses) et les valeurs théoriques correspondantes
0.3 6.9+ 0.2 mm 6.3%
0.4 6.5+ 0.2 mm 5.0%
0.45 6.0 £ 0.1 mm 3.6%
0.5 6.0+ 0.1 mm 4.7%

On constate qu'une iso-valeur fixée a 30% de 1'intensité maximale locale (£2=

0.3) s'avere trop basse. Le contour extrait est par conséquent trop large, présentant un
diamétre de 6.9 mm au lieu de 6 mm théorique. De méme, l'erreur dans le calcul du degré de
sténose est le plus élevé (6.3 %). Les mesures de diamétre avec £2 = 0.45 et £2 = 0.5 sont
identiques et trés proches des valeurs théoriques. Concernant le calcul du degré de sténose,
l'iso-valeur a 45% de l'intensité maximale donne les meilleurs résultats (3.6% d'erreur). En
dépit de ces résultats, le pourcentage utilisé¢ pour 1'étude clinique a été 50%. En effet, 1'iso-
valeur a 45% s'est avérée sensible aux structures voisines, notamment dans les cas des veines
rénales droite et gauche qui sont au contact des artéres, ainsi que dans le cas des veines

jugulaires. De ce fait, le contour extrait englobait parfois la structure adjacente au vaisseau.

CALN
Le résumé des résultats obtenus avec les différentes valeurs du parameétre wgrag du CALN

est montré dans le tableau 8.8.

Tableau 8.8 — Résultats de I'algorithme CALN en fonction de werq.

Werad Mesure du diameétre d'une section Moyenne des différences absolues entre les
saine (moyenne et écart-type des 7 pourcentages de sténoses calculés (sur les 14
fantomes) sténoses) et les valeurs théoriques correspondantes
0.3 5.6+ 0.2 mm 11.9%
0.5 5.7 0.3 mm 14.7%

Dans les deux cas, les diamétres de la section saine ont été sous-estimés, mais restent
encore proches des valeurs théoriques (I'erreur est de l'ordre de 6%). En revanche, l'erreur
dans le calcul du degré de sténose est trop importante. Cela veut dire que, malgré une
détection acceptable des contours des sections saines, l'algorithme n'a pas réussi a extraire
correctement les contours des sections sténosées, en particulier dans les cas de sténoses

séveres et de sténoses semi-lunaires.
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Dans le cas de sténoses sévéres, la principale cause d’erreurs a été une mauvaise
localisation du maximum du gradient en regard de la sténose : 1’algorithme sur-évalue le
diametre sténosé€, ce qui entraine une sous-évaluation de la sténose.

Dans le cas de sténoses semi-lunaires, les erreurs ont été¢ dues au fait que le snake s’est

arrété trop tot avant d'atteindre les "coins" de la section du vaisseau.

8.3.2.3. En résumé ..

L’algorithme d’iso-contour avec une valeur de seuil entre 45% et 50% de l'intensité

maximum a €té retenu comme solution idéale pour étre utilisé dans la validation 'in vivo".

8.4. Etude clinique "in vivo"

L'objectif de cette étude clinique a été de comparer les résultats d’une quantification semi-
automatique de sténose artérielle avec ceux d’une évaluation classique effectuée par deux
experts. 51 segments vasculaires ont été évalués : 29 artéres rénales et 22 carotides internes.
L'étude a été rétrospective, sélectionnant au hasard des séries d'images archivées apreés un
examen de routine.

Seules ont €té prises en considération : les sténoses carotidiennes internes, mesurées selon
la méthode NASCET (§8.1), et les sténoses de l'artere rénale localisées a une distance

maximale de 6 cm par rapport a 1'ostium (jonction avec 1'aorte).

8.4.1. Protocole clinique de validation

L'étude clinique a été effectuée en simple aveugle (2 radiologues examinateurs ont
travaillé a des temps différents sur les mémes images sans connaitre les évaluations de
l'autre).

Le protocole d'évaluation d'une sténose, suivi par chaque évaluateur a été le suivant :

1. Estimer visuellement le degré de sténose (a l'aide éventuelle des outils interactifs

proposés par Maracas ou par d'autres logiciels) et 1'inscrire sur la feuille d'évaluation.

Ensuite, dans Maracas :

2. Sélectionner un point initial pour l'extraction de I'axe du vaisseau sur un segment pré-

sténotique direct (localisé¢ a moins de 3 cm de la sténose).

3. Extraire I'axe et le qualifier selon la notation décrite en (§8.3.1).

4. Corriger manuellement l'axe si nécessaire et inscrire le nombre d'essais nécessaires et

des causes d'échec.
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5. Lancer la quantification automatique de sténose sur le segment pathologique, en le
limitant par deux points localisés a une distance de 2 cm en amont et en aval de la
sténose.

6. Sélectionner le contour le plus large, dans ce segment, comme section normale de
référence pour le calcul du degré de sténose.

7. Compléter sur les carotides par une évaluation ponctuelle en distalit¢ permettant de
calculer I'index NASCET.

8. Noter sur la feuille d'évaluation le pourcentage de sténose maximale (par rapport a la
section la plus rétrécie du segment quantifié¢) calculé automatiquement par le logiciel,

en diamétre et en aire.

8.4.2. Résultats qualitatifs

Les résultats qualitatifs de la validation font référence a la position de l'axe central du
vaisseau. Les principales observations effectuées a ce propos sont :

e [L'axe a été extrait correctement dans 99% des cas. Aucun axe n’a échoué sur les carotides
internes. Chez un seul patient, il n’a pas été possible de réaliser I’axe malgré la visibilité
de Partere (cas d’une artere rénale droite principale gréle croisée par une polaire et par le
retour veineux). C’est la seule véritable cause d’échec que les experts ont rencontré. Chez
un autre patient, ayant une sténose serrée et longue sur I’artere rénale gauche, les experts
ont utilisé¢ le module de correction manuelle de 1’axe proposé¢ par Maracas qui s’est
montré efficace.

e Dans 5 cas, une thrombose compléte a empéché 1’évaluation du degré de sténose (1 cas de

néphrectomie).

8.4.3. Résultats quantitatifs

Les résultats quantitatifs de la validation font référence a l'extraction des contours et a la
quantification du degré de sténose. A partir des différentes mesures collectées pendant la
validation, les indices quantitatifs suivants ont été calculés (Tableau 8.9) :

1. Variabilité inter-observateurs. Cette variabilité est calculée comme la moyenne (et

I'écart-type correspondant) des différences absolues entre le degré de sténose estimé

par chaque expert, sur les 51 segments évalués.
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2. Pour chaque sténose évaluée, la différence absolue entre le degré moyen de sténose
estimé par les experts et le degré calculé par Maracas (en diameétre et en aire). Ensuite,

la moyenne (et 1'écart-type) de ces mesures a été¢ déterminée.

Tableau 8.9 — Résultats quantitatifs de la validation "in vivo"

Artéres Artéres

carotides rénales
Variabilité inter-observateurs Moyenne 7% 9%
Ecart-type 7% 7%
Différence absolue entre la quantification du degré de =~ Moyenne 5% 8%
sténose des experts et celle de Maracas en aire Ecart-type 7% 9%
Différence absolue entre la quantification du degré de = Moyenne 13% 10%
sténose des experts et celle de Maracas en diamétre Ecart-type 12% 7%

On peut noter que la quantification du degré de sténose effectuée par Maracas en aire a
¢été assez proche de celle des experts. Du moins, la différence entre le logiciel et les experts a
été, dans les deux cas (artéres carotides et rénales), inférieure a la variabilité inter-
observateurs. En revanche, la différence entre la quantification automatique en diametre et
celle des experts a été plus élevée.

Par ailleurs, I'étude a confirmé que dans les cas de sténoses trés serrées, il est tres difficile
d'extraire les contours du vaisseau lorsque son diametre ne dépasse pas 3 pixels [78 -

Hoogeveen et al.] [64 - Haacke et Kong].
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Discussion et conclusion

Nous avons présenté dans cette partie, la principale application de nos méthodes
d'extraction de l'axe central et des contours du vaisseau, a savoir : la quantification
automatique de sténoses artérielles.

Bien que le travail de validation réalisé n'ait pas été exhaustif, il nous a permis d'évaluer
les algorithmes proposés dans Maracas et d'avoir une premicre idée sur les avantages et les
limitations de chacun. En particulier, c'est grace a cette validation que nous avons pu constater
les limitations de I'approche mono-échelle de I'algorithme d'extraction de 1'axe du vaisseau, ce
qui nous a incité a développer la version multi-échelle. En effet, malgré un taux de réussite
déja tres €leve, il nous a paru trés important de rendre l'extraction de l'axe la plus fiable
possible. Or, ce taux de réussite comprend (outre les axes "parfaits") les cas "corrects" ou
l'axe soit ne passe pas exactement dans la lumiére vasculaire au niveau de la sténose, soit il est
localement incurvé d'une fagcon anormale. Ces imperfections peuvent donner lieu a des erreurs
importantes lors de la quantification des sections transversales correspondantes.

La réalisation par un groupe de radiologues externe a I'équipe de développement du
logiciel, confere a cette étude un caractére objectif. Cependant, pour la méme raison, la
validation présente a notre avis divers biais qui limitent la portée des observations effectuées.
Notamment en ce qui concerne le calibrage de paramétres des algorithmes d'extraction des
contours du vaisseau, certains parametres sont restés fixés tout au long de 1'étude et le choix
de leurs valeurs, ainsi que des plages de variation des autres parameétres, peut étre discutable.
Une évaluation plus exhaustive de tous les parametres, aussi bien pour l'algorithme basé sur
l'iso-contour que pour le CALN, aurait peut-étre conduit a un choix différent. Dans le cas
particulier des tests du CALN, une augmentation de la force ballon aurait pu éviter I'erreur
concernant l'arrét prématuré du smake en présence de sténoses semi-lunaires. Ce
comportement permet de confirmer la sensibilité connue des modeles déformables au choix
des parametres [29 - Cocquerez et Philipp].

Néanmoins, la précision des méthodes de détection des contours, avec les parameétres

"optimaux", s'est avérée excellente sur les fantdmes (erreurs inférieures a la taille du voxel),
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donc dans le cas ou les valeurs de référence étaient objectivement connues. Dans le cas
d'images de patients, ou la seule référence ¢€tait constituée par des évaluations subjectives de
deux experts, 1'écart entre les résultats fournis par Maracas et ceux fournis par les experts
n'était pas plus grand que l'écart entre les évaluations des deux experts. Rappelons que les
estimations de pourcentage de sténose effectuées par les experts étaient purement visuelles,
"intuitives", sans que l'on puisse déterminer si elles correspondent a une réduction de diametre
ou d'aire. Or, le degré d'une sténose est évidemment différent selon la mesure utilisée pour
son calcul. Par exemple, une sténose a 50% en diameétre équivaut a 75% en aire. En absence
d'une autre "vérité terrain", il est légitime de se poser la question suivante : pourquoi l'erreur
commise par Maracas sur les images de patients serait plus importante que celle sur les
images de fantomes ? Probablement, ce n'est pas la précision de I'extraction des contours qui
est en cause, mais plutdt la sensibilité de cette extraction aux situations absentes dans les
images des fantdomes, notamment a la présence de structures localement adjacentes au

vaisseau d'intérét (autre artere, veine, artéfact).
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Introduction

Nous avons parlé jusqu'a présent de deux principales applications de la segmentation
d'images médicales, a savoir la visualisation et la quantification. C'est grace a la
segmentation, méme quand elle est réalisée par un simple seuillage, qu'il est possible de
mettre en ceuvre les différentes techniques de visualisation telles que le rendu surfacique ou
volumique, qui facilitent grandement l'appréhension des relations spatiales entre les
différentes structures présentes dans le volume [21 - Calhoun ef al.]. Cependant, si la
segmentation n'est pas accompagnée d'une description structurelle de I'image, ces relations
spatiales restent abstraites car elles sont le résultat d'une reconstruction mentale effectuée par
'observateur et limitée ainsi par ses connaissances anatomiques.

Dans cette derniere partie du manuscrit, nous abordons le probleme d'extraction et de
modé¢lisation de l'ensemble des ramifications présentes dans les images vasculaires. Nous
nous intéressons aux modeles de haut niveau, décrivant les relations spatiales entre les
différentes branches d'un réseau vasculaire. Un tel modele peut faciliter I'exploitation des
résultats d'une segmentation préalable, en vue d'une application clinique autre que la
visualisation et la quantification, comme par exemple l'endoscopie virtuelle [11 - Bellemare et
al.], la reconnaissance et 1'étiquetage automatique de branches basé sur des connaissances a
priori [66 - Haris et al.] [123 - Mori et al.] [24 - Chalopin et al.] ou la localisation de Iésions a
partir d'une segmentation fonctionnelle (identification de différents segments de 1'arbre) [203 -
Zahlten et al ].

Quelques-unes des techniques de segmentation applicables aux images vasculaires
comme celles que nous avons présentées dans le chapitre 4 incorporent une étape
supplémentaire de traitement consacrée a la reconstruction d'un modele symbolique de la
structure arborescente. Ce modele prend, dans la plupart des cas, la forme d'un arbre ou d'un

graphe, dont les nceuds correspondent aux points de bifurcation et les arcs aux différents
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segments vasculaires simplesla.I Par conséquent, la reconstruction proprement dite nécessite
une détection préliminaire des bifurcations.

Nous avons divisé€ les approches de reconstruction trouvées dans la littérature en deux
catégories, selon la méthode utilisée pour détecter les points de bifurcation. Il s'agit des
approches dites "a posteriori" qui effectuent la détection aprés squelettisation et celles dans
lesquelles la détection de bifurcations est faite "en cours d'extraction" du vaisseau (ou de son

axe).

Approches "a posteriori"

Ces approches extraient d'abord le squelette entier de la structure vasculaire et cherchent
ensuite les points de bifurcation a l'aide d'un algorithme de suivi du squelette [158 - Sauret et
al.] [159 - Sauret et al.] [60 - Giannitrapani et Murino] [124 - Mori ef al.] [123 - Mori et al.]
[8 - Basset-Merle] (Tableau 1). Tous ces algorithmes de suivi, a l'exception de [60 -
Giannitrapani et Murino] sont basés sur une analyse de connexité locale dans un voisinage
autour de chaque point du squelette. Si un point a plusieurs voisins (voisinage non connexe),
le point est considéré comme un point de bifurcation. La qualité du squelette (absence de
barbules et continuit¢) conditionne trés fortement les performances de I'algorithme de
reconstruction du modele symbolique. Pour pallier cette limitation, [8 - Basset-Merle]
propose d'effectuer I'analyse de connexité en utilisant plusieurs tailles de voisinage. La
robustesse de la description du modéle symbolique peut étre sensiblement améliorée en
adaptant le squelette extrait a un modele topologique incorporant des connaissances
anatomiques a priori [23 - Chalopin] [24 - Chalopin ef al.].

Dans [60 - Giannitrapani et Murino], la détection de bifurcations est faite par 1'analyse des
valeurs propres du tenseur d'inertie calculé dans un voisinage sphérique autour de chaque
point du squelette. L'auteur ne détaille pas la maniére d'effectuer cette analyse, mais il souléve

la variation des résultats en fonction de la taille du voisinage.

nn

% Nous utilisons une terminologie vasculaire ("vaisseau", "arbre vasculaire”, etc.) pour faire référence aux
structures arborescentes composées de segments tubulaires. Il est important de souligner que quelques-unes des
méthodes que nous allons présenter ont été congues pour la reconstruction de l'arbre bronchique, mais peuvent

étre également appliquées au cas vasculaire.
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Tableau 1 — Approches "a posteriori". Pour chaque approche les informations suivantes sont détaillées
: dimension de l'image traitée, modéle utilisé pour la représentation de la structure ramifiée et
application médicale visée.

Référence D Modele Application

[159 - Sauret et al.] 3D Arbre Reconstruction de 1'arbre bronchique en

[158 - Sauret et al.] TDM

[60 - Giannitrapani et 3D Graphe Extraction du squelette d'un ensemble de points

Murino] distribués sur une surface 3D (image obtenue
par echoscope)

[124 - Mori et al.] 3D Graphe Etiquetage de I'arbre bronchique

[123 - Mori et al.]

[8 - Basset-Merle] 2D Graphe Reconstruction de l'arbre coronaire a partir de
deux vues ARX

[23 - Chalopin] 2D Graphe Etiquetage de l'arbre coronaire en ARX

[24 - Chalopin et al.]

Approches "en cours d'extraction”

Ces approches cherchent les points de bifurcation pendant le processus d'extraction du
vaisseau (ou de son axe) (Tableau 2).

[203 - Zahlten et al.] et [144 - Pisupati et al.] détectent les bifurcations dans un processus
de croissance de régions appelé par [203 - Zahlten et al.] "propagation d'une onde". Les
bifurcations sont détectées par le nombre de composantes connexes sur le "front de I'onde" de
propagation. A chaque itération du processus de croissance, un test de connexité est effectue.
Si la région n'est pas connexe, il existe une bifurcation. Chaque nouvelle composante connexe
détectée est considérée comme une nouvelle onde (branche de I'arbre).

Dans le processus de suivi du vaisseau, [65 - Haris ef al.] [66 - Haris et al.] [47 - Flasque
et al.] [46 - Flasque] [48 - Flasque et al.] [114 - Marquez] utilisent une cellule pour délimiter
l'espace de recherche (voisinage) dans lequel ils vont extraire les points de l'axe central
(§4.3.2.3). La cellule est supposée englober le segment vasculaire et étre centrée sur un point
appartenant a celui-ci. La détection de bifurcations est faite par l'analyse de composantes
connexes sur la surface de la cellule (Fig. 1). Ces composantes résultent de I'intersection de la
surface de la cellule avec la structure vasculaire segmentée au préalable (totalement ou
localement). Il reste cependant & déterminer précisément a quel endroit, dans l'espace de
recherche, se trouve le point de jonction, car 'existence de la bifurcation est déterminée non
pas en termes d'un point, mais en fonction des composantes connexes de surface. Pour
résoudre ce probléme, [47 - Flasque et al.] [46 - Flasque] [48 - Flasque ef al.] propose comme

point de jonction, le centre de gravité des barycentres des composantes connexes surfaciques.
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Figure 1 — Composantes connexes surfaciques détectées (plus claires) par l'intersection de la cellule avec la
structure.

[9 - Bellemare et al.] [10 - Bellemare ef al.] [11 - Bellemare ef al.] propose une méthode
de détection de bifurcations associée a une navigation endoscopique virtuelle. Dans un
premier temps, une carte de profondeurs est générée par un algorithme de lancer de rayons a
partir d'un centre optique, vers la surface de la lumiére vasculaire (détectée par un seuillage
local adaptatif). La "profondeur" est la distance entre le centre optique et le point
d'intersection avec la surface de la lumicre. Une détection de maxima locaux est effectuée sur
cette carte. La détection de plus d'un maximum indique la présence d'une bifurcation. De
méme, les minima de la carte sont utilisés pour déterminer les points exacts de jonction [11 -
Bellemare et al.]. La principale limitation de cette méthode est une forte dépendance de

l'orientation, de la position et du champ de vision de I'endoscope.

Tableau 2 — Approches "en cours d'extraction". Pour chaque approche les informations suivantes sont
détaillées : dimension de l'image traitée, modéle utilisé pour la représentation de la structure ramifiée
et application médicale visée.

Référence D Modele Application

[65 - Haris et al.] 2D Graphe Etiquetage de l'arbre coronaire en ARX

[66 - Haris et al. ] directionnel

Acyclique

[47 - Flasque et al.] 3D Arbre Reconstruction de I'arbre vasculaire cérébral en

[46 - Flasque] ARM 3D

[48 - Flasque et al.]

[114 - Marquez] 3D Non spécifié  Non spécifié

[203 - Zahlten et al.] 3D Arbre Reconstruction de réseau vasculaire hépatique
(TDM)

[144 - Pisupati et al. | 3D Arbre binaire  Analyse de structures arborescentes
bronchiques

[9 - Bellemare et al.][10- 3D Arbre Endoscopie virtuelle en IRM / TDM

Bellemare ef al.] [11 -
Bellemare et al.]

Ce bref apercu de différentes méthodes de détection de bifurcations en vue de la

reconstruction du modele symbolique d'une structure arborescente, montre que cette tache
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s'appuie habituellement sur une pré-segmentation (locale ou globale) ou sur une extraction
préalable du squelette.

Nous allons présenter, dans cette derniére partie du manuscrit (chapitre 9), une approche
de détection semi-automatique de bifurcations artérielles que nous avons développée comme
complément de la méthode d'extraction de l'axe central du vaisseau. A la différence des
méthodes présentées dans cette introduction elle ne nécessite pas de segmentation

préliminaire.



188 Cinquieme partie - Introduction




Chapitre 9

Détection et gestion de
bifurcations en vue de la
modélisation de 1'arbre vasculaire

Nous proposons dans ce chapitre une
nouvelle technique de détection semi-
automatique de bifurcations artérielles.
Congue comme un complément de la méthode
d'extraction de l'axe central du vaisseau, elle
est fondée sur le méme principe théorique, a
savoir l'analyse de moments valeurs

propres de la matrice d'inertie, variation de

taille et d'orientation locale le long de l'axe.

Le traitement récursif des bifurcations ainsi
détectées vise a aborder la problématique de
l'extraction de l'arbre vasculaire entier.

Le chapitre est divisé en deux sections.
La premiére est consacrée a la méthode de
détection et de gestion de bifurcations. La
deuxieme présente le modele de graphe que
nous avons adopté pour la description

symbolique de l'arbre vasculaire.
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Notations

Dans ce chapitre, les notations suivantes seront utilisées :

Notations lices au modele du squelette extensible :

Di i“™ neeud de 1'axe,
Q,; =(x;,m,,e;,v,,0;,) vecteur d'état associé a p;,
X, position spatiale de p;,
m, densité de masse locale du vaisseau associée a p;,
e, orientation locale du vaisseau en p;,
v, vecteur vitesse associé a p;,
O; taille optimale de la cellule d'analyse associée a p;,
fix):R*>R, fonction image,
xe R’ position du centre de la cellule d’analyse,
oe R échelle courante d’analyse (i.e. le rayon de la cellule),
;i_l, ;M voisins les plus proches de p; a une distance supérieure a o,
Notations liées au modele de graphe :
G={N, A4} graphe constitu¢ d'un ensemble N de nceuds et d'un ensemble 4 de
arcs,
N; nceud 7 du graphe,
A arc reliant les nceuds Ny et N,
y N vecteur sémantique du nceud N,

sem

y Ak vecteur sémantique de l'arc A4y,

sem
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9.1. Détection et gestion de bifurcations

Rappelons que notre méthode d'extraction de l'axe central du vaisseau (chapitre 5)
n'incorpore pas la notion de bifurcation. En effet, le modele de squelette extensible considére
le vaisseau comme une structure a comportement inertiel tubulaire. Cependant, nous avons
montré que l'algorithme réussit a extraire la ligne centrale du vaisseau méme en présence des
bifurcations. De ce fait, aprés avoir extrait 1'axe, nous disposons d'un ensemble de points
localisés a l'intérieur du vaisseau, parmi lesquels il peut y avoir quelques-uns qui se trouvent
aux endroits des bifurcations. Nous avons donc commencé par chercher un moyen de
distinguer ces points particuliers des points localisés loin des jonctions.

C'est ainsi que nous avons abouti a la conception d'une méthode de détection de
bifurcations hybride entre les approches "a posteriori" et "en cours d'extraction" présentées
dans l'introduction de cette partie. Certes, elle pourrait étre cataloguée comme "a posteriori",
car la détection des bifurcations est effectuée aprés l'extraction de l'axe central d'un segment
vasculaire simple. Cependant, elle entre aussi dans la catégorie "en cours d'extraction" dans la
mesure ou nous ne disposons pas du squelette complet de la structure et qu'au contraire, c'est
grace a la gestion récursive des bifurcations détectées que d'autres segments de l'arbre

vasculaire peuvent étre extraits.

9.1.1. Caractérisation de points proches d'une bifurcation

Intuitivement il est possible de distinguer un point localisé dans une région dite "de
bifurcation" d'un autre point ¢loigné de celle-ci a partir de 'analyse de leur voisinage (Fig.
9.1). Considérons les trois éléments suivants : orientation locale du vaisseau, taille locale du

vaisseau et comportement inertiel de la structure locale de 1'image.

(a) T ®)
Figure 9.1 — Exemples de voisinages autour de points appartenant a des régions bifurcations (cercles rouges) et
éloignées de celles-ci (cercles bleus).
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En ce qui concerne les points éloignés des bifurcations. Nous pouvons remarquer que :

En général ...

I n'y a pas de variation forte de
l'orientation locale du vaisseau entre un
point et ses voisins proches.

Il n'y a pas de variation forte de la taille
locale du vaisseau entre un point et ses
voisins proches.

La structure locale de I'image a un

comportement inertiel cylindrique.

Alors qu'a propos des points appartenant

observer que :

En général ...

I y a un changement de [l'orientation
locale du vaisseau entre les points voisins
localisés avant et apres la bifurcation, au
moins pour une des deux branches.

Il y a un changement de la taille locale du
vaisseau entre les points voisins localisés
avant et apres la bifurcation.

La structure locale de l'image n'a pas un

comportement inertiel cylindrique.

\

Sauf dans les cas de ...
Vaisseaux fins présentant des courbures

importantes.

Segments pathologiques.

Sténoses aplaties.

a des régions de bifurcation, nous pouvons

Et cela d'autant plus lorsque ...
Le calibre de la branche secondaire est

beaucoup plus petit que le calibre avant la

bifurcation (cf. §1.2).

La bifurcation est asymétrique (§1.2) et le
point analysé¢ se trouve dans Il'artére
secondaire (figure 9.1b).

La  Dbifurcation est  dichotomique
(symétrique). En revanche, dans le cas de
bifurcations asymétriques (typiquement la
bifurcation aorto-rénale) et lorsque le

point analysé¢ se trouve dans I'artére

principale (aorte), le comportement
inertiel de la région est quasiment
cylindrique.

A la lumiére de la théorie de moments et tenant compte des observations effectuées ci-

dessus, nous avons essay¢ de déterminer un moyen de caractériser formellement les points
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appartenant a des régions de bifurcation. Il s'agit de parcourir tous les points de 1'axe extrait et
de détecter les variations fortes d'orientation et de taille, ainsi que d'analyser la forme locale.
Soient :

e p: le point courant analysé dont le vecteur d'état associ€ est Q, =(x,,m;,e;,v,,0,), O;
étant le calibre local estimé du vaisseau (rayon de la cellule optimale centrée en p;) ;
. ;i—l et ;m (avec leurs vecteurs d'état 6,»_1 et (_QM respectivement) les voisins les
plus proches de p; satisfaisant la condition suivante :
‘;i_;i—l‘zo-- et ‘;Hl_;i‘ZG- 9.1)

1 1

Une variation forte d'orientation locale du vaisseau est détectée par un critére binaire

Cvorienasion (€i41,€i-1) dépendant d'un seuil € et défini selon I'expression suivante :
. e e, (©-2)
1 si arccos| >0
CVarOrientation (el s e2 ) = |e1 ||e2 |
0 sinon

De méme, une variation forte de la taille locale du vaisseau est détectée par un critere
binaire C, ;.. (Oi+1,0:1) dépendant d'un seuil v et défini selon l'expression suivante :

. (max(o‘l’o'z)j > (9.3)

CVarTaill@ (O-l > 0-2 ) = min(O'l . 0-2 )

0 sinon

En ce qui concerne la forme locale du vaisseau, ce qui nous intéresse c'est de pouvoir
déterminer s'il s'agit d'un cylindre (structure a comportement inertiel similaire au cylindre).
Pour ce faire, nous avons adopté un critere binaire Ceyinare(f,X;,0;) dépendant d'un seuil
selon lequel la structure contenue dans une cellule de taille o, =J-0, (Eq. 5.26) est
considérée comme cylindrique si la réponse de micyinare (Eq. 5.27) est supérieure au seuil :

_ 1 S1 mcylindre (f’ X, O-) > 7/ (94)
Ccylindre (f’ X, O-) - . .
0 sinon
Enfin, la détection d'un point appartenant a une région de bifurcation est déterminée par
un critére binaire Cy,epion (f5X,50,,€i41,€i1,041,0:-1) résultant d'une combinaison logique

des critéres précédents :



194 Détection et gestion de bifurcations en vue de la Chap. 9
modélisation de l'arbre vasculaire

Circation (f X, 0, €,,€,,0,,0,) = 9.5)
1 st ((Crprine (01,0,) =1 et Cyoriomaion (€15€,) =1) 0u
(Crorain.(01,0,) =1 et C ytindre (f,x,0)=0) ou
(Crvangte (e,e,)=1 et C ortindre (f,x,0)=0))
0 sinon

Les figures 9.2 et 9.3 montrent des exemples de détection de points appartenant a la
région d'une bifurcation a l'aide du critére Cpjfircarion €valué sur tous les points de 1'axe extrait,
sur une image de synthése et des images réelles de patients respectivement.

Nous pouvons constater que le critere Chifircarion @ une réponse positive (égale a 1) sur
plusieurs points consécutifs de I'axe, déterminant ainsi une région de bifurcation et non un
seul point. Le nombre de points dits "positifs” (pour lesquels la réponse du critére est
positive), dépend bien évidemment de l'espacement entre eux : plus la région est dense (les
points son rapprochés les uns des autres), plus nombreux seront les points positifs dans une
région de bifurcation. La distance entre les points, quant a elle, dépend des paramétres du
squelette extensible, notamment du poids du terme d'¢lasticité.

Or, dans le but de la construction d'un modele symbolique de la structure arborescente, il
est indispensable de calculer un point de jonction unique. Ceci nécessite une analyse
supplémentaire de chaque région de bifurcation, afin de choisir un seul point parmi tous les

points appartenant & une méme région.
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Figure 9.2. - Exemple de détection de points appartenant a la région d'une bifurcation (points rouges) dans une
image de synthése.

(a) (b)
Figure 9.3. - Exemples de détection de points appartenant a la région d'une bifurcation (points rouges) dans des
images réelles. (a) Bifurcation artéere iliaque commune - artere hypogastrique. (b) Bifurcation aorto-iliaque. (c)
Bifurcation carotidienne

Points de
hifurcation

(a) ' (b)
Figure 9.4. - Exemples de détection de points uniques de bifurcation (points verts) dans des images réelles.
(a) Artere carotide. (b) Artere iliaque.

9.1.2. Choix d'un point unique de jonction

La solution au probleme de multiplicité de points dans une méme région de bifurcation
découle des réponses aux questions suivantes :

e Qu'est-ce qu'une région de bifurcation ?

e Quel est le point le plus "représentatif" d'une bifurcation ?
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Nous appelons région de bifurcation, chacune de suites de points positifs rencontrés le
long de I'axe. Ainsi par exemple, les figures 9.2, 9.3 (a) et (b) contiennent une seule région de
bifurcation, alors que la fig. 9.3. (¢) en comporte deux. Les points appartenant a une méme
région sont des points candidats parmi lesquels il faut en sélectionner un seul. Nous avons
adopté comme critére de choix du point unique de jonction, la mesure du rayon local du
vaisseau : le point sélectionné est celui sur lequel le rayon présente la valeur la plus élevée. La

figure 10.4 illustre deux exemples de cette procédure.

9.1.3. Extraction récursive des segments vasculaires

Une fois les points de bifurcation détectés tout le long de I'axe d'un segment simple, nous
procédons a l'extraction des autres segments constituant le réseau vasculaire, a l'aide de
squelettes extensibles (un par segment). Les points de bifurcation jouent désormais le role de
points initiaux pour les squelettes extensibles. Une implémentation récursive du processus
"extraction de l'axe central du vaisseau - détection de bifurcations" nous permet d'atteindre les
ramifications secondaires.

La figure 9.5 montre un exemple d'extraction d'un arbre vasculaire. Le processus récursif

suivi pour obtenir ce résultat est illustré dans la figure 9.6.
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Figure 9.5 — Résultat d'extraction de un arbre vasculaire. Reconstruction de la surface des vaisseaux 4 l'aide des
ellipsoides d'inertie, les axes étant visibles par transparence
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9.2. Quelques résultats préliminaires

Nous n'avons pas encore validé quantitativement la précision de la méthode de détection
de bifurcations. Nous présentons dans cette section quelques résultats qualitatifs
préliminaires. D'aprés une appréciation visuelle, nous avons constaté que l'algorithme extrait
correctement les ramifications principales de l'arbre (les deux premiers niveaux
d'embranchements), nécessitant parfois une intervention de l'utilisateur afin de supprimer des
faux points de bifurcation positifs. Les figures 9.7, 9.8, 9.9 et 9.10 illustrent le comportement
de l'algorithme dans diverses situations, telles que bifurcations symétriques et asymétriques,
présence d'une sténose et vaisseaux de calibre différent. Chacune de ces figures est composée
de deux images : la premiere est un rendu surfacique basé sur un seuillage et la deuxiéme
correspond a la reconstruction de la surface des vaisseaux a 1'aide des sphéroides. Les axes

centraux des vaisseaux sont visibles par transparence.
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Figure 9.8 — Extraction de I'arbre vasculaire comportant un segment de l'aorte et les arteres rénales. Il faut
préciser que pour aboutir a ce résultat, I'axe extrait en premier doit correspondre a celui d'une des arteres
rénales, pour que la bifurcation aorto-rénale puisse étre détectée.
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Figure 9.9 — Extraction de
un arbre vasculaire
comportant les artéres
carotides internes et
externes. Dans cet
exemple il est intéressant
de noter que la détection
de points de bifurcation est
assez correcte (un seul
point non détecté). Une
branche n'a pas été
extraite malgré la détection
correcte de la bifurcation.

Figure 9.10 — Extraction de un
arbre vasculaire comportant les
artéres carotides interne et externe.
Cette figure illustre la détection
correcte de la bifurcation méme en
présence d'une sténose tres sévere.

9.3. Modélisation de I'arbre vasculaire

Afin de réaliser une description symbolique de l'arbre vasculaire extrait, nous avons

adapté un modele de graphe décrit par [23 - Chalopin] [24 - Chalopin et al.].
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9.3.1. Définition mathématique d'un graphe

Un graphe G = {N, A} est constitu¢ d'un ensemble N de n nceuds (n > 0) et d'un ensemble
A de t arcs orientés (¢ = 0). Les nceuds, notés N;, i = 1, ..., n, représentent les objets d'intérét.
Les arcs définissent les relations entre ces objets. Un arc A4y, relie les deux nceuds Nj et N,.
(Fig. 9.11.¢)

Une fonction & : N — Idy assigne a chaque nceud un identificateur de 1'ensemble Idy des
symboles syntaxiques des nceuds. Une fonction £ : A — Id, assigne a chaque arc un
identificateur de I'ensemble /d, des symboles syntaxiques des arcs.

Il est possible d'attacher aux nceuds et aux arcs du graphe des symboles syntaxiques et des
vecteurs semantiques. Le symbole syntaxique est 1'étiquette identifiant 1'objet que le nceud ou
l'arc représente. Le vecteur sémantique contient les caractéristiques des objets (parameétres

géométriques par exemple) ou leurs liens avec les autres objets. Pour un nceud N, le vecteur

sémantique est noté V. = <aj> j=1, ..., Jy. Pour un arc Ay, il est not¢ V.4 - <bj> j=1,.,

sem sem

Ju, avec Jy et J4 les nombres d'attributs des nceuds et arcs. Un tel graphe est appelé graphe

relationnel attribué [173 - Tsai et Fu].

9.3.2. Description symbolique de 1'arbre vasculaire a 1'aide d'un modéle de
graphe

L'utilisation d'un graphe est bien appropriée pour la description d'un réseau vasculaire. Sa
structure décrit la composition du réseau. L'ensemble des attributs apporte des informations
géométriques et relationnelles sur les objets représentés par les nceuds et les arcs.

Dans ce modéle, les neeuds représentent les points extrémités des axes centraux des
segments vasculaires simples (Fig. 9.11 a). Ainsi, un nceud peut étre un point terminal d'un
axe appelé neeud feuille et noté Nr ou une bifurcation appelé neeud bifurcation et noté Ny (Fig.
9.11 b). Un arc représente 'axe central d'un segment vasculaire simple appelé arc vaisseau et
noté 4, (Fig. 10.11 b). Ainsi, a partir des définitions du paragraphe précédent, les ensembles
de symboles syntaxiques des nceuds et des arcs sont :

Idy = { Nr, Np } (9.6)
Ildy ={ A4y}
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poitits
extrémités A
hifurcation Az 13
segment
wasculaire
(a) (b) (c)

Figure 10.11 — Exemple de description symbolique d'un arbre vasculaire a l'aide d'un graphe. (a) Forme
anatomique de l'arbre vasculaire. Les petites sphéres représentent les points des axes vasculaires extraits. (b)
Représentation schématique. Les sphéres concentriques représentent les nceuds correspondants aux extrémités
des axes centraux des segments vasculaires simples ou aux bifurcations. (c) Modele de graphe correspondant.

Comme il a été dit plus haut, les vecteurs sémantiques contiennent les caractéristiques des
objets du graphe. Ainsi, le vecteur sémantique d'un nceud N; correspond au vecteur d'état du
point correspondant appartenant a I'axe du vaisseau (Eq. 6.2). Soit Py le point de 1'axe associé

au nceud N; du graphe, son vecteur sémantique est :

y N Q)= (<Xk>mk>ekavk’o-k >) o7

sem
Concernant les arcs, étant donné qu'un arc 4y représente 1'ensemble de points I'axe central
d'un segment vasculaire simple (sans tenir compte de ses deux points extrémités), son vecteur
sémantique est composé¢ des vecteurs d'état de I'ensemble de points et des références aux deux

nceuds liés par celui-ci :

yAn _ ({Qj ‘je [1;(s—2)]},Nk,Nz) ©.8)

ou s est le nombre de points de I'axe.
Les figures 9.12 et 9.13 montrent quelques exemples de possibles descriptions

symboliques d'arbres vasculaires par l'intermédiaire de graphes.
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Figure 9.12 —
Description
symbolique d'un
arbre vasculaire par
l'intermédiaire d'un
modele de graphe.

Figure 9.13 — Description symbolique d'un arbre vasculaire par l'intermédiaire d'un modeéle de graphe.



Cingquieme partie - Discussion et conclusion 203

Discussion et conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre nos premiers résultats de recherche en maticre
de détection automatique de bifurcations artérielles en vue de la reconstruction d'un modele
symbolique de 1'arbre vasculaire.

Les résultats préliminaires obtenus sont encourageants. Cependant un travail
méthodologique supplémentaire est nécessaire afin d'augmenter la fiabilité¢ de la détection de
bifurcations notamment sur des données réelles. La méthode présente encore quelques
limitations, a savoir :

e La détection de faux positifs, c'est-a-dire de points de 1'axe considérés comme points
de bifurcation sans I'étre. Ce probléme est particulierement présent dans les cas de
vaisseaux a fortes courbures ou présentant des sténoses.

e ['estimation de l'orientation initiale des nouveaux squelettes extensibles n'est pas
toujours bien calculée. Nous avons dit plus haut, que les points de bifurcation
deviennent les points initiaux des modeles de squelette extensible utilisés pour
extraire les ramifications restantes. En plus du point initial, il faut savoir de quel coté
se trouve la nouvelle branche a extraire.

Par ailleurs, concernant le modéle du graphe utilisé pour la représentation symbolique
du réseau vasculaire extraite, nous voulons attirer l'attention sur le fait que le graphe n'est pas
directionnel. Cela veut dire qu'aprés l'extraction récursive des axes centraux des vaisseaux du
réseau, nous ne disposons pas de forme immédiate de l'information hiérarchique de la
structure. Cependant une détermination ultérieure de la présence de connexions de type
branche secondaire par rapport a une branche principale reste possible a partir de I'analyse du
graphe, ainsi que des informations géométriques telles que 1'orientation locale et la taille des

structures a l'approche de la bifurcation.
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CONCLUSION ET PERSPECTIVES

L'objectif de cette thése a été la segmentation d'images vasculaires tridimensionnelles
obtenues par résonance magnétique en vue de la quantification de sténoses artérielles. Nous
avons atteint cet objectif en l'inscrivant dans un cadre plus large d'analyse et de traitement
d'images 3D. La chaine compléte des méthodes que nous avons proposées dans ce but est
illustrée dans la Figure 1.

La segmentation de vaisseaux a constitué l'axe principal de notre recherche. En nous
inspirant de méthodes existantes dans la littérature, nous avons décomposé cette tiche en deux
étapes : extraction de l'axe central du vaisseau et détection des contours sur les plans
localement perpendiculaires a 1'axe.

Notre principale contribution réside dans la méthode d'extraction automatique de la
ligne centrale du vaisseau. Cette méthode originale est fondée sur un modeéle de squelette
extensible dont la croissance est régie par l'analyse multi-échelle du tenseur d'inertie. Cette
analyse nous fournit des informations sur l'orientation, le diamétre et la forme locale du
vaisseau en chaque point de 1'axe. En profitant de cette information, nous avons propos¢ une
méthode de reconstruction automatique approximative du vaisseau a l'aide d'un volume
binaire composé d'une succession de sphéroides centrés sur l'axe, orientés selon 1'orientation
locale du vaisseau et adaptés a la taille locale du vaisseau.

Sur la méme base théorique, nous avons développé une méthode de détection semi-
automatique de bifurcations artérielles. Le traitement récursif des bifurcations détectées vise
a aborder la problématique de l'extraction de l'arbre vasculaire complet en vue de la
construction d'un modeéle descriptif sous la forme d'un graphe.

Le calcul des paramétres de sténose s'appuie sur ['extraction de contours planaires.
Pour ce faire, nous avons implémenté deux algorithmes : le premier basé sur 1’extraction
d’iso-contours a seuil adaptatif et le deuxiéme sur un modele de contour actif a longueur
normalisée. Les algorithmes d'extraction de l'axe, des contours et de quantification ont été
implémentés dans un logiciel convivial appelé Maracas (MAgnetic Resonance Angiography
Computer ASsisted analysis) qui a été soumis a une validation pré-clinique portant sur 6

fantomes vasculaires et sur des données cliniques de 27 patients.
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Principaux résultats

L'intégration de nos algorithmes dans I'environnement interactif du logiciel Maracas a
permis leur validation par un groupe de radiologues. Bien que le travail de validation réalisé
n'ait pas été exhaustif, cela nous a permis d'avoir une premiere évaluation objective de la
précision des nos méthodes, de leurs avantages et de leurs limitations.

Les évaluateurs ont souligné la précision, rapidité et fiabilit¢ de la méthode d'extraction
de I'axe central du vaisseau. La précision des méthodes de détection des contours s'est avérée
excellente sur les fantdmes. Dans le cas d'images de patients, I'écart entre les résultats fournis
par Maracas et ceux fournis par les observateurs a ¢été inférieur a la variabilité inter-
observateurs. Cette étude a également contribué a un choix empirique des valeurs de
parametres des différents algorithmes. Un tel choix est en général délicat, en particulier dans
le cas des modeles de contours actifs. Cependant, ce choix peut rester transparent pour
l'utilisateur final, car le jeu de parametres déterminé empiriquement donne de bons résultats et
cect sur différents types d'images [109 - Mansard-Desbleds et al.] [107 - Mansard-Desbleds et
al.].

Le bilan de la validation par les radiologues est trés positif, comme le démontre la
conclusion de son auteur principal [148 - Puech] :

"... un outil comme Maracas doit pouvoir s’intégrer dans une évaluation clinique de
routine et qu’en dehors de sa capacité reconnue a pouvoir quantifier et détecter une sténose
sur une branche vasculaire, d’autres applications peuvent lui étre adjointes : quantification
d’une sténose en volume, en longueur, mesure de la plaque d’athérome (projet en cours),
quantification automatique basée sur des criteres anatomiques. Une quantification
completement automatique pourrait par ailleurs détecter automatiquement le nombre de
sténoses et leur importance « globale » sur tout un territoire vasculaire. Ce type de
quantification pourrait étre un témoin fidele, reproductible et automatisé de [’atteinte

vasculaire d’un patient."

Perspectives

De nombreuses perspectives sont envisageables a l'issue de ce travail. Celles-ci sont de
plusieurs natures. Les perspectives a court terme concernent l'amélioration de certains
algorithmes, tels que l'extraction de contours du vaisseau a l'aide d'un modele déformable et la

détection automatique de bifurcations.
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En ce qui concerne la méthode de détection de contours du vaisseau, nous avons envisagé
plusieurs améliorations possibles.

Une limitation du modele de contour actif tel que nous l'avons implémenté dans Maracas,
inhérente aux techniques fondées sur le calcul des dérivées de l'image, est son couplage avec
un filtrage pas bas. Dans I'implémentation actuelle, les parametres de filtrage, et en particulier
la taille du masque, sont globaux. Cela veut dire qu'ils ne s'adaptent pas aux caractéristiques
locales de l'image. Une premicre amélioration consisterait a implémenter la détection de
contours dans une approche multi-échelle, pour la rendre adaptable notamment a la taille
locale du vaisseau. Cette étape pourrait profiter de l'estimation préalable du diametre du
vaisseau en chaque point de I'axe, réalis¢ pendant son extraction.

Par ailleurs, nous notons que l'extraction des contours pourrait éventuellement bénéficier
d'un filtrage 3D anisotrope préliminaire appliqué trés localement, par exemple dans le volume
binaire reconstruit a partir des sphéroides légérement dilatés et avec limitation des
orientations possibles a un sous-ensemble autour de I'orientation locale de 1'axe.

Une alternative a l'extraction des contours du vaisseau sur les plans localement
perpendiculaires a l'axe est l'utilisation d'un modele déformable surfacique 3D. Un premier
travail dans ce sens est déja en cours dans le cadre d'un DEA, faisant usage d'un modele a
contrainte axiale développé par [121 - Montagnat]. Ce mode¢le est initialisé a partir de 1'axe
central préalablement extrait et de l'information du diametre local du vaisseau en chaque
point. Une derniere solution envisagée consisterait a initialiser le modele surfacique a l'aide
du volume reconstruit par les sphéroides.

Au niveau de la détection automatique de bifurcations, une perspective que nous avons
envisagée serait de coupler notre détecteur avec une des méthodes proposées par [46 -
Flasque] et [114 - Marquez] consistant en une détection de composants connexes sur la
surface de la cellule d'exploration utilisée pour faire le suivi du vaisseau. Cela nécessite une
segmentation locale préalable, qui dans notre cas pourrait étre réalisée par le méme seuillage
adaptatif local que celui que nous avons proposé pour l'extraction des isocontours. Avec le
méme type de pré-segmentation, on peut envisager l'implantation d'une méthode inspirée de
[11 - Bellemare et al.], fondée sur l'analyse de la carte de profondeur dans une navigation

endoscopique virtuelle.
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Deux autres perspectives réalisables a courte échéance sont :

e ['évaluation quantitative de la méthode d'extraction de I'axe central du vaisseau et de
la technique de détection de bifurcations sur des images de synthése dont on connait
la position et I'orientation exacte de 1'axe central, des contours et des bifurcations.

e [La validation clinique du logiciel Maracas a plus grande échelle.

En dépit des avantages de I'ARM liés a l'absence d'effets secondaires, les progrés des
scanners multi-barettes font qu'on ne peut pas ignorer aujourd’hui les images de
l'angioscanner. Les premiers tests de nos algorithmes d'extraction de 1'axe et des contours des
vaisseaux sur ce type d'images sont prometteurs, néanmoins il est nécessaire de vérifier de
facon approfondie leur applicabilité. Cela constitue le sujet de travail d'un DEA en cours.

Notre technique de segmentation de vaisseaux devrait étre applicable a des
problématiques médicales autres que la quantification de sténoses artérielles. Citons en
particulier le probleme de séparation artério-veineuse. Le rehaussement veineux, génant pour
la visualisation des arteres, se produit méme dans les images du premier passage de produit de
contraste. Cette superposition d'artéres et veines devient inévitable dans les images obtenues
avec un produit a rémanence vasculaire. Or, ces produits sont souvent considérés comme
l'avenir de I'ARM, du fait d'un rehaussement plus homogéne et d'un meilleur rapport
signal/bruit. Une segmentation et une description symbolique de I'ensemble des vaisseaux
présents dans I'image, devraient permettre de visualiser les parties de l'arbre vasculaire
sélectionnées par l'utilisateur, en éliminant les superpositions.

Rien que l'extraction automatique de l'axe du vaisseau a plusieurs retombées dans le
domaine médical, dont I'implémentation est envisageable a moyen terme, par exemple :
endoscopie virtuelle guidée automatiquement par 1'axe, simulation de la pose de prothéses
endo-vasculaires, étiquetage automatique de l'arbre vasculaire en vue de la caractérisation
lésionnelle globale ou encore optimisation de plans d'acquisition pour la mesure du flux

sanguin par IRM.
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ANNEXE A

FILTRAGE ANISOTROPE

APPLIQUE AU REHAUSSEMENT
DE PETITS VAISSEAUX

1l est tres difficile de rehausser les petits Cette méthode combine un lissage par un L-
vaisseaux sans amplifier en méme temps le filtre directionnel appliqué le long de
bruit du fond de l'image. La méthode de l'orientation locale du vaisseau, avec un
filtrage anisotrope non-linéaire que nous rehaussement a l’aide du laplacien appliqué
proposons dans ce chapitre semble offrir un sur le plan localement orthogonal a cette

compromis raisonnable. orientation.
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Introduction

Chronologiquement parlant, nos premiers travaux de recherche sur le traitement d'images
vasculaires étaient axés sur l'amélioration de la qualité des images. L'effet escompté était
surtout d'améliorer la visualisation des petits vaisseaux, notamment dans le cas du MIP
(Maximum Intensity Projection), afin de permettre une meilleure appréciation par le médecin
de la pathologie artérielle, ainsi que de la vascularisation collatérale dans le cas des vaisseaux
obstrués.

Malgré I’émergence de nouvelles techniques de visualisation, la projection MIP est
encore tres répandue dans la pratique clinique. Cette technique tend a augmenter 1’intensité du
fond, puisqu’elle retient en chaque point du plan de projection, I’intensit¢ maximale
rencontrée par le rayon de projection traversant le volume de données. De ce fait, dans les
images obtenues par MIP, les petits vaisseaux de faible intensité peuvent disparaitre
partiellement ou totalement, bien qu’ils soient visibles dans des coupes individuelles. Il
s'avere donc nécessaire de filtrer I'image, afin de réduire le niveau de bruit dans chaque coupe
avant la projection, tout en conservant le nombre, le contour précis et la longueur des
vaisseaux.

Du fait de la diversité de formes, de dimensions et de brillance des vaisseaux sur I’image,
les techniques traditionnelles de filtrage, et plus particulierement le lissage par filtres passe-
bas isotropes, n'offrent pas un compromis satisfaisant entre I'élimination du bruit et la
préservation des petits vaisseaux et des contours nets. En quéte d'un tel compromis, une
méthode de filtrage anisotrope, adaptatif, nommeée filtre HD [132 - Orkisz et al.] fondée sur le
calcul de ’orientation locale a été proposée et a montré des résultats intéressants dans ce
domaine. Nous avons exposé¢ sommairement le principe de cette méthode dans la deuxiéme
partie du manuscrit (§ 4.3.1.1). Celle-ci consiste a lisser I'image d'une maniére directionnelle,
en s'alignant sur les structures susceptibles d'étre des vaisseaux. Cela permet d'éviter le lissage
a travers les frontiéres, ce qui effacerait les petits vaisseaux et rendrait flous les contours des

vaisseaux de plus grand diamétre.
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En suivant la méme ligne de recherche, nous proposons un opérateur destiné a rehausser
les petits vaisseaux tout en limitant I'amplification du bruit. Pour ce faire, nous adaptons la
technique d'estimation de I'orientation locale, précédemment citée, en proposant un nouvel

opérateur de lissage. Cette annexe est consacrée a la présentation de cet opérateur.
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Notations

Dans cette annexe, les notations suivantes seront utilisées :

Notations générales et conventions :

1 Indice des orientations discrétes,

S. Ensemble de batonnets voisins paralleles dans 1'orientation i,

S/ /™ batonnet dans l'orientation i,

A Batonnet central dans 'orientation i,

o/ Ecart-type de ’intensité le long du batonnet S/,

o Moyenne des o/ de tous les batonnets appartenant a S,

g/ Moyenne du gradient d’intensités dans une orientation orthogonale au

batonnet S/,

g; Moyenne des valeurs absolues de tous les g/,

Opt Orientation locale optimale,

S o Ensemble de batonnets voisins paralleles dans I'orientation locale optimale,
F Fonction image,

Af Laplacien de f
Sisotrope Image résultante d'un rehaussement laplacien conventionnel (isotrope),

Janisotrope Image résultante de l'application du nouveau filtre anisotrope,
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1. Méthode

La premicre étape du filtrage consiste en ’extraction de 1’orientation locale en chaque
point de I’image. Ensuite, un L-filtre directionnel est appliqué le long de cette orientation dans
un but de lissage, tandis qu'un rehaussement est obtenu grace a 1’utilisation du laplacien sur le

plan localement orthogonal a celle-ci.

1.1. Estimation de I'orientation locale [132 - Orkisz et al.]

L'orientation locale est sélectionnée parmi un ensemble d’orientations discrétes,
représentées chacune par un segment de droite appelé "batonnet". Le critere de choix de
I’orientation optimale exploite simultanément ’homogénéité de I’intensité le long du batonnet
et la différence d’intensités avec les batonnets voisins, d'ou le nom du filtre HD (Homogénéité
et Différence).

Une longueur du batonnet a été déterminée expérimentalement en tenant compte d’un
compromis entre la résolution spatiale et le colit de calcul d’une part, et I’efficacité du lissage
d’autre part. Elle a été fixée a 5 voxels, déterminant ainsi le nombre i possible d'orientations
discretes autour du point central a 8 en 2D et a 49 en 3D. Chaque orientation correspond a une
paire de pixels symétriques (extrémités du segment correspondant) dans le périméetre de 5x5

en 2D (Fig. 1) et dans une surface de 5x5x5 en 3D.

Ry Ty T

Figure 1 - Segments discrets correspondants aux 8 orientations possibles pour
le calcul de l'orientation locale en 2D.

1.1.1. Mesure de l'homogénéité
Pour chaque voxel de I'image et dans chaque orientation i, on considére un ensemble

S, = {S,:’ | je N, j<n} de n batonnets voisins paralléles au batonnet central S ? La figure 2

montre un exemple en 2D ou n = 2.
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(a) (b)

Figure 2 - Exemple d'un ensemble de batonnets voisins Si utilisé pour calculer le critere HD : (a) S5 (orientation
5), (b) S4 (orientation 4).

La mesure d'homogénéité est calculée individuellement pour chaque batonnet de

I’ensemble. Cette mesure correspond a I’écart-type de ’intensité o/ le long du batonnet S/ .
L’homogénéité globale &, pour un voxel et une orientation discréte i, est la moyenne des
mesures d’homogénéité de tous les batonnets appartenant a S, (plus &, est petit et plus

grande est ’homogénéité) :

= L ZG? (0

1.1.2. Mesure de la différence

La différence entre le batonnet central et son /™ voisin est déterminée par la moyenne du
gradient d’intensités dans une orientation orthogonale aux batonnets. Avec une longueur de
batonnet égale a m, cette différence est définie par :

;1

8 =—
m

. | i
Z(f,f —f7) j=l.un 2)

ou f, correspond a Iintensité du k™ voxel du batonnet central, et f,] correspond a

Iintensité du k™ voxel du bétonnet voisin. Ce gradient est équivalent a la différence
d’intensités moyennes entre le batonnet central et son j*™ voisin. La différence globale est la

moyenne des valeurs absolues des n gradients orientés :
S I 3)
8 = _Z‘g i‘l‘
n Jj=1
Le batonnet optimal doit prendre des petites valeurs de &, et, a proximité des frontieres,

des valeurs ¢élevées de g,. Le batonnet qui détermine donc ’orientation locale optimale est

celui qui maximise le critére suivant :
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HD, =g, — a0, “4)
Soit opt = argmax{HD, } l'orientation locale optimale, nous nommons S, 'ensemble des

batonnets voisins paralléles dans cette orientation. La valeur du coefficient de pondération ora

¢été calculée pour prendre en compte les vaisseaux fortement incurvés : o= 5/3 en 2D et o=

23/4 en 3D.

1.2. L'opérateur de rehaussement
Ayant connaissance de l'orientation locale, il est possible d'implémenter un schéma de
rehaussement similaire a celui proposé par [103 - Loock et al.], c'est a dire d'appliquer d'abord

un lissage directionnel (filtre passe-bas) le long de cette orientation et ensuite un

rehaussement de contraste (filtre passe-haut) dans le plan orthogonal a celle ci.

1.2.1. Lissage directionnel

Les filtres passe-bas (moyen, gaussiens) donnent des résultats insatisfaisants pour les
vaisseaux trés minces et tortueux. Au lieu de cela, nous préférons utiliser des L-filtres [29 -
Cocquerez et Philipp]. Rappelons-nous que ces filtres sont basés sur un tri des voxels par

ordre croissant d'intensité : f, <...< f,, ou / est le nombre de voxels (dans notre cas / est la
longueur des batonnets). Un L-filtre correspond a une combinaison linéaire des intensités
ainsi ordonnées, avec des coefficients a, selon le rang £.

Nous proposons donc d'effectuer le lissage directionnel en appliquant un L-filtre sur

chaque batonnet appartenant a S, basé sur le calcul de la moyenne tronquée.

Soit :
1 [+1 (5)
k=ky=—k, 1.k, £
awal PO EERET R 0o =Y
a, =
0 pour les rangs restants, 0 < w < k,,

la moyenne tronquée calculée sur le /™ bétonnet de S, est definie par:

~ (6)
m({pz = Z a, fy
k=1
o \ - -1 .
Notons que w=0 équivaut a un filtre médian alors que w= - correspond a un filtre

moyenneur.
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1.2.2. Rehaussement de contraste

Le rehaussement de contraste est effectué dans le plan orthogonal a I'orientation locale
(ou dans la direction orthogonale a cette orientation lorsque 1’image initiale est 2D), et
s’inspire de la technique conventionnelle consistant a combiner 1'image avec son laplacien [29

- Cocquerez et Philipp]. Cet opérateur conventionnel peut €étre mis sous la forme suivante :
Sisowope = Vio +(A=¥i5) - A (7
Soient {m({pt cj= 0,1,...,11}L les valeurs moyennes tronquées calculées pour I'ensemble des
béatonnets de S,,. Nous calculons une approximation du laplacien 2D (ou de la dérivée

seconde directionnelle) appliquée sur ces valeurs :

n 8
Am _=n-m’ —Zrnj ®

opt opt opt
J=1

Pour obtenir l'effet de rehaussement, nous combinons ce laplacien avec mgpt. Ainsi,

l'intensité initiale du voxel central dans Sfp, est remplacée par :

anisarape = Vanso " Moy + (1= Voey ) A, ©)

Le coefficient y,,  controle I'effet de rehaussement, tandis que le coefficient w dans
l'expression 5 controle l'effet de lissage. Ainsi, lorsque y,,, =1, l'effet de l'opérateur
anisotrope est uniquement un lissage puisque son résultat est exactement la sortie du L-filtre

directionnel f

0 \ .« .
anisorrope = M- AU fur et @ mesure que 7, diminue, le rehaussement des
structures fines et des contours augmente au détriment des régions homogénes qui
disparaissent compleétement pour .o = 0. Les résultats ci-dessous ont été obtenus avec

Voniso = 0,5 et w=0.

2. Résultats

Ce nouvel opérateur a été testé sur des images ARM soustraites (§2.2.1.2) de 9 patients,
dans lesquelles les structures non-vasculaires ont été, au moins partiellement, éliminées par
soustraction. Rappelons que ces images sont obtenues en effectuant, pour un méme patient,
deux acquisitions consécutives : la premiere avant, la deuxiéme apres injection intravasculaire
du produit de contraste. La premicre image sert de masque. En la soustrayant a la seconde, a
l'instar de 1'angiographie numérisée conventionnelle aux rayons X, on obtient une image de

vaisseaux sur un fond plus ou moins sombre. Idéalement (sans artefacts de mouvement) la
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soustraction devrait éliminer les tissus non-vasculaires. Dans la pratique, elle amplifie
également le bruit. En raison d'un colt informatique ¢élevé de I'algorithme d'estimation de
l'orientation 3D les tests ont été effectués en 2D sur des images MIP.

Nos résultats ont été comparés avec ceux de la technique conventionnelle de
rehaussement a 1’aide du laplacien (7), avec la méme valeur du coefficient de pondération ¥,
= 0,5. La comparaison a été qualitative et quantitative. L'inspection qualitative s'est
concentrée sur la visibilité de petits vaisseaux. La comparaison quantitative a été basée sur
des mesures de contraste et de bruit. Un algorithme de suivi automatique du vaisseau
appliqué aux segments vasculaires choisis par l'utilisateur nous a permis de mesurer le signal
moyen a l'intérieur et a l'extérieur des vaisseaux, ainsi que 1'écart type du bruit a proximité des
vaisseaux. Notons que le niveau de bruit est habituellement mesuré dans une région de
I'image en dehors du corps du patient. Ce choix n'est pas appropri¢ dans le cas des images de
ARM puisque le niveau de bruit dépend du niveau local du signal. Les mesures ont été
effectuées sur 65 segments artériels avec des diamétres variant entre 1 et 8 pixels et
représentant des régions vasculaires différentes: des artéres carotides aux artéres de membres

inférieurs, y compris l'aorte abdominale et ses ramifications.

(a) (b) (c)
Figure 3 - Images de la région des arteres carotides. (a) Image originale. (b) Image rehaussée par 'opérateur
isotrope. (c) Image rehaussée par I'opérateur anisotrope.

L'inspection visuelle des figures 3 et 4 montre que les artéres apparaissent plus nettes
apres l'application des opérateurs isotrope et anisotrope. Cependant, l'opérateur isotrope
conventionnel amplifie fortement le bruit, alors que notre opérateur anisotrope géneére une
amplification plus modérée du bruit. Cette impression qualitative a été confirmée par les
mesures quantitatives. En effet, en moyenne notre opérateur anisotrope a produit une
amélioration significative du contraste (50,5 %) et une plus petite amplification de I'écart type
de bruit (41,5 %). Ceci a eu comme conséquence une amélioration du rapport contraste/bruit

(11,7 %). L'opérateur isotrope a produit un rehaussement similaire du contraste (45 %) mais le
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niveau de bruit a été¢ fortement amplifié¢ (106,6 %), ce qui a mené a une dégradation du

rapport contraste/bruit (- 26,3 %).

(a) (b) (c)
Figure 4 - Images de la région de l'aorte abdominale avec les arteres rénales et les arteres iliaques. (a) Image
originale. (b) Image rehaussée par l'opérateur isotrope. (c) Image rehaussée par l'opérateur anisotrope.
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Conclusion

Il est trés difficile de rehausser des objets lin€¢iques fins sans amplifier le bruit. Notre
nouvelle méthode qui applique un L-filtre le long des vaisseaux et un laplacien sur le plan
localement orthogonal a l'axe du vaisseau, semble étre un compromis raisonnable. Elle
améliore fortement le contraste tandis que le bruit est modérément amplifié. Nous 1'avons
testée sur des images ARM dans lesquelles la visualisation des petits vaisseaux sanguins a été
nettement améliorée.

Cette méthode pourrait donc étre employée pour faciliter 1'évaluation visuelle de la
vascularisation collatérale ou périphérique. Dans ce but, il serait nécessaire d'optimiser
I'implémentation informatique de 1'algorithme, afin de le rendre utilisable en pratique clinique.

Par ailleurs, le filtre peut étre appliqué comme pré-traitement a la segmentation de
vaisseaux. En choisissant des valeurs de parametres favorisant le lissage, on peut diminuer le
bruit de l'image tout en préservant les petits vaisseaux, ce qui devrait faciliter la tache de
segmentation. Avec des valeurs des parametres privilégiant le rehaussement, notre opérateur
pourrait étre également utilisé pour la détection automatique de germes en vue de l'extraction
des vaisseaux. Cette application ouvre une autre perspective de travail futur, consistant en une
implémentation de l'opérateur dans un cadre multi-échelle. En effet, son caractére mono-
échelle actuel se traduit par un rehaussement plus important des structures fines et des
contours que des régions homogenes. Dans le but du rehaussement, cette caractéristique n'est
pas génante, car les gros vaisseaux sont en principe trés visibles dans l'image, sans avoir
besoin d'étre rehaussés. Cependant, pour une détection de germes, il est important de pouvoir
détecter aussi bien les petites structures que les vaisseaux de gros calibre.

Toutes ces perspectives sont trés intéressantes et restent encore a explorer. Elles n'ont pas
été exploitées dans le cadre de ce travail dont l'objectif est la quantification automatique des
sténoses artérielles, pour deux raisons principales. D'abord, rappelons que les sténoses se
trouvent dans les vaisseaux de taille importante. Certes, le rehaussement des petits vaisseaux
permet une meilleure appréciation du réseau vasculaire collatéral au niveau des

rétrécissements, facilitant ainsi 1'évaluation de I'état général du patient atteint de la maladie
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athéromateuse. Cependant, dans un but purement quantitatif, il n'est pas nécessaire de
segmenter les petits vaisseaux de l'image. Ce qui nous intéresse particulierement sont les
artéres de gros calibre. Par ailleurs, notre travail de recherche sur la segmentation s'est orienté
vers les méthodes de type "suivi de 1'axe", ce qui permet de se limiter a des calculs trés locaux
et de réduire ainsi le temps du calcul. De plus, notre nouvelle méthode, qui s'appuie sur la
caractérisation de formes a l'aide du tenseur d'inertie, s'est avérée trés robuste au bruit de

I'image, ne nécessitant pas de filtrage préalable.
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