
HAL Id: tel-00456912
https://theses.hal.science/tel-00456912v1

Submitted on 16 Feb 2010

HAL is a multi-disciplinary open access
archive for the deposit and dissemination of sci-
entific research documents, whether they are pub-
lished or not. The documents may come from
teaching and research institutions in France or
abroad, or from public or private research centers.

L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
destinée au dépôt et à la diffusion de documents
scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
émanant des établissements d’enseignement et de
recherche français ou étrangers, des laboratoires
publics ou privés.

Echographie 3D dynamique pour le suivi d’une structure
osseuse en orthopédie

Jonathan Schers

To cite this version:
Jonathan Schers. Echographie 3D dynamique pour le suivi d’une structure osseuse en orthopédie.
Autre [cs.OH]. Institut National Polytechnique de Grenoble - INPG, 2009. Français. �NNT : �. �tel-
00456912�

https://theses.hal.science/tel-00456912v1
https://hal.archives-ouvertes.fr


INSTITUT POLYTECHNIQUE DE GRENOBLE

N° attribué par la bibliothèque
|__|__|__|__|__|__|__|__|__|__|

T H E S E

pour obtenir le grade de

DOCTEUR DE L’Institut polytechnique de Grenoble

Spécialité : Mathématiques et Informatique

préparée au laboratoire TIMC-IMAG, équipe GMCAO

dans le cadre de l’Ecole Doctorale Mathématiques, Sciences et Technologies de l'Information, 

Informatique

présentée et soutenue publiquement 

par

Jonathan Schers

le 03 décembre 2009

Échographie 3D dynamique pour le suivi d'une structure osseuse en orthopédie

DIRECTEUR DE THESE : Jocelyne Troccaz
CO-DIRECTEUR DE THESE : Céline Fouard

JURY

M. Augustin Lux, Président
M. Léo Joskowicz, Rapporteur
M. Éric Stindel, Rapporteur
Mme Jocelyne Troccaz, Directeur de thèse
Mlle Céline Fouard, Co-encadrant
Mme Marie-Odile Berger, Examinateur
M. Christopher Plaskos, Invité





À mes parents,
À Delphine,





Remerciements

Je tiens tout d’abord à remercier Jocelyne Troccaz et Céline Fouard pour
l’aide que vous m’avez apportée tout au long de ce travail. Merci de votre
soutien, de vos encouragements, de vos nombreux conseils, de votre disponi-
bilité, de m’avoir permis de mener à bien ce travail et de m’avoir aidé dans
les moments difficiles.

Je souhaite ensuite remercier Leo Joskowicz et Eric Stindel pour avoir
accepté de rapporter ce travail. Je remercie également Marie-Odile Berger
pour avoir examiné ce travail, Christopher Plaskos pour avoir participé à son
évaluation et Augustin Lux pour avoir accepté de présider le jury.

Je tiens également à remercier Stéphane Lavallée, Anthony Boyer, Chris-
topher Plaskos et Pascal Kilian pour avoir permis le financement de cette
thèse par l’intermédiaire d’une convention CIFRE.

Je souhaite Őgalement remercier Jérôme Tonetti de l’aide qu’il m’a ap-
porté pour acquérir les premières données. Merci à Olivier Palombi pour le
temps qu’il m’a consacré pour m’aider à collecter des données échographiques
sur un spécimen anatomique. Cette expérimentation a permis d’évaluer plus
précisément notre travail.

Je souhaite remercier tous les membres de l’équipe GMCAO. Ayant peur
d’oublier quelques noms, je remercie tous les permanents, tous les post-docs,
tous les doctorants et tous les stagiaires. Merci à tous pour les moments
très agréables passés au labo et en dehors. Merci à tous les membres du
laboratoire TIMC-IMAG et à l’équipe système.

Je remercie les différents membres du bureau 105, Nabil et Nikolaï, pour
leur bonne humeur et pour leur soutien dans les moments de stress.

Je souhaite également remercier mes amis pour leur soutien.
Je tiens à remercier mes parents pour m’avoir toujours soutenu, mes deux

frères, Guillaume et Simon, Jean pour sa présence ainsi que tous les autres
membres de ma famille.

5



6

Merci à Delphine de m’avoir soutenu et épaulé pendant ces trois années.
Enfin, je souhaite remercier Marie-Hélène et Joël ainsi que tous ceux qui

ont pu assister à ma soutenance et tous ceux qui ont participé à la préparation
du pot.

6



Table des matières

1 Introduction 11
1.1 Les Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés

par Ordinateur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
1.2 Les objectifs des GMCAO . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
1.3 Méthodologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
1.4 Les méthodes de suivi . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
1.5 Objectifs de la thèse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17

2 Un système de suivi de structure osseuse en orthopédie 19
2.1 L’orthopédie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20

2.1.1 Chirurgie traditionnelle . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21
2.1.2 Chirurgie naviguée . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 24
2.1.3 Les problèmes et les insuffisances liés à ces méthodes . 27

2.2 Le recalage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30
2.2.1 Méthodes de recalage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31

2.2.1.1 Méthodes géométriques . . . . . . . . . . . . 32
2.2.1.2 Méthodes iconiques . . . . . . . . . . . . . . . 33

2.2.2 Méthodes d’optimisation non variationnelles . . . . . . 35
2.2.3 État de l’art du recalage d’images échographiques . . . 37

2.3 Méthode proposée . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40
2.3.1 Le choix d’une imagerie . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
2.3.2 Échographie 3D . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
2.3.3 Matériel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
2.3.4 Spécificité de l’os en imagerie ultrasonore . . . . . . . . 44
2.3.5 Notre approche . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44
2.3.6 Les avantages de notre approche . . . . . . . . . . . . . 45
2.3.7 Les applications potentielles . . . . . . . . . . . . . . . 47

7



TABLE DES MATIÈRES 8

2.3.8 Les difficultés . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 48
2.4 Structure du document . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 48

3 Notre méthode 51
3.1 Extraction de l’interface osseuse . . . . . . . . . . . . . . . . . 53

3.1.1 Loi d’atténuation des ondes ultrasonores dans un mi-
lieu homogène . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53

3.1.2 Identification de l’interface osseuse . . . . . . . . . . . 54
3.1.3 Application aux volumes 3D . . . . . . . . . . . . . . . 56

3.2 Construction d’une image de régions . . . . . . . . . . . . . . 58
3.2.1 Distinction de différentes zones dans l’image . . . . . . 59
3.2.2 Incertitude de la position de l’interface . . . . . . . . . 60
3.2.3 Ajout d’une notion de distance à l’interface . . . . . . . 60
3.2.4 Image de régions . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61

3.3 Le recalage . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 63
3.3.1 Choix de la mesure de similarité . . . . . . . . . . . . . 63
3.3.2 Intégration de l’image composite à la mesure de similarité 65

3.3.2.1 Un facteur multiplicatif . . . . . . . . . . . . 65
3.3.2.2 Mesure de similarité modifiée . . . . . . . . . 66

3.3.3 Optimisation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67
3.4 Bilan . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69

4 Méthodologie d’évaluation 71
4.1 Problèmatique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
4.2 Quelques définitions . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 73
4.3 Méthode qualitative . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 74
4.4 Méthodes quantitatives . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 76

4.4.1 Mesure de l’erreur de recalage . . . . . . . . . . . . . . 76
4.4.1.1 Erreurs sur la transformation . . . . . . . . . 76
4.4.1.2 Mesure de distances sur des points cibles . . . 78

4.4.2 Évaluation à l’aide d’un « gold standard » . . . . . . . 78
4.4.3 Cycles de validation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 80
4.4.4 Utilisation de données semi-synthétiques . . . . . . . . 82

4.5 Critères de classification . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 82
4.5.1 Critère empirique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 83
4.5.2 Critère automatique de décision . . . . . . . . . . . . . 83

4.6 Bilan . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 83

8



TABLE DES MATIÈRES 9

5 Évaluation de l’approche proposée 85
5.1 Acquisition des données . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86

5.1.1 Quelles caractéristiques pour les données ? . . . . . . . 86
5.1.2 Choix des régions d’étude . . . . . . . . . . . . . . . . 87
5.1.3 Expérimentations . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88

5.1.3.1 Acquisitions sur des sujets sains . . . . . . . . 89
5.1.3.2 Acquisitions sur un spécimen anatomique . . 91
5.1.3.3 Acquisitions sur un fantôme . . . . . . . . . . 93

5.1.4 Bilan des acquisitions . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
5.2 Évaluation des caractéristiques globales du recalage . . . . . . 94

5.2.1 Comparaison de deux mesures de similarité . . . . . . . 95
5.2.2 Évaluation de l’influence du recouvrement . . . . . . . 97
5.2.3 Étude du rôle de l’image de régions . . . . . . . . . . . 97

5.3 Construction d’un volume panoramique . . . . . . . . . . . . 100
5.3.1 Influence de l’interpolation . . . . . . . . . . . . . . . . 100
5.3.2 Évaluation et résultats avec « gold standard » . . . . . 104
5.3.3 Précision . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104

5.4 Suivi - Recalage 3D / mosaïque . . . . . . . . . . . . . . . . . 105
5.4.1 Rôle de l’image de régions . . . . . . . . . . . . . . . . 106
5.4.2 Évaluation et résultats avec « gold standard » . . . . . 106
5.4.3 Robustesse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 107

5.5 Suivi - Recalage 4D / mosaïque . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
5.5.1 Données 4D simulées . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108

5.5.1.1 Définition d’une séquence . . . . . . . . . . . 109
5.5.1.2 Évaluation et résultats . . . . . . . . . . . . . 109
5.5.1.3 Robustesse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 112

5.5.2 Avec des données 4D réelles . . . . . . . . . . . . . . . 112
5.5.2.1 Évaluation et résultats . . . . . . . . . . . . . 114

5.6 Le temps de calcul . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 118
5.7 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 119

6 Discussion et conclusion 121
6.1 Contribution de la thèse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 121
6.2 Possibles améliorations . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 122
6.3 Applications potentielles . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 123

6.3.1 La navigation chirurgicale . . . . . . . . . . . . . . . . 123
6.3.1.1 La prothèse de genou . . . . . . . . . . . . . . 124

9



TABLE DES MATIÈRES 10

6.3.1.2 Le vissage sacro-illiaque percutané . . . . . . 124
6.3.2 L’évaluation de la cinématique articulaire . . . . . . . . 125

6.3.2.1 Les systèmes d’analyse du mouvement . . . . 125
6.3.2.2 Mouvements de l’os par rapport aux mar-

queurs cutanés . . . . . . . . . . . . . . . . . 128
6.3.2.3 La place de notre approche dans ce contexte . 129

6.4 Quelques questions ouvertes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 130

A Rappels d’anatomie 133
A.1 Quelques définitions . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 133
A.2 Schémas anatomiques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 134

10



Chapitre 1

Introduction

Table des matières
1.1 Les Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés

par Ordinateur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
1.2 Les objectifs des GMCAO . . . . . . . . . . . . . . 13
1.3 Méthodologie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
1.4 Les méthodes de suivi . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
1.5 Objectifs de la thèse . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17

1.1 Les Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés
par Ordinateur

Le rôle principal des GMCAO est d’aider le clinicien dans sa pratique
quotidienne en améliorant la qualité du diagnostic et les procédures de traite-
ment. Depuis vingt ans environ, les systèmes d’assistance aux gestes médico-
chirurgicaux (GMCAO) occupent une part de plus en plus importante au
sein de la médecine moderne. Cette évolution importante est étroitement liée
aux développements des nouvelles technologies et plus particulièrement à ce-
lui de l’informatique qui a entraîné de nombreux progrès dans le domaine
de l’imagerie médicale. Les capacités de calcul des ordinateurs étant de plus
en plus grandes, cela permet aux systèmes GMCAO de traiter et d’intégrer
des quantités d’informations toujours plus grandes provenant de différents
sources que sont : les systèmes d’imagerie médicale, les différents capteurs
(localisateur par exemple), les caméras vidéo (endoscope par exemple), etc.
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La position centrale de l’ordinateur lui donne la lourde tâche d’agréger et
de sélectionner les multiples informations fournies par les différents sous sys-
tèmes qui lui sont connectés et de les rendre intelligibles pour le clinicien
sans trop le surcharger. L’accès à des systèmes d’imagerie de plus en plus
précis et à des systèmes informatisés de plus en plus performants, permet
aussi d’ouvrir la voie vers de nouvelles procédures qui jusqu’alors n’étaient
pas pratiquées car jugées trop complexes à réaliser ou trop risquées pour le
patient.

Historiquement, les premiers systèmes de navigation ont été développés
pour la neurochirurgie et la chirurgie orthopédique. Pour les premières ap-
plications en neuro-chirurgie, les craniotomies réalisées étaient de très pe-
tite taille (implantation d’électrodes dans le cerveau) ; aussi, les chirurgiens
n’était pas gênés par le phénomène de déformation du cerveau (appelé brain-
shift). De ce fait, le cerveau était considéré comme un organe rigide et donc
le recalage entre données pré-opératoires et per-opératoires ne posait pas de
problèmes pour le guidage. Parallèlement, la rigidité des structures osseuses
a permis le développement précoce de la navigation assistée par ordinateur
dans le domaine de la chirurgie orthopédique. Aujourd’hui, il existe de nom-
breux systèmes commerciaux de navigation dans le domaine de la chirurgie
orthopédique. Ceux-ci assurent le repérage des structures osseuses soit par
un système mécanique très invasif soit par le suivi de marqueurs implantés
dans l’os à localiser.

Les évolutions actuelles des GMCAO sont de deux types : apporter une
assistance pour les gestes thérapeutiques s’intéressant aux tissus mous et
réduire le caractère invasif des gestes chirurgicaux. Tout d’abord, la problè-
matique des tissus mous est liée aux propriétés des organes qui se déforment
ou se déplacent au cours du temps. C’est par exemple le cas avec le phé-
nomène du brain shift qui rend plus difficile la localisation d’une tumeur.
Pour remedier à cela, les développement en GMCAO consistent à mettre au
point des techniques permettant de prévoir les déformations ou de suivre
la cible par exemple. On cherche également à rendre les systèmes GMCAO
moins invasifs (évolution générale de la médecine). Les enjeux liés au carac-
tère minimalement invasif des gestes médicaux sont multiples. Tout d’abord,
l’évolution vers le minimalement invasif devrait apporter un plus au patient.
En effet, en minimisant la taille des incisions ainsi que leur nombre (une
réduction possible du caractère invasif des systèmes de navigation en ortho-
pédie serait par exemple la suppression des broches implantées), le geste
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chirurgical se trouverait alors moins traumatisant et moins douloureux pour
le patient. De ce fait, la prise en charge post-opératoire serait réduite et la
récupération serait potentiellement plus rapide. De plus, ces nouvelles procé-
dures limitent les complications post-opératoires. On peut citer par exemple
la diminution du risque d’infection au niveau de l’os en l’absence de broches
supportant un marqueur). On peut aussi ajouter que le remplacement des
broches permettant la fixation des marqueurs externes par un système non
invasif permettrait l’utilisation des systèmes de navigation sur des patients
ne pouvant pas en bénéficier aujourd’hui car ayant des os trop fragiles. En-
fin, du fait de leur caractère mini invasif, ces nouvelles techniques pourraient
participer à la réduction des coûts de santé et être bénéfiques à la collectivité.
En effet, si l’on se place d’un point de vue économique, la chirurgie assistée
minimalement invasive permet une réduction des coûts grâce à la réduction
du temps de prise en charge des patients (hospitalisation réduite), à la réduc-
tion de la rééducation (geste moins traumatisant) et enfin, à plus long terme,
à la réduction des reprises opératoires grâce à la précision apportée par les
systèmes d’assistances. Pour arriver à ces objectifs, il y a encore beaucoup
d’étapes technologiques à franchir.

1.2 Les objectifs des GMCAO

L’objectif principal des gestes médico-chirurgicaux assistés par ordina-
teur est d’apporter une aide au clinicien dans la réalisation de son travail.
Les outils mis à disposition du clinicien sont des outils électroniques, infor-
matiques et robotiques. Les systèmes proposés doivent être en adéquation
avec la pratique définie par les cliniciens. Les principaux objectifs auxquels
doivent répondre ces systèmes sont :

– l’amélioration de la précision du diagnostic et du planning en auto-
matisant certaines étapes pouvant induire des erreurs (segmentations
manuelles par exemple) ;

– l’amélioration de la précision du geste thérapeutique en apportant des
informations pertinentes et non accessibles dans la pratique conven-
tionnelle (certaines mesures angulaires en chirurgie orthopédique par
exemple) ;

– la diminution de la variabilité inter-cliniciens ;
– la diminution du risque d’erreur ;

13
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– l’amélioration de la fiabilité des procédures pour le patient ;
– la diminution du temps opératoire.
D’un point de vue plus industriel, il est important de répondre à certains

objectifs pour que les systèmes développés soient acceptés à la fois par les
cliniciens et à la fois par les gestionnaires des instruments médicaux. Ces
objectifs sont :

– la diminution ou le non allongement du temps de réalisation du geste ;
– la simplicité d’utilisation (limiter la nouvelle instrumentation par ex-

emple) ;
– le respect du protocole de la technique conventionnelle (limiter les mo-

difications du protocole) ;
– la stérilisation facile des différentes parties du système ;
– un coût acceptable pour la collectivité.

1.3 Méthodologie

La méthodologie des GMCAO peut se décomposer en trois composantes
disctinctes mais non indépendantes : la perception, le raisonnement et l’ac-
tion. La figure 1.1 illustre cette méthodologie.

La première composante que nous avons nommée perception consiste à
acquérir des informations sur l’anatomie du patient. Ces informations sont
obtenues à l’aide de différentes sortes de capteurs. Il peut s’agir d’appareil
d’imagerie médicale (scanner, IRM, échographie, . . .), de palpeurs servant à
acquérir des repères anatomiques ou à numériser des surfaces anatomiques,
etc.

La deuxième composante que nous avons nommée raisonnement consiste
à analyser et interpréter les données obtenues précédemment. C’est au sein
de cette étape que nous trouvons les différentes étapes de segmentation, de
modélisation, de recalage et d’optimisation qui permettront d’établir un plan-
ning ou une stratégie pour traiter le patient. Il est de plus en plus fréquent
de trouver au niveau de cette étape la possibilité de réaliser une simulation
pour préparer le geste en toute sécurité.

La dernière composante que nous avons nommée action consiste à mettre
en œuvre la stratégie planifiée au cours de l’étape précédente. Cette étape
constitue le geste médical. Les GMCAO apportent ici une assistance au clini-
cien. Cette assistance est soit une augmentation de l’information disponible

14
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Fig. 1.1 – Méthodologie des GMCAO http://www.surgetics.org/

pour le clinicien via des interfaces le plus souvent visuelles ; dans ce cas l’as-
sistance est dite passive. Soit le geste est réalisé par l’intermédiaire d’un
système robotisé et dans ce cas l’assistance est dite active ou semi-active.

Ces trois composantes constituent les éléments de base d’un système GM-
CAO mais l’enchaînement n’est pas linéaire. Classiquement, un système est
constitué de trois phases :

– La phase pré-opératoire : C’est au cours de cette étape que sont acquises
des données grâce à un système d’imagerie (scanner, IRM, PET, . . .).
Ces données permettent de diagnostiquer et localiser une pathologie.
Au cours de cette phase pré-opératoire, des étapes de traitement des
données peuvent être ajoutées. Il s’agit par exemple d’identification de
repères ou de segmentation. C’est aussi au cours de cette étape que le
clinicien peut définir le planning.

– La phase per-opératoire : Dans cette étape, des repères de position-
nement sont acquis soit à l’aide de palpeurs soit à l’aide d’un système
d’imagerie dynamique. Ces informations de positionnement permettent
le transfert dans le référentiel du patient du planning établi précédem-
ment ou sa finalisation. Enfin, une fois ce transfert effectué, le système

15
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peut fournir un guidage du geste.
– La phase post-opératoire : C’est au cours de cette étape que le clini-

cien va valider a posteriori le geste réalisé et la correspondance avec le
planning qu’il avait défini. Pour cela, des images post-opératoires sont
acquises.

1.4 Les méthodes de suivi

Les structures anatomiques mobiles ou déformables posent le problème de
leur suivi per-opératoire. Dans cette section, nous présenterons brièvement
les différentes possibilités de suivi existant pour établir les correspondances
entre les différents référentiels impliqués dans les procédures GMCAO. Les
systèmes de suivi les plus courants sont basés sur l’utilisation de marqueurs
externes ou l’utilisation d’un suivi basé sur l’image.

– Marqueurs (externes) : Ils sont attachés de façon rigide sur la structure
d’intérêt à suivre. Pour suivre ce type de marqueurs, on utilise généra-
lement un localisateur (optique équipé de deux caméras qui permet de
localiser la cible par stéréovision). Ce système est très efficace, assez ro-
buste et très précis. Cependant, il est nécessaire d’attacher le marqueur
à la cible et donc par exemple s’agissant d’un os, il faudra visser ce mar-
queur directement dans l’os. Ce qui n’est pas sans risque. De plus, le
champ de visibilité reste limité ce qui peut poser des contraintes im-
portantes lors de la réalisation du geste ; enfin, la structure même de
ce système fait qu’il présente des problèmes liés à l’occlusion. Il existe
des systèmes de localisation magnétique. Ces systèmes sont beaucoup
moins encombrants, les marqueurs sont beaucoup plus petits et implan-
tables (Le système de Calypso Medical utilise des marqueurs magné-
tiques implantés dans la prostate pour suivre cette dernière au cours de
séances de radiothérapie) et ils ne sont pas sensibles aux occlusions mais
ces systèmes sont moins précis que les systèmes optiques et leur préci-
sion est fortement dépendante de l’environnement (table opératoire en
métal, système électrique à proximité, . . .).

– Suivi basé sur l’image : L’idée est de localiser une structure d’intérêt par
le traitement d’images acquises en continu. Ces traitements s’avèrent
souvent plus complexes et longs à calculer. Ce système de suivi basé sur
l’image est a priori moins invasif (pas tout à fait exact pour les systèmes
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utilisant les rayons X) que l’utilisation de marqueurs externes mais, la
robustesse s’en trouve réduite. Parmi ces systèmes on trouve : l’IRM
interventionnel, le scanner interventionnel, la floroscopie et l’échogra-
phie.

1.5 Objectifs de la thèse

Les objectifs principaux sont le développement d’une méthode suivi non
invasif par l’image en orthopédie. Pour être minimalement invasif, nous avons
choisi l’échographie et, pour obtenir une information assez riche nous allons
utiliser l’échographie 3D. Ce projet consiste à mettre au point une méthode
de construction de volumes échographiques panoramiques et à développer une
méthode de recalage temps réel entre des images échographiques acquises en
début d’intervention et des images échographiques acquises en continu. La
finalité est de supprimer les marqueurs fixés dans l’os en les remplaçant par
une sonde échographique 3D pour localiser la structure osseuse concernée.

Pour être opérationnel au bloc opératoire, il est nécessaire que la méthode
soit temps réel. En effet, pour pouvoir faire du guidage, la position et l’orien-
tation de la structure doivent être connues avec précision à chaque instant.
Les contraintes principales sont liées au bloc opératoire. En effet, la méthode
que nous développons doit pouvoir être calculée sur une station de travail
classique. Il n’est pas envisageable d’atteindre les performances temps réel
en utilisant une grappe d’ordinateurs.

D’autres applications potentielles existent. Il s’agit des problèmes d’éva-
luation biomécanique articulaire. Dans ce domaine d’application, les struc-
tures osseuses sont généralement suivies grâce à des marqueurs fixés sur la
peau au niveau de la structure osseuse d’intérêt. Ceux-ci bien qu’étant non
invasifs sont peu précis du fait des déplacements relatifs de la peau par rap-
port à la structure osseuse d’intérêt. Dans ce contexte, les contraintes sont
un peu moindres c’est-à-dire qu’on peut se permettre de traiter les données
a posteriori et la précision nécessaire est moins importante.

À ce titre, notre projet s’inscrit parfaitement dans le contexte des GM-
CAO minimalement invasifs.

Ce travail a été effectué au sein de l’équipe GMCAO du laboratoire TIMC-
IMAG dans le cadre d’une convention CIFRE avec la société Praxim qui est
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une entreprise commercialisant une station de navigation et des logiciels pour
la chirurgie orthopédique.
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Dans le domaine des gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur,
une problématique courante consiste à transférer un planning chirurgical ef-
fectué en pré-opératoire aux conditions opératoires par l’intermédiaire d’ou-
tils informatisés de recalage de données, et d’utiliser cette information afin de
guider le geste du chirurgien. Une fois ce transfert réalisé, la structure ana-
tomique visée pouvant bouger, il est nécessaire d’en assurer le suivi. Dans
le cas de la chirurgie orthopédique assistée, les solutions employées actuelle-
ment sont assez invasives. En effet, soit on immobilise la structure à l’aide
d’un dispositif mécanique appelé fixateur, soit on visse un « marqueur » sur
la structure osseuse (Figure 2.1) et on localise ce dernier en temps réel.

Fig. 2.1 – Marqueurs externes ou corps rigides fixés dans le fémur et le tibia
par des broches.

2.1 L’orthopédie

L’orthopédie est une spécialité qui traite essentiellement des maladies des
articulations, des os, des tendons, des ligaments et des nerfs des membres.
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À travers l’exemple de la pose d’une prothèse totale du genou, nous allons
comparer la méthode chirurgicale traditionnelle et la méthode chirurgicale
naviguée. L’idée n’est pas de présenter la technique chirurgicale dans le détail
mais de mettre en évidence les différences majeures entre les deux approches
pour la réalisation des coupes fémorales et tibiales préalables à la mise en
place d’une prothèse totale de genou. Celle-ci a pour but le remplacement
des surfaces articulaires usées et la restauration de l’angle mécanique fémoro-
tibial (180˚) (Figure 2.2).

Avant de décrire ces étapes, il est nécessaire de définir différents axes
(Figure 2.2) :

– l’axe mécanique du fémur correspond à l’axe passant par le centre de
la tête fémorale et le centre du genou ;

– l’axe mécanique du tibia correspond à l’axe passant par le centre du
genou et le centre de la cheville.

La mise en place d’une prothèse totale du genou nécessite la préparation
des surfaces osseuses pour assurer l’implantation des composants prothé-
tiques. Cette préparation des structures osseuses consiste à réaliser différentes
coupes osseuses afin d’assurer la congruence avec les implants prothétiques.
Au niveau du tibia, une seule coupe doit être réalisée. Par contre, la mise en
place de l’implant fémoral nécessite la réalisation de cinq coupes osseuses :
une coupe postérieure, une coupe antérieure, une coupe distale, un chanfrein
postérieur et un chanfrein antérieur. Les différentes coupes à réaliser sont
illustrées sur la figure 2.3. Il est important de noter que l’ordre de réalisa-
tion des coupes osseuses est différent selon la prothèse et que le matériel est
spécifique à l’implant.

2.1.1 Chirurgie traditionnelle

Pour la majorité des auteurs, la coupe tibiale doit être perpendiculaire à
l’axe mécanique du tibia dans le plan frontal et dans le plan sagittal. Pour
cela, le chirurgien utilise un système mécanique de visée intra-médullaire
(Figure 2.4). Cette perpendicularité est souvent confirmée par un dispositif
extra-médullaire associé au dispositif intra-médullaire car la diaphyse tibiale
peut être courbe dans le plan frontal. La hauteur de coupe est déterminée
par un palpeur qui est solidaire du guide. Lors de l’insertion de la tige centro-
médullaire, le palpeur vient en butée sur la glène tibiale saine. Cette butée
désigne le niveau « zéro » de la coupe. Le guide de coupe (Figure 2.5) est

21



Chapitre 2 : Un système de suivi de structure osseuse en orthopédie 22

Fig. 2.2 – Axe mécanique fémoro-tibial. Au centre, axe normal. À gauche
Genu Valgum. À droite Genu Varum. Source C. Cabrol.

alors translaté (de la hauteur voulue) vers le pied parallèlement à la tige
centro-médullaire. La coupe est alors réalisée.

Les coupes fémorales postérieure et antérieure sont réalisées de la façon
suivante. Tout d’abord les contraintes de perpendicularité dans les plans fron-
tal et sagittal sont obtenues à l’aide du mécanisme de visée intra-médullaire.
Le point d’entrée de la tige centro-médullaire est très important, il se situe
au-dessus de l’échancrure inter-condylienne, à 5mm de son bord supérieur,
au niveau du bord externe du ligament croisé postérieur. C’est l’orientation

22



Chapitre 2 : Un système de suivi de structure osseuse en orthopédie 23

Fig. 2.3 – Coupes osseuses nécessaires pour la mise en place d’une prothèse
totale du genou.

de cette coupe qui détermine la rotation du composant fémoral. La coupe
antérieure est déduite de la coupe postérieure. La perpendicularité dans le
plan frontal de la coupe fémorale distale dépend directement de la valeur
de l’angle fémoro-tibial relevé sur la radiographie pré-opératoire. La qualité
de la mesure réalisée lors du bilan radiologique est capitale et déterminante
dans la réussite de cette coupe. Un système de molette (Figure 2.6) fixé sur
la tige de visée intra-médullaire oriente la coupe dans le plan frontal selon la
valeur de l’angle mesuré. La hauteur de coupe dépend de l’espace laissé en
flexion lors de la coupe postérieure et de la coupe tibiale.

La chirurgie prothétique conventionnelle pour la mise en place d’une pro-
thèse totale du genou nécessite une instrumentation très nombreuse. La figure
2.7 illustre en partie la quantité de matériel nécessaire.
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Fig. 2.4 – Système de visée pour la coupe tibiale. En 1 tige intra-médullaire.
En 2 palpeur pour la glène tibiale. En 3 tige extra-médullaire. (Source :
Tornier).

2.1.2 Chirurgie naviguée

Le système de navigation en référence au système développé par Praxim
est basé sur l’acquisition en per-opératoire de données cinématiques articu-
laires (pour la hanche) et de données anatomiques (pour le genou et la che-
ville). Le contrôle des paramètres des coupes osseuses est assuré à chaque ins-
tant grâce à l’utilisation de guides de coupes munis de marqueurs. En cas de
défaillance du système, la poursuite de l’intervention est possible par la pro-
cédure classique en utilisant les guides intra-médullaire et extra-médullaire.
L’ancillaire de pose comporte (figure 2.8) :

– des guides de coupes équipés de corps rigides ;
– un palpeur équipé d’un corps rigide ;
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Fig. 2.5 – Guide mécanique pour la réalisation de la coupe tibiale. (Source :
Tornier).

– un corps rigide fémoral et un corps rigide tibial ainsi que leurs dispositifs
de fixation à l’os.

La station de navigation permet par l’intermédiaire d’une paire de ca-
méras infrarouges le repérage spatial en temps réel des corps rigides. Le
déroulement du protocole opératoire est défini dans le logiciel.

La procédure chirurgicale débute par la fixation des corps rigides fémoral
et tibial. Ces derniers doivent être positionnés en tenant compte de l’encom-
brement de l’ancillaire et dans le champ de vue de la caméra infrarouge.
Ensuite, il est nécessaire d’acquérir les points fondamentaux permettant de
définir l’axe mécanique du membre inférieur. Il s’agit : du centre cinématique
de la hanche, le centre anatomique du genou et le centre anatomique de la
cheville. Ces 3 points doivent être alignés lorsque le membre est en exten-
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Fig. 2.6 – Molette permettant de reporté l’angle mesuré sur les radiographies
pré-opératoire. (Source : Tornier).

Fig. 2.7 – Une partie de l’ancillaire et des implants d’essai nécessaires à la
pose d’une prothèse totale du genou.
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Fig. 2.8 – À gauche, un corps rigide fémoral et corps rigide tibial. À droite un
palpeur permettant la digitalisation des surfaces osseuses. (Source : Praxim).

sion. Le centre cinématique de la hanche est obtenu par l’enregistrement de
mouvements de circumduction de la hanche après stabilisation du bassin. Le
centre du genou est digitalisé grâce à un palpeur. Le centre de la cheville
est obtenu par la palpation de deux points sur les malléoles interne et ex-
terne. L’étape suivante consiste à digitaliser les surfaces tibiale et fémorale et
des points remarquables. Pour cela, le chirurgien utilise un palpeur. Une fois
les surfaces numérisées, un algorithme permet de déformer un modèle sta-
tistique d’un fémur et d’un tibia pour que celui-ci s’adapte à l’anatomie du
patient. Après cette étape, le système présente au chirurgien une proposition
optimisée du positionnement de la prothèse adaptée à l’anatomie du patient.
L’interactivité du système permet au chirurgien de modifier et d’optimiser la
position des implants. Le planning étant défini, les coupes tibiale et fémorales
sont réalisées à l’aide des guides de coupes naviguées (Figure 2.9) permettant
de s’assurer de la bonne correspondance entre le planning et le geste réalisé
(Figures 2.10, 2.11 et 2.12).

2.1.3 Les problèmes et les insuffisances liés à ces mé-
thodes

L’intérêt des systèmes de navigation assistée par ordinateur est évident
lorsqu’il existe des déformations importantes du fémur et du tibia qui ne per-
mettent pas d’utiliser de façon fiable les techniques de guides intra-medullaire
et extra-médullaire des ancillaires classiques. Cependant, l’apport de ces sys-
tèmes ne se résume pas uniquement à son utilisation pour les cas difficiles. En
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Fig. 2.9 – À gauche, installation du guide de coupe tibial navigué. Au centre,
réglage du guide de coupe tibiale. À droite, réalisation de la coupe tibiale.
(Source : Praxim).

Fig. 2.10 – Navigation de la coupe tibiale et vérification. (Source : Praxim).

effet, ces systèmes permettent de positionner les implants avec une meilleure
précision et reproductibilité que les systèmes classiques. Les problèmes liés à
l’équilibrage ligamentaire sont plus faciles à régler.

Avec la mise au point des systèmes de navigation assistée par ordina-
teur un premier pas vers la réduction du caractère invasif du geste chirurgi-
cal a donc été franchi. En effet, ces systèmes évitent l’utilisation des guides
intra-médullaire qui sont potentiellement la source de complications (embolie
graisseuse) et de saignements plus importants. La prochaine évolution pour
réduire le caractère invasif du geste consisterait à remplacer les broches de
support des marqueurs visées dans l’os permettant de repérer les segments
osseux dans l’espace par un dispositif externe de suivi non invasif. Pour cela,
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Fig. 2.11 – Navigation de la coupe fémorale distale et vérification. (Source :
Praxim).

Fig. 2.12 – Navigation de la coupe fémorale antérieure et vérification.
(Source : Praxim).

une alternative moins invasive consisterait à fixer des marqueurs sur la peau
mais les systèmes utilisant des marqueurs cutanés manquent de précision
du fait des mouvements relatifs entre la peau et la structure osseuse suivie.
Une seconde solution consisterait à utiliser une imagerie « temps réel ». Ce-
pendant, le positionnement d’une structure rigide dans l’espace nécessite la
détermination de six paramètres (trois paramètres de translation et trois pa-
ramètres de rotation). De ce fait, une imagerie de type échographique 2D ou
radiologique n’est pas adaptée pour déterminer cette information de position-
nement. Par contre, l’échographie 3D semble être un bon candidat. En effet,
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il s’agit d’une imagerie « légère », relativement peu coûteuse, non-irradiante,
temps réel et 3D. Cependant, comme nous le verrons par la suite, les images
délivrées par l’échographe sont très difficiles à traiter spécialement lorsqu’il
s’agit de visualiser les structures osseuses.

L’objectif d’un système de suivi est de trouver la transformation entre un
objet dans un espace de référence et ce même objet dans l’espace de suivi.
Il s’agit donc d’en connaître à chaque instant la position et l’orientation. Le
problème du suivi peut donc être exprimé comme un problème de recalage
entre le référentiel pré-opératoire 1 et le référentiel per-opératoire. Dans la
section suivante, nous allons définir la notion de recalage.

2.2 Le recalage

Le recalage est une notion clé dans le domaine de l’imagerie médicale. Il
correspond à l’alignement spatial d’un ensemble de structures géométriques
ou d’un ensemble d’images. En effet, il existe deux grandes classes de reca-
lage : celles faisant intervenir des structures géométriques (appelée recalage
géométrique) et celles faisant intervenir les niveaux de gris dans les images
(appelée recalage iconique).

Le but du recalage est donc de déterminer une transformation qui super-
pose au mieux les structures géométriques ou les images. Quelle que soit la
méthode de recalage, les trois composantes énumérées ci-dessous sont néces-
saires :

– La première consiste à savoir comment les structures géométriques ou
les images vont être comparées. C’est le rôle de la mesure de similarité
de quantifier la qualité de la superposition.

– La deuxième concerne la dimension de l’espace de recherche de la trans-
formation. La taille de l’espace de recherche correspond au nombre de
degrés de liberté du système. Par exemple, dans le cas du recalage
rigide opérant sur une structure anatomique indéformable la transfor-
mation à déterminer correspond à une translation et une rotation soit
6 paramètres.

1. Par pré-opératoire, nous entendons un référentiel défini avant l’intervention voire à
son tout début.
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– Enfin, la troisième composante est une méthode d’optimisation qui per-
met de trouver la transformation dans l’espace de recherche concerné
par optimisation du critère de similarité.

D’un point de vue mathématique, le recalage peut se formaliser de la
façon suivante :

Trec = arg max
t∈T

S (A, t (B))

Le recalage consiste donc à trouver la meilleure transformation Tref , dans
l’ensemble des transformations T , qui permettent de superposer B sur A,
S étant une fonction de mesure de la qualité d’une transformation t pour
le couple d’images A et B. Il faut noter que selon la mesure de similarité
utilisée, le problème est soit une minimisation soit une maximisation. À la
vue de cette formulation générale et synthétique, le problème du recalage
peut sembler simple puisqu’il s’agit d’optimiser un critère. Cependant, il est
important de considérer que derrière cette apparente simplicité se cachent de
nombreuses difficultés techniques et pratiques liées à l’extraction de primi-
tives géométriques, l’allure des mesures de similarité, la qualité des images,
la taille de l’espace de recherche, etc.

Selon la nature des images à recaler, on va parler de recalage monomo-
dal ou de recalage multimodal. Le recalage monomodal consiste à établir la
correspondance de deux images issues du même type d’imageur. Il s’agit par
exemple de recaler des images radiologiques. Le recalage multimodal consiste
à mettre en correspondance des images issues de différents types d’imageurs.
Dans ce cas, il s’agit par exemple de recaler une image issue d’un scanner
avec une image obtenue par une IRM.

D’un point de vue algorithmique, les entrées d’un recalage sont donc deux
images à mettre en correspondance et la sortie produite est une transforma-
tion géométrique qui associe du mieux possible, au sens mathématique, les
données d’une image avec les données de l’autre image. Si l’ensemble des
données des deux images sont en correspondance, on dit que le recalage a
réussi.

2.2.1 Méthodes de recalage

Il n’est pas envisageable de recenser ici l’ensemble des méthodes de reca-
lage existant dans la littérature. Cependant, comme nous l’avons évoqué plus
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haut, on peut regrouper les méthodes de recalage en deux grandes classes :
les méthodes de recalage géométrique et les méthodes de recalage iconique.

Dans les paragraphes suivants, nous allons présenter brièvement le prin-
cipe de ces méthodes.

2.2.1.1 Méthodes géométriques

Le principe des méthodes de recalage géométrique consiste en le calcul
d’une transformation optimale, non plus globalement entre deux images A et
B mais entre des ensembles primitives géométriques extraites de ces images.
Ces primitives peuvent être des points [Thi95], des lignes [STA96], des sur-
faces [PCS+89], etc. Dans le même ordre d’idée, on peut ajouter à cette
catégorie les méthodes utilisant des marqueurs fixés rigidement sur le pa-
tient.

Les méthodes géométriques opèrent en deux temps. Le premier temps
correspond à une segmentation. Cette segmentation permet d’extraire les
primitives géométriques. Le second temps correspond au recalage proprement
dit. Cette étape va permettre de calculer la transformation optimale grâce par
exemple à une technique de moindres carrés [AHB87] ou à une minimisation
d’un critère de distance par exemple ([Bor88]) utilise une carte de distance
pour représenter ce critère.

En notant PA et PB les primitives extraites des images A et B, la formu-
lation du problème du recalage devient :

Trec = arg max
t∈T

S (PA, t (PB))

Les avantages principaux de ces méthodes de recalage géométriques sont :
la simplicité de mise en œuvre (une fois les primitives obtenues), la rapidité
de calcul et la robustesse (convergence quasi-systématique sous réserve d’une
bonne initialisation).

Cependant, l’étape d’extraction de primitives géométriques peut être un
frein à l’automatisation du recalage car la segmentation peut se révéler très
délicate. Par exemple, dans le cas des images échographiques si l’on se référe
à la qualité des images échographiques de l’os de la figure 2.17 on comprend
aisément que l’obtention des contours osseux est très complexe. Dans la lit-
térature, on trouve assez peu de travaux sur la segmentation de l’os dans des
images échographiques. On citera les travaux de [DTT04] qui utilise la lo-
gique floue pour identifier les contours de l’os et ceux de [HAHR06] qui utilise
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la congruence de phase pour extraire les interfaces osseuses. Ces deux tech-
niques bien que donnant des résultats intéressants sont difficiles à mettre en
œuvre et ne garantissent pas la position exacte de l’interface (variable selon
l’incidence des ondes ultrasonores) ; enfin elles sont relativement coûteuses.

2.2.1.2 Méthodes iconiques

Nous venons de voir ci-dessus que le recalage géométrique comporte deux
étapes : une première étape d’extraction de primitives géométriques à partir
des deux images à recaler et une seconde de calcul de la transformation qui
superpose au mieux ces primitives. La qualité de la transformation obtenue
est donc totalement dépendante de l’étape de segmentation des images, du
nombre et de la localisation des primitives dans le cas du recalage non rigide.
L’obtention d’une segmentation précise et robuste pour toutes les images
n’étant pas garantie, l’idée de recaler sans segmentation préalable a été in-
troduite.

Le problème peut se formaliser de la façon suivante :

Trec = arg max
t∈T

S (A, t (B))

Il est important de noter que cette formulation se heurte à des difficultés
techniques comme la nécessité de recourir à des procédés d’interpolation pour
l’image (B).

Contrairement aux méthodes géométriques, les méthodes de recalage ico-
nique ne nécessitent pas de segmentation préalable. Ces méthodes vont opti-
miser une mesure de similarité qui va traduire la meilleure correspondance des
structures entre les images. Cette mesure de similarité s’appuie uniquement
sur les intensités des pixels des images. L’idée sous-tendant cette approche
est qu’il existe une relation entre les niveaux de gris des deux images lorsque
celles-ci sont alignées : relation linéaire, fonctionnelle ou statistique.

Nous avons vu que le principe de ces méthodes est de rechercher une trans-
formation qui optimise une mesure de similarité. Celle-ci ne fait intervenir
que la valeur des intensités des pixels de l’image. Nous allons maintenant
présenter quelques exemples de mesures de similarité.

Mesures de similarité
L’idée sur laquelle repose les mesures de similarité est que les intensités de

deux images donnent une cohérence d’autant plus forte que les images sont
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bien alignées c’est-à-dire que lorsque les images seront recalées, la valeur
de la mesure de similarité sera extrémale. La mesure de similarité traduit
quantitativement cette notion de cohérence.

Nous allons présenter quelques mesures de similarité de la littérature en
les regroupant selon l’hypothèse de dépendance existant entre les images.

Le premier lien de dépendance que l’on peut identifier est l’hypothèse
de la conservation de l’intensité. Cette hypothèse traduit le fait qu’un objet
visible dans deux images aura la même apparence (en terme de niveau de gris)
dans les deux images. Ceci s’applique au recalage monomodal. Ces mesures
sont le plus souvent calculées à partir d’images de différences. Parmi les plus
utilisées, on peut citer la somme des différences au carré (SSD) et la somme
des différence en valeurs absolues (SAD) [Bro92].

SSD =
1

N

∑
|(A(i)− t (B (i))|2 , ∀i ∈ A ∩ t (B (i))

SAD =
1

N

∑
|(A(i)− t (B (i))| , ∀i ∈ A ∩ t (B (i))

Dans les expressions ci-dessus, A (i) représente l’intensité ou niveau de
gris du pixel i dans l’image A et t (B (i)) représente l’intensité ou niveau de
gris du pixel du même pixel i dans l’image transformée de B.

Le deuxième lien de dépendance que l’on peut trouver est la dépendance
affine. Cette relation permet de modéliser un fenêtrage des contrastes diffé-
rents entre les images. On trouve dans cette catégorie le coefficient de cor-
rélation (NCC) [Bro92] et ses variantes. Dans la littérature, le coefficient
de corrélation est souvent présenté comme le meilleur choix dans le cas du
recalage monomodal. Il rend compte des variations potentielles dans les pa-
ramètres d’acquisition des images obtenues avec un même capteur.

NCC =

∑
i

(
A (i)− A

) (
t (B (i))− t (B (i))

)
√∑

i

(
A (i)− A

)2 ∑
i

(
t (B (i))− t (B (i))

)2
, ∀i ∈ A ∩ t (B (i))

où A et t (B (i)) sont respectivement les valeurs moyennes des voxels de
l’image A et de l’image transformée B.

Le troisième lien de dépendance est la dépendance fonctionnelle c’est-à-
dire que l’on suppose qu’il existe une fonction non-affine entre les intensités.
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Parmi les mesures de cette catégorie, on trouve le critère de Woods [WCM92]
et le « correlation ratio (CR) » [RPMA01].

CR = 1− V ar [t(B)− E (t(B)|A)]

V ar (t(B))

où V ar désigne la variance et E l’espérance.
Enfin, on distingue un dernier type de dépendance, la dépendance statis-

tique. Les mesures de cette catégorie dérivent de la théorie de l’information.
Les critères statistiques sont l’entropie conjointe [CMD+95] et [SHH95], le co-
efficient de corrélation entropique [SHH98], l’information mutuelle [CVSM95]
et [Vio95] et l’information mutuelle normalisée (NMI).

NMI =
H(A) + H(t (B))

H(A, t (B))

où H(A) et H(t (B)) sont l’entropie de A et de la transformée de B et
H(A, t (B)) est l’entropie jointe de A et de la transformée de B.

Maintenant que nous avons présenté quelques mesures de similarité, nous
allons détailler la seconde composante utile pour la mise en œuvre du recalage
iconique, la méthode d’optimisation.

2.2.2 Méthodes d’optimisation non variationnelles

Les méthodes de recalage supposent que la transformation cherchée per-
mettant de superposer au mieux deux images correspond aux paramètres qui
rendent la mesure de similarité optimale. Pour déterminer, parmi toutes les
transformations de l’espace des transformations possibles, celle qui minimise
ou maximise le critère de similarité, on utilise généralement une méthode
d’optimisation. Peu de travaux utilisent des méthodes globales (algorithmes
génétiques, recuit simulé, etc.) essentiellement pour des raisons de taille des
problèmes.

Le problème principal auquel doivent faire face les méthodes d’optimisa-
tion locales le plus souvent utilisées est le problème des extrema locaux. En
effet, les fonctions de coût présentent en général un certain nombre d’extrema
locaux qui sont autant de pièges pour les méthodes d’optimisation locales.
Nous allons passer en revue quelques unes de ces méthodes (pour plus de
détails, on peut se référer à l’ouvrage [PTVF92]). On regroupe généralement
ces méthodes en deux catégories : celles n’ayant pas besoin du calcul analy-
tique de la dérivée de la fonction de coût et celles nécessitant le calcul (ou une
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approximation numérique) de la dérivée de la fonction de coût. Dans la pre-
mière catégorie, nous trouvons la très populaire méthode de Powell [Col98],
[FLDW02], [PMV01] et [MVS99]. Cette méthode recherche l’optimum d’une
fonction multidimensionnelle par des optimisations unidimensionnelles suc-
cessives. Par exemple, dans le cas d’une transformation formée d’une trans-
lation et d’une rotation, chacun des six degrés de liberté est optimisé indivi-
duellement. En général, les optimisations unidimensionnelles sont calculées
par la méthode de Brent (ajustement d’une parabole). Il ressort de la littéra-
ture que cette méthode est assez sensible à la présence de minima locaux. De
plus, le choix de l’ordre d’optimisation des paramètres peut poser problème.
Toujours dans cette première catégorie, nous trouvons la méthode du sim-
plexe de Nelder et Mead [SMDF01], [RSJ+01], [SZ02], [MBK+99], [KFK+01]
et [MVS99]. Cette méthode est elle aussi très utilisée. Contrairement à la
méthode de Powell, la méthode du simplexe optimise tous les paramètres si-
multanément. Cette stratégie d’optimisation est reconnue pour sa robustesse
au bruit et ses performances. Dans la seconde catégorie, nous trouvons les
méthodes de descente de gradient [ZGNI01] qui consistent à se déplacer dans
la direction du gradient de la mesure de similarité, [RSH+99] et [MVS99], les
méthodes quasi-Newton [MVS99] qui consistent à se déplacer selon la direc-
tion donnée par le produit du Hessien et du gradient et, les méthodes de type
Levenberg-Marquardt [TU00] et [MVS99] qui combinent les deux méthodes
précédentes. Ces méthodes nécessitant l’évaluation (ou l’approximation) du
gradient sont très sensibles aux minima locaux.

Pour terminer, nous pouvons citer l’étude [MVS99] qui s’interessait à
l’influence de la méthode d’optimisation et de l’approche multirésolution sur
la qualité du recalage. Cette étude compare six méthodes d’optimisation
(Powell, simplexe, descente de gradient, gradient conjugué, quasi-Newton
et Levenberg-Marquardt) appliquée à la maximisation de l’information mu-
tuelle. La méthode de Powell s’est montrée très robuste à pleine résolution
et suffisamment performante pour recaler des images à une résolution plus
faible. Par contre lors de l’utilisation d’un schéma d’optimisation à deux
niveaux, les méthodes du simplexe, du gradient conjugué et de Levenberg-
Marquardt sont plus efficaces que la méthode de Powell.
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2.2.3 État de l’art du recalage d’images échographiques

Dans cette section, nous allons procéder à une étude bibliographique un
peu plus détaillée des méthodes de recalage dont au moins une des modalités
est l’échographie.

Les premiers travaux en orthopédie utilisaient des méthodes de recalage
géométriques entre des données scanner et des données échographiques.

Parmi les premiers travaux, citons l’article [BTML93]. La méthode pro-
posée consiste à recaler des données scanner segmentées d’une vertèbre en
plastique avec des données échographiques 2,5D segmentées manuellement.
Une fois le recalage calculé, le guidage est assuré grâce à une référence placé
sur la vertèbre.

Parmi ces travaux, on peut citer l’article [TC01] qui permet de transférer
un planning chirurgical pour le vissage ilio-sacré percutanée. La méthode
utilisée consiste à extraire un modèle 3D du pelvis à partir d’un scanner puis
à une fois au bloc opératoire à acquérir une série d’images échographiques
2D qui vont être segmentées pour obtenir un nuage de points 3D. Ensuite,
le nuage de points est recalé sur le modèle 3D pré-opératoire. Le geste peut
enfin être guidé car les instruments sont localisés dans le référentiel du patient
(corps rigide fixé dans le sacrum).

On trouve aussi parmi ces travaux de recalage scanner / échographie, le
travail de [BWR+02] et [BWR+03] qui présentent une méthode de recalage
de structures osseuses. La méthode propose d’extraire du volume scanner
la surface de l’os visible en échographie en s’appuyant sur les propriétés de
l’imagerie ultrasonore. Puis, les images échographiques sont traitées pour ac-
centuer la surface osseuse. Ensuite, les auteurs effectuent un recalage surface
/ volume. Les tests ont été menés sur une colonne lombaire plongée dans
de l’eau ce qui limite la portée des résultats. En effet, dans ces conditions,
la surface osseuse des images échographiques est facilement identifiable en
utilisant uniquement les niveaux de gris car, il n’y a pas d’autres structures
environnantes. À notre connaissance, cette méthode n’a jamais été validée
sur des données réalistes.

Dans les modalités d’imagerie médicale telles que le scanner et l’IRM,
les premiers travaux de recalage se sont plutôt intéressés à des problèmes de
recalage monomodal. Pour l’échographie, les premiers travaux de recalage se
sont plutôt intéressés au recalage multimodal. Ces images faciles à obtenir
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en per-opératoire permettent de transférer le planning effectué à partir d’une
image plus riche (scanner ou IRM).

Dans la littérature, on trouve des travaux s’intéressant au recalage écho-
graphie / IRM. Parmi ces travaux, [RPMA01] s’intéresse au recalage IRM /
échographie du cerveau. Dans cet article, les auteurs proposent une nouvelle
technique pour recaler en per-opératoire des images échographiques 3D avec
un volume IRM pré-opératoire. Le recalage est complètement automatique et
il est assuré par la maximisation d’une mesure de similarité qui généralise le
rapport de corrélation. La nouveauté de cette mesure est d’intégrer de mul-
tiples informations extraites du volumes IRM (les intensités et les gradients).
L’inconvénient de cette méthode est la compléxité de mise en oeuvre de la
mesure de similarité.

[PBH+04] présente quant à lui une méthode de recalage entre un volume
IRM préopératoire et un ensemble de coupes échographiques per-opératoires.
Les auteurs proposent d’utiliser une représentation intermédiaire. Le but
de cette représentation intermédiaire est de pouvoir comparer deux modali-
tés aussi différentes que l’IRM et l’échographie. Des données sont extraites
des cartes de probabilités de présence des vaisseaux hépatiques. Ensuite, ces
cartes de probabilités sont recalées. Cette méthode nécessite des étapes de
segmentation et une phase d’apprentissage. On peut la considérer comme une
méthode hybride entre un recalage géométrique et un recalage iconique.

D’autres travaux ont été publiés sur le recalage échographie / scanner.
On trouve ainsi [PBC+05] qui présente une méthode de recalage rigide entre
des images échographiques et un volume scanner directement inspirée de la
méthode précédente. Les auteurs se sont intéressés au fémur et au pelvis. La
méthode est entièrement automatisée et utilise des cartes de probabilités (cf.
[PBH+04]) des surfaces osseuses. Une fois le recalage effectué, le guidage est
possible car un marqueur a été fixé sur l’os (cf. [TC01]). L’évaluation de la
méthode a été réalisée avec l’aide d’un « gold standard » sur une série de
spécimens anatomiques.

Enfin, on trouve quelques travaux traitant du recalage monomodal en
échographie. Ces travaux sont peu nombreux. Parmi eux, [SZ02] présente une
méthode de recalage de volumes échographiques du coeur par transformation
affine utilisant l’information mutuelle.

On trouve les travaux de [LVN03] qui présente une méthode de recalage
rigide de volumes échographiques appliquée dans le cas de tumeurs céré-
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brales. Les auteurs utilisent l’information mutuelle et l’information mutuelle
normalisée.

Citons également [SYK+04] qui propose un système de radiothérapie te-
nant compte des mouvements dûs à la respiration. Le système localise en
temps réel la tumeur et l’irradiation est déclenchée quand la tumeur est bien
positionnée par rapport à la source. Ce système utilise un échographe 3D, un
localisateur 3D et un système de traitement d’images temps réel. Au moment
de la planification, un volume scanner et un volume échographique de réfé-
rence sont acquis à un instant du cycle respiratoire. Pendant le traitement,
l’échographe 3D délivre trois coupes orthogonales (localisées dans l’espace car
la sonde est suivi par un localisateur). Le système va calculer en temps réel la
corrélation de ces images et du volume échographique de référence. Lorsque
la corrélation est suffisante, c’est-à-dire lorsque les images sont correctement
alignées, l’appareil de radiothérapie irradie la tumeur car il correspond au
même moment du cycle respiratoire.

Pour terminer, nous présenterons deux articles mettant en œuvre des
méthodes de recalage pour construire des volumes panoramiques d’images
échographiques.

L’article [RGB98] concerne le recalage rigide de volumes reconstruits de
la vésicule biliaire. Le but étant d’obtenir une meilleure visualisation, une
meilleure estimation du volume de la vésicule en augmentant la taille du
volume d’intérêt. La méthode consiste à construire des volumes échogra-
phiques 3D à main levée. Ensuite les images sont transformées pour obtenir
l’amplitude du gradient 3D. Les conclusions de [MV98], qui a réalisé une
étude comparative des méthodes de recalage 3D multimodal, indiquent que
ce traitement semble donner les meilleurs résultats, la mesure utilisée étant
invariante aux rotations, translations et réflexions. La mesure de similarité
utilisée est la corrélation. Les auteurs utilisent une approche multi-résolution
à deux niveaux pour augmenter les performances mais ces dernières restent
assez faibles. En effet, le temps de calcul se compte en heures.

L’article [PR06] présente une méthode de recalage rigide et élastique de
volumes échographiques localisés pour construire un volume panoramique (in
vitro : fantôme de foetus, in vivo : vaisseaux abdominaux, foie, rein). La mé-
thode consiste à décomposer en blocs ([KLFC02]) la région de recouvrement
du volume de référence et du volume à recaler. Ensuite, un recalage rigide de
chaque bloc avec le volume de référence est réalisé en maximisant la valeur
du coefficient de corrélation. La méthode d’optimisation est la méthode de
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Powell. Le centre de chaque bloc devient ensuite un point de contrôle du
calcul du processus de déformation. Pour chaque voxel, les trois positions et
orientations sont calculées par interpolation linéaire des points de contrôle
les plus proches. L’évaluation se fait en mesurant une distance entre deux
points identifiables (sur fantôme) ce qui donne une erreur moyenne de 0,4
mm et une erreur maximale de 0,9 mm. La méthode d’évaluation est peu
satisfaisante puisque limitée à une mesure de la distance entre deux points
pour un recalage élastique ! Les auteurs ont évalué la même méthode pour
effectuer un recalage rigide c’est à dire qu’ils ont arrêté le processus après
le recalage rigide de chaque bloc et les résultats sont les suivants : erreur
moyenne de 3 mm et erreur maximale de 8 mm.

Pour terminer cette section, dans sa thèse [Bau08] a développé une mé-
thode sur le recalage temps réel échographie 3D / 3D de la prostate. Il s’agit
d’une méthode de recalage élastique utilisant une approche multirésolution.
L’implémentation efficace des algorithmes permet de recaler des volumes en
quelques secondes. Cependant, les caractéristiques des images échographiques
de la prostate et de l’os étant très différentes, on peut affirmer qu’il s’agit de
deux problèmes très différents.

À notre connaissance, il n’existe pas de travaux publiés sur le recalage
iconique monomodal en échographie des structures osseuses tout comme nous
n’avons pas trouvé de publication s’intéressant au recalage rigide échographie
3D / échographie 4D. De plus, il n’existe pas, à notre connaissance, de travaux
traitant de la construction de volumes panoramiques de structures osseuses.
Et enfin, il existe très peu de travaux sur le suivi temps réel de ces structures.
Notre travail constitue donc un problème de recherche original.

2.3 Méthode proposée

L’objectif de notre travail est de développer une méthode de suivi non
invasif d’une structure osseuse pour l’orthopédie afin de remplacer les mar-
queurs externes fixés dans l’os par l’intermédiaire de broches. Nous rappelons
que nous avons écarté la solution consistant à utiliser des marqueurs cuta-
nés car la précision de ceux-ci n’est pas très bonne [MSA06] pour suivre la
scapula ou le fémur.
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2.3.1 Le choix d’une imagerie

Dans le problème qui nous intéresse l’os est considéré comme étant non
déformable, la transformation recherchée est donc rigide, c’est-à-dire qu’elle
comporte six paramètres (trois paramètres de translation et trois paramètres
de rotation). Cette information de positionnement et d’orientation doit être
mise à jour constamment tout au long du geste chirurgical. Nous cherchons
donc un système d’imagerie « temps réel », non invasif, utilisable au bloc
opératoire, capable de fournir une information complexe de positionnement
et d’orientation dans l’espace. L’échographie 3D semble répondre à toutes
ces conditions.

2.3.2 Échographie 3D

Le principe de l’échographie 3D repose sur l’acquisition d’un volume de
données et non plus de simples coupes 2D. Pour obtenir ce volume, la sonde
3D (Figure 2.13) va le plus souvent effectuer un balayage mécanique (soit
linéaire, soit par rotation axiale, soit angulaire – Figure 2.14) afin d’obte-
nir une séquence de coupes échographiques régulières qui vont permettre de
créer un volume par interpolation. Ce balayage mécanique prend plusieurs
secondes. Il existe un autre mode d’acquisition, dit mode 4D. Ce mode cor-
respond à l’acquisition de trois coupes orthogonales en « temps réel ». La
figure 2.15 montre la position des coupes 4D dans un volume échographique
3D.

Des sondes matricielles évitant le balayage mécanique commencent à ap-
paraître sur le marché mais pour le moment la taille des volumes obtenus est
trop faible pour notre application.

2.3.3 Matériel

Au laboratoire nous disposons d’un échographe 3D (GE Voluson 730 pro)
et d’une sonde 3D RSP8-16, de fréquence 8-16 MHz, adaptée à l’orthopédie,
au vasculaire et à la pédiatrie. Il s’agit d’une sonde à balayage mécanique
angulaire. L’acquisition du volume de référence dure quelques secondes pen-
dant lesquelles le patient et la sonde doivent rester immobiles pour que les
données soient de la meilleure qualité possible. Notre échographe dispose du
mode d’acquisition 4D. Ce mode permet l’acquisition de trois coupes ortho-
gonales à une fréquence d’environ 2 à 4Hz. Les positions de ces trois coupes
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Fig. 2.13 – Quelques sondes 3D : en haut deux sondes endocavitaires, au
centre une sonde plate, en bas deux sondes convexes.

Fig. 2.14 – À gauche balayage linéaire, au centre balayage par rotation et à
droite balayage angulaire [Roh98].

dans le volume ne peuvent être modifiées. La taille des volumes échogra-
phiques collectés est de 152 × 86 × 199 et la taille d’un voxel est d’environ
0.25mm (Figure 2.16). Les données sont accessibles de façon numériques au
travers d’un serveur DICOM ; les données 4D quant à elles ne sont acces-
sibles que par captation du signal vidéo de l’affichage. Nous verrons dans le
chapitre 5 en quoi cela peut impacter la qualité du recalage.
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Fig. 2.15 – Coupes 4D dans un volume 3D.

Fig. 2.16 – Taille des volumes échographiques obtenus avec l’échographe 3D
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2.3.4 Spécificité de l’os en imagerie ultrasonore

Les caractéristiques physiques des ultrasons permettent d’expliquer la
spécificité des images échographiques de l’os. La Figure 2.17 montre des
images échographiques osseuses. En effet, l’os apparaît comme étant hyper-
échogène. Ceci s’explique par le fait que l’amplitude des échos ultrasonore est
proportionnelle à la différence d’impédance de part et d’autre de l’interface.
Dans le cas de l’interface os / tissu mou, la différence d’impédance est grande
et donc l’écho généré par cette interface est important.

Une autre caractéristique visible dans les images échographiques de l’os
est la zone d’ombre située en arrière de l’interface osseuse. Cette zone d’ombre
est due au fait que le coefficient d’absorption de l’os est élevé et donc les ultra-
sons s’atténuent très rapidement. Cette atténuation suit une loi exponentielle
décroissante. De plus, nous remarquons sur la Figure 2.17 que la zone d’ombre
est prédominante dans les images. En effet, dans les applications qui nous
intéresse, l’os est proche de la peau.

Dans le cas des acquisitions « 4D » : l’observation de la coupe parallèle à
la surface d’acquisition de la sonde de la figure 2.17 nous indique que cette
coupe ne sera pas utilisable. Elle est située, la majeure partie du temps, dans
la zone d’ombre et donc, elle n’est pas porteuse d’information.

Fig. 2.17 – Trois coupes échographiques orthogonales de la tubérosité tibiale
antérieure.

2.3.5 Notre approche

Dans ce travail, nous considererons que, si elle se pose, la question du
transfert du planning entre par exemple des données scanner pré-opératoires
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et des données per-opératoires (par exemple un volume échographique de
référence) a été résolue. Nous nous intéresserons au suivi uniquement.

Notre problème consiste à recaler en « temps réel » des images échogra-
phiques (3D ou 4D) dans un volume échographique de référence. L’imagerie
échographique 3D bien que présentant toutes les caractéristiques nécessaires
pour notre projet, possède cependant quelques inconvénients. Tout d’abord,
la taille des volumes collectés est petite et les structures imagées (l’os) font
qu’ils ne contiennent que très peu d’information. De plus, les images sont de
mauvaise qualité ce qui rend la segmentation difficile.

Pour essayer de remédier à ces différents inconvénients (qualité des images
et peu d’informations dans les images), nous avons tout d’abord décidé de
ne pas nous lancer dans le développement d’une méthode de recalage pure-
ment géométrique. Cependant, dans un esprit voisin de [Penney2006] nous
avons envisagé la possibilité d’aider le recalage iconique en faisant une pseudo
segmentation consistant à classifier les pixels situés « avant », « après » et
« autour » de l’interface. À partir de cette classification il est possible de
construire une image de régions intégrant ces informations dans la mesure de
similarité pour améliorer la convergence de l’algorithme iconique. Le schéma
de la figure 2.18 montre le principe général de la méthode.

D’autre part, pour limiter les effets liés à la petite taille des volumes
nous avons décidé de construire un volume panoramique de référence (ou
mosaïque). Le but de ce volume étendu est d’offrir un plus grand espace de
déplacement pour les images flottantes à recaler.

Pour résumer, l’approche envisagée est donc la suivante : au début du
geste, une série de volumes échographiques se chevauchant partiellement est
collectée. Ces volumes sont recalés rigidement entre eux pour construire un
volume panoramique. Ensuite, la sonde échographique est installée sur le
patient au contact des tissus (Figure 2.19). L’acquisition des données, en
continu, est suivie de leur recalage rigide avec le volume panoramique de
référence. Ceci permet de réajuster le planning à intervalle de temps régulier
en fonction des mouvements détectés.

2.3.6 Les avantages de notre approche

Les méthodes actuelles de suivi d’une structure osseuse sont principale-
ment de deux types selon le domaine d’application :

45



Chapitre 2 : Un système de suivi de structure osseuse en orthopédie 46

Fig. 2.18 – Approche proposée.

1. Dans le domaine de la navigation chirurgicale, il s’agit généralement de
marqueurs externes implantés dans l’os.

2. Dans le domaine de la modélisation biomécanique, il s’agit le plus sou-
vent de marqueurs cutanés.

Dans le premier cas (1), les marqueurs utilisés sont assez invasifs puis-
qu’il est nécessaire de les fixer dans l’os et par conséquent, cette technique
n’est pas utilisable en dehors du bloc opératoire pour des raisons évidentes
d’asepsie. Ceci limite considérablement les applications. L’avantage de notre
approche est donc le caractère non invasif de notre méthode qui permet de
s’affranchir de la contrainte énoncée ci-dessus. La seconde technique (2) est
confrontée aux mouvements relatifs entre la structure osseuse à suivre et la
peau sus-jacente. Un certain nombre d’études montrent que ces déplacements
peuvent être très importants (de plusieurs millimètres à quelques dizaines de
millimètres). Dans cette situation, notre méthode permet d’être plus précis
car on effectue un suivi « direct » dans les images de la structure osseuse. Pour
résumer, notre méthode non invasive a l’avantage de pouvoir être utilisée en
dehors du bloc opératoire et ouvre tout un champ d’applications.
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Fig. 2.19 – Système proposée pour le suivi non invasif d’une structure os-
seuse.

2.3.7 Les applications potentielles

Les applications potentielles non chirurgicales sont nombreuses. Sans être
exhaustif on peut penser à la comparaison pré-opératoire et post-opératoire
des amplitudes articulaires. On peut aussi imaginer des systèmes destinés
aux kinésitérapeutes pour suivre l’évolution de la récupération après une in-
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tervention chirurgicale. Les applications de diagnostic sont aussi nombreuses
grâce à la quantification possible des mouvements articulaires (test du tiroir
antérieur par exemple).

2.3.8 Les difficultés

Cependant, il existe un certain nombre de verrous scientifiques ou tech-
nologiques à franchir. Tout d’abord, il est nécessaire de développer un al-
gorithme fiable, robuste et précis permettant de recaler des images échogra-
phiques osseuses avec une précision et une répétabilité suffisante. Ensuite,
l’obtention d’un algorithme « temps réel » est aussi assez difficile à obtenir.
Cependant, cette affirmation est à nuancer car l’augmentation permanente
de la puissance des machines ainsi que la possibilité de développer des algo-
rithmes sur GPU devraient permettre de résoudre ce problème. Une autre
difficulté vient du fait qu’aujourd’hui il n’existe pas de sonde échographique
3D matricielle haute fréquence permettant d’obtenir en « temps réel » des
volumes échographiques pour l’application en orthopédie.

2.4 Structure du document

Dans le chapitre 3, nous détaillerons l’algorithme que nous avons mis au
point pour permettre le recalage rigide de données échographiques de l’os.
Comme nous l’avons évoqué, l’originalité de notre méthode est l’utilisation
combinée d’images brutes et d’images de régions (apportant quelques infor-
mations de localisation) au sein d’une méthode de recalage iconique.

Le chapitre 4 illustre les différentes stratégies que nous avons explorées
pour pouvoir évaluer notre algorithme. Pour rester le plus objectif possible,
nous avons essayé de trouver une mesure permettant de déterminer automa-
tiquement la réussite et l’échec de notre méthode.

Dans le chapitre 5, nous mettrons en œuvre notre algorithme de reca-
lage rigide dans différentes conditions. Tout d’abord nous l’appliquerons à la
construction du volume panoramique de référence ; ensuite nous nous inté-
resserons au recalage d’un volume échographique sur le volume de référence
et enfin nous explorerons le recalage d’un couple d’images 4D sur le volume
panoramique.

Pour conclure, nous discuterons de l’intérêt de notre méthode en termes
de précision et de robustesse dans le domaine de la chirurgie et dans le do-
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maine de l’évaluation biomécanique. Nous montrerons les avantages et les
inconvénients de notre approche ainsi que les possibilités d’application.
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Chapitre 3

Notre méthode
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Nous avons vu dans le chapitre précédent qu’il était très difficile d’ob-
tenir une segmentation précise et robuste de l’interface osseuse dans des
images échographiques ([DTT04], [HAHR06], [FBS+07]). De ce fait, l’uti-
lisation d’une méthode de recalage purement géométrique ne nous a pas
semblée pertinente. Cependant, une caractéristique intéressante des images
échographiques de l’os est de présenter une ombre acoustique en-dessous de
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l’interface osseuse. Celle-ci est la signature de la présence de l’os au moins
dans une proximité de l’interface. Visuellement, cette zone d’ombre est faci-
lement identifiable. Celle-ci est souvent entachée de bruit et/ou d’artefacts.

Pour développer notre algorithme, nous nous sommes inspirés de la mé-
thode proposée par [PBC+06]. L’article décrit une méthode de recalage entre
des images échographiques de fémurs et des images issues d’un scanner. L’idée
des auteurs est de transformer les images échographiques en une représen-
tation intermédiaire pour essayer de s’affranchir de la mauvaise qualité des
images. Les images ultrasonores sont représentées sont la forme de cartes de
probabilité, celle-ci indiquent la probabilité d’un pixel d’être de l’os. L’avan-
tage de cette représentation est de pouvoir « augmenter » l’information conte-
nue dans les images échographiques. Un peu à la manière de [PBC+06], nous
avons voulu labelliser les pixels de nos images. Le but de cet étiquetage est
de pouvoir distinguer des pixels ayant la même intensité mais appartenant à
des régions différentes de l’image en termes d’appartenance à l’os.

Le principe général de notre algorithme est schématisé sur la Figure 3.1.
Une première étape permet d’extraire grossièrement la position de l’inter-
face osseuse dans les volumes échographiques. La connaissance approximative
dans les images de la position de l’os permet de distinguer différentes régions
dans les images. Ces régions, repérées par rapport à l’interface osseuse, sont :
l’interface osseuse (localisée grossièrement), les tissus mous situés au-dessus
de l’interface, l’ombre acoustique située en-dessous de l’interface et enfin les
zones ne pouvant pas être labellisées. À partir de cette extraction de l’inter-
face osseuse, nous construisons des images de régions contenant des informa-
tions de localisation et de distance par rapport à cette interface. Enfin, la
transformation de recalage est calculée grâce à une mesure de similarité com-
posite intégrant les informations fournies par les images brutes et les images
de régions.

L’algorithme de recalage développé sera utilisé, moyennant quelques adap-
tations, à la fois pour :

– la construction d’un volume panoramique de référence, c’est-à-dire le
recalage de volumes échographiques entre eux pour obtenir un volume
étendu ;

– le suivi, c’est-à-dire soit pour recaler un volume 3D sur un volume pa-
noramique de référence, soit pour recaler des coupes 4D sur un volume
panoramique de référence.
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Les paragraphes suivants vont détailler les différentes étapes de cet algo-
rithme.

Fig. 3.1 – Vue d’ensemble de la méthode proposée pour recaler deux images
échographiques.

3.1 Extraction de l’interface osseuse

Les méthodes de segmentation des structures osseuses dans des images
échographiques proposées par [DTT04] et [HAHR06] sont des algorithmes
complexes qui, bien que donnant des résultats intéressants, sont coûteux à
mettre en œuvre (en temps de calcul). Pour des raisons de performances,
nous avons choisi de développer une méthode simple permettant d’extraire
grossièrement la position de l’os dans des images échographiques. En effet,
nous ne cherchons pas ici à obtenir une segmentation précise et binaire d’une
structure osseuse mais des informations a priori à ajouter à la mesure de
similarité dans le but d’aider le recalage.

3.1.1 Loi d’atténuation des ondes ultrasonores dans un
milieu homogène

La méthode d’extraction des points appartenant à l’interface osseuse que
nous proposons s’appuie sur la physique des ultrasons. En effet, la physique
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de l’imagerie ultrasonore nous indique que les ondes acoustiques dans un
milieu homogène s’atténuent selon une fonction exponentielle décroissante.
Cette fonction d’atténuation s’exprime de la façon suivante :

u(x) = u0exp−αx

Dans l’expression ci-dessus, u0 désigne l’amplitude de l’onde à l’entrée
dans un milieu, x représente la distance traversée dans le tissu et, a représente
le coefficient d’atténuation du milieu traversé.

Pour de l’os cortical, le coefficient moyen d’atténuation des ondes ul-
trasonores donné est de l’ordre de 3 à 10 dB.cm−1.MHz−1. L’os absorbe
fortement l’énergie des ondes acoustiques (environ dix fois plus que le muscle
par exemple). Par conséquent, les ondes ultrasonores ne pénètrent que peu
profondément à l’intérieur de l’os. Cette propriété physique de l’os explique
la présence d’une ombre acoustique en-dessous des interfaces osseuses. La Fi-
gure 3.2 montre en vert l’allure d’un profil issu d’une image échographique.
En gris, il s’agit de la loi d’atténuation des ondes acoustiques dans l’os. On
remarque que la décroissance est forte que les ondes acoustiques ne pénètrent
que très peu profondément à l’intérieur de l’os ; à une profondeur de l’ordre
du centimètre, on remarque que l’atténuation est quasi totale.

3.1.2 Identification de l’interface osseuse

La méthode que nous utilisons pour extraire grossièrement l’interface os-
seuse dans nos images échographiques s’appuie essentiellement sur la loi d’at-
ténuation exprimée ci-dessus. En effet, pour déterminer la position de celle-
ci, nous calculons la corrélation entre les profils échographiques des faisceaux
ultrasonores et des fonctions exponentielles décroissantes modélisant la loi
d’atténuation définie ci-dessus. Dans la pratique, nous travaillons sur une
approximation des faisceaux ultrasonores. En effet, la sonde échographique
utilisée est une sonde à balayage mécanique angulaire donc les faisceaux
ne sont pas parallèles. Cependant, le balayage angulaire étant peu impor-
tant, 15˚, l’assimilation des faisceaux ultrasonores à des lignes de pixels ne
semble pas problématique. La recherche de l’interface osseuse s’effectue en
deux étapes :

1. une étape de sélection : celle-ci consiste à rechercher tous les pixels
susceptibles d’appartenir à l’interface osseuse. Les pixels appartenant à
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Fig. 3.2 – Corrélation d’une exponentielle décroissante (en gris) avec un
faisceau ultrasonore (en vert) le long du profil tracé en vert sur l’image écho-
graphique.

l’interface osseuse ont deux propriétés : ils sont hyper-échogénes c’est-
à-dire qu’ils sont « blancs » et ils se trouvent au niveau d’une transition
« blanc/noir » (zone d’ombre acoustique). Ces deux caractéristiques se
traduisent de la façon suivante :

(a) le niveau de gris d’un pixel de l’interface est supérieur à un seuil
de 30 défini empiriquement ;

(b) le niveau de gris d’un pixel d’interface est un maximum local sur
une ligne de pixels.

Le seuil défini ne se veut pas spécifique mais sert uniquement à limi-
ter le nombre de maxima locaux sélectionnés. Les niveaux de gris des
images échographiques sont représentés sur 8 bits comme le montre
l’histogramme caractéristique d’une image échographique de la Figure
3.3.

2. une étape de corrélation : cette étape consiste à ajuster pour chaque
pixel candidat sélectionné, une fonction exponentielle décroissante mo-
délisant l’atténuation de l’onde ultrasonore dans l’os (figure 3.2). Pour
cela, la corrélation entre chaque ligne de pixels et une fonction exponen-
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tielle décroissante est calculée sur une profondeur de 0.75 cm à cause de
l’atténuation très forte de l’os ; lorsque cette corrélation est supérieure
à un seuil défini empiriquement à 90%, nous considérons que le pixel
appartient à une interface osseuse. Cette valeur de seuil donne un bon
compromis entre spécificité et détectabilité sur nos données.

Fig. 3.3 – Histogramme d’une image échographique de l’os. Représentation
des niveaux de gris sur 8 bits.

L’image située en haut à droite de la Figure 3.4 montre le résultat de
l’application de la méthode décrite ci-dessus. On remarque que la détection
de l’interface osseuse n’est pas parfaite.

3.1.3 Application aux volumes 3D

La méthode d’identification des pixels appartenant potentiellement à l’in-
terface osseuse est appliquée à chaque ligne de voxels d’un volume. La faible
qualité des images échographiques, la présence de bruit ainsi que l’orienta-
tion des faisceaux ultrasonores par rapport à l’interface osseuse rendent la
détection de l’interface imparfaite. Le résultat obtenu est un nuage de points
bruité dont la densité est variable selon les zones du volume. Il existe donc
des points aberrants ainsi que des « trous ». Pour rendre plus lisse la surface
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osseuse détectée, des étapes supplémentaires sont donc nécessaires. Celles-ci
sont :

1. la suppression des points isolés et des petits amas de points : l’image
située en haut à droite de la Figure 3.4 montre la présence de points
aberrants. Parmi eux, certains semblent facile à supprimer ; la stratégie
utilisée pour cela consiste à compter le nombre de points présents dans
le voisinage 3 × 3 × 3. Lorsque le nombre de voisins est supérieur ou
égal à 3×3−1

2
le point considéré est conservé. Cette opération est répétée

jusqu’à stabilité.

2. la réduction des « trous » : elle s’opère en deux sous-étapes. Tout
d’abord, une dilatation morphologique est effectuée par un élément
structurant en forme de sphère. Le rayon de la sphère choisi est de 1
voxel. La taille de l’élément structurant est volontairement faible pour
éviter le déplacement de l’interface lors de l’étape suivante. Ensuite, une
squelettisation 2D est effectuée sur l’ensemble des coupes pour lisser et
amincir le nuage de points.

3. l’obtention d’une surface à partir du nuage de points : pour cela, nous
déformons une surface pour que celle-ci vienne s’adapter au nuage de
points. La technique utilisée pour cette opération est le « bone mor-
phing 1 ». La surface à déformer est initialisée à l’altitude moyenne des
points détectés. Ensuite, tous les points se trouvant à plus d’un milli-
mètre de la surface obtenue après déformation sont supprimés. Enfin,
une seconde passe de « bone morphing » est effectuée sur le nuage de
points « nettoyé » pour que la surface s’ajuste au mieux aux données.

La Figure 3.4 illustre une partie des étapes (les images sont 2D unique-
ment pour l’illustration). L’image en haut à gauche montre l’image originale,
celle en haut à droite illustre la détection des points appartenant poten-
tiellement à l’interface. Celle située en bas à gauche montre le résultat de
l’ensemble des traitements. Enfin la dernière montre la superposition de l’in-
terface détectée sur l’image originale. La Figure 3.6 montre le résultat de
cette détection en 3D.

Remarque : L’application aux images 4D est quasiment identique, seules
les étapes d’ajustement d’une surface par la technique du « bone morphing »
sont remplacées par des étapes d’ajustement de courbes.

1. Il s’agit d’une technologie développée par Praxim.
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Fig. 3.4 – En haut à gauche, image échographique originale. En haut à
droite, résultat de la détection des points appartenant potentiellement à l’in-
terface. En bas à gauche, l’interface osseuse détectée après l’application de
l’ensemble des traitements. En bas à droite, la superposition de l’interface
osseuse détectée sur l’image échographique originale.

3.2 Construction d’une image de régions

La connaissance approximative de la position de l’interface osseuse (Fi-
gure 3.6) sert de base à la construction d’une image de régions enrichissant
l’information brute des pixels par une classificatioon en fonction de leur ap-
partenance à différentes régions de l’image structurée par la présence de l’os.
Cette dernière, permet d’enrichir l’information fournie par l’image échogra-
phique. En effet, l’idée générale de l’image de régions est de pouvoir donner
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Fig. 3.5 – Exemple de surface osseuse obtenue après l’application de l’en-
semble des traitements.

une signification différente à deux pixels dont la valeur de niveau de gris
est identique mais dont la localisation est différente (régions anatomiques
différentes).

3.2.1 Distinction de différentes zones dans l’image

À partir de la position estimée de l’interface osseuse, nous avons défini
quatre régions différentes dans l’image :

Fig. 3.6 – Position de l’interface osseuse dans des volumes échographiques.
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– celle correspondant à l’interface osseuse ;
– celle située au-dessus de l’interface (il s’agit des tissus mous) ;
– celle située en-dessous de l’interface (il s’agit de l’os en général mais

ceci est dépendant de la forme de la structure osseuse considérée) ;
– celle n’apportant pas d’information spécifiques (il s’agit ici d’une situa-

tion dans laquelle nous n’avons pas détecté d’interface et donc nous ne
sommes pas en mesure de qualifier la nature de la région considérée).

3.2.2 Incertitude de la position de l’interface

La méthode d’identification de l’interface osseuse ne garantit pas la pré-
cision de la position de l’interface extraite. Il parait donc nécessaire de tenir
compte de cette incertitude lors de la construction de l’image de régions.
Cette imprécision sur la position de l’interface a été modélisée par une gaus-
sienne centrée sur la position détectée. L’incertitude a été évaluée empiri-
quement à plus ou moins 2 mm soit 8 voxels. Cette valeur correspond à
une majoration ; elle englobe l’erreur commise sur la détection des points de
l’interface et l’incertitude de la position réelle de la structure osseuse due
à l’épaisseur de l’interface dans les images (la position varie en fonction de
l’orientation relative entre la surface et la sonde d’acquisition). La modélisa-
tion est illustrée sur l’exemple de la Figure 3.7.

3.2.3 Ajout d’une notion de distance à l’interface

Nous avons ajouté une notion de distance à l’interface. L’objectif de celle-
ci est double. Il s’agit tout d’abord de pouvoir distinguer les pixels situés
au-dessus ou en dessous de l’interface. Ensuite, elle permet de moduler la
contribution de chaque pixel en rendant compte d’une incertitude grandis-
sante à distance de l’interface osseuse. Ce choix de modulation s’explique par
trois raisons :

1. la classification la plus sûre se situe au niveau de l’interface ;

2. les pixels situés dans la région des tissus mous (au-dessus de l’interface)
sont soumis à des déformations plus ou moins importantes selon la
pression exercée par la sonde lors de l’acquisition. Il est donc impératif
de ne pas donner une contribution trop forte à cette région des images ;
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3. les pixels situés en profondeur dans la région correspondant à l’os ne
contiennent généralement que du bruit. Il est donc important de ne pas
amplifier celui-ci.

La notion de distance à l’interface a été modélisée par un modèle linéaire.
Celui-ci permet de donner une contribution plus importante aux zones de
l’image qui contiennent le plus d’informations. Ce modèle est illustré sur
l’exemple de la Figure 3.7.

Fig. 3.7 – À gauche, il s’agit du profil de notre modèle d’image de régions qui
correspond à la ligne de pixels tracée en vert sur l’image de droite. Les trois
zones colorées sur l’image de gauche matérialisent : la zone située au-dessus
de l’interface (jaune), l’interface et la zone située en dessous de l’interface.

3.2.4 Image de régions

Par commodité, les informations issues de l’extraction de l’interface os-
seuse ont été représentées sur une image. Les caractéristiques d’une image de
régions sont les suivantes :

– la taille de l’image est identique à l’image originale ;
– la dynamique de l’image (c’est-à-dire le nombre maximum de niveaux

de gris) est représentée sur 8 bits (soit 256 valeurs indexées de 0 à 255) ;
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Fig. 3.8 – Schéma de principe de construction des images de régions.

– la valeur 127 est réservée à la position de l’interface estimée ;
– les valeurs comprises entre 1 et 126 correspondent aux pixels situés

au-dessus de l’interface osseuse (c’est-à-dire entre la sonde de l’os) ;
– les valeurs comprises entre 128 et 255 correspondent aux pixels situés

en-dessous de l’interface osseuse ;
– la valeur 0 est réservée pour les pixels qui n’ont pas pu être étiquetés.
La construction d’une image de région s’opère de la façon suivante. Tout

d’abord, un profil 1D représentant l’incertitude de la position de l’interface
osseuse et la distance à cette interface est calculé. Ce profil est constitué
d’une gaussienne centrée sur la valeur 127 et de deux droites raccordées à
la gaussienne. Ensuite, pour chaque image brute la position de l’interface
osseuse est déterminée. Enfin, pour chaque point de l’interface :

– les coordonnées permettent de définir la position du profil 1D dans
l’image des régions ;

– le profil 1D est ajusté de sorte que la gaussienne soit centrée au niveau
de la position de l’interface ;

– l’image de régions est mise à jour.
Le schéma de la Figure 3.8 montre le principe de la construction de l’image

de régions. Le résultat de la construction est illustré sur la Figure 3.9.
Cette image matérialisant une information de localisation de l’interface

sera utilisée en même temps que l’image originale dans la phase de recalage.
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Fig. 3.9 – À gauche, les régions définies par l’image de régions. À droite,
l’image de régions.

C’est l’objet de la section suivante.

3.3 Le recalage

Pour les raisons que nous avons présentées dans le chapitre précédent,
nous avons fait le choix d’utiliser une méthode de recalage iconique. Un
critère essentiel pour la réussite d’un recalage iconique est le choix de la
mesure de similarité. C’est celle-ci qui va conditionner la robustesse et la
précision du recalage.

3.3.1 Choix de la mesure de similarité

Initialement, nous nous étions orientés vers une mesure de similarité très
générale. Notre choix s’était donc porté sur l’information mutuelle norma-
lisée (NMI). Cette mesure fait très peu d’hypothèses sur la nature de la
dépendance entre les images à comparer. En effet, cette mesure dérivant de
la théorie de l’information, s’appuie uniquement sur l’existence d’une dépen-
dance statistique entre les images à mettre en correspondance. Bien qu’elle
soit plutôt utilisée dans les problèmes de recalage multimodal, certains au-
teurs l’ont appliquée avec succès dans des problèmes de recalage monomodal
d’images ultrasonores ([SZ02], [LVN03]). Ce choix peut paraître au premier
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abord comme surprenant mais il se justifie par le processus de formation des
images échographiques. En effet, celui-ci implique que l’aspect d’une même
structure dans des images échographiques peut changer. Ceci est principa-
lement dû au caractère directionnel de ce type d’imagerie. Dans des cas ex-
trêmes, une structure peut disparaître selon le changement d’inclinaison de
la sonde. L’inconvénient majeur de cette mesure de similarité est la nécessité
de calculer à chaque itération de l’algorithme de recalage un histogramme
joint ce qui est très coûteux en terme de performances.

Pour améliorer le temps de recalage, nous avons mis en œuvre une se-
conde mesure de similarité. Nous avons choisi le coefficient de corrélation
normalisée (NCC), qui est une mesure plus simple, souvent utilisée dans le
cas du recalage monomodal. Celle-ci a été utilisé par [SYK+04] sur un sys-
tème échographique permettant de compenser les mouvements respiratoires
lors d’un traitement par radiothérapie. Les avantages de cette mesure sont
sa simplicité et sa rapidité de calcul.

Fig. 3.10 – Schéma d’acquisition des volumes échographiques. Le recouvre-
ment entre les différents volumes numérotés de 1 à 9 n’est pas matérialisé
pour plus de clarté. Chaque segment gris correspond à un recalage entre deux
volumes.

Pour comparer les deux mesures, nous avions à notre disposition 9 vo-
lumes échographiques acquis selon le schéma de la Figure 3.10. À partir de
ces données, nous avons calculé des ensembles de recalages possibles entre les
différents volumes en utilisant les deux mesures. Puis, nous avons comparé
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les transformations résultantes pour chercher à mettre en évidence une pos-
sible différence entre les deux mesures. Les résultats obtenus montrent des
performances similaires 2.

Si d’un point de vue théorique, l’utilisation de NMI semble mieux adaptée
car plus générale, la pratique montre que dans notre situation l’utilisation
du coefficient de corrélation normalisé NCC semble être un choix pertinent.
En effet, la comparaison de ces deux mesures donnent des résultats similaires
mais le NCC est beaucoup plus efficace à calculer car, contrairement au NMI,
il ne nécessite pas le calcul d’un histogramme joint.

3.3.2 Intégration de l’image composite à la mesure de
similarité

Nous rappelons que l’idée de notre algorithme de recalage iconique est
d’utiliser une estimation de la position de l’interface pour enrichir l’informa-
tion fournie par les niveaux de gris de nos images. Cette information sup-
plémentaire est apportée par les images de régions dont nous avons détaillé
la construction précédemment. Pour prendre en compte les données fournies
par les images de régions, nous avons fait le choix de modifier la mesure
de similarité choisie en intégrant un facteur multiplicatif local modulant la
contribution de chaque pixel des images. Le but de la modulation est de don-
ner un poids plus ou moins important aux régions les plus significatives et
de pénaliser les appariements de pixels appartenant à des classes distinctes.

3.3.2.1 Un facteur multiplicatif

Pour prendre en compte la contribution des images de régions, nous cal-
culons tout d’abord pixel à pixel une différence au carré de la valeur de
l’intensité (sur les images de régions). L’expression est donnée ci-dessous :

C(i) =
1

N2
(I (i)− t (J (i)))2

Soient A et B les deux images à recaler. I et J désignent les images de
régions construites à partir des images A et B. N représente la dynamique
(c’est-à-dire le nombre de niveaux de gris utilisés dans le codage) des images
de régions I et J . Le terme 1

N2 permet de normaliser le facteur C(i).

2. Le détail des méthodes d’évaluation utilisées seront présentées dans le chapitre 4 et
les résultats détaillés dans le chapitre 5.
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Pour donner une fonction de pénalisation à ce facteur C(i), l’intégration
de celui-ci à la mesure de similarité doit respecter les conditions suivantes :

– il doit apporter une forte pénalisation lorsque deux pixels sont mal
appariés en terme de régions, c’est par exemple le cas lorsqu’un pixel
situé au-dessus de l’interface est associé à un pixel situé en-dessous de
l’interface ;

– il doit apporter une contribution d’autant plus faible que deux pixels
« se rapprochent » de la position recalée ;

– il doit apporter une contribution nulle lorsque deux pixels sont bien
recalés.

3.3.2.2 Mesure de similarité modifiée

Pour prendre en compte ce facteur local, nous avons ajouté sa contribution
de la façon suivante :

NCCm =

∑
i

(1− C (i))
(
A (i)− A

) (
t (B (i))− t (B (i))

)
√∑

i

(
A (i)− A

)2 ∑
i

(
t (B (i))− t (B (i))

)2
, ∀i ∈ A∩t (B (i))

Il est important de noter que :
– lorsque les images A et B sont bien recalées, la similarité calculée par

notre mesure modifiée est égale au coefficient de corrélation normalisé ;
– lorsque les images A et B sont indépendantes, c’est par exemple le

cas lorsque l’on veut recaler une image noire avec une image blanche,
la similarité calculée par notre mesure modifiée est nulle et, elle est
strictement équivalente au coefficient de corrélation normalisé.

Pour résumer, nous avons intégré à la mesure de similarité les informa-
tions issues d’images de régions en définissant un facteur multiplicatif local
dont le rôle est de pénaliser la mesure de similarité calculée sur les images
brutes. Pour chaque correspondance de pixel entre l’image de régions flot-
tante et l’image de régions de référence, nous calculons une sorte de SSD
locale normalisée (différence au carré des intensités). Enfin, ce facteur est
intégré au coefficient de corrélation normalisé de sorte que les pixels mal ap-
pariés (en terme de régions) pénalisent cette mesure. La mesure de similarité
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est alors calculée sur les images originales traitées par un filtre gaussien 3 de
taille 3. Le schéma de la Figure 3.11 illustre ce calcul.

Le calcul de la transformation de recalage permettant d’aligner au mieux
deux images est obtenu par l’optimisation d’un critère de similarité. La sec-
tion suivante explique le choix de la méthode d’optimisation.

Fig. 3.11 – Schéma expliquant le calcul de la similarité.

3.3.3 Optimisation

Dans le choix des stratégies d’optimisation, nous avons écarté toutes les
méthodes globales car celles-ci sont très coûteuses pour la taille du problème
auquel nous sommes confrontés. Nous nous sommes donc orientés vers une
méthode d’optimisation locale. Parmi ces dernières, nous avons également

3. D’un point de vue théorique, nous ne devrions pas utiliser un filtre gaussien sur des
images échographiques. En effet, le bruit présent dans les images échographiques n’est pas
additif mais multiplicatif. Cependant dans la littérature, il est fréquent que ce filtre ou le
filtre médian soient utilisés car en pratique, ils donnent de bons résultats.
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exclu toutes celles nécessitant le calcul de la dérivée de la fonction de coût.
Après ces considérations, nous avons décidé d’utiliser la classique méthode
d’optimisation de Powell-Brent. Cette méthode est fréquemment utilisée dans
le domaine du recalage d’images et elle a montré sa robustesse au bruit et
ses performances. Cette procédure d’optimisation recherche l’optimum d’une
fonction multidimensionnelle par des optimisations successives unidimension-
nelles. Ces optimisations unidimensionnelles sont obtenues par l’ajustement
d’une parabole dans une direction donnée. Le processus s’arrête lorsque la si-
milarité ne varie plus (ou bien lorsque les variations sont faibles) ou lorsque le
nombre maximal d’itérations est atteint. L’algorithme de Powell-Brent ne fai-
sant pas de différences entre l’optimisation des translations et des rotations,
il est important d’exprimer les variations en des unités similaires. Dans notre
cas il s’agit du millimètre et du degré.

Nous rappelons que la transformation que nous cherchons est rigide, c’est-
à-dire qu’elle comporte six degrés de liberté : trois translations et trois ro-
tations par rapport aux trois axes OX, OY et OZ. [Maes99] a montré que
selon le problème considéré, certaines directions d’optimisation sont mieux
conditionnées. Dans l’exemple qu’il présente, il propose de réorganiser l’ordre
d’optimisation des différents degrés de liberté en traitant les directions les
plus significatives en premier. Pour notre problème, nous avons donc retenu
l’ordre suivant : translation verticale selon l’axe de la sonde (axe OY), trans-
lation selon les axes perpendiculaires à l’axe de la sonde soit OX (perpendi-
culaire au balayage) puis OZ, rotation selon OX, rotation selon OZ et enfin
rotation selon OY. Cependant, après l’étude de différentes possibilités, nous
n’avons pas mis en évidence d’influence notable de ce choix sur les résultats.

Dans le but d’augmenter les chances de convergence de notre algorithme,
nous avons modifié notre stratégie de recherche de l’optimum. Pour cela, nous
avons procédé à une discrétisation régulière de l’espace de recherche. Pour
chaque point de cet espace discrétisé nous avons calculé la similarité et nous
avons sélectionné les trois meilleurs sommets. Ensuite, nous avons utilisé ces
sommets comme attitude initiale de notre algorithme. Les résultats de cette
étude ne montrent pas d’amélioration visible de la convergence. Par contre
cette stratégie augmente significativement le temps de calcul.

Enfin, dans l’optique d’amélioration de la vitesse de convergence, nous
avons étudié différentes stratégies d’optimisation. Nous avons cherché à pré-
positionner les images à recaler en n’optimisant qu’une partie des paramètres
(d’abord les translations puis tous les paramètres en même temps) mais,
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nous n’avons pas noté de différences significatives en temps de calcul sur
nos données. De plus, cette stratégie ne nous a pas permis d’améliorer la
convergence de notre algorithme.

3.4 Bilan

Dans ce chapitre, nous avons détaillé le fonctionnement de l’algorithme
que nous avons développé pour recaler des images échographiques. La parti-
cularité de notre méthode de recalage iconique est de combiner les informa-
tions issues d’une estimation grossière de la position de l’os avec les données
des images originales. Ceci a été possible grâce à la construction d’images
de régions qui ajoutent aux pixels une information de localisation par rap-
port à l’interface osseuse. Ces informations ont été intégrées à la mesure de
similarité pour augmenter les chances de convergence de l’algorithme.

Dans le chapitre suivant, nous allons présenter les méthodes d’évalua-
tion que nous avons employées pour caractériser les performances de notre
algorithme.
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Méthodologie d’évaluation
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Dans le domaine du recalage d’images médicales, une problématique com-
plexe concerne l’évaluation des algorithmes. En effet, lors de la mise au point
d’un algorithme de recalage, il est important de pouvoir mesurer les per-
formances de celui-ci. Les performances de l’algorithme sont décrites prin-
cipalement par : la robustesse, la précision, la prédictibilité et le temps de
calcul nécessaire pour obtenir la solution du recalage. Dans la littérature, les
techniques d’évaluation permettant de mesurer ces critères sont la plupart
du temps basées sur l’expérimentation et elles sont dépendantes du système
considéré. Notre problème n’échappe pas à la règle et nous avons mis en
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place diverses méthodes pour essayer de répondre au mieux aux questions
suivantes :

– Est-ce que notre algorithme arrive à recaler nos données ?
– Quelle est la précision de notre algorithme ?
– Quelle est la robustesse de notre algorithme ?
– Peut-on s’affranchir d’un « gold standard » pour déterminer la réussite

ou la mise en échec de notre algorithme ?
Les réponses à ces différentes questions sont importantes pour qualifier

l’influence des différents paramètres intervenant dans l’algorithme. Dans la
suite du document, nous allons poser le problème de l’évaluation du recalage
avant de donner quelques définitions puis détailler les différentes méthodes
que nous avons utilisées. La mise en œuvre de ces méthodes et les résultats
chiffrés obtenus au cours de diverses expérimentations seront présentés dans
le chapitre suivant.

4.1 Problèmatique

Nous rappelons que le recalage consiste à trouver une transformation Trec

superposant au mieux deux images A et B. Le problème du recalage s’exprime
alors de la façon suivante :

Trec = arg min
t∈T

S (A, t (B))

Cette transformation de recalage Trec est obtenue par l’optimisation d’un
critère de similarité local généralement non convexe. De ce fait, un algorithme
de recalage converge toujours vers un extremum local. Cependant, rien n’as-
sure que cet extremum local se trouve à proximité de l’extremum global re-
cherché. Derrière cette notion d’extremum local, se cachent deux notions très
importantes dans le problème de recalage : la notion de bassin d’attraction
et la notion d’attitude initiale. Ces deux notions sont étroitement liées. Le
bassin d’attraction désigne l’ensemble des transformations permettant d’at-
teindre le voisinage de la transformation réelle recherchée T̂ . À partir de cette
définition du bassin d’attraction, on comprend aisément que la convergence
de l’algorithme vers la transformation réelle dépend principalement de la
qualité de l’estimation de la transformation initiale. En effet, pour converger
vers la transformation réelle T̂ , la transformation initiale ou attitude initiale
devra se trouver dans le bassin d’attraction de la transformation T̂ .
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L’évaluation du recalage consiste à déterminer la distance entre la trans-
formation calculée par le recalage Trec et la transformation réelle T̂ telle que
A et B se superposent ce qui se traduit par A = T̂ (B). En général, cette
dernière n’est pas connue sauf dans le cas de données synthétiques.

On a donc différentes situations posant la question de l’évaluation du
recalage de façons différentes :

1. soit la transformation T̂ est connue, c’est par exemple le cas lorsque le
recalage est appliqué sur des données synthétiques ;

2. soit la transformation T̂ est estimée grâce à une autre méthode, c’est
par exemple le cas lorsque l’on dispose d’un « gold standard » ;

3. soit la transformation T̂ n’est pas accessible.

4.2 Quelques définitions

Lorsque nous nous intéressons au problème de l’évaluation d’une méthode
de recalage, il est important de définir ce que nous cherchons à évaluer.
Dans notre cas, la signification que nous donnons aux termes robustesse,
répétabilité et précision est indiquée ci-dessous :

Robustesse :
La robustesse de l’algorithme de recalage désigne la capacité de conver-

gence vers la transformation réelle T̂ . Le manque de robustesse peut être
dû :

– aux données elles-mêmes par exemple les patients « non échogène » ;
– à une mauvaise définition de la mesure de similarité pouvant influer sur

la « taille » des bassins d’attraction ;
– plus généralement à l’arrêt de la méthode d’optimisation dans un ex-

tremum local.

Répétabilité :
La répétabilité se définit comme étant la capacité à converger de manière

répétée vers une même transformation en dépit des conditions d’initialisation.
En effet, la transformation du recalage Trec est obtenue grâce à l’optimisation
d’un critère de similarité ce qui a pour conséquence qu’un petit changement
dans les conditions initiales peut aboutir à un grand changement dans le
résultat final. Cette notion est liée à la robustesse.

73



Chapitre 4 : Méthodologie d’évaluation 74

Précision :
La précision de l’algorithme de recalage est définie ici comme une mesure de

la distance entre la transformation calculée Trec et la transformation réelle
T̂ . Cette propriété est en général très difficile à quantifier en l’absence de
transformation de référence comme un « gold standard » par exemple.

4.3 Méthode qualitative

Dans le domaine du recalage d’image, une méthode très utilisée pour
qualifier la qualité de l’algorithme est d’explorer visuellement la qualité de
la superposition des images recalées. En faisant cela, nous allons chercher à
détecter des défauts d’alignement en observant les ruptures de continuité des
structures présentes dans les images. Souvent, on représente sous la forme
d’un damier les deux images à recaler (la représentation en mélangeant les
images par transparence est aussi régulièrement utilisée). En général, cette
méthode qualitative fournit une indication sur la convergence ou la non-
convergence de l’algorithme vers le « bon extremum ». De première abord,
cette technique a l’avantage d’être très simple et très intuitive. Généralement,
elle donne de bons résultats. La figure 4.1 représentant le recalage d’une image
scanner et d’une image IRM est un bon exemple. Cette méthode s’avère très
efficace pour déterminer le succès de l’algorithme de recalage sur des images
contenant de nombreuses structures distribuées de façon homogène (c’est
typiquement le cas sur l’exemple de la figure 4.1). Dans le problème qui nous
intéresse, cette méthode est très rapidement mise en défaut. En effet, les
images sur lesquelles nous travaillons comportent très peu d’informations ;
l’image comporte une interface principale représentant l’os dont le rendu est
variable selon l’orientation de la sonde, un peu de texture correspondant aux
tissus mous dont les déformations induites par la sonde échographiques sont
variables et peuvent être différentes d’une image à l’autre et une large zone
« noire » (ombre acoustique de l’os) entachée de bruit. Dans cette situation, il
est souvent difficile voire impossible de vérifier visuellement si l’algorithme a
convergé. La figure 4.2 montre des situations problématiques dans lesquelles
la décision n’est pas évidente.

Dans notre problèmatique d’évaluation de notre algorithme de recalage
d’images échographiques de l’os, cette méthode qualitative et très subjective
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Fig. 4.1 – Exemple de recalage entre une IRM et un scanner.

Fig. 4.2 – Est-ce que ces images sont recalées ? À gauche, non. À droite, oui.

n’est pas utilisable de façon fiable et ne permet donc pas toujours de classer
les recalages comme réussi ou échoué.

Ces méthodes de validations visuelles ont été mises en œuvre dans un
but de contrôle. Cela permet à l’utilisateur (ou clinicien) de juger la qualité
d’un recalage. En effet, l’information généralement fournie par un système de
recalage d’images est une valeur seuil sur la mesure de distance résiduelle. La
visualisation du recalage permet alors de s’assurer de la cohérence globale.
Cependant, dans les applications de suivi, l’utilisateur ne peut pas interagir
de façon similaire avec le système pour valider les multiples recalages. Enfin,
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cette technique ne permet pas d’avoir des mesures de l’échec, de la robustesse,
de la répétabilité et de la précision.

4.4 Méthodes quantitatives

Dans le cas d’un recalage rigide, il est possible, pour la mise au point d’un
algorithme, d’obtenir une transformation de référence permettant d’évaluer la
transformation fournie par l’algorithme. En effet, l’obtention de cette trans-
formation de référence consiste à attacher un marqueur à la structure. Par
contre, il est important de noter que dans les applications visées (c’est-à-
dire le suivi non invasif), l’utilisation d’un marqueur attaché à l’os n’est pas
envisageable en standard ; donc, nous avons aussi cherché à utiliser une mé-
thode d’évaluation s’affranchissant de cette référence. Après avoir présenté les
mesures d’erreurs que nous avons utilisées, nous présenterons une méthode
d’évaluation utilisant un « gold standard » et une méthode d’évaluation en
l’absence de référence.

4.4.1 Mesure de l’erreur de recalage

Pour quantifier les erreurs entre une transformation Trec calculée par l’al-
gorithme de recalage et une transformation de référence Tref , on calcule la
transformation résiduelle Tres. Celle-ci est obtenue de la façon suivante :

Tres = T−1
refTrec

Idéalement (c’est-à-dire si Trec = T̂ ), la transformation résiduelle Tres de-
vrait être égale à l’identité mais, dans la pratique nous allons obtenir une
matrice de transformation plus ou moins proche de l’identité. Le problème
est donc de savoir comment mesurer l’amplitude de cette transformation rési-
duelle Tres. Nous nous trouvons dans le cas du recalage rigide c’est-à-dire que
les transformations manipulées sont composées uniquement de translations
et de rotations. Diverses solutions sont envisageables.

4.4.1.1 Erreurs sur la transformation

La transformation résiduelle peut s’exprimer sous la forme :
– d’un vecteur de translation traduisant la translation relative entre les

origines des référentiels des images recalées ;
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– d’une matrice de rotation traduisant l’orientation relative entre les ré-
férentiels des images recalées.

À partir de cette représentation, les erreurs peuvent être déterminées de
deux façons possibles :

1. soit par l’extraction des six composantes correspondant aux erreurs
selon chaque degré de liberté (c’est-à-dire, trois erreurs de translation
et trois erreurs de rotation) ;

2. soit par le calcul de la norme du vecteur translation et la composante
angulaire obtenue par la transformation de la matrice de rotation en
une représentation Axe / Angle.

La méthode 1 est très simple à mettre en œuvre ; l’accès aux erreurs de
translation est immédiat, il s’agit des composantes du vecteur translation,
pour les erreurs de rotation, il suffit d’extraire de la matrice de rotation
trois angles d’Euler (convention ZYX). Cette méthode est intéressante car
elle permet de mettre éventuellement en évidence un biais systématique ou
bien une direction d’erreur privilégiée. Cependant, l’interprétation est rendue
difficile du fait de la multiplicité des paramètres.

La méthode 2 consiste à exprimer les erreurs par l’intermédiaire de la
norme de deux vecteurs t et r : le vecteur t représentant la translation et
le vecteur r représentant la rotation. Cette méthode a l’avantage de réduire
le nombre de paramètres manipulés à 2. Cependant, là aussi l’interprétation
reste très difficile.

L’évaluation globale du recalage n’est pas possible avec ces deux mé-
thodes, car les erreurs calculées s’appliquent uniquement aux référentiels des
images recalées et par conséquent, les valeurs d’erreurs calculées sont com-
plètement dépendantes de l’origine des référentiels. De plus, l’erreur sur les
translations n’auront que peu de sens car celles-ci sont couplées aux erreurs
de rotations. À distance des origines des repères, les erreurs en translation
auront tendance à être sous-estimées.

Enfin, pour exploiter les valeurs calculées, il est nécessaire de définir des
valeurs seuils c’est-à-dire des valeurs limites permettant de classer les reca-
lages en deux catégories : les recalages ayant réussi et les recalages ayant
échoué.
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4.4.1.2 Mesure de distances sur des points cibles

Cette méthode consiste à calculer les conséquences de la transformation
Tres sur la position d’un ensemble de points. Pour cela, il est nécessaire de
définir un ensemble de points dans les images. Ensuite, la transformation de
recalage et la transformation réelle T̂ sont appliquées à ces points. Enfin, on
mesure la distance entre les deux ensembles de points.

Pour chaque point pi contenu dans les images, la mesure de distance TREi

s’exprime de la façon suivante :

TREi =
∥∥∥Trec (pi)− T̂ (pi)

∥∥∥
Cette méthode permet de quantifier l’erreur commise en chaque point pi c’est
ce que l’on appelle Target Registration Error (TRE) [FW01]. Généralement,
on identifie l’erreur de recalage sur les points à une erreur moyenne. Comme
on connaît rarement la transformation T̂ , on utilise une transformation de
référence Tref estimant cette dernière. L’expression devient donc :

TRE =
1

N

√√√√ N∑
i=1

‖Trec (pi)− Tref (pi)‖2

Les avantages de cette méthode sont :
– la facilité d’interprétation. En effet, il n’y a qu’un seul type de mesure

rendant compte à la fois des rotations et des translations ;
– le choix de l’ensemble de points permet de mesurer des distances sur

l’ensemble de l’image ou bien sur des points importants pour l’applica-
tion concernée (des points anatomiques par exemple), par conséquent
l’évaluation obtenue est globale.

Nous avons choisi d’utiliser les sommets des volumes ainsi que leurs
centres. La Figure 4.3 illustre la position des points choisis. Les valeurs d’er-
reurs fournies par cette méthode auront tendance à être majorées car nous
utilisons principalement des points situés à des positions extrêmes. Par contre
cette méthode d’évaluation étant globale, elle ne permet pas de mettre en
évidence un biais ou une erreur systématique dans une direction donnée.

4.4.2 Évaluation à l’aide d’un « gold standard »

Pour estimer la précision globale de notre algorithme de recalage, nous
pouvons comparer la transformation calculée Trec et la transformation réelle
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Fig. 4.3 – Distances mesurées entre des points particuliers du volume (les huit
sommets et le centre) après l’application des transformations de référence et
de recalage.

T̂ . Pour cela, il faut donc avoir une estimation de cette transformation, ap-
pelée transformation « gold standard ». Cette comparaison est possible dans
notre situation car nous sommes dans le cas d’un recalage rigide. Quelle que
soit la méthode employée pour obtenir la transformation « gold standard »,
celle-ci n’est jamais strictement égale à la transformation réelle. Ainsi, il est
important de noter que lorsqu’on comparera la transformation obtenue par
la méthode de recalage et la transformation « gold standard », on mesurera
à la fois l’erreur commise par la méthode de recalage et l’erreur de la trans-
formation « gold standard ».

Transformation « gold standard » :
Pour déterminer cette transformation, diverses techniques sont mises en

œuvre. Ces méthodes utilisent soit des instruments de métrologie 3D (ces
instruments sont plutôt utilisés pour faire des mesures sur des systèmes mé-
caniques) soit des méthodes de recalage validées. Dans le problème qui nous
intéresse, notre transformation « gold standard » sera déterminée par l’uti-
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lisation d’un marqueur externe fixé de façon rigide dans l’os. La position et
l’orientation de ce marqueur seront données dans notre cas par une caméra
stéréoscopique (Polaris de NDI).

L’utilisation d’une méthode s’appuyant sur une transformation « gold
standard » permet d’obtenir une très bonne estimation de la transforma-
tion recherchée ce qui permet d’obtenir des mesures quantitatives précises
de la méthode de recalage à évaluer. Cette méthode objective est robuste et
reproductible. Cependant, comme nous l’avons déjà évoqué, cette méthode
d’évaluation ne peut-être utilisée que dans des conditions de validation ex-
périmentale et non en usage de routine.

4.4.3 Cycles de validation

L’objectif principal des applications que nous visons est de ne pas être
invasif donc l’utilisation d’un marqueur externe fixé dans l’os n’est pas envisa-
geable. Cependant, comme la parfaite robustesse d’un algorithme de recalage
ne peut généralement pas être garantie, il est important de pouvoir indiquer
si le résultat fourni par le recalage est correct ou incorrect. Nous avons donc
cherché une méthode permettant de s’affranchir du « gold standard » pour
avoir une idée de la réussite ou non du recalage dans des « conditions réelles »
d’utilisation de notre algorithme.

Nous nous sommes intéressés à la technique des boucles de consistance
utilisées par exemple par [VPA+02], [Gra03]. Cette technique a été dévelop-
pée pour évaluer l’incertitude cumulée d’une suite de recalage. L’avantage
de cette technique est de pouvoir être utilisée en l’absence de transformation
« gold standard ».

[VPA+02] s’est intéressé à la validation de recalages de données IRM
et échographiques du foie en l’absence de « gold standard ». Pour cela, il
effectue différents recalages : IRM frontale/IRM axiale, échographie/IRM
frontale et échographie / IRM axiale. Ceci lui donne trois transformations.
La composition des deux premières transformations de recalage devant lui
fournir la dernière transformation. Cette méthode a permis de s’assurer de
la cohérence des différents recalages en l’absence de « gold standard ».

Le principe des boucles de consistance est le suivant (Figure 4.4). À partir
de trois images V 1, V 2 et V 3 pouvant être recalées deux à deux, on calcule
la composition T des trois transformations obtenues :
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T = TV 1→V 2TV 2→V 3TV 3→V 1

Fig. 4.4 – Cycles de transformations pour l’évaluation.

La transformation T doit être égale à l’identité si les recalages sont cor-
rects. La comparaison de la transformation T à l’identité ne permet d’obtenir
l’erreur par recalage mais un majorant de cette erreur.

Dans le cas qui nous intéresse, cette méthode n’est pas directement ap-
plicable car nos images V 1 et V 3 ne se recouvrent pas (ou très peu) et donc
elles ne peuvent pas être recalées. Nous avons donc adapté cette méthode à
nos données. Pour cela, on effectue un cycle de recalages utilisant trois vo-
lumes et, on compare à l’identité les compositions des transformations dans
les deux sens du cycle. Le principe de l’évaluation par l’intermédiaire de
cycles de transformations est illustré sur la Figure 4.4.

En considérant les transformations TV 1→V 2, TV 2→V 3, TV 3→V 2 et TV 2→V 1

notées respectivement T1, T2, T3 et T4. Nous comparons à l’identité la compo-
sition des transformations T1T2 et T3T4. Cette comparaison permet d’obtenir
une information sur la réussite ou l’échec du recalage ainsi que sur la précision
majorée de l’algorithme de recalage.

Cette méthode d’évaluation possède deux avantages principaux : elle per-
met de s’affranchir d’un « gold standard » tout en permettant d’obtenir une
mesure quantitative de la précision de l’algorithme de recalage. Cependant,
cette mesure de précision est un majorant. De plus, cette méthode n’offre
elle non plus aucune garantie sur la robustesse. En effet, elle ne permet pas
par exemple de détecter un biais systématique dans les données. Enfin, cette
technique ne garantit pas la convergence vers le bon extremum.

La Figure 4.5 illustre l’ensemble des cycles possibles sur une mosaïque
d’images. C’est la situation qui sera rencontrée en pratique pour la construc-
tion de notre volume échographique panoramique.
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Fig. 4.5 – Cycles de transformations possibles pour l’évaluation sur une
mosaïque.

4.4.4 Utilisation de données semi-synthétiques

Pour évaluer notre algorithme sur des données 4D de bonne qualité, nous
rappelons que l’obtention des données 4D ne peuvent être obtenues que par
une capture sur la sortie vidéo, nous avons généré des images 4D à partir de
volumes 3D localisés. Un « gold standard » a été utilisé, les transformations
de référence dans le volume 3D sont parfaitement connues.

4.5 Critères de classification

La classification des recalages en échec ou réussite est une étape impor-
tante dans l’étape d’évaluation. C’est cette classification qui va permettre de
faire des mesures de précision et de robustesse. Souvent dans le cas du reca-
lage géométrique, on utilise le critére de similarité (la distance par exemple)
pour classer les recalages en définissant une valeur seuil permettant de clas-
ser les recalages en réussite ou en échec. Dans notre situation, la valeur de la
mesure de similarité n’est pas exploitable. En effet, les valeurs entre les reca-
lages considérés comme réussis et les recalages considérés comme un échec ne
sont pas discriminantes. De plus, la valeur de la similarité dépend fortement
des données.
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4.5.1 Critère empirique

Les méthodes dont nous disposons pour évaluer notre algorithme ne per-
mettent pas d’individualiser l’erreur commise par le recalage. Nous évaluons
l’ensemble du système. Celui-ci comprend : la précision du localisateur, la
précision du calibrage intrinsèque et extrinsèque de la sonde échographique
et la précision de l’algorithme de recalage. Nous avons donc dans un premier
temps choisi arbitrairement des valeurs seuil de l’ordre :

– de 2 mm et 2 ˚lorsque nous utilisons les six composantes d’erreurs ;
– de 2,5 mm et 2,5 ˚lorsque nous utilisons la norme du vecteur translation

et la valeur de l’angle pour la rotation.

4.5.2 Critère automatique de décision

La définition d’un seuil empirique n’étant pas satisfaisante car très sub-
jective, nous avons appliqué une méthode automatique objective. Ceci n’est
possible que si l’on dispose d’un seul critère d’erreur. Nous avons choisi le
seuillage d’Otsu qui consiste à séparer nos données en deux classes en mi-
nimisant la variance intra-classe et en maximisant la variance inter-classe.
L’application de cette méthode suppose qu’il existe une bonne séparation des
deux groupes de transformations résultantes évaluées. La Figure 4.6 montre
un exemple du seuillage d’Otsu appliqué sur un de nos jeux de données.

4.6 Bilan

Dans ce chapitre, nous avons présenté les différentes méthodes que nous
avons utilisées pour évaluer notre algorithme à la fois dans des conditions de
validation et dans des conditions réelles d’application en l’absence de « gold
standard ».

Le chapitre suivant illustre la mise en œuvre de ces différentes techniques,
étudie l’influence de divers paramètres sur le comportement de l’algorithme
et mesure la précision et la robustesse de notre algorithme.
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Fig. 4.6 – Seuillage d’Otsu séparant de façon automatique les recalages en
deux classes que nous considérons comme réussis ou échoués.
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Ce chapitre présente les différentes expérimentations que nous avons me-
nées afin de construire et d’évaluer notre algorithme de recalage. Dans une
première partie, nous détaillerons les méthodes d’acquisition de données que
nous avons utilisées. Puis, dans une seconde partie nous présenterons la mise
en œuvre de notre algorithme ainsi que les résultats de son évaluation.

5.1 Acquisition des données

La construction et l’étude d’un algorithme de recalage nécessitent des
données de test qui vont devoir comporter certaines propriétés.

5.1.1 Quelles caractéristiques pour les données ?

Deux pré-requis sont nécessaires pour qu’un recalage puisse fonctionner
dans de bonnes conditions. Ils concernent la qualité des données et leur lo-
calisation. Ces données doivent répondre aux conditions suivantes :

– être suffisamment discriminantes. Pour illustrer ceci, prenons l’exemple
de la Figure 5.1. Il s’agit de recaler une portion de cylindre sur un cy-
lindre. Compte tenu de la symétrie selon l’axe du cylindre, on comprend
aisément que le calcul du recalage pour certains degrés de liberté n’est
pas possible. Pour éviter ce genre de situations dans notre problème de
recalage, il est important de déterminer les zones anatomiques suscep-
tibles de nous fournir des données suffisamment discriminantes ;

– ne pas contenir trop d’artefacts ;
– ne pas se trouver trop éloignées de la zone d’intérêt pour ne pas ampli-

fier les erreurs du recalage. En effet, comme l’illustre la Figure 5.2 une
erreur de recalage de 1˚selon un degré de liberté entraîne une erreur
de positionnement de 9.33 mm à 30 cm de distance.

Toutes ces caractéristiques nécessaires pour le recalage ne sont pas uni-
quement valables pour le problème de l’évaluation mais aussi pour les appli-
cations réelles.
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Fig. 5.1 – Exemple de recalage possédant deux indéterminations liées à la
géométrie.

Fig. 5.2 – Une erreur de recalage de 1 entraîne une erreur de positionnement
de 9.33 mm à 30 cm.

5.1.2 Choix des régions d’étude

Les applications visées s’intéressent aux articulations du genou et de
l’épaule. Les structures osseuses à suivre sont le fémur et la scapula. Sur ces
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deux structures, les zones anatomiques que nous recherchons doivent pré-
senter les caractéristiques évoquées ci-dessus et, ne doivent pas encombrer
la région d’intérêt lors d’une intervention chirurgicale. Le fémur est un os
long dont la diaphyse a une géométrie proche d’un cylindre. La symétrie de
cette partie de l’os ne permet pas d’avoir un bon conditionnement de tous
les degrés de liberté au cours du recalage (cf. l’exemple de la Figure 5.1). De
la même façon, la scapula qui est un os plat en forme de losange présente
des zones dont la géométrie pose problème pour calculer certains degrés de
liberté. En effet, la zone infra-épineuse par exemple est plane donc dans cette
région le recalage consisterait à déterminer la position d’une surface plane
sur un plan. Les indéterminations se situent : au niveau des deux degrés de
translation dans le plan de l’os et d’un degré de rotation selon l’axe perpen-
diculaire à l’os. À partir de ces considérations géométriques, les régions ayant
retenu notre attention se situent donc au niveau de :

– l’épicondyle médial du fémur (En haut à gauche sur la Figure 5.3) ;
– l’épicondyle latéral du fémur (En haut à droite sur la Figure 5.3) ;
– l’epine dorsale de la scapula (En bas sur la Figure 5.3).
Les zones sélectionnées sont caractéristiques mais, il est important de

noter que la taille de la sonde échographique équipée de son corps rigide
encombre la zone d’intérêt ce qui, dans la pratique, gênerait le clinicien.

5.1.3 Expérimentations

Au cours de ce travail, trois expérimentations ont été menées pour ac-
quérir des données afin de construire et évaluer notre algorithme de recalage.
Dans l’ensemble de ces expérimentations, les données acquises sont localisées.
La localisation des acquisitions échographiques nécessite d’utiliser une sonde
échographique localisée et calibrée. Un dispositif a été conçu pour équiper
la sonde échographique d’un corps rigide. Le calibrage de la sonde échogra-
phique 3D a été réalisé grâce à l’utilisation d’un logiciel existant au labo-
ratoire. La méthode de calibrage utilisée est la méthode du plan [BDLT06].
Seule, le calibrage intrinsèque de la sonde a été ajouté à ce logiciel.

Pour réaliser les acquisitions localisées, nous avons développé un logiciel
d’aide à l’acquisition pour repérer les volumes échographiques soit par rap-
port à une référence non-invasive soit par rapport à une référence fixée dans
la structure imagée soit par rapport à ces deux références. Cette aide est ab-
solument indispensable pour assurer le bon recouvrement entre les différents
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Fig. 5.3 – En haut à gauche, l’epicondyle médial du fémur. En haut à droite,
l’épicondyle latéral du fémur. En bas, l’épine scapulaire.

volumes acquis en particulier lors de l’acquisition des volumes servant à la
construction du volume panoramique.

Remarque :
Pour l’ensemble des expérimentations, les acquisitions sont réalisées en

statique c’est-à-dire que la sonde échographique est maintenue en place grâce
à un bras mécanique. La raison est simple : le temps de balayage de la sonde
étant de plusieurs secondes il faut absolument éviter de bouger la sonde au
cours de l’acquisition de sorte que la qualité des images soit la meilleure
possible.

5.1.3.1 Acquisitions sur des sujets sains

Des volumes échographiques localisés ont été acquis sur cinq sujets selon
les protocoles suivants.
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Protocole d’acquisition au niveau des épicondyles médial et laté-
ral :

La procédure est strictement identique en médial et en latéral. Le sujet est
placé sur le dos. Un corps rigide est fixé sur la cuisse de façon non invasive.
Pour minimiser les mouvements, le membre inférieur (articulation du genou
et de la cheville) est immobilisé sur un support rigide. La sonde est maintenue
grâce à un bras mécanique pour limiter les mouvements lors de l’acquisition.
Une fois le sujet installé, neuf volumes localisés sont acquis autour de l’épi-
condyle pour former une mosaïque. Le recouvrement entre les volumes est
d’environ 50%. Ensuite, dix nouvelles acquisitions localisées supplémentaires
sont réalisées. Ces dernières étant contenues dans la mosaïque.

Protocole d’acquisition au niveau de l’épine scapulaire :
Le sujet est placé sur le ventre. Un corps rigide est fixé sur le bras de fa-

çon non invasive. Le membre supérieur est immobilisé le long du corps pour
limiter les mouvements. La sonde est maintenue grâce à un bras mécanique
pour limiter les mouvements lors de l’acquisition. Une fois le sujet installé,
neuf volumes localisés sont acquis au niveau de l’épine pour former une mo-
saïque. Le recouvrement entre les volumes est d’environ 50%. Ensuite, dix
nouvelles acquisitions localisées supplémentaires sont réalisées. Ces dernières
étant contenues dans la mosaïque.

Bilan :
Les données obtenues par cette méthode ont l’avantage d’être réalistes.

Par contre, l’inconvénient majeur de ce protocole d’acquisition est de ne pas
pouvoir obtenir des données « gold standard ».

Les problèmes rencontrés lors de ces acquisitions sont de deux natures. Il
s’agit :

– de la forte dépendance entre les données et le sujet. En effet, les ac-
quisitions réalisées sur certains sujets n’ont pas permis d’identifier de
façon certaines les structures d’intérêts que nous recherchions. Ce qui
a limité l’exploitation des données pour notre évaluation.

– de la mobilité du corps rigide non invasif. En effet, malgré l’immobilisa-
tion, nous avons constaté des déplacements importants de celui-ci. Les
mouvements sont liés principalement aux contractions des structures
musculaires situés sous le corps rigide. Ces mouvements sont difficiles
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à éviter car le temps de réalisation des acquisitions est relativement
important (environ 30 minutes pour chaque région).

En conclusion, sur l’ensemble des acquisitions réalisées, seule une partie a
pu être utilisée pour l’évaluation de notre algorithme. Ces données nous ont
permis de comparer deux mesures de similartié (information mutelle norma-
lisée et coefficient de corrélation).

5.1.3.2 Acquisitions sur un spécimen anatomique

Le problème de recalage auquel nous nous sommes intéressés est un pro-
blème de recalage rigide ; il est donc possible d’acquérir des données de ré-
férence appelées données « gold standard ». Pour cela, nous avons mis en
œuvre une expérimentation sur spécimen anatomique qui a consisté à acqué-
rir des volumes échographiques localisés par rapport à deux références : une
invasive fixée dans l’os et une autre non invasive fixée sur la peau autour de la
structure d’intérêt. Le corps rigide non invasif n’est pas suffisamment précis
pour du suivi mais il peut permettre d’initialiser le recalage. Les protocoles
d’acquisition sont les suivants.

Protocole d’acquisition au niveau des épicondyles médial et laté-
ral :

La référence « gold standard » est mise en place de façon invasive sur la
diaphyse fémorale par l’intermédiaire de broches fixées dans l’os. Une se-
conde référence est placée sur la cuisse de façon non invasive. Neuf volumes
échographiques sont acquis pour la construction d’un volume panoramique.
Le recouvrement de ces volumes est d’environ 50%. Huit volumes supplé-
mentaires contenus dans la mosaïque ont été acquis. La Figure 5.4 illustre le
système.

Protocole d’acquisition au niveau de l’épine scapulaire :
La référence « gold standard » est mise en place de façon invasive sur

l’acromion par l’intermédiaire de broches. Une seconde référence non inva-
sive est placée sur le bras, celui-ci étant immobilisé le long du corps. Neuf
volumes échographiques sont acquis pour la construction d’un volume pa-
noramique. Le recouvrement de ces volumes est d’environ 50%. Six volumes
supplémentaires contenus dans la mosaïque ont été acquis.

91



Chapitre 5 : Évaluation de l’approche proposée 92

Fig. 5.4 – Expérimentation sur spécimen anatomique. Le corps rigide 3 per-
met la localisation de la sonde échographique. Le corps rigide F invasif sert
de référence « gold standard ». Le corps rigde T non invasif est utilisé à
l’initialisation.

Bilan :
Les données obtenues par cette méthode ont l’avantage d’être assez proches

de données réelles et les acquisitions étant localisées nous disposons donc un
« gold standard ». Par contre, l’inconvénient majeur de ce protocole d’ac-
quisition est d’être assez difficile à mettre en œuvre et nécessite l’aide d’un
chirurgien.

Les problèmes rencontrés lors de ces acquisitions sont liés :
– à la taille de la sonde échographique. En effet, la sonde échographique

3D équipée de son corps rigide est assez encombrante. Ceci s’est tra-
duit par une difficulté d’obtenir une bonne congruence au niveau des
acquisitions réalisées sur les épicondyles de notre spécimen anatomique.
L’analyse a posteriori a montré la présence de nombreuses zones dans
lesquelles le couplage acoustique entre la sonde et les tissus n’était pas
correct malgré l’utilisation de gel. Par conséquent, les acquisitions réa-
lisées au niveau du genou n’ont pas pu être exploitées.

– au corps rigide non invasif. En effet, l’encombrement de la zone d’intérêt
par la sonde échographique équipée d’un corps rigide, par le corps rigide
de référence « gold standard » et par le corps rigide non invasif implique
de mobiliser le spécimen pour résoudre les problèmes de visibilité de
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l’ensemble des corps rigides. L’analyse des acquisitions a posteriori a
montré que le corps rigide non invasif a été fortement déplacé. Par
conséquent, les attitudes initiales fournies par rapport à ce corps rigide
n’ont pas pu être utilisées. Nous avons donc dû générer des attitudes
initiales par rapport à la référence « gold standard » pour exploiter les
données.

En conclusion, sur l’ensemble des acquisitions réalisées sur le spécimen
anatomique, seules celles réalisées sur la scapula ont pu être exploitées pour
l’évaluation. Ces données nous ont permis d’évaluer la robustesse et la préci-
sion de notre algorithme pour : la construction d’un volume panoramique, le
recalage d’un volume 3D sur la mosaïque construite et le recalage d’images
4D simulées sur la mosaïque construite.

5.1.3.3 Acquisitions sur un fantôme

Des données ont été acquises sur un fantôme constitué d’un os en plas-
tique de scapula et d’un morceau de viande (noix de veau). La scapula a été
équipée de broches permettant de fixer un corps rigide de référence (« gold
standard »). La sonde échographique est maintenue en place grâce à un bras
mécanique. Nous avons réalisé douze acquisitions pour la construction d’un
volume panoramique puis une séquence de vingt et une acquisitions 3D et
4D. La seule façon d’accéder aux données 4D sur notre échographe est de
réaliser une capture du flux vidéo. La Figure 5.5 illustre le système.

Bilan :
Les données obtenues lors de ce test sur fantôme ont l’avantage d’être tota-

lement localisées. Les données 3D obtenues sont de bonne qualité mais sont
un peu moins réalistes que celles obtenues sur un sujet sain ou un spécimen
anatomique. L’avantage de cette méthode est de pouvoir obtenir des données
4D même si celles-ci sont de qualité médiocre car obtenues sur la sortie vidéo.

En conclusion, cette méthode permet d’obtenir des données 3D et 4D
localisées avec précision. Ces données ont été utilisées pour évaluer le recalage
4D sur la mosaïque et comparer ce recalage au recalage 3D sur la mosaïque
(nous possédons les données 3D équivalentes aux données 4D).
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Fig. 5.5 – Expérimentation sur fantôme.

5.1.4 Bilan des acquisitions

Nous avons présenté les différentes expérimentations que nous avons mises
en place pour obtenir des données spécifiques pour évaluer les différents com-
posantes de notre algorithme de recalage. Cette étape d’acquisition des don-
nées qui, à première vue, peut sembler simple est en réalité une étape difficile.
Comme nous l’avons évoqué ci-dessus la qualité des acquisitions est influen-
cée par de nombreux facteurs ce qui implique de devoir prendre beaucoup de
précautions au cours des expérimentations.

Les trois méthodes que nous avons utilisées sont très complémentaires et
permettent une évaluation globale des performances de notre algorithme.

5.2 Évaluation des caractéristiques globales du
recalage

Dans cette section nous allons présenter les résultats que nous avons obte-
nus concernant l’évaluation des caractéristiques globales de notre algorithme
de recalage c’est-à-dire la mesure de similarité, le recouvrement entre les
volumes à recaler et le rôle de l’image de régions.
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5.2.1 Comparaison de deux mesures de similarité

Le choix de la mesure de similarité nous a conduit à comparer deux me-
sures : l’information mutuelle normalisée et le coefficient de corrélation nor-
malisé. Nous rappelons que la première est le choix le plus judicieux d’un
point de vue théorique mais qu’elle présente un inconvénient de taille qui est
de nécessiter le calcul d’un histogramme joint à chaque itération de l’algo-
rithme d’optimisation. Cette mesure est donc très gourmande en temps de
calcul. La seconde mesure est plus simple à calculer. Elle s’applique géné-
ralement au recalage monomodal ; l’échographie n’est cependant pas tout à
fait monomodale (cf. chapitre 3) mais cette mesure a été utilisée avec succès
par [Sawada 2004]. Pour comparer ces deux mesures nous avons calculé 13
recalages à partir de volumes acquis sur un sujet sain. L’inconvénient ma-
jeur de ces données est qu’elles ne possèdent pas de « gold standard ». Par
contre, l’avantage principal est que les niveaux de gris de ces données sont
les plus proches des niveaux de gris réels. Ceci justifie leur utilisation pour
la comparaison des mesures de similarité, celles-ci étant calculées sur les ni-
veaux de gris. Pour chaque recalage, nous avons utilisé les deux mesures de
similarité. En notant TNCC et TNMI les transformations calculées grâce au
coefficient de corrélation. Une fois les recalages calculés, nous avons comparé
les transformations fournies en calculant les transformations relatives Trel de
la façon suivante Trel = T−1

NCCTNMI . À partir de ces transformations rela-
tives Trel, nous avons extrait les écarts selon chaque degré de liberté et nous
avons calculé la norme de l’écart de translation et la composante angulaire
(cf. chapitre 3). Le Tableau 5.1 résume ces mesures. Les écarts entre les deux
mesures restent contenus.

À partir de ces mêmes données, nous avons aussi évalué les deux mesures
en réalisant une succession de recalage (utilisation des cycles de recalage défi-
nis dans le chapitre 4). Le calcul des cycles a été réalisé pour chaque mesure.
Pour chaque cycle, la transformation Tres issue de la composition des trans-
formations des cycles est comparée à l’identité. Le Tableau 5.2 montre les
résultats pour les cycles utilisant le coefficient de corrélation normalisé. Le
Tableau 5.3 donne les résultats pour les cycles utilisant l’information mu-
tuelle normalisée. Les résultats de ces deux tableaux nous indiquent que la
succession de recalage permet de revenir au voisinage du point de départ.

En résumé, ces deux comparaisons ne mettent pas en évidence de diffé-
rences importantes entre les deux mesures. Les écarts calculés restent assez
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Recalage n˚ TX TY TZ RX RY RZ T R
1 0,78 1,15 -0,19 0,47 0,23 0,89 1,4 1,03
2 1,13 0,56 1,17 -0,77 0,34 -0,96 1,72 1,28
3 -0,86 0,92 1,54 1,13 1,01 -1,07 1,99 1,85
4 1,42 -0,37 -1,14 -0,98 1,05 1,23 1,86 1,89
5 1,11 -1,10 1,34 -1,12 1,45 1,12 2,06 2,14
6 0,87 -1,21 -0,71 1,42 -0,37 -0,45 1,65 1,54
7 -0,96 0,79 -1,30 0,78 1,12 1,23 1,80 1,84
8 -0,75 1,12 1,23 1,09 -1,20 -1,37 1,82 2,13
9 1,05 1,09 1,11 -0,92 0,79 1,18 1,88 1,69
10 1,45 -1,01 1,34 1,18 1,11 -1,50 2,22 2,20
11 -1,37 -0,93 1,20 1,01 -0,86 1,21 2,04 1,79
12 -0,59 -0,45 1,41 1,32 -0,49 1,19 1,59 1,84
13 0,77 1,51 -1,33 1,18 -0,97 1,30 2,15 2,00

Tab. 5.1 – Comparaison information mutuelle normalisée et coefficient de
corrélation normalisé. Les écarts en translations sont exprimés en millimètres
et les écarts en rotations sont exprimés en degrés. Les colonnes TX, TY et
TZ représentent les écarts en translation. Les colonnes RX, RY et RZ repré-
sentent les écarts en rotation. T représente la norme du vecteur translation
de Tres. R représente la composante angulaire de Tres.

Cycles n˚ T R
V1V2V3 1,84 1,69
V4V5V6 1,77 1,40
V7V8V9 1,55 1,87
V1V4V7 1,89 1,77
V2V5V8 2,19 1,85
V3V6V9 2,08 2,26

Tab. 5.2 – Écarts sur les cycles lorsque l’on utilise le coefficient de corrélation
normalisé. T représente la norme du vecteur translation de Tres. R représente
la composante angulaire de Tres.

proches par conséquent les deux mesures semblent permettre de converger
vers les mêmes bassins d’attraction et donc vers des solutions proches.
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Cycles n˚ T R
V1V2V3 1,97 1,63
V4V5V6 1,62 1,88
V7V8V9 1,70 1,81
V1V4V7 1,85 2,00
V2V5V8 1,96 1,96
V3V6V9 2,12 1,96

Tab. 5.3 – Écarts sur les cycles lorsque l’on utilise l’information mutuelle
normalisée. T représente la norme du vecteur translation de Tres. R représente
la composante angulaire de Tres.

5.2.2 Évaluation de l’influence du recouvrement

Nous avons cherché à mettre en évidence l’importance du recouvrement
nécessaire pour le bon fonctionnement du recalage. Pour cela, nous avons
effectué 18 recalages à partir de volumes acquis sur un sujet sain. Pour chaque
recalage, nous avons évalué s’il était correct ou non, puis nous avons calculé
le recouvrement entre les deux volumes recalés. Le graphique de la Figure 5.6
montre les résultats obtenus. Les faibles recouvrements (inférieurs à 40%) ne
permettent pas de recaler les images correctement. Ce résultat est important
et justifie la nécéssité de construire un volume panoramique pour permettre
un recouvrement maximal entre les différents volumes en présence.

5.2.3 Étude du rôle de l’image de régions

Nous avons cherché à mettre en évidence l’apport de l’image de régions
sur les trois critères suivants :

1. le nombre d’itérations de l’algorithme ;

2. la taux de réussite de recalage ;

3. la précision du recalage.

Pour étudier le rôle de l’image de régions sur le premier critère, nous
avons utilisé neuf volumes provenant des acquisitions effectuées sur sujets
sains. Ces données ne disposant pas de « gold standard », nous avons calculé
en parallèle la composition des transformations sur chaque cycle en utilisant
deux variantes de notre algorithme. La première variante consiste à utiliser
uniquement les images brutes pour calculer le recalage. Dans cette version
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Fig. 5.6 – Réussite et échec en fonction du recouvrement entre les volumes.

de notre algorithme, nous utilisons le résultat de l’extraction de l’interface
osseuse pour définir un masque autour de cette interface pour ne conserver
que la zone contenant de l’information. La seconde version utilise les images
de régions définies dans le chapitre 3. Le Tableau 5.4 montre que l’utilisation
de l’image de régions permet de réduire le nombre d’itérations nécessaires à
l’algorithme pour converger. Cependant, il faut noter que le nombre d’itéra-
tions n’est pas totalement représentatif du temps de convergence. En effet,
dans le cas où nous n’utilisons pas les images de régions, la taille des images
à recaler est plus faible du fait de l’utilisation d’un masque dans les images.
En revanche, dans le cas où nous utilisons les images de régions, deux images
supplémentaires sont traitées. Par conséquent, l’utilisation de l’image de ré-
gions permet une convergence plus rapide avec un temps de calcul similaire
car il y a plus de données à traiter.

Pour étudier le rôle de l’image de régions sur le deuxième et le troisième
critère, nous avons utilisé neuf volumes obtenus au cours de l’expérimenta-
tion sur spécimen anatomique. Pour ces données, nous disposons d’un « gold
standard ». Pour chaque couple de recalage possible entre ces volumes, nous
avons généré de façon aléatoire 13 attitudes initiales 1. Ceci nous a permis de
calculer 156 recalages. La distinction entre les recalages réussis et échoués a
été faite par l’utilisation de deux seuils définis de façon empirique. En effet,

1. Les attitudes initiales données par le marqueur non invasif n’étant pas utilisable
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Cycles n˚ Diminution du nombre d’itérations
V1V2V3 15,22%
V4V5V6 20,65%
V7V8V9 9,21%
V1V4V7 15,14%
V2V5V8 10,32%
V3V6V9 17,77%

Tab. 5.4 – Influence de l’image de régions sur le nombre d’itérations.

les erreurs mesurées laissent apparaître deux groupes distincts. Les valeurs
seuils que nous avons définies sont donc de 2,5 mm et 2,5 ˚. L’influence de
l’image de régions sur le taux de réussite est donnée dans le Tableau 5.5. On
remarque que l’image de régions joue un rôle important dans la réussite du
recalage. En effet, l’utilisation de l’image de régions permet d’améliorer la
réussite de recalage en passant d’un taux de 68, 59% à 80, 77%. Le Tableau
5.6 montre les résultats obtenus pour le critère de précision. L’analyse des
valeurs fournies par ce tableau n’indique pas d’amélioration notable de la
précision.

Réussite Echec
Avec image de régions 126 (80,77%) 30 (19,23%)
Sans image de régions 107 (68,59%) 49 (31,34%)

Tab. 5.5 – Influence de l’image de régions sur la réussite ou l’échec du reca-
lage. Les valeurs seuils pour distinguer les réussites des échecs sont définies
à 2,5 mm et 2,5˚.

En conclusion, l’image de régions permet de diminuer le nombre d’itéra-
tions nécessaires à l’algorithme pour converger sans pour autant accélérer le
temps de calcul. Cette diminution du nombre d’itérations pourrait s’expli-
quer par un bassin d’attraction plus « marqué », c’est-à-dire une fonction de
similarité plus discriminante. Cette image de régions permet surtout d’amé-
liorer le taux de réussite du recalage sans dégrader ni améliorer la précision
du recalage. Elle permet de rendre un peu plus robuste le recalage.
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Ta Ra Ts Rs
Min 0,79 0,92 0,61 0,80
Max 2,21 2,07 2,28 2,28
Moy 1,83 1,78 1,97 1,76
Var 1,09 1,17 1,21 1,19

Tab. 5.6 – Influence de l’image de régions sur la précision du recalage. Ta et
Ra sont les erreurs obtenues en utilisant l’image de régions. Ts, Rs sont les
erreurs obtenues respectivement lorsque l’image de régions n’est pas utilisée.
Les données présentent les résultats obtenus sur les recalages réussis (seuils
définis à 2,5 mm et 2,5˚).

5.3 Construction d’un volume panoramique

Dans cette section nous allons évaluer les performances de notre algo-
rithme appliqué à la construction d’un volume panoramique.

5.3.1 Influence de l’interpolation

Afin de pouvoir recaler les données de suivi au volume panoramique il
faut :

1. construire l’image du volume panoramique en prenant en compte les
recouvrements entre les volumes ;

2. construire l’image de régions du volume panoramique.

Dans le but d’évaluer l’influence de l’interpolation, nous avons évalué trois
méthodes :

1. interpolation des données brutes puis à partir de ces données calcul
d’une nouvelle image de régions ;

2. interpolation des données brutes puis interpolation des images de ré-
gions (pas d’extraction de l’interface) des données d’origine ;

3. interpolation des données brutes puis interpolation des positions de
l’interface permettant la construction d’une nouvelle image d’interface.

Pour ces trois méthodes, nous avons étudié le recouvrement de 2, 3 ou 4
volumes. Le nombre de tests pouvant être réalisé est limité car nous avons
peu de volumes permettant d’obtenir le recouvrement de 4 volumes. Nous
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avons choisi d’utiliser une interpolation linéaire pour les données brutes. La
Figure 5.7 illustre le résultat de la construction d’un volume panoramique.

Fig. 5.7 – Exemple de volume panoramique.

La première méthode consiste à interpoler les valeurs des intensités des
images échographiques sur la zone de recouvrement. Ensuite, à partir du
résultat de cette interpolation, notre algorithme d’extraction d’interface est
appliqué. Le critère d’évaluation utilisé pour évaluer cette méthode est le
nombre de points détectés par l’algorithme d’extraction de l’interface. Le
comptage est réalisé pour les trois types de recouvrement (2, 3 ou 4 volumes)
sur une zone de taille identique (43 × 62 × 137). Le Tableau 5.7 consigne
les résultats. On remarque que plus l’interpolation est importante, c’est-à-
dire plus le nombre de volumes impliqués est important, plus la détection
de l’interface est difficile. Ceci s’explique par le fait que l’interpolation des
niveaux de gris des images échographiques et les erreurs de recalage lissent
l’interface. Ce qui se traduit par une perte de sélectivité de notre algorithme
d’extraction d’interface.

Nombre de volumes se recouvrant 2 volumes 3 volumes 4 volumes
Jeu de données 1 987 734 498
Jeu de données 2 1023 785 511

Tab. 5.7 – Nombre de points d’interface détectés lors de l’application de
l’algorithme d’extraction de l’interface sur des données interpolées.

La deuxième méthode consiste à interpoler à la fois les intensités des
images échographiques et les intensités des images de régions. Contrairement
à la première méthode, celle-ci ne nécessite donc pas de nouvelle extraction
de l’interface.
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Le graphique situé en haut à gauche de la Figure 5.8 représente le cas
théorique. Dans cette situation l’ensemble des profils sont parfaitement su-
perposés. Les graphiques situés en haut à droite et en bas de la Figure 5.8
montrent le résultat de l’interpolation réalisée sur deux et trois profils. L’in-
formation importante à retenir de ces différents graphiques est que, bien que
le profil interpolé varie de la même façon que les profils originaux, l’incerti-
tude de la position de l’interface a tendance à s’élargir à cause du processus
d’interpolation.

Fig. 5.8 – Interpolation sur les profils des images de régions. En haut à
gauche : cas théorique. En haut à droite : recouvrement de deux volumes. En
bas : recouvrement de trois volumes.

Enfin, la troisième méthode consiste à interpoler les intensités des images
échographiques et à construire une nouvelle image de régions à partir de la
position moyenne de l’interface. La Figure 5.9 illustre cette méthode d’inter-
polation.
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Fig. 5.9 – Ajustement d’un profil élémentaire utilisé pour la construction
d’image de régions sur la position moyenne de l’interface.

Pour compléter notre étude sur l’influence de l’interpolation, nous avons
utilisé des données disposant d’un « gold standard ». Cette évaluation a
consisté à recaler des volumes 3D sur un volume panoramique. À partir de
trois volumes indépendants de la construction de la mosaïque, nous avons
généré cent attitudes initiales par volume pour couvrir l’ensemble des de-
grés de liberté. Nous avons ensuite calculé les recalages en utilisant les trois
méthodes d’interpolation. Le Tableau 5.8 donne le taux de réussite des diffé-
rentes méthodes. On remarque que la méthode 3 est celle donnant le meilleur
taux de réussite. En terme de précision, le Tableau 5.9 ne met pas en évidence
de différences importantes entre les trois méthodes. Notre choix s’est donc
porté sur la méthode d’interpolation 3.

Méthode 1 Méthode 2 Méthode 3
Volume 1 75% 79% 82%
Volume 2 82% 88% 88%
Volume 3 77% 82% 83%

Tab. 5.8 – Influence de l’interpolation sur la réussite du recalage d’un volume
3D sur une mosaïque.
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Méthode 1 Méthode 2 Méthode 3
Min 0,56 0,61 0,59
Moy 1,81 1,86 1,80
Max 2,72 2,85 2,73
Var 0,21 0,22 0,21

Tab. 5.9 – Influence de l’interpolation sur la précision du recalage d’un vo-
lume 3D sur une mosaïque.

5.3.2 Évaluation et résultats avec « gold standard »

L’évaluation de notre méthode de recalage pour la construction d’un vo-
lume panoramique a été effectué sur les données acquises au niveau de la
scapula d’un spécimen anatomique. Ces données disposent d’un « gold stan-
dard ». À partir des neuf volumes acquis pour construire une mosaïque (soit
12 recalages possibles), nous avons généré 13 attitudes initiales par reca-
lage possible. Ce qui nous a permis d’obtenir d’effectuer 156 recalages. Pour
quantifier les erreurs de recalage, nous avons comparé la distance de 9 points
particuliers du volumes (cf. chapitre 4). Ces distances sont calculées grâce à
la connaissance de la transformation de référence. La séparation des recalages
ayant réussi et des recalages ayant échoué est déterminée de façon automa-
tique grâce au calcul du seuil d’Otsu (sur TRE). Sur nos données cette valeur
est de 2,32mm. Les résultats obtenus sont donnés dans le Tableau 5.10. Le
taux de réussite de notre méthode est de 80% environ. L’analyse plus fine de
ces données est indiquée dans le Tableau 5.11. Ce tableau nous donne une
valeur de la précision moyenne de 1,89 mm.

Réussite Echec
Avec image de régions 125 (80,12%) 31 (19,87%)

Tab. 5.10 – Réussite du recalage pour la construction d’un volume panora-
mique. La valeur seuil pour déterminer les réussites des échecs est calculée
par le seuillage d’Otsu. Cette valeur est dans notre cas de 2,32 mm.

5.3.3 Précision

L’évaluation de notre algorithme à l’aide d’un « gold standard » nous a
permis de quantifier la précision de notre méthode. L’erreur moyenne com-
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Réussite Echec
Min 0,67 2,83
Moy 1,89 3,76
Max 2,82 4,94
Var 0,23 0,51

Tab. 5.11 – Évaluation de la construction du volume panoramique avec un
« gold standard ». Les résultats sont calculés sur les erreurs de distances entre
les 8 sommets et le centre du volume. La séparation entre réussite et échec est
obtenue de façon automatique grâce au seuillage d’Otsu appliqué sur TRE.
Cette valeur de seuil est de 2,32mm.

mise sur nos données est d’environ 1,89mm. Nous avons cherché à augmenter
cette précision. Pour cela, nous avons envisagé d’ajouter une étape de re-
calage supplémentaire. Cette étape supplémentaire utilisait uniquement les
images brutes. L’attitude initiale était le résultat du recalage précédent. Les
résultats obtenus sont indiqués dans le Tableau 5.12. On remarque qu’il n’y
a aucune amélioration du taux de réussite et de la précision du recalage.

Sans étape supplémentaire Avec étape supplémentaire
Réussite 80,12% 80,12%

Min 0,67 0,71
Moy 1,89 1,92
Max 2,82 2,76
Var 0,23 0,22

Tab. 5.12 – Comparaison des performances de l’algorithme utilisant une
étape supplémentaire de recalage.

5.4 Suivi - Recalage 3D / mosaïque

Une fois notre volume panoramique construit, nous nous sommes intéres-
sés au suivi. Pour cela, nous avons tout d’abord évalué la capacité de notre
algorithme à recaler un volume 3D sur une mosaïque.
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5.4.1 Rôle de l’image de régions

Nous avions montré précédemment que l’image de régions jouait un rôle
important lors du recalage utilisé pour la construction d’un volume panora-
mique. Nous avons cherché à mesurer l’influence de cette image de régions
lors du recalage d’un volume 3D sur une mosaïque. Pour cela, nous avons
utilisé les mêmes données que pour l’étude de l’influence de l’interpolation.
Nous avons donc procédé à 300 recalages en utilisant deux versions de notre
algorithme : celle utilisant les images de régions et celle n’utilisant que les
images brutes. Les résultats sont indiqués dans le Tableau 5.13. On constate
une amélioration significative du taux de réussite lorsque nous utilisons les
images de régions. Ces images jouent donc un rôle majeur dans notre méthode
de recalage.

Avec image
d’interface

Réussite Echec Sans image
d’interface

Réussite Echec

Volume 1 82 (82%) 18 (18%) Volume 1 67 (67%) 33 (33%)
Volume 2 88 (88%) 12 (12%) Volume 2 75 (75%) 25 (25%)
Volume 3 83 (83%) 17 (17%) Volume 3 71 (71%) 29 (29%)

Tab. 5.13 – Influence de l’image de régions selon la méthode d’interpolation
3 dans le cas du recalage 3D sur une mosaïque. Pour chaque volume 100
attitudes initiales sont utilisées.

5.4.2 Évaluation et résultats avec « gold standard »

L’évaluation du recalage d’un volume 3D sur une mosaïque a été réalisée
en utilisant les données « gold standard » obtenues au cours de l’expérimenta-
tion sur spécimen anatomique. Neuf volumes ont été utilisés pour construire
la mosaïque et trois autres ont permis d’évaluer l’algorithme de recalage.
Ces trois volumes nous permettent de calculer 300 recalages. Les erreurs de
recalage ont été mesurées par l’intermédiaire de distances entre des points
particuliers (cf. chapitre 4). Le Tableau 5.14 donne les résultats obtenus.
La séparation des échecs et des réussites est obtenue de façon automatique
grâce au seuillage d’Otsu appliqué sur l’erreur moyenne. La valeur calculée
est de 2,18mm. On constate que l’erreur moyenne commise lors de la réus-
site du recalage est de 1,80mm. Cette valeur est un peu meilleure que celle
que nous avions obtenue lors de la construction de la mosaïque. De la même
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façon, le taux global de réussite sur nos données est de 84% contre 80%. Ces
différences s’expliquent par la variation du taux de recouvrement entre les
volumes. En effet, dans le cas de la construction du volume panoramique,
nous avions montré que la réussite du recalage dépendait du recouvrement
entre les volumes. Dans le cas du recalage d’un volume 3D sur la mosaïque,
le recouvrement est quasiment total. Par conséquent, le recalage utilise la
quasi totalité des informations présentent dans les images. Ceci justifie la
nécessité de construire un volume panoramique de référence afin de garantir
le recouvrement maximal entre les volumes à recaler.

Réussite Echec
Var. 0,21 0,47
Min. 0,59 2,70
Moy. 1.80 3,96
Max. 2,73 5,31

Tab. 5.14 – Recalage 3D / mosaïque. Le taux de réussite est de 84% et le
seuil donné par Otsu est de 2.18mm.

5.4.3 Robustesse

Un autre critère important lors de l’évaluation d’un algorithme de recalage
est la robustesse. Pour l’étudier dans le cas du recalage d’un volume 3D sur
un volume panoramique, nous avons procédé de la façon suivante. À partir de
trois volumes non impliqués dans la construction de la mosaïque, nous avons
généré 11 attitudes initiales pour chaque intervalle de distance compris entre
7 et 22 mm par rapport à la position donnée par le « gold standard ». Les
résultats de cette étude se trouvent sur le graphique de la Figure 5.10. Sur ce
graphique, les trois courbes représentent, par intervalle de distance, le taux
de réussite, le taux d’échec et le taux de recalage ne pouvant pas être calculés
du fait d’un recouvrement trop faible.

Dans le domaine des petits déplacements, notre algorithme offre de bonnes
performances. Ceci est intéressant pour le problème du suivi. En effet, dans le
cas du suivi, le résultat du recalage précédent sert d’initialisation au recalage
courant ce qui veut dire que l’attitude initiale devrait être « assez proche »
de la solution du recalage.
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Fig. 5.10 – Répartition des échecs et des réussites en fonction de la distance
entre l’attitude initiale et la position recalée donnée par le « gold standard »
dans le cas du recalage 3D sur la mosaïque.

5.5 Suivi - Recalage 4D / mosaïque

L’évaluation de notre algorithme de recalage 4D sur un volume pano-
ramique a été réalisée en deux étapes. Tout d’abord nous avons utilisé des
images 4D calculées dans des volumes 3D. Puis, nous avons utilisé des images
4D réelles issues de captures vidéo de l’échographe. Dans les deux situations,
la transformation de référence est connue.

5.5.1 Données 4D simulées

Nous rappelons que lors de notre expérimentation sur spécimen anato-
mique, nous avons pu acquérir douze volumes échographiques au niveau de
la scapula. Neuf ont été utilisés pour construire un volume panoramique. Les
trois restant ont servi :

1. à générer trois couples de coupes échographiques 4D par volume (les
coupes étant médio-centrales) ;

2. à générer trois séquences de couples d’images 4D (Figure 5.11) pour re-
présenter une trajectoire simulant un déplacement de la structure ana-
tomique (les coupes ne correspondent pas aux coupes médio-centrales,
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l’inconvénient majeur de cette technique étant que les déplacements
sont limités au plan parallèle au plan d’acquisition du volume consi-
déré).

Fig. 5.11 – Séquence de trois couples d’images 4D obtenues à partir d’un
volume 3D.

5.5.1.1 Définition d’une séquence

Les trois séquences que nous avons définies pour simuler une trajectoire
sont construites de la façon suivante. À partir d’un volume non impliqué
dans la construction de la mosaïque, nous avons généré une séquence de 300
couples d’images dont le premier couple d’images 4D se trouve au centre
du volume. Puis, les couples de coupes 4D suivantes se trouvent à 2 mm
de la position du couple précédent selon quatre directions : Nord, Sud, Est
ou Ouest. Le chemin ainsi défini est illustré sur la Figure 5.12. L’attitude
initiale du recalage courant est donnée par le recalage précédent. Enfin, nous
avons produit deux séquences supplémentaires de respectivement 150 et 100
couples d’images 4D en sélectionnant un couple sur deux ce qui simule des
déplacements de structures osseuses plus importants entre deux acquisitions.

5.5.1.2 Évaluation et résultats

À partir des 3 couples d’images 4D obtenues dans la situation 1, nous
avons engendré cent attitudes initiales (les mêmes que celles utilisées lors
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Fig. 5.12 – Exemple d’une séquence obtenue à partir d’un volume 3D. Les
ellipses colorées matérialisent les zones dans lesquelles le recalage a échoué.
Les échelles sont données en pixels.

du recalage 3D sur la mosaïque). Le but de cette expérimentation est de
pouvoir comparer directement les performances de l’algorithme de recalage
3D sur une mosaïque avec l’algorithme de recalage 4D sur une mosaïque.
Les résultats des recalages calculés sont donnés dans le Tableau 5.15. Pour
comparaison, les résultats du recalage 3D sur la mosaïque se trouvent dans
le Tableau 5.14. Nous constatons que la méthode de recalage utilisant des
images 4D est moins performante que celle utilisant des volumes 3D. En
effet, le taux de réussite est de 69% contre 84% et la précision moyenne est
de 1,89 mm contre 1,80 mm. Ceci est logique car les images 4D contiennent
moins d’informations que les images 3D ; par conséquent le recalage est plus
difficile à réaliser.

À partir des images obtenues avec la méthode 2, nous avons réalisé trois
séries de recalages à partir de chaque séquence. L’attitude initiale du reca-
lage courant est le résultat du recalage précédent. Dans les situations où le
recalage échoue (le seuil retenu est 2 mm ; il correspond à la taille du pas de
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Réussite Echec
Var. 0,32 0,87
Min. 0,47 2,85
Moy. 1.91 4,26
Max. 2,86 6,41

Tab. 5.15 – Recalage 4D / mosaique. Le taux de réussite est de 69% et le
seuil donné par Otsu est de 2.71mm.

la séquence N˚1) ou lorsque le nombre d’itérations maximum est dépassé,
nous réinitialisons l’attitude initiale courante de deux façons : soit en utili-
sant le recalage précédent soit en utilisant la position donnée par le « gold
standard ». Lorsque la ré-initialisation échoue, on passe au recalage suivant.
Les résultats obtenus pour les trois séquences se trouvent dans le Tableau
5.16. La ré-initialisation du recalage permet de suivre une structure avec un
taux de réussite de 87% environ et une erreur moyenne de 1,50 mm. La dis-
tribution des erreurs pour les trois séquences est illustrée sur la Figure 5.16.
Nous avons aussi cherché à déterminer si les erreurs étaient localisées dans
des zones particulières des images. Les ellipses colorées de la Figure 5.12 cor-
respondent aux erreurs matéralisées par des ellipses colorées se trouvant sur
le graphique de la Figure 5.13. Nous constatons que la localisation privilégiée
des erreurs se trouve sur le bord du volume. Notre sonde échographique étant
à balayage angulaire, la qualité des images est moins bonne sur les bords du
volume du fait de l’interpolation. Ceci est une des raisons expliquant pour-
quoi le recalage des images situées sur les bords est plus difficile.

Le problème de la ré-initialisation est principalement lié à la détection
de l’erreur. Sur nos données d’évaluation, nous connaissons la transforma-
tion recherchée ce qui nous permet de détecter l’erreur commise. Dans une
situation réelle, il n’est pas possible d’avoir accès à cette information. Pour
essayer de détecter les erreurs, on peut avoir recours à une double initiali-
sation systématique c’est-à-dire que le recalage Ri est pour deux attitudes
initiales. Celles-ci sont : le résultat Ti−2 du recalage Ri−2 et le résultat Ti−1 du
recalage Ri−1. La Figure 5.14 illustre ce principe de la double initialisation.
Cette stratégie n’est pas satisfaisante car elle nécessite :

1. de définir un critère permettant de juger si les deux solutions calculées
sont proches. Il faut remarquer que même si les recalages sont proches,
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Réinitialisation GS GS GS Préc Préc Préc
Séquence 1 2 3 1 2 3

Nombre de pas 300 150 100 300 150 100
Réussite 89,67% 88,00% 84,00% 90,33% 87,33% 85,00%

Min 0,61 0,57 0,45 0,61 0,43 0,28
Moy 1,42 1,47 1,51 1,45 1,38 1,46
Max 3,60 3,81 3,74 3,71 3,73 3,76
Var 0,34 0,43 0,39 0,40 0,42 0,41

Tab. 5.16 – Recalage de séquences 4D / mosaïque selon deux stratégies de
ré-initialisation. GS signifie que la ré-initialisation a été faite par rapport au
« gold standard » et Préc indique que la ré-initialisation a été réalisée par
rapport au résultat du recalage précédent.

il n’est pas garanti que le recalage soit correct ;

2. de faire un choix entre les deux solutions. Dans le cas où les recalages
sont proches, nous pouvons par exemple calculer une solution mélan-
geant les deux solutions. Tandis que dans le cas où les recalages sont
très différents, nous ne savons pas si l’une des solutions est correcte et
donc nous ne savons pas quelle décision prendre.

La détection de l’erreur est un véritable problème pour l’utilisation pra-
tique de notre méthode.

5.5.1.3 Robustesse

Nous avons étudié la robustesse de la même manière que pour le recalage
3D sur la mosaïque. Le graphique de la Figure 5.15 donne la répartition
des réussites et des échecs en fonction de la distance entre l’attitude initiale
et la position recalée donnée par le « gold standard ». Ce graphique est à
rapprocher du graphique de la Figure 5.10. On constate que dans le cas du
recalage 4D, le nombre d’images ne pouvant être recalées par manque de
recouvrement croît rapidement en fonction de la distance.

5.5.2 Avec des données 4D réelles

L’acquisition de données 4D réelles ne peut être obtenue que par l’uti-
lisation d’un dispositif de capture vidéo. Les images obtenues ainsi sont de

112



Chapitre 5 : Évaluation de l’approche proposée 113

Fig. 5.13 – Répartition des erreurs du suivi pour les trois séquences définies
ci-dessus.
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Fig. 5.14 – Principe de la double initialisation au cours du suivi. Le recalage
Ri est initialisé avec le résultat Ti−2 du recalage Ri−2 et le résultat Ti−1 du
recalage Ri−1.

Fig. 5.15 – Répartition des échecs et des réussites en fonction de la distance
entre l’attitude initiale et la position recalée donnée par le gold standard dans
le cas du recalage 4D sur la mosaïque.

qualité très inférieure à l’image digitale. La Figure 5.17 illustre cette diffé-
rence de qualité entre une image 4D obtenue grâce à un volume 3D et la
même image obtenue par l’intermédiaire de la sortie vidéo. La Figure 5.18
montre l’histogramme de l’image de différence entre les deux images.

5.5.2.1 Évaluation et résultats

Les données utilisées pour évaluer l’algorithme ont été obtenues sur un
fantôme. Nous disposons d’un « gold standard » et des données 3D équi-
valentes aux données 4D. Comme le montre le Tableau 5.17, l’application
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Fig. 5.16 – Répartition des erreurs sur le chemin défini sur la Figure 5.12.

Fig. 5.17 – Comparaison de la qualité des images. À droite une image obtenue
à partir d’un volume 3D. À gauche une image obtenue par l’intermédiaire
d’un dispositif de capture vidéo.

de notre algorithme sur les images 4D donne de mauvais résultats. En ef-
fet, le taux de réussite est inférieur à 50% et l’erreur moyenne commise est
d’environ 2,27 mm. Ce mauvais score s’explique en partie par une mauvaise
détection de l’interface osseuse ceci se traduisant par une image de régions
de moins bonne qualité. Pour mettre en évidence le rôle de cette détection,
nous avons utilisé les images de régions extraites du volume 3D équivalent au
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lieu d’utiliser celles calculées sur les images 4D réelles. La Figure 5.19 montre
les images de régions construites. On constate que la quantité d’information
exploitable sur l’image de régions construite à partir de l’image 4D réelle
est beaucoup plus faible que celle disponible sur l’image construite à partir
de l’image 3D équivalente. Les résultats obtenus sont légèrement améliorés
comme le montre la Tableau 5.17. La raison principale pour laquelle le re-
calage ne fonctionne pas correctement est directement lié à la qualité des
images 4D. Celles-ci, sont trop lissées pour pouvoir être comparées efficace-
ment avec un volume panoramique qui comparativement à ces images est de
bonne qualité.

Fig. 5.18 – Comparaison d’une image 3D et d’une image 4D obtenue par une
capture sur la sortie vidéo. L’histogramme représente l’image de différence
entre ces deux images.

Image de régions calculée à partir de Réussite Echec
L’image 4D réelle 10 (47,62%) 11(52,38%)

Du volume 3D équivalent 12 (57,14%) 9(42,86%)

Tab. 5.17 – Comparaison des recalages 4D / mosaïque selon l’utilisation de
l’image de régions provenant soit de l’image 4D soit du volume 3D équivalent.
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Fig. 5.19 – Comparaison de la qualité des images de régions. À droite une
image de régions construire à partir d’un volume 3D. À gauche une image de
régions construite à partir d’une image 4D réelle.

Le Tableau 5.18 indique la réussite ou l’échec du recalage en fonction de
la distance de l’attitude initiale par rapport au « gold standard ». À travers
ce tableau, nous cherchions à voir s’il existait une corrélation entre les échecs
et la distance entre l’attitude initiale et le « gold standard ». Les échecs
intervenant à toutes les distances, nous ne pouvons pas les expliquer par un
simple critère de distance.

Enfin, nous avons utilisé les volumes 3D dont nous disposions pour ex-
traire les images 4D équivalentes. Les résultats du recalage sont donnés dans
le Tableau 5.19. Si nous comparons ces résultats à ceux que nous avions ob-
tenus lorsque nous avions généré des séquences de suivi (cf. Tableau 5.16),
on constate qu’ils sont moins bons. Cette différence de performances peut
s’expliquer par la différence de distance entre l’attitude initiale et le « gold
standard ». En effet, dans la situation où nous avions créée des séquences,
les distances étaient comprises entre 2 et 6 mm alors que celles de ce dernier
jeu de données se situent entre 6,54 et 12,62 mm.
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Volume Distance / GS en mm Réussite ou échec
1 8,37 Réussite
2 12,44 Échec
3 6,78 Réussite
4 10,59 Réussite
5 7,85 Échec
6 11,12 Échec
7 8,76 Réussite
8 9,43 Réussite
9 6,93 Réussite
10 10,54 Échec
11 7,07 Échec
12 9,53 Réussite
13 8,61 Échec
14 9,28 Échec
15 7,49 Réussite
16 12,62 Échec
17 9,86 Réussite
18 8,71 Échec
19 6,54 Échec
20 8,16 Échec
21 7,92 Réussite

Tab. 5.18 – Réussite ou échec du recalage d’images 4D selon la distance entre
l’attitude initiale et le « gold standard ».

Réussite Var Min Moy Max
Images 4D à partir du vo-
lume 3D équivalent

71% 1,01 0,71 1,99 4,37

Tab. 5.19 – Suivi réalisé à partir d’images 4D, obtenues par l’intermédiaire
d’un volume 3D, équivalentes aux images 4D réelles.

5.6 Le temps de calcul

Dans cette dernière section, nous allons donner les temps de calcul moyens
nécessaires pour notre algorithme. Il est important de noter que les temps
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présentés ici ont été mesurés sur un logiciel de recherche et que les perfor-
mances des algorithmes ont été mesurées sur des algorithmes non optimisés.

L’étape de notre algorithme qui consiste à extraire l’interface osseuse
des volumes échographiques et à construire une image de régions prend en
moyenne 91 secondes. Le recalage proprement dit prend en moyenne 87 se-
condes lorsque l’on utilise des volumes 3D et nous avons mesuré un temps
moyen de 24 secondes lorsque l’on utilise des images 4D.

5.7 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté les résultats de l’évaluation de notre
algorithme de recalage appliqué à la construction d’un volume panoramique
et au suivi 3D et 4D, c’est-à-dire au recalage de données 3D ou de données 4D
sur un volume panoramique de référence. Nous avons pu justifier le choix de
la mesure de similarité que nous avons utilisée. Nous avons aussi pu mettre
évidence les rôles essentiels de la construction d’un volume panoramique pour
maximiser le recouvrement et de l’introduction de l’image de régions. Enfin,
nous avons évalué la précision de notre algorithme dans chaque situation. La
précision moyenne de la construction de la mosaïque est d’environ 1,89 mm
pour un taux de réussite de 80% environ. Celle obtenue dans le cas du recalage
3D sur la mosaïque est d’environ 1,80 mm pour un taux de réussite de 84%
environ. Puis, l’évaluation de l’algorithme permettant de recaler des données
4D sur une mosaïque a montré que le suivi sur des données 4D de bonne
qualité était possible avec une précision moyenne de l’ordre de 1,50 mm et
un taux de réussite d’environ 87,5%. Mais pour cela, il faut parfois détecter
une erreur trop importante pour réinitialiser l’algorithme. Enfin, nous avons
montré que l’utilisation de données 4D réelles obtenues sur la sortie vidéo
de l’échographe ne permettait pas d’obtenir un recalage correct. Un autre
échographe permettant l’accès aux données 4D numérique permettrait de se
départir de ce problème.
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6.1 Contribution de la thèse

Dans ce manuscrit, nous avons présenté un algorithme de recalage d’images
échographiques de structures osseuses. Cette technique a été développée dans
le but de suivre une structure osseuse de façon non-invasive.

Cette technique de recalage est originale dans le sens où elle intègre, au
sein d’une mesure de similarité iconique, des connaissances a priori issues
d’une estimation de la position d’une interface osseuse. Cette méthode se
décompose en trois étapes. Une première étape permet d’obtenir une estima-
tion de la position de l’interface osseuse dans des images échographiques. Une
deuxième étape permet de construire à partir de cette estimation une image
de régions ; cette classification des pixels dans les images permet d’augmenter
l’information fournie par les intensités des pixels en distinguant, selon leurs
régions, des pixels de même intensité. Enfin, l’information fournie par l’image
de régions est intégrée à la mesure de similarité pour le recalage.
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L’algorithme de recalage développé est décliné en trois versions, via des
adaptations mineures, permettant de résoudre trois problèmes :

1. la construction d’un volume échographique panoramique ;
2. le recalage d’un volume échographique sur un volume panoramique ;
3. le recalage de deux coupes orthogonales dites 4D sur un volume pano-

ramique pour du suivi.

Ces trois utilisations de l’algorithme ont été évaluées par l’intermédiaire
d’expérimentations sur sujets sains, sur un fantôme et sur un spécimen ana-
tomique. Les résultats que nous avons obtenus sur nos jeux de données sont
encourageants. Pour le problème (1) la précision moyenne du recalage ob-
tenue est de l’ordre de 1,89 mm pour un taux de réussite de 80%, pour le
problème (2) la précision moyenne du recalage obtenue est de l’ordre de 1,80
mm pour un taux de réussite de 84% et enfin pour le problème (3) les ré-
sultats sont un peu plus nuancés. En effet, selon la qualité des données les
résultats de notre approche sont très contrastés : sur des données de bonne
qualité obtenues par l’intermédiaire d’un volume 3D nous arrivons à obtenir
une précision de l’ordre de 1,50 mm pour un taux de réussite de 87% alors
que sur des données de mauvaise qualité obtenues par l’intermédiaire d’une
capture vidéo, la précision moyenne s’établit à 2,27 mm pour un taux de
réussite de 47% environ.

6.2 Possibles améliorations

Une des premières améliorations possibles est liée à la robustesse de la
méthode développée. Pour cela, il est indispensable de mettre au point une
mesure ou une méthode permettant d’avoir une indication sur la qualité de la
transformation estimée à un instant donné. Dans ce sens, nous avions utilisé
une stratégie qui consistait à utiliser les résultats des deux recalages précé-
dents pour initialiser le recalage courant. Cette solution reste difficilement
utilisable en pratique. En effet, cette technique fournie deux tranformations
qu’il est nécessaire de comparer. Ceci implique le choix d’un critère permet-
tant de caractériser la « distance » entre les deux transformations. Une fois
ce critère de comparaison défini, il est nécessaire de décider de la conduite à
tenir pour valider ou invalider le recalage.

Ensuite, d’autres améliorations possibles concernent les problèmes d’op-
timisation. Ceux-ci sont de plusieurs types. Il s’agit tout d’abord améliorer
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la mise en œuvre de notre méthode pour la rendre plus efficace en terme de
temps de calcul. Il s’agit ensuite d’optimisations liées aux développements
du matériel. En effet, pour les applications visées, notre méthode a besoin de
pouvoir collecter des données numériques en continu. Ceci nécessite l’utilisa-
tion de sondes échographiques matricielles permettant de fournir des données
en « temps réel » ainsi que l’utilisation d’un échographe pilotable permettant
de limiter l’intervention de l’utilisateur. Ces deux évolutions du matériel sont
indispensables pour pouvoir effectuer des mesures dynamiques avec notre ap-
proche.

6.3 Applications potentielles

Les applications potentielles à l’origine du projet sont de deux types :
– le remplacement des corps rigides invasifs utilisés en chirurgie orthopé-

dique naviguée ;
– l’évaluation non invasive de la cinématique articulaire.
Dans les sous-sections suivantes, nous allons discuter de l’utilisation po-

tentielle de notre méthode dans ces deux domaines d’application : la naviga-
tion chirurgicale et l’évaluation de la cinématique articulaire.

6.3.1 La navigation chirurgicale

Lorsque nous évoquons de la précision des systèmes de navigation, il s’agit
en fait deux notions : la précision du système et la « précision clinique » né-
cessaire pour une application donnée. En effet, dans la suite du document,
nous distinguerons la précision du système qui correspond à l’erreur globale
de l’ensemble des éléments qui le compose et la « précision clinique » qui cor-
respond à l’objectif permettant de rétablir une fonction donnée. Par exemple,
pour une prothèse de hanche, une erreur 5˚de positionnement de l’implant
acétabulaire n’a pas d’incidence pour le patient [Phi07].

Nous allons présenter brièvement deux applications de GMCAO. La pre-
mière concerne la pose d’une prothèse de genou sans imagerie. La seconde
permet d’aider le chirurgien à poser des vis au niveau du bassin.
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6.3.1.1 La prothèse de genou

Nous nous intéressons au système de navigation Praxim permettant la
pose d’une prothèse de genou sans utilisation d’imagerie. Cette application
de navigation est quasiment idéale ; elle utilise une méthode de recalage élas-
tique appelée « bone morphing » pour s’adapter à l’anatomie du patient et
celle-ci est très précise comme l’a montré [SBM+02]. En effet, ce système
n’utilisant pas d’imagerie, les sources d’erreur sont principalement liées à la
localisation. Il s’agit par exemple : des erreurs de positionnement commises
par le localisateur, des erreurs de calibrage des instruments, des erreurs dans
les algorithmes et des erreurs dans l’acquisition de certains points anato-
miques.

Notre méthode se propose de remplacer les corps rigides implantés dans
l’os par des sondes échographiques localisées. Le reste du système reste iden-
tique.

Quelles remarques pouvons-nous faire ? L’utilisation de notre méthode
introduit des sources d’erreur supplémentaires dans le système. Il s’agit d’er-
reurs dûes au calibrage de la sonde échographique et au recalage d’images
échographiques. La précision et la robustesse de notre méthode sont infé-
rieures à la précision et à la robustesse du système de localisation. L’augmen-
tation des sources d’erreur ne semble pas compatible avec ce type d’applica-
tion qui cherche à obtenir un angle fémoro-tibial assez précis, 180˚+/-3˚.

6.3.1.2 Le vissage sacro-illiaque percutané

Le système présenté par [TC01] s’applique au vissage ilio-sacré percutané
assisté par ordinateur dont voici le principe. À partir de la segmentation d’un
scanner pré-opératoire, un modèle 3D du pelvis est obtenu. Sur ce modèle, le
chirurgien prépare l’intervention, c’est-à-dire qu’il définit les paramètres op-
timaux (position, trajectoire, taille. . .) de la vis à installer. Une fois au bloc
opératoire, il faut transférer ce planning du repère du modèle vers le repère
du patient. Pour cela, le chirurgien définit le repère du patient en vissant
dans le sacrum un « marqueur » dont la position est suivie par un localisa-
teur. Ensuite, il réalise l’acquisition d’une trentaine de coupes échographiques
qu’il va segmenter pour obtenir un nuage 3D. Ce nuage 3D, exprimé dans
le repère du patient, va ensuite être recalé sur le modèle pré-opératoire. La
correspondance étant établie, les mouvements du sacrum étant suivis et les
instruments étant localisés, le geste planifié peut être guidé. À la différence
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du système précédent, celui-ci nécessite différentes imageries qui impliquent
des étapes de calibrage, de segmentations et de recalage. On retrouve donc
dans cette procédure les sources d’imprécision de notre méthode. La compa-
raison de ce système avec notre technique nous est moins défavorable. Notre
méthode non invasive aurait peut-être un potentiel dans ce type d’applica-
tion. Cependant, avant de pouvoir l’affirmer, il faudrait que notre technique
soit plus robuste et plus rapide à calculer.

6.3.2 L’évaluation de la cinématique articulaire

Cette application nous est apparue intéressante au cours de la thèse ini-
tialement orientée vers la navigation chirurgicale ; c’est pourquoi cette partie
descriptive vient assez tardivement dans le document.

6.3.2.1 Les systèmes d’analyse du mouvement

Les études s’intéressant à l’analyse des mouvements humains peuvent être
classées en deux catégories :

1. les études statiques ou quasi-statiques ;

2. les études dynamiques.

Les études statiques ou quasi-statiques ne permettent d’obtenir qu’un
nombre limité de positions d’une structure osseuse au cours de mouvements.
À partir de ces positions clés obtenues de façon statique, le mouvement de
l’os est interpolé. L’hypothèse faite dans ce type d’études est que l’os se
comporte, en général, de façon similaire en statique et dynamique. Ceci ne
permet donc pas de comprendre et d’analyser finement la cinématique articu-
laire. Les données de ces études sont obtenues par des techniques utilisant :
des systèmes radiologiques classiques [HPSH91], [GKM+07], [NTM+08] ou
« faible dose » tel que le système EOS [SvDL+07], des palpeurs [vdHG95],
[Gro97], des IRM [KMC97], [BHB+99], [GSB+00] ouvertes ou fermées.

Les études dynamiques permettent d’obtenir une information continue
sur le mouvement. Les données de ces études sont fournies par des capteurs
ou des marqueurs optiques [SvDL+07] ou magnétiques [MS98], [MHFHV99],
[KPMS01]. Dans la plupart des études les dispositifs de mesure sont fixés
sur la peau. Les mesures obtenues ne représentent pas exactement les mou-
vements de l’os sauf dans quelques rares études qui utilisent des marqueurs
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implantés directement dans l’os [MMS01] et [AA01]. Dans ces techniques dy-
namiques, le suivi du mouvement de l’os est déduit des informations collectées
à la surface de la peau. Ces méthodes se heurtent aux problèmes de déforma-
tions des tissus situés autour de la structure osseuse ainsi qu’au glissement
relatif des tissus et de la structure sous-jacente ce qui empêche d’obtenir une
mesure précise du mouvement de l’os. Parmi les systèmes les plus utilisés,
on trouve pour les systèmes magnétiques l’Isotrac (Polhemus Inc) et le Flock
of Birds (Ascension Technology), pour les systèmes optiques passifs le Vi-
con (Oxford Metrics Limited) et pour les systèmes optiques actifs l’Optotrak
(NDI) et le MaxReflex (Qualisys Medical AB). Les systèmes magnétiques ne
sont pas sensibles aux occlusions mais sont perturbés par la présence de ma-
tériaux magnétiques. La portée de ces systèmes est très limitée. La Figure 6.1
montre l’utilisation de capteurs magnétiques. Les systèmes optiques quant à
eux nécessitent l’utilisation au minimum de trois marqueurs par structure
rigide suivie. Ces systèmes fonctionnent par stéréovision ce qui implique que
la position ne peut être mesurée que lorsque les marqueurs se trouvent dans
le champ de vue d’au moins deux caméras. Ces dispositifs de suivi sont très
sensibles au problème de l’occlusion. C’est pourquoi, lors de l’utilisation de
ces systèmes, on constate une multiplication du nombre de caméras pour li-
miter ce problème. Les Figures 6.2 et 6.3 illustrent des dispositifs optiques
passifs.

Fig. 6.1 – Exemple de marqueurs magnétiques [DOK+05].
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Fig. 6.2 – Exemple de marqueurs réfléchissants cutanés [SvDL+07]

Fig. 6.3 – Nappe de capteurs optiques [Sch09].

Dans la suite du document, nous nous focaliserons sur les systèmes utili-
sant des marqueurs cutanés qui sont les plus utilisés car, comme nous l’avons
déjà évoqué, ils sont non invasifs et permettent l’analyse dynamique du mou-
vement.
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6.3.2.2 Mouvements de l’os par rapport aux marqueurs cutanés

Le suivi d’un os par des marqueurs cutanés est réalisé de façon indirecte
car les marqueurs ne sont pas fixés sur l’os à suivre. La présence des tissus
mous entre les marqueurs et la structure osseuse introduit des erreurs de
mesures. [LLCC05] définit ces erreurs en deux catégories :

1. la déformation des tissus ;

2. le glissement relatif de la peau par rapport à l’os.

Les mouvements relatifs des tissus mous par rapport à l’os ont été re-
connus comme étant le premier facteur limitant la précision des systèmes de
suivi utilisant des marqueurs cutanés [SdGLD96], [CCL+97], [RvdBL+97],
[HOS+97] et [AA00]. Il est important de noter que les amplitudes de ces
mouvements sont très dépendantes du mouvement réalisé.

De nombreux auteurs se référent à [Wil96] qui rapportait des erreurs de
positionnement inter et intra opérateur de l’ordre de 15 mm.

Il existe de nombreuses études sur la précision des systèmes de mesure de
mouvements et nous n’avons pas la prétention de réaliser une revue complète
de la littérature mais, à travers quelques exemples sélectionnés, nous enten-
dons donner un ordre de grandeur des erreurs. Parmi celles s’intéressant au
genou, citons [CCL+96], [FLMM97], [RvdBL+97], [HOS+97] et [SvDL+07].
Au niveau de la scapula, on trouve [KPMS01], [MSA06].

Dans l’étude de [KL94], deux sujets sont équipés de marqueurs externes
vissés dans les structures osseuses et de marqueurs cutanés au niveau du fé-
mur distal et du tibia proximal. Des mouvements de rotations interne/externe
de la hanche sont effectués en conservant le genou en extension. Les ampli-
tudes de la rotation interne/externe du genou mesurées avec les deux sys-
tèmes sont comparées. L’amplitude de rotation mesurée par l’intermédiaire
des marqueurs implantés est de 20˚environ tandis que celle mesurée par
l’intermédiaire des marqueurs cutanés est d’environ 50˚. Il existe donc une
différence de 30˚entre les mesures.

[CCL+96] a étudié les erreurs dûes aux tissus mous au niveau du membre
inférieur. L’étude a été réalisée sur sept sujets traités pour une fracture du
tibia (5 sujets) ou du fémur (2 sujets), par un dispositif de fixation externe.
La comparaison est établie entre des marqueurs fixés de façon rigide sur le
dispositif de fixation externe et des marqueurs cutanés disposés au niveau
du grand trochanter, de l’épicondyle latéral, de l’épicondyle médial, de la
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tête de la fibula, de la tubérosité tibiale antérieure, de la malléole latérale et
de la malléole médiale. Les résultats sont les suivants : l’amplitude maximale
d’erreur atteint 40 mm, les erreurs d’orientation sont de 6˚à 28˚et les erreurs
d’orientation sont de 4˚à 10˚.

[MSA06] a comparé les erreurs entre la position de marqueurs cutanés
(sphères remplies d’huile pour être visibles à l’IRM) et des repères anato-
miques de la scapula. Les marqueurs sont placés : un au niveau de l’arête
ventrale de l’acromion, un au niveau de l’arête dorsale de l’acromion, trois
au niveau de l’épine dorsale (milieu, extrémités latérale et médiale), un au
niveau de la pointe, un au milieu du bord médial et un au milieu du bord
latéral. Les positions des marqueurs sont enregistrées lors de trois tâches : le
bras le long du corps, le bras au-dessus de la tête et la main dans le dos. Les
mesures sont réalisées par rapport à la position de référence qui est : le bras le
long du corps. Les résultats obtenus montrent des erreurs pouvant atteindre
environ 85 mm au niveau de la pointe de la scapula. Les erreurs les plus
faibles sont obtenues pour le marqueur placé au niveau de l’arête ventrale de
l’acromion ; les valeurs moyennes sont de 14,9 mm lorsque le sujet place sa
main dans le dos et de 38,5 mm lorsque le sujet place son bras au-dessus de
la tête.

Diverses techniques [CFD95], [LO99], [CCL+97], [AAT+98] ont été déve-
loppés pour limiter les erreurs liées aux déformations et déplacements de la
peau par rapport à l’os. Cependant, il semblerait qu’aucune des méthodes ne
soit satisfaisante en terme de précision.

6.3.2.3 La place de notre approche dans ce contexte

Comme nous l’avons évoqué ci-dessus, l’évaluation dynamique de la ciné-
matique articulaire se heurte à deux problèmes principaux :

1. le caractère invasif des techniques permettant d’obtenir des mesures
précises (utilisation de marqueurs implantés par exemple) ;

2. le manque de précision lorsque l’on utilise une technique non invasive
(utilisation de marqueurs cutanés).

Nous avons développé une méthode basée sur une imagerie non-invasive :
l’échographie 3D. Notre méthode permet de résoudre en partie les problèmes
des mouvements relatifs entre la structure osseuse étudiée et les tissus mous
environnants. La précision de notre technique ne permet pas de rivaliser avec
la technique invasive de référence qui consiste à implanter des marqueurs
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dans les structures osseuses. Cependant, celle-ci s’avère tout à fait accep-
table et améliore la précision des techniques actuelles. Nous avons conscience
que notre algorithme manque de robustesse mais ceci est sans incidence dans
le cas de gestes non thérapeutiques. De plus, ce manque de robustesse est
contrôlable. On pourrait nous opposer que notre technique n’est pas suffisam-
ment efficace en terme de temps de calcul mais, ceci n’a que peu d’importance
pour les applications ne nécessitant pas de guidage d’instruments. En effet,
dans un système d’analyse de mouvement osseux, on peut très bien imagi-
ner acquérir les images localisées en continu et recaler a posteriori (en un
temps raisonnable) les différentes images pour obtenir les mesures voulues.
Pour cela, il est nécessaire de disposer d’un matériel permettant d’acquérir
les données en « temps réel ». Bien entendu, tout n’est pas aussi simple. En
effet, l’installation de la sonde sur un patient n’est pas si évidente. Il est
nécessaire de posséder un dispositif de maintien de la sonde sur la région
d’intérêt qui doit répondre à différentes caractéristiques :

– il doit assurer, au cours du mouvement, le contact permanent de la
sonde pour éviter impérativement la présence d’air entre la sonde et la
peau. Ceci n’est pas toujours simple à réaliser. Lors de nos expérimenta-
tions, nous avons été confronté à ce problème alors que nos acquisitions
ont été uniquement effectuées en statique ;

– il ne doit pas gêner le mouvement ou limiter les amplitudes de la struc-
ture étudiée ;

– il doit être conçu de sorte que la visibilité par un dispositif de localisa-
tion soit assurée pendant toute la phase d’acquisition du mouvement.

En résumé, il reste encore de nombreux problèmes à résoudre et de nom-
breuses améliorations, à la fois matérielles et techniques, avant de disposer
d’applications utilisables.

6.4 Quelques questions ouvertes

Les résultats du travail présentés dans ce document permettent d’imaginer
le développement de nombreuses applications.

Ces applications potentielles se trouvent vraisemblablement au niveau :
des aides au diagnostic, des outils de suivi médical ou des outils d’analyse de
mouvements. En effet, on peut imaginer des outils permettant d’évaluer la
stabilité d’une articulation de façon non invasive en effectuant des mesures
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précises ce qui apporterait une aide au clinicien pour le diagnostic. Ce serait
par exemple les différents tests nécessaires pour évaluer la stabilité du genou :
test du tiroir antérieur, test du pivo-shift et test de Lachman. Des mesures
comparatives pré-opératoires et post-opératoires pourraient être réalisées afin
de quantifier la récupération d’une fonction. Ce serait par exemple la mesure
de l’amplitude articulaire de la hanche après la pose du prothèse.

La mise au point de ces outils ne pourra se faire qu’une fois les amélio-
rations présentées ci-dessus réalisées. Le problème le plus difficile à résoudre
reste le développement d’un outil permettant de qualifier automatiquement
la qualité des transformations fournies au cours du suivi.
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Annexe A

Rappels d’anatomie

Cette annexe présente les définitions des termes anatomiques utilisés dans
ce manuscrit ainsi que les schémas des structures osseuses dont nous avons
parlées 1.

A.1 Quelques définitions

Os long : Il s’agit des structures osseuses dont l’une des dimensions est
nettement plus grande que les deux autres. C’est par exemple le cas du fémur
et du tibia.

Os plat : Il s’agit des structures osseuses dont l’une des dimensions est
nettement plus petite que les deux autres. C’est par exemple le cas de la
scapula et du sternum.

Diaphyse : Ce terme désigne le corps des os longs.

Épiphyse : Ce terme désigne l’extrémité des os longs.

Proximal : Ce terme est un qualificatif d’orientation signifiant « proche
de la racine d’un membre ».

1. Les schémas sont issus des cours d’anatomie de PCEM1 de la faculté de Grenoble -
1999/2000
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Distal : Ce terme est un qualificatif d’orientation signifiant « proche de
l’extrémité d’un membre ».

Médial : Ce terme est un qualificatif d’orientation signifiant « proche de
la ligne médiane ».

Latéral : Ce terme est un qualificatif d’orientation signifiant « éloigné de
la ligne médiane ».

A.2 Schémas anatomiques

Fig. A.1 – Anatomie du fémur.
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Fig. A.2 – Anatomie du tibia.

Fig. A.3 – Anatomie de la scapula.
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