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L’utilisation de I’échographie ne peut pas étre limitée au seul volet obstétrique et
couvre en réalité¢ une vaste palette allant de 'imagerie génito-urinaire a l’imagerie
vasculaire, en passant par I’imagerie musculaire, thyroidienne, tendineuse, lymphatique,
hépatique, colorectale, ou encore 'imagerie endo-vaginale sur le seul volet de I’imagerie
diagnostique. [1]

En effet, la métrologie dont disposent aujourd’hui les échographes bidimensionnels
permet leur utilisation dans tous les domaines ou ’'imagerie radiologique peut fournir un
diagnostic ou aider a établir I’évaluation d’un traitement.

Elle est également souvent utilisée en routine clinique dans des interventions telles
que les néphrolithotomies percutanées (NLPC), ou I'insertion de 1’outil de ponction se fait
souvent sous contréle échographique, permettant de limiter les saignements pouvant
améliorer la précision. [1]

L’examen échographique, est non douloureux et peut étre répétées autant que
nécessaire, notamment chez les jeunes patients, pour qui les rayons X sont a proscrire ou
encore chez des patients ayant un état physiologique précaire.

La technique échographique est également limitée par la caractérisation des ondes
utilisées. Celles-ci ne permettent pas la visualisation des structures osseuses ou des
structures présentant un tissu trop important, pour 1’obtention d’images cliniquement
valides.

Les examens deviennent alors difficilement interprétables et les artefacts peuvent
conduire a d’importantes erreurs de mesure.

Donc, la méthode d’acquisition des données est également génératrice d’artefacts
résultant en des images de faible qualité, difficilement exploitables de maniere automatique
en routine clinique. [2]

En fin, si comme on I’a vu précédemment, 1’utilisation de I’imagerie échographique
permet de limiter les effets secondaires liés a 1’intervention, cette faible qualité engendre
un facteur de risque supplémentaire en ne permettant pas par exemple, une évaluation
précise des volumes des régions d’intérét.

Le mémoire est principalement divisé€ en trois chapitres. Que nous avons organisé
comme suit :

Le premier chapitre est consacré a la formation et caractérisation d’une image

échographique et le principe physique de la construction de ’image finale.
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Dans le deuxieme chapitre nous avons abordé¢ le principe de 1’échographie 3D, les
approches que nous avons développées pour traiter le probléme de la calibration. Pour

avoir les types de calibration spatiale et temporelle.

Le troisieme chapitre est consacré aux détections des contours de ’image des os de
bassin, et aussi de la maladie de la prostate. Et les résultats obtenus sont €galement

représentes.

Et nous terminons en fin par une conclusion générale en présentant en quelque

perspective.
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Chapitre 1: Formation et caractérisation de I’image ultr asonor es

1.1. Introduction

L'échographie est une technique d'imagerie médicale qui permet de visualiser sur
écran des organes du corps humain (tissus mous) dont La formation des images
échographiques est basée sur I'émission et le recuell des échos réfléchis par ces différents

tissus et organes en utilisant les ondes ultrasonores.

L’ objectif de ce chapitre est de présenter le processus de formation d’une image
échographique afin de mieux en appréhender |es caractéristiques. Allant du principe physique
a la construction de I’image finale.

Puis nous détaillerons les caractéristiques des images et signaux échographiques d’un point de

Vue statistique.

1.2. L échographe

L'échographie est un terme constitué de deux mots : écho et graphie qui signifie dessiner
I'écho (I'onde réfléchie), Les échos renvoyés par les organes, permettent en effet de visualiser
cequi estinvisible al'ceil .

L’échographie il est constitue généralement des éléments suivants :

Une sonde, permettant I’émission et la reception d’ultrasons.

Un systeme informatique, transformant le délai entre la réception et I’émission
d’ultrason en image.

Une console de commande, permettant la saisie des données du patient et les
déférentes réglages

un systéme de visualisation, e moniteur

un systeme d’enregistrement des données, soit de maniére analogique (cassette vidéo,
impression de papier).soit de maniere numérique (format DICOM), le tout est dispose
sur un chariote mobile (voire figure 1.1), permettant d’effectuer I’examen au chevet

méme du patient.
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Console de

commande
Svstéme d enregistrement

des données

Svstéme informatique

Figurel.l. Appareil échographique.

Le principe général de I’imagerie ultrasonore repose sur I’étude des phénomenes liésala
propagation des ondes acoustiques dans les milieux physiques, et plus particulierement sur la
détection des amplitudes et retards des signaux renvoyés par un milieu donné. L’étude de ces
signaux permet une représentation du milieu exploré en fonction de ses propriétés physiques.

[1]
1.3. L’acquisition du signal

Une sonde manuelle, dont le role est d’envoyer, d’enregistrer et d’amplifier les échos
recus, est mise en contact direct avec la peau du patient (un gel conducteur est utilisé en

raison de latrop grande différence d’impédance entre lason de et Iair).
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Elle est équipée d’un dispositif qui émet de courtes impulsions ultrasonores qui se
propagent profondément dans le corps et dont une partie est réfléchie par les structures
anatomique.

Les ultrasons sont caractérisés par leur fréquence. Plus elle est basse, plus la capacité
de pénétration des ultrasons est élevée et moins la résolution est bonne. On essaie donc
toujours d’utiliser les fréquences les plus élevées possibles, relativement a la profondeur des

tissus.

Dans le cadre de I’imagerie échographique du corps humain, les fréquences sont en
général comprises entre 1 et 20MHz [2].

1.4. Principe physique

Un son émis par un corps animé d’un mouvement vibratoire se propage sous forme
d’ondes susceptibles de subir des réflexions, des réfractions et des interférences.
Il est en partie absorbé par les éléments composant la structure rencontrée et en partie réfléchi

en direction de la sonde qui I’a envoye.

En échographie, on utilise un cristal piézo-électrique qui, quand il est excité par une
impulsion éectrique, entre en résonance et émet alors des ultrasons dont la fréguence est
dépendante de I’épaisseur du cristal. Ces mémes cristaux jouent le rdle d’émetteurs et de
récepteurs des ultrasons réfléchis (c’est-a-dire les vibrations induites par les impulsions
ultrasonores).

IIs portent le nom de transducteurs et ont comme fonction la conversion de I’énergie

électrique en ultrasons, et inversement.

L’imagerie ultrasonore est réalisée en émettant une impulsion qui est partiellement
réfléchie par les frontieres entre deux structures tissulaires, et partiellement transmise. La

réflexion est dépendante de la différence d’impédance acoustique entre les deux tissus.

En effet, les ondes utilisées sont des ondes de compression dont la propagation est
longitudinale. La propagation des ondes est donc dépendante des caractéristiques des milieux

traverses, que I’on peut représenter par la valeur de I’impédance acoustique, notée Z [3].
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Cette grandeur est définie par I’équation 1.1
Z = pc(L.1)

Ou p est la masse volumique du milieu et ¢ la vitesse de propagation des on des sonores dans

ce milieu-la
1.4.1. Réflexion et Réfraction

Quand un faisceau d’ondes ultrasonores arrive au niveau d’une interface, une partie est
réfléchie (I’onde réfléchie) et I’autre partie traverse I’interface et continue sa propagation

(Ponde transmise).

Dans le cas particulier ou I’onde incidente est perpendiculaire a I’interface, le sondes
réfléchies et transmises sont également perpendiculaires a I’interface.
Par contre, quand le faisceau d’ultrasons rencontre une interface avec un angle oblique, une
partie du signal est réflechie avec un angle de réflexion égal a I’angle incident, alors que le
reste est réfracte.

Cela signifie que la partie transmise du signal, qui dans le cas précédent continuait sa
propagation en conservant la méme direction, va étre déviée d’un angle dépendant de
I’impédance des deux milieux .Et on définit les équations suivantes pour les coefficients de

réflexion R et de transmission T :

_ZZCOS(Gi)_Zlcos(gt) 221(:05(65)

T= (1 1.2)

- . \
Zc0s(6)_Z1cos(8y) Z2c0s(6;) tT41cos(6¢)

Comme le montrent ces formules, la proportion des ondes réfléchies est dépendante de
la différence d’impédance acoustique entre les deux milieux. Si des tissus mous organiques

sont en contact avec I’air ou des structures mineéralisées telles que des os ou des calculs [4].



Chapitre 1: Formation et caractérisation de I’image ultr asonor es

o
Onde réfléchie

e ‘9, 7 Milieum1 d’impédance Z1 &;

1.«_’_‘ N— Interface

P < Ondetransmise e
Y RN T .'

.~ Milieu m2 d’impédance Z2

Figure 1.2.Phénomeéne de réfraction.

1.4.2. Diffusion danslestissus

Les échos de diffusion sont en général plus petits et plus stables que les échos de
réflexion. Les ultrasons sont diffusés par les microstructures des tissus qui sont plus petites
que la longueur d’onde de I’onde ultrasonore. Ces microstructures se comportent comme des

diffuseurs qui vibrent et réémettent les ultrasons.

, les tissus mous ne sont pas des diffuseurs parfaits car ils possedent des structures
internes orientées et les ondes diffusées vont ains interférer entre elles et créer une texture

dans I’image des tissus, qui sera dépendante de la diffusion mais également de I’échographe.

En fonction des distances entre les diffuseurs, ces interférences peuvent étre
constructives ou destructives et expliquent I’aspect typiquement granuleux des images
échographiques. On parle de speckle dont une illustration peut étre vue sur lafigure 1.3. On'y

représente une image synthétique ainsi que sa simulation échographique.
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Figure 1.3. Image synthétique et résultat de la simulation échographique de cette image.

La plupart des images échographiques sont ainsi formées par les échos de réflexion

diffuse sur les surfaces irréguliéres et les échos de dispersion dans les milieux hétérogénes. [5]

1.5. La sonde échographique

La sonde est la partie essentielle constituant I’échographie, est un transducteur qui

transforme une forme d’énergie en une autre.
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- - Connecteur
SE; E; '-fiif'.ii Boite de plastique
— Izolant acoustigue
=3 b Bloc support
F Electrode phase
.‘\,‘ “'\____ Elément piezo-glectrique
Electrode

Figurel.4. La sonde echographique

Elle conditionne la qualité de I’image et a comme particularité le fait de posseder le
réle dual d’émetteur et de récepteur. Elle est généralement qualifiée de transducteur car elle
transforme I’impulsion électrique en onde ultrasonore et, inversement, convertit les

informations ultrasonores en signaux éectriques.

La section suivante va effectuer les différents types de sondes utilisées en imagerie

échographique.

1.5.1. Les sondes a balayage mécanique

Ces sondes effectuent un balayage sectoriel grace a la mise en mouvement de piéces
mécaniques placées dans un bain d’huile.fenétre acoustique, ce qui autorise I’exploration

d’organes difficilement accessibles autrement.

Toutefois, en raison de I’utilisation de pieces mécaniques et du bain d’huile, la fiabilité
de la sonde a long terme reste médiocre. Elles disposent de plus d’une mauvaise résolution
latérale et ne sont donc guére plus utilisées en médecine.
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Sectorielle & balayage
mecanique Sonde par disque
rotatif

houture

Focalisation
mecanique

Figure 1.5.Sonde a balayage mécanique.

1.5.2. Les sondes a balayage électronique

L es sondes a balayage é ectronique sont composées de multiples céramiques disposees
en série et permettent I’obtention d’une image rectangulaire ou sectorielle.
Il existe deux types de sondes a balayage éectroniques : les sondes a balayage linéaire et

celles abalayage sectoriel.

1521 .Lasondeabalayagelinéaire

Afin d’explorer le plan de coupe ligne par ligne, une centaine d’éléments piézo-
électriques sont positionnés afin de former une longue barrette. Le balayage est ainsi réalise
par "translation de I’ouverture, élément par éément"[6] de cette barrette. Ces lignes sont, par

ailleurs, espacées entre elles d’une distance de I’ordre du millimetre.

Figure 1.6.Image d’une sonde a balayage linéaire.

10
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1.5.2.2. Les son des a balayage sectoriel
On trouve deux types de sondes a balayage sectoriel : les barrettes planes et les
barrettes sectorielles. Dans les deux cas, |e balayage du plan de coupe est obtenu par décalage

de phase.

Figure 1.7.Image d’une sonde a balayage sectoriel.

1. 6. Formation de I’image échographique

Malgré la grande diversité de constructeurs existant sur le marche de I’imagerie
échographique, les échographes modernes fonctionnent tous sensiblement selon le méme
schéma [7] : la sonde émet des ultrasons puis les réceptionne, les transforme en signal

électrique et les transmet au bloc d’acquisition.

Ce bloc détecte, échantillonne et adapte les échos acheminés depuis la sonde. Il a
également comme réle de transmettre a la sonde I’impulsion électrique originelle qu’elle

transformera en ultrasons.

Le signal électrique est ensuite transmis au bloc de traitement du signal puis a celui de

traitement d’image avant d’étre affiché. Le processus est détaillé dans lafigure 1.8.

11
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T—
-l-ﬂ
Sonde
Bloc
Bloc
: de traitement
d'acquisition du signal

De la réception de I'écho
au signal numérigue 1D

Scan
converter

Du signal numérigue 1D
a l'image échographigue 2D

Affichage

Figure 1.8. Schéma du fonctionnement standard d’un échographe.

1.6.1. La réception de I’écho au signal numérique unidimensionnel

A la réception des échos, le bloc d’acquisition les amplifie via un amplificateur
linéaire, afin de compenser I’atténuation en profondeur puis les numérise. Ce signal numérisé
est le signal Radiofrégquence. 11 est particulierement riche car il contient des informations sur

les tissus rencontrés via son amplitude et sa fréguence.
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Ce n’est toutefois pas ce signal qui est directement affiché : il subit au préalable une

chaine de traitements afin de passer de signaux 1D aun signal 2D.

Une fois le signal transmis au bloc de traitement du signd, il est filtré, démodulé 4 et
compressé. Le filtrage est réalisé afin de tenter de s’affranchir des bruits additionnels tels que
les bruits électroniques. Une double compression est également réalisée : une compression

logarithmique ainsi qu’une compression linéaire [7].

En effet, I’amplitude des signaux échographiques varie dynamiquement entre 50 et
100 dB, ce qui est beaucoup trop important pour les capacités perceptives humaines qui

atteignent, pour les médecins experts du domaine, une résolution de 40 dB.

Il est donc nécessaire d’effectuer une modification du signal afin de rendre les
informations perceptibles par un humain. Pour ce faire, les systémes d’imagerie
échographique recourent en général a une compression logarithmique, qui n’est inversible que
dansle cas ou la dynamique d’entrée du signal est connue, ce qui n’est pas toujours le cas [4],
et qui induit un appauvrissement de I’information contenue dans le signal final par rapport au

signal original.
1.6.2 Du signal numérique 1D a I’image échographique 2D

Une des caractéristiques de I’image échographique est qu’elle se forme en temps réel a
partir des échos provenant des différentes lignes de balayage d’un plan de coupe. Sur chacune
des lignes de balayage ou ligne de tir, I’écho est caractérisé par son amplitude et son temps de

réponse.

La transformation du signa numérique en image échographique est réalisée par un
module spécifique de I’échographe : le scan convertir. Lafigure 1.9 Récapitule les différentes
étapes.
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— Interpolation valeurs
Adressages des de la matrice

signaux dans la
matiére

Figure 1.9.Passage du signal numérique 1D a I’image échographique 2D.
1.6.2.1.Echantillonnage des signaux

Le signa recu par le convertisseur-échantillonneur est échantillonné afin d’étre
adressé dans une matrice 512*512 et généralement quantifié sur 256, 64 ou 16 niveaux de gris

afin de pouvoir étre visualisé.
1.6.2.2. Adressage dansla matrice

L’adressage dans la matrice dépend de la ligne ultrasonore étudiée et du temps de

retour de I’écho.

Afin de tenir compte des temps de retour différents et donc des valeurs potentiellement
differentes d’un méme pixel en fonction de I’echo considére, il sera nécessaire d’effectuer un

lissage temporel des données.
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1.6.2.3. Interpolation

Le nombre de lignes ultrasonores étant de I’ordre de 100 pour une image 512*512, il

est nécessaire d’effectuer une interpolation & partir des valeurs des échos les plus proches.

1.6.2.4. Lissage Spatial

Un lissage spatial est effectué une fois I’interpolation réalisée, afin de compenser les
variations d’amplitude des échos voisins et I’effet brutal de I’interpolation [4]. Un lissage

temporel est également effectué.
1.7. Lesprincipaux modes de visualisation

Le traitement et la visualisation des signaux ultrasonores reposent sur un certain
nombre d’hypothéses, parfois simplificatrices, qui générent dans certains cas un bruit

additionnel au signal originel.

En effet, afin d’obtenir les visualisations présentées ci-apres, il a été considéré que la
direction du faisceau ultrasonore était unique, qu’une seule réflexion avait eu lieu et que la
vitesse de propagation utilisée était la vitesse de propagation moyenne des ultrasons dans les
tissus mous, c’est a dire 1540 m/s. Ces hypotheses simplificatrices peuvent générer un certain

nombre d’artefacts.

On peut visualiser les signaux ainsi traités sous trois formes différentes : le mode A ou
amplitude, le mode B ou brillance, qui est le mode de représentation le plus utilisé et le mode

TM ou dynamique. Nous détaillerons chacun d’eux ci-apres.
1.7.1. Lemode A (Amplitude)

C’est le mode le plus ancien, il consiste en I’affichage de I’amplitude du signal
recueilli par la sonde en fonction de la profondeur. Un seul faisceau, de direction constante,
est utilisé.

Dans ce mode de représentation, le signal est représenté en une dimension avec, en

abscisse, le temps, et en ordonnée, I’amplitude de la réflexion.
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1.7.2. Lemode B (Brillance)

C’est le mode de représentation le plus utilisé. L’amplitude est traduite par la brillance
d’un point (son niveau de gris). Les traitements décrits sont effectués sur le signal
échographique afin d’obtenir I’image 2D qui est visualisée et qui peut étre considérée comme
une représentation des organes [4]. La profondeur du tissu est représentée sur I’axe des

ordonnées et la position le long du transducteur sur I’axe des abscisses.

Figure 1.10.Image de fantébme abdominal en mode B.

1.7.3. Lemode TM (Temps/Mouvement)

Ce mode représente |a distance entre la sonde et |es structures écho géenes en fonction

du temps (figurel.11) et est souvent utilisé en imagerie cardiague.

Figure 1.11.Représentation du signal échographique en utilisant le mode TM.
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1.7.4. Lemode 3D

Lorsque le faisceau ultrasonore balais un plan, I’échographie est bidimensionnelle et
les structures visualisées sont celles qui se trouvent dans le plan de coupe balayé par le
faisceau ultrasonore. Si le faisceau balaye un volume, I’échographie devient tridimensionnelle
et onfait alorsappel adeslogiciels spécialisés dans la construction d’image pour obtenir un
rendu 3D de la surface ou du volume examiné ou pour sélectionner un plan de coupe

d’orientation quelconque [8] .

Figure 1.12. L’échographie mode 3D.
1.8. Bruit et artefacts d’une image échographique

On a pu obtenir I’intuition d’un certain nombre d’artefacts qui risquent d’affecter la

compréhension et le mode de traitement des images échographiques

On peut citer le probléme d’atténuation des échos, qui rend difficile toute observation
des structures en profondeur, le phénoméne de réverbération, qui apparait lorsque deux
interfaces trés écho génes et paralléles sont situées sur le trajet de I’onde, ou I’effet de miroir,
qui survient quand la réflexion au lieu sur une interface linéaire trés écho gene et qui amene,
dans I’image finale, a la création d’une fausse image, symétrique a la vraie par rapport a

I’interface.

L’échogénéicité de certaines structures orientées, telles que les ligaments et les
tendons, est dépendante de I’orientation du faisceau : la qualité de I’image résultante sera

donc dépendante de I’orientation du faisceau de départ [8].
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1.9. Caractérisation d’une image échographique
1.9.1. Résolution d’une image échographique
La résolution d’une image échographique dépend essentiellement de la sonde et du
systeme utilisé. Le terme résolution recouvre en réalité trois notions différentes : la résolution
axiale et latérale, et I’épaisseur du plan de coupe qui est déterminée par la largeur du faisceau
ultrasonore.

1.9.1.1. Lareésolution axiale

La résolution axiale détermine la capacité de la sonde a différencier deux cibles
distinctes situées dans I’axe du faisceau ultrasonore. Elle est dépendante de la durée de
I’impulsion ultrasonore, qui doit étre la plus bréve possible [9]. Plus I'impulsion transmise est
breve, plus la bande passante est importante et |a résolution axiale élevée.

1.9.1.2. Larésolution latérale (ou angulaire)

La résolution latérale, fonction de la largeur du faisceau, est définie par la capacité du
systéeme a separer deux échos situés sur un méme plan, perpendiculaire a I’axe de ce méme
faisceau. Optimale a la distance focale 5 (zone ou €elle est généralement donnée), la résolution
latérale se dégrade en fonction de I’éloignement par rapport a cette zone [9]. En générd, la

résolution axiale est meilleure que larésolution latérale.
1.10. Focalisation

Afin d’obtenir une image de bonne qualité, il faut balayer le milieu a explorer par un

faisceau ultrasonore tres fin pour obtenir une bonne résolution latérale.

Il faut d’autre part, pour obtenir une bonne résolution axiale, utiliser des signaux brefs
gui permettent en échographie de séparer des cibles proches. Pour réaliser une focalisation de
I’énergie ultrasonore en émission (c’est a dire faire converger le faisceau pour qu’il devienne
localement quasi-ponctuel), il suffit d’appliquer aux transducteurs un jeu de retards appropriés
afin de corriger les temps de parcours pour que toutes les impulsions arrivent ensemble au

point visé.
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Conclusion

Vers la fin de ce chapitre, on peut comprendre la physique des ondes ultrasonores,
leurs utilisations dans le domaine médical (échographie).

Nous avons pu détecter et générer les ondes ultrasonores, ainsi que le role de la sonde
échographique, qui aun double rdle : I’émission des ultrasons et la réception des échos, grace
au phénomene de la piézo-éectricité et aux matériaux piézo-éectriques.

Ainsi le principe de formation de I’image échographique, et les différentes principaux

modes de visualisation. Et en fin ces caractéristiques.
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Chapitre2 : Calibration d’une image échographique 3D

2.1. Introduction

Nous présentons dans ce chapitre le principe de I’échographie 3D et les différentes
techniques d’acquisition desimages dans un cadre générale.
Apres avoir montré son intérét par rapport a I’échographique 2Dtraditionnelle, nous décrivons
les caractéristiques des systemes d’acquisitions existants.
Nous présentons aussi les approches que nous avons dével oppées pour traiter le probleme de

lacalibration. En fin on doit avoir les types de calibration spatiale et temporelle.

2.2. Limitation de I’échographie 2D

L’echographie classique fournit une information bidimensionnelle. L’acquisition de la
troisieme dimension s’effectue par intégration mentale des coupes successives obtenues par le
médecin.

Ains la localisation des plans de coupes, qui est trés dépendante de I’expérience du
praticien, est assez intuitive, et ceci peut entrainer des erreurs sur les mesures.
De plus, le probleme de la localisation des plans de coupes empéche un éventuel suivi de
patient.

En effet, a cause de la variabilité des masures, il n’est pas possible de comparer
différents clichés, qui permuteraient de suive I’évolution de la pathologie. De par cette
dépendance a I’opérateur, I’échographie 2D classique rend difficile le transfert du dossier

entre les médecines.

2.2.1. Nouvelle possibilités

Le principe de I’échographie 3D repose sur I’acquisition d’un volume de données et
non de simples coupes 2D. Les mesures deviennent plus précise et surtout reproductibles, ce
qui est indispensable lors de I’étude quantitatives par exemple.

De plus, I’échographie 3D permet de visualisation de I’information qui était impossible
avec I’échographie classique
En effet, I’obtention d’un volume autorise de nouvelle formes d’analyse du patient, analyse

volumique, houveaux plans de coupe, vision panoramique etc.
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En fin P’apport de la troisieme dimension se préte a de nouveaux domaines

d’applications tels que la simulation d’examens, |es télémédecines [10].

2.3. Application médicale

Modalités peut couteuse, d’innocuité quasi-totale, et fournissant des images en temps
réel, I’échographie teint aujourd’hui une place importante dans le domaine d’imagerie
medicale.

L’echographie 3D s’applique dans les mémes domaines que I’échographie 2D
classique mais apporte avec elle tout une lote de nouvelle possibilité. Voici quelques
différents domaines ou I’échographie tridimensionnelle est particuliérement intéressante.

L’obstétrique, la cardiologie I’angéologie, et également en pédiatre....etc. [11].

2.3.1. Acquisition des données

L’acquisition des donnees est une phase cruciae de I’échographie 3D. La qualité de
I’acquisition dépend fortement la qualité de la reconstruction du volume.
Il est important de noter que pour éviter les artefacts et les distorsions dues au mouvement du
patient (mouvement respiratoire, cardiaque ou un mouvement involontaire), I’acquisition des
images doit se faire rapidement ou correctement synchronisée.

Trois solutions ont été proposées: les sondes tridimensionnelles, les systémes a

balayage mécanique et les systemes d’acquisitions main libre (balayage manuel).
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Calibration d’une image échographique 3D

face & foot

Figure 2.1.Exemple d’image échographique 3D (a) visage et pied d’un feetus, (b) colonne

vertébrale d’un feetus (image prévenant du site internet de medisons)

2.3.2. Sondes 3D

Pour passer du 2D a 3D, il semble naturel de modifier la sonde pour pouvoir

directement explorer le patient en 3D. Contrairement a une sonde classique ou les

transducteurs sont alignes, une sonde 3D est constituée d’une matrice de transducteurs.

On parle aors d’une sonde matricielle. Pourtant, méme s la solution de la sonde 3D

est séduisante et représente sans aucun doute I’avenir de I’échographie, ce type de sonde est

encore en dével oppement.

En effet, les problemes techniques (interaction entre les transducteurs, connectique

encombrant, électronique complexe, etc.)Sont actuellement un sujet de recherche tres

important [12].

[al]

Figure 2.2.Sondes échographiques (a)sonde linéaire(b) sonde convexe (c)

22



Chapitre2 : Calibration d’une image échographique 3D

2.4. Systéme detype main-libre

Cette solution consiste a fixer sur la sonde un systéme de repérage qui donne a chaque
instant la position de I’orientation de la sonde. Le mouvement de la sonde est relativement
libre (suivant laflexibilité du systéme de repérage utilisé).

En utilisant les données de position et d’orientation fournies par le systeme de
localisation, et apres avoir correctement calibré le systéme échographique, il est possible de

reconstruire un volume a partir de la séquence d’images acquises.

Figure 2.3.Systéme main-libre : un capteur de localisation (ici, de type optique) est fixé sur la

sonde.

Ce type de systeme est tres flexible, peu cher et simple d’utilisation pour le médecin
(systeme proche des systemes 2D actuels).

Les systemes de type main-libre nécessitent cependant une étape cruciale de
calibration (spatiale et temporelle), et leur précision dépend de la qualité du systeme de
localisation utilisé.

De plus, la vitesse de déplacement de la sonde doit étre faible (inférieure a 1 cm/s)

pour éviter que des erreurs apparaissent dans e positionnement des points échantillonnés [13].

2.4.1. Erreurs a I’acquisition

Que que soit le systétme d’acquisition 3D choisi, des erreurs durant la phase
d’acquisition des données peuvent intervenir et troubler I’interprétation des images. Il est
donc important d’identifier clairement toutes les sources d’erreurs possibles intervenant dans

I’étude des images échographiques 3D.
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Les erreurs proviennent de plusieurs sources et interviennent pendant les étapes
suivantes :

a I’acquisition des images 2D dans le cas de systemes a balayage mécanique ou
manuel, et des images 3D pour les sondes matricielles,

lors de I’acquisition des positions avec le systeme de localisation dans le cas de
systémes a balayage mécanique ou manuel,

lors du transfert des images vers I’ordinateur,

lors de fusion des informations de positions avec les informations visuelles et de la
calibration spatiale du systéme dans le cas de systemes a balayage mécanique ou
manuel,

lors de lareconstruction 3D.

Nous allons détailler certains types d’erreurs intervenant dans I’utilisation d’un
systeme de type main-libre car c’est le cas qui nous intéresse plus particulierement.

De plus, comme nous venons de le voir, certains types d’erreurs se retrouvent
également lors de I’utilisation de systemes a balayage mécanique ou de systemes utilisant une
sonde matricielle.

Tout d’abord, les erreurs liées aux images échographiques sont fortement déterminées
par la résolution de ces images. Typiquement, la résolution dans le plan perpendiculaire &
I’image est nettement inférieure a la résolution latérale ou axiale dans I’image. La
numérisation des images engendre également d’erreurs sur la création des images
ultrasonores. La variation de la vitesse du son peut également provoquer d’importantes
erreurs.

Afin de conserver un bon contact entre la sonde et la peau, e médecin se doit de
maintenir une certaine pression. Ceci déforme inévitablement I’anatomie du patient proche de
la peau et ceci se répercute la compression des organes observés due a la pression de la sonde
peut se réveler étre une source d’erreurs importantes.

Ensuite, les systémes de type main-libre rencontrent de plus des problemes qui leur
sont spécifiques. Aingi, la qualité du systéme de localisation (magnétique, optique €tc.)
influence la qualité de la reconstruction finale du volume. De méme, I’étape de calibration
gpatiae et temporelle conditionne tres fortement |a précision de la reconstruction.

Enfin, le temps d’acquisition des données peuvent étre plus ou moins longs.
Cependant, il est trés important que le patient ne bouge pas, car cela entrainerait des artefacts

lors de la reconstruction du volume. Les systémes peuvent acquérir plusieurs volumes par
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seconde, et les autres systemes peuvent enregistrer de 10 a 60 images par seconde ; les bouger
respiratoires ne représentent alors plus un probleme difficile.

Cependant, pour les systémes main-libre, en échocardiographie, il est nécessaire de
compenser ces mouvements parasites. Les mouvements causés par les flux sanguins peuvent
également provoque des artefacts, I’acquisition des données peut se faire en accord avec
I’ECG [14].

2.5. Discussion

Le principal avantage des sondes 3D est I’obtention directe d’un volume. La résolution
obtenue avec ce type de sonde est encore trés inférieure a la résolution atteinte par les sondes
2D classiques. Déplus, les sondes sont tres cheres et assez encombrantes ce qui limite leurs
champs d’action.

En ce qui concerne les systémes mécaniques, leur principal avantage réside dans la
qualité de reconstruction obtenue. En effet, la création d’un volume a partir d’une séquence
d’images acquises régulierement (en translation ou en rotation) est relativement simple. Le
Protocol d’acquisition des données est simplifié pour I’utilisateur.

Cependant, le mouvement automatique ne posséde généralement qu’un seul degré de

liberté, et le colt de ce type de sonde n’est pas négligeable

L es systemes de type main-libre représentent la solution la plus ssmple flexible, la plus
facile a mettre en ceuvre et la moins onéreuse. La reconstruction est bien sr plus complexe a
effectuer et moins précise car la qualité de la reconstruction dépend fortement de calibration
et de laprécision du systéme de localisation utilise.

Cependant, les qualités des systémes main-libres font qu’actuellement, ils représentent

laplus attrayante pour I’échographie 3D.

2.5.1. Exploitation des données

Nous regroupons dans le terme ‘‘exploitation’ des données tout ce qui touche au
traitement des images 2Det3D, ainsi qu’aux méthodes de visualisation des données. Nous
n’avons pas ici la volonté d’étre exhaustif et de décrire tout ce qui appartient au domaine de
I’exploitation de données.
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Ainsi, nous omettrons dans cette partie les domaines du filtrage, de la segmentation,
du recalage etc. Nous souhaitons ici nous focaliser plus particuliérement sur la reconstruction
3D, la composition et la visualisation des données qui sont des problemes vraiment

spécifiques a I’échographie

2.5.2 Reconstruction

La reconstruction 3D est principalement abordée de deux manieres différentes. La
premiére consiste a segmenter la série d’images échographique afin d’en extraire les
structures désirées, le volume est ensuite crée. Cette approche est par exemple utilisée en
échographie, ou les ventricules sont tout d’abord segmentés de facon automatique (en utilisant
des modél es déformables par exemple) ou manuellement.

De cette description des bords, un modéle 3D surfacique est développé et visualise.
L’avantage de cette méthode est que la qualité d’information est trés sensiblement réduite par
le processeur de segmentation, et la manipulation des données est plus aisee. Les
inconvénients de ce type de méthode concernent tout d’abord une éventuelle perte
d’information car les structures anatomique sont représentées simplement par des surfaces.

De plus, la segmentation manuelle est une étape fastidieuse. Dans le cas d’une
segmentation automatique, la reconstruction est sujette a de possibles erreurs.

La seconde approche consiste a acquérir une série d’images afin de construire un
volume. La reconstruction s’effectue alors en deux étapes : on calcule pour chague pixel dela
séguence d’images ses coordonnées 3D.

Ensuite, I’intensité de chague Pixel est calculée par interpolation. Alors toute
segmentation permettant d’extraire les structures désirées est possible. Cette approche
n’utilise aucune hypothése sur la structure de I’organe étudié, ainsi la perte d’information est
moindre.

De plus, de nouvelles coupes non disponibles a I’origine sont alors visualisation. 1l est
également possible pour I’utilisateur de choisir différentes méthodes de rendu volumique.
Cette approche a été appliquée pour une reconstruction temps réel et interactive lors
d’opérations chirurgicales.

Cependant, dans le cas ou il n’y a pas assez d’images acquises pour la structure
observée, desinformations parasites peuvent étre introduites. La précision de lareconstruction
est alors dégradee.
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Enfin, une fois reconstruit, le volume obtenu est relativement lourd a manipuleront

propose une autre approche pour résoudre le probléme de la reconstruction 3D.

2.5.3. La composition de données

La composition des données («compounding » en anglais) consiste a mélanger
différentes vues d’un méme organe. En effet, un des principaux problémes rencontre avec les
sondes traditionnel les concerne la dépendance angulaire de la réto-diffusion.

Ainsi, cette technique a pour but d’améliorer la résolution des images et de diminuer le
bruit présent. On peut distinguer deux types de techniques de composition, la composition de

volumes et la composition d’images :

Etant données différentes volumes échographiques, il est possible d’effectuer une
composition de volumes en recalant tout d’abord les données entre elles, peuvent en

fusionnant |les différents informations.

2.5.4. Visualisation

Le but de la visuaisation est de produire une image de bonne qualité qui restitue
correctement et précisément I’information 3D. La qualité de la visualisation dépend bien
évidemment de la qualité de I’acquisition des données et la reconstruction. La technique de
rendu choisie est trés importante.

En effet, c’est elle qui détermine les informations pertinentes qui seront transmises au
meédecin. Les trois types de rendu sont :

Les plans de coupe,

Lerendu surfacique,

Le rendu volumique.
2.6 .Calibration d’une image échographique 3D a main libre
Avant d’acquérir les donnees, il est indispensable de calibrer le systéme pour pouvoir

effectuer des études quantitatives précises. La calibration (ou calibrage) d’un systeme de type
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main-libre est nécessaire pour localiser correctement une image dans I’espace 4D (dimension
spatiaes et temporelle).

L’étape de calibration peut étre décomposée en deux parties : la calibration temporelle
et lacalibration spatiale.

Le but de la calibration temporelle est de mettre en correspondance les images
ultrasonores avec la position 3D fournies par le systeme de localisation. La calibration
spatiale quant a elle consiste a déterminer la transformation rigide qui relie le repére image au
repere de I’espace 3D.

Quel gue soit le systeme de localisation employé, I’étape de calibration est cruciale car son
impact sur la qualité de lareconstruction est fondamental .

De plus, la calibration du systéme échographique doit étre la plus simple possible pour
pouvoir étre utilisé dans un contexte hospitalier, c’est-a-dire automatique, facile d’utilisation
pour le médecin, robuste et rapide. Nous abordons le probléme de la calibration de fagon

générale, sans nous focaliser sur une application médicale particuliére.

2.6.1. Calibration spatiale

La calibration spatiale est une étape préalable indispensable a toute application
nécessitant une localisation précise des images échographique dans I’espace 3D.

2.6.2. Formulation

Afin de développer un systeme échographique 3D main-libre utilisable dans le cadre
d’études quantitatives précises, il est nécessaire de determiner la position des images dans
I’espace 3D. L’étape de calibration spatiale permet d’estimer la matrice de changement de
passage entre |e repére du capteur posé sur lasonde [15].

Le probléme de la calibration spatiale d’un systéme échographique 3D main-libre peut

se formuler de lafagon suivante :

Xc= TcTtTrSXr

Sx 0 0 O
0 Sy 0 0
— T —
Avec Xc = (u,v,0,1) et S= 0 0 1 0 (2.1)
0 0 0 1
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Xt Est le vecteur de coordonnées du point dans I’image et Xcle vecteur de coordonnées de ce
point dans le repere associé au fantdme. Tr Représente la transformation rigide entre le repére
de I’image? et le repére du récepteur, Tt entre le repére du récepteur et celui du transmetteur
et enfin Tcentre le repére du transmetteur et le repere associé au fantbme.u et vSont les
coordonnées du pixel dans I’image, Sx etSy représentent les facteurs d’échelle (voir la figure
2.4).

Le but de la calibration spatiale est d’estimer la matrice T't (3 translation et 3 rotations)
et les deux facteurs d’échelle SxetSy. On suppose que I’image produite par I’échographe est

ré échantillonnée suivant les deux axes x et y. Ainsi, il suffit d’appliquer les deux facteurs

Transmetteur /

Fantome

Figure 2.4. Repeéres utilisés pour la calibration spatiale : Ri (image), Rr (récepteur), Rt

(transmetteur), Rc(fantdme).

D’echelle  Sx et Sy pour passer du systéme pixellique au systeme métrique. La
matrice Tr ne doit étre ré-estimée que lorsque la position du récepteur par rapport a la sonde
est modifiée (lors d’un changement de sonde par exemple). La matrice T't est fournie par le
systéme de localisation a chague instant et donne la position du récepteur par rapport au
transmetteur (qui est fixe dans I’espace 3D).

La transformation T'¢ est optionnelle, mais permet pour certains types de fantbmes de
simplifier I’équation 2.1.

Tr Est une transformation rigide et s’écrit en coordonnées homogeénes de la fagon suivante :
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T. T, T,,T,,a,B,y = R(Q’Oﬁ’y) t(tx, 1t3” t2) (2.2)

OQut ( tytyt, ) est un vecteur detrandation, ( a, B, y) représentent les angles de rotation
autour desaxes (z,y, X) et R (a, 5, ¥) lamatrice de rotation [15] .Pour exprimer les rotations,

nous avons choisi une représentation d’Euler et opté pour le systeme de deuxiéme type zyx

cosacosf cosasinfisiny - sinacosy cosasinf cosy+ sinasiny
R a,B,y = sinacosf sinasinfisiny+ cosacosy sinasinfcosy- cosasiny (2.3)
- sinf cos Ssiny cos S cosy

2.6.3 Etat de I’art

Afin d’estimer les huit paramétres de calibration (translation, rotation et échelle .Un
fantdbme (ou mire) de calibration dont les propriétés géométriques 3D sont connues, est

scanné. En introduisant les différentes contraintes liées aux propriétés du fantdme dans
I’équation 1.1, il est alors possble de déerminerT,., S,et Sy .afin d’estimer ses

parametres, on extrait tout d’abord des caractéristiques dans les images.
Ensuite, il s’agit de mettre en correspondance ces caractéristiques avec la géométrie 3D
du fantdbme. Une estimation correcte de ces paramétres de calibration permet de retrouver a
travers laséquence d’image ultrasonore la géométrie du fantéme.
Ce principe général est valable quel que soit la méthode de calibration spatiale dével oppée.
Nous avons donc classé les différentes méthodes existantes en fonction des fantdmes utilisés
[15].
Nous avons répertorié six types de fantdbmes pour estimer les parameétres de calibration.
Voici les différentes dénominations que nous utiliserons par la suite :
Fantdme de type « point d’instruction »
Fils orthogonaux
Ensemble de points
Fantdéme plan
Fantdome multimodal

Pointeur de localisation.
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2.7. Calibration Temporelle

Pour les systemes échographiques 3D main-libre, la latence entre I’acquisition des
images ultrasonores et I’acquisition des données de positionnement du capteur attaché a la
sonde peut provoquer des erreurs importantes lors de la reconstruction 3D du volume
échographique. Aprés avoir présenté le contexte de la caibration temporelle et les méthodes
existantes, nous exposerons une nouvelle approche qui sera validée sur des expériences

synthétiques et réelles.

2.7.1. Etude de I’Approche proposée

2.7.1.1. Principe

Afin de proposer une méthode simple et totalement automatique, nous réutilisons le
fantdme plan. Pour obtenir une méthode rapide qui ne nécessite pas de nouvelles acquisitions
d’images, nous utilisons la séquence acquise pour la calibration spatiade. La latence du
systeme est calculée en recalant les signaux de position avec les données correspondant a la
droite extraite dans chague image de la séquence. Les figures 2.5 et 2.6 présentent les
évolutions des paramétres de la droite extraite et des positions fournies par le systeme de

localisation tout au long d’une séquence d’images réelles.
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Figure 2.5. Evolution des paramétres de la droite extraite pour une séquence d’images réelles.

A gauche, I’évolution de la pente et a la droite, I’évolution de I’ordonnée a I’origine.
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En abscisse : I’indice des images. Les mouvements de la sonde ne provoquent pas tous
des changements dans I’image. En revanche, un changement d’un des paramétres de la droite
extraite correspond a une ou plusieurs variations du mouvement de la sonde.

Afin d’estimer la latence du systéme, il suffit de mettre en correspondance les changements
détectés dans I’evolution des parametres de la droite extraite avec les changements visibles
dans les signaux de positions fournies par le systeme de localisation. Au cours d’une séquence
d’acquisition, il n’est pas nécessaire d’utiliser les deux parameétres de la droite.

Nous utilisons seulement le signal lié a I’évolution de I’ordonneée a I’origine. Ce signal
contient suffisamment d’information pour estimer de fagon précise la latence.

De plus, ce signal est moins bruité et les plages de variation sont plus grandes que le
signal lié a I’évolution de la pente de la droite extraite. L’estimation de la latence s’effectue
alors en recalant les signaux de position du capteur avec la courbe d’évolution de I’ordonnée a
I’origine de la droite, appelée signal de référence.

Nous nous intéressons aux changements du signal de référence qui correspondent a
des variations du mouvement de la sonde.
Soit S, le signal de références et SF; les signaux de position fournie par le systéme de

localisation i € {1,.... 6} (nous considérons les trois trandations et trois rotation). Soit G de

I’ensemble des points x les lesquelles e gradient de S, s’annule : G = {x,% x = 0}
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Translation en x

Translation en vy

Translation en =
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Figure 2.6.lissage de signal de référence et extraction des points de gradient nul. En haut, de
signale de référence brute, en bas, ce signal lissé sur lesquels sont superposée | es points

extraits de gradient nul.

2.7.1.2. En pratique

Les données que nous recueillons sont relativement bruitées. Afin de supprimer ces
perturbations tout en conservant une localisation précise des gradients, chague signal est lissé
en appliquant un masgue de convolution gaussien. Ce filtrage peut |égérement déplacer les
gradients, main sans direction privilégiée.

Ainsi, en considérent I’ensemble des points ou le gradient du signal de référence est
nul, cette étape de filtrage n’introduit a priori pas de biais dans I’estimation de la latence,
chague signal. Le paramétre de lissage k est fixé a 1 afin d’approximer au mieux les signaux.

Ceci nous permet d’avoir une forme analytique de chaque signal et de calculer
précisement leur gradient. La localisation des gradients nuls du signal de reférence s’effectue

par dichotomie.
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2.7.1.3. Donnéesrédles

Les données réelles ont été acquises avec le matériel qui a servi pour I’évaluation des
méthodes de calibration spatiale. Ainsi, I’échographe utilisé est un Aloka SSD-5000 avec une
sonde canaille 7.5 MHz. Le systeme de localisation est de type optique et la station qui stocke
les images et |les positions de la sonde est on 02, de Silicon Graphies.

Nous avons utilisé le logiciel Stradx afin d’enregistrer les positions du systeme de
localisation et les images ultrasonores. Le taux d’acquisition des données de positionnement
est alors egal au taux d’acquisition des images.

Les séguences de type calibration spatiale sont des séquences utilisées pour estimer les
paramétres de calibration spatiale. Ce type de séquence est congtitué de six mouvements
différents de la sonde: trois translations et trois rotations. L’ordre de ces mouvements n’est
pas connu et ils peuvent étre réalisés conjointement.

Nous étudions tout d’abord les résultats obtenus pour les séquences oscillation. La
figure 2.8 présente le signal de référence et les signaux du capteur (uniguement pour les
trandations). Le mouvement est trés simple et les points de gradient nul sont aisément
détectés.
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Figure 2.7. Signal de référence et signaux de trandlation du capteur pour une ségquence de type

oscillation (profondeur 8cm). Les points verts représentent les points de gradient nul du signal

de référence, et sont reportés sur les signaux du systéme de localisation.
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Méme si ce type de séquence est simple, I’extraction de la droite d’intérét n’est pas
toujours évidente. Cette derniére présente la premiere image d’une séquence ainsi qu’une
image acquise pendant le mouvement de la sonde.

On peut voir dans ce second que la droite est fortement bruitée et donc relativement
difficile aextrate.

La procédure d’analyse temporelle des paramétres des droites extraites nous permet de
rejeter les droites incorrectes. Lorsqu’une image est rejetée parce que la droite extraite est
considérée incorrecte, nous perdons I’information relative a I’évolution des parameétres de
droite dans la séquence.

Pour ne pas introduire d’erreur lors de I’estimation de la latence, nous considérons que

pour le voisinage d’une image rejetée le gradient du signal de référence est non nul.

Figure 2.8. Images extraites d’une séquence de type oscillation, pour une profondeur de 8 cm
(a) : premiére image de la sequence, (b) : image acquise pendant le mouvement vertical dela
sonde

Nous avons utilisé trois séquences de type oscillation. La latence estimée est faible et
inférieure au laps de temps qui sépare I’acquisition de deux images. Elle est négative ce qui
signifie que les images échographiques arrivent apres les signaux de positions.

Afin de simplifier la procédure de calibration du systeme échographique 3D, nous souhaitons
estimer lalatence avec les mémes acquisitions que pour la calibration spatiale.

Les séquences de type calibration spatiale sont complexes a analyser. Elles ont été
acquises a un taux de 5 images par seconde. La présence de bruit dans le signal de référence

introduit de nombreux points pour lesquels le gradient est nul et perturbe ainsi I’estimation de
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la latence, méme en utilisant les M-estimateurs. Nous souhaitons donc quantifier la qualité

d’intérét. La qualité q d’un point x est définie de la fagon suivante :

1 d d
qx = ~¥i(gr x - 2 (x)? (2.3)

Ou x; est un point appartenant au voisinage de x, n est le nombre de voisins considérés plus
g(x) est grand, plus le point x n’est intéressant.

La sélection des points d’intérét deTAB.2.1 : Estimation de la latence du systéme pour
des séquences réelles de type oscillation (taux d’acquisition de 25 images par seconde) et des
séquences de type calibration spatiale (taux d’acquisition de 5 images par secondes).

Les notations (a, b, ¢) permettent de différencier les résultats obtenus pour deux
séguences oscillation acquises a une profondeur de 8cm et trois séquences calibration spatiale
acquises a une profondeur 10 cm.

Gradient nul ne s’effectue en ne retenant que les points pour lesquels la valeur de g est

grande. Le seuillage est déterminé en pourcentage de I’ensemble des points d’intérét extraits.

Séquence (25im/s) L atence estimée (ms)
Oscillation, profondeur 8 cm (a) -20.2
Oscillation, profondeur 8 cm (b) -36.2
Oscillation, profondeur 10cm -15.0

Séquence (5 im/s)

Calibration spatiale, profondeur 6cm -18.1
Calibration spatiae, profondeur 8cm -134.8
Calibration spatiale, profondeur10cm (a) -87.1
Calibration spatiale, profondeur 10cm (b) -53.3
Calibration spatiale, profondeur10cm (c) -37.7
Cdlibration spatiale, profondeur 12cm -45.3

Tableau 2.1. Estimation de lalatence du systéme pour des sequences réelles de type
oscillation et des sequences de type calibration spatiale.
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L es résultats obtenus pour les séquences de type calibration spatiale sont reportés dans
le tableau 2.1. La latence estimée est comprise entre -134.8 ms et -18.1 ms. On peut
remarquer que les vaeurs obtenues sont relativement faibles mais différentes de celles
obtenues avec les sequences de type oscillation.

Cependant on ne peut directement comparer ces deux expériences car le taux
d’acquisition des images est différent.

Nous avons étudié I’influence du sous-échantillonnage du taux d’acquisition sur
I’estimation de la latence. A partir d’une séquence de type calibration spatiale acquise a un
taux de 25 images par seconde, nous avons genéré quatre sequences avec des sous-
échantillonnages égaux a 2, 3, 4 et 5. Pour un taux d’acquisition de 5 images par seconde, le
laps de temps étre deux images consecutives est égal a200ms. Le tableau 2.2. Présente les
résultats obtenus pour ces cing sequences. La latence estimée est comprise entre -124.1ms et -
8.5ms.

2.8. Discussion

Les expériences effectuées sur les séquences de type oscillation ont montré que la
méthode proposée estime efficacement la latence d’un systeme échographique 3D main-libre.

La latence du systéme complet est faible et inférieure a 40ms. 1l est en revanche plus
complexe d’estimer la latence en utilisant les mémes séquences que pour la calibration
spatiae et ceci pour deux raisons.

La premiére raison concerne le taux d’acquisition des images et la taille de la
séquence. Lorsque ce taux est égal a 25 images par seconde, pour une durée d’acquisition de
30s, la taille d’une séquence de calibration spatiale est environ égale a 200 MO. Ce volume de

données est relativement important alors que le temps d’acquisition.

37



Chapitre2 :

Calibration d’une image échographique 3D

Taux d’échantillonnage (ms)

Latence estimée (ms)

40
80
120
160
200

-713.75
-124.1
-57.1
-104.5
-85

Tableau 2.2. Influence du sous échantillonnage sur I’estimation de la latence du systéeme pour

une ségquence réelle de type « calibration spatiale », pour une profondeur de 8cm.

De la séquence est court. La deuxiéme raison se rapporte au sous-échantillonnage

appliqué lors de I’acquisition. Les expériences menées n’ont pu mettre en évidence I’influence

exacte du sous échantillonnage sur I’estimation de la latence du systéeme.

Nous ne savons pas dans quelle mesure le choix du taux d’échantillonnage perturbe le calcul

de la latence du systeme. De plus, le systéme optique polarise mesure 60 positions par

secondes.

Les données que nous utilisons proviennent de Stradx. Elles ont donc subi un sous-

échantillonnage. Cette étape peut également provoquer des erreurs dans I’estimation de la

|atence.

Séquence

Latence Simulée (ms)

Volume estimé (mL)

Mouvement

0 6.25
-40 6.24
Mouvement fan, profondeur 10cm -80 6.23
-120 6.22
-160 6.19
-240 6.15
0 6.53
-40 6.51
Trandation, | -80 6.49
-120 6.44

profondeur 10cm
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-160 6.39

-240 6.33

Tableau 2.3. Influence de la latence du systéme sur I’estimation du volume de I’ellipsoide du
fantdme d’évaluation, pour deux séquences acquises a une profondeur de 10cm, calibrées
avec Rennes2D et segmentées manuellement. On simule différentes latences du systeme a

partir des données réelles en supposant lalatence réelle égale a 40ms.

Lors de I’évaluation des méthodes de calibration spatiale, nous avons considéré que la
latence était négligeable. Pour vérifier cette hypothése, nous avons simulé des décal ages entre
les signaux de position et les données images. Le tableau 2.3. Présente les résultats
d’estimation de volume obtenus pour deux séquences d’acquisition de I’ellipsoide (en
mouvement de trandation et de rotation type fan), a une profondeur de 10cm avec la
calibration estimée par Rennes 2D et en utilisant une segmentation manuelle. Le taux
d’acquisition utilisé pour ces séquences de I’ellipsoide est égal a 25 images par seconde.

Une latence négative simule un retard de I’arrivée des images par rapport aux signaux
du systéme de localisation. On a suppose que lalatence du systeme est égale a -40ms. On peut
alors corriger cette latence pour recaler les signaux de positions avec les images (cela
correspond a la latence nulle simulée dans | e tableau (2.3).

A partir de cette mise en correspondance, on simule des latences allant jusqu’a 240ms.
On peut voir qu’une latence de I’ordre de -40ms ne perturbe pas de fagcon significative le
résultat de I’estimation du volume L hypothese de départ est donc vérifiée Un tel résultat était
prévisible car lors de I’acquisition des sequences, la vitesse de d’deplacement de la sonde était
faible.

La norme du vecteur de trandation entre deux images est environ égale a 0.2mm, ce
qui est inférieur a la précision du systeme de localisation une latence de I’ordre de 40ms

n’introduit pas d’erreur significative dans I’estimation du volume de I’ellipsoide.
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Conclusion

L’ échographie 3D résoudre de nombreux problémes liés a I’aspect bidimensionnel des
examens échographiques traditionnelle, le probléme de suive du patient. De plus,
I’information 3D apporte de nouveaux outilles au médecin et luis permet d’améliorer son
diagnostic.

En suit nous avons vu le calibrage spatiale a fin d’extraire les erreurs de position des
systemes de localisation, et les bruits dans les images.

En fin, on a présenté une nouvelle approche pour estimer la calibration temporelle
d’un systeme échographique 3d main libre la méthode proposée, pour estimer la latence a
I’aide de séquence a de type oscillateur.
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Chapitre3: Segmentation et application sur I’image de la prostate

3.1. Introduction

Dans ce chapitre, nous donnerons les différents résultats de segmentation sur deux
images ainsi que leur interprétation.

L’objectif de ce travail est de proposer une méthode de segmentation des images de la
maladie de la prostate dans le but d’extraction des pathologies urinaire.

Ce chapitre débutera par une simple présentation de cette maladie, et nous donnerons

des résultats détaillés de la segmentation des images.
3.2. C’est quoi la prostate ?

La prostate est une petite glande chez I’homme. Elle entoure la partie initiale de
I’urétre, juste au-dessous de la vessie.De la taille d’une chataigne, elle reste souvent

inapercue Jusqu’a ce qu’elle pose des problémes a un certaine &ge. [17]

3.3. Présentation de I’architecture générale du systeme développé en deux méthodes

L algorithme que nous avons développé a pour objectif de détection des contours de la
maladie de la prostate.
1. Détection des os de bassin entourés la prostate.
2. Détection de contour de lamaladie de prostate.
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3.4. Synoptique de la démar che préconisée

Lecture de I’image origine

Traitement de prostate

Algorithme de segmentation

Segmentation de la zone d’intérét

Image segmentée

Figure3.1.Systeme de détection des contours.

3.5. Segmentation de I’image d’origine

Dans notre travail, nous avons utilisé la méthode de segmentation pour I’extraction des
régions d’intéréts.

Afin d’éliminer les régions non suspectes et pour plus de précision, I’image segmentée
est présentée a I’expert afin de lui permettre de sélectionner parmi les régions segmentées,
celle qu’on appellera la région d’intérét. Apres sélection de la région d’intérét, vient le rdle du
détecteur des contours. Nous avons utilisé cet algorithme afin d’extraire seulement la région

d’intérét a part.
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3.6. Résultats et discussions

> 1% partie:

Dans cette partie, la méthode de segmentation proposée a été mise en ceuvre pour
I’extraction de la zone d’intérét.
Nous présentons dans un premier temps les résultats obtenus aprés prétraitement. Ensuite

nous exposons les résultats obtenus de la segmentation.

a) : Imageinitiale des os de bassin. b) :L’ajustement des zones d’intéréts (0s).

C) : L’image binaire des os de bassin. d) : Remplissages et débrutie I’image.

Figure 3.2.Les déférentes étapes de prétraitement de I’image de prostate entouré des os.
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3.7. Prétraitement

Dans une chaine de traitement d’images, |a phase de prétraitement constitue une étape
clé. Lorsque les images sont d’origine naturelle, on est confronté a la présence de bruit dans
ces images et a I’existence de contours peu marqués rendant difficile la formation des régions
ou lalocalisation des frontieres. Il faut dés lors procéder & un traitement destiné a réduire le
bruit et renforcer les contrastes |ocaux.

Du fait du caractéere non stationnaire du processus d’acquisition d’image, la qualité de
cette derniére est généralement de faible contraste et pour cela nous avons besoin d’un
prétraitement. A fin de segmenter I’image. Lesimages précédentes seront expliquées selon les
points suivants :

% Lesobjets sont les os et |es éléments structurant vont disparaitre.

+¢+ On appliqué un seuil pour détecter I’objet et en éimine les bruits.

% S’il existe des trous dans les objets, c'est-a-dire des morceaux de fond a I’intérieur des
objets, ils seront annul ée.

% Lesobjets non reliés entre eux vont étre encollé.

3.8. Résultats de segmentation pour détection de contour de I’0s

Dans cette partie, |la méthode de segmentation proposée a été appliquée sur I’image
débrutie pour I’extraction de la zone d’intérét (os).

Nous présentons les résultats obtenus aprés le prétraitement figure (3.3).

Figure 3.3.Résultats de détection des os de bassin.
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3.9. Discussion

La zone de recherche est détectée par la position anatomique de la prostate. Celle-ci se
retrouve encadrée par les os du bassin. Ces os sont facilement visibles sur lesimages.

La premiére étape consiste a détecter les os du bassin sur chacune des images
Figure (3.2).

L’intensité des images occupe une plage dynamique de 0 a 255. Les os du bassin étant
une région tres dense, ils apparaitront comme des régions trés saturées dans I’image.

On applique une détection des régions basées sur un seuil sur I’image d’intensité. Le
seuil a été fixé empiriquement a (0.4). On conserve uniquement les régions ayant une aire
supérieure a 1000 pixels. Les os sont des régions avec un contraste important dans I’image. Le
contour vert de la (Figure 3.3), présente le résultat de détection des os du bassin sur une image

entouré de lamaladie de prostate.

2°partie:

Unefois qu’on a détectée les os compl étée, il reste a extraire larégion correspondant a
la maladie. Nous poserons I’hypothése que la prostate se situe a peu pres au centre de I’image.
A partir de ce centre. A cette étape, on doit tracer les contours de la prostate sur I’image de la
figure (3.4).

A) coupe d’échographie de la prostate. B) L ajustement des zones d’intérét de la maladie
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D) I’image binaire de coupe d’échographie de la prostate.

Figure 3.4.Résultats de prétraitement de maladie de prostate.

3.10. Explication desrésultats

X/
L X4

L’objet est les régions blanches et les éléments structurant vont disparaitre.

X/
L X4

On aéiminélesbruits de I’image.

+« L’ajustement de I’image.

7
L X4

détection de région basée sur un seuil

3.11. Résultats de segmentation pour détection les contoursde la maladie de prostate

Figure 3.5.I’image apres traitement les contours sont détectés.

Les contours de la maladie sont détectées en rouge .Par |a suite une détection de région
basée sur un seuil de 25 est appliquée sur I’image entiere. Comme les régions correspondant
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aux sources sont relativement petites, on rejette les détections ayant une aire supérieure a 200
pixels. Le centre de masse pour chacune des régions est calculé afin d’obtenir un point de
référence unique pour chacune d’elles. En utilisant cette information, on conserve uniquement
lesrégions qui sont situées a I’intérieur de la zone de recherche. La derniére étape consiste a

extraire les pixels correspondant au contour de chacune de régions de lamaladie.

Conclusion

La segmentation des images est une téche tres délicate et nullement aisée. Elle
demande une connaissance précise des images, leur nature et le domaine d’application.

Dans ce chapitre nous avons mis au point un algorithme de segmentation tres
performant : en vue de la détection de pathologie de prostate.

Dans un premier temps, nous avons appliqué une technique pour la détection des os
de bassin dans le but d’améliorer ces images en utilisant des opérations de morphologie &fin
d’ameliorer le contraste et le fond dans le cliché de I’image de prostate Par la suite.

Nous avons implémenté une technique de segmentation basee par les contours pour la

détection des pathol ogies.
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Conclusion générale

Dans ce travail, nous avons présenté les caractéristiques de I’appareil échographique et
le principe de formation de I’image. Dans le but d’exploiter les images fournie par une sonde,
notre intérét est porté sur le probléeme de bruits qui atére cesimages, pour le dé-bruitage de ce

type de données nous avons propose, deux méthodes de calibration spatiale et temporelle.

Par la suite, nous avons montré avec les multiples testes réalisées I’effet de chague
image, en revanche une méthode simple qui consiste a eliminer les bruits de I’image au bute

de détection des contours précisement alamaladie de la prostate, et les os de bassin.

Puis nous avons constaté que ce bruit est di essentiellement a la portée a des facteurs
extérieurs (mouvement respiratoire, cardiague ou un mouvement involontaire), qui impose un
énorme impact sur des recherches récentes en vision par ordinateur.ll est important de noter
gue pour éviter les artefacts et les distorsions dues au mouvement du patient I’acquisition des

images doit se faire rapidement ou correctement synchronisée.

A I’issue de ce travail plusieurs perspectives s’ouvrent, il serait aors intéressant
d’utiliser des techniques de dé-bruitage et de détection de contours a fin d’assurer les

meilleurs résultats de diagnostic médicale.
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