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Introduction

L "IMAGERIE ULTRASONOREest une technique d’exploration qui a montré tout son

intérét dans le domaine médical. Elle présente de nombreux avantages: elle est
non invasive, fournit des images en temps réel, requiert un matériel relativement léger.
Actuellement, la plupart des échographes fournissent une image bidimensionnelle qui
correspond au plan de coupe que le médecin choisit avec la sonde. Mais les structures
étudiées possedent trois dimensions. Pour établir son diagnostic, le médecin doit alors
reconstruire mentalement les caractéristiques du volume en coordonnant les images
échographiques avec la position de la sonde. L'intérét de I'échographie 3D est de réa-
liser cette intégration des images et des positions de maniére automatique.

Aujourd’hui les moyens techniques existent pour I'acquisition et I'exploitation des
données échographiques tridimensionnelles. Et si des appareils 3D sont commercia-
lisés depuis plusieurs années déja, I'échographie 3D reste avant tout expérimentale.
L'une des difficultés majeure est en effet de savoir comment tirer profit des informa-
tions recueillies.

L'objectif qui a guidé ce travail, est d’exploiter ce que I'échographie 3D peut ap-
porter au diagnostic. Le champ d'application de I'’échographie est extrémement varié
et I'objectif dépasse le cadre d’une simple thése. Aussi I'avons nous, dans un premier
temps, limité a une application concernant la région thyroidienne: la visualisation des
adénomes parathyroidiens pour en faciliter la localisation en vue d’une intervention
chirurgicale.

Pour atteindre cet objectif, nous avons choisi une approche trés pragmatique. Un
systeme d’échographie 3D a ainsi été entierement construit au laboratoire de biophy-
sique et les expérimentations réelles ont commencé dés que possible. Plusieurs raisons
justifient cette approche.

En premier lieu, I'échographie est une méthode d'imagerie qui a fait ses preuves;
pourtant si I'on considére les principes physiques sur lesquelles elle repose, de nom-
breux facteurs pouvaient laisser croire qu’elle ne serait pas aussi performante. Pour
I'échographie 3D, les paramétres sont encore plus nombreux. S'il avait fallu attendre
gue toutes les méthodes soient parfaitement au point sur le papier, les systemes d’écho-
graphie 3D ne seraient toujours pas utilisés.

Le développement d’'un systeme d’échographie 3D comporte une part importante
de mises au point ou de développements purement techniques, qui peuvent paraitre
inopportuns dans un travail de recherche. S'ils absorbent beaucoup de temps, cette
étape seule permet d’avoir une compréhension profonde et intuitive des différents pa-
rametres. Il est souvent possible de concevoir a I'avance l'influence de tel ou tel para-



métre pris isolément. Mais dans les systemes complexes, seule la confrontation avec la
réalité apporte I'expérience nécessaire a la maitrise de I'ensemble.

Enfin, I'objectif est d’exploiter les données échographiques tridimensionnelles;
mais il ne faut pas perdre de vue les utilisateurs. Un systéme, aussi remarquable soit-il,
ne sera pas utilisé s'il ne s'insére pas aisément dans la pratique des utilisateurs et si
ceux-ci n'entrevoient pas tout le bénéfice qu’ils peuvent en tirer. Aussi avons-nous trés
t6t soumis nos prototypes aux tests réels pour mieux évaluer le potentiel actuel de cette
technologie.

Le travail mené inclut donc la mise au point d’'un prototype. La méthode choisie pour
recueillir les données tridimensionnelles, consiste a repérer avec un dispositif adéquat
la position de la sonde pendant que I'opérateur balaye la zone étudiée. La manipulation
reste donc identique pour I'opérateur.

Pour mettre en pratique cette méthode, nous disposions au début de cette these:
— d'un échographe pouvant mémoriser 32 images d’environ 80 Ko ;
— d’un bras mécanique pour repérer la position de la sonde, mais non calibré;
— d'un ordinateur Pentium a 200 MHz.
Nous avons donc assemblé ces différents éléments et profitant des progrés technolo-
giques au cours de ces trois dernieres années, nous avons pu mettre en place un systéeme
d’échographie 3D utilisable en routine et constitué :
— d'un échographe pouvant mémoriser 128 images de 128 Ko chacune et compor-
tant de nombreuses améliorations;;
— de deux systéemes de repérage: un bras et un systeme électromagnétique, tous
deux calibrés;

— d’un ordinateur Pentium a 450 MHz.

Plan

Nous avons voulu, dans ce document, présenter les différents probléemes qui se
posent en échographie 3D. Compte tenu de la variété des domaines concernés, nous
nous sommes plus particulierement concentrés sur le probléme de I'exploitation et de
la visualisation des données recueillies.

Ce document est divisé en trois parties. La premiére s’attache a donner une vue
générale de I'échographie 3D aujourd’hui, que ce soit du point de vue des techniques
d’acquisition ou des applications médicales. Nous y présentons plus en détails le sys-
téme que nous avons mis au point. Enfin, un modélisation rigoureuse de I'acquisition
des données est proposée. Elle permet alors d'étudier en détails les approximations
généralement passées sous silence.

Les données sontrecueillies en repérant la position de la sonde pendant le balayage.
Cette précision doit étre comparable a la résolution des données ultrasonores i.e. de
'ordre du millimétre. Une telle précision est assez difficile & atteindre si I'on veut
laisser une grande liberté de mouvements a la sonde. La deuxiéme partie du document
est donc consacrée a I'étude des deux systemes de repérage que nous avons utilisés: le
bras et le capteur électromagnétique.

Apres I'étape nécessaire de calibrage du repérage, le probléme de I'exploitation des
données est finalement abordé dans la troisieme partie. Nous proposons une méthode
basée sur l'interprétation de I'opérateur. Les résultats sont présentés en obstétrique et
pour I'application que nous avions choisie a savoir la région thyroidienne. Enfin, nous
terminons sur deux exemples montrant comment tirer parti de connaissapries



sur les structures pour en améliorer la détection automatique : segmentation automa-
tique de la carotide (chapitre 8) et amélioration de la visualisation du feetus (chapitre
9).
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Introduction

"OBJECTIF DE CETTE PARTIEESt de donner une vision d’ensemble de la situation
de I'échographie tridimensionnelle aujourd’hui. Le premier chapitre fait le point
sur les différentes techniques qui permettent d’acquérir les données ultrasonores 3D ;
balayage manuel, automatique et tableaux de transducteurs sont les plus répandues.
Ces techniques arrivent & maturité et la recherche des applications médicales donne
lieu & une importante littérature dont le chapitre donne également un apergu.

Dans le chapitre 2, nous présentons en détails les caractéristiques du systéme d’ac-
quisition que nous avons développé. Lorsqu’un opérateur effectue un examen avec un
échographe classique, il fait mentalement la reconstruction 3D a 'aide de la position
de la sonde et des images de coupe. Notre systeme s'inspire de cette démarche et suit
la position de la sonde pendant que I'opérateur balaye la région étudiée.

La reconstruction des données a partir d'une série de plans de coupe est une ap-
proche courante pour I'échographie 3D ; et le probléme se pose alors en termes d’échan-
tillonnage irrégulier. Par rapport aux contraintes techniques, de nombreuses simplifi-
cations sont cependant nécessaires. L'interprétation et I'exploitation des données re-
cueillies sont alors valables uniguement si I'on a une parfaite connaissance de ces sim-
plifications et de leurs conséquences. Un cadre rigoureux est donc mis en place dans le
chapitre 2, afin d’étudier I'influence des différents parametres.
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CHAPITRE
UN

Echographie 3D : techniques et
applications

"IMAGERIE ULTRASONORE est aujourd’hui couramment utilisée en médecine.

Les examens échographiques comportent cependant certaines limites, car I'ex-
ploration est réalisée par des plans de coupes alors que les structures étudiées ont trois
dimensions. L'échographie 3D tente de pallier cet inconvénient et suscite un intérét
croissant depuis une dizaine d’années.

Ce chapitre fait le point sur la situation de cette nouvelle technique. Aprés un rap-
pel succinct des techniques échographiques classiques, nous détaillons les diverses me-
thodes d’acquisition de données 3D et passons en revue les nombreuses applications
médicales expérimentées en vue d'évaluer I'apport de I'échographie 3D dans le do-
maine médical.

1.1 Techniques échographiques

Le principe de I'échographie médicale découle directement du sonar. Une onde ul-
trasonore est émise et subit différentes interactions en traversant le milieu de propaga-
tion: réflexion, diffusion et atténuation. Connaissant les lois physiques d’interactions,
I'analyse de I'onde réfléchie permet alors de remonter aux propriétés des milieux tra-
versés.

Cette section présente les lois physiques de base utilisées en échographie ainsi que
les technigues d’exploitation des signaux qui permettent d’obtenir les images de plan
de coupe. L'étude approfondie des phénomenes physiques mis en jeu, ainsi que du
fonctionnement des échographes actuels sort du cadre de document. Nous nous conten-
tons de présenter ici les éléments indispensables pour comprendre les possibilités et les
limites de I'’échographie 3D.

1.1.1 Principes physiques [2]

D’un point de vue physique, I'onde ultrasonore est une onde longitudinale qui cor-
respond a des variations locales de la pression. La propagation en milieu homogéne est
alors bien connue et les lois sont similaires a celles des ondes optiques. Mais I'objectif
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est d’étudier le corps humain, qui est pour le moins peu homogéne. D’autres phéno-
meénes plus complexes interviennent alors, en particulier la réflexion, la diffusion et
I'atténuation.

Milieu homogéne

Dans un milieu homogéne, deux valeurs sont alors utiles a connaitre : la vitesse de
propagation de I'onde et la quantité d’énergie absorbée. La vitadsdonde dépend
des propriétés physiques (élasticiiédensitép) du milieu traversé:

E
c=4/—
p

Dans un milieu parfaitement homogeéne, I'onde se déplace donc & vitesse constante.
Dans le corps humain, la vitesse peut varier entre 1450 et 1650 m/s pour les tissus
mous et entre 2500 et 4000 m/s pour les os.

Le déplacement de I'onde acoustique engendre un phénoméne d'absorption qui
transforme une partie de I'énergie en chaleur. Globalement, I'énergie de I'onde décroit
de maniere exponentielle suivant la distadgarcourue, le coefficient de décroissance
dépendant du milieu mais également de la fréquence de 'onde.

Réflexion

Lorsque I'onde ultrasonore passe d’'un miligfy a un milieuM, aux caractéris-
tiques différentes, une partie de I'onde est réfléchie. Le pourcentage d’'énergie réflé-
chie est fonction de I'angle entre I'onde incidente et I'interface mais aussi de la dispa-
rité entre les deux milieux. On la mesure par I'impédance acousfigdi@n milieu :

Z = pe. Le pourcentage d’énergie réfléctiteest alors:

r= G2
(Z1 + 2»)?
ol 7, etZ, sontles impédances acoustiques respectives des milie@t M/». L'onde
transmise est donc d’autant plus faible que la différence d'impédance entre les deux
milieux est grande.

Les impédances des tissus mous sont de I'ordig@i&0® kg/m?s. Par contre pour
les os, elle est de I'ordre de10° a7.10% kg/m?s et d’environ400 kg/m?s pour l'air.
Pour les interfaces entre des tissus mous et IRir(99,9%) ou entre des tissus et des
os (R ~ 30%), une grande partie de I'onde est réfléchie, ce qui empéche I'exploration
de structures plus profondes.

Diffusion

La loi de réflexion est valable lorsque I'interface entre milieux homogénes est de
taille suffisamment importante devant la longugwte I'onde ultrasonore\(= ¢/ f ou
f estla fréquence). Mais toutes les inhomogénéités de taille inférieure ou comparable
a \ (petits vaisseauy, fibres, etc.) se comportent comme des sources ponctuelles qui
réfléchissent une partie de I'onde dans toutes les directions de I'espace.
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Atténuation de I'onde

Dans le corps humain, I'intensité de I'onde ultrasonore diminue avec la profondeur
a cause des interactions que I'on vient de voir : réflexion, diffusion et absorption. L'at-
ténuation est une loi exponentielle i.e. a une profondediintensité I; est donnée
par:

(1.2) I; = Iy exp(—ad)

ou I, est I'intensité initiale de I'onde.

Le coefficient d’atténuation est ici proportionnel a la fréquengePour les tissus,
il estd’environ 1 dB/MHz.cm. Pour une onde de 3.5 MHz de fréquence, I'intensité aura
ainsi diminué de 17,5 dB a 5 cm de profondeur.

1.1.2 Principes de I'échographe [2, 114]

A partir des lois d'interactions entre I'onde et le milieu traversé, il est possible de
prédire les modifications que subit I'onde lorsque le milieu est connu. Inversement, si
I'on connait les changements qu'a subis I'onde, il est possible d’en déduire les proprié-
tés du milieu. Les échographes classiques envoient une bréeve impulsion ultrasonore et
analysent les signaux réfléchis. Chaque impulsion permet d’obtenir les informations
suivant la direction de propagation et I'image finale est obtenue en combinant une série
de lignes. L'étude de la constitution de I'image échographique a partir d’analyses uni-
dimensionnelles apporte également un éclairage intéressant sur le probléme du passage
de I'image 2D aux données tridimensionnelles.

Mode 1D

Il faut a la fois maitriser les paramétres de I'impulsion envoyée (forme, fréquence,
amplitude, etc.) et pouvoir analyser les signaux réfléchis. Le signal acoustique n’est pas
aisé a manipuler, on lui préfére donc un signal électrique. La conversion entre le signal
électrique et le signal acoustique est réalisée par un transducteur. Il s’agit d’un élément
piézo-électrique qui se déforme sous I'action d’un signal électrique créant ainsi I'onde
acoustique. Inversement, lorsque les signaux réfléchis reviennent sur le transducteur,
ils le déforment, engendrant ainsi un signal électrique proportionnel a la déformation.
Un méme transducteur est donc utilisé pour I'émission et la réception des sighaux.

L'échographe émet une impulsion qui se propage en ligne droite suivant la direction
du transducteur: « la ligne de tir ». L'exploitation la plus simple des signaux réfléchis,
consiste alors a visualiser 'amplitude du signal réfléchi au cours du temps (mode A
(amplitude) fig. 1.1).

Dans le corps humain, on considére que la vitesse de propagation est & peu prés
constanted ~ 1540 m/s). La distance parcourue est ainsi directement proportionnelle
au temps écoulé. Un signal d’amplitude éleveé recu aprés uigpsvient donc d’'une
structure située a une distane®/2 sur la ligne de tir. Il est ainsi possible de mesurer
précisément des distances.

L'atténuation de I'onde limite la profondeur qu'il est possible d’explorer. On a vu
gu’elle dépendait de la fréquence. Typiquement, la profondeur maximale sur une ligne
de tir est d’environ 10 a 15 cm pour une onde a 3,5 MHz et5cm a 7 MHz.

Le mode A n’est plus tellement utilisé aujourd’hui. Il a été remplacé par le mode B
(brillance), qui consiste a coder I'amplitude du signal par une intensité variant selon
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ARFLTIEE

FiG. 1.1 —Principe de I'échographie. Une onde ultrasonore est émise par le transduc-
teur. L'analyse des signaux réfléchis au cours du temps fournit alors les informations
sur les propriétés physiques des milieux traversés

une échelle de luminance. En effectuant des tirs successifs, on obtient alors le mode
TM (Temps Mouvement) qui permet de suivre les mouvements physiologiques (cceur,
vaisseaux, etc.) et de mesurer I'amplitude ou la fréquence d’'un mouvement.

Mode 2D

Avec un seul transducteur, on ne peut analyser qu’une seule direction a la fois.
Pour visualiser un plan de coupe, il faut donc plusieurs lignes de tir qui recouvrent la
région que I'on veut observer. Sil’'on connait précisément la position de chaque ligne, il
suffit de mémoriser les informations de chaque tir. L'affichage en mode B de toutes les
lignes sur une méme image fournit alors une reconstruction du plan de coupe. Diverses
techniques ont été utilisées pour recueillir les informations sur plusieurs lignes de tirs:
balayage manuel, mécanique et électronique.

Balayage manuel

D’un point de vue historique, on a tout d’abord utilisé un bras mécanique sur lequel
est fixé le transducteur. L'utilisateur déplace lui-méme le transducteur pour acquérir
les différentes lignes de tir. Le bras fournit la position du transducteur et I'orientation
de la ligne de tir a chaque instant. Il permet également de limiter le mouvement du
transducteur dans un seul plan.

Durant un examen échographique, il est important de garder un bon contact entre
le transducteur et la peau. A l'interface entre l'air et les tissus, 99,9% de I'énergie
de I'onde acoustique est réfléchie. S'il y a de l'air entre le transducteur et la peau,
il est alors impossible d’explorer suivant la ligne de tir. Comme ['utilisateur déplace
lui-méme le transducteur, il peut veiller & satisfaire cette contrainte.

La durée d’acquisition de I'image dépend du mouvement effectué. Elle est typi-
guement de plusieurs secondes. L'analyse est donc limitée aux régions ou il n'y a pas
de mouvement. Compte tenu de la vitesse de propagation de I'onde, le temps d’ac-
quisition d’'une ligne de tir est de I'ordre de 108. Avec des images d’environ 200
lignes, des taux de plusieurs dizaines d'images par secondes sont donc théoriquement
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possibles. La vitesse de balayage de I'utilisateur est par conséquent un facteur limitant.
Pour cette raison et également a cause de 'encombrement du bras, cette technique n’est
plus utilisée.

Balayage mécanique

En automatisant les mouvements automatiques, il est alors possible d’atteindre des
vitesses de balayage beaucoup plus élevées. Le temps de formation d’'une image com-
pléte est de I'ordre du millieme de seconde, ce qui permet de visualiser les mouvements
des tissus.
Pour réaliser le balayage automatiquement, le transducteur est plongé dans un mi-
lieu aqueux a l'intérieur de la sonde échographique. Ce milieu facilite le mouve
du transducteur et permet d’adapter I'impédance du transducteur a celle de la p v k)
ne doit cependant pas y avoir d’air entre la surface de la sonde et la peau, ce
mite la surface de contact. Le balayage sectoriel permet alors de visualiser une
suffisamment large avec une fenétre acoustique réduite.
Le transducteur a la forme d’'une coupelle et pivote autour d’un axe selon un mou-
vement est pendulaire. Le balayage peut aussi étre réalisés par plusieurs transducteurs
qui ont un mouvement de rotation constant. Techniquement, les sondes doivenftfont-2 —Balayage

allier différentes qualités: mécanique avec un ou

. oA f ._plusieurs transducteurs.
— la position du transducteur doit étre connue avec une grande précision af|np ene

pas introduire de distorsion dans la reconstruction de I'image;
— la vitesse de rotation doit étre assez grande pour obtenir des images rapidement;

— il faut une parfaite étanchéité pour éviter I'apparition de bulle dans le mi
aqueux. L'air des bulles dégraderait en effet 'adaptation d'impédance e
images deviendraient difficiles a interpréter.

Balayage électronique ."/
I
£

Le balayage électronique permet de s’affranchir de ces contraintes technique
en conservant une vitesse d’acquisition optimale. Au lieu d’utiliser un seul transdu .-"I
gue I'on déplace, on utilise une barrette formée de plusieurs transducteurs (en g |
une centaine). L'excitation séquentielle des transducteurs permet d’obtenir des “2i_
de tirs paralléles (fig. 1.3).

Mais I'électronique offre aussi une grande maitrise de I'onde émise. En excitant
un groupe de transducteurs avec des retards donnés, on peut focaliser I'onde sur une
région précise du plan de la sonde. La résolution de Iimage est ainsi optimisBtS|al-3 —Balayages
ol I'utilisateur en a le plus besoin. La focalisation est réalisée a I'émission, mai€|@¢&roniques. A droite un
focalisation continue pour les signaux recus améliore également la qualité de I'if@tfyage linéaire, a gauche
Comme pour le balayage mécanique, on peut aussi optimiser la zone d’exploitigalayage sectoriel.
avec une fenétre de contact minimum en utilisant des sondes courbes.

Le mode B est le plus couramment utilisé aujourd’hui. Lamplitude des signaux
regus est en effet I'exploitation la plus simple de I'information. Les progrés techno-
logiques rendent cependant possible des analyses plus complexes du signal acous-
tique. L'analyse fréquentielle permet d’accéder aux informations de flux (image « Dop-
pler » [115]). D’autres techniques apparaissent aujourd’hui, qui tentent d’exploiter dif-
féremment I'information recueillie (imagerie harmonique, etc.) [136].



20

Echographie 3D : techniques et applications

1.2 Examen échographique

La visualisation de I'intérieur du corps humain est devenu un outil indispensable
pour aider le médecin a établir un diagnostic ou suivre un patient. L'échographie n’est
pas la seule modalité, les rayons X, I'imagerie par résonance magnétique ou I'imagerie
nucléaire sont fréquemment utilisées. Le choix de la modalité dépend alors des besoins
du médecin.

Compte tenu de son innocuité, I'échographie est généralement choisie pour I'obs-
tétrique. Elle est aussi couramment utilisée pour la cardiologie, la détection et le suivi
de tumeurs, etc. Mais les résultats d’'un examen échographique dépendent fortement de
I'expérience de I'opérateur. Si I'échographie en mode B présente de nombreux avan-
tages, la subjectivité de I'examen et les limites physiques des ondes ultrasonores li-
mitent encore son utilisation.

1.2.1 Lexamen

Les objets étudiés (organes, tumeurs, etc.) possédent trois dimensions alors que la
plupart des échographes ne fournissent qu’'une image de plan de coupe. Pour remé-
dier a cette limite, le médecin balaie la zone a étudier avec la sonde. En coordonnant
les images échographiques avec la position approximative de la sonde, il peut ainsi
reconstruire mentalement les informations tridimensionnelles. Utilisant ses connais-
sances anatomiques et son expérience, il localise alors plus ou moins précisément la
position du plan de coupe par rapport aux différents organes qui se trouvent dans la
zone balayée.

Le médecin doit donc souvent avoir une igépriori de ce qu'il veut visualiser. Il
doit savoir approximativement ou se trouve la structure ou la tumeur recherchée pour
étre sar de positionner et orienter correctement la sonde échographique, afin d’obtenir
une image utile. Sans ces éléments aprioriques, il risque de ne pas trouver la structure
étudiée ou de chercher longtemps le plan de coupe idéal. L'expérience du praticien est
donc un facteur important pour I'examen échographique.

Une fois localisée la structure cherchée, 'échographe fournit 'image de plans de
coupe et permet de relever des mesures de longueurs ou d’aires. Les mesures de vo-
lumes sont approchées en faisant quelques hypothéses sur la forme de la structure. On
peut ainsi supposer que le ventricule gauche a une forme proche de I'ellipsoide. A par-
tir de deux plans de coupe perpendiculaires passant par le centre de la cavité, on estime
alors les valeurs des demi-axes. Le volume du ventricule est finalement approché par
celui de I'ellipsoide.

Avantages

L'échographie présente trois avantages importants : I'innocuité, la fréquence d'image
et le colt de revient. Contrairement aux rayons X ou a I'imagerie nucléaire, les ondes
ultrasonores sont totalement inoffensives aux puissances d’utilisation courante (inten-
sité moyenne du faisceau 0,1 mW/MimLe patient, tout comme le manipulateur, ne
prend donc aucun risque et on peut renouveler I'examen autant de fois que nécessaire.
C’est pourquoi I'échographie est utilisée en routine pour le suivi des grossesses. De
plus, mis a part les techniques intravasculaires ou intracavitaires, I'examen est souvent
complétement externe.

Les images échographiques sont obtenues en temps réel. Le médecin peut donc
suivre les mouvements des organes, pour détecter d’éventuels défauts cardiaques par
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exemple.

Enfin, les considérations financieres interviennent de plus en plus dans la pratique
médicale. L'échographie est une technique particulierement économique par rapport
aux autres modalités, aussi bien en ce qui concerne le coQt d’'un appareil que celui d’un
examen. De plus I'appareil est trés Iéger et peut étre déplacé au gré des besoins.

1.2.2 Limites

L'échographie présente cependant certaines limites. Elles découlent d’'une part des
limites physiques des ondes ultrasonores, d’autre part de la nature tomographique des
images obtenues.

Limites ultrasonores

L'atténuation limite tout d'abord la profondeur d’exploration. Au fur et a mesure
gue I'onde se propage, son énergie diminue. Il faut alors trouver un compromis entre la
fréquence (plus la fréquence est élevée, plus I'image est précise) et la profondeur (plus
la fréquence est élevée, plus I'atténuation est importante). Avec une sonde émettant a
3,5 MHz, la profondeur de I'image sera limitée & environ 15 cm, alors qu’une sonde
7,5 MHz, ne permet d’explorer que quelques centimetres.

Il est aussi nécessaire d'avoir une bonne adaptation d’'impédance entre les différents
milieux. On évite les réflexions de I'air entre la sonde et la peau, en utilisant un gel.
Mais le champ d’investigation peut aussi étre limité par les os et I'air dans les poumons.
Pour visualiser le cceur avec une sonde transthoracique, on ne dispose ainsi que d’'un
nombre restreint de fenétres d'exploration (apicale, parasternale, sous-costale, etc.).
Compte tenu de la profondeur limitée de I'image et des contraintes physiques, la sonde
ne permet pas d’obtenir tous les plans de coupes possibles.

Enfin, la qualité des images n’est pas aussi bonne que pour les rayons X ou la réso-
nance magnétique. La diffusion est en effet le phénoméne prépondérant car les milieux
ne sont pas homogénes. Les interférences constructives et destructives se traduisent
alors par des images fortement texturées. Ce phénomene de « speckle » rend la lecture
de 'image parfois difficile.

Il est par conséquent nécessaire d'avoir une bonne connaissance de la physique
des ultrasons pour interpréter correctement une image. Par exemple, il faut pouvoir
reconnaitre un phénoméne d’ombre acoustique pour ne pas interpréter I'absence de
signal comme un milieu peu échogeéne.

Limites des deux dimensions

L'exploration d’objets tridimensionnels par des plans de coupe n’est pas évidente.
Le médecin compense la dimension manquante en combinant les images, les positions
de la sonde et ses propres connaissances anatomiques. Cette localisation est cepen-
dant approximative et le plan de coupe n’est pas situé trés précisément par rapport aux
organes. Cela peut entrainer des erreurs sur les mesures et I'erreur de mesure est su-
périeure la résolution des images échographiques. Dans [85], on estime que pour une
mesure donnée, le plan échographique est correctement positionné 7 fois sur 10, les
erreurs d’'orientation pouvant s’élever a°2Qes mesures auront donc une variabilité
importante.

La difficulté de localisation est un probléme pour le suivi de patients. A cause de la
variabilité des mesures, un comparaison trés précise entre deux valeurs obtenues lors
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de deux examens différents n’est pas possible. Pour évaluer I'évolution d’une tumeur

par exemple, il peut étre intéressant de comparer deux images a plusieurs jours ou
semaines d’intervalle. Comme il est difficile de retrouver de maniére exacte un méme

plan de coupe, il sera difficile de comparer avec précision les deux images.

Enfin, il n’est pas toujours aisé de communiquer les résultats d’un examen. Actuel-
lement, le médecin peut constituer un dossier en imprimant quelques copies d’écran
et en notant les résultats des mesures effectuées. Un tel dossier sera cependant plus
difficile a étudier pour une personne qui n'aura pas a sa disposition 'ensemble des
informations qui ont permis a I'échographiste de se faire une idée de I'organisation tri-
dimensionnelle et de localiser les plans de coupe. Un chirurgien pourra ainsi avoir du
mal a localiser précisément une tumeur que I'opérateur aura trés bien repérée.

L'échographie est donc un moyen d’investigation simple et rapide. Malheureuse-
ment, la difficulté a localiser précisément les plans de coupe rend les mesures assez
variables et la communication des résultats plus difficile. Le résultat d’'un examen écho-
graphigue dépend donc fortement de I'habileté et de I'expérience du médecin, ce qui
limite le recours a cette technique.

1.3 Acquisition des données echographiques 3D

Les images bidimensionnelles imposent donc certaines limites a I'’échographie.
La reconstruction tridimensionnelle que I'opérateur doit effectuer mentalement est en
grande partie responsable de la subjectivité de I'examen. Présenter directement les in-
formations tridimensionnelles peut alors faciliter I'exploration et réduire la variabilité
des mesures.

Historiguement, les premiéres explorations ultrasonores tridimensionnelles ont été
réalisées par des méthodes d’holographie acoustique. Le principe consiste a envoyer
une onde ultrasonore sur la région étudiée mais au lieu d’analyser les signaux réfléchis,
c’est I'onde transmise qui est comparée a I'onde de référence, apres qu’elle ait traversé
la région étudiée. La résolution des images étant cependant nettement moins bonne,
l'imagerie par réflexion lui a été préféré.

Pour passer de une a deux dimensions, I'échographe mémorise une série de lignes
de tir et affiche les résultats en mode B en respectant la position de chaque ligne. Pour
obtenir la ¥ dimension, I'approche est souvent similaire. En enregistrant une série
d’'images échographiques avec les positions de la sonde, il est possible de reconstruire
les données tridimensionnelles.

Les méthodes pour repérer la position de la sonde sont donc comparables aux mé-
thodes utilisées pour balayer un plan de coupe avec un transducteur. Aujourd’hui, le
balayage électronique avec une barrette de transducteurs s’est imposé pour I'image
2D. Le maniement en est effectivement trés simple et I'électronique offre de grandes
possibilités d’adaptation de I'analyse aux structures étudiées. Mais, si I'approche est
similaire pour le 3D, les contraintes ne sont pas les mémes:

Balayage manuel : pour acquérir un plan de coupe, le balayage manuel est trop lent
par rapport a la fréquence d’acquisition d’une ligne ultrasonore. Un mouvement
dans la région balayée pendant I'acquisition entraine des artefacts dans les don-
nées reconstruites. Il est donc important de réduire au minimum la durée d’'ac-
quisition des données. Pour I'échographie 3D, on enregistre une série d'images.
Or la fréquence d’acquisition d’images est d’environ 30 images/s. Pour 100 a
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200 images, il faut donc plusieurs secondes d’acquisition, ce qui correspond a

une vitesse de balayage d’environ 1 cm/s. Par conséquent, le balayage manuel
est tout a fait adapté a I'’échographie 3D.

La difficulté est de trouver un systéme de repérage qui soit précis tout en laissant

le maximum de liberté a I'utilisateur pour manipuler la sonde.

Balayage mécanique :par rapport aux images classiques, la surface de contact a réa-
liser est ici beaucoup plus importante.

Balayage électronique : pour une seule image une centaine de transducteurs suffisent
mais il en faut plusieurs milliers pour acquérir des données tridimensionnelles;;
et les problemes techniques pour gérer un grand nombre de transducteurs sont
encore difficiles a résoudre.

1.3.1 Balayage manuel

Pour obtenir des données tridimensionnelles, une solution consiste a fixer un sys-
teme de repérage sur la sonde pour connaitre sa position et son orientation. La sonde
est manipulée par I'échographiste, qui peut ainsi choisir les plans de coupe les plus
utiles. Pendant le balayage, les images et les positions sont enregistrées. On connait
donc précisément la position dans I'espace, de chaque point de chaque ligne de tir
ultrasonore.

Il existe aujourd’hui de nombreux systémes de repérage et plusieurs parameétres
interviennent dans le choix d’un systeme [17]:

Latence: c’est l'intervalle séparant I'instant ou un mouvement est effectué, et l'ins-
tant ou le systeme le détecte. Il est évidemment plus indiqué d’avoir une latence
faible (de I'ordre de la milliseconde).

Il est cependant possible d'utiliser un systeme avec une latence élevée a condi-
tion gqu'elle soit constante. Il suffit ensuite de recaler les mesures effectuées
pour gu’elles correspondent réellement aux positions a I'instant d’acquisition
des images.

Vitesse de mise a jour:c’est le nombre de mesures de positions que I'on peut effec-
tuer par secondes. Pour éviter les artefacts dus aux mouvements, il faut mini-
miser la durée du balayage et donc si possible enregistrer toutes les images que
I'échographe génére. La vitesse de mise a jour du systéme de repérage doit alors
étre trés supérieure a la fréquence d’'images de I'échographe. Une fréquence d’au
moins 100 Hz est donc nécessaire.

Précision des mesures elle doit étre comparable & la résolution des images échogra-
phigues. Si elle est moins bonne, elle limitera la résolution des données 3D.

Il faut connaitre précisément la position dans I'espace de chaque point de I'image
échographique. Six variables sont nécessaires pour définir le repére lié a I'image
par rapport a un repére fixe (cf. annexe A) : 3 variables pour la transl&tiBrZ

et 3 variables pour la rotation du repére.

Pour un point de I'image situé a envirdn= 10 cm de la sonde, I'erreur sera de
'ordre dee; + d - €, OU¢,; est I'erreur en translation et est I'erreur des angles.
Pour un positionnement global de I'ordre du millimeteg doit donc étre de
I'ordre de quelques dixiémes de millimétrecgide I'ordre de quelques dixiémes

de degré.

Interférences: les mesures de certains systémes peuvent étre influencées par I'envi-
ronnement. Le systéme doit étre assez robuste pour garder une précision suffi-
sante dans les conditions d’examen habituelles.
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Espace de travail : c'est I'espace dans lequel le systéme peut repérer les positions
avec la précision maximale. Il doit étre suffisamment étendu pour ne pas res-
treindre le maniement de la sonde. Le praticien doit pouvoir choisir ses plans
de vue comme lors d’un examen classique. Le systeme doit donc étre trés peu
encombrant et trés maniable.

Plusieurs systémes de repérages ont été utilisés pour I'échographie 3D : mécanique,
acoustique, optique, électromagnétique ou encore systéme par inertie. Tous ne vérifient
pas forcément les contraintes que I'on vient d’énoncer, ainsi que le montre la revue qui
suit.

Bras mécanique

On peut fixer la sonde au bout d'un bras mécanique [4, 93, 123]. Les bras sont
constitués de segments reliés par des articulations. A chaque articulation se trouve
un ou plusieurs potentiometres qui mesurent les variations d’angles. Connaissant la
géométrie des segments et les angles entre chaque segment, il est alors possible de
connaitre avec précision la position et I'orientation de la sonde fixée au bout du bras.

Le bras allie un repérage précis (inférieur a 0,4 mm pour les systémes commer-
ciaux), une grande vitesse de mise a jour et une latence tres faible. De plus, les mesures
ne sont pas perturbées par I'environnement. C’est une des solutions que nous avons
étudiée et que nous détaillerons dans le chapitre 3.

La liberté de mouvement résulte cependant d’'un compromis avec la précision. Sui-
vant le nombre d’articulations, les bras peuvent offrir plusieurs degrés de liberté. Avec
un petit nombre de degrés, la précision est meilleure mais le maniement de la sonde
devient difficile. D’autre part, si les dimensions du bras sont importantes, il est difficile
d’avoir une bonne précision a cause de I'effet de bras de levier. Par contre, avec des
dimensions réduites, la précision est augmentée mais la liberté de mouvement se trouve
diminuée.

Repérage acoustique

Pour ne pas entraver les mouvements de la sonde, les systémes de localisation
acoustique [46, 50, 64, 70] suppriment tout lien physique entre la sonde et un réfé-
rentiel fixe. Le repérage acoustique utilise des émetteurs sonores et des microphones.
Le principe repose sur la mesure du temps de propagation d’un signal sonore, connais-
sant la vitesse de propagation du son dans l'air.

Dans [70] le repérage de la position et de I'orientation est obtenu par 3 émetteurs et
4 microphones. Les microphones sont placés dans une configuration fixe, connue pré-
cisément. Lorsque qu’un émetteur produit une impulsion sonore de plusieurs dizaines
de kHz (60 kHz dans [70]), les délais entre I'émission et la réception du signal par cha-
cun des microphones sont enregistrés. La position de I'émetteur est alors obtenue par
triangulation. Avec les trois émetteurs fixés sur la sonde, les six variables déterminant
sa position sont alors accessibles.

La précision obtenue est de 'ordre du millimétre pour les 3 variables de transla-
tion. La précision de l'orientation dépend ensuite des positions relatives des différents
émetteurs sur la sonde. Pour évaluer un angle avec une précision inférieuteib 0,5
faut cependant une distance entre deux émetteurs de 'ordre de 10 cm, ce qui rend la
sonde un peu moins maniable.

Avec ce systéme, il estimportant que la ligne entre les émetteurs et les microphones
ne soit pas obstruée, afin que le récepteur recgoive bien le signal. Cette contrainte peut
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cependant étre levée en utilisant des microphones supplémentaires correctement répar-
tis. Sil'un des microphones ne recoit pas de signal, on peut toujours calculer la position
avec les autres microphones.

Mais surtout, la distance est ici calculée par rapport a la vitesse du son dans I'air.
Or celle-ci peut varier de fagon notable avec les conditions de pression, d’humidité et
de température. Ainsi une variation de température devidiifie la vitesse de 2%. Si
I'émetteur et les microphones sont éloignés d’environ 1 m, I'erreur ajoutée est donc de
2 mm. Le repérage peut également étre perturbé par le bruit ambiant ou par la réflexion
des sons sur des surfaces planes, comme les murs par exemple.

Repérage optique

Dans le repérage acoustique, le principe de triangulation est limité par la variabi-
lité de la vitesse du son dans I'air. Avec des capteurs optiques a la place de capteurs
acoustique, on peut utiliser le méme principe tout en s’affranchissant des probléemes de
perturbations de I'environnement.

A l'aide de plusieurs caméras, on repere la position de marqueurs que I'on a fixés
sur la sonde. Ces marqueurs peuvent étre soit passifs soit actifs [54]. En général, les
marqueurs actifs permettent d'atteindre une meilleure précision. Les marqueurs étant
de petites tailles, il est aisé d’en fixer plusieurs sur la sonde pour repérer la position et
I'orientation.

Suivant les prix les systemes offrent des résolutions plus ou moins bonnes. Compa-
rés aux autres systemes de repérage, les repérages optiques permettent toutefois d'at-
teindre les meilleures résolutions. Le systeme Optotrack utilisé dans [54, 125] offre
ainsi une précision de 0,1 mm. De plus, la fréquence de lecture des positions est trés
éleveée.

Il est certes nécessaire d’avoir une ligne de vue dégagée entre les marqueurs et
les caméras. Mais comme pour le repérage acoustique, en ajoutant des caméras et en
positionnant judicieusement les marqueurs, on peut s’affranchir presque totalement de
cet inconvénient.

Repérage électromagnétique

Le repérage électromagnétique offre une solution a la fois trés peu encombrante
et assez économique. Le systéeme est composé de deux éléments: un émetteur (cube
d’environ 5 cm de cbté) et un récepteur de petite taille (cube d’environ 2 cm). Le
systeme fournit la position et I'orientation du récepteur par rapport a I'émetteur grace
a un champ magnétique créé par I'émetteur. Le récepteur contient des bobines; et la
position et I'orientation du récepteur sont déduites de I'analyse du courant induit dans
les bobines par le champ magnétique.

Il existe deux types de systémes: AC et DCe systéme AC offre une meilleure
précision: 0,8 mm pour les translations et G,pdur les angles azimut, roulis et élé-
vation. Il utilise un champ magnétique basse fréquence (entre 8 et 14 kHz). Le champ
magnétique du systéme DC est un champ continu pulsé. Il a une précision de 2,5 mm
pour la localisation et 05pour I'orientation. Le temps de réponse est de quelques
ms et la fréquence d’échantillonnage est de plus de 100Hz. Nous avons développé un
systéme d’acquisition de données échographiques 3D basé sur un repérage électroma-
gnétique AC, qui sera étudié en détail au chapitre 4.

1. AC (Alternating Current) : courant alternatif, DC (Direct Current) : courant continu
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Ces deux systemes sont malheureusement sensibles & tout objet métallique pouvant
perturber le champ magnétique. Le systeme DC est théoriquement moins sensible. En
effet, le champ alternatif engendre constamment des courants de Foucault dans les
objets conducteurs alors que le systeme pulsé effectue ses mesures apres atténuation
de ces courants. Ainsi, un récepteur DC peut-il parfois étre placé directement sur la
sonde sans dégradation des performances [80] alors que la précision d'un systeme AC
se verrait fortement diminuée [119].

Le systeme DC n’est pourtant pas complétement fiable dans un environnement
métallique. Des erreurs sont ainsi constatées lorsque le récepteur est positionné sur
certaines sondes [11]. Dans [80], des erreurs de plusieurs centimétres sont relevées a
proximité d'objets en aluminium. Dans [42], on a également constaté des erreurs dans
les expériences malgré les précautions observées pour éviter les interférences, erreurs
gue les auteurs attribuent alors aux objets métalliques dans les murs ou dans les pieces
voisines. Les tests dans [11] montrent que les systémes AC sont perturbés par les objets
conducteurs alors que les systémes DC sont sensibles aux objets ferromagnétiques.

En prenant certaines précautions (cf. chap. 4), beaucoup d’auteurs ont utilisé ce
systeme [80, 90, 95, 121]. Il est en effet trés simple a mettre en place et ne géne pas
du tout la manipulation de la sonde. Des systemes commerciaux basés sur le repérage
électromagnétique sont ainsi proposés par 3D Echotech et Tomtech. Le s@stache
développé a l'université de Cambridge [99] repose également sur ce type de repérage.

Inertie

Les accéléromeétres et gyroscopes permettent également de repérer la position et
I'orientation de la sonde. Les accéléromeétres fournissent I'amplitude des déplacements
et les gyroscopes les variations d’angles. Dans [128], on utilise ainsi des gyroscopes
pour localiser une sonde transvaginale.

Ces systemes ont I'avantage d’étre peu sensibles aux perturbations de I'environne-
ment. De plus, leur petite taille, permet de les fixer aisément sur la sonde.

Leur précision est cependant insuffisante et surtout, ils fournissent les variations
entre deux positions et non les positions absolues. Ils sont donc fortement soumis aux
risques d’accumulation d’erreurs ce qui ne les rend pas trés fiables pour un repérage
absolu.

Pas de repérage

Enfin, certains systéemes effectuent des balayages sans aucun repérage. Le balayage
effectué par I'utilisateur est supposé étre un simple mouvement de translation a une
vitesse constante donnée. Le mouvement de la sonde doit donc étre réalisé avec beau-
coup de soin. Comme il n'est pas possible de réaliser manuellement un mouvement
parfait, les données tridimensionnelles présentent inévitablement des distorsions plus
ou moins importantes. Les mesures de distance ou de volume sont alors peu fiables. La
seule utilité est donc de pouvoir fournir une image tridimensionnelle s’approchant de
la réalité pour mieux comprendre des structures 3D complexes.

On peut certes espérer recaler les images en analysant les corrélations entre images
successives pour compenser les écarts du mouvement par rapport a un mouvement
linéaire supposé [138]. Il faut cependant disposer de points suffisamment fiables pour
le recalage. Les images en mode « power doppler » se prétent donc plus facilement a
cette technigue que les images en échelle de gris.
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Pour les images en mode B, Siemens a mis au point le systéeme Siescape qui permet
de recaler les images échographiques successives dans le cas ou le mouvement reste
limité a un plan donné [144]. Cela permet d’'obtenir des images avec un champ de
vision beaucoup plus large. Sur leur dernier modéle, Siemens a adapté ce systeme
de recalage pour la troisieme dimension. Cependant les mesures de longueurs ou de
diameétres en 2D étant peu fiables [71], les mesures de volumes ne sont probablement
pas tres précises en 3D. Les constructeurseGATL ont également opté pour des
reconstructions tridimensionnelles sans repérage.

Le balayage manuel est la solution la plus simple a mettre en ceuvre. D’une part,
il ne change pas la pratique de I'opérateur. Le balayage est trés simple a réaliser en
guelques secondes. D’autre part, cette solution peut s’adapter sur des appareils écho-
graphiques classiques. Il suffit d'utiliser un des systémes de repérage que I'on fixe sur
la sonde et de récupérer les images échographigues en méme que les positions. Lorsque
I'échographe le permet les données ultrasonores sont récupérées mais le plus souvent
une carte de numérisation permet d’obtenir les données a partir de la sortie vidéo. Le
co(t de la transformation de I'appareil 2D en 3D se réduit alors principalement au co(t
du systeme de repérage.

Le tableau 1.1 résume les caractéristiques des principaux systemes utilisés pour
repérer la position de la sonde. Le repérage optique semble étre la solution préférable.
Elle n’est cependant que trés peu utilisée surtout en raison du co(t des appareils et de
'encombrement des caméras. Actuellement, beaucoup de systémes d’échographie 3D
utilisent le repérage électromagnétique qui allie des dimensions trés réduites pour une
précision et un co(t acceptables.

TAB. 1.1 —Comparaison des différents systemes de repérage

Systeme Latence Vitesse de Sensibilité aux Précision Espace  Encombrement
mise a jour interférences de travail

Bras mécanique ++ ++ ++ ++ -- -

Acoustique - - -- + + -

Optique ++ ++ ++ ++ ++ -

Electromagnétique + + -- + ++ ++

1.3.2 Balayage mécanique

Avec un mouvement automatisé, I'acquisition des données tridimensionnelles est
simplifiée pour I'utilisateur. Les systémes automatiques possédent une sonde spéciale
qui contient le mécanisme effectuant le déplacement des transducteurs. Pour recueillir
les données, I'opérateur maintient simplement la sonde fixe durant les quelques se-
condes que dure I'acquisition des images. C'est la solution adoptée par les construc-
teurs Kretz ou Aloka.

Comme pour les images 2D, la sonde doit rester en contact avec la peau. Mais pour
le 3D, les mouvements se font sur une surface plus importante. Le contact est donc plus
difficile & maintenir. On rencontre alors trois types de mouvements: linéaire, éventail
et rotation.
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(a) Linéaire (b) Rotation (c) Eventall

FiG. 1.4 —Les différents types de balayage automatique

Balayage linéaire : Les plans de coupe sont ici paralléles, régulierement espacésfig. 1.4(a).

La surface de contact est importante et limite 'amplitude du mouvement. Dans
[98], la sonde se déplace dans un milieu aqueux contenu dans un sac. La dis-
tance maximale est cependant réduite (3 a 4 cm) et le sac doit étre suffisamment
étanche pour éviter I'apparition de bulles qui dégraderaient les images.
Ce type balayage est surtout utilisé pour les sondes trans-cesophagiennes et in-
travasculaire. Dans ce cas, il n’y a pas en effet de probléme de surface de contact
a assurer. Les transducteurs sont placés au bout d’'un tuyau que I'on insére dans
I'cesophage ou dans un vaisseau. L'image acquise est orthogonale au tube et la
translation est réalisée en tirant le tube. La portion de vaisseau ou d’cesophage,
le long de laquelle les transducteurs se déplacent, est supposée rectiligne. Toute-
fois, ce n'est pas toujours le cas, et la courbure des vaisseaux peut alors entrainer
des erreurs de reconstruction [35].

Balayage en éventail :Comme pour les sondes courbes, pour réduire la surface de
contact, on peut faire un balayage en éventalil fig. 1.4(c). Kretz (Medison) est le
principal fabriquant de systéme échographique 3D, et utilise ce procédé depuis
plusieurs années déja.

La fenétre acoustique reste toutefois de taille importante et limite 'usage de ce
type de sonde. Elles ne sont ainsi pas du tout adaptées a la visualisation du caeur
qui est difficile a atteindre a cause des cétes et des poumons.

Balayage en rotation: Les systémes de balayage en rotation fig. 1.4(b) permettent
de minimiser la surface de contact tout en conservant un volume d’exploration
convenable. lls sont utilisés pour les sondes transvaginales mais surtout pour
I'échocardiographie [8, 26, 73, 124].

Les balayages automatiques n’ont pas les mémes contraintes que les systemes de
suivi du mouvement de la sonde. Lorsque l'utilisateur manipule la sonde, il faut lui
laisser un maximum de degrés de liberté, ce qui est réalisé au détriment de la précision.
Un mouvement automatique ne possede généralement qu'un seul degré de liberté. En
réduisant les degrés, le systéme automatique peut réaliser des déplacements avec une
bien meilleure précision.

La précision des données tridimensionnelles est également améliorée par la qualité
de I'échantillonnage. Un mouvement manuel n’a pas la méme régularité qu'un mouve-
ment automatique. Lorsque les espacements entre deux images consécutives varient de
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maniére importante, la reconstruction n'a pas la méme précision dans toutes les régions
des données reconstruites. Avec un balayage automatique, le mouvement est entiére-
ment maitrisé et les plans de coupe sont régulierement espacés. L'échantillonnage est
donc mieux réparti, ce qui se traduit par des données 3D de meilleure qualité. Seuls les

mouvements de rotations réalisent un échantillonnage trés variable. Il est trés fin dans

les zones proches de I'axe de la sonde et devient de moins en moins précis au fur et a
mesure que I'on s’en éloigne.

Par rapport au balayage manuel, le mécanisme de mouvement est cependant plus
complexe a gérer. Il n'offre pas non plus autant de liberté dans la maitrise du balayage.
En comptant le co(t de la sonde spéciale qui contient le mécanisme, le prix de revient
d’'un appareil est nettement plus important que pour le balayage manuel. Si la manipu-
lation est plus simple et la qualité des données Iégérement supérieure, la différence de
prix n'est pas entiérement justifiée.

1.3.3 Tableaux de transducteurs

Pour s’affranchir des problémes de mécanique, il semble naturel d'utiliser des ta-
bleaux de transducteurs, tout comme on utilise des barrettes de transducteurs pour obte-
nir les images de plans de coupe. Malheureusement, cette solution pose encore certains
problémes techniques.

Tout d’abord, pour obtenir une résolution suffisante, il faut un grand nombre de
transducteurs. Un tableau $84 en comprend ainsi 4096 alors qu’une sonde classique
n'en possede souvent que 128. Cela implique une connectique plus encombrante et
une électronique beaucoup plus élaborée. Il est alors possible de ne pas utiliser tous les
transducteurs du tableau mais seulement certains suivant des schémas plus ou moins
élaborés. Avec des positionnements astucieux, on peut ainsi espérer obtenir des per-
formances similaires a celles d'un tableau de transducteurs complet, avec un nombre
réduit de transducteurs. Dans [94], seulement 436 éléments sont utilisés sur les 1600
disponibles.

Outre le probléme de connectique, les interactions entre les transducteurs voisins
ne sont pas simples a gérer. Les problémes liés aux tableaux de transducteurs sont ac-
tuellement le sujet de recherches actives. Mais les systemes existant sont suri
domaine de la recherche et sont trop onéreux pour le marché actuel. En outre, c
utiliser les tableaux de transducteurs pour réaliser un balayage séquentiel mais
rée de l'acquisition de données tridimensionnelle reste alors limitée par la vites
propagation du son. L'acquisition est donc alors de quelgues secondes comme p
balayages manuels ou mécaniques. L'intérét des tableaux est plutét de fournir de
nées tridimensionnelles en temps réel. Il est alors nécessaire d'utiliser des tech
de traitement paralléle des informations [94, 130, 139]. —

1.3.4 Autres

Certains systémes permettent I'affichage de données tridimensionnelles en
réel. Pour ce faire, une lentille divergente augmente I'épaisseur de I'onde ultras
dans la direction perpendiculaire au plan de la sonde. Les données recues corresj
donc a I'analyse d’une tranche épaisse par les impulsions ultrasonores (fig. 1.5).

Ce résultat est bien sar obtenu au détriment de la résolution. De plus, I'épaisseur du
faisceau reste limitée et ne permet pas I'exploration d’un volume important. En outréGlal .5 —Forme de la
moyenne ainsi réalisée ne fournira des images compréhensibles que dans des Bag¢fsultrasonore en

favorables. Ainsi dans [34], préconise-t-on I'utilisation d’un tel systéme uniquerf@gtion de la profondeur.
Sonde usuelle a gauche et

avec une lentille
défocalisante a droite.
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pour des objets entourés de liquide. Enfin ces systemes ne fournissent pas d’informa-
tions tridimensionnelles. Il sera ainsi impossible d’effectuer des mesures de volume sur
les données. Il ne sont donc quasiment pas utilisés.

Les balayages manuels et automatiques sont aujourd’hui les solutions les plus utili-
sées pour recueillir les données tridimensionnelles. Mais les tableaux de transducteurs
présentent assurément l'option la plus séduisante. C'est en particulier le seul systéeme
permettant d’obtenir des données tridimensionnelles en temps réel. Leur technique
n'est cependant pas encore totalement maitrisée.

1.4 Applications médicales

Il existe donc plusieurs solutions techniques pour obtenir des données ultrasonores
tridimensionnelles. Mais I'échographie bidimensionnelle tient aujourd’hui une place
importante dans I'imagerie médicale ; et I'apport de la troisieme dimension dans le
diagnostic doit étre évalué, afin d’en déterminer I'utilité réelle, le gain par rapport aux
images de coupe.

De nombreuses expériences ont été menées depuis quelques années et la littérature
est plus qu’abondante sur ce théme. Les deux principales applications sont I'obsté-
trique et la cardiologie qui fournissent des images bien adaptées a I'exploitation 3D.
Mais beaucoup d’autres domaines peuvent aussi tirer avantage de cette nouvelle tech-
nologie. On trouvera dans [39] et [107] une revue des diverses applications médicales
de I'’échographie 3D.

1.4.1 Obstétrique

L'obstétrique est le domaine qui présente les conditions les plus favorables pour
I'échographie 3D. Pour représenter le volume de données sur un écran bidimension-
nel, il est nécessaire d’interpréter les données pour afficher seulement les informations
utiles. La qualité des données peut alors faciliter le traitement automatique. C'est le
cas de 'obstétrique ou le liquide amniotique entoure le faetus. Les interfaces entre la
peau du feetus et le liqguide sont donc nettement mises en évidence sur les images, ce
qui permet d’exploiter les données 3D de maniere automatique.

D’un point de vue pratique, la manipulation de la sonde ne présente pas beaucoup
de contraintes non plus. Il N’y a ni os (a part ceux du foetus), ni air qui risqueraient de
dégrader les images. La surface de la fenétre acoustique peut donc étre importante et
les conditions sont idéales pour I'utilisation de sondes automatiques [3, 76, 841
de systemes a balayage manuel [4, 89, 110] On trouvera des revues de |'utilisation
de I'’échographie 3D en obstétrique dans [113, 132].

L'échographie 3D peut aider ici le médecin a diagnostiquer trés tét d’éventuelles
malformations. Les études portent aussi bien sur le squelette, que le visage, le cceur ou
les membres.

Squelette : les os renvoient quasiment toute I'énergie de I'onde incidente, ce qui gé-
nére des échos trés intenses sur I'image. La projection en maximum d’intensité
des données volumiques permet alors de voir trés simplement les structures os-
seuses.

La colonne vertébrale et les cotes forment une structure assez complexe gqu'il est
parfois difficile d’appréhender avec de simples plans de coupe. La visualisation
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des structures osseuses étant généralement aisée, I'échographie 3D peut aider &
mettre en évidence certaines malformations ou anomalies notamment du tube
neural [16, 67, 86, 89, 109].

Visage: la visualisation 3D du visage est probablement I'aspect le plus spectaculaire.
Dans les situations les plus favorables, il est ainsi possible d’obtenir des vues du
visage tres réalistes.

D’un point de vue médical, la face peut révéler certaines anomalies chromoso-
miques [36, 76, 147] comme la trisomie. Alors gu’il est parfois difficile de mettre
en évidence sur des images 2D certaines malformations (la fente labiale, etc.),
elles apparaissent immédiatement sur les images 3D [85, 86]. On peut aussi étu-
dier en détails certaines parties comme les lévres [104], le front [129] ou les
oreilles [127]. Il devient également plus facile d’évaluer le degré d’'ossification
en parcourant les coupes ou en visualisant les sutures et fontanelles [103].

Pour étre dans les conditions optimales, il faut que le faetus ait au moins 18 a 20
semaines afin que la face soit bien formée. Mais au dela de 30 a 35 semaines, |l
n'y a souvent plus suffisamment de liquide amniotique pour obtenir facilement
des vues 3D du visage.

Cceur: il est important de pouvoir détecter le plus tét possible d’éventuelles malfor-
mations cardiaques. Les battements du cceur rendent toutefois I'acquisition dif-
ficile car le balayage dure plusieurs secondes. Il est alors nécessaire de synchro-
niser les acquisitions sur le rythme cardiaque du fcetus.

Des expériences ont été mendewitro [145] etin vivo [22, 32, 91, 148]. La
synchronisation est basée sur les images en mode B et TM [32]. Le mode TM
permet de repérer a quel instant du cycle cardiaque I'image B a été acquise. Pour
obtenir les meilleurs résultats, il est conseillé de pratiquer cet examen entre 22 et
27 semaines [148]. Mais I'’échographie 3D reste difficile & mettre en ceuvre pour
cette application, qui est donc surtout expérimentale.

Mesures : diverses mesures de longueurs permettent d’évaluer la croissance du foe-
tus. Avec la troisieme dimension des mesures plus précises mais également de
nouvelles grandeurs peuvent étre obtenues.

La circonférence de la cuisse ou de 'abdomen peut ainsi aider a estimer le poids
du feetus a la naissance [23, 78]. La circonférence [23, 37] est en effet plus facile
a estimer sur les données 3D et les mesures sont plus reproductibles. Enfin, des
mesures du volume pulmonaire [75, 97] ou du volume du foie [20, 21] ont été
réalisées sans toutefois démontrer une réelle utilité.

Autres: D’autres risques de malformations peuvent étre contrdlés au niveau des extré-
mités [53, 76], du cordon ombilical [51], des organes génitaux [52]. Dans [12],
on réussit a visualiser le cerveau du feetus. Enfin, I'examen de I'embryon [53, 87]
permet de vérifier entre 7 et 10 semaines, la formation des membres et du rachis.

Méme si I'obstétrique est un cas favorable, un certain nombre de conditions sup-
plémentaires sont souvent nécessaires. Pour obtenir une vue claire du visage ou des
membres, les contours doivent étre aisément identifiables sur les images échographiques.
Pour ce faire, 'onde ultrasonore doit traverser une zone de liquide amniotique juste
avant de rencontrer la peau du foetus.

Deux conditions sont donc nécessaires. La quantité de liquide amniotique doit tout
d’'abord étre suffisante. Au dela de trente semaines d’aménorrhée, la visualisation peut
donc étre difficile. Il faut également que le foetus soit dans une « bonne » position.
Ainsi, s’il a le visage contre la paroi de la cavité utérine ou s'il ne fait pas face a la
sonde, il sera difficile de déterminer précisément les contours de la face et on ne pourra
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Fic. 1.6 —Forme de 'ECG

obtenir d'image 3D utile.

Au deld de 15 semaines, il devient difficile d’obtenir une image du foetus en entier.
On ne peut visualiser que certaines parties car le volume est trop grand pour la plupart
des systémes d’acquisition. Ainsi dans [36] conseille-t-on I'utilisation de I'échographie
3D pour un examen entre la4€t la 14semaine pour avoir d’une part suffisamment
de liquide et d’autre part pour pouvoir acquérir les données de I'ensemble du foetus.

Enfin, le faetus peut bouger durant les quelques secondes que dure I'acquisition des
données. Il n'est pas possible de corriger ces mouvements a moins de mettre en ceuvre
des systémes de recalage tres lourds. Actuellement la seule solution consiste a recom-
mencer lI'acquisition. Le probleme est encore plus génant pour I'échocardiographie fce-
tale. En effet, il est nécessaire d'avoir plusieurs balayages pour couvrir les différentes
phases du cycle cardiaque. L'acquisition dure donc beaucoup plus longtemps ce qui
augmente d’'autant les risques de mouvements du foetus.

1.4.2 Cardiologie [124]

La visualisation du cceur permet de mettre en évidence ou de suivre certaines mal-
formations ou insuffisances. Deux outils sont particulierement utiles : I'estimation du
volume des ventricules aux différentes phases du cycle cardiaque et la visualisation
tridimensionnelle de la dynamique du coeur.

Le diagnostic en cardiologie requiert des images avec une bonne résolution, pour la
visualisation des valves par exemple. Mais la fréquence d’'images doit étre également
élevée pour suivre les mouvements cardiaques.

L'échographie classique permet d’obtenir des images en temps réel. On peut ainsi
aisément analyser la dynamique du cceur mais uniguement sur des plans de coupe. Il
est alors difficile de suivre une structure tridimensionnelle qui bouge et de se faire une
idée précise de I'ensemble. L'apport du 3D pour la visualisation comme pour la mesure
de volume est donc ici évident. Mais deux problémes se posent: la synchronisation de
I'acquisition sur le rythme cardiaque et I'automatisation de I'exploitation des données.

Synchronisation

Pour acquérir les données échographiques 3D & partir de plans de coupes, le ba-
layage dure plusieurs secondes. Il est nécessaire de synchroniser I'acquisition des don-
nées sur les mouvements cardiaques. L'’hypothése fondamentale est que les mouve-
ments du cceur sont périodiques i.e. a un stade précis du cycle, le cceur aura la méme
position quel que soit le cycle.

L'ECG (électrocardiogramme) est un signal électrique qui refléte I'activité du coeur
et permet donc de synchroniser I'acquisition. 1l est divisé en trois segments (fig. 1.6):

1. 'onde P pendant la contraction des oreillettes

2. le complexe QRS (80 a 100 ms) lors de la contraction ventriculaire qui expulse
le sang des ventricules

3. I'onde T durant la phase de re-polarisation des ventricules

Le complexe QRS en particulier est aisément identifiable et permet de repérer de facon
précise un instant donné du cycle.

Deux méthodes de synchronisation sont alors possible suivant que I'on cherche un
volume de données a un instant donné du cycle ou que 'on veut visualiser la dyna-
mique du cceur. Pour reconstruire des données du volume & un instant choisi du cycle,
toutes les images sont acquises a cet instant repéré par I'ECG. L'acquisition dure donc
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plusieurs cycles cardiaques a raison d’'un plan de coupe par cycle. Le temps d’acqui-
sition de I'ensemble des données devient donc nettement plus important (de I'ordre de
plusieurs minutes).

La fenétre acoustique pour la visualisation du coeur est limitée par les cotes, dont
les réflexions engendrent des ombres acoustiques, et par les poumons qui contiennent
de I'air. Les méthodes manuelles [64, 66, 79] permettent de choisir les plans de coupes
adéquats. Cependant les exigences de la synchronisation rendent la manipulation fasti-
dieuse. Les sondes automatiques sont alors plus adaptées. Les sondes rotatives [8, 15,
26, 124] sont justement prévues pour la petite taille de la fenétre acoustique pour les
acquisitions transthoraciques. Les sondes trans-cesophagiennes permettent également
d’obtenir des volumes avec des balayages automatiques et fournissent généralement
des images de meilleure qualité [10, 72, 73, 126].

En enregistrant les images en continu, il est possible d’obtenir des images 4D i.e. des
images tridimensionnelles dynamiques. Pour cela, on enregistre les images suivant un
plan donné durant un cycle complet. La sonde est fixe et I'on peut enregistrer plusieurs
dizaines d’'images. Puis on déplace la sonde et on enregistre les images d’'un nouveau
cycle et ainsi de suite. . _

Pendant chaque cycl€;, on enregistre dond’ imagesly ,...,I3, qui correspondent
aux mouvements dans un plan de coupe donné durant un cycle cardiaque (fig. 1.7). On
enregistreV, cyclesCh,...,Cn., avec pour chaque cycle une position différente. Pour
chaque < N, onreconstruit le volumg; avec les image&l,...,lf\’“. On obtient donc
ainsi N volumes qui correspondent chacun a un instant du cycle cardiaque. Et I'on peut
visualiser le cceur en 3D et en mouvement.
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FIG. 1.7 —En se synchronisant sur I'ECG, il est possible d’obtenir des données tridi-
mensionnelles dynamiques

En fait, en se synchronisant sur I'ECG, la durée du balayage augmente et il faut éga-
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lement se synchroniser sur la respiration pour minimiser les erreurs de mouvements.
L'idéal est d'utiliser des tableaux de transducteurs qui permettent de recueillir I'infor-
mation 3D en temps réel. Mais peu d’expériences ont pour I'instant été menées [94].

Automatisation

L'échographie 3D permet donc d’obtenir avec précision des mesures du volume des
ventricules, de la fraction d’éjection ou encore de I'épaisseur des parois. Pour fournir
ces mesures, il est cependant nécessaire de définir précisément les contours des ventri-
cules. En général, ces contours sont tracés a la main, ce qui est assez fastidieux. Pour
alléger cette tache, on ne calcule le volume qu’'a certains instants du cycle. On peut
aussi réduire le nombre de contours a dessiner en utilisant moins de plans de coupe
mais avec des calculs d'interpolation de données manquantes plus élaborés [26, 118].
Le but est tout de méme de pouvoir fournir de fagon automatique la valeur du volume,
ce qui est faisable sous certaines conditions [7, 27].

Mais on peut aussi visualiser les structures internes du cceur pendant un cycle. En
analysant les mouvements, il est ainsi plus facile de comprendre les éventuelles ano-
malies mais aussi de mieux apprécier les relations spatiales en vue d’une intervention
chirurgicale.

1.4.3 Autres applications

L'imagerie ultrasonore n’est pas seulement utilisée pour la cardiologie ou I'obsté-
trigue. L'échographie 3D a ainsi été testée pour de nombreuses applications. De ma-
niére non exhaustive, on peut citer :

Utérus: a l'aide de sondes transvaginales [38], on peut visualiser I'utérus pour dé-
tecter d’éventuels fibroides, polypes [6, 69, 142] ou anomalies [106, 146]. Les
mesures de I'endometre sont également plus précises [47, 78]. Enfin, I'échogra-
phie 3D permet de contrdler la position de stérilets [77, 87].

Réseau vasculaire :I'utilisation de sondes intravasculaire permet d’obtenir une bonne
visualisation du vaisseau et donne lieu a une riche littérature [14, 83, 101, 108,
134, 140].

Pour les vaisseaux accessibles comme la veine fémorale [54, 59] ou la caro-

tide [98], les sondes externes permettent d’obtenir les données tridimensionnelles
notamment avec le signal Doppler [59, 105].

Il est alors possible d’évaluer les sténoses [54, 59], de vérifier le placement des

stents [100, 102, 108] ou de mesurer le volume des plaques d’athéromes [88].

Les données tridimensionnelles permettent également de faire des endoscopies
virtuelles.

Cerveau: grace au signal Doppler, on peut visualiser le systéeme vasculaire cérébral
[30, 31] et notamment les cercles de Willis [81].

Compte tenu de la rapidité d’acquisition des données, I'’échographie 3D permet
également de recaler, pendant une opération, les données avec des données ac-
quises par IRM ou scanner X avant I'opération [63].

Volume: les données tridimensionnelles fournissent naturellement des mesures de vo-
lume plus précises. Les validationsvitro [60, 111] etin vivoont montré un gain
en précision comparé aux mesures habituelles en 2D.

Le suivi du volume de la prostate permet de contréler I'effet d’'une drogue théra-
peutique [33, 41, 133]. La mesure du volume permet aussi de suivre I'évolution
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d’'une greffe de rein [44, 107]. Les volumes de la vésicule biliaire [40, 96], de
'estomac [43, 45], des follicules [74], de l'urétre [92], de la vessie [82, 112]
peuvent également étre déterminés.

Tumeurs: pour déterminer si une tumeur est maligne ou non, il est important d’avoir
une idée de I'étendue de la tumeur, de son volume et de suivre son évolution.
Mais il faut aussi pouvoir la localiser précisément lorsqu’une intervention chi-
rurgicale est envisagée.
L'échographie 3D a ainsi été testée pour repérer ou quantifier les tumeurs du sein
[13, 18, 123], des ovaires [19, 38, 141], de la prostate [25], de cancers rectaux
[56, 58, 61, 135], de I'cesophage [57] ou de I'ceil [28].

1.5 Bilan

Pour conclure ce tour d’horizon des techniques et applications, un premier bilan
s'impose.

1.5.1 Gain par rapport au 2D

La section 1.4 ne reflete que partiellement les trés nombreux travaux menés afin
de démontrer les avantages des données tridimensionnelles pour I'échographie. Tous
indiquent qu’en conservant les mémes outils d’exploitation des informations (plans
de coupe et mesure), 'opérateur gagne une plus grande souplesse d'utilisation et une
meilleure précision. Mais posséder les données dans les trois dimensions permet éga-
lement de présenter I'information recueillie sous d’autres formes.

Plans de coupe

Lenregistrement de la totalité de I'examen sous la forme d’un ou plusieurs vo-
lumes numériques apporte une souplesse d'utilisation appréciable. Lors d’'un examen
classique, la face avant de la sonde doit rester en contact avec la peau du patient. Les
orientations possibles de la sonde sont donc limitées et certains plans ne peuvent étre
visualisés. Grace au volume numeérique, il est possible de recalculer n’importe quel
plan de coupe, y compris ceux que la sonde ne peut obtenir (mode C par exemple).
L'exploration se trouve ainsi facilitée.

Toutefois, pour interpréter un plan de coupe calculé a partir du volume numérique,

il est essentiel de connaitre I'orientation des plans d’acquisition. Par exemple, un os
géneére d'intenses réflexions. Sur I'image bidimensionnelle, I'opérateur est habitué a
interpréter le parcours de I'onde ultrasonore. Lombre acoustique derriére I'os est alors
aisément identifiée. Sur un plan recalculé, la zone correspondant a 'ombre peut étre
visible sans que l'os, qui I'a induite, le soit. Seule l'interprétation en tenant compte
des directions de propagation de I'onde permet de différencier une zone d’ombre d'une
zone anéchogéne. Aussi est-il important de retrouver aisément sur les données tridi-
mensionnelles, I'orientation de la sonde pendant I'acquisition.

La possibilité de sauvegarder dans un volume un examen complet, facilite le suivi
de patients. Lorsqu’un patient subit deux examens a plusieurs jours ou semaines d'in-
tervalle, il peut arriver qu’une tumeur, un nodule ou toute autre structure soit détectée
seulement lors du second examen. Avec un appareil classique, I'opérateur conserve uni-
guement les clichés qu'il a enregistrés. S’il n’a pas vu la structure au premier examen,
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il n’a donc aucun moyen de savoir si elle était déja présente ou non. En enregistrant un
volume numérique lors de chaque examen, il lui est possible d’explorer le volume pour
déterminer si la structure était présente.

Mesures

L'une des sources d’erreur des mesures vient de la difficulté de positionner les
plans de coupe. Les plans recalculés offrent une plan grande liberté ce qui permet de
trouver plus aisément et plus sirement les plans contenant les points de références pour
effectuer les mesures.

De plus, la plupart des systémes d’échographie 3D affichent simultanément trois
plans de coupe perpendiculaires. En intégrant les trois images, I'utilisateur peut en dé-
duire plus facilement les informations tridimensionnelles. Le positionnement d’un plan
de coupe est alors réalisé avec une plus grande précision. Sur les données numériques
tridimensionnelles, les mesures sont donc au moins aussi précises mais surtout beau-
coup plus standardisées et reproductibles.

En outre, les appareils 3D permettent tout naturellement d’obtenir des mesures de
volume plus précises. En 2D, le volume est estimé a partir de deux ou trois diamétres
mesurés sur les images. Les formules mathématiques utilisées sont alors basées sur
I'hypothése de structures plus ou moins ellipsoidales. De plus, il n'est pas toujours
simple de positionner la sonde pour mesurer précisément les diameétres. Avec la troi-
sieme dimension, les mesures de volume précises sont possibles. Mais les contours de
I'objet étudié sont souvent trop imprécis pour étre déterminés automatiquement. L'uti-
lisateur doit alors dessiner & la main les contours dans un certain nombre de plans de
coupe. Le gain en précision a donc pour contrepartie une augmentation de la tache de
l'utilisateur.

Images tridimensionnelles

L'échographie 3D permet donc d’améliorer la visualisation par plans de coupe
ainsi que les mesures. Il devient par ailleurs possible de présenter les données écho-
graphiques sous de nouvelles formes.

Les images tridimensionnelles permettent, grace aux effets d’éclairage, de saisir
trés rapidement les formes ainsi que les positions relatives des différents objets repré-
sentés. Elles peuvent donc aider a visualiser des structures tridimensionnelles com-
plexes. Pour un opérateur expérimenté, cet outil n'est pas nécessaire mais peut le
conforter pour certains diagnostics. Les images 3D peuvent par contre I'aider a com-
muniquer les informations qu'il a intégrées.

Lors d’'un examen classique, I'opérateur utilise a la fois les images et les positions
de la sonde pour reconstruire mentalement une représentation tridimensionnelle de la
scene. Il ne peut cependant transmettre que des copies d’écran pour en rendre compte.
Or tout le monde n’est pas habitué a lire des images tomographiques. De plus, comme
la position de la sonde n’est pas connue, il est difficile de se faire une idée précise a
partir des seules copies d’écran. Les images tridimensionnelles mettent clairement en
valeur les différentes structures et sont un support idéal pour expliquer le diagnostic au
patient (en obstétrique par exemple), ou transmettre des informations au chirurgien.
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Techniques de réalité virtuelle

Pour les balayages manuels, la position de la sonde échographique est connue a
tout instant. Les techniques utilisées en réalité virtuelle peuvent alors étre adaptées a
I'exploration médicale pour la simulation d’examen, la télémédecine [9] ou la chirurgie
assistée.

Simuler un examen est intéressant pour la formation des opérateurs [54]. Un man-
nequin couplé a un systeme tridimensionnel permet de placer un étudiant dans des
conditions d’examen réalistes. Il peut ainsi s'exercer autant que nécessaire sans abuser
de la patience d’'un sujet humain. Un tel systéme permet également de simuler certaines
conditions moins fréquentes.

Enfin I'un des atouts de I'échographie est de fournir des images en temps réels.
Ajouté au repérage de la sonde, des systemes échographiques peuvent étre utilisé pour
guider le geste du chirurgien pendant I'opération [24, 131] ou pour la localisation de
tumeurs [125, 137].

1.5.2 Comparaison avec les autres modalités

L'échographie n’est pas la seule modalité d’exploration. L'avenir de I'échographie
3D dépend donc non seulement du gain par rapport au 2D mais également de ses ap-
ports face aux autres modalités tridimensionnelles : imagerie nucléaire, IRM et tomo-
densitométrie.

Lesimageries PET (Positon Emission Tomography) et SPECT (Single Photon Emis-
sion Tomography) sont avant tout fonctionnelles. Et leur résolution de plusieurs milli-
meétres est nettement moins bonne que celle de I'échographie.

La tomodensitométrie fournit des images de résolution comparable (voire l1égére-
ment supérieure) a celle de I'échographie et ce, sans les limitations physiques des ul-
trasons. Longtemps limité par la durée d’acquisition, I'apparition des modéles spiralés
et « multi-coupes » permet aujourd’hui d’atteindre des taux d’une dizaine de coupes
par seconde. Seuls les mouvements cardiaques sont encore trop rapides pour étre vi-
sualisés. Lirradiation des rayons X limite cependant son utilisation.

L'IRM est une technique non invasive qui offre une bonne résolution. Malheureu-
sement la durée d’'une acquisition et le colt important sont deux facteurs limitants.

Face a ces modalités, I'échographie 3D propose plusieurs avantages:

— le colt des appareils est nettement inférieur ;

— l'appareil est peu encombrant et 'examen simple a réaliser;

— I'échographie peut atteindre des fréquences d'images élevées compatibles avec

les mouvements cardiaques;

— les flux sanguins peuvent étre visualisés.
Les limites physiques des ondes ultrasonores (atténuation, speckle, etc.) peuvent tou-
tefois rendre I'exploitation des données plus difficile. L'échographie ne peut alors étre
utilisée lorsque de I'air ou des os sont devant la structure étudiée ou lorsque que celle-ci
est située trop profondément.

1.5.3 Conclusion

L'échographie est une méthode d’exploration simple et rapide mais qui exige une
certaine expérience de I'opérateur. L'échographie 3D laisse présager certains boulever-
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sements dans I'utilisation de cette modalité. Pourtant il y a dix ans que les premiers ap-
pareils 3D ont été commercialisés ; et force est de constater que I'échographie 3D reste
aujourd’hui surtout expérimentale, bien que la plupart des constructeurs proposent des
modéles intégrant les traitements tridimensionnels.

Il faut tout d’abord reconnaitre qu’il y a eu en dix ans une véritable révolution,
non en échographie, mais dans les domaines de I'électronique et de I'informatique.
Les traitements qui exigeaient alors plusieurs heures de calcul, sont aujourd’hui effec-
tués quasi instantanément. La course a la puissance des ordinateurs n’est d’ailleurs pas
terminée. Ces progrés techniques sont I'une des principales raisons du vif intérét que
suscite I'échographie 3D aujourd’hui: on peut enfin manipuler des volumes de données
de maniére interactive.

Techniquement, les moyens d’acquisition de données ultrasonores tridimension-
nelles commencent a étre bien maitrisés, que ce soit par balayage manuel ou automa-
tique. Les tableaux de transducteurs apparaissent également et permettent d’envisager
I'échographie 3D temps-réel. On dispose donc aujourd’hui des moyens techniques pour
I'acquisition et I'exploitation des données ultrasonores 3D. Pourtant I'abondance de la
littérature sur ce sujet ne doit pas faire illusion : I'échographie 3D n’a pas encore trouvé
sa place dans la routine clinique.

On pourrait penser que le prix élevé des appareils 3D est un obstacle sérieux a I'uti-
lisation de cette technique. Mais, les systémes basés sur des balayages manuels ne sont
pas beaucoup plus chers que des échographes classiques. D’autre part, le prix n’est pas
un obstacle s’il existe une application dans laquelle seule I'échographie 3D peut donner
des résultats.

Le probléme qui se pose actuellement n’est plus de recueillir les données mais de
savoir comment les exploiter. Ce chapitre montre que I'échographie 3D peut apporter
certains avantages indéniables avec les plans de coupe numériques ou les mesures de
volume. Mais ces avantages ne sont pas décisifs. Les outils d’exploitation s’inspirent
en effet soit de I'échographie classique (plans de coupe) soit des méthodes utilisées
en IRM ou tomodensitométrie (images 3D). Dans le premier cas, le gain reste limité
par rapport & un échographe classique. Quant aux deuxiéme cas, les caractéristiques
des données échographiques rendent les résultats aléatoires et n'autorisent donc pas
I'utilisation en routine.

Sous I'impulsion des progres technologiques, I'échographie et les autres modalités
d’'imagerie médicale sont en évolution trés rapide. Il est donc difficile d’envisager au-
jourd’hui I'avenir de I'échographie 3D.

Si les techniques d’exploitation restent les mémes, la baisse des colts peut éven-
tuellement amener le prix des systemes 3D au niveau des appareils échographiques
classiques. Le 3D pourra alors étre sur la plupart des appareils, ce qui apportera un
plus grand confort d’utilisation (plans de coupe numériques, sauvegarde des examens,
etc.).

Les images tridimensionnelles spectaculaires montrent cependant gu’il y a un réel
potentiel dans cette nouvelle technique. Il peut se révéler grace al'amélioration des trai-
tements sur les données ultrasonores (imagerie harmonique, hautes fréquences, etc.).
Mais pour exploiter le potentiel de cette technique, il faut peut-étre changer de point
de vue. L'utilisation actuelle de I'échographie est basée sur I'image du plan de coupe.
L'échographie 3D ne doit pas étre considérée comme une simple amélioration de I'écho-
graphie 2D mais comme une autre modalité d'imagerie avec un contexte et des objec-
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tifs différents. Les principales applications actuelles me semblent étre la mesure de vo-
lumes, I'aide au geste chirurgical (biopsie, localisation per-opératoire, etc.) et 'échange
d’'informations. C’est ce dernier point que nous développerons davantage dans la troi-
siéme partie.
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CHAPITRE
DEUX

Modélisation de I'acquisition

PUSIEURS TECHNIQUES SONT ENVISAGEABLEPoOUr acquérir des données écho-
graphiques tridimensionnelles. Si les tableaux de transducteurs commencent a
apparaitre, les volumes reconstruits a partir d’'une série de plans échographiques ont
actuellement une meilleure résolution. En effet, les techniques d’acquisition bidimen-
sionnelles sont maintenant bien maitrisées et donnent des images de qualité. Le repé-
rage de la position de la sonde au moment de 'acquisition de chaque image permet
alors de reconstruire les données 3D. C’est cette approche que nous avons choisie et
nous présentons dans ce chapitre le systéme que nous avons développé au laboratoire
de biophysique.

Il semble tout naturel d’obtenir des informations tridimensionnelles en accumulant
des plans, de méme que I'on obtient les plans de coupe a partir de plusieurs lignes de
tirs ultrasonores. Si cette approche est frequemment utilisée, la modélisation rigoureuse
de I'acquisition des données est rarement présentée. Or seul un cadre bien défini permet
d’'étudier les différents paramétres qui interviennent dans I'acquisition. Le coeur de ce
chapitre présente donc une modélisation de I'acquisition par plans de coupe.

2.1 Notre systeme d’acquisition

Notre premier objectif était de mettre en place un systéeme d’échographie 3D basé
sur I'échographe développé au laboratoire. Le systéme devait également étre exploi-
table en routine clinique pour un codt de revient minimal. Seule I'acquisition avec un
balayage manuel permet d’atteindre cet objectif.

Le systeme d’acquisition est composé d’un ordinateur de type PC, d'un systeme de
repérage et d'un échographe. Le systéme de repérage fournit la position et I'orientation
de la sonde a chaque instant. Nous pouvons utiliser deux systémes de suivi de la posi-
tion: un capteur électromagnétique ou un bras mécanique. Pour recueillir les données
tridimensionnelles, I'utilisateur balaie la région étudiée avec la sonde. Pendant le mou-
vement, le systeme enregistre les images échographiques et les positions de la sonde.
L'ensemble des données recueillies est ensuite envoyé vers 'ordinateur, ce qui permet
de reconstruire les informations tridimensionnelles. L'utilisateur peut alors explorer les
données a l'aide de plans de coupe ou de rendus 3D.
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Hscostrasting des doerbe: Visumleation

RTHIT S

Fic. 2.1 —Exemple d’acquisition de données échographiques tridimensionnelles sur des ballons en latex. Le systeme de repérage utilisé est ici le
capteur électromagnétique. Avec la sonde échographique, I'utilisateur balaie le volume a reconstruire. A I'aide des images et des positiates)i’ord
peut alors reconstruire le volume de données et I'afficher.
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Echographe

L'appareil utilisé est un échographe numérique entierement développé au labora-
toire de biophysique [117]. Il permet de visualiser les informations ultrasonores par des
images mode B et des images de flux. Deux types de sondes sont disponibles pour I'ac-
quisition des données : des sondes courbes dont la fréquence d’émission est de 3,5 MHz
et des sondes linéaires a 7 MHz.

Cet échographe présente I'important avantage de numériser les données 1
dans la chaine de traitement. L'utilisateur peut ainsi accéder aux données ultras
brutes. Beaucoup d’échographes ne fournissent pas les données numeériques. Pc
pérer les informations ultrasonores, il faut alors utiliser une carte qui numérise I'ir
vidéo présentée a I'opérateur. Le processus de numérisation introduit cepende
source de bruit supplémentaire.

Dans ce cas I'image récupérée a en outre subi un certain nombre de traiter
reconstruction des données, correction de gain, filtres pour lisser I'image, etc. Le
férents parameétres sont difficiles a maitriser. Le lien entre les données recueil
les phénoménes physiques dont elles résultent est alors plus difficile a établir. Er
nissant les données échographiques brutes ainsi que tous les réglages de I'éch
lors de I'acquisition de I'image, notre systeme permet de conserver la « significai
physique des informations afin de mieux maitriser par la suite les traitements app
aux données.

FIG. 2.2 —Echographe
Carte de transfert rapide utilisé

Durant la phase d’acquisition des données, les images sont enregistrées au fur et
a mesure dans la mémoire de I'échographe. Elles sont ensuite transférées de I'écho-
graphe vers I'ordinateur. La mémoire de I'échographe est de 16 Mo. Il est ainsi possible
d’enregistrer 64 ou 128 images suivant le format. Deux formats d’images sont en effet
disponibles: 128 lignes de 1024 points ou 256 lignes de 1024 points. Pour pouvoir uti-
liser notre systéme en routine clinique, il estimportant que le temps entre I'acquisition
et I'examen des données tridimensionnelles soit faible.

Sur les toutes premiéres versions du systéme, le transfert vers un PC 486 était réa-
lisé par une liaison série & 115200 bauds. Avec ce débit, le transfert de 3 Mo de don-
nées demandait plusieurs minutes et il aurait fallu environ 20 minutes pour transférer
les 16 Mo. Nous avons donc développé une carte dédiée au transfert des données. Elle
utilise le bus ISA d’'un ordinateur PC pour accéder directement a la mémoire de I'or-
dinateur. Elle comporte deux mémoires de 256 Ko qui sont utilisées en paralléle lors
du transfert: pendant que I'échographe transfére une image sur I'une des mémoires,
I'ordinateur récupére les données précédemment écrites sur l'autre.

Les taux de transferts peuvent atteindre 1,8 Mo/s sur un Pentium 450 MHz. Mais en
général, la durée du transfert tourne autour de 18 s soit un taux d’environ 900 Ko/s. Ce
délai est acceptable pour une utilisation courante. La carte est utilisable sous environne-
ment Dos ou Windows et un pilote spécifique a été développé pour qu’elle fonctionne
sous Windows NT [5].

La carte n’est cependant pas optimisée pour les débits importants. Le bus ISA ne
permet pas en effet d’atteindre des taux tres élevés et est plus ou moins appelé a dispa-
raitre. Dans l'avenir, I'utilisation d’autres bus (PCI, SCSI) semble plus indiquée pour
atteindre des performances compatibles avec les volumes de données a gérer.
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La synchronisation

Le systeme comporte différents éléments qui doivent étre synchronisés durant I'ac-
quisition des données. Il faut en effet repérer la position de la sonde a I'instant précis ou
une image est acquise par I'échographe. La méthode de synchronisation est différente
suivant le systéme de repérage utilisé : bras mécanique ou capteur électromagnétique.

Données ultrasonores
ECHOGRAPHE < SONDE

h BRAS MECANIQUE

et Orientation

Images et positions

PC

FiG. 2.3 —Schema d’une séquence d’acquisition avec le bras mécanique. Pendant le
balayage, les images et les positions sont enregistrées par I'échographe. Elles sont
transférées au PC a la fin de la séquence.

Le bras mécanique a été entierement congu au laboratoire. Nous en maitrisons donc
complétement le fonctionnement et une carte de gestion du bras a été ajoutée a un
échographe prototype. Dans cette configuration, la synchronisation est entierement a
la charge de I'échographe qui gére lui-méme le bras (fig. 2.3). Durant I'acquisition des
données, I'échographe sauvegarde les images et les positions. Le temps de latence du
bras mécanique étant trés faible, la synchronisation est trés précise. L'ensemble des
informations (images et positions) est transféré vers I'ordinateur seulement a la fin de
la séquence.

Données ultrasonores
ECHOGRAPHE | ¢ SONDE
CAPTEUR
ELECTROMAGNETIQUE
Synchro
Images

Position et Orientation

PC

Fic. 2.4 —Schema d’'une séquence d’acquisition avec le capteur électromagnétique.
Le PC gere la synchronisation du repérage avec les acquisitions des images pendant le
balayage.

Le capteur électromagnétique est un systéme commercial utilisé tel quel. Pour
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cette configuration, la séquence d’acquisition est entierement gérée par I'ordinateur
(fig. 2.4). Pour enregistrer une image, il envoie une demande a I'’échographe. Celui-ci
retourne un accusé de réception a I'instant o commence l'acquisition de I'image sui-
vante. L'ordinateur peut alors récupérer la position de la sonde fournie par le capteur
électromagnétique. A la fin de la ségquence, les données ultrasonores sont transférées de
I'échographe vers I'ordinateur. Celui-ci posséde donc les images et les positions de la
sonde au début de I'acquisition de chaque image. La synchronisation est ici moins pré-
cise puisqu’il faut ajouter les temps de communication (de I'ordre de la milliseconde)

et le temps de latence du capteur (quelques millisecondes).

2.2 Le cadre mathématique

La constitution d’une image échographique a partir d'une série de lignes de tir
apparait naturelle. Et il semble tout aussi évident d’obtenir des données tridimension-
nelles a partir de plusieurs images échographiques. Il est toutefois nécessaire de décrire
I'exploration du volume dans un cadre rigoureux sur lequel on pourra ensuite s’appuyer
pour interpréter les données correctement.

On se place désormais dans un espace affine euclidien réel de dimen§igR*3:
L'espace est muni d'un repere orthonorRé= (O,e;,e2,e3), considéré comme fixe
i.e. lié au laboratoire.

Analyse de I'échographe

Le but de I'acquisition est d’obtenir des informations sur certaines propriétés phy-
siques d’'une régioi¥ donnée du corpd’? est naturellement bornée de diamé&ieLe
volumeV est tel qu'il contient I'organe ou du moins la zone que I'on veut explorer
pendant toute la durée de 'examiea [to,t;]. Compte tenu de la complexité du com-
portement des ondes ultrasonores, nous nous limiterons a une description simplifiée de
I'analyse ultrasonore pour ne pas surcharger le modéle.

Pour explore?, on utilise donc des ondes ultrasonores. Pour obtenir les informa-
tions suivant une ligne de tir, un transducteur émet un signal ultrasonore dans la direc-
tion de la ligne puis I'échographe analyse les échos qui reviennent au cours du temps
(cf. section 1.1). L'onde interagit de différentes maniéeres avec le milieu ou elle se
propage : réflexion, diffusion, atténuation ; les signaux recueillis correspondent alors &
l'intensité des échos qui reviennent vers la sonde.

La position des différents transducteurs de la sonde est connue précisément. Comme
on suppose que I'onde se propage en ligne droite a vitesse constante, le temps écoulé
depuis I'’émission du signal permet de remonter & la position. L'intensité de I'écho recu
a un instant donné correspond alors a une position connue sur la ligne de tir.

On suppose donc qu'il existe une fonction qui représente la grandeur physique que
I'appareil détecte:

I: ExR — R
(M) ~— I(M,) = intensité de I'écho renvoyé par le poiif
al'instantt
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Cette fonction posséde deux variables: la position et le temps. Analyser le milieu & un
instantt donné consiste a récupérer toutes les informations nécessaires pour connaitre
la fonctionl; = I(-,t).

Echantillonnage

La plupart des échographes sont maintenant numériques et échantillonnent la ligne
de tir de maniére discréte uniforme. C'est le cas de I'échographe que nous utilisons.
Dans la suite nous supposerons donc que I'échographe récvp&ehantillons pour
chaque ligne de tir7;, 0 < i < N; avecl; € R. Chaque valeu¥; correspond a
l'intensité d’'un écho qui a été réfléchi a la positi@ni.e. & une profondeurA,/2 sur
la ligne de tir ot est la vitesse de propagation de I'onde (1540 m/8),edst déterminé
par la fréquence d'échantillonnage de I'échographe. La position est donc repérée par
rapport au transducteur qui émet I'onde ultrasonore.

Pour obtenir les images bidimensionnelles, on analyse les échos suivant plusieurs
lignes de tirs dans un plan donné. L'image est ensuite reconstruite a partir des points
échantillonnés le long de chaque ligne. S8it, le nombre de lignes ultrasonores. La
position de chaque point échantillonné sur une ligne de tir est obtenue en convertissant
le temps écoulé en distance parcourue. Mais pour connaitre la position de chaque point
de I'image par rapport a la sonde, il faut aussi connaitre la position des lignes.

Chaque ligne est modélisée par une demi-droite affined < j < N», paramé-
trée par son origin€}; € & et sa directiord; € R®. Leur position dépend des ca-
ractéristiques physiques de la sonde (nombre et emplacement des transducteurs) mais
également des réglages de I'échographe, qui interviennent sur la forme de I'onde ultra-
sonore. Les lignes de tir sont alors connues dans un réqei@lié a la sonde. Dans ce
repére, elles sont incluses dans un seul plan: le plan d’acquiBitdéquationz = 0.
Lorsque la sonde est fixe durant I'acquisiti@hest également un plan dans le repére
fixe R.

La visualisation du plan de coupe est donc obtenue par I'échantillonnage des va-
leursl;;, 0 < @ < Ni, 0 < j < N> aux pointsX;;. Les coordonnées dé point de la
j€ ligne X;; sont connues dans le rep@eynge(fig. 2.5):

1
(21) Xij = Tj + §Z.CAtdj

On appellergimagela fonction qui, aux couples, ), fait correspondre les coordonnées
deX,J da.ngjzsonde:

fimagei [O,Nl[x [O,NQ[ — ]Rg

(22) (Z,_]) — (l.Xij WX ,0)

Lorsque la sonde est courbe, la fonctifikge réalise ainsi la conversion des coordon-
nées polaires en coordonnées cartésiennes.

Pour les données tridimensionnelles, on récupére une série de plans échographiques
I, 0 < k < Ns. |l faut ensuite reconstruire I'information a partir des points échan-
tillonnés suivant chaque ligne de tir de chaque plan échographique Myvenages,
on adonc lesV; x Ny x N3 valeurslyj,, 0 <4 < Ni, 0 < j <Ny, 0 <k < N3
échantillonnées aux points;;;, les positions deX;;;, étant connues dans le repére
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FiG. 2.5 —Echantillonnage de la sonde suivant les poifits; = T; + $icAd,;

Ry lié a la sonde lors de I'acquisition de k& image échographique. On doit alors
déterminer ces positions dans le repére fixe

On suppose que la sonde est fixe lors de I'acquisitiok®dplan échographique. Le
k€ plan d’acquisitiorl, est alors un plan affine. On a donc besoin de la transformation
fr qui réalise le passage entre le rep@ielié a la sonde et le repére fbR lié au
laboratoire (fig. 2.2). Pour les balayages automatigfjesst connue a I'avance puisque

les positions des plans d’acquisition sont prédéterminées. Pour les balayages manuels,

fr est fourni par le systéme de repérage. Les coordonnéds,gdedans le reper&
sont alorsf, o fimageli,J)-

"'-'-'.'\'lr_t__ _"?5-. b -

Fan de §a sonde Espice

FiG. 2.6 —Les fonctionsf; de changement entre le repére lié & la sonde et le repére de
référence

Données recueillies

L'ensemble des points échantillonnés est donc:

{Xijk = (fr © fimage(i,j))m, 0 <i <Ny, 0<j <N, 0<k <Nz}
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et la valeur recueillie au poin;;;, est:
(2.3) Liji = I(Xijk tijn)

ou ¢;; est l'instant ou 'onde ultrasonore eémise pourjfaligne de tir, avec la sonde
dans lak® position atteint le poinf\;;,. Par conséquent, si 'on commence I'acquisi-
tion de lak® image a l'instant;, on a:

(2.4) tijk =tk + Jligne + 24

oul/A; estlafréquence d'échantillonnage /e la durée d’'une ligne ultrasonore.
Le probléeme de I'exploration se réduit donc a approcher la fondijoa un instant,
donné, a partir des valeufs;, et des positions(;;i.

2.3 Hypotheses

Le modéle mathématique précédent pose donc I'acquisition des données tridimen-
sionnelles en termes de probleme d’échantillonnage irrégulier dans I'espace. Pour abou-
tir a ce modéle, différentes hypothéses sont nécessaires aussi bien sur I'analyse effec-
tuée par I'échographe que sur les mesures de positions ou les mouvements dans la
région étudiééd’.

Dans cette section, nous précisons chacune de ces hypothéses plus ou moins im-
plicite et nous estimons leurs conséquences sur le modéle mathématique présenté. Les
ordres de grandeurs donnés correspondent a l'utilisation d’'une sonde courbe ou linéaire
de fréquence comprise entre 3 et 7 Mhz.

2.3.1 Localisation

Hypothése 11| existe un réep < R tel que, pour toutM € & la valeur del(M,t)
dépend uniquement des propriétés du voisindgéM,p) a l'instantt.

On rappelle queR est le diametre du volum@ analysép représente la résolution i.e.
les détails les plus fins sont de taille supérieuge ®n cherche en général a avpir
aussi faible que possible pour pouvoir représenter le plus possible de détails.
Soitt € R fixé, on rappelle qué; est définie par :

I; : & — R
(2.5) M —s L(M)=I(Mp)

Pour étre precis, les valeurs échantillonnégs, permettent de déterminer une ap-
proximationl; del;. En premiére approximatiofidI; || est bornée par une valeur pro-
portionnelle & /p. Plusp est petit, plus les variations depeuvent étre importantes et
plus I'approximation dd; est précise.

La valeur dep va tout d’abord dépendre des performances de I'échographe. Consi-
dérons deux cibles ponctuelles séparées d’une distaroa définit la résolution de
I'échographe comme la valeur minimale deoour laquelle les deux cibles peuvent
étre distinguées sur I'image ultrasonore [48, 49, 68, 122]. L'orientation de la sonde
par rapport aux cibles intervient ici de facon importante. Les images échographiques
présentent en effet des résolutions tres variables suivant trois directions privilégiées:
direction axiale, latérale et transversale (fig. 2.7).
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FIG. 2.7 —L'image échographique présente trois directions privilégiées pour la réso-
lution : direction axiale, latérale et transverse.

La résolution axialed, : c'est la résolution le long d’une ligne de tir donc le long de
la demi-droite(T},d;). Elle dépend principalement de la bande de fréquence
de I'onde émise et donc de la fréquence centrale. Elle est de I'ordre du demi-
millimétre pour les fréquences qui nous intéressent.

La résolution latérale §; : mesurée dans la direction qui est orthogonale a la ligne de
tir et incluse dans le plan d’acquisition de la sonde. Elle dépend de nombreux
parametres: fréquence, type de sonde, réglages de la focalisation, ... ainsi que de
la profondeur. Elle est de I'ordre de quelques millimétres.

La résolution en élévation (ou transversaled. : dans la direction orthogonale au plan
de la sonde. Elle dépend principalement des caractéristiques des transducteurs
et, commey;, de la profondeur. Elle peut varier de quelques millimétres & 1 cm.
La résolution la plus fine est obtenue par des sondes annulaires pour lesquelles
0 = de.

Dans une image, la valedg ; dépend donc des caractéristiques d’un voisinage
fr(v;) oUw; est un voisinage d&; ;. v; est une sorte d’ellipsoide dont les axes prin-
cipaux sont les directions privilégiées et les demi-valeurs aux axes varient en fonction
de la profondeurd,, §;(i), d.(¢). La résolution de I'échographe n’étant pas isotrope,
on pourrait définir comme valeur de la résolutjpla plus grande des valeurs:

p = max {0a,0,(1).0(1)}
Ainsi validerait-on presque I'hypothése 1(:M,t) dépend effectivement des propriétés
de B¢ (M,p). Mais la valeur dep devient beaucoup trop importante (de I'ordre du
centimetre), elle ne vérifie plys< R. Le niveau de détails que I'on cherche dans les
données échographiques tridimensionnelles est en effet beaucoup plus fin (de I'ordre
de quelques millimétres).

Dans la pratique cette hypothése ne sera donc pas vérifiée globalement mais peut
I'étre localement, en particulier dans les régions proches des points de focalisation.
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Pour plus de détails sur I'influence des paramétres des échographes sur la résolution
des images on pourra consulter [114].

La i€ valeur correspond a I'analyse du signal recu aprés que I'onde ait parcouru une
distance d’envirorzicA; ou ¢ est la vitesse de propagation de I'ondeMgtest le pas
d’échantillonnage temporel de I'échographe. Elle dépend donc fortement des caracté-
ristiques des différents milieux traversés et pas seulement des caractéristiques locales
env;. Ainsi peut-on obtenir des problemes d’'ombre acoustique: derriere un milieu
fortement échogéne, la quasi-totalité de I'énergie de I'onde est réfléchie, les données
seront ensuite de trés faibles amplitudes. Dhng, dépend en fait des caractéristiques
de:

Be(M
MLéF S( 7p)

ouI est le chemin parcouru par 'onde ultrasonore entre le transdufiede lak€
image et le poinfX; ; ».

2.3.2 Image bidimensionnelle

Hypothése 2 L'onde ultrasonore se déplace en ligne droite et I'échantillonnage est
spatialement régulier :

1
(2.6) Xij=T;+ §iAtcdj

Malheureusement, I'onde ultrasonore émise par le transductdyrrense déplace
pas purement suivant la directiely. Le chemin est beaucoup plus complexe [122]:
effets de réverbération, de réfraction, de réflexions multiples, etc. Les caractéristiques
que I'on attribue au voisinage du pointX; ; peuvent donc provenir d’une région dis-
tante deX; ;. Ces phénoménes dépendent du milieu traversé par I'onde et leur influence
ne peut étre quantifiéepriori. Ce sont cependant des phénomeénes du deuxiéme ordre
qui sont négligés en premiére approximation.

D’autre part, I'image que I'on obtient est échantillonnée a intervalles de téwpps
constants, le long de chaque ligne de tir. Par conséqueift,deint de la;j€ ligne de
tir a pour positionX; ; = T; +r;d;. La distance parcourueg est définie implicitement
par:

Ti 1
Ay = 2 _—
e /0 o(T; +“dj)du

ou c¢(M) est la célérité de I'onde ultrasonore dans milieu au péinten supposant
que les variations temporelles de la céléditgd ot sont négligeables pendant la durée
d’acquisition d'une ligne ultrasonore.

Il'y a donc deux types d’échantillonnage: un échantillonnage temporel le long de
chaque ligne de tir, et un échantillonnage spatial suivant les directions desdignes
On considere cependant que I'échantillonnage est uniqguement spatial car on suppose
gue la vitesse de propagation de I'ondest a peu pres constante (1540 m/s). Dans ce
cas, on a en effeth\; = 2r;/c et on retrouve I'équation 2.6.

Malheureusement peut varier de 1440 m/s dans la graisse a 1600 m/s dans les
muscles (et plus de 3000 m/s dans les os) [143] soit 6% d’écart. La position des



2.3 Hypotheéses 51

points X; ;  est donc connue avec une precision relative comparable. Si 'onde tra-
verse un milieu de 50 mm d’épaisseur, on mesurera sur I'échographe une épaisseur
de 53 mm s'il s'agit de graisse et de 48 mm s'il s’agit de muscle. A Il'utilisation, les
mesures donnent cependant des résultats satisfaisant. Les distances dépassent en ef-
fet rarement la dizaine de centimetres. Les écarts maximum ne dépassent donc pas en
général quelques millimétres et I'on reste alors dans le domaine de la résolution des
images échographiques.

L'hypothése 2 est en général vérifiée dans les images ultrasonores bidimensionnelles,
nous la considérerons donc comme valable pour les données tridimensionnelles.

2.3.3 Mouvements du corps

On cherche a observer I'organe ou les différentes structures présentes dans la région
V. Dans l'absolu, on cherche a connaifyesurV i.e. les caractéristiques physiques de
la régionV a un instant. Mais la séquence d’acquisition dure plusieurs secondes. Il
faut donc que les tissus a l'intérieur ¥ene bougent pas durant ce temps i.e. fiseit
a peu prés constant dans le temps:

Hypothése 31l n'y a pas de mouvement dans la zone que I'on examine pendant I'ac-
quisition des données échographiques.

Le balayage dure de 3 & 30 secondes suivant les caractéristiques du matériel. Si'organe
bouge, les caractéristiques d’un pota l'instantty, a la fin du balayage, ne seront

plus les mémes qu’au début, a I'instapt Les variations dé pendant la durée d’'une
acquisition doivent étre faibles :

oI
2.7 —I| Ity - 1

Il faut donc réduire autant que possible I'un des deux facteurs. Pour réduire la durée
de l'acquisition|t; — to|, on peut diminuer le temps écoulé entre deux images mais la
vitesse de propagation des ondes ultrasonores présente une borne inférieure. Pour une
sonde 3,5 MHz avec 256 lignes, il faudra ainsi environ 6 secondes pour recueillir 64
images, ce qui est long par rapport aux battements cardiaques. Mais il devient possible
de demander & un patient de retenir sa respiration pour éviter de bouger.

Le deuxiéme term#% ||Oo correspond au maximum des variationd dgii résultent
de mouvements des tissus dans la région étidi& un signal de synchronisation est
disponible, il est alors éventuellement possible de corriger les mouvements cycliques.
Ainsi 'ECG [1, 98, 126] ou la respiration [1, 65] permettent-ils d’acquérir des données
sur le caeur malgré les pulsations.

Malheureusement la synchronisation allonge trés nettement la durée de I'acquisi-
tion |ty — to| : de quelques secondes, elle passe alors a plusieurs dizaines de secondes
voire plusieurs minutes. Avec la durée, le risques de mouvements du patient augmente
également.

De plus on ne peut pas avoir de synchronisation sur tous les mouvements: si un
foetus bouge un membre durant I'acquisition, la reconstruction tridimensionnelle pré-
sentera des artefacts importants. Il est alors nécessaire de faire une nouvelle acquisition.
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En pratique, il suffit que le patient ne bouge pas pour que I'hypothése soit valable. En
ce qui concerne la visualisation du cceur ou de vaisseaux sanguins, la synchronisation
sur 'ECG permet de corriger les artefacts [29]. Seuls les mouvements du feetus, sont
un réel probléme mais les artefacts sont généralement importants, ce qui permet de
repérer tout de suite si une erreur s’est produite.

2.3.4 Position de la sonde

Pour reconstruire les données tridimensionnelles, on considére que 'on recueille
une série de plans échographiquesi.e. que les lignes de tir ultragdnqgreur chagque
imagek, sont incluses dans un méme plan afiihe Pour gu’il en soit ainsi, on suppose
donc que:

Hypothése 4 Lorsque la sonde est dansA& position, elle reste fixe pendant la durée

de l'acquisition de l&€ image.

Lorsque le médecin manipule la sonde, il est évident qu'il y aura des mouvements
méme trés |égers. De plus, le mouvement manuel est généralement continu. Il n'y a
donc aucune raison pour que I'hypothése 4 soit vérifiée. Il faut alors estimer I'erreur

gue I'on commet en posant cette hypothése.

Supposons que la sonde se déplace a la viteskgant I'acquisition d’une image.

f est la transformation permettant de passer du repére lié a la Sapgeau repere

fixe R. Donc, f varie en fonction du tempsf(¢). La vitesse d'un poinX lié a la

sonde dépend alors de sa position lorsque le mouvement a une composante en rotation.
Mais dans une premiére approximation nous considérons que le mouvement entre deux
images est une simple translation : tous les points se déplacent a la méme vitesse et
df /dt =~ v. Le balayage a généralement pour amplitude quelques centimétres et est
réalisé en quelques secondgs|| est donc de I'ordre du cm/s.

L'hypothése est alors acceptable si les variationd @ent suffisamment faibles
durant le temp$; que dure I'acquisition d'une image:

OI(f(t)X,t) ol

ot ot
Pour valider I'hypothése 3, on a supposé que la relation 2.7 est vérifiée. De plus, on
acquiert une centaine d’'images donc on a égaledert |ty — to|. Il reste alors a
satisfaire la condition :

eo |

G <|

i

AL (f(t)X) - %H <1

1
(2.9) I (f(t)X) - v]| < 5
Il faut ici tenir compte de la reésolutiop de I'échographe qui limite la précision de
'approximationl;. D'aprés I'hypothése 1, les variations {lél;|| sont bornées par
K /pou K est une constante. Donc on doit avoir :

p
(2.10) IVl < 325

En fait, il faut vérifier que la sonde peut étre considérée comme fixe durant I'acqui-
sition d’une ligne ultrasonore et d’une image ultrasonore. La durée d’acquisition d’'une
ligne ultrasonore est de quelques centaineg€lsuivant la sonde et le nombre de
focales de I'image. On peut supposer la résolutiaie I'ordre du millimetre. Le mou-
vement devrait alors avoir une vitesse de I'ordre de 1 m/s pour étre non négligeable. On
peut donc considérer que durant I'acquisition d’une ligne ultrasonore, le transducteur
est fixe.
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Par contre, la durée d’acquisition d’'une image est de plusieurs dizaines de millise-
condes. Pour se déplacer d’1 mm pendant I'acquisition, la vitesse doit étre de I'ordre de
1 cm/s. Dans le cas des méthodes automatiques, le mouvement peut effectivement étre
arrété pendant I'acquisition d’'une image. Le systéme de mouvement est souvent inté-
gré dans une sonde spécialisée ; donc I'hypothése est justifiée si I'utilisateur maintient
sa sonde & peu pres fixe.

Quand le balayage est réalisé par I'utilisateur, le mouvement est continu et la vitesse
du déplacement est de l'ordre de 1 cm/s. L'hypothése n’est alors plus valable. Des
erreurs peuvent donc apparaitre dans le positionnement des points échantillonnés.

Résolution non uniforme

Pour déduire la relation 2.10 de la relation 2.9, on a utilisé la résolution de I'écho-
graphe. L'échographe possede cependant des directions privilégiées, que I'on peut
prendre en compte pour affiner I'étude. Si I'on revient a la majoration 2.9, que I'on
exprime dans un repeére lié a la sonde suivant les directions de résolution (axiale, laté-
rale et transverse), on a:

1
(2.11) || (dIt)axia|e'Uaxiale+ (dIt)|atéra|eUIatérale+ (dIt)transverse'UtransversQ < (5_
t

Pour un balayage manuel, le direction du mouvement est le plus souvent la direction
transversevyansverse> Vaxiale, Viatérale Dans le membre de gauche de la majoration 2.11,

le terme a minimiser est dof€dl} ) nsversd'transversk. L€ choix de la direction de ba-
layage influe alors sur la qualité des données tridimensionnelles [116]: lorsque I'on
étudie une structure précise, la direction de balayage doit étre de préférence la direc-
tion pour laquelle la structure présente le moins de variations. Dans ce cas, on a en effet
[|(dI})wansversd faible. Pour visualiser une structure tubulaire (un vaisseau sanguin par
exemple), il est ainsi plus judicieux de balayer dans la direction du vaisseau (fig. 2.8).

(@) (b)

FIG. 2.8 —Un balayage suivant la direction de I'axe du vaisseau (a) donne des don-
nées tridimensionnelles seront de meilleure qualité qu’un balayage dans la direction
orthogonale (b).

Ce choix de la direction transverse est de plus tres adapté aux résolutions de I'écho-
graphe. Lorsque la résolution gston a vu que les variations de la fonctidh sont
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bornées erf/p. Si I'on tient compte des résolutions axiale, latérale et transverse qui
peuvent étre trés différenteSufiale < Platérale < Pransversy, ON a:

(2.12) K <|Uaxiale| + |'UlatéraIeJ + |Utransversé> < l

Paxiale Platerale Ptransverse 0t

Le rapport de la composante de la vitesse sur la résolution doit donc étre faible pour
chaque direction. On peut considérer que les résolutiging et prateraesont de I'ordre

du millimétre. Donc, pour exploiter au mieux la résolution de I'échographe, les com-
posanteYayiale €t vViaerale doivent étre trés inférieures a 1 cm/s, ce qui est tout a fait
compatible avec un mouvement dans la direction transverse. La condition se résume
alors a:

Pt
(2.13) UtransverseK Ko,
Comme la résolution transverse est moins bonne pour les sondes a balayage électro-
nigue, la vitesse dans cette directiqRnsversd€Ut tre plus importante. Intuitivement,
la résolution étant moindre, il y a un effet de lissage des données dans la direction
transverse. Donc la fonctiahprésente des variations d'intensité moins brutales. Les
conséquences d’une erreur de positionnement sont alors moins importantes que dans
les autres directions.

La validité de I'hypothése devient donc plus probable méme si elle n’est pas complé-
tement assurée. En fait, le mouvement reste un peu trop rapide et il faudrait envisager
de repérer la position de chaque ligne ultrasonore. Mais cela exige une synchronisation
parfaite et un acces aux données brutes pour pouvoir repérer la position non pas de la
sonde mais de chaque ligne ultrasonore.

En fait, si la vitesse est a peu prés constante durant le balayage, les erreurs se
traduiront par un léger défaut d’orthogonalité.

2.3.5 Synchronisation avec le systéeme de repérage

Le systeme de repérage fournit la transformajiagui permet de passer des coor-
données du repeére lié a la soriRlgau repére fixéR. Mais la précision du systéeme est
limitée. La position des points échantillonn¥g; est donc déterminée avec certaines
erreurs. Toutefois, la précision des systemes utilisés est généralement suffisante. Ce
point sera abordé plus en détail dans la deuxiéme partie de la thése.

Aux erreurs de repérage s'ajoutent les problémes de synchronisation. Il faut en effet
tenir compte de la latence de I'appareil de mesure mais également des instants d’'acqui-
sition des données ultrasonores. Sodtst la vitesse de déplacement de la sobigeace
la latence du systeme de repéragégigela durée d’acquisition d'une image. Si I'on
ne sait pas exactement quand I'échographe débute I'acquisition d’une image, le temps
gue I'on met pour obtenir la position aprés le début d’acquisition de la trame peut at-
teindredimage+ dlatence L'€rreur maximale de position est alors @@ence+ dimagd|v||)

i.e. de I'ordre du millimétre suivant la vitesse de déplacement de la sonde.

[Schema sur la synchronisation]

L'échographe utilisé ayant été développé au laboratoire, nous pouvons nous syn-
chroniser trés précisément avec le début de I'acquisition de chaque image comme nous
I'avons décrit dans la section 2.1. De ce point de vue, la synchronisation avec le bras
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mécanique est la plus précise puisque qu’elle est réalisée directement par I'échographe
et que le temps de latence du bras est extrémement faible.

Il n’en va pas de méme des systémes qui utilisent une simple carte de numérisation
vidéo pour transformer des échographes en systémes tridimensionnels. Il leur faut en
effet synchroniser non plus deux mais trois appareils: I'échographe, le systeme de re-
pérage et la carte de numeérisation. La carte peut généralement atteindre des fréquences
de 30 images/s mais la fréquence image de I'échographe varie en fonction des réglages
(en particulier le nombre de focales et la profondeur d’exploration). Comme de plus
I’échographe fournit rarement des signaux de synchronisation sur les débuts d’acqui-
sition d’'image, les erreurs peuvent étre encore plus importantes: on peut ainsi faire
une mesure de position en récupérant une image qui ne correspond pas a l'image ac-
quise mais a I'image précédente. Certaines méthodes permettent toutefois d’estimer la
latence des différents systémes et de réduire en partie les décalages [62, 99].

2.3.6 Déformations

Comme pour tout systeme de mesure physique, I'appareil interagit avec le milieu
étudié, ce qui induit inévitablement des erreurs de mesure. Compte tenu de la grande
différence d'impédance acoustique entre I'air et les tissus, la sonde échographique doit
rester en contact avec la peau. Méme s'il utilise un gel, 'opérateur doit appliquer une
certaine pression pour assurer le contact. La réfjiétudiée subit alors une déforma-
tion dans la direction axiale de la sonde, déformation qui varie au fur et a mesure q
l'utilisateur déplace la sonde (fig. 2.9).

Pour compenser une telle erreur, il faudrait, en premier lieu, pouvoir estimer I'in
tensité de la pression appliquée par I'utilisateur. Mais il faudrait aussi conagitieri
le milieu étudié pour compenser suivant les propriétés d’élasticité des différentes zon
Actuellement, cela semble difficilement faisable pour des examens de routine. Un

été développée pour former & la détection des thromboses veineuses des membr

outil est cependant possible dans une optique de simulation. Une applicationa ai ___ __k,._——l

férieurs [54].
Il faut cependant noter que la déformation diminue avec la profondeur. On ne

pourra donc pas se fier & la reconstruction des couches superficielles de I'épifiegme 9 —En appuyant la

mais I'influence sur des objets un peu plus profonds est nettement moindre. sonde, les couches
superficielles sont

pfgrmées localement

Enfin, il faudrait également tenir compte des imperfections techniques de I’e%‘ﬁ
graphe. Le signal recu par I'échographe est perturbé par différents bruits (électronique,
guantification,... ) qui dépendent de nombreux paramétres. Mais les conséquences
de cette approximation sont généralement négligeables par rapport aux autres sources
d’erreur.

2.4 Conclusion

La modélisation de I'acquisition des données ultrasonores est soumises a un certain
nombre d’hypothéses (localisation, image bidimensionnelle, mouvements du corps,
etc.), que ce chapitre les décrit en détails. Si I'on voulait qu’elles soient toutes va-
lables, il faudrait limiter les données tridimensionnelles & une résolution de plusieurs
millimétres voire supérieure au centimetre.

Pourtant I'échographie 3D permet d’atteindre des résolutions de I'ordre du mil-
limetre. En effet, les hypothéses sont souvent a la limite de la validité. Si toutes les
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sources d’erreur se cumulaient, la précision serait effectivement trés grossiére. Mais
elles ont plutdt tendance a se compenser, créant des zones plus floues la ou les hypo-
théses ne sont plus vérifiées.

Lhypotheése la plus génante est I'hypothése 1: I'information que 'on attribue & un
point P, n'est pas le reflet des propriétés physiques du milieu autou? deais le
résultat des interactions de I'ensemble du chemin parcouru par I'onde ultrasonore entre
le transducteur eP.

Il faut donc considérer la valeur recueillie non pas isolément mais dans son contexte
i.e. par rapporta I'ensemble de I'image. Si I'on acquiert deux images d’'une méme zone
mais sous des incidences tres différentes, les valeurs échantillonnées pour un méme
point P peuvent étre aussi trés différentes. Certains systémes [1, 55, 120] utilisent
cette propriété pour améliorer le signal ultrasonore en réalisant des acquisitions sous
plusieurs angles.

Cette hypothese est toutefois la principale limitation de I'échographie. Elle rend
I'examen subjectif car dépendant de l'interprétation de I'opérateur. Elle n’est donc pas
spécifique au 3D. Il est alors important de savoir, lorsque I'on examine les données
3D, ou se trouvait la sonde pendant I'acquisition. Linterprétation de la valeur en un
point n’est donc pas toujours simple et actuellement, il semble difficile de I'effectuer
automatiguement sans informatianpriori fortes. L'exploitation des données 3D doit
alors se baser sur l'interprétation de I'utilisateur.
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Deuxieme partie

Repérage






Introduction

OTRE SYSTEMEacquiert les données échographiques tridimensionnelles a partir
d’'une série de plans de coupe, dont on repére la position et I'orientation. Le
systeme de repérage utilisé doit alors répondre a plusieurs contraintes:
— précision inférieure au millimétre ;
— rapidité de mise a jour (de I'ordre de 100 Hz);
— fiabilité des mesures;

— enfin, il doit laisser une grande liberté a I'opérateur pour manipuler la sonde.

De telles exigences ne sont pas si simples a satisfaire. La revue des systémes preé-
sentée dans la section 1.3.1 montre que le repérage optique est le seul qui les satisfasse.
Mais le co(t de tels systemes, méme s’il est en baisse, reste encore élevé.

Nous avons donc testé deux autres systemes: un bras mécanique et un capteur
électromagnétique. Le prix des bras mécaniques précis est du méme ordre de grandeur
gue les systémes optiques. Le bras que nous utilisons a donc été entiérement con¢u au
laboratoire de biophysique. Une premiére étape de mise au point et d’évaluation était
alors nécessaire avant de I'utiliser avec la sonde échographique.

D’un point de vue chronologique, le bras a été le premier dispositif de repérage
pour notre systeme d’échographie 3D. Comme de nombreux appareils se basaient sur
des capteurs électromagnétiques, il nous a par la suite semblé intéressant de tester éga-
lement ce type de repérage, afin de comparer les deux dispositifs dans les conditions
d'utilisation.

Bien qu'il ne soit pas un objectif en soi de cette thése, le calibrage de I'ensemble est
une étape nécessaire pour garantir par la suite I'exactitude des mesures sur les volumes
de données. Nous présentons dans cette partie le bras (chapitre 3) et le capteur électro-
magnétique (chapitre 4) ainsi que les différentes expériences réalisées pour établir la
précision des données recueillies par ces deux systemes.
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CHAPITRE
TROIS

Le bras mécanique

UR OBTENIR DES IMAGES ECHOGRAPHIQUE® partir d'un seul transducteur,

'une des premiéres techniques consistait a fixer le transducteur au bout d’'un
bras manipulé par I'utilisateur. Il en a été de méme pour récupérer les données tridi-
mensionnelles, le bras permettant alors de suivre la position de la sonde pendant le
balayage.

Le bras, utilisé dans notre systéeme, a été entierement concu au laboratoire de bio-
physique. Les systémes de repérage mécanique de ce genre ont de nombreuses ap-
plications industrielles et leur modélisation mathématique est bien connue en robo-
tique [3]. Par contre, les problémes de précision dépendent des caractéristiques phy-
sigues propres a chaque systeme. Nous présentons donc dans ce chapitre, les expé-
riences qui ont permis d’étalonner le bras.

Le but du systéme de repérage est de déterminer la transformation entre le repére
lié a la sonde et un repére fixe. Aprés le calibrage du bras, la précision de I'ensemble,
sonde échographique comprise, reste donc a évaluer. La deuxieme partie du chapitre
décrit 'approche retenue pour estimer la précision globale.

3.1 Description du bras

Le bras mécanique (fig. 3.1) est composé de segments en alliage d’aluminium reliés
entre eux par des articulations. A chaque articulation, le mouvement de rotation autour
d’'un ou éventuellement deux axes, est repéré par des capteurs optiques décrits plus bas.

La finalité est de repérer la sonde que I'opérateur manipule. Le bras doit entraver
le moins possible le balayage, afin que I'utilisateur puisse avoir tout liberté de mouve-
ment. Parmi les différents schémas de conception possibles, cette contrainte a guidé le
choix d’'un systéme offrant six degrés de liberté.

Les codeurs optiques incrémentaux

Les capteurs utilisés sont des codeurs optiques incrémeR@Dx54M- (fig. 3.2).
lIs fournissent donc les variations angulaires pendant le mouvement. lls ont été choisis
pour leur résolution (0,02 mais également pour la fiabilité des mesures: la lecture

1. codeurs commercialisés par Heindenhain, Traunreut, Allemagne
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FiG. 3.2 —Codeur optique

(CY (b)

FiG. 3.1 —Photo du bras mécanique (a) et schéma des différents mouvements (b).

optique et la numérisation du signal les préservent autant que possible de toute pertur-
bation.

Chaque codeur comporte un disque sur lequel sont gravés 3600 traits fins régulie-
rement espaces (fig. 3.3). Une source lumineuse et un réseau de balayage analysent le
mouvement du disque. Lorsqu’il tourne, le flux lumineux varie suivanbkitipn des
traits par rapport au réseau. Ce flux est regu par des cellules photoélectriques qui le
convertissent en signal électrique. Le codeur fournit ainsi deux signaux déphaisés de
90, le signe du déphasage permettant de retrouver le sens de variation. Chaque signal
est sinusoidal et la période d'un signal correspond a un déplacement du disque entre
deux marques. Pour 3600 traits, une période correspond donc a une rotation de 0,1

Le signal analogique est ensuite transmis a une carte d’interpolation qui le numé-
rise et multiplie la résolution par 5. La numérisation du signal le rend plus robuste aux
éventuelles interférences électriques de I'environnement. En sortie de la carte d'inter-
polation, I'amplitude d’'un mouvement de rotation est connue avec une précision de
0,02. La carte accepte des signaux de fréquence inférieure a 25 kHz, ce qui limite la
vitesse de rotation a environ 7 tours/s, valeur amplement suffisante pour les mouve-
ments de la sonde échographique.

Finalement, une série de 6 compteurs 16 bits accumulent les écarts angulaires a
partir des signaux des cartes d’interpolation et fournissent donc I'écart angulaire par
rapport a une position de référence. A cette fin, le codeur comporte une marque de réfé-
rence (fig. 3.3) qui permet de repérer cette position avec précision. Le schéma complet
du systéme d’exploitation des codeurs optiques est réesumé dans la figure 3.4.

La carte gérant les compteurs est incluse dans I'échographe, qui peut ainsi accéder
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FiG. 3.3 —Vue en coupe d’'un codeur. Les variations angulaires sont mesurées par les
variations du flux lumineux & travers le réseau de balayage. Les variations du flux sont
ensuite converties en signal électrique

aux valeurs des compteurs a tout moment. La vitesse de mise a jour est ici de I'ordre de
100 kHz, ce qui est largement suffisant comparé a la fréquence image des échographes
(quelques dizaines d’'images par seconde).

LT

ﬁ\.h_’_,f“ﬂ = T
::> f”‘h A :> Numeérisation :> ._|—-.-H :><:>
LA s s

et Interpolation

FiGc. 3.4 —Schema d’exploitation des signaux des codeurs. Les signaux électriques
sont d’abord numérisés et interpolés. Des compteurs somment alors les variations et
I'ordinateur peut ainsi accéder a la valeur des angles.

3.2 Modélisation mathématique

Le bras permet de déterminer I'isométrie pour réaliser le changement entre le re-
pere lié a la sond&; et un repére fixeR. Différents parametres interviennent dans
la modélisation ainsi que six variablés, ... ,6¢ qui sont les valeurs des angles de
rotation fournis par les codeurs.

Etant donné un repére fixRyas €t un repére lié a I'extrémité du br&&xiremite 1€
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probléme est alors de déterminer I'expression de la fonction suivante :

f: (R/27Z)¢ —  TIso(€)

bras
(01, s ,96) — Textremite

(3.1)

ouIso(€) est I'ensemble des isométries affinestdd2ras . est la transformation qui
fournit les coordonnées d’un point dans le repére lié au bras, connaissant ses coordon-

nées dans le repere lié a I'extrémité du bras:;
b
M, bras = TeiﬁgmneM extremite

Diverses cadres mathématiques sont possibles pour exprimer la transforingtion
appendice A). Nous nous limiterons a une simple description matricielle en coordon-
nées homogeénes.

Parametres

On définit les point<), A, B,C,D et E (fig. 3.5) qui correspondent aux axes de
rotation ainsi qu’a I'extrémité du bras. On définit également les longueurs des différents
segments:

Li =0A, Ly=AB, Ly=BC, Li=CD, Ls=DE

Ces dimensions sont connues avec une précision de I'ordre du centieme de millimétre.
Le probléme du choix des longueurs lors de la conception du bras résulte d’'un compro-
mis entre la précision et la liberté de mouvement pour I'utilisateur. Deux configurations
ont été testées: une premiére représentée fig. 3.1, que nous appellerons « grand bras »,
et une seconde pour laquelle les dimensibngt L, sont réduites de moitié, que nous
appellerons « petit bras ».

La base du bras n’étant pas déplacée pendant les balayages, on la considére comme
liée au laboratoire. On définit alors comme repére orthonorm&fjyegun repere d’ori-
gine O et dont I'axee; est la direction verticale donnée par la base du bras (fig. 3.5):
Roras= (0,e1,e2,e3).
On définit alors les angles entre les segments:

0 = (e1.04), b2 = 3+ (e5,04), 63 = (10,4B), 6, = (1B,BC), 05 = (BC,DF)

L'angle 6 définit alors la rotation autour de I'axe de la sonde.

Modélisation

SoitR = (O,ey,e2,€e3) le repére de référenceBtyyemie = (F,€],€5,e4) le repére
lié a I'extrémité du bras. Le passage du redRrau repereRexiremite €St réalisé par la
suite de transformations:

rot(z,01) orot(z,02) o tr(y,L1) orot(z,03 — ) o tr(y,Ls) orot(z,04) o tr(y,Ls) o
rot(x,g) o tr(y,L4) o rot(x,05) o tr(z, — Ls) o rot(z,06)



3.2 Modélisation mathématique 77

FiG. 3.5 —Définition des point$),A,B,C,D,E et des angle§;.

Les coordonnées des vectedfslans la basg& sont alors:

cos(f;) cos(65) cos(fg) — sin(61) (cos(B}) sin(fs) cos(0s) + sin()) sin(fs))
3.2) e = — sin(#) cos(6)) cos(f5) — cos(6;) sin(f5)
sin(fg) cos(f1) cos(f5) — sin(fy) (—sin(}) cos(fg) + cos(6)) sin(5) sin(bg))
sin(f;) cos(85) cos(fs) + cos(61) (cos(6}) sin(fs) cos(8s) + sin()) sin(fs))
(3.3) e, = cos(f1) cos(6}) cos(f5) — sin(f; ) sin(fs)
sin(fy) cos(fs) sin(fg) + cos(y) (—sin(}) cos(fg) + cos(6)) sin(5) sin(bg))
sin(f}) sin(f5) cos(fg) — cos(8)) sin(6g)
(3.4) e; = sin(6}) cos(65)
cos(6}) cos(8g) + sin(f}) sin(fs) sin(bs)

oud) =6, + 03 + 4. Et les coordonnées de I'extrémif&du bras sont :

sin(f;) (L; cos(fz) — La cos(0%) + d cos(a+ 6,) + L5 cos(8);) cos(f5)) — Ls cos(8;) sin(f5)
E [ cos(0;) (L; cos(f2) — Ly cos(8y) + d cos(a +6") + Ls cos() cos(85)) + Ls sin(f;) sin(f5)
Ly sin(f2) — L sin(0y) + Ls cos(f5) sin(0))) + d sin(a + 6'))
avecd = /L3 + L3, a = arccos(L3 /d) et = 6 + 0.
Soit M (61, . . . ,06) la matrice:

! ! !
€1z €2z €3, E

! ! !
M(,... ) = | Clv S % D
1y---5Y6) — e e! e E

1z 2z 3z

0 0 0 1

8

<

w



78

Le bras mécanique

Les coordonnées d’'un poifit,;sdans le repere de référence sont connues en fonction
de ses coordonnéésyyemitedans le reperRexiremite:

Poras= ]\/[(91; s ;aﬁ)Pextremite

3.3 Calibrage du bras

Si I'on dispose des valeurs des angles. . . ,6g, on connait alors entierement la
fonction f : RS — Iso(&) qui fournit le changement entre le rep&Rgqremite €t le
repere fixeRyras Malheureusement les codeurs sont incrémentaux : ils ne fournissent
pas les valeurs des angles entre deux segments du bras mais leurs variations au cours
du mouvement. On mesupd; alors que I'on a besoin d& = ¢; + §6;. Aussi la
détermination des valeurs initialgs est-elle nécessaire au calcul B&3S ..

Le probléme se présente favorablement puisque la valepeut étre fixée arbitrai-
rement. Le choix d’'une valeur correspond simplement au choix du reper@dixa
I'orientation prés, ce qui ne modifie pas les mesures relatives fournies par le bras. Mal-
heureusement, les autres paramétres sont moins simples & obtenir. Pour ce faire, nous
utilisons un gabarit qui permet de positionner précisément le bras. A partir de plusieurs
mesures, les valeurs sont obtenues en minimisant les ecarts entre la position connue
sur le gabarit et la position obtenue par le calcul.

Mesure directe

Pour obtenir la valeup;, il peut sembler suffisant de fixer les segments concernés
et de mesurer directement I'angle Avec la valeuréf; donnée par le codeur, cette
méthode simple fournip; = « — ;.

Malheureusement la précision obtenue est nettement insuffisante pour plusieurs
raisons. Tout d’abord, s'il est aisé de mesurer précisément une distance, il n’en va
pas de méme pour un angle. En outre, sil'on ne dispose pas d’un matériel de précision
adapté, il est difficile de maintenir une grande stabilité durant les mesures et d’effectuer
un repérage spatial précis sur un volume important.

Une telle méthode d’estimation directe dgsest trés lourde. Or il est nécessaire
de vérifier de temps a autre le calibrage du bras afin de s’assurer que son utilisation
n'entraine pas d’altérations. La mesure directe des valgurest donc pas adaptée a
notre situation.

Mesures avec le gabarit

A l'aide d’'un gabarit, il est possible de placer I'extrémité du bras dans une position
déterminée précisément par rapport a un rep&ggai i€ au gabarit. Intuitivement,
I'idée est de comparer la position théorique connue avec la position fournie par le
calcul pour déterminer la valeur des parameétres. Pour obtenir des valeurs fiables, les
mesures sont réalisées sur plusieurs positions.

Le gabarit en plexiglas que nous avons construit (fig. 3.6), permet ainsi de repérer
22 positions. En fixant un embout adapté sur le bras mécanique, son extrémité est posi-
tionnée avec précision. L'embout possede en fait trois points de fixation qui permettent
de connaitre trés précisément sa position et son orientation par rapport au gabarit. Pour
le concevoir, nous avons en effet utilisé un tour & commande numérique, dont la préci-
sion est de 1Qum.
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FiG. 3.6 —Le manchon et le gabarit

Plusieurs repéres interviennent dans cette procédure (fig. 3.7):
— le repére lié au gabatRgaparit

— le repere lié au manch@®anchon

— le repére lié a I'extrémité du bras mécaniqUiremite

— le repere lié au braRyas

— le repére de référen6e

Comme le repére du gabafpapariiest fixe durant toute la procédure, nous le prendrons
comme repére de référenBe= Rgaparit

On définit d’autre part la fonctiorf a partir def (cf. equation 3.1) en ajoutant les
valeurs initiales des codeugs:

(R/277)¢ x (R/27Z)8 — Iso(&)
(@,60) — Tgﬁgmite: f(®+00)
ou l'on a pos&© = (661,...,005) et® = (¢4, ... ,P6).
On effectue alors mesures. Pour chaque positiBp les codeurs donnent les va-
leursé©'. De plus la transformatiofi%3" (i) entreRgaparitet Rmanchor(i) €St connue

précisément. Par composition des rotations, on a théoriguement I'équation suivante :

(3.5) f:

(3.6) qrgabarit f(q)’(s@i) o Trﬁg;%mtﬁ: -p9abarit i)

bras mancho

ol T8 M ast |e changement de repére entre le bras et le gabaFREaM e entre le
manchon et I'extrémité du bras mécanique. Comme un changement de repére possede
6 degrés de liberté, chaque équation 3.6 équivaut a 6 équations réelles.rResures,

on obtient ainsbn contraintes.

Estimation statistique

Dans 'équation 3.6, les deux transformatidfgszk;a"t et Tihenon sont constantes
mais ne sont pas connues. Il est possible de les estimer en mesurant d’une part, les
dimensions exactes du manchon, d’'autre part, la position du bras par rapport au ga-

barit. Si les mesures de distances sont faciles a effectuer et suffisamment précises, les



80

Le bras mécanique

bras

extremite

FiG. 3.7 —Repéres pour le calibrage du bras
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rotations a effectuer entre deux repéres sont plus difficiles & estimer. Il est donc préfeé-
rable ici, de considérer ces deux transformations comme des parameétres a déterminer
au méme titre que les valeurs initiakes

Chaque transformation posséde 6 degrés de liberté et nécessite au minimum 6 pa-
rametres. Le nombre total de paramétres a déterminer est donc d’au moins 17 (deux
transformations et les 5 valeurs initiales) suivant la paramétrisation choisie pour les
transformations. Nous avons choisi d'utiliser les angles d’Euler pour I'orientation et
un vecteur pour déterminer la translation. Cette modélisation a I'avantage d’étre in-
tuitive et entierement déterminée par un minimum de parametres. Les transformations
seront représentées par les matrices en coordonnées homogénes. Par rapport aux ma-
trices d’ordre 3, les calculs sont légérement plus longs. Mais la différence n’est pas
significative et dans la phase de calibrage, le temps n’est pas un parameétre critique.

SoitRmanchod?) le repére lié au manchon pour f&f mesure eR; .ncholk?), le repére
fourni par la transformatio222*™o f(®,60%) o TEXeMIe En théorie, il existe des va-
leurs des parameétres telles que les rep@rscholi) €t Rl anchord?) SOiENt identiques
pour0 < i < n. Or chacune des équations 3.6 entre isométries affines (ou, ce qui
revient au méme, entre repéres orthonormés) permet de fixer 6 parameétres. En I'occu-
rence, il suffirait donc de 3 mesures pour déterminer les valeurs des 17 parametres.

Dans la pratique, plus de 3 mesures sont nécessaires. Tout d’abord, I'application

f (cf. équation 3.1) n’est pas injective i.e. certaines transformaﬁ‘@@gmite peuvent
étre réalisées avec plusieurs configurations du bras. Compte tenu des butées, les angles
varient cependant dans des intervalles plus restreints, en particulier :

0° < 0y < 60°, 30° < 65 < 160°, 90° < 6, < 220°

Mais ces contraintes ne suffisent pas a rendre la restriction de I'appligaitijective.

Il est certes possible de choisir des positions, accessibles par une seule configura-
tion du bras. En déterminant par calcul inverse les valeurs des aglea en déduit
les valeurs initiale®);. Mais différents parameétres peuvent influencer la mesure et une
petite erreur de positionnement pourrait changer les valeurs des angles. Il est donc pré-
férable d’utiliser une estimation statistique en effectuant plusieurs mesures pour choisir
les parametres qui minimisent les erreurs.

Fonction d’erreur

Il faut alors quantifier I'erreur i.e. I'écart entre le repére calcR&, .nol?) et le re-
pere théoriqu&manchod?). Deux types de parametre interviennent, qui ne peuvent étre
pris en compte de la méme maniere : les paramétres de translation (pour les transforma-
tionsT}2emity et les angles (angles d’Euler et valeursigeUne erreur de mesure sur
les paramétres de translation, entraine une erreur de positionnement indépendante de
I'emplacement. Une erreur sur I'angle de rotation, au contraire, aura des conséquences
plus ou moins importantes suivant la distance par rapport a I'axe de rotation. Comme
critére d’optimisation, nous avons donc choisi de minimiser I'erreur d’un point situé a
une distance par rapport au centre de la sondedeést la profondeur moyenne d’'un
point de I'image échographique. Pour les calculs, la distdrest fixée & 8 cm.

Le repere de référen6eest ici le repére lié au gabafttyaparic ON POS&Rmanchodi) =
(0i,%4,¥i,2i) €tR] Lnehok®) = (04,x},y},2;). Lavaleur que I'on cherchera & minimiser
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TAB. 3.1 —Résultats du calibrage du bras

grand support  petit support
grand bras 3,4 mm 2,48 mm
petit bras 2,05 mm -

est alors:
n d2

B.7) X*(®) =>_10; -0l + 5 (I} = =l + llyi — vill* + [125 — z]?)
i=1

Dans I'équation précédent®,,x;,y; etz; sont des constanted;,x},y; etz sont
par contre des fonctions dedont I'expression est donnée par les équations 3.2.

Aprés nos: mesures, on a donc la fonction :

x> :(R/27Z)6—R"
P —x 2 (@)

La minimisation d’'une fonction numérique a plusieurs variables est un probléme cou-
rant mais I'existence de solutions mathématiques et la convergence des algorithmes
dépendent des propriétés de la fonction. Comme on connait les expressidnadis

aussi des différentielle8y?/d¢;, I'algorithme de Levenberg-Marquardt [9] fournit
rapidement des solutions. Il est néanmoins important de fournir des vahtiates
proches des solutions pour que I'algorithme converge vers des valeurs correctes.

Résultats

La précision donnée dans le tableau 3.1 correspond a I'erreur quadratique moyenne:
v/x2/n. On obtient alors une précision du bras de 3,4 mm. Le support sur lequel est
fixé le bras, est assez long et ne présente pas une grande stabilité. Nous avons donc
essayé la configuration du grand bras avec un pied de moindre taille et plus stable.
La précision s'améliore nettement puisque I'on obtient alors une erreur moyenne de
2,48 mm.

Avec le petit bras, la précision se trouve nettement améliorée (2,05 mm) et le sys-
teme devient utilisable pour I'échographie 3D. Par contre, 'amplitude du mouvement
est réduite, ce qui rend la manipulation moins aisée.

3.4 Calibrage du repére de I'image

Le bras doit nous permettre de connaitre la position de chaque point de I'image dans
un repére fixe. Grace au calibrage, le changement de rép}gfe, . entre I'extrémité
du bras et un repére fixe est calculé en fonction des vatdiosirnies par les codeurs.
D’autre part, la position de chaque point échantillonné est connue dans le repére de
I'image échographiqu®image qui est lié a la sonde. Les positions dans un repeére fixe
des points échantillonnés sont donnés par:

(3.8) T() o Timgea™ X
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ou X; ; est la position du point dans 'image échographiqu@i%;'&m“ela transfor-

mation entre le repére de I'image et I'extrémité du brés; dépend uniqguement des
parameétres physiques de la sonde (espacement des transducteurs, rayon de courbure,
etc.) et des réglages de I'échographe (fréquence d'échantillonnage, etc.). Il reste donc a
déterminerla transformaticﬁﬁ‘;beem“? L'approche est assez similaire au probléme posé

par le calibrage du bras: par une méthode d’optimisation, les parametres sont ajustes &
sur des points de références connus. E

Fixation L

Une piéce en plastique a été concue (fig 3.8) pour adapter la sonde au bout du
bras mécanique. Un systéme permet alors de fixer I'ensemble sonde et adaptateur, di
maniére précise et reproductible. Il est ainsi possible de changer de sonde de maniere
trés simple et d'utiliser successivement la sonde courbe ou la sonde linéaire avec le
méme bras mécanique. =

La transformation entre le repéfxiremite de I'extrémité du bras et le repere de
l'image Rimage dépend de I'adaptateur. La mesure directe des dimensions permetfd@s3.8 —Systeme de
timer les paramétres de la transformation. Mais il faut aussi connaitre la positidbafipn de la sonde sur le
repére de 'imag&image par rapport a la sonde. Or elle dépend des paramétres de falisg-mecanique
cation de la sonde. La position des points échantillonnés est en effet connue par rapport
aux transducteurs. Les constructeurs de sonde fournissent certes les détails nécessaires
alareconstruction de I'image. Mais il est difficile d’obtenir des points de repéres fiables
sur la sonde pour déterminer la position exacte des transducteurs. La détermination de

ﬂ‘;ﬁggegnitedoit donc étre basée sur les données échographiques.

Méthodes

Le probléme du calibrage entre le repére de I'image et le repére de référence est
commun & tous les systémes d'échographies 3D qui utilisent un balayage manuel. Di-
verses méthodes ont été proposées. L'idée consiste a construire une mire avec une géo-
métrie précisément déterminée. On scanne alors la mire avec la sonde, puis on compare
les mesures obtenues avec la géométrie connue de la mire. Les mires varient en fonc-
tion des éléments géométriques qui servent de reperes: points, droites ou plans.

Points: A partir de plusieurs points, il est possible de déterminer la transformation.
La difficulté est de positionner précisément dans I'espace un point, qui soit aussi
clairement visible sur I'image échographique. Dans [4], les points d’un triangle
sont obtenus par intersection de deux fils en nylon. Dans [12], les trois points
sont sur les extrémités d’'un fantdéme. Dans [5], on utilise une bille métallique de
diameétre 1,5 mm. Mais compte tenu de I'épaisseur de la tranche ultrasonore, le
calcul du positionnement a partir des images échographiques n’est pas forcément
trés précis. Il faut alors obtenir des images avec des angles de vues trés variés, ce
qui peut requérir un aquarium spécialement congu [5].

Droites: Les fils de nylon sont trés échogénes et permettent de construire facilement
des mires. L'intersection du plan échographique et d’un fil fournit un point. A
partir de plusieurs images, les différents paramétres sont ajustés de sorte que
tous les points soient alignés. En utilisant trois fils orthogonaux [2], on peut ainsi
vérifier I'exactitude des reconstructions dans différentes directions de I'espace.
C’est la méthode que nous avons utilisée et que nous décrivons plus en détails
ci-dessous.
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Plans: Avec un point ou une droite, il est nécessaire de détecter un point dans I'image
échographique. Compte tenu du bruit et du speckle, la détection est souvent ma-
nuelle, ce qui peut étre relativement long pour plusieurs centaines de points.
L'intersection d’'un plan avec le plan de I'image échographique est une droite.
La détection est alors plus précise et plus robuste que celle d’un point et peut
aisément étre automatisée. Il est en revanche nécessaire d'utiliser un systéme
particulier pour limiter les mouvements de la sonde [8] afin que la droite d’inter-
section soit exactement au milieu de la tranche ultrasonore.

On trouvera dans [8], une comparaison des différentes méthodes. Les résultats sont
comparables pour la précision mais la derniére se révele plus robuste. Elle nécessite
cependant un systéme pour limiter les mouvements de la sonde.

Nous avons donc choisi la deuxiéme méthode. Elle est trés simple & mettre en ceuvre
et fournit des résultats suffisamment précis compte tenu de notre systéme de repérage.
Nous utilisons une mire constituée de trois fils orthogonaux, formant ainsi un repére de
I'espace que nous choisissons comme repére de référence. Les fils ont un rayon de 0,09
mm et sont fixés dans un cadre en plexiglas avec une précision inférieure au dixiéme
de millimétre. Il est par contre difficile de garantir une parfaite orthogonalité d’autant
gue les fils se croisent. La précision reste cependant bien meilleure que celle du bras et
gue la résolution des images échographiques.

Les repéres, qui interviennentici, sont :

— Rpraslié au bras

— Rextremite i€ & I'extrémité du bras

— Rimageli€ a l'image

— Rmire lié & la mire
Le repére de référence lié au laboratoire esRmjre. La méthode comporte alors trois
étapes: acquisition des données, détection des points et détermination des parametres
par minimisation de I'erreur quadratique.

Acquisition des données

On acquiert une série de plans échographiques pour chaque fil. Le plan coupe la
droite suivant un point. Pour notre procédure, nous utilisons 180 a 200 points. Les
coordonnées de chaque point sont alors donnés par la transformation :

mire extremite
Tbras o T(@) o Timage

Il'y a donc 12 paramétres a estimer : 6 pour la transformd&gg§ et surtout les 6 pa-
ramétres pour la transformati@if,i™ Il faut réaliser des mouvements de balayage
suffisamment variés afin d’obtenir les contraintes nécessaires pour que l'algorithme

puisse ensuite déterminer les paramétres avec fiabilité.

Détection des points

L'étape suivante consiste a repérer la position du point d'intersection du fil sur
chaque image échographique. Manuellement [2], le travail devient vite fastidieux lors-
gu'il y a beaucoup de points. Compte tenu des éventuels parasites, notamment les ré-
flexions des parois de I'aquarium et les bulles d’air, il est en outre difficile de faire une
détection entierement automatique et fiable.
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Les images pour chaque fil sont obtenues par plusieurs balayages afin d’avoir des
angles de vues tres variés. Pour chaque balayage, deux images consécutives sont treés si-
milaires. Par conséquent, les deux points d’intersection correspondant ont des positions
trés proches sur les images. Nous pouvons alors utiliser une méthode de segmentation
semi-automatique pour chaque balayage:

— Sur la premiére image, I'utilisateur fixe le seilde détection et désigne la

région d'intérét approximativeéy = V' (a,b) centrée sur les coordonnéesb).
Cette région limite le domaine de recherche du point d’intersection.
— Pour chaque image

— on détecte le poirftz;,y;) d'intersection de 1a€ image et du fil, en faisant
une pondération des points &g dont I'intensité est supérieure au seuil ;
{(zy) € VilI(zy) > S}
— on centre ensuite la région d'intérét sur le point détetie; = V (x;,y;).
On suit ainsi les points d’intersection sur les images d’'un méme balayage et I'utilisateur
peut vérifier si le positionnement est correct (fig 3.4).

RAeckerchs des (s dee les masges

FiG. 3.9 —Detection des fils. L'utilisateur désigne la région d’'intéfétafin d’éviter
les perturbations (ici des bulles d’air)

Apres détection des points, on dispose donc pour chaque;ate< j < 3 de la
mire:
— d'une série de points de coordonnéesy; ,0) dans le repére de I'image
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— des valeurs des angles du bras donnés par les sexteﬁ)lets

Sachant que ces points sont situés sur les axes, cette contrainte va a présent permettre

- . i extrémite
de déterminer les valeurs des transformatiffiss et ;7202

Optimisation

Pour chaque point détecté’ 7 ,0), sa positionv’ dans le reper&mire est donné
en coordonnées homogénes par:

J

i

. ) . J .

(3.9) Tiie o T(6)) o Tgemie | Vi | =)
1

Le point de coordonnée{s{,y{,o) appartient a I'axe:; du repéreRmire. DONC le vec-
teurv] posséde deux composantes nulles, ce qui fournit deux équations.

Par exemple pouj = 1, le point est sur le fil correspondant a 'axgdoncv) =
(1,0,0,1)t ol A est une valeur indéterminée. Le8 8t 3 composantes fournissent
alors deux équations que doit vérifier le point:

. . . J
(3.10) Tie o T(0]) o TRt | o | =
1

_ o O >

Avec N points, on obtient don2 N équations. Or, il y a 12 inconnues pour déter-
miner e et Todeme Comme pour le calibrage du bras, on va utiliser une estimation
statistique des paramétres. On minimise les distances des points a I'axe correspondant.

Le critére d’optimisation est donc donné par:

N1
(3:11) X’ (Thas. Timaga™ = > (Ivi (DI + [vi2)P)
i=1

N2 N3

+3 (VOP+VP) + > (WO + v (1))

i=1 i=1

ou N; est le nombre d'images acquises sur I'axest v{(k) est lak® composante du
vecteurv?.

L'algorithme de minimisation est le méme qu’a la section 3.3. Compte tenu de
la similitude avec le probléme du calibrage du bras, nous avons utilisé la méme mé-
thode de minimisation, des modifications mineures permettant d'utiliser les mémes
programmes. Ici, la fonction a minimiser est cependant moins complexe que pour le
calibrage du bras et d'autres approches plus simples peuvent étre envisagées pour esti-
mer les paramétres.

Résultats

Les tests ont été réalisés sur le grand bras. Lorsque les mouvements sont trés variés,
la précision obtenue est de I'ordre de 3 a 4 mm. Mais si I'on se limite & des balayages
simples, I'erreur quadratique devient inférieure & 1,5 mm, valeur qui s’approche de la
résolution des images échographiques.
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3.5 Précision

Les valeurs obtenues par le calibrage du bras donnent une indication de la précision
du systéme compte tenu de la modélisation mathématique. Les valeurs initiales des
codeurs® ne sont cependant pas les seuls parametres qui agissent sur la précision du
systeme. La modélisation mathématique simplifie la réalité en omettant les inévitables
imprécisions de l'usinage des pieces, de I'élasticité des matériaux, etc. Par ailleurs, le
traitement des signaux des codeurs et la discrétisation peuvent également générer des
erreurs.

Précision des codeurs

Les codeurs optiques fournissent I'angle entre les segments du bras avec une réso-
lution finie: §; = 0,02°. L'influence de la résolution angulaire sur le positionnement
spatial résulte d’une fonction complexe (cf. section 3.2). En sommant les erreurs dues
aux effets de bras de levier, on peut majorer I'erreur de positionnement provenant de la
résolution par:

(3.12) A = (2L1 + 3Ly + 4d + 6L¢)dy

Pour le grand bras, la borne supérieure est de I'ordre de 1,4 mm alors qu’avec le petit
bras, elle est de 1,0 mm.

La borne est calculée en sommant les écarts a chaque articulation. Elle correspond
donc au cas particulier ou tous les segments sont alignés et toutes les erreurs d’angle
sont dans le méme sens. Dans la pratique, une telle configuration ne peut étre réalisée
et les erreurs d’angles peuvent s’annuler au lieu de s’ajouter.

Les axes

Dans le modéle, on suppose que les axes de rotation sont positionnés de fagon par-
faite. Il peut cependanty avoir des défauts d’alignement ou d’orthogonalité. Sil'on sup-
pose que I'on a ajusté les différents segments avec une précision inférieure au dixieme
de millimétre, on obtient une précision pour les axes d’environ°0,06

En utilisant la formule 3.12, I'erreur cumulée est alors inférieure a 4 mm pour le
grand bras et 3 mm pour le petit. Ces valeurs deviennent importantes et n'ont pas été
constatées dans les mesures. Outre I'habileté du technicien qui a réalisé le bras, il y a
deux raisons a ces différences: les valeurs représentent I'erreur dans le pire des cas,
mais elles représentent aussi une erreur de positionnements absolus alors que nous
avons mesuré uniguement des erreurs de positionnements relatifs sur des distances
inférieures a 30 cm.

Pour résoudre en partie ces erreurs, il est possible de modéliser les erreurs d’axe
pour les inclure dans la procédure de calibrage du bras. Les essais ont montré qu’il faut
alors beaucoup plus de points de référence pour contraindre suffisamment le probleme
d’optimisation. La fonction de minimisation devient en effet beaucoup plus complexe.
L'algorithme de minimisation tend alors & converger vers des minima locaux et les
valeurs obtenues ne sont pas reproductibles.

Les segments

Les longueurs des segments sont connues avec une précision de I'ordre du centiéme
de millimetre. Les conséquences sur la précision globale des mesures restent alors du
méme ordre de grandeur et sont négligeables par rapport aux autres sources d’erreur.
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Par contre, 'ensemble du bras pése un certain poids. Les segments sont alors sou-
mis a des contraintes physiques pendant la manipulation. Compte tenu de I'élasticité
des matériaux (alliage d’aluminium), la modélisation des segments du bras par des
segments de droite de longueur fixe devient fausse. Il faudrait pour aller plus loin mo-
déliser la déformation des segments en fonction des positions. Mais cela aboutirait a
un systéeme beaucoup plus complexe et le gain en précision ne semble pas justifier une
telle démarche.

L'électronique

Les signaux envoyés par les codeurs sont exploités par une carte électronique spé-
ciale (cf. section 3.1) qui fournitles valeurs des angles. Pour des raisons pratiques, nous
n'exploitons qu’en partie les deux signaux déphasés qui proviennent des codeurs. Cette
simplification peut cependant étre source d’erreurs dans le compte des incréments dans
deux situations.

Tout d’abord, lorsqu’il y a un changement du sens de rotation, il peut arriver qu’on
augmente ou diminue le compteur de 0,@rs qu'’il n'y a pas lieu de le faire. L'ordre
de grandeur de I'erreur serait encore acceptable si les codeurs n’étaient incrémentaux.
En conséquence, les erreurs peuvent se cumuler pour devenir importantes, de 'ordre
du dixiéme de degré.

En outre, certaines vibrations de faible intensité peuvent engendrer des erreurs dans
le comptage. Ces vibrations peuvent résulter de Iéger chocs lors de la manipulation, no-
tamment contre les butées. Ici aussi, c’est 'accumulation des erreurs qui risque d’en-
trainer une dérive de la valeur de I'angle.

Par conséquent, la précision du repérage peut étre fortement dégradée et devenir su-
périeure a plusieurs millimétres. Pour les résoudre, il serait alors nécessaire de conce-
voir une nouvelle carte d’exploitation des signaux, qui tirerait pleinement partie des
deux signaux déphasés. Il faut cependant noter que ces erreurs peuvent s’annuler en
moyenne et les mesures montrent qu’elles restent dans des proportions acceptables.

3.6 Conclusion

La précision du repérage des points sur I'image échographique est donc de I'ordre
de 2 mm alors que la résolution des codeurs permettrait d’atteindre 1 mm. Plusieurs
éléments peuvent en effet dégrader la précision du bras mécanique: résolution des
codeurs, approximation pour la modélisation, déformation des matériaux, etc.

D’autre part, il faut noter que nous ne cherchons pas a faire un repérage absolu mais
plutdt & mesurer les déplacements entre deux plans d’acquisition. Les erreurs peuvent
ici étre importantes au niveau du positionnement absolu mais elles restent généralement
faibles pour un repérage relatif. Elles se traduisent en effet par de faibles déformations
locales des métriques. En conséquence, il ne faut pas espérer utiliser des plans écho-
graphiques qui s'intersectent pour reconstruire des données tridimensionnelles. Les ar-
tefacts seraient en effet trop importants lorsqu’un méme point est vu sous deux angles
différents et une étape supplémentaire de recalage serait alors nécessaire [11].

Mais si I'on effectue des mesures de précision sur une seule face du gabarit, on
obtient alors le tableau suivant:

grand supporf petit support
grand bras| 2,58 mm 1,67 mm
petit bras 1,7 mm -
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et les mesures de distances donnent une précision de I'ordre du millimetre :

Distance (mm)| Nombre de mesures Mesure (mm)| Ecart type
10 160 9,97 0,55
30 56 30,1 0,62
50 32 50,15 0,72
100 16 100,21 0,55
200 8 200,78 0,79

Pour un simple balayage d’'une dizaine de centimetres, le bras permet donc d’avoir
une précision suffisante. Il est cependant encore possible d’améliorer cette précision
en utilisant un support plus stable. Le probleme est alors de trouver un compromis
entre la stabilité du support et sa mobilité. Une exploitation compléte des deux signaux
déphasés devrait également permettre d’'atteindre une précision d’environ 1,5 mm.
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CHAPITRE
QUATRE

Le capteur électromagnétique

UTRE LE BRAS MECANIQUE nous disposons d'un second systéme pour repérer
la position et I'orientation de la sonde: un capteur électromagnétique 3Space
Fastrack. Avant de pouvoir I'utiliser, il est nécessaire de calibrer 'ensemble du sys-
teme comprenant la sonde et le capteur.
Mais le principal probléme que pose ce type de repérage, concerne les interférences
induites par les objets métalliques proches. La deuxiéme partie du chapitre est donc
consacrée a I'étude de la précision du capteur dans les conditions d’utilisation.

4.1 Calibrage image/récepteur

Description du systeme

Le systéme (fig. 4.1) comporte un émetteur, qui crée un champ magnétique s
récepteur contenant des bobines. L'analyse des inductions du champ sur le réd
permet de calculer la transformation entre un repere lié a I'émetteur et un repére
récepteur (cf. section 1.3.1).

Grace a sa petite taille, le récepteur peut facilement étre fixé sur la sonde sans
en entraver le maniement. Pour optimiser la précision du systéme, la distance entre
I'émetteur et le récepteur doit étre inférieure a 70 cm. L'émetteur est donc attacH:éCsy'ﬂ-l —§ystéme de' _
une potence en matiére plastique. Afin de maintenir une distance d’une trentafi§®@/@ge électromagnetique
centimetres avec le récepteur, I'opérateur peut déplacer la potence et placer I'émetteur
au dessus de la zone qu'il explore. La potence permet également de s’éloigner des
objets métalliques présents dans la salle d’examen.

Calibrage

Pour connaitre la position des points de I'image échographique, il est nécessaire de
déterminer la transformati :ggggte“fentre I'image échographique et le récepteur élec-
tromagnétique. Or ni la sonde, ni le récepteur ne possedent de points de repéres précis
qui auraient permis de déterminer la transformation. Nous allons donc utiliser la méme

procédure que pour le bras: récupérer les points d'une mire & la géométrie connue,

1. distribué par Polhemus Inc., Vermont, USA
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puis minimiser I'erreur quadratique moyenne des mesures par rapport aux positions
théoriques.

T

Fviw T

J‘MIL

|'|' LG Ly A
Peliie ol b B 3
P i leegeenans

FiG. 4.2 —Les différents repéres qui interviennent dans I'échantillonnage des données
échographiques

Les repéres mis en jeu sont (fig. 4.2):

— Remetteurli€ a I'émetteur électromagnétique
— Rrecepteuri€ au récepteur
— Rimage de l'image échographique
— Rmire i€ & la mire
La mire est fixe durant toute la procédure de calibrage, le réRgreest donc choisi

comme repere de référence. Par composition des transformations, la position d’un point
de I'image échographique est donnée par la transformﬁmge:

mire __ ~mire emetteur recepteur
(4-1) Tlmage emetteur® Trecepteur Tlmage

Le capteur fourniff;rsieiret les deux transformations a déterminer ici SBES e,

et Tyeeen ™ Avec une simple estimation d&lroce ) la reconstruction de la mire pré-
sente de nombreuses erreurs (fig. 4.4). Une estlmatlon plus précise est donc clairement

nécessaire.

La mire est composée de trois fils orthogonaux qui forment le répgre Lorsque
'image échographique intercepte un des axgesp@ar exemple) au point de coordon-
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nées(z,y), on a I'équation suivante en coordonnées homogenes:

T T 0

mire | Y | _ A mire emetteur . recepteur| Y | _ | *

(4.2) Timage ol = Temetteur® TrecepteurO Timage ol = 1lo
1 1 1

Les deux composantes nulles nous fournissent alors deux contraintes. La minimisation
de I'erreur quadratique, a partir @ images, nous fournit alotaN contraintes pour
trouver 12 inconnues et déterminer aiff§ire .., et Tyt " Etant dans une situation
identique a celle du bras, le lecteur se reportera a la section 3.4 pour les détails de la

méthode utilisée.

Résultats

Lorsque le récepteur est fixé directement sur la sonde échographique (fig. 4.3), le
calibrage ne donne pas de résultats cohérents. Linfluence de la sonde sur les perfor-
mances du capteur doit étre trop importante pour obtenir des résultats valables.

sk
dlectromuzndtugue

Prisloneg o

Risiilie
echogriphicue

FIG. 4.3 —Sonde avec et sans prolongateur pour fixer le récepteur

Nous avons donc éloigné le récepteur de la sonde en fixant un support prolongateur
en plexiglas (fig. 4.3). A partir d’environ 190 images échographiques, I'erreur quadra-
tique moyenne est alors d’environ 0,45 mm (fig. 4.4).

4.2 Estimation de l'influence de I'environnement
[10]

Le systeme de repérage électromagnétique est sensible aux objets métalliques qui
se trouvent a proximité. Dans I'idéal, il conviendrait de les éloigner suffisamment pen-
dant I'examen. Cependant, certains objets sont indispensables, en particulier la sonde
échographique et le lit d’examen. Afin d’estimer, de maniére qualitative et quantitative,
les éventuelles dégradations de la précision du capteur, nous avons effectué deux tests.
Nous avons tout d’abord utilisé une mire pour visualiser les déformations géométriques
possibles. Puis la précision des mesures a été évaluée a l'aide d'un gabarit.
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(a) Avant calibrage (b) Apres calibrage

FiG. 4.4 —Logiciel d’estimation des paramétres. Ce logiciel utilise la méthode de
Levenberg-Marquardt pour minimiser I'erreur quadratique. La position des points est
affichée suivant trois projections sur les plans principaux. Avant le calibrage, on re-
marque que les différents balayages d’'un méme fil de la mire ne coincident pas. Ces
erreurs sont corrigées apres le calibrage.

Reconstruction d’'une mire cylindrique

Si le récepteur électromagnétique est posé directement sur la sonde, la procédure
de calibrage donne des valeurs incohérentes. Pour avoir une idée des déformations géo-
métriques dues aux erreurs du repérage, nous avons fait des reconstructions 3D sur une
mire de fils plongée dans un aquarium. Les fils sont paralléles et forment un cylindre
de 60 mm de diamétre (fig. 4.5). Les données sont recueillies dans trois situations:

(a) situation de référence: le récepteur est fixé sur le prolongateur (pour I'éloigner
de la sonde) et il n'y a pas d'objets métalliques dans I'environnement.

(b) pour mettre en évidence l'influence du lit d’examen, I'aquarium est posé sur le
lit qui comporte une armature métallique.

(c) pour montrer l'influence de la sonde, le récepteur est fixé directement sur la
sonde et il N’y a pas d’objets métalliques dans I'environnement.

Dans les conditions (c), la transformat[ﬁfﬁgggte“rn’est pas connue (cf. 4.1). Par contre
nous pouvons l'estimer a partir de la calibration avec le support prolongateur car les
dimensions du support sont connues avec précisions.

Pour chaque configuration, nous avons fait 4 acquisitions en variant le type de
balayage (linéaire ou en éventail) mais également la direction. La mire présente en
effet une direction principale, qui est la direction des fils. Nous avons donc fait des
reconstructions avec des mouvements dans la direction des fils mais également dans
la direction orthogonale. Quelques résultats de reconstructions sont présentés dans la
figure 4.5.

Le parallélisme des fils semble bien respecté dans toutes les reconstructions. Pour
les tests (a) et (b), les valeurs mesurées (85 mm pres) du diametre du cylindre sont
comprises entre 59 et 60 mm. Par contre, certaines reconstructions de (c) ne respectent
pas I'aspect cylindrique et montrent une mire de section nettement ellipsoidale. La me-
sure des axes des ellipses donne des valeurs variant entre 37 mm et 72 mm soit une
erreur relative de 39% et 21% respectivement. Ces données avaient toutes été acquises
par un balayage dans la direction orthogonale aux fils de la mire. Les erreurs de re-
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(d)

FiG. 4.5 —Reconstructions tridimensionnelles d’'une mire cylindrique constituée de
fils. L'image du haut (a) représente un rendu 3D obtenu a partir des données échogra-
phiques. Les quatre autres images sont des projections maximum d'intensité des don-
nées tridimensionnelles. Les images du milieu (b) et (c) sont obtenues a partir d’acqui-
sitions avec le récepteur sur le prolongateur. Les images du bas (d) et (e) sont obtenues
a partir d’acquisitions avec le récepteur directement sur la sonde.
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construction sont donc directement imputables aux erreurs de repérage. Si I'on ne peut
encore conclure que les conditions de test (a) et (b) sont valides, on peut déja affirmer
gue les conditions (c) ne le sont pas: le récepteur électromagnétique ne doit pas étre
positionné directement sur la sonde.

Gabarit

Pour déterminer la validité des conditions (a) et (b), des mesures plus précises sont
requises. Nous allons utiliser le gabarit qui nous a permis de calibrer le bras mécanique.
Comme on connait la position des points du gabarit, la démarche consiste a repérer
les points a I'aide du capteur électromagnétique pour comparer les mesures avec les
valeurs théoriques.

Pour positionner la sonde et le capteur de maniére précise sur les points du gabarit,
nous avons congu un embout cylindrique en plastique. Il comporte 3 picots pouvant se
loger dans les positions du gabarit.

La modélisation

Les différents reperes que nous utiliserons sont représentés sur la figure 4.6:
— Rmanchonli€ au manchon;
— Rrecepteuri€ au récepteur;
— Remetteurli€ a '€émetteur électromagnétique;
— Rgavaritli€ au gabarit et choisi comme repere de référence.

On mesureV points sur le gabarit. Pour & mesure, la position du point sur lequel
est posé le manchon est l'origine du rep&iganchon Mais cette positiorPl.”‘e"”que =
(%;,yi,%:) est également connue par construction dans le repgeg« On doit donc

avoir pour chague mesufeesure— pihecriauegq;t
0 T;
mesuré _ nlaboratoire emetteuy - recepteur 0 _ | Y .
(4'3) ‘PZ - Temetteur o Trecepteutz) ° Tmanchon 0 - Zi 9 0 < 1 < N
1 1

ou Teteieiki) est donnée par le systéme de repérage au moment iferfesure.
L'égalité vectorielle 4.3 fournit donc 3 contraintes pour chague mesure. Par contre on
ne connait pas les deux transformatiBif§oaoreet oot oo Il y a donc 12 inconnues

a déterminer. Comme pour le bras mécanique, nous allons effectuer plus de 4 mesures
afin d’obtenir un résultat statistique en minimisant les écarts quadratiques avec l'algo-

rithme de Levenberg-Marquardt[9]:

N
(4.4) XZ — Z ”Pimesure_ Pitheonqumz

=0
L'erreur moyenne (RMSE : Root Mean Square Errgfy2/N nous fournit alors une
bonne estimation de la précision du capteur.
Résultats

Sur les reconstructions de mire, ainsi que pour le calibrage, on a vu que la proximité
de la sonde génere des erreurs de repérage. Lorsque I'on utilise le prolongateur, I'erreur
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FiG. 4.6 —Les reperes qui interviennent dans I'estimation de I'influence du lit sur la
précision du capteur
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moyenne est de I'ordre de 0,5 & 0,6 mm. Par contre, en plagant le récepteur directement
sur la sonde, on observe des erreurs de plusieurs centimétres et I'erreur moyenne est
autour de 30 mm. C’est une différence notable avec les systémes électromagnétiques
de type DC pour lesquels la sonde ne semble pas perturber le capteur [5, 7] du moins
pour certaines sondes [1].

Pour étudier I'influence du lit d’examen, on effectue des mesures en plagant le ga-
barit au dessus du lit et en faisant varier la hauteur entre le gabarit et le lit, et par
conséquent la distance entre le récepteur et les piéces métalliques. Le graphique fig. 4.7
montre deux séries de mesures: la distance moyenne entre I'émetteur et le récepteur
est d’environ 30 cm dans la premiére série et d’environ 20 cm dans la deuxiéme série.

Alors que les reconstructions de la mire cylindrique ne montraient pas de distorsion
géomeétrique notable, I'influence de la structure métallique du lit se révéle non négli-
geable. Dans la premiére série, I'erreur est de 4,6 mm lorsque le récepteur est a environ
50 mm du lit et il faut s’éloigner de plus de 25 cm pour obtenir une erreur moyenne de
I'ordre du millimétre.

Errour

fmen}

0 50 100 150 200 250 300 50
Distance andre s 1t f e pécagiaur {mn)

FiG. 4.7 —Influence du lit d’'examen sur les performances du capteur électromagné-
tique. On estime la précision du repérage en fonction de la distance du gabarit par
rapport au lit. Dans la premiére série, la distance émetteur/récepteur est d’environ 30
cm. Elle est de 20 cm dans la deuxieme série.

La distance entre le récepteur et I'émetteur a aussi une influence. En diminuant
cette distance, on améliore les résultats puisque 'erreur passe a 1,8 mm dans les mémes
conditions pour une hauteur de 50 mm. Sur le plan pratique, il est parfois difficile de
faire un examen avec I'émetteur trés proche du récepteur. On ne peut pas demander au
médecin de limiter ses mouvements pour que les deux éléments restent voisins. Il est
donc utile de prendre certaines précautions pour s'éloigner des structures métalliques
du lit, en ajoutant un matelas de mousse d’une vingtaine de centimétres d'épaisseur par
exemple.
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4.3 Précision du repérage

Le constructeur fournit la précision du capteur mais il nous faut connaitre la préci-
sion d’un point de 'image. En supposant que la transformdff,ﬁgggte“rest connue de

maniére exacte, il faut estimer la précision du repérage des fIfg&eu, TrecePteUp,

image
La transformatiorijrece *"est fonction de 6 parametres: les 3 translations et les 3
angles d’Euler. Chaque paramétre de translation est connu avec une erreur de 0,8
mm. Si I'on considére que les erreurs sur les trois translations sont des variables aléa-
toires indépendantes, la position du récepteur est alors connue avec une précision de:

/0,82 + 0,82 + 0,82 = 1,38 mm.

Les erreurs dues aux angles de rotation sont plus difficiles a estimer. En effet, elles
dépendent de la position du point de I'image. Plus le point sera éloigné du récepteur,
plus les erreurs seront amplifiées par I'effet de bras de levier. De plus, le fabricant
fournit la précision des angles d’Euler. Les rotations impliquent alors des fonctions tri-
gonomeétriques qui rendent les expressions non linéaires. Pour contourner ce probléme,
on considéere des rotations ou I'angle est faible, ce qui autorise des approximations
linéaires au premier ordre.

Soit un pointP situé sur I'image échographique a une distadadu récepteur.
Les coordonnées dE dans le repere du récepteRfecepteurSONt SUPPOSEES CONNUES
(Tr,Yr,zr) OUT2+y2 422 = d*. Les coordonnées dans le repére de I'émeffRpkeur
sont aloryz.,y.,z.) définies par:

Te Ty + O Ty
(4.5) Ye | = | Y + (5y + ]\/[((]5 + 5¢,9 + 50,¢ + 5,/,) Yr
Ze 2t + 05 2y

ou (w¢,y:,2¢) est la translation correspondant au vecteur position du récepteur dans
Remetteur LA MatriceM est la matrice des angles d’Euler et les valéurerrespondent

aux erreurs de mesures du systéme pour chaque parametre. L'erreur de positionnement
estdonc:

O Ty
(4.6) A=y | +(M(¢+ 06,0 + 98 + dy) — M(d,0,4)) | yr
z Zr

On suppose que lessont en fait des variables aléatoires réelles, qu’elles sont indé-
pendantes, de moyen@& nulle. On suppose également que I'espace est isotrope i.e.

il n’y a pas de direction privilégiée ou les mesures sont plus précises. Cette deuxieme
hypothése est assez téméraire. Le repérage est en effet réalisé grace a des bobines
orthogonales. Il y a donc tout lieu de penser que les directions des bobines risquent
d’étre particuliéres [6]. Mais en premiére approximation nous négligerons cette objec-
tion. Sous ces conditions, on peut alors paset § = ¢y = 0 i.e. les repéres liés au
récepteur et a 'émetteur ont la méme orientation. D’ou:

2

O T,
Xz = 6y + (M(6¢750761/1) - Id) Yr
0y Zr
4.7)
O —yrbp + 2709
=||dy | + | 2rdp — 20y + 0(6%)
0, —2,09 + yrdy
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En ne gardant que I'approximation au premiére ordre, on a donc:
(4.8) x> = (0p — Yrlp + 2:00)° + (8 + 2,04 — 2:04)> + (62 — 2,09 + y,-0y)°
Comme, les erreur$sont supposées centrées et indépendantes:
(4.9) () = (07) +y7(03) + 27(85) + (6y) + 27 (03) + 27(07) +
(62) + 2707) + 7 (07

Etl'isotropie de I'espace donn(e;) = (3;) = (02) = 07 et(d3) = (d7) = (97) = ;.
Par conséquent, on a:

(4.10) (X*) = 3(87) +2(a7 +y7 + 27)(02)

Précision du repérage en fonction de la distance
1.8 T T T T T

1.75 V192 4+ 2(%8 202 —

1.7

1.65

1.6
Précision

1.55

1.5

1.45

14

1.35 | | | | |
0 50 100 150 200 250 300
Distance par rapport au récepteur (mm)

FiG. 4.8 —Precision du repérage d'un point de I'image échographique en fonction de
sa distance au récepteur électromagnétique

Le fabricant donne les valeukg (67) = 0,8mm et/ (42) = 0,15. On peut alors
tracer (fig. 4.8) I'erreur moyenne en fonction de la distance entre le point et le récepteur
w24y +22:

1 2
(4.11) X:\/3*0,82+2* <0’1Z(’;”> x 02

La précision théorique est donc de 'ordre de 1,5 mm alors que les mesures pour le
calibrage donnaientune erreur moyenne de I'ordre de 0,5 mm. Cette différence provient
de deux éléments. Tout d’abord, la procédure utilisée dans la section 4.1 cherche a
minimiser I'erreur quadratique. Elle fournit donc les paramétres pour lesquels 'erreur
est minimale par rapport aux mesures effectuées. En prenant un beaucoup plus grand
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nombre de mesures (plusieurs milliers au lieu de quelques centaines), il se peut que
I'erreur se révele plus importante que 0,5 mm. Les points utilisés pour le calibrage sont

cependant suffisamment nombreux pour affirmer que I'ordre de grandeur donné par
notre procédure est pertinent.

La différence vient également de la distance entre I'émetteur et le récepteur. Dans
notre procédure de calibrage, la distance est inférieure & 30 cm. Or les valeurs des
erreurs données par le fabricant correspondent a une utilisation pour une distance in-
férieure a 76 cm. La précision du systeme semble donc meilleure quand I'émetteur est
proche du récepteur. C'est, entre autres, ce que montrent les résultats des tests de la
section 4.2.

Disposition du support prolongateur

Pour éliminer les interférences des piéces métalliques contenues dans la sonde, le
récepteur est éloigné par un support prolongateur. D'un autre c6té, il faut approcher au-
tant que possible le récepteur de I'image échographique pour diminuer I'effet de levier
et donc améliorer la précision du repérage. Deux configurations sont envisageables:

d| d.

+ I
- -
(@) (b) configuration 2

configuration 1

Sil'on prend une distance moyenne d’environ 10 cm phwetd,. Dans le premier
cas la distance entre un point de I'image et le récepteur est de 20 cm, alors qu’elle n’est
gue de 14 cm dans le second. La précision du repérage est alors de 1,48 mm contre
1,57 mm. La deuxiéme configuration est donc un peu plus précise.

Elle présente cependant deux inconvénients. Tout d’abord, la manipulation de la
sonde est moins aisée, alors que dans la premiére configuration, le récepteur est dans le
prolongement du fil de la sonde, ce qui permet a I'opérateur de I'utiliser sans modifier
ses habitudes. Deuxiémement, la précision du systéme est améliorée quand I'émetteur
est proche du récepteur. Sil'on place le récepteur sur une potence en plastique, et qu'on
le positionne au dessus de la zone examinée, la configuration 1 permet de réduire de
fagon notable cette distance et donc d’optimiser les performances du systeme. De plus,
le récepteur ainsi placé est éloigné du lit. On diminue ainsi les risques de perturbations.

Le gain en précision, que peut théoriquement apporter la deuxiéme configuration,
n'est donc pas suffisant pour motiver son choix. Ainsi notre systéme utilise-t-il un
prolongateur placé dans le prolongement de la sonde. De plus, la figure 4.8 montre que
I'ajout du support dégrade la précision de moins de 0,2 mm.
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4.4 Conclusion

Le systeme électromagnétique permet de suivre les mouvements de la sonde mais
la précision du repérage peut étre sérieusement altérée par la présence d’objets mé-
talliques a proximité : sonde échographique ou armature métallique du lit d’examen.
Ainsi lorsque I'émetteur est fixé sur la sonde, les distorsions des données acquises sur
une mire cylindriqgue sont immédiatement visibles (fig. 4.5) : les projections ovoidales
révélent les erreurs de repérage. Mais il n'y a pas d'artefacts notables ni de change-
ment topologique. D’éventuelles erreurs seraient donc trés difficiles a repérer sur des
objets aux formes peu précises comme une tumeur, une vésicule, une thyroide, etc. La
reconstruction paraitrait alors correcte et pourrait donc entrainer des erreurs de mesure
importantes sans que I'utilisateur en ait conscience.

Il est, fort heureusement, possible de s’affranchir de ces perturbations. On peut ainsi
ajouter un support prolongateur pour éloigner le récepteur de la sonde échographique.
Quant au lit d’'examen, il faut prendre soin qu'’il n’ait pas d’armature métallique ou
simplement ajouter un matelas de mousse.

Dans ces conditions, les points de I'image échographique sont repérés avec une
précision de I'ordre de 1,5 mm, valeur comparable & la résolution des données écho-
graphiques acquises avec une sonde 3,5 MHz. Les résultats du calibrage laissent méme
penser que la précision du repérage est inférieure au millimetre lorsque I'on prend soin
de ne pas trop éloigner le récepteur et I'émetteur.

Le capteur électromagnétique, avec certaines précautions, offre donc une meilleure
précision que le bras mécanique. Compte tenu de la petite taille du récepteur, la mani-
pulation de la sonde est également plus facile qu’avec le bras. C’est donc le systéeme de
repérage que nous avons choisi pour le prototype d’appareil 3D mis en place pour les
tests cliniques (fig. 4.9).
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FIG. 4.9 —Systeme d’échographie 3D en test.
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Troisieme partie

Exploitation des données






Introduction

Tous LES GRANDS CONSTRUCTEURBroposent aujourd’hui des appareils d’écho-
graphie 3D. D'un point de vue purement technique, le probléme de I'acquisition
des données commence en effet & étre bien malitrisé, avec bien s(r certaines hypothéses
(chap. 2). Mais actuellement, I'échographie 3D semble davantage progresser sous I'im-
pulsion des constructeurs et des progrés technologiques, que répondre a un besoin des
médecins.

La difficulté n'est donc pas de recueillir les données mais de savoir comment les
exploiter ensuite. En deux dimensions, I'ensemble des données recueillies est affiché
a I'écran et l'utilisateur peut interpréter les informations aisément. Avec la troisieme
dimension, la quantité d’informations augmente considérablement et il devient diffi-
cile de présenter a I'opérateur toutes les données. Le probléeme est donc de présenter
au meédecin des outils pour le guider dans ce volume de données et I'aider a trouver
rapidement l'information utile.

C’est bien la que se situe le nceud du probléme. Pour orienter rapidement I'opéra-
teur vers I'information utile, encore faut-il pouvoir estimer I'intérét des données conte-
nues dans le volume. Contrairement au cas bidimensionnel, une premiére interprétation
des données doit donc étre faite avant I'affichage. L'idéal serait alors de réaliser cette
interprétation de maniere automatique. Les données échographiques posseédent cepen-
dant des caractéristiques trés particuliéres, qui font de ce probléme un vrai défi pour les
spécialistes.

Pour simplifier cette tdche, une premiére étape peut permettre d’améliorer la qua-
lité des informations: algorithmes de suppression du bruit, réduction du « speckle »,
analyses statistiques pour simplifier le signal, correction du gain, etc. Nous n'avons
pas abordé le probleme du traitement du signal dans cette thése pour nous concentrer
essentiellement sur I'aspect visualisation. Le lecteur désireux de se familiariser avec le
traitement des données ultrasonores trouvera quelques points de départ dans [8, 13, 14,
40, 77].

Le traitement préalable peut faciliter la thche mais ne résout pas le probléme de
I'exploitation des données ultrasonores tridimensionnelles. Dans cette partie, nous pré-
sentons les différents outils que nous avons mis en place pour exploiter les données
recueillies en routine.

Le chapitre 5 estime d’'une part la précision des informations disponibles compte
tenu de I'échantillonnage utilisé. D’autre part, il présente des méthodes pour ré-échantil-
lonner les données suivant une grille cartésienne uniforme. Pour étre utilisée en routine,
I'échographie 3D doit répondre a certaines contraintes de temps et la représentation
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sous forme de voxels est en effet particulierement bien adaptée d'un point de vue algo-
rithmique.

Le chapitre 6 constitue le coeur de cette troisieme partie. Il présente les différentes
méthodes actuellement utilisées pour visualiser les données ou mesurer des volumes.
Compte tenu de la difficulté d’automatiser I'interprétation, nous proposons alors une
nouvelle méthode interactive qui permet a I'opérateur de transmettre aisément son ana-
lyse des données.

Enfin, les chapitres 7 et 8 montrent comment tirer parti d’informatempsiori
pour automatiser la détection de la carotide dans des données acquises sur la région
thyroidienne et pour améliorer la visualisation du feetus avec des données obstétricales.



CHAPITRE

CINQ

Approximation de la fonction
échantillonnée

SUITE A L’ETUDE MENEE AU CHAPITREZ , I'acquisition des données ultrasonores
tridimensionnelles peut étre modélisée par I'échantillonnage d’une fonktion
€ — R en un certain nombre de poini§;; : I;jx = I(X;j). L'exploitation des
informations échographiques 3D équivaut alors a I'étude des certaines propriétés de la
fonctionI, propriétés choisies en fonction de leur pertinence pour établir le diagnostic.
Malheureusement elle-méme n’est pas accessible et seule une approximation
peut &tre obtenue & partir des échantillons. Plus la fonction calEskm « proche » de
I, plus I'analyse des données pourra étre précise. Le premier probléme qui est I'objet
de ce chapitre, consiste alors a exploiter au mieux les informations dont on dispose
pour approcher la fonctioh
La question qui se pose est donc d’estimer la qualité de I'approximation i.e. savoir
jusqu’a quelle résolution les données recueillies sont significatives. Mais pour exploi-
ter 'information, il faut aussi pouvoir la manipuler simplement. La représentation de la
fonction doit étre compatible avec les contraintes algorithmiques. Compte tenu des exi-
gences de rapidité, le choix des voxels avec une interpolation d’ordre 0 ou 1 s'impose.
La fin du chapitre est consacrée aux différents algorithmes proposés dans la littérature
pour obtenir la valeur de la fonction sur les voxels.

5.1 Qualité de I'approximation

Le probléme de la description d’'une fonction définie sur un ensemble non dénom-
brable a partir d'un nombre fini d’éléments est un probleme complexe et nous nous
limiterons a quelques considérations pratiques. En I'occurrence, la fonction refléte cer-
taines propriétés physiques du milieu. Pour 'instant 'accent est mis sur la localisation
spatiale et il nous importe ici de savoir quelle doit étre la dimension d’une structure
pour la détecter dans la fonction reconstruite

La fonctionI est eéchantillonnée aux poinds;;;. Plus on a d’échantillons, mieux
on connait la fonction et plus on peut I'approcher de maniére précise. Mais le nombre
de points échantillonnés n’est pas le seul paramétre et leur position intervient de ma-
niére primordiale dans la qualité de I'approximation.
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Théoréeme d’échantillonnage

Le théoréme d’échantillonnage fournit une estimation de la précision de I'approxi-
mation. Pour reconstruire exactement une fonction numérique de variablegjrdefie
le support fréquentiel est borné paiil suffit d’échantillonner régulierement avec un
pas inférieur d /2r. Il est donc nécessaire de connattneriori le support fréquentiel
de la fonction pour savoir quel pas d’échantillonnage adopter. Dans la pratique, un filtre
passe-bas permet d’assurer cette hypothése avant d’échantillonner la fonction.

Dans notre cas, le filtre passe-bas est réalisé par la fonction de transfert de I'écho-
graphe. Or la résolution varie suivant les directions axiale, latérale et transverse et sui-
vant la profondeur sur la ligne de tir. Une borne du support fréquentiel est alors donné
par I'axe ou la résolution de I'échographe est la meilleure (direction axiale). Mais le
cadre fréquentiel n’est pas adapté a notre probléme puisque, outre les résolutions va-
riables, I'échantillonnage est non cartésien et irrégulier.

Echantillonnage irrégulier

En premier lieu, lorsque les images sont acquises avec une sonde courbe, I'échan-
tillonnage est en forme d’éventail: trés dense dans la zone proche de la sonde, il devient
de plus en plus espacé a mesure que I'on s’en éloigne. Cette géométrie est en effet bien
adaptée a I'acquisition de I'image échographique. Elle permet de sonder un grand vo-
lume alors que la zone de contact reste petite. De plus, la dynamique et le spectre des
signaux diminuent avec la profondeur a cause de I'atténuation et de la dispersion de
I'onde. Un échantillonnage fin en profondeur est donc moins utile.

Mis a part les mouvements linéaires, les balayages automatiques réalisent aussi des
échantillonnages non cartésiens mais en général réguliers. La régularité peut alors per-
mettre de se ramener, via une transformation connue, au cadre cartésien.

Les balayages libres sont par contre irréguliers puisque I'utilisateur manipule la
sonde selon ses besoins. Or maintenir constante une vitesse de I'ordre de 1 cm/s estim-
possible. On pourraitdemander a I'utilisateur de garder une vitesse quasiment constante
mais imposer une telle contrainte rend I'acquisition des données moins confortable et
limite les mouvements de balayages. Pourtant, un échantillonnage variable peut engen-
drer d'importantes variations de la qualité des données tridimensionnelles et il apparait
nécessaire de réguler le balayage.

Régulation du balayage

Le médecin peut réguler lui-méme sa vitesse en passant plus lentement sur les zones
intéressantes. L'échantillonnage est alors plus fin Ia ou I'opérateur juge utile d’avoir
une grande précision. Cependant il doit ajuster sa vitesse a la fréquence d’acquisition
des images ultrasonores, qui varie suivant les réglages de I'échographe. De plus, la
gualité des données est alors fortement dépendante de I'habileté de I'opérateur. Il est
donc préférable que ce soit le systeme qui gere la régularité des acquisitions et fournisse
des données de qualité standardisée.

S'’il n'est pas intéressant de contraindre I'opérateur a réguler lui-méme le mouve-
ment de la sonde, la procédure d’acquisition des images par contre, peut étre modifiée.
En calculant le déplacement de la sonde en temps réel, on peut suivre sa position et au
lieu d'acquérir des plans a intervalle de temps constants, acquérir des plans a peu pres
équidistants [13].
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Nous avons mis en place cette méthode en essayant plusieurs mesures de la « dis-
tance » entre deux plans de coupe échographique. On définit tout d’abord sur chaque
image, une zone utile délimitée par quatre poitsd < 7 < 4. Aprés I'enregistrement
dun® plan, le systéme suit alors I'évolution d’'une des distances:

n 1 n
di(t) = sup [|Fi(t) - P[], d2(t) = 7 > IP(t) - P
0si<4 0<i<4

ou lesP;(t) et P* sont les positions des extrémités de la zone utile respectivement s
I'image échographique en cours et sur la derniére image acquige. +al )€ image
est alors mémorisée lorsque la distance choisie est supérieur a un seuil donné.
Pour approcher le mieux possillgle seuil doit étre du méme ordre de grandeur
que la résolution des images échographiques. Malheureusement la précision §t&Gndsl —Définition des
systémes de repérage est également du méme ordre de grandeur, voire mémePi@igésé pour estimer la
ment moins bonne (supérieure au millimétre). Le critére de sauvegarde d’une ifffégtance» entre deux
reléve donc plus d’une estimation de la distance que d’'une réelle mesure. LesRIfs de coupe.
rentes distances essayées donnent d’ailleurs des résultats similaires. L'espacement des
plans se révele effectivement plus régulier et montre surtout son intérét lorsqu'il y a
peu de plans pour effectuer la reconstruction. Avec 128 plans de coupe, le gain n’est
pas aussi évident.

Estimation de la précision

Pour évaluer la précision de I'approximation, on peut certes étendre le théoréme
d’échantillonnage pour des échantillonnages non réguliers [15] mais le choix du cadre
fréquentiel n’est pas le mieux adapté a notre probléme. On peut toutefois se faire une
idée des ordres de grandeur mis en jeu. D'une fagon générale, on définira pour une
régionV C &:

(5.1) pv =2 sup inf [|M — X; ;|
Mev ik

Si I'on modélise un détail en/ € € par une gaussienne:

P = M

1
I(P) = ——= exp(——

oV2m
on peut définikec comme dimension du détail.
Si le mouvement de la sonde n’est pas trop rapide, le déclenchement du balayage
permet de limiter la distanaéentre deux plans de coupe, dwest inférieur au milli-
metre. Le diameétrés d’'un détail de la fonctiod doit donc étre supérieursap(p,2d)
si I'on veut étre sar de le détecter dans les données 3D.

)

5.2 Choix d’'une représentation de la fonction

La fonction! est connue uniguement aux poit{s;;. Le choix d’'un cadre fonc-
tionnel pour décrire I'approximatiahdépend alors des propriétés que I'on veut exploi-
ter. En I'occurrence, deux éléments sont a privilégier : la localisation de I'information
et la rapidité des calculs. Pour localiser simplement I'information, il est naturel de choi-
sir une base de fonctions a variable spatiale. Quant a la rapidité des calculs, elle conduit
a choisir des fonctions dont I'expression est suffisamment simple. Dans la pratique, on
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se limite donc a des fonctions polynomiales d’ordre 0 ou 1 voire plus rarement d’ordre
2.

Méme sous ces conditions, les calculs sont cependant trop longs a mener car il y
a plusieurs millions de point¥;;;, €chantillonnés dont la répartition spatiale n’est pas
réguliere. La plupart des systémes d’échographie tridimensionnelle définissent donc la
fonction/ selon un maillage cartésien uniforme. La fonction est alors approchée dans
une base de fonctions polynomiales restreintes sur un support fini et centrées sur les
nceudsP,,,, du maillage:

(52) IN(]\/[) = Z auvwfuvw(M)

u,V,W

oU aypw € R et i €st une fonction polynomiale d’ordre 0 ou 1 centrédxp,.

La premiére étape consiste a choisir le maillage adapté aux données. Ensuite, il faut
calculer les valeurs,,, aux noeuds?,,,, du maillage a partir des valeufs;;, aux
points X;;;. Plusieurs algorithmes permettent de réaliser cette deuxieme étape et nous
les détaillons dans la section suivante.

5.2.1 Malillage

Le maillage est choisi cartésien uniforme pour des raisons de simplicité algorith-
mique. Il est donc nécessaire de définir un repére orthonormé affine a$spcié
(Om,e1m,e2m,e3m) &nsi qu’une résolution, qui est la distance entre deux nceuds
consécutifs. Dans ce repére la position des naByds est(ud,vd,wd).

Les choix du repére et du pas de reconstruciieont conditionnés par I'optimi-
sation des performancesi.e. le nombre de nceuds. Plus il y a de nceuds, plus les temps
de calcul des algorithmes risquent d’étre élevés. Donc le but est, connaissant la qualité
possible de I'approximation, de réduire le volume cartésien.

Choix de la résolution

Compte tenu des directions privilégiées, la résolution de I'échographe peut étre
extrémement variable en particulier lorsqu’on utilise une sonde courbe. Le pas du
maillaged est ici utilisé pour 'ensemble des données. S'il correspond a la résolution
des zones les plus denses (de I'ordre de 0,2 mm pour les zones proches avec une sonde
3,5 MHz), il y a beaucoup plus de nceulg,,, que de points échantillonnés;;;, ce
qui ralentit inévitablement les traitements ultérieurs. Si inversement, on choisit la ré-
solution la moins fine, on aura plus de poiifs;; que de points,,,, dans les zones
proches. Par conséquent, il risque d'y avoir perte d’information.

Mais le choix du pas dépend aussi des besoins I'algorithme. Un pas important per-
mettra ainsi de tenir compte de I'ensemble des points échantillonnés dans un voxel pour
obtenir des informations plus fiables et plus homogénes. Inversement un pas beaucoup
plus petit assurera la détection d’'un maximum de détails.

Pour nos acquisitions, nous utilisons un pas variant entre 0,5 et 1 mm suivant la
fréquence ultrasonore utilisée (3,5 ou 7 MHz) et suivant I'amplitude du mouvement de
balayage.

Orientation du volume numérique

Le choix de I'orientation du maillage favorise les trois directions orthogonales asso-
ciées au reper®,,,. Compte tenu des résolutions variables de I'échographe, le balayage
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est généralement réalisé dans la direction orthogonale aux plans de coupe. Le
d’'un repereR,, dont les axes sont proches des directions privilégiées de I'échogr
permet de prendre en compte les diverses résolutions dans les algorithmes. Ail ‘- -
définit I'axe e1,,, coOmme la moyenne des directions transverses, leseayegt es,,
correspondant alors approximativement aux directions axiale et latérale.

Pour un pag donné, le nombre de nceuds du maillage varie également en fonction
de l'orientation du repére. L'ensemble des nceuds est inclus dans un parallélépipede
rectangle qui doit contenir 'ensemble de la zone explorée. Le balayage n'étant paksrd.2 —Exemple de
gulier, cette zone n'a pas généralement de forme spatiale pedgii®i. Il est possible balayage« vu de dessus.
de choisir alors I'orientation qui minimisera le volume du parallélépipéde englobaftigant I'orientation du
zone (fig. 5.2). Mais si la direction de balayage est proche de la direction transvefsaillage, le volume

choix que nous avons fait est proche de I'optimal. recpns_truit sera plus ou
moins important.

5.3 Algorithmes

A partir des valeurs; j;, aux pointsX;;, le probléme est donc d’estimer les valeurs
des coefficients,,,, pour obtenir la meilleure approximatidirde I :

59 F00) = 3 ctunaf (504 = Pa) )

uvw

ou f est la restriction d’'une fonction polynomiale d’ordre 0 ou 1. La difficulté consiste
a trouver un critere d'évaluation de la qualité de I'approximation.

Critéres du choix

Ne connaissant pas la fonctidn le critére ne peut se baser que sur les valeurs
I;;;. Une interpolation dé est obtenue sil'on satisfaft(Xijk) = I;ji, pour toutes les
valeurs:,7,k. Mais I'équation 5.3 ne permet d’atteindre qu’un sous-espace tres restreint
de fonctions. Le choix peut alors étre basé sur le critére des moindres carrés ; on choisit
alors les parameétres,,,, qui minimisenty? :

X2 = Mgk — T(Xij) P

Sans hypothéses particulieres suni cadre fonctionnel précis, il est difficile d’éva-
luer la qualité de I'approximation sur 'ensemble de mesure nul, constitué p&g jes
De plus, I'étude réalisée au chapitre 2 montre que vouloir chercher une approximation
mathématiquement rigoureuse est illusoire étant données les nombreuses incertitudes
sur les données et la modélisation grossiére de la physique ultrasonore. Il est alors cou-
rant d’ajouter dans les contraintes une minimisation des variations de la fonction [65]
mais cela augmente généralement la complexité des calculs.

Or le temps de calcul est déterminant dans le choix de I'algorithme. L'objectif est
d'utiliser I'outil en routine au méme titre que I'’échographie classique. Le temps alloué
pour le calcul est de I'ordre de quelques secondes et en tout cas, moins d’'une minute.
Or le nombre de données a manipuler est de plusieurs millions.

Les algorithmes ont donc été développés de maniére a satisfaire ces contraintes
plutbt qu’'a optimiser I'approximation dans un cadre mathématique précis. Lidée est
de donner aux valeurs,,,, une estimation dé(P,,,,), obtenue par interpolation des
valeurs échantillonnéds;;, qui sont dans un voisinage immédiatBg, ., .
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Reconstruction des images bidimensionnelles

Avant de considérer le probléme en trois dimensions, il se pose déja pour la conver-
sion entre les données recueillies dans le plan de coupe et la trame cartésienne de
I'écran d'affichage. Avec une sonde linéaire, les points échantillonnés sont répartis
suivant une grille cartésienne. Il est alors aisé d'utiliser I'interpolation d’ordre 0 (on
affecte la valeur du point échantillonné le plus proche) ou I'interpolation bilinéaire.

Pour les sondes courbes, les mémes méthodes sont applicables dans I'espace car-
tésien en considérant que les points sont répartis de maniére irréguliere. Il est ce-
pendant beaucoup plus intéressant de tirer parti de la répartition en éventail. Dans
un systéeme de coordonnées polaife®), la répartition des points est [32]X;; =
(po + idp,0o + j66). Linterpolation en coordonnées polaires [62] est alors beaucoup
plus rapide.

Estimation de I(P,yw)

D’une fagon générale, la valeii(P,,.,) est estimée en pondérant les valeurs des
points échantillonnés par des coefficients donnés. Sil'on nofdme. . ,M,, les points
échantillonnés af; les fonctions de pondération, on a:

ZTLl Gi(M;,Pyyw)I(M;)
5.4 I(Pyyw) = =55
( ) ( [ ) Zi:l GZ (]\/[i,PuUw)

L'une des méthodes les plus connues est la méthode de Shepard [46, 54], ou I'on prend
Gi(M;,P) = G(M;,P) = 1/||M; — P||:

Zn I(Mi)
i=1 [Mi=Puuu [

> P
i=1 |[M; —Pyvwl||?

(5.5) I(Puyw) =

Dans la pratique, il serait beaucoup trop long de sommer sur I'ensemble des points
(il y en plusieurs millions). Les fonctions de pondérat@®p(1/;,P) sont donc a sup-
port fini ou au minimum décroissantes lorsque la distdifee- M;|| augmente. Cela
correspond a la réalité physique, a savoir qu’un point éloigné influence moins la valeur
de I'échantillon enP.

Le choix du voisinage d’'influence est difficile car les points ne sont pas répartis
régulierement. L'usage d’'un voisinage basé sur la distance du fgudaux échan-
tillons X, est lourd en temps de calcul car il demande de parcourir un grand nombre
de points et de calculer la distant&;;; — P,..|| pour savoir si le point intervient ou
non dans le calcul.

Si la répartition des point&;;;, n’est pas réguliere, elle est tout de méme structu-
rée puisqu’elle résulte de I'acquisition de plusieurs plans de coupe. Cette structure peut
alors aider a réduire le voisinage d’influence a seulement quelques points rapidement
déterminés. Les deux méthodes ci-dessous utilisent précisément la structure des don-
nées acquises avec comme fonction de pondération des fonctions linéaires suivant les
axes du maillage.

Direction privilégiée [13, 45]

La résolution transverse de I'échographe est inférieure aux résolutions latérales et
axiales. On considére alors que les plans de coupe sont échantillonnés précisément et
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que la fonction’ est connue sur ces plans. Une interpolation unidimensionnelle suivant
la direction normale permet ensuite de déterminer les valeurs en dehors des plans.

Soient la droiteD,, ,, passant par le poirf, , ,, et de directiore;,,, v etw étant
fixés. Le repereR,, associé au maillage est défini de sorte que le veateyrsoit
proche des directions transverses. La droite coupe alors les plans échographiques
aux pointsM*, = D, ., N 1. Dans chaque plan, les valeur§\/* ) sont appro-
chées par les méthodes bidimensionnelles classiques. Il reste donc a « remplir » entre
les plans. La valeur des point3, , ,, 0 < © < umax €St obtenue par interpolation
entre les points d'intersectiol/} , suivant la directiore;. Linterpolation est donc
unidimensionnelle fig 5.3 et I'on peut utiliser des algorithmes classiques : interpolation
linéaire, spline, etc.

Imtensitd be kong de la diodte

a f(P_ )

LW

N

FIG. 5.3 —Interpolation suivant la directior,,. On détermine I'intensité aux points
d’intersection deD, ,, et des plans de coupe. Les intensités sont ensuite interpolées le
long de la droite.

Cette méthode est particulierement rapide et bien adaptée aux mouvements de ba-
layages simples. La droitB,,, doit en effet couper les plans échographiques et les
points d'intersection/} ,, doivent étre a l'intérieur de la zone échantillonnée du plan
I1;. Il importe donc que les plans de coupe soient a peu prés alignés suivant la direction
transverse.

Si I'on s’intéresse a une structure en particulier, I'algorithme peut étre adapté pour
suivre la direction de la structure [33, 60]. Il faut cependant pouvoir la détecter au
préalable dans les images. Ainsi dans [31] interpole-t-on en suivant le chemin de la
veine fémorale aprés segmentation manuelle dans chaque plan échographique.

Interpolation plus proches voisins [13]

Lidée est d’approchef(P,,.,) par la valeurl;;; du point échantillonné&;;; le
plus proche. Au lieu de passer en revue tous les pdiifs, on cherche d’abord les
deux plans les plus proches qui encadrent le pBipt, : II;, etIl;,. On détermine
ensuite les projections orthogonal@s et Py, de Py, surlly, etlly, (fig 5.4).

Si I'espace entre deux plans consécutifs est suffisamment réduit, on peut estimer
I(Pyyy) par la valeur du point échantillonné le plus proche sur le plan le plus proche.
Dans le cas contraire, les valeurd?;,) sont déterminées de maniére classique dans
chaque plafdly,. On interpole alors la valeur cherchBe, , ,,) €n pondérant par les
distances entre le point et ses projectiofB,, , . — Pk, ||-




118 Approximation de la fonction échantillonnée

FiG. 5.4 —Interpolation par les plus proches voisins: le poifif,,, est projeté sur
les deux plans les plus prochHg, etll;,. La valeur enP,,,, est alors calculée en
fonction des valeurs eRy, etPy,.

Il N’y a pas ici de contrainte particuliére sur le positionnement des plans échogra-
phigues. Cette méthode peut ainsi permettre de construire de fagon incrémentale un
volume en remplissant au fur et a mesure les valeurs des points compris entre les deux
derniers plans acquis. Dans ce cas si une zone est balayée plusieurs fois, il arrive que la
valeurI(P, , ) €n un point ait déja été calculée. On peut alors combiner cette valeur
et la nouvelle valeur pour diminuer le bruit [64].

Moyenne sur un voxel

Compte tenu des contraintes de rapidité et des limites de précision, il est fréquent
de choisir comme voisinage non pas une boule mais le V6&)) centré sur le point
Puvw

- ) I(M;
(5.6) i(p) = Zg”’; )<P)(1 D 0t mevir)
i€

ou la fonction&; = 1. On affecte donc au poit®,,,, la moyenne des valeuf$ X, ;)
échantillonnées dans le voxel centréren

La taille 6 du voxel intervient alors de facon essentielle. Pour une reconstruction
précise, est faible ; mais dans ce cas, il risque d'y avoir de nombreux pdints

FIG. 5.5 —Lorsque le pas depour lesquels on ne peut affecter de valeur (fig. 5.5).

reconstruction est trop petit,

certains voxels sont Il faut alors une deuxiéme étape pour affecter une valeur aux points indéterminés.

«vides». lls sont alors On peut utiliser une méthode d'interpolation linéaire dans la direction transverse [35]

visibles sur le plan de coupe(cf. interpolation linéaire) ou encore affecter une valeur moyenne calculée a partir des
voxels voisins dont on connait déja la valeur [53].
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Gaussienne tronquée

On peut aussi utiliser une gaussienne pour la fonction de pondé@tisnr les
points échantillonnés situés a une distance inférieyre a

C_ pl2
_M> Rect, (P — M;)

5.7) Gi(Mi,P>=G<Mi,P>=U\}%exp( -

ou:

Rect, (P — M;) = {1 ! IP = Mill <p

0 sinon
La gaussienne posséde en effet des propriétés de localisation a la fois spatiale et fré-
quentielle bien déterminées. Il faut ici déterminer deux paramétres: la largeur de la
gaussienne et la taille du supporp. Plus la valeur der est grande, plus on aug-
mente le lissage des données. Rlest grand, plus I'approximation de la gaussienne
est exacte, mais on augmente également le temps de calcul. L'étude de [56] conduit
aux valeurs o telles que:

1 h? 1
. 271_exp <_T"2> =35 p=330+.5

ou h est la résolution de I'image ultrasonore.

Lintérét principal de la gaussienne est de réaliser un lissage variable en fixant des
écarts types différents,, 0;, o suivant les directions des plans ultrasonores pour tenir
compte des résolutions axiale, latérale et transverse [56] :

68) Gi5.P) = L oxp (<2 ) Rectyua(ra(i) x

01\;% €xp <_ Tj;?) Rect,, (ri(i)) x Ut\l/% exp (— Tjé?) Rect,, (r¢(i))

ou les directions axiales, latérales et transversalgs, v, dépendent du plan de coupe
auquel le point appartient:

re(i) =< PM;,0,(i) > r(i) =< PM;, (i) >  1(i) =< PM;, (i) >

Il est alors nécessaire de simplifier le modeéle et d’utiliser un noyau gaussien pré-calculé
pour accélérer I'algorithme. Si I'on n’effectue pas ces simplifications, les directions
changent pour chaque ligne de tir ultrasonore lorsque I'on utilise une sonde courbe. De
plus les valeurs de et p doivent alors varier en fonction de la position des points sur
I'image puisque la résolution varie. Les temps de calcul augmentent alors nettement.

Comparaison

A titre d’exemple, nous avons effectué des reconstructions sur un volume de don-
nées acquis avec 64 images échographiques. Le volume contient environ 2,5 Mo de
données.

L'interpolation linéaire suivant une direction est la plus rapide. La moyenne sur un
voxel suivie d’'une interpolation linéaire fournit des images Iégérement moins bruitées
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TAB. 5.1 —Temps de calcul des différents algorithmes pour un volume de 2,5 Mo

Méthode | Linéaire | Plus proche voisin Moyennage| Gaussienngd
Temps 10s 1 min 20s 20 min

dans un temps comparable. Mais dés que I'écart entre deux plans échographigues est
important, la qualité des données diminue fortement.

L'interpolation gaussienne peut conserver la qualité des données méme si les plans
sont éloignés. Dans ce cas, il faut en effet pallier I'absence de données par des hy-
pothéses plus fortes sur la fonction. Dans [65], on utilise des fonctions radiales qui
sont adaptées localement pour améliorer la qualité des images quand les écarts sont
importants. Mais la durée du calcul augmente avec la complexité des algorithmes et se
mesure en heures.

Le probléme posé ici est d’estimer les valeuats,, dans des temps compatibles
avec une exploitation en routine. On voit qu’augmenter la complexité des algorithmes
pour pallier & un sous-échantillonnage dans une région, entraine une augmentation
rédhibitoire du temps de calcul. Compte tenu du colt des mémoires, il est donc plus
utile actuellement d’améliorer la finesse de I'échantillonnage (i.e. utiliser plus de plans
échographiques) que la complexité des algorithmes.

Dans le cas de balayages automatiques, il est envisageable de ne pas effectuer cette
étape et d'adapter tous les algorithmes a la géométrie particuliere de I'acquisition. Par
contre pour les balayages libres, le co(t de I'adaptation des algorithmes a la géométrie
des points échantillonnés (géométrie qui change a chaque acquisition) serait trop élevé.
D’autant plus que, vu les erreurs de localisation (cf. chapitre 2), garder un tel niveau de
précision est illusoire.

Certains algorithmes de visualisation ou d’extraction de surfaces peuvent aussi se
passer de cette étape de reconstruction en n’effectuant que des traitements dans chaque
plan. Cette approche est cependant souvent motivée par des raisons de co(ts algorith-
migues et d’économie d’'espace mémoire, raisons qui sont aujourd’hui de moins en
moins valables.

5.4 Conclusion

L'étude des données ultrasonores 3D revient a I'étude de la fonftigm est
connue uniquement par ses valeurs aux points echantillakifygs Pour faciliter le
calcul d’'une fonction approchée il est avantageux de la représenter sous forme de
voxels.I est alors définie sur un maillad®,,,, cartésien uniforme de pas

(M) =" awnf (%(M - Puw)> VM eE

uvw

ou la fonctionf est la restriction d’une fonction polynémiale d’ordre O ou 1 dont le
support estinclus dans le domajre’; §]°. Les coefficients,,,, peuvent étre calculés
par I'un des algorithmes présenté dans ce chapitre.
Il est donc & présent possible de calculer rapidement la valedireslen’importe
guel point du volume échantillonné. Des algorithmes, que ce soit pour le traitement ou
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la visualisation, peuvent alors étre optimisés pour I'étude et I'exploitatidnedelonc
des données échographiques 3D.
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CHAPITRE
SIX

Visualisation des données

L E CHAPITRE1 montre que plusieurs techniques permettent d’acquérir des données
ultrasonores tridimensionnelles. Mais la difficulté essentielle réside dans I'ex-
ploitation des informations recueillies. Avec I'échographie classique, espace d'échan-
tillonnage et espace d'affichage ont méme dimension; I'affichage de I'ensemble des
informations recueillies est donc réalisé aisément. Pour I'échographie tridimension-

nelle, la fonction échantillonnée(cf. chap. 2) est définie sur un espace de dimension
supérieure (3 voire parfois 4 en cardiologie). Il est alors beaucoup plus difficile d’ap-
préhender toutes les informations recueillies, d'autant que la quantité d’information est
beaucoup plus importante.

Ce chapitre passe en revue les méthodes proposées dans la littérature pour exploi-
ter, et plus particulierement visualiser, les données échographiques tridimensionnelles.
Mais aujourd’hui 'usage de I'échographie 3D reste encore limité car aucune des mé-
thodes de visualisation n’est entiérement satisfaisante. Dans la deuxiéme partie du cha-
pitre, nous proposons donc une nouvelle méthode interactive basée sur I'interprétation
de I'opérateur.

6.1 Situation actuelle

Les informations tridimensionnelles sont contenues dans la fonétidont on
connait une approximatiohreprésentée par un volume numérique i.e. une série de
coefficientsiy,,,, qui correspondent & la valeur dewux points d’une grille cartésienne
uniforme (cf. chap. 5). Nous nous intéressons aux méthodes qui exploitent les informa-
tions contenues dans le volume numérique.

Actuellement I'échographie tridimensionnelle permet d’obtenir des valeurs numé-
riques: mesures de distance, mesures de volume ou encore repérage de points de réfé-
rences. Mais elle génere également des images pour aider le médecin dans son diag-
nostic. Les différentes méthodes d’exploitation des données peuvent étre réparties en
trois catégories:

Plans de coupe :on garde les mémes outils que I'échographie classique mais la troi-
sieme dimension permet d’'optimiser leur utilisation.

Surface: la surface des structures étudiées est définie afin soit d’effectuer des mesures
de volume soit de visualiser les objets étudiés.
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Rendu de volume: seule la visualisation est ici concernée. |l s’agit de calculer les
images tridimensionnelles directement a partir du volume numérique sans inter-
médiaire géométrique.

6.1.1 Plan de coupe

La reconstruction des données (chap. 5) permet d’accéder rapidement a la valeur
approchée dé(P) en n'importe quel poinP de I'espace. Il est donc aisé de calculer
'image d'un plan de coupe donné. Comparé aux autres méthodes de visualisation, le
calcul d’'un plan de coupe demande assurément le moins de puissance de calcul. Les
rendus peuvent donc étre tres interactifs et I'on atteint des fréquences comparables aux
taux de rafraichissement d’un échographe classique. L'utilisateur peut ainsi facilement
explorer le volume de données et trouver rapidement les plans adéquats.

L'image d'un plan de coupe calculé est similaire au plan de coupe obtenu par un
échographe classique. La résolution est certes légerement moins bonne mais suffisante
pour la tres grande majorité des examens. L'utilisateur peut alors interpréter ces images
comme des images bidimensionnelles classiques. Contrairement aux autres méthodes
de visualisation, il 'y a pas d’adaptation a un nouveau type de représentation. La
visualisation des plans de coupe présente de plus certaines améliorations (cf. section
1.5): totale liberté dans le choix du plan, mesures de distances plus reproductibles,
possibilité de sauvegarder un examen pour suivre un patient.

C’est actuellement la principale méthode utilisée pour explorer les données 3D.
Elle est ainsi disponible sur tous les échographes 3D du commerce. Usuellement trois
plans de coupe perpendiculaires sont présentés simultanément (fig. 6.1). Il est ainsi plus
facile d’intégrer les informations tridimensionnelles en tenant compte des données dans
les trois plans.

FIG. 6.1 —Trois plans de coupe perpendiculaires d’un faetus

D’un point de vue algorithmiques, il est possible de générer des plans de coupe
sans effectuer la reconstruction du volume numeérique. L'échantillonnage peut alors étre
adapté a la géométrie de I'acquisition pour certains balayages automatiques [12]. Mais
on peut aussi tirer parti, de maniére astucieuse, des capacités des cartes graphiques
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pour obtenir une image de plan de coupe a partir des seuls plans d’acquisition et de
leur position [58].

La qualité des plans de coupe calculés dépend de celle des images originales mais
également du balayage effectué (notamment de I'espacement entre les plans d’acqui-
sition). Pour interpréter les plans calculés, I'utilisateur doit donc tenir compte de la
procédure d’acquisition des données et notamment de I'orientation de la sonde (cf.
section 1.5).

Malgré ce bémol, le calcul des plans de coupe est un outil intéressant et le prin-
cipal outil de visualisation pour I'’échographie 3D. Les données restent cependant en
deux dimensions; il est toujours difficile par exemple de se faire une idée d'un arbre
vasculaire a partir des seuls plans de coupe.

6.1.2 Surface

Pour mesurer le volume d’'une structure, définir plus ou moins précisément sa sur-
face estindispensable. Mais la surface est également utile pour la visualisation. L'ceil a
en effet la propriété d’observer la surface des objets. Comme la représentation mathé-
matique et la visualisation des surfaces sont aujourd’hui suffisamment bien maitrisées,
la seule difficulté a surmonter reste donc la détection, la segmentation de la surface.

Représentation

Une surface est un objet géométrique et suivant les propriétés que I'on désire ex-
ploiter, différentes représentations sont possibles. Les approximations a l'aide d’élé-
ments finis mettent en évidence les propriétés locales [24]: polygones, surfaces de
Bézier [26], etc. Mais pour maitriser la forme globale, le degré de lissage ou réduire au
minimum la description de la surface, on préfere les modéles paramétriques: surfaces
de Fourier [14], hyperquadriques [17, 63], etc.

Posséder une description mathématique d’'un objet permet d’accéder, de fagon plus
ou moins directe, a toutes les mesures dont peut avoir besoin I'utilisateur: distances,
parameétres de forme et surtout les mesures de volume. |l est alors possible de comparer
des structures entre elles, d’évaluer leur similarité ou encore de constituer des bases de
données anatomiques.

Visualisation

La forme tridimensionnelle d'un objet est tout d’abord déduite de la vision bino-
culaire. Chacun des deux yeux voit la méme scéne sous des angles différents. La mise
en correspondance des deux images est a I'origine de la vision en relief. Mais I'éclai-
rage, les variations de luminosité dues a l'orientation des surfaces des objets permettent
également de se faire une idée assez précise de leurs formes.

Les surfaces sont aujourd’hui largement utilisées par les ordinateurs, qui utilisent
principalement la perspective et I'éclairage [28, 71] pour simuler la vision d’une scéne
réelle:

Perspective : Les effets de perspective fournissent de bonnes indications sur la posi-
tion des objets en profondeur. Malheureusement, ils sont surtout utiles pour des
formes géométriques précises: cube, parallélépipede, cone, etc. Pour des sur-
faces d’organes, la perspective risque de ne pas étre trés utile car la forme de
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I'organe n’est pas connue de maniére précise. Il n’est donc pas possible de sa-
voir si une déformation sur I'image provient de I'effet de perspective ou non. La
perspective cavaliére est donc souvent privilégiée.

Eclairage: Les variations d'intensité lumineuse fournissent d’importants renseigne-
ments sur I'orientation de la surface par rapport aux sources de lumiéres. Lorsque
I'on connait une surface, on simule généralement|'éclairage a I'aide de trois mo-
deles [28]: la lumiére ambiante, la réflexion diffuse et la réflexion spéculaire.

La lumiére ambiante correspond a un éclairage uniforme. La réflexion diffuse
(ou lambertienne) dépend de I'angle entre la source lumineuse et la normale a la
surface pour chaque point de la surface. La réflexion spéculaire enfin dépend en
plus du point de vue de I'observateur.

Ces modeéles ne fournissent toutefois pas suffisamment d’indications sur la po-
sition en profondeur. Il est alors courant d’utiliser un modéle d’atténuation de
l'intensité lumineuse: plus I'objet est loin, moins il est éclairé.

Ces calculs étant implantés sur les processeurs graphiques de tous les ordinateurs, ils
permettent de manipuler trés facilement des surfaces approchées par des éléments finis.
En particulier, on peut choisir I'angle de vue; en faisant tourner la surface, les varia-
tions d’intensité lumineuse fournissent alors d’importants renseignements sur I'organi-
sation et les formes tridimensionnelles.

Les surfaces offrent donc de nombreux avantages : manipulation en temps réel, af-
fichage réaliste, mesures, etc. Le principal probleme est en fait de savoir d’'une part
guels sont les objets qu'il faut représenter et d’autre part comment en extraire les sur-
faces. De maniére grossiére, il existe deux approches: soit I'on possede suffisamment
de connaissanca priori sur la région étudiée et I'on peut espérer utiliser des algo-
rithmes de segmentation automatique, soit I'utilisateur doit délimiter manuellement les
différents objets.

Segmentation manuelle

Pour définir manuellement la surface d’une structure, I'expert en dessine les contours
dans une série de plans paralléles ou dans la séquence des plans acquis [21, 78]. Les
contours sont ensuite reliés pour former la surface, ce qui peut poser parfois des pro-
blémes lorsqu’il y a des formes complexes [34].

Si le résultat est précis et fiable, la procédure est longue et fastidieuse. Il faut en
effet un nombre suffisant de plans pour que I'approximation de la surface soit accep-
table. Si I'on considére que les plans sont paralléles ou quasi-paralléles, les contours
apportent des informations tres précises sur les données dans les plans. Mais il faut
des informations avec le méme niveau de précision dans les directions orthogonales
aux plans. Ainsi, s'il est nécessaire de placer 10 a 20 points pour dessiner une courbe
dans un plan, il faut compter environ le méme nombre de plans: I'expert doit dessiner
une dizaine de contours pour chaque objet. Le gain qu’apporte la surface (mesure de
volume ou image) doit étre incontestable pour justifier une telle tache.

Les courbes sont dessinées par I'expert et sont donc placées avec précision. Si la
position des plans n’est pas repérée avec la méme précision, des artefacts peuvent ap-
paraitre dans la surface finale a cause d’un mauvais alignement entre deux plans suc-
cessifs. Lisser la surface permet d’éliminer ces artefacts, mais diminue la précision du
dessin des contours.
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La segmentation manuelle fournit donc une surface précise mais la durée de la pro-
cédure limite son utilisation. S'il est envisageable de segmenter une structure quand la
mesure du volume est requise, il est difficilement concevable de segmenter les diffé-
rents objets présents. En outre, le résultat peut se révéler finalement trop précis pour
les données échographiques. Pour diagnostiquer certaines anomalies du feetus, il peut
certes étre nécessaire de voir le visage avec précision ; mais beaucoup d'applications
n'exigent pas le méme niveau de détail. Les ultrasons sont couramment utilisés en car-
diologie [70] ou pour le suivi des tumeurs [66]. Dans ce cas, il est nécessaire d’avoir
des mesures de distances ou de volumes précises, mais la visualisation n’a pas besoin
d’étre trés détaillée. Ce que I'échographiste doit transmettre au chirurgien en vue d'une
opération, c’est la position exacte de la tumeur par rapport aux structures voisines.

Segmentation automatique

Les méthodes de segmentation automatique [2] permettent de réduire I'intervention
de I'opérateur et de diminuer ainsi le biais qu'il introduit inévitablement. Schématique-
ment, on peut diviser ces méthodes en deux: détection de contours ou croissance de
régions. La détection de contours consiste a repérer les transitions entre deux milieux
différents i.e. les zones de forte hétérogénéité. Au contraire, les méthodes de régions
essaient de repérer les zones homogenes. Mais dans la plupart des cas, ces méthodes
ne donnent pas de résultats satisfaisants a cause des particularités des données écho-
graphiques [68]:
importance du speckle;
bruit;
échos spéculaires forts;
effets de masquage;
— etc.

Les cas favorables, que I'on rencontre en échographie, correspondent en fait aux inter-
faces entre du liquide et des os ou des tissus (cf. fig. 6.2). La différence d'impédance
permet en effet d’obtenir alors des contours trés nets. De plus, les liquides sont des
zones trés homogenes, ce qui en facilite la détection.

Ainsi I'obstétrique est-elle une situation particulierement adaptée, puisque le feetus
est entouré de liquide amniotique. Mais s'il n'y a pas assez de fluide ou si le foetus
tourne son visage contre la paroi de la cavité utérine, il n’est alors plus possible d’ex-
traire de maniére précise la surface correspondant a la peau du feetus [27]. Il faut donc
réunir certaines conditions pour obtenir une image intéressante.

Pour espérer segmenter une surface dans des conditions moins favorables, il faut
disposer d’'informationa priori sur la forme ou la position des différents objets dans
les données. Si I'on connait la forme de I'objet, les courbes ou les surfaces défor-
mables [6, 18, 43, 52, 67, 75] peuvent permettre de pallier aux limites des traitements
bas niveau. Au lieu d’extraire la surface des données, on déforme alors un modéle de
la surface pour I'adapter aux caractéristiques extraites par les pré-traitements. L'uti-
lisateur doit aussi parfois initialiser la surface de maniére approximative en plagant
guelques points de référence ou en dessinant quelques courbes.

En échocardiographie, la forme des ventricules est bien connue, de méme que les
orientations possibles des plans d’acquisition. En utilisant ces informations, différents
systemes automatiques permettent de visualiser les ventricules et d’en mesurer le vo-
lume automatiquement [8, 14, 20].
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(a) Veines hépatiques (b) Foetus de 4 mois avec le bras gauche devant le (c) Fantdme constitué de deux ballons en latex
visage

FiG. 6.2 —Exemples de visualisation de surfaces . Les vues représentent des isosurfaces en 3 dimepsions &l obtenues par I'algorithme des
«marching cubes [50]. Compte tenu des données, il est nécessaire d’appliquer un algorithme de lissage (filtre gaussien ou médian) avant d’extraire
la surface. Le choix du seuil de détection est ensuite difficile : sur la figure (a), un seuil élevé ne permet pas de détecter les patitsalarssjwin

seuil trop bas affiche des éléments parasites
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L'équilibre entre les informations provenant des traitements bas-niveau et les connais-
sances priori n'est cependant pas toujours simple a obtenir. Si I'on donne trop d'im-
portance aux informatiores priori, la surface obtenue sera trop proche du modeéle et
ne reflétera plus les détails des données. A l'inverse, si I'on n’en donne pas assez, le
speckle et les artefacts des données ultrasonores annihileront le lissage de la surface. Le
réglage peut alors étre assez fin et exiger une intervention importante de l'utilisateur.

Entre le dessin entierement manuel de la surface et la segmentation automatique, il y
a une vaste gamme de méthodes semi-automatiques suivant I'importance de I'interven-
tion humaine. Une fois obtenue la surface d'un objet, I'utilisateur peut immédiatement
saisir sa forme et sa position grace a I'affichage avec la perspective et les éclairages.
Mais une partie seulement des informations contenues dans le volume est affichée.
En effet la surface ne correspond qu’aux zones de transition entre deux milieux et les
propriétés internes de I'objet ne sont pas représentées.

6.1.3 Rendu de volume

Le rendu de volume [25, 38] permet de calculer une image directement a partir du
volume de données sans passer par un intermédiaire géométrique comme les surfaces.
Il est alors possible d’afficher une image qui représente I'ensemble des données i.e.
non seulement la surface des objets mais aussi l'intérieur.

Méthode

La méthode la plus connue est basée sur le lancer de rayon. Pour calculer la valeur
d’'un pixel de I'écran, on simule les rayons partant de I'ceil de I'observateur et traversant
le volume numérique (fig. 6.3). On affiche ensuite a I'écran une valeur correspondant
a une combinaison donnée des propriétés des voxels rencontrés par chaque rayon [71].
Le choix de la combinaison dépend alors des caractéristiques de la structure que I'on
veut visualiser.

Yolume de
données

FIG. 6.3 —Principe du calcul d’'une image par lancer de rayon. On lance un rayon
pour chaque pixel de I'image puis on analyse la courbe des intensités rencontrées par
le rayon.
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Les os, par exemple, renvoient des échos intenses. En affectant & chaque pixel, la
plus grande valeur rencontrée par le rayon correspondant (Maximum Intensity Pro-
jection MIP), I'image met clairement en valeur les structures osseuses fig. 6.4(b). In-
versement la projection du minimum des intensités permet de mettre en évidence les
vaisseaux sanguins, ou les échos sont trés faibles fig. 6.4(a). La moyenne des valeurs
des voxels est aussi une combinaison frequemment rencontrée en imagerie médicale.
Cependant, cela réduit fortement les contrastes et ne favorise pas la visualisation des
tissus fig. 6.4(c). Une revue de différents modes de rendu de volume pour le diagnostic
en obstétrique, est présentée dans [74].

@ (b) ©

FiG. 6.4 —Différentes projections: minimum d’intensité (a) pour visualiser les vais-
seaux hépatiques, maximum d’intensité (b) et moyenne (c) pour visualiser un foetus.

Pour obtenir une image du volume de données, il est également possible de proje-
ter directement les voxels sur I'écran. Le plus simple est alors de projeter chaque voxel
sur un pixel de I'écran. Toutefois, si le pixel est de taille nettement inférieure a celle
du voxel, un voxel devra étre projeté non plus sur un seul pixel mais sur plusieurs. La
méthode employée s’appelle le « splatting » [47]: chaque voxel projette un noyau cor-
respondant a une répartition décroissante de son énergie. Plus le pixel est proche de la
projection du centre du voxel, plus I'énergie projetée est importante. Les noyaux utili-
sés pour la projection sont généralement des approximations de gaussiennes. En faisant
varier la taille des gaussiennes, I'influence des voxels s’étend plus ou moins, ce qui per-
met de lisser plus ou moins les images. Les rendus obtenus sont alors comparables a
ceux des méthodes de lancer de rayon.

Surface

Il est possible avec le lancer de rayon de déterminer certaines surfaces comme par
exemple une isosurface. Le rendu de volume permet d'afficher la surface sans avoir a
I'extraire explicitement. En choisissant un seyiki le rayon rencontre un voxel dont
la valeur est supérieuresa on affecte les propriétés du voxel au pixel a I'origine du
rayon.

La méthode réalise donc dans une méme opération la détermination et I'affichage
avec précision d'une surface. Malheureusement le choix d’un seuil n’est pas suffisant
pour déterminer une surface dans des données ultrasonores. Le lancer de rayon trouve
ici tout son intérét. Pour extraire une surface, il est nécessaire de la localiser trés pré-
cisément. Mais on peut afficher l'interface sans localiser précisément sa position. Pour
ce faire, le rayon permet de simuler la propagation d’'un rayon lumineux dans un mi-
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lieu semi-transparent. On affecte alors aux voxels des coefficients d’opagitédé-
pendent de leurs valeurs.

Le rayon posséde donc au départ une éndrdiersqu’il rencontre un voxel d’opa-
cité a, une partie du rayon! est réfléchie et renvoie les caractéristiques couleurs
du voxel: (al)c. L'autre partie continue son chemin mais avec une énergie moindre
(1 —«)I. La valeur que I'on affecte ainsi au pixel correspond en fait a I'approximation
de l'intégrale suivante qui modélise le phénomeéne de propagation [44]:

T “
/ e oo a(v)dvc(u)du
o

ol « est I'opacité du milieug la propriété;z, etz I'origine et la fin du trajet du rayon.
La modélisation de la propagation est de plus assez proche de la réalité physique de
propagation des ondes ultrasonores, ce qui permet d’obtenir des images réalistes.

(a) Vue d'un foetus (b) Vue de la thyroide (vert) et d'un adénome parathy-
roidien (en rouge avec la carotide)

FIG. 6.5 —Exemples d’'images calculées par rendu de volume.

On peut alors obtenir de bonnes images quand la direction de visée reste proche
de la direction de propagation des ondes ultrasonores [3, 4]. Par rapport a I'adaptation
d’une surface, on ne repere pas ici de fagcon exacte la position de la surface dans I'es-
pace. Il n'est donc pas simp&epriori de faire des mesures de volume. L'algorithme
au contraire gére des opacités i.e. des probabilités de présence d'un objet dans chaque
voxel. Les images sont en conséguences moins nettes, les contours plus flous. Mais ce
flou résulte directement de I'incertitude inhérente aux données ultrasonores.

Indices tridimensionnels

Les méthodes de rendu de volume calculent des images par projection. Si elles
mettent en évidence des structures internes, elles ne fournissent pas d’informations de
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profondeur, ce qui ne facilite pas la compréhension de I'organisation spatiale. Changer
le point de vue en le faisant tourner autour des structures étudiées permet de compenser
en partie cet inconvénient.

Lorsque I'on affiche une interface par la méthode de rendu de volume, on peut
aussi utiliser les mémes indications d’éclairage et de profondeur que pour les rendus
de surface. Mais la position exacte de la surface n’est pas connue, ce qui ne permet de
calculer ni la profondeur, ni I'orientation de la surface. La normale est alors estimée a
partir du gradien¥ I, pour chaque point utilisé dans le calcul. L'éclairage est ensuite
calculé en chaque point et module la contribution du voxel [71].

Classification

La principale difficulté réside dans I'affectation des coefficients d’opacité. On se
contente généralement d’affecter une opacité qui est une simple fonction de la valeur
du voxel [23] et éventuellement qui tient compte de la valeur du gradient local [49].
Ces méthodes sont cependant insuffisantes pour classifier les tissus mous, pour lesquels
les contrastes entre les organes sont beaucoup trop faibles. On peut certes appliquer des
traitements pour rehausser les contrastes avant le rendu volumique [5, 68, 69, 74]. Mais
les algorithmes exigent tout de méme des données initiales suffisamment contrastées
pour générer des images utiles. Les régions de liquide, qui sont homogénes et ané-
chogenes, fournissent donc des situations adaptées: feetus dans le liquide amniotique,
veines hépatiques, vésicule biliaire, follicules, etc.

Mais la visualisation des tissus mous nécessite des algorithmes de classification
plus élaborés. Si certains apparaissent[7, 10, 73], ils sont généralement trés spécifiques
et n'ont pas encore démontré leur utilité clinique en routine.

Intervention de l'utilisateur

Comme pour les surfaces, seules des informations fournies par I'utilisateur peuvent
résoudre les problemes de classification. En premier lieu, il doit choisir la fonction
d’opacité adaptée pour la structure étudiée et régler de divers seuils pour améliorer la
qualité de I'image. Et pour simplifier la procédure de classification, la plupart des sys-
temes 3D permettent de préciser une ROI (Region Of Interest). Le calcul du rendu de
volume prend en compte uniquement les voxels qui sont a I'intérieur de cette ROI. De
cette maniere, I'utilisateur réduit le travail de I'algorithme a une région ou la classifi-
cation est immédiate.

Il existe principalement deux moyens de définir une ROI : le scalpel électronique et
le cube. Avec le scalpel électronique, I'utilisateur peut enlever interactivement un demi-
espace du volume limité par un plan (fig. 6.6(b)), tout comme un chirurgien pourrait
couper le volume. D’'autres systemes permettent de déterminer un cube comme ROI
(fig. 6.6(c)), en adaptant la taille et I'orientation du cube a I'objet étudié.

Temps de calcul

Les méthodes de lancer de rayon demandent beaucoup de puissance de calcul, ce
qui a longtemps été un obstacle a une utilisation plus massive. En effet, chaque fois
gu’un parameétre change (lumiére, classification, point de vue), toute la scéne doit étre
calculée a nouveau. Comme le temps de calcul d'une image peut demander plusieurs
secondes, le niveau d'interactivité n'est pas trés bon ce qui ne permet pas a I'utilisateur
d’explorer activement le volume.
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(a) Volume complet (b) Scalpel (c) Cube

FiG. 6.6 —Généralement l'utilisateur doit désigner une région d'intérét (ROI) pour
simplifier le rendu de volume. Deux formes sont couramment utilisées : un plan ou un
cube.

Mais grace aux progrés technologiques, des ordinateurs bon marché permettent au-
jourd’hui d'utiliser cette méthode. Avec une légere diminution de la qualité, on peut
obtenir des rendus en moins d’'1 s [44, 83]. Avec un matériel dédié, & al. [39]
atteignent un taux de 10 images/s et les ordinateurs du commerce devraient bientét at-
teindre des fréquences comparables. Dans ce domaine, de nhombreuses optimisations
sont possibles [44, 81, 82]. Dans un proche avenir, ces méthodes devraient étre aussi
répandues que le sont les méthodes de rendus de surface actuellement. Les cartes gra-
phigues sont d’ailleurs de plus en plus nombreuses a supporter des textures tridimen-
sionnelles et les normes telles qu'OpenGL intégrent au fur et a mesure des fonctions
de rendu de volume. Le probléme qui devient plus important, est alors de trouver la
combinaison adéquate, compte tenu des trés nombreuses variations possibles.

Les méthodes de rendus de volume sont assurément les mieux adaptées a la visua-
lisation des données ultrasonores. Elles fournissent des images qui peuvent étre trés
réalistes notamment en obstétrique. De plus, les progrés de I'informatique permettent
des manipulations quasiment en temps réel, ce qui devrait contribuer & une plus grande
utilisation de ces techniques.

Le rendu de volume est consacré a la visualisation et ne fournit pas de mesures de
volume. Mais le principal probléme est I'affectation des coefficients d’opacité. Méme
en se restreignant a une ROI choisie par I'utilisateur, la visualisation des données peu
contrastées reste tres difficile.

6.1.4 Analyse

L'échographie tridimensionnelle est aujourd’hui encore trés peu utilisée. La tech-
nigue existe certes depuis une dizaine d’année, mais sur les premiers échographes 3D,
plusieurs heures étaient parfois nécessaires pour obtenir une série d’'images tridimen-
sionnelles. Ce facteur limitait donc I'utilisation de I'échographie 3D. Aujourd’hui, les
ordinateurs intégrés dans les échographes fournissent les images instantanément. De
plus les interfaces sont suffisamment conviviales pour I'exploration par plans de coupe
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et les réglages de I'image. Cependant, la démonstration incontestable de I'apport du
3D comparé aux techniques bidimensionnelles n’a pas encore été établie.

Dans la nombreuse littérature relative a ce sujet, I'apport du calcul numérique des
plans de coupe est généralement reconnu et les mesures des volumes affichent souvent
une meilleure précision. Mais les mesures sont obtenues en segmentant manuellement
les structures. Or cette méthode est longue; elle est donc appliquée uniquement lors-
gu’'une grande précision s'avere absolument nécessaire. Et encore, dans un tel cas,
I’échographie n’est pas toujours considérée comme la modalité optimale pour fournir
une mesure preécise.

L'obstétrique et la cardiologie sont les principales applications dans lesquelles des
images tridimensionnelles sont utilisées. La plupart des sites internet des construc-
teurs GE, ATL, KRETZ, SIEMENS, etc.) montrent d’ailleurs des images souvent trés
réalistes. Elles restent pourtant le plus souvent dans le domaine expérimental.

L'un des obstacles a I'utilisation de I'échographie 3D réside en effet dans la sensi-
bilité des algorithmes a la qualité des données ultrasonores. Celle-ci peut varier consi-
dérablement d'un patient a I'autre mais aussi d’'un opérateur a I'autre. Or les techniques
de visualisation actuelles exigent des données présentant des contrastes suffisamment
marqués entre les différentes structures. Quand ce n’est pas le cas, soit I'algorithme
ne réussit pas a calculer d’'image, soit, ce qui est plus génant, I'image calculée ne sera
pas fidéle (a cause d’effets d’'ombre acoustique par exemple) a la réalité de la région
étudiée. Certes dans les cas favorables des images réalistes peuvent étre obtenues, mais
il n’est pas possible de baser un protocole d’examen sur des images tridimensionnelles
si leur production est aléatoire et si elles ne sont pas fiables.

L'utilisation de I'échographie tridimensionnelle résulte actuellement de I'influence
des techniques échographiques mais également des autres modalités tridimensionnelles
d’'imagerie médicale.

Les appareils d’échographie classique fournissent des images qui montrent l'inté-
gralité des informations recueillies. Elles sont générées en temps réel, avec des traite-
ments pour améliorer les sighaux mais sans interprétation globale des données. Elles
sont optimisées pour I'opérateur, qui est un spécialiste et qui, lui, fera sa propre analyse.
Ainsi, une personne non-spécialiste aura-t-elle parfois du mal a « lire » I'image.

L'autre influence provient des modalités telles que la tomodensitométrie ou I'lRM,
qui produisent également des images tridimensionnelles. Celles-ci résultent souvent
d’algorithmes de segmentation plus ou moins complexes et plus ou moins automa-
tiques, qui analysent les données pour en extraire les surfaces ou les régions puis les
représenter par les techniques que nous avons décrites. Mais la différence fondamentale
réside dans la qualité et la localisation des informations. Les algorithmes ne sont pas
transposables de maniere simple aux données échographiques. Seule une nette amélio-
ration des données ultrasonores avec de nouvelles techniques (imagerie harmonique,
etc.) pourrait éventuellement modifier la situation.

La sensibilité des algorithmes a la qualité des données et le manque de fiabilité sont
deux raisons qui limitent I'utilisation des images échographiques tridimensionnelles.
Mais leur intérét pour I'opérateur peut sembler également restreint. En effet, durant
I'examen, celui-ci effectue mentalement la reconstruction tridimensionnelle & partir
des plans de coupe. L'image tridimensionnelle conforte certes I'analyse de I'opérateur
mais s'il a un peu d’expérience, elle ne lui apporte pas forcément d’informations sup-
plémentaires.
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Limage tridimensionnelle peut par contre se révéler trés utile pour un non-spécialiste,
un tiers qui n'a ni I'habitude ni les données pour effectuer mentalement la recons-
truction tridimensionnelle. Elle est en outre, souvent plus aisée a comprendre que les
images ultrasonores classiques car elle résulte d’'une premiére analyse ou seule les don-
nées utiles sont conservées. Elle se pose donc comme un outil privilégié pour la trans-
mission de I'information. Pour un chirurgien, la localisation des structures en vue d’'une
intervention peut ainsi étre facilitée. Et dans un contexte ou le patient est demandeur
d’'informations, 'image tridimensionnelle facilite I'explication du diagnostic.

Actuellement I'utilisation de I'échographie 3D est limitée aussi bien pour la me-
sure de volume que pour la visualisation 3D. La segmentation manuelle des objets est
en effet trop fastidieuse et les algorithmes de segmentation ne sont pas suffisamment
robustes pour fournir des résultats fiables indépendamment de la qualité des données
ultrasonores. De plus, les images tridimensionnelles sont souvent générées pour I'opé-
rateur alors qu’elles lui seraient beaucoup plus utiles pour communiquer les informa-
tions & une autre personne.

6.2 Méthode

Deux points essentiels ressortent de I'analyse précédente : les possibilités de I'écho-
graphie 3D pour transmettre des informations et la nécessité d’'une interprétation. Les
méthodes de segmentation automatique, quand des conditions favorables le permettent,
présentent a 'opérateur une analyse des données que lui-méme a déja réalisée mentale-
ment au cours de I'examen. Au lieu de vouloir lui présenter I'analyse qu'’il a déja faite,

il semble plus avantageux dans un premier temps de doter I'opérateur d’un outil qui lui
permette de communiquer les conclusions de sa propre analyse.

Les outils actuels pour exploiter les données ultrasonores tridimensionnelles restent
peu utilisés car ils ne répondent pas aux contraintes des examens de routine ainsi que
le montre la section précédente. Pour insérer I'échographie 3D dans un examen de
routine, I'outil doit allier plusieurs propriétés.ll doit étre suffisamment simple et rapide
pour s'insérer dans la procédure. Il est également important qu'il fournisse des images
méme sur des données trés bruitées.

Les méthodes de rendu de volume générent les images les plus réalistes mais I'uti-
lisateur doit définir une ROI pour simplifier la tache de classification. Alors que la
plupart des ROI sont de simples cubes, notre idée est d'utiliser comme ROI, une ap-
proximation de l'objet. Comme les algorithmes de détection de surface ne sont pas
assez robustes pour une utilisation clinique, I'objet est segmenté de maniere approxi-
mative par l'utilisateur. Un algorithme de lancer de rayons permet ensuite de retrouver
automatiguement les détails plus fins. Limage finale ainsi obtenue allie le réalisme du
rendu de volume avec la fiabilité de la segmentation manuelle.

Hypothéses

La plupart des systemes d’échographie 3D permettent de visualiser les données se-
lon trois coupes perpendiculaires. Les informations mutuelles des trois plans facilitent
en effet la compréhension de I'organisation tridimensionnelle. Les contours d’un objet
dans trois plans perpendiculaires suffisent pour se faire une premiére idée de sa forme
et nous les utiliserons pour obtenir une premiére approximation de sa surface.
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Sans hypothése particuliére, les trois courbes ne peuvent contenir autant d’infor-
mations qu’une surface. Pour s’assurer de la qualité de I'approximation, il est donc
nécessaire d'imposer certaines contraintes sur la forme de I'objet. Sans trop de restric-
tion, on peut supposer que la surface est suffisamment lisse et homotope a une sphére.
La plupart des structures anatomiques peuvent en effet étre approchées précisément par
des surfaces homotopes a une sphére. Seules des structures topologiques particuliéres,
comme les tores, ne conviennent pas.

On suppose également que chacune des trois courbes est homotopes a un cercle.
Cette deuxieéme contrainte plus forte serait difficilement acceptable pour une segmen-
tation précise mais est suffisante pour une simple estimation. Elle est notamment suffi-
sante pour la plupart des organes ou tumeurs. Mais des surfaces plus complexes comme
des arbres vasculaires ne peuvent étre approchés sous cette contrainte. Dans ce cas, la
surface exacte peut étre obtenue par I'algorithme de lancer de rayon, I'utilisateur des-
sinant alors uniqguement une région qui englobe la structure étudiée (cf. I'exemple du
faetus plus bas).

Dessin de la surface

L'utilisateur choisit donc trois plans perpendiculaires sur lesquels il dessine les
contours de 'objet. Pour simplifier, on supposera que le pOimst a I'intérieur de
I'objet et que les trois plans sont:

Px ={M(zyr) €|z =0}, Py={M(zyz)el|y=0},
Pz ={M(zy,2) € €]z =0}

D’apres les hypotheses, les trois courbgsC Px, 'y C Py etl'z C P, sontdonc
des cercles déformés qui contiennent le pairdans leur intérieur.

FiG. 6.7 —Pendant que I'utilisateur dessine dans le plan en haut a droite, I'intersec-
tion de la courbe avec les deux autres plans est affichée simultanément pour l'aider a
positionner correctement la courbe

Pendant que l'utilisateur dessine un contour dans un plan, l'intersection de ce
contour avec les autres plans est affiché simultanément (fig. 6.7). Ainsi, quand il modi-
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fie le contoulx surPx, les points d’'intersectiof x NPy surPy etT'x NPz surP,
sont également affichés. De cette maniére, il peut ajuster plus précisément le contour
en tenant compte des informations des pApsetP .

Reconstruction de la surface

A partir des trois contour§x,I'y andI'z, la surface est interpolée en utilisant
le schéma de Coons-Nielson [26]. Les contours définissent 8 éléments triangulaires
correspondant aux 8 régions de I'espace délimitées par lesPlafis etP :

:RUZ{M(QT’va) ec |m20,y>0,z>0},f}21 :{1' 0,y 20 /0},
R? - {w < Y < 0}
On consideére la premiére régi@y, les courbes$ 79 ety2 du contour de I'élément
triangulaire sont paramétrées de la fagon suivante (fig. 6.8):

’}/9(: [0,1] — I'x NRy
0 — A=Tx NPy
1 — B=TxN%Py

de méme poury) etv). On définit également les points = 7% (0) = 7%(1), B =
V& (1) =77(0) etC = 13- (1) = 72(0).

N

¥x
Tv

Y.

X
FiG. 6.8 —Un des 8 éléments de surface correspondant a la régipn

Dans la suite, nous utiliserons les coordonnées barycentrigues)). On définit
tout d’abord une surface triangulaite {(u,v,w) € R® |u +v+w = 1} — &€ dont
les contours sont% 7y et~ :

Y(uw,0) =% ),  Y(O0ww) =1 (w),  Y(ulw)=%(u)

On introduit ensuite 3 opérateuPs , P> etP3 qui, appliqués a une surface triangulaire
v, renvoient une surface linéairement interpolée entre une courbe et le sommet opposé :

P1(u,v,w) = U’)/(].,0,0) (1 - U)’}/y( )7 r= viw
Py(uw,w) =vy(0,1,0) + (1 —0v)vz(s), s= 5

P3(U,'U,'LU) = w’Y(O,O?l) ( ) (t)’ t = u-’lf-v
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(a) dessin des contours (b) surface
FIG. 6.9 —Estimation de la surface a partir de trois contours dessinés a la main

Finalement, la surface triangulairé est obtenue en composant les trois opérateurs

v =Py

P=P,+Py+P3—-P; Ps—P1P3s —P2P3+P; PyP3

On trouvera d’autres opérateurs dans [26]. Pour obtenir une suefaan peut
aussi utiliser des polyndmes d’Hermite au lieu d’'une simple interpolation linéaire. Mais
il faut alors fournir les dérivées radiales qui ne sont pas connues.

Les courbes doivent avoir des points communs. Ainsi le pdirffig. 6.8) doit-
il étre visible sur les plans de coufig- et P;: A = % (0) = 4/ (1). Laffichage
simultané des trois plans perpendiculaires permet de dessiner précisément les courbes
afin qu’elles soient concourantes en ces points. Il peut cependant y avoir des erreurs
(yf( (0) # yé(l) par exemple) mais elles sont généralement comparables a la précision
de la courbe. Donc quand une erreur survient, on remplace les points par leur milieu,

ici L(v%(0) +74(1)).

En utilisant le schéma de Coons-Nielson sur la rédlgnon a donc pu reconstruire
un des 8 éléments de la surface. On applique ensuite la méme procédure aux 7 autres
régionsRy, ..., R7, etl'on obtient la surface complete. A partir de seulement 3 courbes
dessinées a la main, l'utilisateur a donc pu générer une estimation de I'objet étudié
(fig. 6.9).

Rendu

Pour obtenir les images 3D, nous utilisons les algorithmes de lancer de rayons (cf.
section 6.1.3). La surface est un objet vectoriel alors que le rendu de volume a besoin
d’'un ensemble discret de voxels. En conséquence, il nous faut sélectionner les voxels
qui sonta l'intérieur de la surface. Le probléeme de la « voxelisation » d’objets vectoriels
a été traité dans [37]. Les solutions qu'il propose, sont inspirées de l'algorithme de
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Bresenham pour l'affichage en deux dimensions [28]. Cependant, ces algorithmes ne
sont pas adaptés a la paramétrisation avec les coordonnées barycentriques. Comme la
surface est homotope a une sphére, nous utilisons un simple algorithme de lancer de
rayon pour déterminer les voxels qui sont a l'intérieur.

L'utilisateur peut ensuite affecter aux voxels les propriétés voulues: fonction de
transfert de I'opacité, couleurs. Pour finir, le rendu de volume est réalisé par un logiciel
de visualisation (AVS/Expressu VTK [71]). Naturellement, il peut y avoir plus d’un
objet dans la scéne. Chaque ensemble de voxels est alors extrait et rendu séparément.
De cette fagon, il est possible d'affecter & chaque objet ses propres propriétés. Donc
pourn objets, le rendu de volume est calculéois. Puis les: images sont combinées
pour donner une seule scéne finale contenant tous les objets.

Utilisation de I'estimation de la surface

Suivant les propriétés de la région, on peut utiliser la surface segmentée manuelle-
ment de deux manieres. En premier lieu, les objets pour lesquels le contraste est faible
sont difficiles a extraire. S'ils sont de forme assez simple (par exemple un lobe thy-
roidien), ils vérifient les hypothéses posées ci-dessus (surface lisse, homotopie a une
sphéere, etc.). L'utilisateur peut donc aisément générer une approximation acceptable de
I'objet. La surface est alors considérée comme une segmentation manuelle de I'objet.
Elle fournit donc déja une estimation des mesures de diamétre et de volume. Il n’est
pas nécessaire ensuite d'utiliser le rendu de volume. Mais, cela permet d’obtenir une
image plus « réaliste » en attribuant une texture qui dépend des propriétés statistiques
a l'intérieur de 'objet.

On peut aussi utiliser la surface segmentée d’une autre maniéere. Considérons, le
cas du feetus entouré de liquide amniotique a I'intérieur de la cavité utérine. Alors que
les contrastes entre le foetus et le liquide amniotique sont suffisants pour le rendu de
volume, les parois de la cavité utérines peuvent obstruer la vision. En dessinant une
surface correspondant aux limites de la cavité, on peut restreindre le rendu de volume
alarégion a l'intérieur de la cavité. L'algorithme de rendu est donc ici nécessaire mais
I'utilisateur peut définir une ROI qui est adaptée a I'objet a visualiser.

Grace a la surface, l'utilisateur peut apporter des informations pour simplifier le
travail de I'algorithme en identifiant les différentes régions du volume. Laffectation
des coefficients d’opacité est ainsi moins sujette aux erreurs. De plus, les algorithmes
de rendu de volume sont plus rapides puisque le volume de données est restreint a la
zone étudiée.

6.2.1 Exemples

La méthode a été appliquée pour visualiser des fcetus, ou I'interface entre le liquide
et le feetus donne un contraste important, et la région thyroidienne, principalement
constituée de tissus mous avec de faibles contrastes.

Visualisation d’un feetus fig. 6.10

La premiere image montre les résultats obtenus pour visualiser un foetus de 20
semaines. Les données ont été acquises avec une sonde courbe 3,5 MHz. Pour retirer
de I'image les objets superflus, I'utilisateur centre les trois plans perpendiculaires sur la
cavité utérine, puis en dessine les trois contours. Le tout demande moins d’'une minute.

1. Advanced Visual Systems Inc., Waltham, MA, USA
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(a) Dessins des contours de la cavité (b) Foetus (c) Le visage et une main

FiG. 6.10 —Visualisation d'un foetus. L'utilisateur dessine les contours de la cavité utérine (agnde e volume est alors réalisé uniquement a
l'intérieur de la cavité, ce qui permet de voir le feetus dans de bonnes conditions.
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La surface est instantanément reconstruite et la conversion en voxels ne nécess™= ,f’"
guelques secondes. f{,
Pour le rendu, étant donné que la peau du feetus retourne des échos importants; la

fonction de transfert de I'opacité est une simple fonction lineaire croissante : les voxels
sont d'autant plus opaques que leur valeur est élevée. Le foetus est alors clairement
visible fig. 6.10 et I'utilisateur peut choisir le meilleur angle de vue sans étre géné par
les parois.

,L_e Jancer 9e rayon ne rend p_as_l image de la surface sggmentee ma|§ dét [Emt?.ll —Fonction de
précisément l'interface entre le liquide et le foetus. La durée du calcul dépen r nlgfertde lopacité pour
fois de la résolution de I'écran et des propriétés des données. Typiquement, qu 85

. . . . . f age du feetus
secondes suffisent pour une image 266 sur un ordinateur Pentium cadencé a

MHz.
Région thyroidienne fig. 6.13 - "-,"
%
Les données sont acquises avec une sonde linéaire 7,5 MHz. Pour visuall \
région thyroidienne, nous avons dessiné les contours de la thyroide (vert), de la c:
(rouge) et, ici, d'un adénome parathyroidien (jaune). L'utilisateur doit donc trace "'-—
total 9 contours pour obtenir les trois objets. En général, 5 minutes suffisent. —

La surface de la thyroide est utilisée comme segmentation approximative de I'ob-
jet. Le rendu de volume ne permet pas de préciser les contours mais affecte une texture
correspond aux statistiques des niveaux des échos de la thyroide. La carotide eft@e6-12 —Fonction de
nome sont deux structures non échogénes et renvoient donc des échos trés faiifagstait de I'opacité pour
choisissant une fonction d’opacité qui favorise les niveaux faibles, le rendu de vdRiifigualisation de milieux
permet alors de repérer de facon exacte leurs contours. Pour situer plus précisénfétfggggenes
objets, nous avons retiré un cube dans le volume de données original et représentés les
coupes qui en résultent. On obtient ainsi une image des structures internes de la peau
gui permet de se faire une idée plus précise de la profondeur de chaque objet.

Mesures de volume

Pour le feetus, le dessin de la surface permet seulement d’améliorer le rendu de
volume. Mais pour le lobe thyroidien et 'adénome, la surface est une approximation
de I'objet étudié et donne en conséquence une approximation de leur volume. Les tests
in vitro sur des objets simples (ballons en latex, tubes) dont le volume variait entre 35
et 260 ml, ont montré une précision inférieure a 2%.

Notre méthode combine donc les avantages du rendu de volume et de surface. Tout
comme les surfaces, elle fournit une compréhension immédiate des structures 3D et
permet les mesures de diamétre ou de volume. Et comme elle utilise un lancer de rayon,
elle donne des images plus réalistes et détaillées que le simple affichage de la surface.

6.2.2 Améliorations

Cette méthode a été congue pour évaluer le potentiel des données tridimension-
nelles. Avant de développer des algorithmes élaborés, il faut en effet démontrer l'inté-
rét de I'échographie 3D. Notre outil permet la production rapide d'images 3D méme
sur des données bruitées. Il peut donc étre utilisé en routine pour des tests cliniques.
Mais en tant qu’outil d'évaluation, beaucoup d’aspects peuvent encore étre améliorés.
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FiG. 6.13 —Vue 3D de la région thyroidienne. La carotide est en rouge, le lobe thyroidien eatwartadénome parathyroidient en jaune. Un cube a
été retiré du volume de données pour permettre de localiser les objets par rapport a la peau.
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Amélioration de la segmentation

Tout d’abord, la segmentation est basée sur le schéma de Coons-Nielson a partir
de 3 courbes dessinées a la main. Si elle est simple et rapide, cette méthode fournit
cependant une surface qui est seulen@ntElle n’est méme pa&' i.e. la surface
est continue mais les plans tangents sur les contours initiaux ne se raccordent pas for-
cément. En général, ils ne se raccordent pas, ce qui peut produire de petits artefacts
lorsqu’on n'affiche que la surface. D’autre part, cette algorithme n’a pas de paramétre
(tension, degré de lissage, etc.) pour contrbler la forme de la surface.

Nous pourrions utiliser des modélisations plus élaborées pour la reconstruction:
spline, fourier, harmoniques, etc. Les surfaces obtenues peuvent alors étre plus lisses
et I'utilisateur a un meilleur contréle sur les paramétres physiques (continuité, tension,
variations, etc.). D’'un autre c6té, ces algorithmes exigent plus d’intervention de I'utili-
sateur. En effet, il doit généralement régler certains paramétres, suivant le type d’objets
gu’il veut segmenter. Ces modeéles imposent également certaines hypothéses ainsi les
surfaces non étoilées ne peuvent étre décrit par certaines paramétrisations.

Ici, la segmentation n'a pas a étre trés précise. Le gain en précision n’est donc pas
forcément intéressant comparé a I'augmentation de la complexité et de l'intervention
humaine. Donc, dans notre cas, le schéma de Coons-Nielson fournit des résultats cor-
rects.

Nous voulons générer une surface approchée mais nous n'avons pas beaucoup de
renseignements quantitatifs sur I'approximation. La surface obtenue sera proche de la
surface réelle au voisinage des courbes dessinées a la main. Mais I'erreur d’approxi-
mation peut augmenter pour les points de la surface qui se situent loin des contours
dessinés i.e loin des contraintes.

Pour remédier & ce probléme, I'utilisateur doit fournir plus d’informatigiori.

Il pourrait par exemple ajouter d’autres contours ou d’autres points pour corriger les
régions ou I'approximation est mauvaise. Mais d’'une part, cela augmente l'interven-
tion de Il'utilisateur et donc le délai pour obtenir I'image, d’autre part, nous perdons
I'organisation spatiales des points de référence, organisation qui permet d'utiliser des
schémas algorithmiques simples.

Manipuler plusieurs courbes exigent généralement des algorithmes de reconstruc-
tion beaucoup plus compliqués [21, 34, 78]. De plus les courbes doivent rester co-
hérentes i.e. il peut y avoir des points d’intersections entre les courbes, alors que les
erreurs de dessin peuvent empécher les courbes de se couper. Pour trois courbes, nous
remplacons les points par la moyenne des points. Mais cette méthode n’est pas accep-
table s'il y a beaucoup de courbes. Pour gérer de tels problémes, il faut alors utiliser
des modeles statistiques avec des processus d’optimisation [6, 34, 48]. Ces algorithmes
de plus en plus compliqués requierent cependant de plus en plus de ressources, alors
gue nous voulons un outil clinique qui puisse fournir des résultats trés rapidement.

Enfin, quand l'utilisateur recherche les plans perpendiculaires pour dessiner les
contours, il choisit en général des plans d'orientation « standard », sur lesquels il peut
aisément reconnaitre les objets et compléter I'information manquante quand il y a une
ombre acoustique. Pour les points ou les courbes supplémentaires, il faudrait alors qu'il
cherche dans des plans d’orientation différente, avec lesquels il est peut-étre moins
familier. Cela exigerait donc plus de temps pour obtenir des contraintes moins précises.

L'objectif final est bien sOr d’automatiser le processus complet. Dans cette étape pré-
liminaire, nous avons choisi une segmentation entierement manuelle, car nous voulons
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avant tout démontrer les avantages de ces nouvelles images. Cependant pour des dé-
veloppements futurs, 'utilisation de méthodes semi-automatiques semble intéressante.
Des courbes déformables pourraient ainsi faciliter le dessin des contours dans les plans
de coupe.

Des modéles priori pourrait aussi accélérer la segmentation. Les chapitres 7 et 8
en donnent deux exemples. Dans [76], on utilise différents modéles suivant I'organe
a segmenter. Lutilisateur n'a alors qu’a placer quelques points de repéres et en cal-
culant les modes de déformations possibles de I'organe, I'ordinateur peut générer une
approximation de la forme de I'organe adapté aux données. Avec une base de modéles,
il serait alors possible de définir trés rapidement les contours de chaque objet de la
scéne. Le probleme est bien sdr de trouver la bonne base. De plus dans certains cas
pathologiques, la forme de I'organe peut étre localement trés différente du modele de
la base.

Amélioration du rendu de volume

Enfin, notre étape de voxelisation et notre méthode de rendu de volume sont trés
simples. D’abord, la voxelisation est ici purement binaire : un voxel est soit totalement
a l'intérieur soit totalement a I'extérieur du volume défini par la surface segmentée.
Cette méthode de voxelisation risque d’introduire des artefacts dus a la discretisation.
Le probléme peut étre résolu en utilisant une distance floue par rapport a I'intérieur de
la surface. On affecte a chaque voxel, une valeur, comprise entre 0 et 1, proportionnelle
a la part du voxel a l'intérieur du volume. Les voxels entiérement a I'extérieur auront
la valeur 0, les voxels entierement & l'intérieur la valeur 1 et les voxels que la surface
intersecte, auront une valeur entre 0 et 1. Cette amélioration est en cours d’'évaluation.

Pour le rendu de volume, notre algorithme peut produire quelques erreurs quand
les objets se recoupent. Paupbjets, I'algorithmes fait: passages avant de combiner
lesn images. En utilisant une valeur floue, comme nous I'avons décrit, nous pourrons
développer un algorithme qui gere lke®bjets en un seul passage.

6.3 Interface

Il estimportant que la méthode donne des résultats pour chaque acquisition. Compte
tenu de la variabilité de la qualité des données ultrasonores, tester la méthode sur
guelques volumes de données n’est pas suffisant. Une telle démarche permet en ef-
fet de bien adapter une méthode aux données de référence mais pas de démontrer son
efficacité en routine.

Pour évaluer le potentiel de cette technique et mieux cerner les besoins réels, il
était donc important de passer trés tot a des tests cliniqgues. Aussi avons-nous mené une
premiére campagne d'acquisitions entre novembre 1997 et janvier 1998. L'application
choisie était I'obstétrique, qui offre des conditions trés favorables pour I'acquisition et
I'exploitation des données tridimensionnelles. Nous avons ainsi recueilli plus de 300
volumes sur 30 patientes différentes, pour des foetus entre 19 et 38 semaines.

Depuis février 1998, notre systeme est également évalué pour I'acquisition de don-
nées sur la région thyroidienne. L'objectif est de fournir une image tridimensionnelle
au chirurgien en vue d'une opération. Les adénomes sont localisés par rapport au lobe
thyroidien, a la carotide et la profondeur est estimée par rapport a la surface de la peau
(cf. section 6.2.1).
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Les tests en obstétrique ont permis d’affiner le réglage des différents paramétres du
systéme, notamment des nombreux paramétres de I'affichage tridimensionnel (degré de

lissage, réglage des réflexions spéculaires, etc.) sur un certain nombre de cas différents.

Mais ils ont aussi mis en évidence I'importance de I'automatisation et de I'ergo-
nomie du logiciel d’acquisition et d’exploitation. Les premiéres versions du logiciel
étaient basées sur le logiciel de visualisation AVS/Express, qui facilite la création d'in-
terface. Malheureusement son intégration avec les logiciels que nous avions développés
pour gérer I'acquisition des données n’est pas toujours évidente. De plus, les diffé-
rents modules de traitement et d’affichage proposés par AVS/Express sont des « boites
noires » et les algorithmes utilisés ne sont pas toujours clairement expliqués.

Une deuxiéme version du logiciel d’échographie 3D a donc été développée, cette
fois basée sur le systeme VTK [71]. Il offre des fonctionnalités comparables a celles
d’AVS/Express mais le code source disponible permet de connaitre exactement les
algorithmes utilisés. De plus, il s'intégre facilement avec les logiciels que nous avions
développés en Visual C++ sous I'environnement Windows.

Le développementd’une application conviviale qui intégre I'acquisition et la visua-
lisation, demande du temps. Le soin apporté a I'ergonomie du logiciel peut sembler une
perte de temps dans un travail de recherche ou I'utilisation intensive n’est pas I'objec-
tif premier. Mais ce travail s’avérait nécessaire. En effet seul une interface conviviale
peut inciter le médecin a utiliser le systeme et I'intégration des divers éléments dans un
méme logiciel permet de gagner ensuite du temps en utilisation de routine.

Logiciel
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FiG. 6.14 —Logiciel d’acquisition et d’exploitation des données ultrasonores tridimen-
sionnelles

Le logiciel (fig. 6.14) gére la synchronisation de I'échographe et du systéme de re-
pérage électromagnétique. Pour recueillir les données tridimensionnelles, I'utilisateur
déclenche la séquence d’acquisition depuis I'échographe. Durant I'acquisition, I'écho-
graphe enregistre 64 ou 128 images.



146

Visualisation des données

L'utilisateur peut ensuite transférer les données ultrasonores brutes vers le PC. Les
réglages de I'échographe (contraste, gain, etc.) sont aussi envoyés a l'ordinateur afin
gue le traitement des données soit, par défaut, le méme que sur I'échographe. Pour
minimiser le temps entre 'acquisition et la reconstruction des données, le volume nu-
mérique est construit parallélement au transfert des données. Pour ce faire, nous uti-
lisons l'algorithme de moyenne sur chague voxel. Il permet en effet de reconstruire
I'ensemble du volume au fur et a mesure du transfert des images avec un temps de cal-
cul acceptable. L'ensemble de la procédure de transfert et de reconstruction du volume
dure environ 20 s.

L'utilisateur peut ensuite explorer les données a I'aide de trois plans de coupe per-
pendiculaires. Il peut choisir I'orientation et la position des plans. L'algorithme est
suffisamment simple pour permettre une manipulation trés interactive. Le réglage des
contrastes et du gain est également possible pour optimiser I'affichage des données. Le
logiciel permet également d’effectuer des mesures de distances.

Enfin, il est possible de dessiner manuellement la surface des objets pour recons-
truire et afficher les données par la méthode décrite dans la section précédente. L'uti-
lisateur peut choisir un simple rendu de surface ou un rendu de volume. Dans ce
deuxiéme cas, pour conserver une bonne interactivité, il est possible de diminuer la
résolution de I'image. Nous disposons ainsi d’un ensemble complet permettant de gé-
rer trés simplement I'acquisition et la visualisation des données ultrasonores.

6.4 Conclusion

La visualisation des données reste un probléme important en échographie 3D. Pour
une utilisation en routine, les méthodes doivent en effet allier rapidité et fiabilité. Or
les caractéristiques des données ultrasonores limitent 'usage des algorithmes automa-
tiques. De plus, I'intérét des images 3D est souvent réduit pour I'opérateur. Par contre,
elles lui sont d’une grande utilité pour transmettre les résultats de son examen.

Dans ce chapitre, nous avons donc présenté une méthode qui permet a l'utilisateur
de segmenter rapidement les données 3D. Les images détaillées sont ensuite obtenues
par un algorithme de lancer de rayons. La segmentation manuelle permet d’obtenir des
résultats indépendamment de la qualité des données et en assure la fiabilité. Outre les
images, la méthode fournit également une estimation du volume de la structure étudiée.

Pour démontrer sa réelle utilité, la méthode doit étre utilisée en routine. A cette fin,
nous l'avons inclus dans un logiciel complet qui permet au médecin d’acquérir, d’ex-
plorer et d’exploiter simplement les données échographiques 3D. Les tests cliniques
sont actuellement en cours, I'application visée étant la localisation d’adénomes para-
thyroidiens en vue d’une intervention chirurgicale.



CHAPITRE
SEPT

Vers une segmentation automatique de la
carotide

L A LOCALISATION D'ADENOMES dans la région thyroidienne est utile au chirur-
gien pour préparer une intervention. Dans le chapitre 6, nous avons introduit une
méthode qui permet a I'opérateur de segmenter manuellement différentes structures. Il
peut ainsi obtenir une image tridimensionnelle représentant 'adénome mais également
le lobe thyroidien, la carotide et les structures internes de la peau. Le chirurgien dispose
alors d'une vue simple de la région thyroidienne compléte. La segmentation manuelle
est réalisée en moins de 5 minutes par I'opérateur. Mais I'idéal serait de pouvoir auto-

matiser entierement la segmentation.

La thyroide et 'adénome sont de formes et de caractéristiques trés variables et leur
segmentation nécessitent frequemment l'interprétation d’'un expert. Il en va autrement
de la carotide qui est une structure souvent nettement reconnaissable sur les données
échographiques. Il s’agit en effet d'une structure tubulaire anéchogéne. Compte tenu
de ces informations, une méthode de segmentation plus rapide que la segmentation
manuelle proposée dans le chapitre précédent est alors envisageable.

Aprés avoir passé en revue les méthodes de segmentation proposées dans la litté-
rature, le chapitre est consacré aux deux approches que nous avons développées. Les
contraintes sont ici Ilégérement différentes puisque I'on cherche une segmentation ap-
proximative ce qui permet de favoriser les informations sur la forme de la carotide.

7.1 Introduction

L'extraction automatique des vaisseaux est un probléme qui se pose dans de nhom-
breuses applications médicales, que ce soit pour en améliorer la visualisation ou pour
guantifier des sténoses, des thromboses, vérifier la position de stent, etc. Dans [79], une
revue des différentes méthodes de segmentation est présentée:

— Un seuillage simple est la méthode la plus immédiate. Elle fournit cependant
rarement la structure cherchée et une deuxieme étape de correction manuelle est
nécessaire.

Pour la carotide, le niveau des échos est faible. Mais compte tenu de I'atténuation
des signaux avec la profondeur, la sélection des signaux faibles inclut toutes les
données a partir d’'une certaine profondeur sans oublier les points situés dans une
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ombre acoustique. Le niveau des échos dans la carotide peut en outre varier de
fagcon notable et fixer un seuil global ne suffit pas a isoler la structure du reste
des données.

— Des techniques de filtrage adaptées peuvent mettre en valeur les vaisseaux san-
guins. Les filtres sont généralement basés sur la détection de structures de type
« ligne ». Une optimisation globale permet ensuite d’améliorer le résultat.

La détection des formes tubulaires a différentes échelles [41, 42] et les contours
actifs géodésiques [51] permettent de segmenter automatiquement des structures
vasculaires complexes de maniére plus robuste.

Ces techniques sont bien adaptées aux données d’angiographie ( vaisseaux de
faible diameétre, structures arborescentes complexes, etc. ) mais exigent un cer-
tain temps de calcul pour extraire automatiguement I'ensemble de la structure
vasculaire. Ce temps est trop élevé pour notre situation, ou la carotide a un dia-
meétre important et présente une forme tres simple.

— Les méthodes de suivi réalisent la détection du contour au fur et a mesure du
parcours du vaisseau.
Lorsque 'axe central est fourni par l'utilisateur, il est possible de détecter les
contours dans les plans de coupe orthogonaux. Le probleme est alors de détecter
le cercle ou I'ellipse correspondant aux bords du vaisseau dans le plan de coupe.

Dans [31], la veine fémorale est étudiée en vue de I'étude et du suivi des thromboses
veineuses. La segmentation est réalisée manuellement dans différents plans de coupe
et un modele de surface permet de reconstruire les structures vasculaires de la cuisse.

Un modéle déformable est utilisé dans [29] pour segmenter un ventricule sur des
images échographiques 2D, les déformations étant restreintes par des méthodes statis-
tiques. L'auteur montre ensuite que ce méme modele peut étre appliqué a la segmenta-
tion de la carotide. Dans [30], la bifurcation de la carotide est également segmentée a
l'aide d’'un modéle déformable. Pour coller le modele aux parois, les deux approches
utilisent une force de gonflage lorsque les nceuds du maillage sont a l'intérieur de la
carotide i.e. lorsque la valeur est inférieure a un seuil donné.

La situation

En premier lieu, il faut tenir compte du temps de calcul. La segmentation manuelle
est réalisée en moins d’'une minute. L'objectif premier est de réduire au maximum ce
délai. Un calcul de moins de 10 s serait donc souhaitable.

Dans notre approche, I'image sert a véhiculer I'interprétation de I'utilisateur. L'au-
tomatisation compléte de la segmentation peut réduire le délai pour obtenir I'image
tridimensionnelle. Mais les informations que peut apporter I'opérateur permettent aux
algorithmes de converger plus rapidement et pus sirement vers la solution. Comme la
détection automatique n’est pas complétement trivagbeiori, il est préférable, dans
un premier temps, que l'utilisateur indique un point a I'intérieur de la carotide voire
gu'il fournisse I'axe central.

Pour quantifier des sténoses ou des plaques d’'athérome, une grande précision est
nécessaire et I'acquisition doit étre synchronisée sur 'ECG afin de supprimer les mou-
vements de pulsations [1, 22]. Ici, la précision n’est pas un objectif primordial. L'algo-
rithme, moins sensible aux détails, peut donc étre rendu plus robuste. Enfin, dans notre
application, la carotide est balayée sur une distance réduite (autour de 5 cm) et dans
une région ou il n’y a pas de bifurcation. Contrairement a [30], le modéle peut donc
s'assimiler a un tube qui se déforme.
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7.2 Deux méthodes

Nous avons testé deux approches. Dans la premiére, I'axe est indiqué par I'utilisa-
teur et la détection des contours est faite dans les plans de coupe. Dans la deuxieme
approche, on utilise un modeéle de cylindre déformable qui se gonfle pour s’adapter aux
parois de la carotide. Dans les deux cas une description du cylindre est nécessaire.

7.2.1 Préliminaires: cylindre généralisé

La premiére étape est de choisir un modele pour la description de la structure étu-
diée. Les vaisseaux ayant une structure tubulaire, les cylindres généralisés apportent
une solution pratique. Intuitivement, un cylindre est obtenu en déplagcant un disque
circulaire le long d’'un axe rectiligne passant par le centre du disque. Les cylindres
généralisés étendent le modeéle en autorisant [24]:

— des variations du rayon du disque;;

— des sections non circulaires;;

— des sections non orthogonales a I'axe ;
— des axes non rectilignes.

Expression mathématique

La description ci-dessus, si elle est intuitivement simple, n'est pas adaptée aux
algorithmes et une formulation mathématique est nécessaire. Pour cela, on commence
par définir les repéres associés a I'axe du cylindre.

L'axe central est une courbe que I'on peut paramétrer :

P: [0;1] — &

(7.1) s +— P(s)

- =

On utilise en général un repére mobile: le repére de Fr(dﬁ,év,ﬁ) défini au point
P(s) par:

—

Pl
1Pl

P' AP

(7.2) T= AL
|1 A P

On peut alors définir le cylindre généralisé par une fonction:

(7.3) f: [0;1] % [-m;@] — &
' (s,0) —  P(s) +r(s,0)is
olr : [0;1] x [—m; n[— R etity = cos(A)N, + sin(8)B,.
Dans notre cas, on ne cherche pas a atteindre une grande précision; le but est
d’avoir une approximation de la carotide. On la modélisera donc par un cylindre géné-
ralisé de rayon constant:

r(s,0) = Cte
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Discretisation

La définition 7.2 du repére mobil@’,N,B) pose cependant un certains nombre
de problémes pour 'existence et la régularité des vectSues 5 le long de certaines
courbes [24]:

— ces vecteurs ne sont pas définis Iorsﬁ?’ies’annule ;

— ils changent brutalement de signe au passage d’un point d’inflexion;

— ils peuvent varier de maniére importante alors que la courbe semble réguliére.
Pour éviter ces inconvénients, nous avons adopté le schéma proposé dans [79] lorsque
I'axe est échantillonné suivant+ 1 points P, ... ,P,. Si I'on désigne le repere au
point P; par (i;,0;,1;), le vecteuns; est une approximation finie de la tangente a la
courbe enP;. Le vecteurs;;; est obtenu en projetamt sur le plan normal av; 1.
Finalementi;; est calculé pour avoir un repere orthonormé direct. On a donc:

. . . . 0; — (U3 W1 )Wiga - PP
(74) Ujr1l = Uja1 N\ Wi Uitl = 7= —— — Wiy = P.P; 1
s T 6 — @b )@l T

7.2.2 Meéthode 1: segmentation par coupes

La segmentation peut étre réalisée en détectant les contours de la carotide dans les
plans orthogonaux & un axe donné par I'utilisateur. La méthode se décompose en deux
étapes: la détection des points du contour, puis une estimation robuste de la courbe de
I'axe central et du rayon.

Détection

L'axe est donné par I'utilisateur; en général moins de quatre points suffisent pour
définir un axe qui reste a l'intérieur de la carotide. La courbe cenirale P(s) est
d’abord approchée par une interpolation spline cubique [59], que I'on échantillonne en
n+1pointsP,, ... ,P,. On calcule alors les repér@s;,7;,w;) associés a chaque point
P; en utilisant les formules 7.4.

Le probléme consiste donc & déterminer la section de la carotide dans le plan affine
P; = (B;,u;,U;). Le contour de la carotide dans le p[Bnest une ellipse, dorft; donne
une approximation du centre. On se rameéne alors a un probléme monodimensionnel en
étudiant les profils d’intensité suivant une série de diamétres fig. 7.1(a).

On consideren droitesD;, 0 < j < m du plan®;. La droiteD; est telle qu’elle
passe pap; et forme un anglé; = j - avec le vecteut; :

D; = (Pi,dy,), oUdy, = rot(i;,0;) - it; = cos(8;)id; + sin(6;)F

Pour détecter les bords, les données du volume sont ré-échantillonnées le long de
chaque diamétr®;. Le diametre des carotides etant de I'ordre de 10 mm, le profil
est analysé sur une longueur de 20 mm centrédé’sura carotide étant anéchogene,
le profil de I'intensité doit alors ressembler a une vallée fig. 7.1(b). Pour déterminer
les contours, on peut demander a l'utilisateur de fixer un seuil, mais ce seuil risque de
varier suivant les différentes coupes. Les bords sont donc ici détectés en repérant les
points d’'inflexion du profil, un lissage préalable permettant de supprimer le bruit du
signal.
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(a) On analyse suivant les dia- (b) Sur le profil de l'intensité le long d’'un diaméti; , le contour
metresD; estrepéré par les points d'inflexion apres lissage. Les distances des

deux points au centre sont ; etr; j1m

FiG. 7.1 —Le profil d'intensité est analysé le long des rayons dans les plans de coupe
orthogonaux a I'axe central

Pour chaque droit®;, la distance de&; aux deux points du contours, de part et
d’autre deF;, fournit donc deux valeurs; ; etr; ;. (fig. 7.1). Dans certains cas, il
arrive toutefois que le signal ne corresponde pas au profil cherché et que I'une ou l'autre
voire les deux valeurs ne soient pas trouvées. On désigne doficdd; n] x [0; 2m]
'ensemble des indices des points détectés.

A la fin de la phase de détection, on a donc déterminé un certain nombre de points
C; ; de la surface de la carotide :

{Cij = Pi+rijdy,, (i) €}

Détermination de I'axe et du rayon

Malgré le filtre de lissage appliqué avant la détection des contours, les valgeurs
sont bruitées fig. 7.2(a). Compte tenu des caractéristiques des données ultrasonores,
les profils le long des diamétré; ne sont pas toujours aussi simples que dans la fi-
gure 7.1. Les données ; peuvent notamment comporter des valeurs aberrantes qui
risquent de fausser toute mesure statistique. Dans un premier temps, on utilise donc
un filtre médian pour éliminer les valeurs aberrantes et diminuer le bruit des valeurs
{ri;,(i,j) € Q}. Lataille du filtreL; x L, permet de contrler séparément I'impor-
tance du lissage le long de la direction axiale ou le long de chaque contour fig. 7.2(b).

Pour obtenir I'axe central, il faut calculer le centre de chaque contour. Plusieurs
méthodes sont possibles pour obtenir le centre d’un polygone. Lisobarycentre est I'ap-
proximation la plus simple mais est assez sensible aux erreurs de positionnement des
points. Nous utilisons donc la méthode proposée dans [79]. Les poinfsahntour
{Ci,; | (i,§) € Q} sontindexés de O#;. Les indices étant pris moduta;, le centre
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(a) Surface formée a partir de I'axe spécifié par (b) Surface apres lissage des rayopng par un
I'utilisateur et des rayons;; détectés filtre médian

FIG. 7.2 —Detection puis lissage de la surface de la carotide

est donné par la formule :

(7.5) 0, = 20<j<mi (ej+1 +€;)C()
i 3 0<j<m: €

ove; =z(j)y(j —1) —z(j — Vy(4), (z(4),y(4),0) étantles coordonnées du podi
dans le repére mobile.

A partir desn + 1 centresO;, I'axe de la carotide est modélisé par une courbe
spline avec un nombre de points de contréle donné. La courbeO(s) est obtenue
en minimisant I'erreur quadratique [46] par rapport aux paiitde nombre de points
de contréle de la courbe étant fixé.

Enfin, une estimation du rayom du tube est donnée par la valeur médiane des
rayons:

p = meédiane{d(C; ;,axe | (i,j) € Q}

Comme les contours ne sont pas nécessairement orthogonaux au nouvel axe, la distance
d(C;,;,axe est approchée par la distanced@g; a la tangente a I'axe ef;.

La surface finale est donc approchée paktesx (n + 1) points (fig. 7.3):
P ;=0 <i> +p (cos (‘y—ﬂ> i; + sin (J—W) 27})
n m m

7.2.3 Meéthode 2: cylindre déformable

Dans la méthode précédente, la carotide est segmentée en détectant les contours
dans chaque plan de coupe; le modéle tubulaire est appliqué seulement aprés la phase
de détection. Réaliser la détection sous la contrainte du modéle peut cependant amé-
liorer la fiabilité de la segmentation face aux caractéristiques des données. Nous avons
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FiG. 7.3 —La premiére méthode fournit donc un tube de rayon donné et d’axe décrit
par une courbe spline

donc utilisé un algorithme basé sur un modéle de cylindre, qui se déforme pour trouver
la carotide. L'idée physique correspond a un cylindre de petite taille qui gonfle lorsqu'il
est a l'intérieur de la carotide pour venir se plaquer aux parois.

Modélisation de la surface

Dans un repere mobile, la surface d’un cylindre généralisé peut étre paramétrée par
la formule 7.3. Comme dans la méthode précédente, la surface est approchée par un
nombre fini(n + 1) x 2m de pointsP; ; :

s
py -1 (L)
n m
La surface est alors modéliseée par des paffjtsde massen donnée et liés entre eux
par des ressorts. Elle évolue au cours du temps sous I'action de forces irfigifaes

mais également de forces exterrfégtemequi la conduisent a épouser les parois de la
carotide. L'équation d’évolution est alors:

&Py dP;
dt? dt

ouv;; est un coefficient de frottement.

La surface cesse d'évoluer lorsque I'accélération et la vitesse sont nulles. Pour
accélérer la convergence de I'algorithme [30], on suppose que les points n'ont pas de
masse iz = 0) et que les coefficients de frottement sont les ménags+£ 1). En
discrétisant la variable temporelle, I'équation 7.6 devient alors :

(7.6) (t) + Vij (t) + F;nteme(Pij (t) = ﬁexternépij (1))

(7.7) Pij (t + At) ~ P,’_j (t) + (ﬁextemépij (t)) - F;nterne(Pij (t))) At

La surface évolue ainsi jusqu’a l'instanbu I'on a P;; (t + At) = P;;(t) pour tous les
couples(i,j).
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Forces

Il suffit donc a présent d’exprimer les champs de force de tené-mne et des
forces externe§externeappliquées a chaque poiRy;.
Tension : cette force contraint la surface a rester lisse. Elle résulte de la modélisation
des liens entre les nceuds par des ressorts. On I'approche par la moyenne des
vecteurs aux nceuds voisins ;

- le% [N
(7.8) Enterne(xij) = N E PmnPij
voisins p, |

» Voisin deP;;

0U Nyoisins €St le nombre de noeuds voisins Bg. Dans notre casyVyoising = 4

sauf pour les points situés sur les contours des extrémités pour leAiighs =

3.

Le coefficienta permet de moduler 'importance de la tension dans I'évolution

de la surface. La moyenne est souvent faite sur les vecteurs normalisés [30] et
non sur les vecteurs eux-mémes. Il faut dans ce cas veiller a ce que les points
soient & peu pres équidistants. La normalisation des vecteurs est généralement
utilisée car elle facilite I'ajustement du coefficientlorsque les modéles peuvent
présenter des caractéristiques tres différentes. Dans notre cas, les formes restent
dans des variations assez restreintes, et nous gardons la formulation 7.8.

Pour étre précis, on peut différencier les voisins suivant qu'ils se trouvent sur un
méme contour ou non. Il est ainsi possible de favoriser séparément la régularité
de chaque contour ou celle de I'axe du cylindre.

Expansion : introduite par Cohen [18], cette force tend & maximiser le volume inclus
afin d’éviter que I'évolution de la surface ne soit bloquée sur des artefacts. Dans
notre cas, la force dépend de la position du point: elle est calculée seulement sile
point est a I'intérieur de la carotide. L'appartenance d’'un pBiatla carotide est
déterminée de maniére binaire en comparant l'intensité du volume de données
en P a un seuils fixé par I'utilisateur.

(7.9) Fexpansio Pij () = BH (I(Py;(t)) — ) il(Pi; (t))
ou:
— B est un coefficient que I'on choisit;
— I(P) estl'intensité du volume de données au pdmt
— H estlafonction échelon unité ;
— 71(P) estla normale a la surface au paint
Dans notre cas, la normale est définie par:
_ 7 N Jjm
(P (t)) = dp,, 0U0; = -
La force d’expansion est donc uniqguement radiale.

Elongation: On ajoute enfin une force qui tend a allonger I'axe du tube ; elle est diri-
gée par latangente a I'axe, orientée vers I'extérieur du tube. L'axe étant approché
par(n + 1) points P, ... ,P,, les contours des extrémités ont alors tendance a
s’écarter :

.
P Py HE—
TERp S =0

(7.10) Fejongatiod Xij (1)) = { 0 si0<i<n
7:rp"’lp" Sit=n
| Pr—1 Pr ||
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L'élasticité, modélisée par la force interne, répartit ensuite cette force sur I'en-
semble de la surface.

A chague étape de l'algorithme, on peut appliquer aux pditgt) les forcesﬁ,»,j

pour obtenir les point®; ; (t + At) :

F‘i,j (t) = (ﬁexpansior(Pij (t)) + ﬁelongatior{Pij (t)) - F;nterne(Pij (t))) At

L'influence des différentes forces est alors modulée suivant le choix des parameétres
a,f etr.

Contraintes

La surface est modélisée par un cylindre dont le rayon est constant et I'axe une
courbe réguliere. Si I'on applique directement les déformations succesl%iyela
chaque point, la surface en évoluant ne répond plus nécessairement a ces contraintes.
Pour détecter les contours du ventricule, un modéle similaire est utilisé dans [29], et
les déformations sont contraintes suivant un modéle statistique. Ici, il est plus simple
de restreindre les déformations aux déformations admissibles d’un cylindre de rayon
constant.

A chaque instant, les déformationsﬁi,j résultent donc de la déformation de I'axe

Fiye €t de la variatiom\ p du rayon :
(7.11) Fyj = Faxeli) + Ap - dp,

Ayant choisi un nombr@m pair de points régulierement répartis le long de chaque
contour,on a:

dy; ., = —do,

En moyennant I'équation 7.11 s(ir;), on obtient donc une estimation de la déforma-
tion de l'axe:

L 1 ﬁ
(7.12) Faceli) = 5~ > Fiy

0<j<2m

et la variation du rayon de chaque contour est donnée par la moyenne des déformations
radiales:

L1 =
Ap(i) = 5~ > < Fj(t),ig, >

0<j<2m

Comme le tube conserve le méme rayon pour tous les contours, on choisik pdar
valeur médiane déAp(i), 0 < i < n}.

Algorithme

Pour initialiser I'algorithme, I'utilisateur doit indiquer un seuil, un point et une di-
rection. Le seuil permet de déterminer si un point est ou non a I'intérieur de la carotide
lors du calcul deFsypansion(€q. 7.9).

L'utilisateur donne un poinP et une directioni en désignant un point dans un
plan de coupe, la direction étant alors la normale au plan. La surface est ensuite ini-
tialisée par un tube centré shret d’axew. Le diamétre et la longueur du tube sont
suffisamment petits pour que le tube soit entierement a I'intérieur de la carotide.
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On initialise donc la surface par un raygnet un axe approché par les points
Py, ...,P,. Laméthode est alors décrite par I'algorithme suivant:

1. Calcul des point®;; (t):
Pij(t) = Pi(t) + p(t)da, (1)

2. Calcul des forceSineme(t), Fexpansiokt) €t Feiongatior(t)
3. Estimation defhyae(i) et deAp
4. Calcul des nouvelles valeurs fegetp:

Pi(t + At) = Py(t) + Faxiae(i),  p(t + At) = p(t) + Ap

5. Arrét lorsquey” || Faxiaie(i)|| + |Ap| < C ol C' < 1 sinon retour & I'étape 1.

(a) Durant la premiére phase, le modele de (b) La deuxieme phase permet d’affiner la seg-
cylindre est déformé pour retrouver I'axe de mentation
la carotide

FiG. 7.4 —Le modéle de cylindre est déformé pour segmenter la carotide

Pour accélérer la convergence, I'algorithme se divise en deux étapes: une segmen-
tation grossiére rapide pour retrouver I'axe de la carotide puis une segmentation plus
fine. Durant la premiéere étape, on favorise donc la force d’élongation en prenant un co-
efficienty important (fig. 7.4(a)). L'étape se termine lorsque les deux contours extrémes
sortent du volume de données ou lorsque la surface n’évolue plus. Pour la deuxieme
étape, on supprime la force d’élongation et on augmente le nombre de pgimisur
améliorer 'approximation de la surface (fig. 7.4(b)).

7.3 Résultats et discussion

Lorsque les contours de la carotide sont clairement visibles sur les données, les
segmentations obtenues par les deux algorithmes (cf. fig 7.3 et 7.4(b)) sont trés proches.
Lafigure 7.5 montre les trois segmentations obtenues par les méthodes que nous venons
de décrire et par la segmentation manuelle proposée au chapitre 6.

La segmentation manuelle est naturellement moins réguliere que les modéles de
cylindres. On remarque en particulier gu’aux extrémités les différences sont notables.
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FiG. 7.5 —Comparaison de la segmentation de la carotide par (de gauche a droite)
détection des contours dans les plans de coupe, cylindre déformable et segmentation
manuelle. Visualisation de la surface en haut et rendu de volume en bas

La surface est en effet obtenue par interpolation a partir de trois contours, en supposant
gu’elle est suffisamment lisse et réguliére. Or les extrémités du tube sont plus abruptes.
Toutefois, le rendu de volume corrige cet effet et les trois images du bas (fig. 7.5) sont
identiques.

Délais

L'objectif fixé ici pour les méthodes automatiques est d’obtenir la surface de la
carotide plus rapidement qu’avec la méthode manuelle (environ 30 s). La premiére
méthode est la plus rapide puisque la surface est estimée éhdel®conde environ
alors que le cylindre déformable met entre 5 et 10 s pour trouver les contours de la
carotide (calculs effectués sur un Pentium 200 MHz). En compensation d’une charge
de calcul plus importante, le cylindre déformable permet généralement d'obtenir des
segmentations un peu plus précises que la premiére méthode.

Toutefois il faut aussi tenir compte des diverses procédures d'initialisation. Pour la
méthode manuelle, il est nécessaire d'ajuster les trois plans de coupes perpendiculaires
pour pouvoir dessiner les contours. Pour la premiere méthode, un plan de coupe doit
également étre trouvé pour que I'utilisateur puisse dessiner I'axe de la carotide. Pour
le cylindre déformable, seuls un point de la carotide et un seuil sont a fixer. Il est
cependant préférable d’avoir une vue a peu prés compléete de la carotide pour fixer
correctementle seuil et la direction de propagation du cylindre. Globalement, les durées
d’initialisation des méthodes sont a peu prés les mémes a quelques secondes pres.
faut noter que la segmentation intervient souvent aprés que l'utilisateur ait parcouru
le volume de données. La position des plans de coupe utiles est alors trés rapidement
trouvée.

7.3.1 Parameétres d'initialisation

Différents paramétres influencent le résultat des deux méthodes. Lutilisateur doit
alors étre plus ou moins précis dans l'initialisation suivant la sensibilité de la segmen-
tation par rapport aux parametres.
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Premiére méthode : segmentation par coupes

L'utilisateur place quelgques points, généralement trois ou quatre suffisent, pour po-
sitionner approximativement I'axe central de la carotide. Les points sont ici placés sur
un méme plan de coupe. Or il peut arriver dans certains cas qu'il n’existe pas de plan
ou la totalité de I'axe soit visible. D’autres méthodes sont alors possibles pour préciser
la position de I'axe [24]. De plus, la carotide est visualisée sur une amplitude de 5 a 10
cm et ne présente généralement pas de circonvolutions. Dans la pratique, il est aisé de
trouver un plan sur lequel la quasi-totalité de I'axe est visible.

La définition de I'axe influence fortement la qualité de la segmentation. Si I'axe
« sort » de la carotide, le resultat risque d’étre erronné car le nombre de points aberrants
peut devenir suffisamment important pour fausser I'estimation de I'axe et du rayon.

Deuxieme méthode : cylindre déformable

L'une des difficultés des modeles déformables est la détermination des coefficients
a,B,y, qui influencent fortement le comportement et les performances du modeéle. Les
carotides ne présentant pas généralement de torsion importante, il est ici possible de
régler des paramétres une fois pour toutes.

L'opérateur choisit le point de départ et la direction de propagation qui permettent
d’initialiser le cylindre. S'il est simple de choisir un point a peu prés au centre, le choix
de la direction est important. En effet, durant la premiére phase, le modéle détermine
approximativement I'axe de la carotide. Mais si I'une des extrémités rencontre une
paroi de maniere perpendiculaire, le modéle se trouve bloqué ou met beaucoup trop de
temps pour changer de direction.

Le principal probléme du cylindre déformable réside dans le choix du seidit
terminant I'appartenance d'un point a la carotide. Compte tenu des caractéristiques ul-
trasonores, le réglage est difficile. Méme fixé interactivement par I'utilisateur, un seuil
n'est pas toujours valable sur toute la longueur de la carotide.

Lorsque le seuil est trop bas, le modéle est bloqué dans son évolution. Au contraire
avec un seuil élevé, le modeéle risque de sortir des bords de la carotide et d’étre attiré
par d'autres zones peu échogénes.

Dans [29], le seuil peut étre choisi de maniére automatique. Mais le modele est une
courbe a adapter sur une image. Les variations de l'intensité moyenne sont alors moins
importantes, ce qui facilite la détermination du seuil dans des délais acceptables.

Une ROI est définie par I'utilisateur dans [30] pour limiter I'évolution du modéle.
Mais ajouter une ROI revient a augmenter l'intervention de I'utilisateur et le nombre
de paramétres du modeéle.

7.3.2 Améliorations

La premiére méthode repose sur I'approximation de I'axe par I'utilisateur. On peut
envisager une détection de I'axe en méme temps que la détection des contours comme
dans [79]. L'apport de I'utilisateur doit cependant rester important dans les cas ou les
données sont de mauvaise qualité. Se baser sur I'axe de départ, permet alors de rendre
I'algorithme plus résistant au bruit des données.

La principale amélioration & apporter ici serait de passer de détections basées sur
les contours a des détection basées sur les régions [16]. Les inconvénients majeurs
des algorithmes de régions sont d’'une part des temps de calcul souvent élevés, d’autre
part une précision moins bonne. Comme on ne cherche qu’une approximation de la
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carotide, le deuxiéme inconvénient n’interdit pas ici leur utilisation. Le temps de calcul
est effectivement un probléme cependant les méthodes sont de plus en plus optimisées
et les ordinateurs de plus en plus rapides. Il est ainsi tout a fait envisageable d’utiliser
une méthode de détection de I'axe a I'aide de filtres morphologiques comme dans [11].
L'algorithme proposé dans [61] pourrait étre utilisé pour détecter de maniére robuste
les contours dans les plans de coupe. Il pourrait aussi étre étendu aux surfaces pour
améliorer notre modéle de cylindre.

Mais quelle que soit la méthode de détection choisie, les données sont parfois tres
difficiles a interpréter et méme un expert peut avoir du mal a déterminer exactement les
contours de la carotide. Une méthode interactive, inspirée de [36], pourrait par exemple
étre utilisée pour modifier le modéle de cylindre apres la segmentation. Lutilisateur dé-
placerait alors les zones ou la détection n’est pas correcte pour repositionner le cylindre
au bon endroit.

7.4 Conclusion

Les images tridimensionnelles peuvent aider I'opérateur a communiquer au chirur-
gien la position d’adénomes en vue d’'une intervention. Dans cette optique, nous avons
présenté deux méthodes semi-automatiques de segmentation de la carotide. La repré-
sentation de la carotide doit alors aider & mieux localiser les adénomes. La fiabilité des
résultats est ici favorisée et un modéle de cylindre de rayon constant est utilisé.

Le premier modéle est basé sur un axe initial fourni par 'utilisateur. A partir des
contours détectés dans les coupes orthogonales a 'axe, le cylindre est estimé de ma-
niére robuste. Le deuxiéme algorithme propose un modele de cylindre qui se gonfle
pour retrouver les parois de la carotide. Les deux algorithmes parviennent alors a seg-
menter la carotide avec la précision souhaitée lorsque les données sont de bonne qua-
lité. L'utilisation de méthodes de détection basées sur les régions pourrait cependant
améliorer encore la robustesse des algorithmes.



160 Vers une segmentation automatique de la carotide




CHAPITRE
HUIT

Visualisation du foetus : une approche
semi-automatique

"OBSTETRIQUE EST UNE SITUATION TRES FAVORABLBour I'échographie tri-
dimensionnelle et des images trés réalistes sont souvent mises en avant
constructeurs d’appareils. Le faetus baigne en effet dans le liquide amniotique,
anéchogéne et trées homogene. La différence d'impédance entre le liquide et la p
foetus permet d’obtenir des contours trés nets sur des images qui sont alors si
analyser.
La visualisation du feetus permet au médecin de contrdler son évolution et d
tecter tres t6t certaines malformations (cf.section 1.4) : visage, membres, etc. M
reusement pour voir le feetus, il est nécessaire de déterminer une région qui
cluse a l'intérieur de la cavité utérine car les ondes ultrasonores traversent d’abo
épaisseur de peau avant d’'atteindre le liquide. La méthode manuelle présenté
le chapitre 6 permet de segmenter la région d’intérét pour visualiser le foetus dans de
bonnes conditions. L'objectif final est de réaliser cette segmentation de maniére com-
plétement automatique pour fournir & 'opérateur une vue tridimensionnelle du feegus3.1 —Les ondes
immédiatement apreés I'acquisition des données. Nous présentons dans ce chapliféagqinores traversent
méthode encore semi-automatique mais qui devrait nous permettre d’atteindre sodigped les tissus
I'objectif fixé. abdominaux ce qui géne la
visualisation du feetus.

8.1 Introduction

L'objectif est de retirer automatiquement des données 3D les parois abdominales
qui génent I'examen du foeetus. Actuellement sur les appareils commerciaux, I'utilisa-
teur définit la région d'intérét a I'aide d’'un cube, ce qui n'est pas adapté a la cavité
utérine et limite souvent la visualisation & des régions trés restreintes. La méthode ma-
nuelle proposée dans le chapitre 6 permet de voir 'ensemble du foetus. Lutilisateur
doit cependant dessiner les contours de la cavité, ce qui dure environ 30 s. La méthode
doit donc, pour étre vraiment intéressante, fournir un résultat en quelques secondes.

Dans les régions ou il y a du liquide entre la paroi de la cavité et le feetus fig. 8.2(a),
la détection de la paroi est relativement aisée et n'a pas a étre tres précise. Il suffit que
la surface segmentée soit comprise entre la paroi et le foetus, la surface exacte du feetus
étant obtenue par le rendu de volume.
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(a) Cas favorable (b) Cas plus difficile

FIG. 8.2 —Le probléme est d’isoler la cavité utérine pour visualiser le foetus. Dans
la figure (a), il y a du liquide entre le faetus et les parois qui peuvent étre aisément
identifiées. Dans la figure (b), un bras est contre la paroi et la segmentation précise est
plus difficile.

Dans les régions ou le foetus est contre la paroi fig. 8.2(b), il n’est pas toujours
possible et, de toutes fagons assez peu utile, d’avoir une séparation extrémement précise
du foetus et de la paroi. Les impédances étant trés proches, les variations de textures
et d’intensité entre les deux sont souvent trés faibles, ce qui en rend la discrimination
ardue.

Dans [55], une solution entierement automatique est proposeée. Elle consiste a classer
les voxels en trois catégories: tissu, liquide et frontiére. La classification est réalisée
par un réseau de neurones basé sur les histogrammes locaux. Lors de la visualisation,
il est alors possible de n’afficher que les frontieres liquide-tissu en tenant compte de
I'angle de vue.

La méthode est automatisée mais une premiére étape d'apprentissage est nécessaire
pour le réseau de neurones. Les résultats présentés se limitent a un seul cas; et le
comportement de la classification, face aux grandes variations possibles suivant les
acquisitions et les réglages de I'opérateur, n’est pas abordé.

L'automatisation entraine une certaine charge de calculs. Il faut d’'une part calcu-
ler les histogrammes locaux pour chaque voxel. D'autre part, I'étape de classification
seule ne suffit pas, de nombreuses zones peu échogénes entrainant des erreurs de I'al-
gorithme. Le liquide amniotique est alors détecté en réalisant des opérations d’amin-
cissement et des tests de connectivités sur 'ensemble des voxels, ce qui augmente le
temps de calcul.

Des modéles déformables sont utilisés dans [80] pour détecter automatiqguement les
régions d’intérét dans les images. Aprés un filtrage anisotrope des données, le modéle,
initialisé par I'utilisateur, est déformé successivement dans chaque image pour détecter
les contours soit du foetus, soit de la cavité utérine. Le rendu de I'image est alors limité
a une zone d’'épaisseur donnée autour des contours détectés, ce qui accélére le calcul
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de I'image.

Cette méthode nécessite d’'une part une initialisation assez précise par I'utilisateur.
Mais surtout, elle se limite & des détections dans la série des images. Elle ne tire donc
pas parti des trois dimensions, et certains problémes topologiques ne seront pas correc-
tement traités. La courbe est en effet homotope a un cercle. Or sur une image de coupe,
un membre et le corps ou le visage du feetus sont parfois représentées par plusieurs
composantes non connectées. Par exemple, dans le plan de coupe fig. 8.2(a), un bras
qui est au dessus du corps, n’est pas connecté au reste du foetus. Une seule courbe ne
peut alors pas suivre les variations topologiques dans la série des plans analysés.

Le systéme d’échographie 3D proposé dans [3] fournit les images en calculant di-
rectement le rendu de volume suivant les directions des lignes de tir. A chaque acqui-
sition, une seule image est donc disponible. Pour visualiser le feetus, I'utilisateur doit
fixer, avant I'acquisition, une profondeur donnée. Seuls les signaux plus profonds inter-
viennent alors dans le calcul de I'image. Les images produites sont trés réalistes mais le
choix d’'une seule profondeur n’est pas toujours suffisant pour une bonne visualisation.

8.2 Méthode

Si I'on considere I'atténuation des ondes ultrasonores avec la profondeur et que
I'on suppose que la cavité utérine est extraite, la visualisation du foetus estaxeloit
principalementlorsque I'angle de vue est orienté dans le sens de propagation des ondes.
Il n'est donc pas nécessaire de déterminer 'ensemble des contours de la cavité utérine
et nous nous contenterons de repérer la zone des tissus abdominaux entre la sonde
et le liquide amniotique. La méthode proposée s’inspire de [3], ou la zone a retirer
est supposée d'épaisseur constante entre la sonde et le liquide. A partir du volume de
données 3D, nous pouvons estimer les variations de I'épaisseur de cette région.

Soit le repéreR,, associé au volume de données. Compte tenu du choix de l'orien-
tation deR, (cf. section 5.2.1), les directions de propagation des ondes ultrasonores
pendant I'acquisition sont proches du vectéub, — 1)t dans le repér&,,. En parcou-
rant le volume de données dans cette direction « de haut en bas », on rencontre donc
également une zone de tissus avant d’atteindre la cavité utérine. L'estimation de I'épais-
seur de cette zone a retirer se traduit donc par I'estimation d’une fongtion). Pour
visualiser le foetus, il suffit ensuite de ne pas tenir compte des VoX&ls, ,ym,2m)
tels quez,, > z(Tm,Ym)-

La méthode se décompose en trois étapes: détection des valgurs z(i,j)
pour chaque couplg,j), élimination des valeurs non significatives et estimation de la
fonctionz.

Détection des valeurs  z; ;

Le volume de données est composé de voxels centrés sur les figglkdsavec
0 <i< Ni,0<j < Ny,0< k < Ns.Pour chaque couplg,j), on considere la
hauteurh; ;(u) = I(i,j,N3 — 1 — u) ouI(i,j,k) estl'intensité du voxel.

On cherche alors a estimer la transition entre les tissus et le liquide dans les données
{hi;(u),0 < u < N3}. Un premier lissage gaussien permet de réduire le bruit et le
« speckle » du signal. Le liquide étant une région anéchogene, le profil d’'intensité de
h décrit donc un premier plateau, qui correspond & la zone de tissu et dont le niveau
moyen est élevé, suivi d'une « plaine », qui correspond au liquide (fig. 8.3(b)). La
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(a) On étudie le profil d'in- (b) Détermination de la hauteur de linterface
tensité suivant une hauteur tissu/liquide

Fic. 8.3 —Pour déterminer les valeurs;;, on étudie le profil d’intensité suivant les
hauteurs.

hauteur de la transitiog; ; est alors déterminée par la conjonction d’un minimum de
la dérivée déy; ; et d’'une valeur faible dé; ;.

Cette transition n’est pas toujours présente dans les données. L'ensemble des couples
(4,5), pour lesquels la valeus, ; peut étre déterminée, est né1éUn filtre médian per-
met ensuite de supprimer les valeurs aberrantes et de lisser les dfangég) € Q}
fig. 8.4.

(a) Surface correspondant awuy (b) Surface apres le filtre médian

FiG. 8.4 —Surface obtenue par détection des transitions tissu/liquide. Le filtre médian
permet d’éliminer certaines valeurs aberrantes.
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Validation des transitions

Le critere de détection précédent n'est cependant pas suffisant pour étre ass
la hauteur correspond a une transition entre le tissu abdominal et le liquide amnid
Considérons par exemple le cas ot un membre du fcetus est contre la paroi de la
La transition repérée sera la transition entre le membre et le liquide. SilI'épaisseu
zone a enlever esf la transition sera repérée non a la hautemais a la hauteur+e¢’ §
ou e’ est le diamétre du membre du feetus (fig. 8.5). Il est donc nécessaire de corfs ="
uniquement les valeurs ; qui correspondent a la transition tissu abdominal-liquide:
amniotique.

Pour repérer les valeurs correctes, I'utilisateur initialise I'algorithme en plagant un
point & l'intérieur de la cavité, de sorte qu'a la verticale du point se trouve l'interfa&e 8.5 —Lorsqu’un
cherchée. On suppose alors que les parois de la cavité sont réguliéres sans vah@iBREs est contre la paroi,
brutales, ce qui est généralement vérifié. L'idée est de considérer comme valid@diaasition détectée n'est
points pour lesquels les variations restent faibles. pas valable

Si I'on considére le domain@ C [0; V] x [0; N3], 'ensemble des couplds,j),
pour lesquels la valeus; ; correspond effectivement & la paroi de la cavité, est Aoté
Le probléme est donc de distingutdans les couples de.

Soit (ig,jo) € A, (4,7) € Q etD’ C Q un chemin reliantig,jo) et(i,j). S'il existe
un point(i1,j1) € T tel que||Vz;, j || est important, il y a une transition brutale.
Compte tenu de I'hypothése de régularité de la paroi, le chéip,z, ,) € T'} ne
reste donc pas sur la paroi de la cavité.

On définit alors suf) une carte binairg(i,j) (fig. 8.6(c)) par:

.. 0 si||Vz(i,j)| <S
g@,) = . ..
1 sif|[Vz(ij)|l > S

ou S est un seuil donné. Soft la composante connexe selgra laquelle le point
(i0,jo) appartient. Selon le paragraphe précéderti, §j ¢ C, il y a de fortes chances
que(i,j) ¢ A. En fait, on supposera qu@C A i.e. (ig,jo) €tant un point valide, tout
point de sa composante connexe est aussi valide.

Sur la fonctiong, on applique une fermeture morphologique pour connecter les
contours (fig. 8.6(d)) avant de récupérer la composante connexe duf#gjpj que
I'utilisateur avaitindiqué. A la fin de cette étape, on dispose donc des vdleur$i,j) €
C} qui indiquent la position des parois de la cavité utérine (fig. 8.6(e)).

Estimation de la fonction  z(z,y)

La position de la parot(z,y) est donc clairement définie sur un sous-ensemble
€ C [0; N1] x [0; N2]. Pour I'étendre au domaine de définition tout entier, plusieurs
méthodes sont possibles. On utilise ici la méthode des pseudo-plaque-minces [31].

L'idée est d’approcher la fonction par une fonctiorg : [0; V1] x [0; No] — R
définie par un produit tensoriel de fonctions splines cubid®gf6, 46] :

Ny+2 Ny+2

Z(zy) = Z Z vy Bu () By (y)

u=0 v=0

oUay, € RetouN, etN, représentent le nombre de points de contréles sur chacun
des axes de I'espace de dégaytV] x [0; No].
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@ (b) © (d) (e)

Fic. 8.6 —Les différentes étapes pour récupérer les positions de linterface
tissu/liquide : carte des hauteues; détectées (a); lissage par le filtre médian (b);
gradients seuillés (c) ; gradients aprées fermeture des contours (d) ; composaste co
tuée des transitions tissu/liquide validées (e).

Le probléme est donc de choisir dans ce sous-espace, la fonction qui approche
le mieux les valeurs(i,j). Le critére d’approximation choisi est la minimisation de
I'erreur quadratique aux points @eMais comme le nombre et la répartition des points
ne suffisent pas & garantir le bon conditionnement du probléme, on ajoute un terme de
minimisation des variations de la fonction. Le critére est donc de maniére classique [24,
31]:

Xz(auv) = Z (2(2)]) - Z(ZJ))Q +

92z\° 2z \* [0%°2\°
— ) +2 + | =
p//[O;Nl]x[O;Nz] (31172) <6x6y> (6y2>
ou p contrOle le degré de lissage désiré.

Les coefficientsy,, sont alors déterminés en cherchant a annuler les dérivées par-
tielles dey? :

Ox?

=0
Oty

Le probléme de minimisation se raméne donc a la résolution d’'un systeié,de
2)(N, + 2) équations linéaires que I'on peut résoudre par les méthodes de type Cho-
lesky, ou par des méthodes itératives de type Gauss-Seidel [59].

A partir de la fonctiore ainsi obtenue, on restreint alors I'affichage des données en
ne tenant pas compte des voxglg,k) pour lesquelg > z(i,j) (fig. 8.8).

8.3 Résultats

Dans la plupart des cas, la méthode fournit une segmentation correcte de la paroi
utérine (fig. 8.8). Les contours ne correspondent pas toujours exactement aux parois de
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(a) Surface a approcher (b) Surface obtenue

FiG. 8.7 —Approximation de la surface par la méthode des pseudo-plaque-minces.

FIG. 8.8 —Pour la visualisation 3D, on ne tient pas compte des données situges
dessus> de la surface approchée.



168 Visualisation du foetus : une approche semi-automatique

la cavité utérine en particulier lorsqu’une partie du feetus est contre la paroi supérieure
(fig. 8.9). Mais ils permettent d’avoir, de fagon semi-automatique, une vue d’ensemble
qui facilite la compréhension de la scene.

FiG. 8.9 —La téte du foetus est trop proche de la paroi pour détecter correctement
l'interface. La segmentation permet cependant de voir correctement la partie plongée
dans le liquide, ici le visage du foetus.

Les temps de calculs dépendent principalement de la taille du volume. En effet les
calculs pour extraire la composante des données valables se font sur une image 2D et
sont quasiment instantanés. L'approximation de la fonctisae résume a la résolution
d’un systéme linéaire de taillegV, + 2)(N, + 2) réduite (en général une valeur de
1 ou 2 est suffisante pouy, et V). La phase de lissage et de detection est donc la
plus longue. Toutefois sur un Pentium a 200 MHz, la durée totale est de I'ordre de 5 s
pour des volumes de données de I'ordre de 2 Mo. Sur des ordinateurs plus puissants, le
résultat doit étre quasiment immédiat.

Automatisation

Les objectifs sont presque atteints: on dispose d’'une méthode rapide qui permet
d’obtenir une vue globale de la zone balayée du fcetus dans la plupart des cas. Seule
manque encore I'automatisation compléte.

L'utilisateur doit pour 'instant fixer un point a I'intérieur de la cavité utérine. L'al-
gorithme utilise cette initialisation pour déterminer parmi les valeysdéetectées,
I'ensemble des couplds,j) qui correspond effectivement a la paroi de la cavité uté-
rine. On pourrait peut-étre automatiser complétement la méthode en choisissant la plus
grande composante connexe. Cette amélioration est en cours d’évaluation.
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Limites

La méthode est basée sur I'hypothése de régularité de la paroi. Concrétement dans
l'algorithme, cette hypothése se traduit par le choix du s€uwslr le gradient pour
séparer les différentes composantes connexes. Un seuil trop élevé amene a considérer
a tort des valeurs(i,j) comme des positions de l'interface a segmenter. A l'inverse,
un seuil trop bas peut diminuer de maniére excessive la taille de la composante. Le
probléme se pose alors de I'efficacité de la méthode pour déterminer la fongtigi.

Si le nombre de points n’est pas suffisant, le probléme de minimisation est mal posé
et la segmentation risque d’étre inexacte. Fixé de maniére empirique, le seuil semble
cependant convenable pour la majorité des acquisitions.

Lorsqu’il y a trop peu de liquide, les résultats sont parfois insuffisants. En effet,
le probleme vient de nouveau de I'approximationzdél n'y a pas suffisamment de
points détectés et la minimisation n’est pas pertinente. On peut envisager d’améliorer
la détection de la paroi en effectuant une analyse non pas unidimensionnelle mais qui
tienne compte des données 3D et en particulier de I'homogénéité de la zone de liquide.
Mais I'expérience montre qu’il y aura toujours des cas pour lesquels seule une méthode
manuelle permet de segmenter de maniére efficace la paroi. Dans ce cas, pour accélérer
la segmentation, on pourrait envisager d'utiliser la méthode que nous venons de décrire,
suivie d’'une deuxieme étape ou I'utilisateur déplacerait interactivement la surface pour
I'adapter plus précisément.

(a) Segmentation automatique (b) Segmentation manuelle

FIG. 8.10 —La segmentation automatique de la cavité permet de voir 'ensemble (a).
Mais ici un genou empéche de voir clairement le visage. La segmentation manuelle
permet alors de limiter la visualisation au seul visage (b).

Enfin, la méthode proposée « enléve » les couches supérieures qui empéchent la
visualisation. Mais I'examen du visage du feetus, par exemple, peut étre encore rendu
difficile par la présence d’une main ou d’'un membre devant la téte fig. 8.10(a). La
segmentation manuelle reste alors le seul recours fig. 8.10(b).
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8.4 Conclusion

La visualisation du foetus est une des applications « phare » de I'’échographie 3D.
Malheureusement, elle nécessite I'intervention de l'utilisateur pour sélectionner I'in-
térieur de la cavité utérine. Dans ce chapitre, nous avons présenté une méthode qui
réalise cette segmentation de maniére semi-automatique. Avec des ordinateurs perfor-
mants, une automatisation compléte est envisageable. Elle permettrait alors d’avoir la
vue 3D immédiatement aprées I'acquisition des données sans aucune intervention de
I'opérateur.



Conclusion

CE TRAVAIL DE RECHERCHES'inscrit dans un objectif plus général, qui est I'ex-
ploitation de données ultrasonores tridimensionnelles dans le domaine médical.
Dans le cadre de cette thése, nous nous sommes plus particulierement intéressés a I'ex-
ploration de la région thyroidienne.

L'échographie 3D est au carrefour de nombreuses disciplines (traitement d’images,
médecine, mathématiques, visualisation scientifique, intelligence artificielle, etc.). Nous
avons choisi une approche expérimentale pour appréhender ce probleme complexe dans
sa globalité. Nous avons ainsi pu mettre en évidence le besoin d'un outil pour aider
I'opérateur a communiquer son diagnostic.

Un systéme d’acquisition complet a donc été réalisé et les différentes applications
ont été intégrées dans une interface conviviale, ce qui nous permet de réaliser aujour-
d’hui des échographies 3D en routine. Différents problémes se sont posés dans la mise
au point du prototype. Ce document présente les différentes solutions que nous avons
considérées, notamment pour le calibrage des systemes de repérage et la reconstruction
des données tridimensionnelles. Il présente également:

— un travail bibliographique important pour évaluer la position de I'échographie
3D dans les nombreux domaines impliqués. L'accent a plus particuliérement été
mis sur les applications médicales et sur les problemes de visualisation.

— une modélisation de I'acquisition par plans de coupe (chap. 2). Elle nous permet
de répertorier et de quantifier les différents paramétres qui jouent sur la précision
des données.

— une étude qui met en évidence les précautions nécessaires a I'utilisation de cap-
teurs électromagnétiques pour repérer la sonde (chap. 4).

— une méthode de segmentation manuelle qui permet de générer rapidement des
images tridimensionnelles utiles sur des ordinateurs PC ordinaires (chap. 6).

— deux exemples d’automatisation de la segmentation a I'aide d’informadions
priori :

— La segmentation semi-automatique de la carotide s'inscrit dans I'applica-
tion concernant la région thyroidienne (chap. 7). Elle permet de réduire
I'intervention de I'opérateur, afin de générer plus rapidement une image
tridimensionnelle.

— La segmentation de la cavité utérine améliore la visualisation du feetus
(chap. 8). Elle peut étre a terme automatisée et fournir des vues réalistes
en obstétrique, immédiatement apres I'acquisition des données.
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Perspectives

Actuellement, le systéme développé est utilisé régulierement pour générer des images
tridimensionnelles de la région thyroidienne. Ces images sont incluses dans les rapports
fournis au chirurgien, pour lui permettre de localiser aisément les adénomes. L'objectif
initial de la thése est donc entiérement atteint. Loin d’étre un aboutissement, ce travail
ouvre de trés nombreuses perspectives.

La méthode de visualisation interactive que nous avons proposée, est actuellement
testée pour la région thyroidienne; mais elle est également utilisable pour toutes les
régions que I'on peut explorer avec les ultrasons. D’autres applications sont donc en-
visageables pour valider 'utilité des images tridimensionnelles et évaluer la précision
des mesures de volume.

L'une des contraintes de départ était de limiter les temps de traitements informa-
tiques. Le systéme a été congu avec un ordinateur haut de gamme au début de cette
thése: un Pentium cadencé a 200 MHz. Compte tenu des progrés technologiques des
ordinateurs, il est possible, a court terme, de diminuer encore la tache de I'opérateur
pour la méthode de segmentation manuelle : dessin des contours automatisés, rendu de
volume amélioré, etc. (cf. section 6.2.2).

La difficulté principale réside dans l'interprétation des données ultrasonores. Cette
interprétation est nécessaire pour réduire la quantité d’'informations présentées aux
seules informations pertinentes. Cette tache est rendue plus complexe encore par les
caractéristiques des données ultrasonores; et il est actuellement difficile de se passer de
I'aide de I'opérateur pour interpréter les données. L'automatisation des traitements peut
venir de 'amélioration des techniques d’acquisition ultrasonore. Mais aujourd’hui, il
faut plutdt compter sur la puissance croissante des ordinateurs qui permetitdiat d’
ser des algorithmes complexes dans des temps acceptables.



ANNEXE
A

Changement de repéres

POUR OBTENIR LES DONNEES TRIDIMENSIONNELLES partir des images de la
sonde, il est nécessaire de passer du refgrgelié a la sonde a un repere fixe
R lié au laboratoire. Les situations ou plusieurs repéres interviennent sont nombreuses;;
I'étude du bras mécanique (chap. 3) en est un autre exemple. Plusieurs descriptions ma-
thématiques sont alors envisageables suivant l'utilisation envisagée. Nous présentons
dans cette annexe les principaux outils utilisés.

L'espace considéré est un espace affine euclidien réel de dimensi8(ik3). On
dispose également de deux repéres affRes (O,e;,eq,e3) et R’ = (0',e],e},e}),
gue I'on suppose orthonormés et directs. Le probléeme consiste donc a exprimer les co-
ordonnées$m, ,ms,ms) d’'un pointM dansR en fonction de ses coordonnées, ,m},m})
dansR'. Pour le résoudre, on cherchera en fait I'expression dans le r&pged’iso-
métrie affine définie par (fig. A):

I3 £ — e
M= (mlvm27m3)3{ — f(M) = (mlvm2vm3)y’

R

image

’

FIG. A.1 — Changement de repére

La position et I'orientation d&’ par rapport &R représente six degrés de libertés.
On peut, par exemple, utiliser les six transformations indépendantes suivantes : les trois
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translations le long des axeget les trois rotations autour des axgsMais suivant le
cadre mathématique choisi, le nombre de paramétres pour dé¢geet étre égal ou
supérieur a Six.

Un espace affine ne possédant pas intrinséquement la structure adaptée, les calculs
sont généralement effectués dans un espace vectoriel approprié. On peut alors se placer
dans un espace vectoriel de dimension 3, dans I'espace des quaternions ou dans un
espace de dimension 4.

Dimension 3

L'idée premiére est de vectorialiser I'espace affinee qui permet d'utiliser direc-
tement I'espace vectoriel asso®@. Lisométrie affinef se décompose alors en une
translation et une isométrie vectorielle dire¢te O*(3) :

(A1) f(P)=f(0)+ f(OP), vPee

La translationf (O) est entierement déterminée par ses trois coordonnées; reste donc a
déterminerf. Pour décrire une isométrie vectorielle, les outils les plus fréquents sont:
les cosinus directeurs, le vecteur rotation et les angles d’Euler.

Matrice des cosinus directeurs

SoitB = (e;,eq,e3) la base vectorielle orthonormale associéeaiB’ = (e},e),ef)
celle associée &'. La transformatiory est alors entierement déterminée par les équa-

tions f(e;) = e, pourl < i < 3. L'expression de la fonction est alors obtenue en
décomposant les vectew'sdansB :

!
e; = ai;e1 + az;es + ag;es

Comme la bas& est orthonormale, les valeuss; sont calculées par le produit sca-
laire: a;; = (e;|e];). La baseB’ étant normée, le produit scalaire fournit en fait le
cosinus de I'angle entre et e’j.

La matrice représentaitdansB est alors donnée par = («a;;)1<;,j<3. Donc si
le vecteurv a pour coordonnéds = (v;,vs,v3) dansB’, il a pour coordonnéek/.V
dansB. La représentation matricielle est alors une représentation trés bien adaptée aux
calculs.

La définition de la matric& x 3 requiert 9 paramétre@y;;)i<;,j<3 alors que la
transformation n’a que 3 degrés de liberté. Les valeyysont donc liées entre elles.
Ici, comme les bases sont orthonormées, la maftvicappartient au groupe des ma-
trices orthogonalesd € O(3,R) ouO(3,R) = {A € M(3,R) | tAA = Id}. Les
parameétres doivent alors vérifier les contraintes:

((aq1ai2 + @z + aziaszy =0
aj1aiz + aziazz +agrazz =0
(A2) Q13012 + 230023 + Qzzazz =0
. af; + 03 + o3 =1

2 2 2 _
Qiy + Qyy + a3y =1

2 2 2 _
ajg + a3 +azg =1
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On perd donc le lien intuitif entre les degrés de liberté et les parametres. Si I'un des
parametres change, les autres changent aussi mais de fagon assez complexe. La ma-
trice des cosinus directeurs n’est donc pas une forme tres adaptée pour paramétrer un
changement de base.

Les bases étant directes, on a I'isomorphisme de groupe:

®1: (O+(37]R),X) — (O+(3)7o)

—

M — f

ouO*(3,R) = {A € O(3,R) | det A = 1}. L'isomorphismep; permet de conserver
la structure de)*(3) et de composer aisément deux rotations en multipliant les ma-
trices associées. On obtient également facilement la transformation ingg(sg* =

pr(A7h) = 1 ("A).

Vecteur rotation

Tout élément d€* (3) est une rotation et possede un axe invariant. On peut donc

choisir un vecteun normé tel quef(u) = u. Soité I'angle de la rotation, on a alors
pour toutp € R? :

f(p) = rot(u,9) = (ulp)u + cos(6) (p — (ulp)u) + sin(9) (u A p)

Il faut ici quatre parametres pour détermirﬁé:run pour I'angled et trois pour le
vecteuru = (ug,us,u3). Comme il n'y a que trois degrés de liberté, les parametres
doivent vérifier une contrainte qui porte ici sur [ju|| = 1.

Des parameétres différents peuvent cependant fournir une méme rotation. En parti-
culier, on arot(u,d) = rot(—u, — 6) etrot(v,0) = Id pour tout vecteur. En posant
w = fu, on obtient alors clairement les 3 degrés de liberté et 'expressignideient :

o) = mwpw + cos(|lw])(p - mem + ”71” sin(|lwl)) (@ A p),

On a donc la paramétrisation :

@2: B(0;m) — OF(3)
v —  rot(v,||v]])

ouB(0;7m) = {v € R® | ||v|| < n}. La fonctiony> est une simple bijection. On ne
conserve donc pas la structure @& (3) et 'on ne peut pas exprimer simplement

composition de deux rotations. Si cette paramétrisation est extrémement concis bk s
n’offre pas de structure simple pour manipuler plusieurs transformations. |5
) 'II- "'.:
Angles d’Euler e ¥
L'utilisation d’une rotation d’axe quelconque ne permet pas toujours de se 3 i

aisément une idée de la transformation. Il est plus intuitif de décomposer la rof '

f suivant trois rotations successives autour des axes principaux. En aéronauti(,. = __

en navigation, l'orientation est souvent précisée par trois angles: I'azimut (lacet)

I'élévation (tangage) et le roulise.
FIG. A.2 —Les angles
d’'Euler.
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M(¢,0,) =

Pour passer du repefeau repéreR’, on effectue donc trois rotations successives
d'axee;, e, etes et d’angles respectifs, 6 et).

F = rot(es ) o rot(es,8) o rot(er,¢)

Cette paramétrisation n'utilise effectivement que trois valeurs angulaires, ce qui cor-
respond bien aux trois degrés de liberté. La matrice de changement de repére est alors
donnée par:

cos(¢p) cos(f) cos(o) sin(f) sin(¢p) — sin(@) cos(d)  cos(¢) sin(f) cos(v) + sin(¢) sin(6)

0
0) cos(¢) cos(vp) + sin(¢) sin(f) sin(¢p)  sin(@) sin(f) cos(v)) — cos(¢) sin(v))
cos(#) sin () cos () cos(v))

L'intérét de cet outil est de mettre clairement en évidence les trois degrés de liberté
de maniére assez intuitive. On a la paramétrisation surjective :

03 (R/27Z)2 — OF(3)
(0,0,4)) +—— rot(es,)) orot(ez,d) o rot(er,d)

On remarque qu’il n'y a pas conservation de la structure de groupe et qu’enytre,
n'est pas injective. On peut donc paramétrer toutes les transformations mais une méme
transformation peut étre représentée par plusieurs valeurs du {eget). Ainsi si

8 # %[27],onaalors:

903((25505'@[}) = 903(¢ +m,m— 0571- + ¢)

Etlorsqued = 7 [27], il y a une infinité de valeurs des anglestt qui peuvent fournir
la méme transformation.

Le groupeO™ (3) n’étant pas commutatif, I'ordre de composition des rotations est
important. Suivant I'ordre et les axes de rotations successifs, les transformations seront
trés différentes. Les angles d’Euler et de Bryant sont les plus courantes [19].

Les quaternions

Les nombres complexes sont un outil puissant pour manipuler les vecteurs et les ro-
tations en deux dimensions. Il semblait tout naturel d’étendre les complexes afin d’ob-
tenir un outil similaire pour les manipulations en trois dimensions. Les rotations possé-
dant trois degrés de liberté, on pouvait espérer utiliser des “triplets” pour les représen-
ter. Il s'est toutefois avéré nécessaire d'ajouter un quatrieme parametre pour conserver
les propriétés de la rotation.

Description et propriétés élémentaires

On peut construire suR une algebrél de dimension 4, appelée algébre des qua-
ternions. Elle posséde une bdde,j k) telle que:

P=2=k=-1, jk=—kj=i, ki=—ik=j, ij=—ji=k
Tout quaterniory € H s’écrit :

q=a+bi+cj+dk ol(abecd) €R!
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Il est alors facile de calculer la somme ou le produit de deux quaternions. On introduit
également le conjugué et la norme d’'un quaternion [9, 57]:

j=a—bi—cj—dk, N@Q=a+0++d

On peut remarquer tout d’abord que I'algebre des quaternions est un corps non
commutatif. D’autre part tout quaternignse décompose en la somme d’un réel et
d’'un quaternion pur:

g=a+q ouqe{mecH|m="0b+cj+dk}

Lespace des quaternions purs est clairement isomorfiie @n peut ainsi I'identifier
a un espace vectoriel de dimension 3 et donc utiliser la restriction des quaternions a cet
espace pour décrire les rotations.

Rotation

On introduit le groupé& des quaternions normé&’:= {q € H | N(¢) = 1}. En
considérant les automorphismes intérieurdieestreints a I'espace des quaternions
purs, on peut alors montrer qu’on a I'isomorphisme de groupe [57]:

(2 (G/{—l,l},X) — (O+(3)70)
g=a+q — rot(q,2arcsin||q]|)

A chaque rotation de I'espace, on peut donc faire correspondre deux quaternions
unitairesq et —q. Si la rotation est définie par I'anglg et l'axev = (z,y,2), les
guaternions sont alors :

6 .0, . ) 0 .0, . .
q:cos§+s1n§(arz+y]+zk) et —q:—cos§—51n§(xz+y3+zk)

Par abus de notation, on écrir@:= cos % + sin gv. Comme on a un isomorphisme de
groupe la composition de deux rotatiang; o rots, se traduit alors par la multiplica-

tion des deux quaternions correspondands. Les propriétés que I'on peut trouver sur

les quaternions peuvent donc aider & mettre en évidence les relations entre les rotations.
L'algebreH facilite également I'interpolation des rotations [72], lorsqu’un repére est
mobile.

Dimension 4

Il peut sembler étrange a premiéere vue d’avoir recours a une quatrieme dimension
alors que I'espace étudié n’en a que trois. Les quaternions montrent cependant cette
nécessité. L'espadkest certes tridimensionnel mais est un espace affine. Il ne possede
pas les mémes propriétés qu’un espace vectoriel et en particulier, il n'a pas de struc-
ture intrinséque pour le calcul. Si I'on fixe une origine dans un espace affine, on peut
le vectorialiser mais dans ce cas on particularise un point. Dés gu’intervient une autre
base, avec une origine différente, la correspondance entre espace affine et espace vec-
toriel n’est plus symétrique. Il devient alors nécessaire d’ajouter une translation pour
conserver le calcul vectoriel.

L'espace vectoriel associé est de dimension 3 mais pour I'espace affine, la base est
composée de 4 points. Il est donc logique de chercher un espace vectoriel de dimension
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4 pour décrire I'espace affine. On pourra trouver dans [9] la construction de I'espace
universelE attaché &. E est un espace vectoriel dans leqfetst plongé comme
hyperplan affine. Le calcul vectoriel S permet alors de manipuler simplement les
éléments d€.

Nous ne travaillons cependant pas gimais sur le projecti‘rP(E). On sait en
effet que tout espace affifepeut étre complété en un espace projetiel queF =
€U P(E). Enloccurrence, on & = P(E). Dans notre situation, I'intérét de I'espace
projectif £ par rapport & 'espace universéln’est pas évident. Il se révéle toutefois
essentiel pour gérer les problémes a I'infini, que I'on peut rencontrer avec des caméras
notamment.

Coordonnées homogénes

On utilise alors le systéme de coordonnées homogénd¥(#e: sim e P(E)
alorsm = p(z) oz = (x0,z1,22,23) € E. On prend donc comme coordonnées
(zo,...,z4) Sachant quen = (A\zo,...Az4) pour touth € R*. Dans ce cas, étant donné
un repere d€, on peut représenter told € € par les coordonnées$zg,z1,z2,1).

On peut alors utiliser le calcul matriciel pour représenter les applications affines.
Une rotationR, et une translation de vectetle= (¢4,t2,t3) sont alors représentées par
des matriced x 4 de la forme:

0 1 0 0 #
_R3 0 _010t2
Ry = O’T_001t3

000 1 000 1

L'intérét est donc ici de pouvoir représenter n'importe quelle isométrie affine a l'aide
d’'une seule matrice:

TOR4: R3

—N ey

000

Le choix des matrice$x 4 comme paramétrisation est loin d’étre le plus judicieux. En
revanche, il offre un confort d’utilisation notable puisqu’il permet d'utiliser le calcul
matriciel avec une seule matrice pour représenter une transformation affine.

Choix d’'une description

Le choix d’une paramétrisation et d’'une représentation dépendra donc de plusieurs
critéeres:

Caractere intuitif; il peut étre utile de se représenter facilement la transformation a
partir des parameétres afin d’interpréter certains résultats.

Nombre de paramétres: il n'y a que six degrés de liberté pour déterminer la trans-
formation. S'’il y a plus de six paramétres, ils doivent alors respecter certaines
contraintes. Si I'on change une valeur, les autres changent aussi de maniére plus
ou moins simple. La transformation est donc moins simple & contréler.

Temps de calculs:les temps de calculs peuvent étre assez différents suivant le type
de représentation choisie (tab. A.1).
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TAB. A.1 —Nombre de multiplications et d’additions nécessaires pour calculer les
coordonnées d’'un point ou composer deux changements de base.

Vecteur rotation  Matriciel  Angles Euler Quaternions Coordonnées

normalisé homogénes
Point 21 x 17+ 9x 12+ - 10 x 21+ 16 x 12+
Composition - 36 x 27+ - 16 x 12+ 64 x 48+

Structure : lorsqu'il faut manipuler plusieurs changements de repéres, il est alors né-
cessaire de pouvoir effectuer simplement les compositions. La représentation
mathématique doit alors offrir une structure comparable.

Les angles d’Euler et le vecteur rotation permettent de paramétrer simplement une
rotation. Mais aucun des deux ne conserve la structure du gédb®). Les matrices,
si elles nécessitent trop de paramétres, sont une solution idéale pour la manipulation
des transformations. Seuls les quaternions allient les qualités nécessaires pour paramé-
trer et manipuler les rotations. L'algébkereste cependant peu familiere. De plus un
guaternion ne représente qu'une rotation, une isométrie affine doit alors étre modéli-
sée par un quaternion et une translation. La forme matricielle est donc encore souvent
préférée notamment avec les coordonnées homogenes qui permettent de modéliser une
transformation par une seule matrice et de gérer les problémes de projection.
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