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METHO]?ES AUTOMATIQUES POUR LA PANGONOMETRIE, LA
MORPHOMETRIE ET LA RECONSTRUCTION 3D DES OS DU MEMBRE
INFERIEUR

GARGOURI, IMED

RESUME

N

L’extraction des informations d’intérét a partir des images médicales 2D et 3D est
essentielle dans plusieurs pratiques médicales. Elle est nécessaire pour 1’établissement de
diagnostic, la planification chirurgicale et la conception de protheses sur mesure.
Cependant, cette tiche requiert du clinicien une détection manuelle ou semi-automatique.
Entre temps, la liste d’attente pour une intervention clinique s’allonge de jour en jour. Selon
le rapport de la Direction de 1’évaluation des technologies et des modes d’intervention en
santé des centres hospitaliers de I’université de Montréal et de 1’université McGill de 2007,
la demande pour les arthroplasties du membre inférieur a augmenté de pres de 90% au cours
des dix dernieres années. L’ attente pour ce type d’intervention dépasse les 6 mois.

L’objectif principal de cette these est d’offrir aux cliniciens des outils capables d’extraire a

partir des données médicales 2D et 3D une information clinique utile et cela de fagon

automatique. Cinq applications sont proposées:

. un analyseur automatique de la pangonométrie du fémur en vue frontale,

° un analyseur automatique de la pangonométrie du fémur en vue latérale,

. un outil pour le recalage automatique de modeles génériques 3D du fémur sur une
paire de radiographies frontale et latérale,

. un outil pour la reconstruction automatique de modele 3D du fémur pré personnalisé a
partir de données radiographiques,

. un outil pour I’analyse automatique de la morphométrie du membre inférieur a partir
de modeles 3D.

La base de ces outils est un modele mathématique. Ce modele regroupe des géométries
simples telles que spheres et cylindres en une seule fonction algébrique dans le but
d’exprimer la surface externe des structures osseuses sous forme d’une surface analytique.
Dans cette représentation, chaque géométrie simple modélise une zone anatomique a
I’intérieur de I’os. En ayant une paire de radiographies du membre inférieur d’un patient, le
modele mathématique avec des techniques de génération de primitives (transformée de
Hough) et de classification ont permis d’estimer les indices cliniques nécessaires pour une
analyse pangonométrique. L’estimation de ces indices a permis aussi de recaler sur les
radiographies du patient un modele générique connu a priori. Ce regalage a été a I’origine
de la reconstruction d’ un modele 3D pré-personnalisé.

En 3D, le modele mathématique proposé a permis aussi une analyse morphologique et
moprhométrique du modele 3D de I'os (fémur et tibia). Ce modele peut €tre obtenu en
utilisant notre méthode ou toute autre méthode de reconstruction 3D.
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Les études comparatives menées ont démontré le potentiel des méthodes développées pour
un usage clinique de routine. Tous les outils mis au point offrent des résultats comparables a
ceux obtenus par des analyses manuelles faites par des experts. Pour certains reperes, nos

outils présentent de meilleures précisions que les procédures manuelles, grice a leur
capacité d’identifier plus de données sur les images médicales que le repérage manuel.



AUTOMATED METHODS FOR PANGONOMETRY, MORPHOMETRY AND 3D
RECONSTRCUTION OF LOWER EXTREMITY BONES

GARGOURI, IMED

ABSTRACT

Extraction of clinical information from 2D and 3D medical images is important in several
medical practices. This is useful for diagnostic establishment, surgical planning and
personalized prosthesis design. However, time-consuming by clinicians to achieve such task
using manual procedure or semi-automatic tools lengthens waiting list of patients in need
for clinical intervention. The 2007 report of the Technology, Evaluation and Intervention
Modes Management in Health of Montreal University and McGill University, mentions that
requests of lower-extremity arthroplasty have increased by 90% during the last ten years.
The waiting period for such intervention exceeds 6 months.

In this thesis, we develop methods to extract necessary clinical information from diagnostic
medical images of lower extremity bones in a non supervised way. Benefits of such
applications are better time-consuming and more effectiveness for clinician charge. Five
automated tools are proposed:
. A femur pangonometric analyser from frontal radiography,
. A femur pangonometric analyer from lateral radiography,
. An automatic tool for a generic-3D-model registration on a pair of radiographies
(frontal and lateral),
o A tool for 3D-reconstruction of pre-personnalized models of femur,
A 3D morphometric and morphologic analyser of 3D models of the lower extremity
bones.

The main concept behind these applications is a mathematical model that represents external
surface of each lower extremity bone by an implicit function. In this representation, simple
geometries such as spheres and cylinders are blended together in order to create an analytic
surface that approximates the bone morphology. By this formula, each basic geometry
represents a specific anatomic region of considered bone. The analytic function combined
with a primitive generating technique and a classification method allows identification of
necessary parameters for a complete pangonometric analysis. These parameters lead to first
registrate a known generic model on pair of patient radiographies and second to reconstruct
a 3D pre-personalised model.

In 3D space, the mathematic model enables a full and automated analysis of morphology
and morphometry of lower extremity bones. The latter can be obtained by using our method
or any other 3D reconstruction technique.

Compartive studies show our method potentials for clinic use. In fact, recorded results by
developed tools are similar in accuracy to expert manual numerisations. In some cases, our



results were better qualities than expert manual results due to the capcity of our methods to
identify more information on radiographies than manual procedure.
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INTRODUCTION

L’image est aujourd’hui un outil vital en pratique médicale. Elle est essentielle pour
I’établissement de diagnostic, I’estimation de pathologies, la reconstruction de modeles 3D

personnalisés et la chirurgie assistée.

Bien qu’elle puisse étre visualisée et traitée, I’image médicale reste cependant, pour certains
exercices, difficile a exploiter a cause principalement de la superposition en semi-
transparence des organes sur 1’image. La création d’outils permettant d’assister le clinicien
dans ses tiches offre de nombreux avantages. La base de ces outils est I’analyse des images

et la reconstruction de modeles 3D personnalisés.

Dans le cas de I’analyse, il s’agit d’identifier sur I’image différents indices cliniques
d’intérét. A titre d’exemple, en gonarthrose, qui se traduit par un défaut d’alignement des
axes des membres inférieurs, le clinicien doit quantifier la sévérité du défaut d’alignement.
Sur un pangonogramme, il doit repérer les axes mécaniques du fémur et du tibia et calculer
ensuite la déviation angulaire entre ces axes. Ces mesures déterminent le traitement optimal.
Si ce dernier s’avere inefficace, la solution clinique suivante est I’arthroplastie. Pour cette
intervention majeure, en plus de Dlestimation des indices 2D, la reconstruction 3D
personnalisée de la structure touchée devient souhaitable. Cette reconstruction 3D permet

au clinicien ainsi de préparer in vitro son geste chirurgical.

De I’acquisition radiographique a la chirurgie, une série d’opérations est nécessaire. Chaque
opération exige un temps d’analyse et des délais de traitement. L’usage d’outils
automatiques d’analyse d’images permet de liberer le clinicien pour ses pratiques de

diagnostic et de chirurgie.

Selon les derniéres données de I’ Institut canadien d’information sur la santé, mises a jour en
octobre 2006, la demande pour les arthroplasties de la hanche et du genou a augmenté de
pres de 90% au cours de la derniére décennie, plus particulierement chez les personnes de

45 a 54 ans, chez qui les demandes d’arthroplastie de la hanche et du genou ont



respectivement presque doublé et quadruplé. Selon le rapport réalis€ en 2007 pour la
Direction de ’évaluation des technologies et des modes d’intervention en santé du centre
hospitalier de 'université de Montréal et I’unité d’évaluation des technologies du centre
universitaire de santé de 'universit€ de McGill, par les Drs Nassef, Erickson et Brophy
[Nassef 2007], le temps d’attente pour une arthroplastie de la hanche ou du genou a 1’hopital
Saint-Luc est de 5 mois (8 a 9 mois si des examens complémentaires sont a effectuer). Ce
temps passe a 9 mois d’attente a 1’hopital Notre Dame (12 a 13 mois si des examens
d’imagerie sont requis). Pour la méme intervention, a 1’hdpital Hotel Dieu, le patient doit
attendre entre 6 et 9 mois (on compte 9 a 12 mois si des examens complémentaires

d’imagerie sont requis). Des temps d’attente jugés longs sinon excessifs par les auteurs.

Aux Etats Unies d’Amérique, le rapport publié par "American Academy of Orthopaedic
Surgeons" (AAOS) et rapporté dans [Burns 2006], le nombre d’arthroplasties totales de la
hanche a dépassé les 220 000 cas en 2003 avec des cofits dépassant les 8.4 millards de
dollars et atteindra les 275 000 cas en 2030 pour un cofit approximatif dépassant les 18.7

milliards de dollars.

Ce constat montre I’intérét majeur des applications informatiques offrant une assistance au
clinicien dans ses tiches de recherche de indices cliniques et plus particuliérement les
applications automatiques. Or, les précédents travaux de calcul des indices cliniques et de
reconstruction 3D [Danserecau 1988, Delorme 1996, Aubin 1997, Gauvin 1998, Gargouri
1998, Laporte 2003] impliquent le clinicien (ou un opérateur qualifi€) comme acteur
important dans le traitement informatisé. Les récentes évolutions de ces méthodes se sont
situées principalement dans I’amélioration des algorithmes, I’accroissement de la précision,
et leur extension a différentes structures anatomiques et a différentes modalités d’imagerie.

Mais, dans tous ces cas, I’intervention et la supervision du clinicien restent nécessaires.

Le présent travail propose dans un premier objectif, le développement d’une méthode
capable de localiser de facon automatique les indices cliniques d’intérét sur les images

médicales. Dans un deuxiéme objectif, il s’agit de réussir une analyse pangonométrique du



fémur. Le troisitme objectif est de dévlopper une méthode de reconstruction de modele
!

personnalisé du fémur a partir de deux projections radiographiques. Le quatrieme et dernier

objectif vise le développement d’une méthode automatique pour ’analyse morphométrique

3D de modeles de fémurs et de tibias.
Organisation du document

Cette these est divisée en cinq chapitres. Le premier contient une revue bibliographique des
techniques d’imagerie médicales, des techniques de repérages des indices cliniques 2D et

3D, des techniques de reconstrution et de représentations des modeles 3D.

Le deuxieme chapitre présente un modele mathématique du fémur et du tibia. Ce modele
vise a représenter chaque structure osseuse par une fonction analytique. Cette représentation

est au cceur du processus d’automatisation proposé dans le cadre de cette theése.

Le troisieme chapitre décrit une méthode innovatrice pour le rep€rage d’indices cliniques
sur les images médicales bidimensionnelles de facon automatique. Cette méthode s’appuie
sur la représentation analytique proposée dans le deuxieme chapitre et d’une méthode basée

sur I’analyse statistique discriminante.

Le quatrieme chapitre présente quatre outils cliniques basés sur la représentation analytique
(chapitre 2) et la méthode de repérage automatique (chapitre 3). Le premier outil et le
second sont des applications d’analyse pangonométrique du fémur respectivement en vue
frontale et en vue latérale. Le troisieme est un outil de recalage élastique d’un modele
générique du fémur connu a priori sur une paire radiographies (frontale et latérale). Le
quatrieéme est un outil pour la reconstruction automatique de modéles 3D personnalisés du

fémur.

Le cinqui¢me chapitre décrit une nouvelle méthode pour I’analyse morphométrique 3D. En

ayant des modeles 3D personnalisés du fémur ou du tibia (reconstruits par la méthode



proposée dans cette theése ou toute autre méthode), la méthode permet de repérer de fagon

totalement automatique différents indices cliniques, morphologiques et morphométriques.

Finalement, le sixieme chapitre présente une conclusion de I’ensemble du travail et dresse

les perspectives futures.



CHAPITRE 1

REVUE BIBLIOGRAPHIQUE

Dans cette revue bibliographique, nous décrirons dans une premicre partie les différentes
techniques en imagerie médicale. Pour chaque technique, le principe physique sera décrit de
facon sommaire. Une deuxieéme partie est consacrée a la revue de méthodes permettant le
repérage d’indices cliniques. Une troisicme partie présente une revue des méthodes de
reconstruction des modeles 3D personnalis€s. On mettra ’accent sur les précisions
géométriques de ces méthodes et de leur potentiel clinique. Une quatrieme partie présente
une revue des méthodes de représentation des modeles 3D. Finalement, une cinqui¢me
partie présente une revue morphométrique du fémur et du tibia ainsi que les différentes

techniques permettant de localiser les reperes cliniques d’intérét sur les modeles 3D.

1.1 Revue bibliographique des diféérentes techniques en imagerie médicale

La médecine moderne dispose d’excellents outils pour explorer les profondeurs du corps
humain. Les rayons X, la tomographie axiale, la résonance magnétique, 1’échographie et,
tout récemment, les systémes EOS®, sont des modalités qui permettent d’informer le
clinicien sur I’état interne des organes du patient. Le choix de ’'une ou I’autre des méthodes
est déterminé généralement par la nature de I’organe a inspecter, la disponibilité des
installations en milieu clinique et la nature du traitement a pratiquer. Les principes
fondamentaux de ces modalit€s sont totalement différents. La section suivante donnera une
description sommaire de leurs concepts physiques de base afin de dégager la modalité la
plus appropriée pour 1’analyse clinique des structures osseuse du fémur et du tibia. Cette
revue est tirée principalement des références: "Bases physiques de I'imagerie médicale",
rédigée par Desgrez A. de la collection "Imagerie médicale" [Desgrez 1992] et "Radiologie
interventionnelle", rédigée par Soyer P., [Soyer 1992] de la collection "Abrégés d’imagerie

radiologique", toutes deux chez Masson.



1.1.1 Techniques des images médicales bidimensionnelles
1.1.1.1 Génération des rayons X

Les rayons X font partie de la famille des rayonnements électromagnétiques, au méme titre
que la lumiére mais dans une plage de férquence différente et a trés hautes €nergies (entre
10 keV et 100 MeV. Leur production est réalisée au moyen d’un générateur composé d’une
enceinte sous vide et contenant une anode et une cathode de tungstene. En présence d’une
forte différence de potentiel entre 1’anode et la cathode, il y a production d’électrons par
effet thermo-ionique. L’impact de ces électrons accélérés vers ’anode génére alors un flux
d’énergie qui forme les rayons X. En milieux cliniques, seuls les rayons dont 1’énergie varie

entre 10 keV et 150 keV peuvent étre utilisés dans une application radiodiagnostique.

A leur sortie du générateur, chaque rayon transporte une quantité d’énergie de départ E
avec une intensité lo. En traversant la maticre, les rayons réagissent avec ses atomes et

subissent une variation d’énergie. C’est le phénomene d’atténuation.

Dans un milieu homogene, 1’atténuation varie selon la nature et I’épaisseur de la matiere
traversée. La relation entre I’intensité des rayons a I’entrée et a la sortie est donnée par la loi

de Beer :

_ - Ux
I = IU e (1. 1)

I : intensité des rayons atténués (mA) x : épaisseur de la matidre traversée (mm)

Io : intensité incidente des rayons (mA) u : coefficient d’absorption linéaire du milieu (mm™")

Plus I’épaisseur du volume est élevée, plus l’intensité atténuée mesurée est faible. En
présence d’hétérogénéité, le profil de I’atténuation sera modifié davantage et conséquent au
milieu traversé. Les corps légers tels que 1’eau et les tissus mous produisent une atténuation

moins importante et apparaissent en foncé sur les images radiographiques. Les corps lourds



tels que les os et les métaux atténuent de facon significative 1’intensité des rayons X et

produisent des images plus claires.

1.1.1.2 La radiographie sur film

Dans le cas de la radiographie conventionnelle, les rayons X atténués sont captés par des
films radiographiques analogiques. Ces films sont composés de grains de bromure d’argent
(AgBr+) tres sensibles a la lumiere mais relativement peu aux rayons X. Pour amplifier leur
sensibilité, ils sont placés entre des écrans renforgateurs composés de cristaux scintillants
phosphoriques (CaWO4, Gd202S). L’interaction entre les rayons X et les cristaux

phosphoriques génére des photons lumineux qui excitent les grains de bromure d’argent.

La qualité de I'image obtenue est liée a la taille et a la sensibilité des grains de bromure
d’argent. Ces deux parametres sont tres dépendants I'un de 1’autre. Le choix reste un
compromis entre la sensibilité et la résolution. Plus les grains de bromure d’argent sont
petits, mieux ils détectent les détails de ’organe & inspecter. Par contre ils sont sensibles et
saturent rapidement. Pour bien choisir le film adéquat, il faut donc prendre en compte la
nature et 1’épaisseur de la structure anatomique a inspecter et la plage de fonctionnement du

film.

1.1.1.3 La radiographie numérique

La radiographie numérique est une représentation discréte de la radiographie analogique.
Les premieres radiographies numériques sont obtenues grice a des numériseurs qui
fonctionnent selon le principe des "scanners" conventionnels ou des cellules photos
sensibles balaient la radiographie conventionnelle et traduisent chaque point en une valeur
discrete selon son niveau de gris. La radiographie obtenue sera caractérisée par la taille de la
matrice contenant 1’image radiographique, dont I’élément est appelé pixel, et par la
profondeur du pixel, codée de 8 a 16 bits, qui caractérise le nombre de niveaux de gris

différentiables.
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Les nouvelles technologies permettent d’avoir acces a I’image numérique sans avoir a
passer par le processus de numérisation. Il s’agit de détecteurs numériques placés de fagon a
recevoir les rayons X atténués a la sortie du milieu traversé€. Ces détecteurs fournissent des
informations a ’ordinateur qui compose I’image finale. Différentes technologies existent
permettant la création de I’image numérique : une technologie dite indirecte basée sur des
détecteurs aux phosphores ; une technologie dite directe basée sur des détecteurs au

Silicium et tout récemment basée sur les détecteurs "Charpak”.

Ces derniers détecteurs, appelés chambres proportionnelles multifils, sont I’ceuvre du Pr. G.
Charpak, ce qui lui ont valu le prix Nobel de Physique en 1992. Ces détecteurs sont
constitués d’une série de chambres contenant des fils alignés paralleles, reliés a I’anode, et
placés entre deux plaques cathodiques. L’espace est rempli d’un mélange de gaz sous
pression (principalement de I’argon). Lorsque des rayons X pénétrent dans le détecteur, le
gaz est ionisé, déclenchant une réaction en cascade qui a pour conséquence d’augmenter de
manilre trés importante le signal initial. Ainsi, ces détecteurs sont capables de détecter de
tres faibles expositions aux rayons X sans étre saturés rapidement. On obtient donc une tres
grande dynamique d’image permettant de pouvoir visualiser sur une méme acquisition les
tissus mous et osseux. La grande plage dynamique, en combinaison avec la possibilité de
controler localement le contraste, semble offrir des applications cliniques importantes que
ce soit pour le suivi de la morphologie des os ou I’analyse de tissus mous [Kalifa 1996]. Les
résultats cliniques montrent que, pour une qualité d’image comparable d’un point de vue de
diagnostic, I’irradiation pour une radiographie "Charpak"” est d’environ 10 fois inférieure par
rapport a une radiographie conventionnelle. Cette réduction présente un avantage immense
de point de vue clinique lors des acquisitions & répétition pour un suivi prolongé d’une

structure spécifique chez un méme patient.

Une derniére génération d’appareil a ét€ mise au point par la compagnie BIOSPACE
Instruments (figure 1.1), en collaboration entre 1’équipe du Pr. Charpak, le service de
radiologie de I’Hopital St. Vincent de Paul, le Laboratoire de BioMécanique de ’ENSAM
de Paris et le Laboratoire de recherche en Imagerie et Orthopédie (LIO) de ’ETS et du



centre de recherche du CHUM. Cette nouvelle génération, baptisée systéme EOS®, est
équipée de deux sources et de deux détecteurs permettant ainsi I’acquisition simultanée de
deux images : une premiere avec une incidence de 0° et une deuxiéme avec une incidence
de 90° (figure 1.2). Le balayage vertical dans cette génération a atteint une vitesse de

0,5m/s.

Sourees
Diétecteury

a) b)

Figure 1.1 Systéme EOQS® a) Schéma en vue de dessus b) Vue d’ensemble.

Source : http://www.biospacemed.com



Figure 1.2 Radiographies téte au pied avec le systtme EOS®

10
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1.1.1.4 Synthese des tehniques des images médicales bidimensionnelles

La radiographie sur film reste, jusqu’a nos jours, la plus répandue et la plus utilisée pour

I’inspection de structures osseuses. Toutefois, elle tend a étre remplacée par la radiologie

numérique vu les nombreux inconvénients que présente la radiologie conventionnelle :

I’usage d’un film a chaque acquisition et 1’usage de produits pour le procédé de

développement imposent des cofits & chaque prise radiographique ;

le temps de développement allonge davantage les délais de I’examen radiographique,

les images radiologiques nécessitent des dispositifs de stockage et des protocoles
d’indexation et d’archivage ;

a chaque prise, le radiologue doit fixer certains paramétres relatifs a la sensibilité du
film, aux constantes du générateur des rayons-X (énergie, intensité, temps
d’exposition,...) et a la morphologie du patient (taille, épaisseur, masse musculaire,
pourcentage de graisse,...). Le risque d’échec de la prise, suite a de mauvais
parametres est plausible. La reprise est alors envisageable et engendre
conséquemment une irradiation supplémentaire au patient ;

un traitement informatisé nécessitant une version numérique de I’image impose
I’usage d’équipements dédiés et engendre des coiits et des délais d’opération

additionnels.

Néanmoins, cette technologie offre de meilleures résolutions spatiales. La disponibilité de

dimensions variables du film rend I'usage de la radiographie conventionnelle une solution

de choix pour des patients obéses ou pour la prise de mammographie par exemple.

La radiographie numérique, méme si elle impose un investissement matériel initial tres

élevé et que son usage pose certains problemes opérationnels pour des examens nécessitant

de fortes résolutions spatiales, elle présente cependant de nombreux avantages :

elle permet I’acces et le partage de I’examen radiographique rapidement;
I’archivage et le stockage sont tres rapides et moins encombrants;
elle permet les traitements informatisés et ouvre la voie aux examens a distance et a la

télémédecine;
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. une fois le systéme installé, il n’existe pas de surcolits dus a I’utilisation des films.

Outre les avantages des radiographies numériques, les radiographies EOS® offrent une
réduction considérable au niveau de la dose d’irradiation (10 a 30 fois inférieur). Le
balayage vertical et simultané en vues frontale et latérale autorise des acquisitions du patient
sous charge tout en conservant une correspondance totale entre les deux vues. La possibilité

de projection téte au pied présente un atout majeur pour I’analyse pangonométrique.

1.1.2 Techniques des images médicales volumiques
1.1.2.1 La tomographie axiale

La tomographie axiale, appelée aussi tomodensitométrie ou encore CT-Scan (Computerized
Tomography Scan), est une technologie issue de 1’imagerie par rayons X. L'acquisition
tomographique, tout comme la radiographie sur film ou numérique, repose sur le principe
d'atténuation des rayons X. Cependant, contrairement a la radiographie classique qui
inspecte I’organe selon une projection planaire, la tomographie axiale permet d’obtenir des

informations volumiques par coupe.

Un balayage rotatif selon un faisceau mince de rayons X autour de l'objet produit & chaque

angle d'incidence un profit d'atténuation différent (figure 1.3).
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Figure 1.3 Acquisition tomographique.

Les profils acquis seront filtrés puis reportés afin de restituer 1'objet initial par une méthode
mathématique développée en 1917 par Radon selon une transformation connue sous le nom
de la transformée de Radon. Chaque incidence génere en chaque point du plan une valeur
d’atténuation. Le balayage de 360 degrés autour de 1’objet permet alors par la transformée
de Radon de correspondre a chaque point un niveau de gris correspondant au ccefficient

d’absorption et restituer ainsi I’image plane de la mince coupe traversée.

L’avancement du faisceau de rayons X a une coupe supérieure combinée au balayage rotatif
permet de générer une nouvelle image plane de la nouvelle coupe mince de 1’objet. La

juxtaposition verticale et horizontale forme ainsi une information volumique de 1’objet.

Depuis son apparition, la tomographie a connu plusieurs améliorations. Toutes ces
améliorations se référent principalement aux technologies utilisées dans l'acquisition des
coupes tomographiques pour améliorer le temps d’acquisition et la qualité des images. La
dernieére génération (la cinquieme) a vu ’apparition des systemes hélicoidaux. Dans ces
systemes, 1’acquisition est volumique et non par coupes successives. Une interpolation des
données plus ou moins importantes en fonction du pas d’incrémentation de I’hélice permet

de générer les données intermédiaires. Outre la diminution du temps des acquisitions, la
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technologie des systemes hélicoidaux a permis de produire des acquisitions dans n’importe

quel plan de ’espace.

1.1.2.2 L’imagerie par résonance magnétique (IRM)

Alors que les rayons X réagissent avec les €lectrons des atomes, I’IRM fait réagir les
protons de certains atomes ayant un nombre impair de protons dans leur noyau (exemples :
1H, 13C, 170, 19F, 31P, 23Na, 39K). Ces protons ont la particularité de tourner sur eux-
mémes, sous I’influence d’un champ magnétique fort, créant ainsi un champ magnétique
dipolaire. Ils deviennent alors similaires a de petits aimants [Guinet 1992]. L'TRM médicale
ne concerne actuellement que le noyau d'hydrogéne H' retrouvé naturellement dans les
molécules d'eau (H,O) principal composant du corps humain. Les principes physiques de

I’IRM sont suffisamment complexes et se résument en trois étapes schématiques :

. aimanter la matiere, sous entendu les protons d'hydrogéne des molécules de H,O, en
plagant le patient a l'intérieur d’un champ magnétique €levé ( 1.5 Tesla);

. faire entrer la matiere dans une phase de résonance par des impulsions bréves et
contrlées d’un signal de radiofréquence;

. enfin, une antenne réceptrice recueille instantanément les informations caractérisant le
retour a I’équilibre des protons. Ce retour a I'équilibre révele alors des informations
intrinséques: densité en protons (p), temps de relaxation longitudinale (T;) et
transverse (T.), qui caractérisent le noyau résonnant. Ces informations sont

rassemblées sous forme de contraste d’une image IRM.

Contrairement a la tomographie axiale, 'TRM permet des acquisitions selon les trois plans
de l'espace. Ainsi des coupes obliques sont théoriquement possibles. Elle permet une
meilleure visualisation des tissus mous et peut suivre les réactions métaboliques. Toutefois
I’imagerie par résonance magnétique et sensible aux implants métalliques : le champ
magnétique appliqué peut aspirer jusqu'a l'extérieur du corps les objets de métal, comme les

stimulateurs cardiaques ou les obturations dentaires.
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1.1.3 Synthese des techniques en imagerie médicale

L’IRM, dans son utilisation clinique courante, s’appuie sur l’interaction de I’onde
électromagnétique avec le noyau d'hydrogéne H' essentiellement retrouvé dans les
molécules d'eau. Toutefois, la faible proportion de ces molécules dans le tissu osseux rend
I’utilisation de I’IRM peu adéquate pour une analyse fiable des structures osseuses. De

plus, le champ magnétique imposé, pose parfois des probleémes d’ordre opérationnel.

La tomographie donne des images plus nettes. Elle élimine la confusion provoquée par la
superposition des organes, puisque le faisceau des rayons X ne touche qu'une mince tranche
du corps humain. Par contre elle bombarde la région inspectée par une quantité importante
de radiations. De plus, I'acquisition tomographique exige généralement une posture étendue
du patient. Cette posture modifie dans certains cas l'allure morphologique du sujet a I’image
de la tomographie de la colonne vertébrale. Les systdmes EOS® par contre offrent une
solution intéressante a ce niveau, puisqu’ils permettent des acquisitions verticales avec un

balayage allant méme de la téte au pied.

La radiographie semble actuellement la plus appropriée pour ’analyse des structures
osseuses. Toutefois, son principal inconvénient reste la superposition des objets 3D lesquels
apparaissent en semi transparence sur les images de projection. Les légéres variations
d’épaisseur et les éléments minces sont difficiles a distinguer. Le déplacement plus ou
moins rapide de certains organes et structures provoque alors des trainées dans I’image. Les
objets de formes arrondies apparaissent souvent sous forme de pénombre. L’arrivée des
systtmes EOS® n’améliore pas ces inconvénients, mais permet une faible irradiation du
patient, grice a ses détecteurs gazeux. Ses deux acquisitions completes téte au pied et
simultanées offrent un examen radiologique précieux dans certains cas : évaluation de la
scoliose ou encore J’évaluation ostéoarticulairg en charge. Le développement d’outils
capables d’une analyse fiable du contenu de 'image radiographique représente un gain

considérable dans le milieu clinique mais aussi un défi de taille.
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1.2 Revue bibliographique des méthodes de repérage des indices cliniques sur les
images bidimensionnelles

Le repérage des indices cliniques d’intérét sur une image médicale 2D est a la base de
nombreuses applications et pratiques médicales. La nature de ces indices varie selon la
nature de la structure. En général, ils sont de natures géométriques, cliniques ou
anatomiques et se présentent sous forme ponctuelle, des axes, des droites, des courbes
ouvertes ou fermées, des contours, des zones anatomiques ou tout simplement des mesures.
Les techniques disponibles permettant leur identification sur une image se divisent en deux

classes : les méthodes manuelles et les méthodes assistées.

1.2.1 Méthodes manuelles

Dans les méthodes manuelles, la tdche d’identification revient principalement au clinicien.
Ce dernier est invité a localiser de fagon précise I’emplacement de ['indice d’intérét
directement sur I’image. Durant cet exercice, le clinicien utilise régles et goniometres sur les
films radiologiques, ou des instruments virtuels tels que pointeur et souris sur les

radiographies numériques (figure 1.4).

Figure 1.4 Méthode manuelle de pangonométrie.
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A titre d’exemple, en gonarthrose, pour calculer 1’angle de déviation entre 1’axe du fémur et
I’axe du tibia, le clinicien détermine 1’emplacement du centre de I’articulation du genou. II
superpose ensuite le centre du rapporteur du goniometre (physique ou virtuel) sur le centre
du genou, puis aligne les regles du goniomeétre avec les segments osseux. Dans cette
manceuvre, la précision de I’angle mesuré est li€e au positionnement du goniometre est donc

soumis a la subjectivité de 1’expérimentateur.

1.2.2 Méthodes assistées

Les méthodes assistées permettent de faciliter la tiche du clinicien. Le travail de ce dernier
est alors limité a placer, sans une précision accrue, des reperes a proximité des indices
recherchés. Des techniques d’analyse d’image se chargent alors de localiser de fagon précise
les indices en question (exemple le logiciel SpineView [Kauffmann 2003]). Par rapport a
une identification manuelle, qui nécessite une bonne dextérité, de I’expertise et un certain
temps d’opération, le traitement informatisé permet de réduire considérablement la nature et

le volume de P’effort du clinicien.

La littérature nous propose de nombreuses méthodes d’analyse d’images. Ces méthodes sont
généralement divisées en deux catégories (figure 1.5) :
. Méthodes basées sur la segmentation;

. Meéthodes basées sur le recalage.
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Figure 1.5 Méthodes de repérage de primitives en 2D

1.2.3 Méthodes par segmentation

De facon pratique, segmenter une image médicale consiste a identifier ses régions
homogenes et ses contours. Ces régions et contours sont suppos€s étre pertinents, c’est-a-
dire que les régions doivent correspondre aux parties significatives et les contours

correspondent aux frontieres apparentes de la structure anatomique.

Il n’existe pas de technique universelle de segmentation car la nature des images et les
primitives a segmenter sont variables [Cocquerez 1995]. La classification la plus rapportée

est celle qui divise les méthodes de segmentation en deux catégories:
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. les méthodes globales : basées sur une approche région ;

° les méthodes locales : basées sur une approche frontiere ou contour.

Les méthodes globales se basent sur une approche région. On distingue, dans ce type de
méthodes, notamment les méthodes de segmentation par seuillage [Sezgin 2001], les
méthodes basées sur la croissance des régions [Zhu 1996] et les méthodes basées sur la

division et fusion [Junbo 2003] .

Si les méthodes globales se basent sur une approche région, les méthodes locales sont plutot
des approches frontieres. Elles considerent les primitives a segmenter de nature contour.
Ces contours sont généralement continus et peuvent étre ouverts ou fermés. Dans ce type de
méthodes, on distingue notamment les méthodes dérivatives, les méthodes morphologiques

et les méthodes variationnelles.

Les méthodes locales les plus populaires sont les contours actifs ou "snakes" et les courbes
de niveaux (level sets). Pour une description détaillée du principe de ces méthodes, nous
renvoyons le lecteur a 1’édition spéciale de I'IEEE Transactions on Image Processing, de
mars 1998 [TIP, 1998]. Dans cette édition, on y retrouve une revue des travaux majeurs du
domaine tels que: Black [Black 1998], Caselles [Caselles 1998], Faugeras [Faugeras 1998],
Perona [Perona, 1998], Xu [Xu 1998]. Un état de I’art est aussi présenté a I’édition spéciale
du "Journal of Visual Communication and Image Representation" [JVCIR, 2002]. Le livre
de Blake [Blake 1998], décrit en détails les contours actifs, alors que Ayache dans sa
référence [Ayache 2003] décrit leurs avancées et leurs évolutions. Les ouvrages de
Mclnerney et Terzopoulos [Mclnerney 1996] et de Xu [Xu 2000] font partie des revues

importantes dans le domaine médical.

Les contours actifs ont été introduits par Kass, Witkin et Terzopoulos en 1988 [Kass 1988].
Appelés aussi contours déformables, contours dynamiques, contours €lastiques ou
"snakes", ce sont des courbes paramétrées, fermées ou ouvertes, continues, qui évoluent

dans I’espace de I’image pour délimiter au mieux les frontiéres d’une structure anatomique
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donnée. Cette €volution est guidée par I'optimisation simultanée de trois criteres. Le
premier critere mesure la régularité géométrique du modele en s’appuyant sur le calcul de la
courbure locale de ses lignes ou ses surfaces. Le deuxieéme critere mesure une propriété
globale sous forme d’historique contraignant I’évolution du modele pour respecter une
primitive générique ou réelle connue a priori. Le troisieme critére calcule la conformité du
modele a des contraintes externes définies au préalable. Ces critéres sont regroupés dans une
fonction appelée fonction d’énergie. L’optimisation de cette fonction conduit a un contour
stationnaire qui sera associé€ a la frontiere de la structure anatomique. En général, la mise en

application des contours actifs est décomposée en trois phases :

° Initialisation;
. Itération;
° Stabilisation.

Depuis leur apparition, les contours actifs sont abondamment étudiés dans la littérature et
ont une variété de modeles :

. modele de Kass [Kass 1988];

] modele basé€ sur des champs de vecteurs "Gradient Vector Flow" (GVF) [Xu 1998],

° modele par régions [Ronfard, 1996];

. modele en ballon [Cohen 1992];

° modele en rubans [Davatzikos, 1995];

° modele "ziplock" [Neuenschwander 1994].

Malgré leurs variétés, les contours actifs ne sont pas sans limitations. Principalement, ils
nécessitent en tout temps une solution de départ et agissent localement sur I’image selon un

intervalle d’évolution prédéterminé.
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1.2.4 Méthodes par recalage

Dans les méthodes par recalage, 1’objectif de base reste le repérage de données spécifiques
sur I’image 2D. Le recalage se traduit par une transformation rigide ou élastique appliquée
sur une primitive de départ générique laquelle évolue dans l’espace de l’image pour
converger vers la primitive recherchée [West 1997]. Les méthodes de recalage sont
largement percues comme des méthodes de segmentation variationelles. Elles nécessitent un
positionnement d’une solution initiale. Elles utilisent une phase d’évolution (fonction de
déformation rigide ou élastique) et I’optimisation d’une fonction de cofit. Par contre, si
’évolution dans les méthodes variationnelles s’effectue le long d’une direction, dictée selon
une optimisation des équations aux dérivées partielles, dans les méthodes de recalage, cette

évolution est traduite par I’estimation d’une transformation affine rigide ou élastique.

Un état de I’art des méthodes de recalage en imagerie médicale a été présenté par Van den
Elsen [van den Elsen 1993] et par Lavallée [Lavallée 1995]. Une comparaison entre
plusieurs approches de recalage rigide a été publiée par West [West 1997] et Cachier
[Cachier 2003].

Tableau 1. 1

Meéthodes de recalage : état de ’art

Etat de art Imagerie médicale | Vision par ordinateur
Van den Elsen (1993) X
Lavallée (1995) X
Besl (1985, 1992) X
Brown (1992) X
West (1997) X X
Cachier(2003) X X
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Généralement, la procédure du recalage (rigide ou non rigide) passe par 3 étapes :
L définition d’une solution initiale;
. extraction des primitives et définition d’une fonction de disparité entre primitives;

. optimisation de la fonction de disparité.

Dans le cas du recalage rigide, le probléme revient a déterminer les six degrés de liberté de
la matrice de transformation M=[T,,T,,T,,Rs Rp,Re] . Cette transformation est composée par

une translation et une rotation.

Le recalage non-rigide est un probleme plus difficile. Le nombre de parametres recherchés
peut étre beaucoup plus important que dans le cas du recalage rigide. On peut ainsi passer
des 6 parametres pour les transformations rigides a 12 parametres (translation (3), rotation

(3), mise en échelle (3) et orientation (3)) pour les transformations les plus générales.

1.2.5 Synthese des méthodes de repérage des indices cliniques sur les images
médicales bidimensionnelles

Les méthodes de segmentation par techniques globales ne sont efficaces que lorsque le
contraste entre les primitives d’intérét et les régions adjacentes est visible. Leurs
performances dépendent beaucoup du type de bruit (s’il est stationnaire, corrélé,
gaussien...), mais aussi de I’illumination de la scéne, de la variance des niveaux de gris de
I’objet ou du fond et du contraste. Elles sont ainsi moins efficaces sur les images
radiographiques puisque la plage des intensités sur les radiographies est plus faible. Ces
méthodes sont souvent utilisées comme une étape parmi un ensemble de traitements plus

complexes.

Les méthodes de segmentation par techniques locales agissent localement sur I’image a la
recherche du contour qui correspond 2 la primitive d’intérét. Elles se basent principalement
sur une phase d’initialisation laquelle permet de positionner une solution initiale plus ou
moins proche de la primitive d’intérét. La solution de départ €volue dans I’espace de

I’image de facon itérative minimisant ainsi une fonction de cofit.
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Les méthodes locales et particulicrement les contours actifs ont ét€ utilisées pour
segmenter, visualiser, recaler, quantifier et analyser différentes structures et organes
macroscopiques telles que : cerveau, reins, poumons, estomac, foie, crane et des structures
microscopiques telles que tumeurs et chromosomes ; et sur des images provenant de
différentes modalités : radiographie planaire, tomographie axiale séri€e, angiographie,
cardiographie, échographie et résonance magnétique. Cependant, elles ne sont pas sans
limitations. Elles nécessitent toujours ’identification d’une solution de départ et le résultat

final varie souvent en fonction de la proximité du contour initial.

1.3 Revue bibliographique des méthodes de reconstruction 3D

Le caractére tridimensionnel de certaines pathologies et les biais de mesures 2D présents
dans les projections radiographiques amenent de plus en plus les cliniciens a utiliser des

méthodes de reconstruction de modeles 3D personnalisés.

1.3.1 Panorama des méthodes de reconstruction 3D

Deux grandes classes existent dans la littérature prmettant la recosntruction 3D des
structures anatomiques [de Guise 1995]. La premiére comprend les méthodes directes qui
utilisent essentiellement les images volumiques, telles que les images tomographiques ou les
images IRM. Dans ce type de méthodes, les coupes renferment assez d'informations pour
inférer la géométrie 3D compléte de l'organe d’intérét. L’autre classe comprend les
méthodes indirectes qui utilisent un nombre réduit de vues. Cette classe de méthodes repose
principalement sur la combinaison d’informations tirées des images 2D disponibles et des
connaissances connues a priori sous forme de modeles génériques ou données statistiques.
Dans les deux cas, la modélisation 3D suit les trois étapes suivantes :

° acquisition des données;

. extraction des informations;

) modélisation et visualisation 3D.
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1.3.2 Méthodes directes : Reconstruction a partir d’images volumiques

Les méthodes directes sont celles utilisées en imagerie tomographique par rayons X ou par
résonance magnétique. Les séries d’images issues de I’imageur sont tout d'abord visualisées
sur un écran d’ordinateur, puis segmentées manuellement ou par des méthodes assistées
(une revue bibliographique de ces méthodes est présentée au prochain chapitre. L'opération
de segmentation consiste a délimiter les contours d'intérét sur chaque image. Les contours
désignés sont par la suite superposés dans 1’ordre (figure 1.6). Une technique dite du "cube
marcheur", développée simultanément par Lorensen [Lorensen 1987] et de Guise [de Guise
1988], connecte les contours pour fagonner la surface externe d’un modele 3D polyédrique

composé de points et de polygones.

Figure 1.6 Méthode de reconstruction tomographique.

Source : cette image a été tirée de I'article de [de Guise 1995].
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La précision de reconstruction 3D de cette méthode a été le sujet de plusieurs études. Selon
de Guise [de Guise 1988], plusieurs facteurs influencent la précision et la qualité du modéele
obtenu: I’épaisseur des tranches, la distance entre deux tranches successives (figure 1.6), la

qualité de la segmentation et 1’algorithme de reconstruction utilisé.

Aubin et al. [Aubin 1997] ont comparé les mesures de 21 reperes anatomiques ponctuels
localisés sur des modeles 3D de vertebres obtenus par la méthode directe et des mesures des
mémes reperes port€s sur des vertebres séches a l’aide d’une machine a mesurer

tridimensionnelle (précision 0,Imm). L’erreur moyenne obtenue est de I’ordre de 1mm.

Avec une approche similaire a celle de Aubin, Véron [Véron 1997] a comparé un modele
surfacique de vertebres seches reconstruites par prélévement direct utilisant un pointeur
électromagnétique et des reconstructions par la méthode directe des mémes vertebres.
L’erreur moyenne calculée selon une approche point-surface varie entre 0,4mm et 0,8mm

selon le niveau vertébral. Les erreurs maximales varient de 1,6mm a 4 mm.

Mitulescu [Mitulescu 2001] a utilisé, une méthode d’évaluation similaire a celle de Véron,
sur 6 rachis lombaires cadavériques. Les résultats obtenus confirment la précision obtenue
par Véron avec des erreurs moyennes de 0,7 a 0,9mm et des erreurs maximales locales qui
varient entre 3,4mm et 3,9mm. Contrairement a la validation de Véron, dans cette étude,
I’auteur a utilisé une validation portée sur des mesures de paramétres anatomiques. Les

erreurs moyennes obtenues sont de [’ordre de 2,3mm.

Cavalcanti et al. [Cavalcanti 1999], dans une étude portée sur des crines cadavériques, ont
comparé différents parametres morphométriques calculés par mesure directe et localisés sur
des modeles 3D construits par CT-Scan. Les erreurs obtenues sont déclarées non

significatives.
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1.3.3 Méthodes indirectes : Reconstruction par rétroprojection radiographique

L’objectif des méthodes indirectes est de reconstruire en 3D un objet a partir d’un nombre
limité de ses projections. Ce type de reconstruction est un probléme dit mal posé car les
données acquises ne renferment pas suffisamment d’information sur 1’objet et les deux ou
trois projections ne peuvent permettre une reconstruction significative. La solution proposée
est de combiner des données spécifiques tirées des acquisitions radiographiques et des
données additionnelles sous forme de modeles génériques ou encore des données
statistiques connues au préalable. Toutes les méthodes indirectes de reconstruction suivent
les 3 étapes ci-dessous :

.l

Etape 1 : Calibrage du milieu radiographique

Le but du calibrage est d’évaluer la transformation géométrique qui relie les coordonnées
3D d’un point de I’espace et ses coordonnées 2D projetées sur les plans radiographiques. Le
calcul de cette transformation peut €tre réalisée a I’aide de la technique DLT ("Direct Linear
Transformation") [Abdel-Aziz et Karara, 1971], dans le cas de la radiographie
conventionnelles (voir annexe I) ou a I’aide de la technique CLT ("Cylindric Linear
Transformation") (rapport technique ENSAM-LIO), dans le cas des acquisitions de type
EOS® (voir annexe IT). Une fois les parametres du calibrage obtenus, un développement
inverse offre la possibilité de déterminer les coordonnées 3D de tout point a partir de ses
coordonnées images 2D.

Vd

Etape 2 : Extraction de primitives
Sur les images radiographiques, des primitives spécifiques (points, lignes, courbes...), sont

identifi€es et ensuite reconstruites par des techniques de triangulation.

pd

Etape 3 : Déformation personnalisée

Un recalage rigide ou élastique d’un modele générique connu a priori est appliqué dans le

but de le positionner dans I’environnement radiographique. Une déformation 3D selon les
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données spécifiques reconstruites a I’étape 2 est appliquée sur le modele générique recalé

dans le but de le personnaliser.

1.3.4 Revue bibliographique des méthodes indirectes de reconstruction 3D

Les méthodes indirectes de reconstruction appelées aussi méthodse de reconstruction par
rétroprojection ont €t€ améliorées. Ces améliorations touchent I’évolution des structures a
reconstruire. Elles sont passé€es de la reconstruction des vertebres et du rachis au tout début
a la reconstruction du bassin et des membres inférieurs. Aussi, on a assisté a des
améliorations concernant les primitives utilisées dans le procédé de reconstruction. Les

techniques de reconstruction peuvent étre classées comme suit :

. méthodes de reconstruction basées sur la rétroprojection de repéres ponctuels stéréo-
correspondants ;
. méthodes de reconstruction basées sur la rétroprojection de reperes ponctuels non

stéréo-correspondants ;
° méthodes basées sur la reconstruction 3D de contours

. méthodes de reconstruction basées sur la déformation de modeles statistiques.

1.3.4.1 Méthodes de reconstruction basées sur la rétroprojection de reperes ponctuels
stéréo-correspondants

a) Travaux de Selvik et al.

En 1974, Selvik & al. ont mis au point une technique pour I’évaluation biomécanique de la
colonne vertébrale in vivo [Selvik 1989]. Des marqueurs radioopaques sont rigidement fixés
aux vertebres et repérés sur les projetions radiographiques. L’algorithme DLT est ensuite
utilis€ pour reconstruire ces marqueurs et évaluer leur déplacement dans 1’espace. L’objectif
de I’étude était le suivi du déplacement des marqueurs dans 1’espace et I’étude ne proposait

pas la reconstruction de modele géométrique des vertebres.
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b) Travaux de Graf et al. et Hecquet et al.

Graf et al. [Graf 1983] puis Hecquet et al. [Hecquet 1992], ont proposé la modélisation
géométrique 3D des vertebres en utilisant deux radiographies standards (une frontale et une
latérale). Ils ont proposé I’identification de 2 a 4 reperes ponctuels anatomiques stéréo-
correspondants par vertebre sur chaque projection radiographique. Ces reperes sont ensuite
utilisés pour modéliser, par une technique basée sur des facteurs de mise a I’échelle, les
vertebres sous forme de quadrilateres. Cette modélisation reste toutefois qualitative et
I’erreur de reconstruction atteint les centimetres. Une précision considérée faible et les

modeles géométriques 3D obtenus ont été jugés cliniquement peu exploitables.

¢) Travaux de Stokes et al.

En 1981, dans le but d’une évaluation biomécanique du rachis, Stokes a proposé une
technique de modélisation 3D personnalisée des vertebres par rétropojections
radiographiques [Stokes 1981]. Sur chaque radiographie, 9 repeéres ponctuels stéréo-
correspondants par vertebre sont identifiés. Par la technique de DLT, ces reperes sont
ensuite reconstruits dans [’espace. Dans son étude, Stokes a utilis€ 16 sujets non
pathologiques et 60 souffrant de lombalgie et a étudié la mobilit€ des vertebres et
I’influence de la morphologie dans leurs mouvements. Aucune précision de la géométrie des

vertébres n’a cependant été€ rapportée.

d) Travaux de Pearcy et al.

Dans le but d’une évaluation biomécanique du rachis, Pearcy [Pearcy 1985] a utilisé une
technique similaire a celle de Stokes. Les mémes reperes ponctuels par vertebre sont
identifiés sur les radiographies et ensuite reconstruits par DLT. Pour valider son étude,
Pearcy a évalué la précision de la reconstruction des billes métalliques utilisées pour le

calibrage en les considérant comme stéréo-correspondantes. L’évaluation de répétabilité a
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permis de noter des erreurs moyennes de 0,9mm pour les billes de calibrage et de lmm pour

les reperes anatomiques.

e) Travaux de Dansereau et Stokes

En 1988, Dansereau et Stokes [Dansereau 1988] ont proposé une méthode de
reconstruction tridimensionnelle de la cage thoracique a partir de 3 projections
radiographiques : une latérale et deux frontales dont une frontale franche a 0 degré par
rapport a I’horizontale et l’autre frontale avec un angle de 20 degrés par rapport a
I’horizontale. Sur chaque radiographie, 6 reperes ponctuels stéréo-correspondants par
vertebre sont identifiés et reconstruits en 3D par la technique de DLT. Les lignes moyennes
des cotes sont reconstruites par une méthode itérative utilisant des splines et la technique
DLT. Des marqueurs radio opaques sont fixés sur la peau afin d’identifier le sternum et les

points antérieurs des cOtes. Les points postérieurs sont déduits a partir des données des

vertebres.

Plusieurs types de validation ont été proposés dans cette étude. Sept cOtes isolées sont
reconstruites par la méthode. L’erreur moyenne évaluée est de 1,Imm avec un écart-type de
0,72mm. Pour un sujet in vivo, les 24 cOtes sont reconstruites avec deux numérisations
différentes. L’erreur enregistrée entre les deux reconstructions est évaluée a 1,22mm avec

un écart-type de 1,04mm.

f) Travaux de Plamondon et al.

En 1988, Plamondon [Plamondon 1988] a mené des travaux pour I’étude de la mobilité
rachidienne. Il a utilisé un protocole similaire a celui de Dansereau en utilisant 6 repéres
ponctuels par vertebre. 11 a validé son protocole sur des spécimens cadavériques dans le but
d’une application clinique. Les résultats obtenus ont permis de conclure une application

potentielle in vivo.
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g) Travaux d’André et al.

En 1994, André & al., [Andre 1994] dans une étude de sensibilité d’un protocole similaire a
celui de Dansereau et al., ont évalué I'influence des erreurs de numérisation des reperes
radiographiques et I'influence des angles d’incidence radiographique sur la qualité des
reconstructions tridimensionnelles. Les résultats obtenus ont conclu qu’une erreur de 2mm
de numérisation peut générer une erreur de Smm sur le modele 3D. Outre la projection
frontale franche a O degré par rapport a I’horizontal, I’angle optimal d’une deuxiéme
projection radiographique frontale est de 20 degré par rapport a I’horizontal. L’étude a noté
que les repéres anatomiques ponctuels des vertebres les moins sensibles aux erreurs de

numérisation sont les points supérieurs et inférieurs des pédicules.

h) Travaux d’Aubin et al.

En 1997, Aubin et al. [Aubin 1997] ont proposée une modélisation géométrique des
vertebres en utilisant 21 reperes ponctuels stéréo-correspondants par vertebre. Ces reperes
sont reconstruits en 3D par la technique DLT et utilisés pour déformer un modele générique
polyédrique reconstruit par la technique directe tomographique en utilisant un algorithme
de krigeage [Trochu 1993 ; Delorme 1996]. Deux approches ont été€ suivies dans cette étude.
La reconstruction 3D des vertebres en utilisant la déformation par krigeage basée sur 6
reperes parmi les 21 repéres comme points de contrdle et la reconstruction 3D des vertebres

en utilisant la déformation par krigeage basé€e sur la totalité des 21 reperes.

La validation de 1’étude est menée par des essais sur 17 vertebres d’un rachis non
pathologique. Plusieurs parametres linéaires sont évalués a partir des 21 reperes reconstruits
puis comparés aux mesures directes. Pour le modele du rachis reconstruit en utilisant les 6
reperes ponctuels, ’erreur moyenne calculée est de 2,3mm alors que pour le modele

reconstruit en utilisant les 21 reperes anatomique, I’erreur moyenne calculée est de 1,8mm.
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i) Travaux de Gauvin et al.

Gauvin et al. [Gauvin 1998] se sont intéressés a la reconstruction tridimensionnelle du
bassin. Dix neuf repéres ponctuels stéréo-correspondants ont €été identifiés sur les
radiographies frontale et latérale. Ces reperes ont été reconstruits par deux algorithmes
différents. Un premier algorithme basé sur la technique de DLT classique et un deuxi¢me
algorithme basé sur la technique de DLT dans laquelle chaque repere anatomique est
pondéré par un facteur de confiance sur la visibilit€ du repere sur la radiographie. L’étude a
été€ menée sur 11 sujets scoliotiques et 2 bassins secs. La validation a été portée sur 2 volets.
La premiere validation est 2D ; elle compare les points numérisés et les projections de ces
points apres leurs reconstructions 3D. L’erreur enregistrée est d’environ 0,2mm pour la
courbure sacrée et de 7,2mm pour les crétes iliaques. La deuxiéme validation est 3D ; elle
est une comparaison entre les reconstructions des 19 reperes et leurs coordonnées 3D
prélevées directement sur les bassins secs. L’erreur minimale notée au niveau de la base
supérieure du sacrum est de (1,8 + 0,5) mm, alors que I’erreur pour les autres régions est de
I’ordre de (3 £ 1,6) mm. Selon les auteurs, les facteurs de confiance améliorent la qualité
des reconstructions. Cependant, les 19 reperes utilisés sont insuffisants pour une
modélisation géométrique de qualit€ du bassin, vu la morphologie complexe de cette

structure.

1.3.4.2 Méthodes de reconstruction 3D basées sur la rétroprojection de reperes
ponctuels non stéréo-correspondants

a) Travaux de Véron et al.

Véron [Véron 1997] a proposé une méthode permettant d’ajouter a la reconstruction de
points stéréo-correspondants (visibles sur les 2 radiographies), la reconstruction 3D de
points dits non stéréo-correspondants (visibles seulement sur I’'une des radiographies). Cette
technique NSCP ("Non Stereo-Corresponding Points") permet ainsi d’augmenter le nombre

de reperes anatomiques reconstruits par objet.
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Les seules informations disponibles pour ces points sont que leur position 3D est placée sur
la droite joignant la source de rayons X a leur projection 2D dans le plan image. Pour
résoudre ce probléme, 1’idée est d’ajouter de ’information a priori sur la géométrie de
1’objet a reconstruire, en considérant I’hypotheése qu’il doit €tre le plus proche possible d’un
objet appelé objet générique. Ainsi, une fonction de minimisation de 1’énergie de
déformation du maillage de 1’objet générique est appliquée, de fagon a ce que !’hypothese
faite sur 1’objet a reconstruire soit satisfaite. Cet algorithme peut étre utilis€ tel quel, lorsque
aucun point stéréo-correspondant n’est identifiable, ou bien en complément de I’acquisition
des points stéréo-correspondants. Dans ce cas, les positions 3D de ces points constitueront

des contraintes supplémentaires pour la reconstruction des points non stéréo-correspondants.

b) Travaux de Gargouri

En 1998, Gargouri [Gargouri 1998] a proposé une méthode de reconstruction 3D du fémur
distal et du tibia proximal a partir de deux radiographies conventionnelles calibrées. Pour
chaque structure osseuse, des points et axes de symétrie sont numérisés de facon manuelle
sur chaque radiographie. La reconstruction 3D par la technique DLT de ces reperes de
symétrie, considérés stéréo-correspondants, a permis de recaler un modele générique
reconstruit au préalable par la technique tomographique. Les contours radiographiques des
diaphyses et des condyles de chaque structure osseuse numérisés aussi manuellement et
reconstruits ensuite par la technique NSCP. La technique de krigeage a été utilisée pour
raffiner le modele final. Les études de validation dans ce travail se sont intéressées

uniquement a la précision et a la répétabilité de la reconstruction des reperes de symétrie.
¢) Travaux de Mitulescu

En 2001, Mitulescu [Mitulescu 2001] a proposé une méthode basée sur I’identification de

reperes ponctuels stéréo-correspondants et la reconstruction de points non stéréo-
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correspondants pour la reconstruction du rachis thoracique et lombaire ainsi que le bassin.
Cette étude figure parmi les premieres reconstructions par rétroprojections de radiographies
de type EOS®. L’étude a été menée sur 6 rachis lombaires isolés non pathologiques, 10
vertebres scoliotiques isolées, 58 vertebres de patients et 8 bassins secs. La reconstruction
des vertebres a utilisée de 21 a 33 points stéréo et non stéréo-correspondants. Alors que pour
la reconstruction du bassin, entre 20 et 47 points stéréo et non stéréo-correspondants ont été

utilisés.

Plusieurs études de validation ont été proposées dans ce travail. Dans le cas des vertebres
non pathologiques, une erreur moyenne de 1,1mm et des erreurs maximales inférieures a
7,8mm ont été rapportées par rapport a des modeles 3D de référence reconstruits par des
mesures directes utilisant un systéme électromagnétique (systeme Fastrak®). Dans le cas de
la reconstruction des spécimens de vertébres scoliotiques, deux approches ont été adoptées.
Dans la premiere, il a été€ question d’utiliser un modele générique de vertebre saine. L erreur
moyenne notée est de 1’ordre de 2mm et I’erreur maximale est de ’ordre de Smm. Dans la
deuxieme approche, il a €té question d’utiliser un modele générique de vertebre scoliotique.
L’erreur moyenne enregistrée est de 1,4mm alors que I’erreur maximale est de 4mm. Cette
derniere approche a €té aussi appliquée pour la reconstruction de verteébres scoliotiques a
partir des radiographies de type EOS®. L’erreur moyenne enregistrée a été de 'ordre de

Imm alors que les erreurs maximales ont été inférieures a 3mm.

Dans ce travail, I’auteur (Mitulescu) mentionne I’importance du choix du modele générique
pour obtenir de meilleures précisions. Il conclut aussi que la qualité des radiographies de

type EOS® permet d’obtenir de meilleures reconstructions.
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1.3.4.3 Méthodes basées sur la reconstruction 3D de contours : Travaux de Laporte

En 2002, Laporte [Laporte 2002] a proposé une méthode appelée NSCC pour "Non- Stereo
Corresponding Contour" visant & reconstruire en 3D des structures osseuses en se basant sur
des reperes ponctuels stéréo et non-stéréo correspondants et aussi des contours non stéréo-

correspondants visibles sur les projections radiographiques.

La technique NSCC est présentée en 5 étapes :

Etage 1: Définition d’un modele générique surfacique reconstruit par la technique
tomographique et décomposé en régions "anatomiques” ;

Etape 2 : Identification manuelle, sur les projections radiographiques, des contours associés
a chaque région anatomique identifiée a 1’étape précédente ;

Etage 3 : Calcul d’une solution initiale par recalage du modele générique en utilisant des
reperes ponctuels stéréo-correspondants identifi€és manuellement sur les radiographies et
reconstruits par la technique DLT ;

Etape 4 : Projection des contours de chaque région anatomique du modele générique
recalé dans les plans radiographiques (figure 1.7) ;

Etage S : Déformation élastique itérative du modele générique recalé par krigeage
optimisé en utilisant les contours projetés de chaque région anatomique du modele

générique et leurs contours radiographiques relatifs identifié€s par 1’opérateur (figure 1.8).
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Figure 1.7 Les régions anatomiques de la méthode NSCC.

Source : cette image a €té tirée de [Laporte 2002

Figure 1.8 Contours projetés et contours radiographiques de la méthode NSCC.

Source : cette image a été tirée de [Laporte 2002].
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Dans une étude de sensibilit€ in vitro portée sur la reconstruction de spécimens secs de
fémurs distaux, tibias proximaux et rotules, les auteurs présentent des erreurs de précision

inférieures a 2,6mm.

Une premiere validation in vivo de cette méthode, portée sur 4 patients souffrant de
gonarthrose [Bauer, 2003], affiche des erreurs moyennes comprises entre 0,9mm et 1,6mm.
Une seconde €tude réalisée sur 10 patients souffrant d’arthrose du genou [Nodé-Langlois,
2003] a permis d’évaluer la reproductibilité de la technique. Les résultats obtenus indiquent
qu’in vivo, 95% des points des modeles 3D personnalisés sont reconstruits avec une erreur

de reproductibilité inférieure a 2,4mm.

1.3.4.4 Méthodes de reconstruction basées sur la déformation de modéles statistiques

a) Travaux de Fleute et Lavallée

En 1999, Fleute et Lavallée ont proposé une méthode de reconstruction 3D a partir de
projections radiographiques calibrées basée sur une modélisation statistique [Fleute 1999].
Le modele statistique a €té créé a partir de modeles polyédriques de vertebres obtenus par la
méthode tomographique. Une analyse statistique par composantes principales a permis de
définir un modele moyen et dix modes de déformations: un mode par composante
principale. La reconstruction 3D personnalisée est réalisée en déformant le modéle moyen
selon les 10 modes de déformations et en recalant le modele généré par rapport aux contours
radiographiques. L’erreur de reconstruction 3D notée est de ’ordre de 1mm, alors que les

erreurs maximales sont de ’ordre de 2mm. L’étude est réalisée pour la reconstruction de

vertebres saines et non pathologiques.
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b) Travaux de Benameur & al.

En 2001, Benameur et al. [Benameur 2001] ont proposé une méthode de reconstruction
similaire a celle de Fleute pour la reconstruction 3D des vertebres scoliotiques et de la cage
thoracique. A partir d’une base de données de 1020 vertebres (510 vertébres saines et 510
vertebres scoliotiques) [Parent 2000], un modele statistique moyen a été cré€ a partir de 30
vertebres saines pour chaque niveau vertébral, alors qu’un modele de déformation selon 10
modes (10 composantes principales) a été défini a partir de 30 vertebres scoliotiques par
niveau vertébral. Chaque modele moyen est déformé selon les 10 modes de déformation
définis et ensuite recalé de facon que ses contours projetés s’adaptent aux contours
radiographiques. La validation de la méthode a porté sur 57 vertebres scoliotiques (6
lombaires et 51 thoraciques). Les erreurs moyennes de reconstruction en comparant les
modeles obtenus par la méthode et les modeles de référence construits par la technique
tomographique sont de (0,71+0,06) mm pour les vertebres lombaires et de (1,48+0,27) mm
pour les vertebres thoraciques ; alors que les erreurs maximales notées sont de (3,67+0,8)

mm pour les vertebres lombaires et de (6,44+1,76) mm pour les vertebres thoraciques.

¢) Travaux de Messner & al.

En 2001, Messner et al. [Messner 2001] ont proposé une méthode de reconstruction 3D d’un
modele volumique du tibia a partir de ses projections radiographiques antérieurs et latérales.
La méthode est évaluée sur une base de données de 80 tibias cadavériques construits par la
technique tomographique et radiographiés selon les deux vues antérieure et latérale. La
reconstruction du tibia d’un sujet est réalis€e en cherchant dans la base de données le
modele 3D dont les radiographies sont proches des radiographiques du sujet. Des
déformations de finition 3D peuvent étre appliquées principalement au niveau de la
diaphyse tibiale pour améliorer 1’adéquation du modele retrouvé dans la base et les contours
radiographiques. Les erreurs moyennes obtenues pour la partie diaphysaire sont de I’ordre
de Imm et les erreurs maximales sont inférieures & 3mm. Par contre aucune mesure d’erreur

n’est rapportée au niveau articulaire du tibia.
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1.3.5 Synthese des méthodes de reconstruction 3D

Il existe des différences importantes entre la méthode directe et la méthode indirecte de
reconstruction. Chacune présente des avantages et des inconvénients. Les qualités de ’'une

correspondent aux défauts de ’autre. Le tableau 1.2 résume les caractéristiques de chaque

méthode.
Tableau 1. 2
Comparaison des méthodes de reconstruction [de Guise 95]
Parameétres Méthode directe Méthode indirecte
Nombre d’images Elevé Faible
Radiation Elevée Faible
Temps d’acquisition Elevé Faible
Traitement des images Facile Difficile
Connaissance a priori Faible Elevée
Précision Grande Moindre
Colit Elevé Faible

Bien que les techniques directes autorisent une modélisation 3D précise, avec des erreurs
moyennes ne dépassant pas ’unité millimétrique selon des coupes jointives de méme
ordre, leur mise en application dans un cadre clinique de routine présente encore de
nombreux problemes d’ordre fonctionnel : les doses de radiations accumulées sont souvent
élevées ; la difficulté de faire des acquisitions de structures sous charge, a 'exemple de
I’évaluation de la scoliose ; les coiits des installations posent régulierement des problemes

d’acces.
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Les techniques par rectroprojections mutiplanaires, par contre, se présentent comme des
techniques plus appropriées, moins invasives, plus accessibles et beaucoup moins cofiteuses.
Elles s’inteégrent mieux aux applications cliniques de routine. Le tableau ci-dessous résume

les différents travaux majeurs des ces techniques.
Tableau 1. 3

Synthése des travaux de reconstruction par auteur

Auteurs Structures osseuses Méthode
Selvik & al. Vertebres DLT
Graff ; Hecquet Vertebres DLT
Stokes Vertebres DLT
Pearcy Vertebres DLT
Dansereau & Stokes Vertébres + cotes DLT
Plamondon Vertebres DLT
André Vertebres DLT
Aubin Vertebres DLT
Gauvin Bassin DLT
Veron & Champlain Vertebres DLT + NSCP
Gargouri Fémur distal + tibia proximal DLT + NSCP
Mitulescu Vertebres DLT + NSCpP
Laporte Ve(rit.ébres+ .Bf-flSSil’l +'Fe’mur DLT + NSCC
istal + tibia proximal
Fleute & Lavallée Vertebres Déformation statistique
Benameur Vertebres + cotes Déformation statistique
Messmer Tibia Déformation statistique
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L’arrivée des systémes EOS®, caractérisé par son balayage vertical et ses deux acquisitions
orthogonales simultanées, valorise davantage la reconstruction 3D par rétroprojetion : il
permet une faible irradiation du patient grice a ses détecteurs gazeux hypersensibles et offre

la possibilité de réaliser des radiographies en position érigée sous charge.

Pour toutes les techniques de reconstruction (directes et indirectes), la qualité de la
reconstruction repose en grande partie sur la qualité de 1’identification des primitives
pertinentes sur I’image 2D. Plus les contours extraits sur l’image correspondent aux

contours réels de 1’objet, plus le modele 3D est précis.

1.4 Revue bibliographique des méthodes de représentation des modéles 3D

Un élément important dans le processus de reconstruction est ’approche adoptée pour
représenter virtuellement les objets reconstruits. Le choix de la représentation aura un
impact direct sur la qualité et la précision du rendu de la reconstruction, mais aussi sur les
traitements et les manipulations qui y seront appliquées. Usuellement, les objets sont
représentés par leur surface externe. Elle peut étre exprimée de maniere explicite (en
énumérant tous ses points), de maniere implicite G(x,y,z) = 0 ou encore de manicre
paramétrique : x=f(u,v) y=f,(u,v) z=f,(u,v). Nous présentons dans les paragraphes suivants,

une breve description de ces différentes méthodes.

1.4.1 Représentation polygonale

La facon la plus triviale de représenter les objets en 3D est de définir explicitement
I'ensemble des polygones qui composent I’objet. Ces polygones juxtaposées les uns aux
autres définissent la surface qui délimite I’objet. Cette méthode est de loin la plus populaire
et la plus utilisée, et il y a plusieurs raisons a cela. Tout d’abord, c’est une représentation
simple, souple et capable de représenter n’importe quelle forme aussi complexe soit-elle.
Par contre, elle est trés lourde a manipuler lorsque 1’objet renferment un tres grand nombre

de points ou encore lorsqu’il s’agit d’objet complexe ou arrondi.
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1.4.2 Représentation paramétrique

Cette méthode de modélisation est basée sur une représentation algébrique. Elle utilise des
surfaces définies par des courbes paramétriques (généralement deux parametres u et v). Les
coordonnées (x,y,z) de chaque point de I’objet sont données par des équations : x=f(u,v)
y=fy(u,v) z=f(u,v). Usuellement, ces équations (f,, f,, f) sont des polyndmes de degré égal
ou supérieur a 3. Les plus utilisées sont les B-splines et les NURBS. Ces courbes ont
I’avantage de pouvoir étre modifiées assez précisément grace a des points de contrdle
répartis le long de I’objet. Ces points permettent alors aux surfaces paramétriques de
s’ajuster et d’épouser toute forme complexe soit-elle d’oli la dénomination de "free form
surfaces" ou "formes libres". Cette souplesse se paye par contre aux dépends de traitements
complexes. La manipulation des courbes demande assez souvent plus de calculs que celle

d’un modele polygonal.

1.4.3 Représentation implicite

Une méthode trés en vogue dans le domaine de I’infographie et des objets de synthése est la
représentation par surfaces implicites. Pour une description détaillée du sujet nous
renvoyons le lecteur au livre de Bloomenthal [Bloomenthal 1997]. Une synthése est

présentée par Cani [Cani 1999].

De point de vue théorique, une surface implicite est ’ensemble des points défini par une
équation analytique du type [Blinn 1992] :
S={P(x.y.2)e R* / f(x,y.z)<s} (1.2)

ou s désigne une valeur scalaire arbitrairement fixée.

Ces surfaces sont idéales pour représenter des formes lisses et arrondies telles que les
structures biologiques. A chaque point P de l'espace est attribuée une valeur f ( p) appelée

potentiel ou densité. Si I’intérét est porté & la notion volumique de I’objet, le modele est
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alors défini par l'ensemble des points dont le potentiel est inférieur 2 un seuil s ( f(p)<0).
Si c’est uniquement la surface de ce volume qui nous intéresse, S est défini alors par
I’ensemble des points dont le potentiel est égal au seuil s ( f(p)=0). Dans le cadre de cette

these, c’est ce dernier cas qui nous intéresse. La valeur du scalaire s est arbitraire et définit

la position de cette frontiere.

1.4.3.1 Surfaces implicites définies par des primitives ponctuelles

La plus simple des fonctions implicites est celle qui est défini par un champ de potentiel
ponctuel [Bloomenthal 1997]. Cette source crée une zone d’influence sphérique autour de
son voisinage. Si plusieurs points sont placés a proximité les uns des autres 1'énergie de
chacun des points va s'additionner dans l'espace environnant. La somme correspond
alors au "mélange" des différents points sources. La définition des surfaces implicites
générées par des sources ponctuelles a été introduite au départ par Blinn [Blinn 1982]. Ce

dernier a formul€ la source ponctuelle sous forme d’une expression gaussienne:

f(x, ¥, Z) — be—aD2(X,y,Z) (1. 3)

ou b et a sont des constantes et D; est la distance entre le point (x, y, z).

1.4.3.2 Surfaces implicites définies par des primitives non ponctuelles

Bloomenthal et Wyvill ont généralisé la définition des surfaces implicites pour ne pas se
limiter a des primitives ponctuelles [Bloomenthal 1990]. En fait, n’importe quel objet peut
générer une surface implicite (points, segments de droite, courbes spline, polygones...) a
condition que l'on puisse calculer la distance d'un point P de l'espace a cet objet. Elles

peuvent aussi étre combinées pour former des surfaces plus complexes.

Les superquadratiques se présentent comme des fonctions de potentiel intéressantes. Ce sont

des quadriques dont la formulation analytique est donnée par:
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Sl

X ny 2 z n
f(x,y,z): — + X + | — (1.4)
r
avec n; et ny des réels positifs et r,, ry et r; les rayons de la quadratique.

L’avantage des superquadratiques réside dans leur pouvoir de décrire des formes tres
variées (figure 1.9). En variant les parametres n; et np, dans I’équation 1.4, I’objet modélisé
peut prendre la forme d’un cube, d’un cylindre fini (par exemple la partie diaphysaire du
fémur ou du tibia) , d’'une sphere, d’un diamant et d’autres formes organiques. Il s’agit 1a

d’une propriété permettant de représenter des formes géométriques complexes.

pa, &

ti

20

Th

Figure 1.9 Superquadratiques.
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1.4.3.3 Mélange des surfaces implicites ou ''blending"

La modélisation implicite permet aussi de combiner plusieurs primitives implicites en une
seule fonction dans le but de construire une forme plus complexe. A ce stade, la
modélisation par surfaces implicites rejoint les techniques des mélanges des solides
("blending") trés utilisées en CAO et DAO [Rvachev 1962], Ricci 1973], [Shapiro 1991].
L’objet est per¢u alors comme une collection d’objets implicites simples combinés grice a

des opérateurs booléens comme 1’union, I’intersection ou la soustraction.

Soient les fonctions de potentiel F,F», - - -, F,, associées a des objets implicites M;, M, - - -,

M,. Ces opérations ensemblistes sont définies analytiquement par :

Union: |J(F,,F,.....F,)(P)= Min(F,(P),F,(P)....,F,(P)) (1.5)
Intersection : [ \(F\, F,,..., F,) (P)= Max(F,(P),F,(P)....,F,(P)) (1. 6)
Soustraction : F (P)= ZNiE(P) ot Ni = =] (1.7)

1

La figure 1.10 présente des exemples d’union et de soustraction entre deux primitives

implicites M; et M,.

S1US2 S1-82

a) Union b) Soustraction

Figure 1.10 (a) Union de 2 sphéres et (b) soustraction de deux sphéres
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Cependant, ’union, par exemple, n'est pas toujours celle qui convient le mieux. Elle peut
générer des effets indésirables de gonflement a la jonction des primitives (figure 1.11). Ces
gonfelement peuvent aussi se produire lors de 1’application de !’intersection et de la

soustraction.

Figure 1.11 Différence entre ’'union de deux primitives avec et sans gonflement

Source : cette image a été tirée de [Shapiro 1991].

Pour contréler la maniere dont I’opération de mélange s’applique entre les primitives,
plusieurs expressions ont été introduites. Ces expressions ont pour but de définir des
contraintes de continuité et de courbure aux jonctions des primitives. Rvachev [Rvachev
1967], Shapiro [Shapiro 1991] et Pasko [Pasko 1995] proposent d’utiliser les R-fonctions.

Pour ces auteurs, ’'union et I’intersection sont définies par :

U(ﬂF):ﬁ(F1 +F, +\/F12 +F} —20F, F, ) (1. 8)
1
ﬂ(a,g):l—;‘;(ﬂ +F, —\/Ff +F] -20F, F, ) (1.9)

Avec o 3 [0,1], F; et F, deux primitives ( 2 fonctions analytiques).

Ricci [Ricci 1973] propose une formulation algébrique généralisée:



46

Union: | J(F.F,.....F,)= (Fr+Fm . +F) (1. 10)

Intersection : [ |(F,,F,.....F,) =F" +F," +...+ F" (1. 11)

Soustraction: F, , =F" +F,” (1. 12)
avec me R

1.4.4 Synthése des méthodes de représentation des modeles 3D

La modélisation est une des plus importantes activités dans le développement d’applications
liées a la reconstruction, a la visualisation et a la manipulation de modeles virtuels 2D et 3D.

Elle dresse tot le fond théorique de I’application et influence le choix des algorithmes.

Les surfaces implicites sont particulierement adaptées a la représentation des objets
organiques. Elles connaissent présentement un grand succes en infographie et en images de
syntheése, principalement griace a leur pouvoir de fusionner des primitives simples en une
seule fonction pour représenter des formes complexes. Il est possible aussi de savoir, pour
tout point de l'espace, s'il est a I’intérieur, sur la surface ou a I’extérieur de I’objet, par le
simple calcul d’une fonction de distance. Cette distance est calculée rapidement et
facilement par la simple évaluation de la fonction analytique au point donné. Le calcul de la
dérivée premiere et de la dérivée seconde permettent aussi d’évaluer la continuité et la

courbure de 1’objet.

Cependant, la technique souffre de deux sérieux problémes. Premierement, elle nécessite
une habileté particuliere pour construire des objets complexes en générant adéquatement les
nombreuses fonctions de recouvrement et plus particulierement pour les structures
anatomiques. Deuxiémement, la polygonisation et le rendu des surfaces sont souvent des

taches peu aisées du point de vue algorithmique.

1.5 Revues bibliographiques des méthodes de déformation 3D
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Une des étapes importantes dans le processus de reconstruction de modeles 3D
personnalisés avec |’approche indirecte est la déformation 3D. Cette €tape permet de
raffiner le modele générique pour lui donner un aspect réaliste et personnalisé. En effet,
partant d’un modele générique ayant une forme de méme nature que celle de I’objet que
I’on veut obtenir, I’étape de déformation permet d’appliquer au modele générique une
transformation géométrique de manicere a ce que la projection de ses contours sur les

radiographies correspond aux contours de 1’os du patient.

Plusieurs algorithmes sont présentés dans la littérature pour estimer une déformation
géométrique a partir des points de contrble. Le krigeage est la méthode privilégiée par
toutes les méthodes de reconstruction par rétroprojections radiographiques citées
précédemment. La déformation par modele statistique calculé a partir de points de contrble
commence a €tre utilisée par certains auteurs. Dans le domaine d’infographie, d’animation
et des jeux virtuels, on retrouve une panoplie d’approches et d’algorithmes de déformation.
Une revue bibliographique compléte de ces approches sort du cadre de la présente these. Par
contre, pour un €tat de 1’art nous renvoyons le lecteur a la référence d’Alexa et al. [Alexa
2000]. Nous nous limitons dans notre description ci-dessous a la présentation de I’approche
"as rigid as possible” de Cuno et al. [Cuno 2007], pour sa simplicité d’implantation, sa

rapidité et son efficacité.

1.5.1 Méthodes de déformation par ''Krigeage''

Le krigeage est une méthode généralisée de transformation géométrique de généralisation.
Dans sa forme duale, le krigeage est composé d’une fonction de dérive a(X) et d’une

fonction de covariance b(X) [Trochu, 1993].

u(X)=a( X)+b(X) (1. 13)
avec: X = (X,Y,z) coordonnées d’un point.
La fonction de krigeage permet de généraliser la relation entre les coordonnées de départ

X des points de contrdle appartenant au modele générique, et les coordonnées d’arrivée
p
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u(X) des points de contrdle reconstruits par DLT et/ou NSCP et appartenant a 1’objet a
reconstruire. L’application du krigeage s’effectue en deux étapes :

2

Etape 1:

Dans la premiere étape, il s’agit de calculer I’expression de la fonction de dérive et de
covariance grice a des points de contrdle dont les coordonnées des points de départ (X;) et
d’arrivée (X;) sont connues au préalable.

Ces données permettent alors de calculer les coefficients de I’expression de la dérive, qui
peut prendre la forme d’une fonction constante, polynomiale ou trigonométrique ; et les
coefficients de la covariance laquelle peut prendre la forme d’une fonction linéaire, cubique

ou logarithmique.

x Dérive constante : a(X)=a, (1. 14)

x Dérive polynomiale : a(X)=Y a,X' (1. 15)
0

x Dérive trigonométrique : a(X )=agcos(X )+a;sin(X) (1.16)

avec g; : coefficients de la dérive.

Quant a la fonction de covariance, elle s’écrit généralement sous la forme :

N
b(X)=ijK(h) avec1<j<N (L. 17)
1

b; : coefficients de covariance.
x Covariance linéaire : K(h)=h (1. 18)
x Covariance cubique : K(h)= w3 (1. 19)

x Covariance logarithmique : K(/)= n? In(h) (1. 20)
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ol h est la distance euclidienne entre un point de départ X; et un point d’arrivée X :
h=\1X,—-X,[ (1.21)

2

Etape 2 :

Dans la deuxiéme étape, puisque la fonction de krigeage est completement définie, il s’agit

de calculer les coordonnées u(X) pour chaque point X.

L’application de la fonction de krigeage dans la déformation de personnalisation des

modeles de référence se traduit par :

. la reconstruction 3D de quelques reperes anatomiques par la technique de DLT et par

lancer de rayons;

o I’utilisation de ces points comme points de contrdle pour calculer les fonctions de

dérive et de covariance;

. I’application de la fonction de krigeage calculée pour déformer tous les points du

modele de référence.

1.5.2 Méthode de déformation '"as rigid as possible'' ou MLS (""Moving Least
Squares'')

Cette technique repose sur le méme principe que les méthodes de "morphing", tres
populaires en infographie et en images de synthése. Elle consiste a calculer une déformation
qui permet de transformer de la facon la plus naturelle et la plus fluide possible un modele
(2D ou 3D) initial vers un modele (2D ou 3D) final, en utilisant un nombre restreint de

points de contrdle (figure 1.12).



50

Figure 1.12 Morphing d’images 2D a) image de synthése b) image réelle.
Source : cette image a été tirée de [Schaefer 2006].

Théoriquement, la déformation est calculée grace a I’optimisation d’un systeme d’équations

qui relient les coordonnées des points de contrdle initial {p,} et les coordonnées des points
de contrdle final{g,}. L’erreur 2 minimiser est généralement définie en fonction d’une

mesure de distance :

E=Y |i(p)-q| (1.22)

on / définie la déformation a estimér.

Une déformation la plus rigide possible revient a décomposer la déformation en une

translation et une rotation : [ = R+7T , ol R est la rotation et 7 la translation.

Dans une résolution simple et générale, il s’agit de calculer les parametres de la déformation

soient : la rotation R et la translation T. Sous cette forme, la déformation est trop globale et
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apporte peu de degrés de liberté en chaque point. Ce qui limite conséquemment des

raffinements locaux.

Le krigeage, par contre, avec sa décomposition en une fonction de dérive et de covariance,
permet plus de degrés de liberté, mais sa non-représentation sous forme de translation et de
rotation impose des déformations moins affines et moins naturelles. Ce qui a pour effet de

générer des distorsions indésirables sur le modele final.

Alexa [Alexa 2000] et Schaefer [Schaefer 2006] en 2D et tout récemment Cuno [Cuno
2007] en 3D proposent des algorithmes qui calculent, non pas une transformation globale a
appliquer sur tout le modele générique, mais plutdt une transformation locale et spécifique a
chaque point du modele générique. Ainsi, les transformations assurent en chaque point une
déformation permettant d’épouser les détails locaux. De plus, ces transformations sont
exprimées sous forme de translations et de rotations, ce qui impose ainsi une déformation le

plus rigide possible par rapport au modele générique de départ.

L’algorithme de la méthode MLS tel que propos€ par Alvaro se présente comme suit :

. soient v les sommets du modele générique a sa position initiale, {pi} I’ensemble des

points de contrdle associ€ au modele générique dans cette position.

o soient {qi} I’ensemble des points de controle d’arrivée, associé au modele générique

aprés déformation et v’ les sommets du modele générique apres déformation qu’on

cherche  estimer. (v : connu, {p,} : connu, {g,} : connu , v’ : inconnu).

. pour chaque point du modele générique, a I’€tat initial, on calcule un point centroide

p" en fonction des points de contrdle {p,} :

Zwipi
TS

(1.23)
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avec w; des coefficients de pondération pas uniformes calculés selon la distance

. qe u N
euclidienne w,; = | p; —Vv| ,ou uestune constanteu >0.

. s * (e Y z P o, . .
. on estime les centroides g~ associés au modele générique dans sa position finale selon

la relation :

Z w.q,;

g =—= (1.24)
S
ou w; sont les mémes coefficients estimés précédemment.
o pour chaque sommet, on estime les paramétres de la transformation qui permet de

passer des centroides p” au aux centroides q".

e  soient les vecteurs, p=p, — p et §=¢q, —q . Par une représentation sous forme de

quaternion, on estime les parametres de la rotation R qui permet de passer des vecteurs

p aux vecteurs g . R est défini par son axe de rotation e e et son angle de rotation ¢ .

. pour chaque sommets du modele générique, on calcule le déplacement local d relatif a

I’application de la rotation R. Ce déplacement est calculé selon 1’équation suivante :

d =5 &")é+cos(e) (5— (5 €7 )&)+sin(ex) (Fx&) okt H=v—p’ (1.25)

Enfin, les sommets du modele générique calculés apres déformation sont donnés par :

v =q +d (1.26)
Les résultats de 1’application de 1’algorithme sur des modeles 3D synthétiques, tels que

présentés par Alvaro, sont illustrés dans les figures 1.13 et 1.14.



Figure 1.13 Déformation par la technique "as rigid as possible''.

Source : cette image a été tirée de [Cuno 2007).

Figure 1.14 Déformation par la technique ''as-rigid-as-possible'’
avec 4 points de controle.

Source : cette image a été tirée de [Cuno 2007].
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1.5.3 Méthodes de déformation statistique

La déformation statistique repose sur une phase d’apprentissage et une phase de
déformation. Ayant une base de modeles géométriques 3D de I’objet d’intérét, la phase
d’apprentissage, consiste, en se basant sur 1’analyse statistique par composantes principales,
de calculer un modele moyen de I’objet et une série de modes de déformations géométriques
admissibles. L’analyse par composantes principales permet de calculer les directions de
I’espace 3D qui représentent le mieux les corrélations entre les différents points de 1’objet.
En phase de déformation, les points de contrdle spécifiques a la structure a construire sont
exprimés sous forme d’une combinaison linéaire des composantes principales. La
déformation est alors effectuée en déformant le modele moyen selon cette nouvelle
expression. Plus la base de données est complete, plus le modele moyen est représentatif et

les modes de déformations sont proches de la réalité.

1.5.4 Synthese des méthodes de déformation 3D

L’inconvénient des déformations globales est d’apporter trop peu de degrés de liberté, et
donc de ne pas déformer le modele d’une maniere suffisante pour épouser la forme des
données. Les déformations locales, au contraire, fournissent tellement de degrés de liberté
qu’elles peuvent modifier totalement la forme du modele. A ce niveau, la méthode de
krigeage est intéressante quand il s’agit de représenter des déformations géométriques
globales, mais ne permet pas des déplacements locaux uniquement en fonction de ses
voisinages. Tous les points sont donc régis a un déplacement selon une regle unique de
déformation. En plus, la décomposition de la déformation en deux fonctions, fonction de
dérive et fonction de covariance, ne traduit pas nécessairement les déplacements naturels
des objets dans I’espace. Une simple rotation d’un objet peut étre estimée dans certains cas
par des déplacements, ce qui engendre des effets de distorsion et des cisaillements

indésirables sur I’objet final (figures 1.15 et 1.16).



Figure 1.15 Différence des techniques de déformation sur modéle de synthese
a) modele original b) par ''as rigid as possible' c) par déformation affine.

Source : cette image a été tirée de [Cuno 2007].

Figure 1.16 Différence des techniques de déformation sur modele de fémur
a) modele original b) par ''as rigid as possible'' c) par krigeage.
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La déformation "as rigid as possible", apporte une amélioration visible par rapport au
krigeage. La déformation en tout point est fondamentalement percue comme une translation
et une rotation. Cela permet de réduire considérablement les effets de distorsion et de
cisaillement. Chaque point subit une déformation locale lui autorisant ainsi a épouser
facilement des changements de forme locaux. La déformation rigide peut représenter un

certain avantage. Spécifiquement lorsque le modele de départ et le modele final sont tres

similaires ou homogenes (modele initial et modele final tous deux non pathologiques).

L’intérét capital de la déformation statistique vient de ce que la phase d’apprentissage
permet de définir un modele moyen et sa capacité a forcer le modele moyen a se déformer a
I’intérieur de formes acceptables. Si les parametres de forme calculés sortent du domaine
admissible, le résultat devient alors imprévisible, c’est le cas de structures pathologiques.
Cette méthode est mieux adaptée si I’on dispose de statistiques suffisantes sur la forme

recherchée et que le modele statistique présente de fortes corrélations entre ses variables.

1.6 Revue morphométrique du fémur et du tibia et des méthodes d’analyse
morphométrique 3D de ces structures

La présente section présente en premier lieu une description anatomique du fémur et du
tibia. En deuxiéme lieu, une revue des différents indices cliniques et morphométriques 2D et
3D sera présentée. En troisieme et dernier lieu, une revue bibliographique des méthodes

d’analyse morphométrique sera décrite.

1.6.1 Revue morphométrique

Le fémur et le tibia sont intéressants a étudier a plus d'un titre. Ils ont la fonction de
supporter le poids du corps et de le transmettre jusqu’aux pieds (points de contact avec le
sol). En clinique, ’analyse de ces deux structures passe par I’identification de différents
indices. La nature et la précision varient selon 1’application. De facon pratique, ces indices

sont estimés soit a partir des images bidimensionnelles, soit a partir des images volumiques
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ou a partir des modeles 3D personnalisés reconstruits avec 1’'une des méthodes directes ou
indirectes. Dans la section 1.2, nous avons pass€ en revue les différentes méthodes
autorisant le repérage de tels indices sur les images bidimensionnelles. Dans les sections ci-
dessous, nous allons, dans un premier temps, recenser les indices les plus recherchés par les
cliniciens. Dans un deuxieme temps, nous présentons une revue des méthodes permettant le

repérage de ces indices en 3D.

1.6.1.1 Les centres

Les centres les plus recherchés par les cliniciens sont :

° Le centre de la téte fémoral ou centre proximal du fémur,
° Le centre distal du fémur,
. Le centre proximal du tibia,

° Le centre distal du tibia.

Tous les auteurs s’entendent sur la définition du centre proximal du fémur. 1l est le plus

simple a déterminer et défini comme étant le centre géométrique de la téte fémorale.

Cependant, le centre distal du fémur et le centre proximal du tibia ont été longtemps sujets a
de nombreuses discussions. Moreland et al. [Moreland 1987], dans leur étude concernant
I’alignement des axes des membres inférieurs, ont évoqué cinq fagons différentes pour
localiser des reperes de référence associés au fémur et au tibia, deux facons pour déterminer
les axes anatomiques et une fagon pour déterminer les axes transverses. Selon les auteurs, le
centre du genou peut étre localisé au (figure 1.17) :

o centre de masse de toute 1’articulation;

. centre de I’échancrure fémorale;

. centre des condyles fémoraux au dessus de la surface de I’échancrure;

. centre des épines tibiales;

o centre du plateau tibial.
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Centre de l'échancrure

Centre des épines tibiales

Centre des condyles fémoraux

Centre du tissu mou

Centre du plateau tibial

Figure 1.17 Emplacement du centre du genou selon Moreland .

Source : cette image a été tirée de [Moreland 1987].

Duprac et Massare [Duprac 1967] déterminent le centre du genou comme é&tant
I’intersection d’une ligne tangente aux condyles distaux avec la perpendiculaire qui joint les
épines tibiales. Deltour et al. [Deltour 1998] considérent que le centre du genou est le point
situé au milieu de la ligne qui joint le sommet des épines tibiales. En général, le point
d’inflexion du haut de I’échancrure est le plus souvent utilisé comme centre du fémur et le

milieu des €pines tibiales est le centre du tibia [Cooke 1991].

Le centre associé au tibia distal est plus délicat. Moreland et al. proposent trois facons de le
définir (figurel.18) :

. le milieu du déme de 1’astragale;

° le centre de masse de la cheville;

o le centre des 2 malléoles.

Il considere que la moyenne de ces trois points représente le mieux le centre distal du tibia.
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Centre du
tissu mou

Centre des malléoles

Centre de
V'astragale

Figure 1.18 Emplacement du centre de la cheville selon Moreland.

Source : cette image a ¢été tirée de [Moreland 1987].

1.6.1.2 Les axes

On retrouve dans la littérature la définition de 2 types d’axes : les axes mécaniques et les
axes anatomiques. De point de vue morphologique, ces axes jouent un rdle déterminant au
niveau de I’équilibre du corps humain. Leur estimation est de prime importance dans de
nombreuses interventions chirurgicales. Ces références sont généralement identifiées
différemment, dépendamment du besoin clinique et de I’information médicale disponible :
image radiographique, images 3D tomographiques ou IRM, modele 3D. Leur identification
avant |’intervention permet d’évaluer par exemple la sévérité du déséquilibre anatomique
des membres inférieurs. Leur estimation apres la thérapeutique permet d’évaluer par

exemple la qualité de la restitution de I’équilibre des charges.
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a) Les axes mécaniques

Cliniquement, les axes mécaniques sont définis dans la littérature comme suit (figure 1.19) :

. I’axe mécanique du fémur est défini comme étant I’axe qui relie le centre de la téte
fémorale au centre du genou;

° I’axe mécanique du tibia relie le centre du genou au centre de la cheville;

. I’axe bicondylien distal passe par le sommet des deux condyles distaux fémoraux;

. I’axe biglénoidien passe par les plateaux des tibiaux.

b) Les axes anatomiques

Moreland et al., proposent deux méthodes pour localiser I’axe médian anatomique. La
premiere consiste a identifier un premier point I au centre de la diaphyse fémorale. L axe
anatomique passe alors entre le point I et le centre du genou défini précédemment. La
deuxieme méthode utilise le méme point I et un deuxieme point défini au centre de la
diaphyse a 10cm au dessus de la surface articulaire. Quant a I’axe transverse anatomique les
auteurs I’identifient comme étant I’axe tangentiel a la surface articulaire des deux condyles
fémoraux. Les axes anatomiques médian et transverse du tibia sont identifiés selon les

mémes principes.

Si tous les axes cités ci-haut peuvent €tre estimé€s sur les modeles 3D, ils sont moins
évidents a repérer sur les images radiographiques. En effet, la ligne Blumensaat, définie
comme étant le toit de I’échancrure fémorale, cette ligne ne peut étre repérée que sur les
radiographies latérales. Son estimation est capitale dans la détermination de la trajectoire du
tunnel dans le cas d’une insertion des ligaments croisés. Son identification est aussi utile

dans 1’évaluation de la sévérité du récurvatum du fémur.
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wae= Centre de la téte fémorale

Axc méchanique du fémur

—we PointI du fémur

e Axe médian II du fémur

¥4 ---— Point I d