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Avant Propos

Dans les 5 sections suivantes est présenté un résumé de mes activités de recherche depuis

1990. Chaque section correspond à un thème de recherche, l'ordre des sections correspondant à

l'ordre chronologique. La taille et l'importance des sections ne sont cependant pas égales comme

le montre la �gure 1. De plus, le niveau de détail des travaux les plus anciens est plus important

que pour les travaux récents, vu qu'ils sont moins bien couverts par les publications jointes. Ainsi,

le second chapitre dédié à la reconnaissance de formes correspond au travail e�ectué pendant

deux années 1991-1992 alors que le cinquième chapitre décrivant mes travaux sur la modélisation

physique et physiologique pour la simulation médicale couvre une période de près de 9 années.

Même si le spectre de mes activités est assez large, le lien entre les di�érents chapitres est

la modélisation de structures déformables. En particulier, les premier, troisième et quatrième

chapitres décrivent des modèles géométriques (les maillages simplexes), des méthodes de régula-

risation et des algorithmes de segmentation conduisant à modéliser la déformation de surfaces.

Le cinquième chapitre décrit l'utilisation de principes physiques et physiologiques pour déformer

des volumes (ici des maillages tétraédriques). Seul le second chapitre échappe un peu à cette

logique, puisqu'il décrit l'utilisation de maillages simplexes pour la reconnaissance de formes.

Le résumé de mes activités de recherche est centré sur les aspects méthodologiques de mes

travaux. Il s'agit bien sur d'une vision partielle de ces activités, le contexte applicatif ayant une

importance considérable sur la nature de ces travaux. Cependant, chaque chapitre est introduit

par une section intitulée Motivations dans laquelle je résume les éléments extérieurs qui m'ont

conduit à entreprendre ces recherches, en les replaçant souvent dans leur contexte "historique".

Cela est particulièrement important pour mon domaine d'application privilégié, l'analyse des

images médicales, dans lequel la proximité entre la méthodologie et la pratique médicale s'est

considérablement renforcée depuis une dizaine d'années. Cela est clairement visible d'ailleurs

dans mes travaux de recherche avec la transition entre des algorithmes de segmentation générique

d'images médicales (année 1995) vers la modélisation de l'activité électro-mécanique du coeur

(année 2003).

En�n, un grand nombre des travaux présentés ci-après, essentiellement dans les chapitres 4 et

5 sont des travaux réalisés en commun avec d'autres chercheurs, que ce soient des médecins, des

doctorants, des chercheurs de l'équipe Epidaure ou d'autres équipes académiques ou industrielles.

En particulier, j'ai essayé d'indiquer systématiquement dans le cadre de quelle thèse se sont

déroulés les travaux présentés.
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Avant Propos

Reconnaissance

de formes

1990 1991 1992 1993 1994 1995 1996 1997 1998 1999 2000 2001 2002 2003 2004 2005

Segmentation d’images à l’aide

de maillages simplexes

Modélisation physique et physiologique
Régularisation

Maillage 

Simplexe

CMU NTT Thèse CR2 CR1 DR2

Fig. 1 � Schéma représentant l'articulation chronologique approximative de mes travaux de re-
cherche. Chaque couleur est associée à une thématique de recherche et à un chapitre de ce docu-
ment
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Chapitre 1

Une représentation originale de surfaces

déformables : les maillages simplexes

1.1 Motivations

J'ai proposé de représenter des objets déformables â l'aide de maillages simplexes en 1990,

lors de mon séjour à l'université de Carnegie-Mellon à Pittsburgh (USA). Le choix de cette

représentation géométrique a été guidé, à l'origine, par des considérations purement pratiques

liées à l'application sur laquelle je travaillais à l'époque: la modélisation d'échantillons rocheux.

Ce travail s'intégrait dans le cadre du projet Mars Rover �nancé par la NASA dans lequel un

robot autonome d'exploration planétaire, dénommé �Ambler� (voir �gure 1.1) devait saisir des

échantillons rocheux posés dans le sable de la planète rouge. Or, sur Mars, comme sur la Terre, les

fragments rocheux sont principalement de forme ovoïdale et par conséquent il s'avérait nécessaire

dans cette étude, de représenter une surface déformable de topologie sphérique.

La Figure 1.2 montre une classi�cation des représentations géométriques les plus utilisées [42]

pour modéliser des surfaces déformables 1. La topologie sphérique des surfaces et le fait qu'il était

nécessaire de fortement contraindre leur courbure (notion géométrique du second ordre) rendait

di�cile l'utilisation de surfaces paramétrées (la formulation implicite des surfaces déformables

par surface de niveau n'existaient pas à l'époque). Mon choix s'est porté sur une représentation

discrète qui avait le double avantage d'éviter le di�cile problème de la paramétrisation de la

sphère (avec la création de singularités) et d'être simple à manipuler de manière informatique.

L'utilisation fortuite d'une bibliothèque logicielle issue de l'université américaine de Stony

Brooke m'a permis de manipuler des maillages de dômes sphériques (icosaèdre tronqué) 2 mais

aussi de réaliser que le 3-voisinage de chaque sommet permettait simplement de mesurer et de

contrôler la courbure locale.

La notion de maillage simplexe, correspondant au dual d'une triangulation, a été publiée en

1992 [43] lors de mon séjour au laboratoire de recherche de NTT. En e�et, les maillages en forme

1. le terme surface correspond ici à une 2-variété plongée dans l'espace euclidien à trois dimensions.
2. Cette bibliothèque était utilisé par un étudiant du Pr Ikeuchi pour représenter les images Gaussiennes

étendues de polyèdres [61]
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Chapitre 1. Une représentation originale de surfaces déformables : les maillages simplexes

(a) (b)

Fig. 1.1 � (a) Robot à six pattes conçu à l'université de Carnegie-Mellon à Pittsburgh (USA) dans
le cadre du projet Mars Rover; (b) Système de manipulation des échantillons rocheux développé
dans le cadre de ce projet.

Fig. 1.2 � Une classi�cation des représentations géométriques des modèles déformables utilisés
pour la segmentation d'images.
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1.2. Dé�nition

0−Cellule= Sommet 1−Cellule= Arête 3−Cellule2−Cellule= Face

Fig. 1.3 � Exemples de p-cells 0 ≤ p ≤ 3. Une face est aussi un 1-maillage simplexe et une
3-cellule un 2-maillage simplexe.

de dômes sphériques n'étaient pas bien adaptés pour reconstruire �dèlement un visage humain, et

par conséquent il fallait généraliser la notion de �maillage où tous les sommets ont trois voisins�

pour des topologies et géométries quelconques.

La connaissance des propriétés topologiques et géométriques des maillages simplexes et le

lien entre géométrie discrète et géométrie di�érentielle ont été approfondis en 1993 et 1994 [31]

lors de mon doctorat au sein du projet Epidaure à l'INRIA Sophia-Antipolis.

1.2 Dé�nition

La dé�nition des maillages simplexes a quelque peu évolué au cours de mes travaux. Dans

mon manuscrit de thèse [31], un k-maillage simplexe était dé�ni comme un maillage dans lequel

chaque sommet avait k+1-voisins et dans lequel la notion de cellule était dé�nie par dualité avec

les k-triangulations (appelés encore k-solides ou k-variété). En d'autres termes, il fallait d'abord

dé�nir une triangulation avant de dé�nir un maillage simplexe.

La �bonne� façon de dé�nir les maillages simplexes est au contraire de le faire de manière

constructive en dé�nissant récursivement la notion de p-cellule, 0 ≤ p ≤ k :

Dé�nition 1 On dé�nit une 0-cellule comme un sommet P et une 1-cellule comme une arête,

c'est à dire une paire non ordonnée de sommets distincts (P,M). On dé�nit récursivement une

p-cellule (p ≥ 2) C comme une union de c (p− 1)-cellules, c ∈ IN, telle que :

1. Chaque sommet appartenant à C appartient aussi à p (p− 1)-cellules distinctes.

2. Une (p− 2)-cellule appartient à deux et seulement deux (p− 1)-cellules.

3. L'intersection de deux (p− 1)-cellules est ou bien vide ou bien est une (p− 2)-cellule.

4. Une p-cellule est simplement connectée, c'est à dire que étant donnés deux sommets de cette

cellule, il existe au moins un ensemble d'arêtes qui connecte ces deux sommets.

La dé�nition d'un k-maillage simplexe devient alors triviale :

Dé�nition 2 Un k-maillage simplexe, k > 0, est une (k + 1)-cellule.

11



Chapitre 1. Une représentation originale de surfaces déformables : les maillages simplexes

(a) (b) (c)

Fig. 1.4 � Dualité entre des 1, 2 and 3-triangulations (dessiné en traits pleins avec des cercles)
et des 1, 2, 3-maillages simplexes (dessiné en trait pointillé avec des carrés).

1.3 Principales notions topologiques

La propriété topologique essentielle des maillages simplexes 3 est l'existence d'une dualité

topologique entre un maillage simplexe et une triangulation (ici le terme triangulation désigne

un complexe simplicial qui est une variété). Cette notion de dualité est illustrée dans la Figure 1.4 :

pour une surface triangulaire, la dualité au sens de la théorie des graphes, fait correspondre à un

sommet du maillage triangulaire, une face du maillage simplexe, à une arête, une autre arête et

à un triangle, un sommet du maillage simplexe. Comme l'on restreint cette dualité aux surfaces

triangulaires sans bords, chaque sommet d'un maillage simplexe est connecté à trois sommets

voisins puisque chaque triangle de la triangulation est adjacent par ses arêtes à trois triangles

voisins.

En terme purement topologique, un maillage simplexe correspond au plongement d'un graphe

cubique, un type graphe dont les propriétés ont été beaucoup étudiées (voir [96] par exemple).

Une des propriétés remarquables de ces graphes est le théorème de Kuratowski qui donne une

condition nécessaire et su�sante pour qu'un graphique cubique soit planaire (plongé sur un plan

sans que ses arêtes ne s'intersectent).

Si tous les maillages simplexes ont un graphe d'adjacence cubique, on peut se poser la question

inverse : est-ce que tous les graphes cubiques sont des maillages simplexe? La réponse est négative

comme le montre le contre-exemple de la Figure 1.5.

En�n, il est aisé de dé�nir des opérateurs topologiques permettant de connecter deux arêtes,

de supprimer une arête ou encore de connecter deux faces d'un même maillage.

3. Lorsqu'il est utilisé sans notion de dimension, le terme �maillage simplexe� désigne un 2-maillage simplexe,
c-a-d un maillage surfacique plongé dans IR3

12



1.4. Principales notions géométriques

Face 2

Face 1

Fig. 1.5 � Un graphe cubique qui n'est pas un 2-maillage simplexe puisque les faces Face 1 et
Face 2 s'intersectent suivant deux arêtes. Ainsi il est impossible que ce maillage soit le dual d'une
2-triangulation.

1.4 Principales notions géométriques

1.4.1 Notion d'angle simplexe

La propriété essentielle des maillages simplexes, qui justi�e son utilisation dans diverses

applications, est de pouvoir représenter la forme locale du maillage de manière non ambiguë avec

trois paramètres : un angle simplexe et deux paramètres métriques. Cette propriété géométrique

découle naturellement de la propriété topologique de 3-connexité du maillage. En e�et, chaque

sommet ayant trois sommets voisins, il est aisé de représenter avec 3 variables la position de

chaque sommet, connaissant les positions de ses trois voisins.

L'originalité dans cette représentation réside assurément dans le choix de l'angle simplexe

pour coder la hauteur du point P par rapport aux triangles voisins. Cette angle est dé�ni de

telle sorte que si le point P se déplace sur la sphère osculatrice alors l'angle simplexe reste

constant (voir Figure 1.6). L'intérêt de ce choix est double. D'une part l'utilisation d'un paramètre

sans dimension (contrairement à la hauteur par exemple) permet d'avoir une représentation de

la forme locale invariante par transformation rigide mais aussi par changement d'échelle. Le

deuxième avantage est de découpler véritablement la courbure en P, de la position relative du

point P par rapport à ses trois voisins.

Notons que l'on aurait pu utiliser l'angle solide en P du tétraèdre local à la place de l'angle

simplexe : on aurait alors caractérisé par ce scalaire, une autre courbure (la courbure Gaussienne)

en P qui a cependant moins d'intérêt pour contrôler la déformation d'une surface. De plus,

la relation liant la hauteur FP à l'angle solide serait alors plus complexe que celle de l'angle

simplexe.

1.4.2 Dé�nition de courbure moyenne discrète

La courbure en un point P d'un 2-maillage simplexe se dé�nit simplement comme la courbure

(l'inverse du rayon) de la sphère circonscrite au point P et à ses trois sommets voisins. Le rapport

entre le rayon du cercle circonscrit au triangle opposé et le rayon de la sphère circonscrite est

13



Chapitre 1. Une représentation originale de surfaces déformables : les maillages simplexes

F

C

B A

P

Fig. 1.6 � Le point P et ses trois voisins dé�nissent une sphère circonscrite. L'angle simplexe en
P décrit la hauteur ‖FP‖ du point P par rapport au triangle (A,B,C) de telle sorte que lorsque
P se déplace sur la sphère osculatrice alors l'angle simplexe reste constant.

simplement lié à l'angle simplexe :

H =
1
R

=
sin θ
r

(1.1)

Cette relation généralise une relation géométrique existant pour les contours plans (voir

section 1.5.1).

Lors de ma thèse [31], j'ai fait le lien entre cette courbure discrète dé�nie sur un 2-maillage

simplexe et la géométrie di�érentielle des surfaces. Tout d'abord, j'ai montré que cette notion de

courbure correspondait à la courbure moyenne de la surface sous-jacente en exhibant la propriété

dite de la sphère minimale : en point d'une surface �lisse�, la sphère qui minimise son contact avec

la surface en ce point est la sphère de courbure H = k1+k2
2 , la courbure moyenne de surface.

J'ai également étudié la convergence de la courbure discrète d'un maillage simplexe lorsque

l'on ra�ne in�niment le maillage autour d'un point. J'ai ainsi pu montrer que la courbure

moyenne discrète en général ne converge pas vers la courbure moyenne de la surface, sauf à

contraindre l'angle et la distance entre les sommets lors du ra�nement du maillage. Ce résultat

rejoint les travaux de l'équipe du Pr. J-M. Morvan qui a étudié les propriétés de convergence des

courbures moyennes et courbures de Gauss dé�nies sur des triangulations [11].

1.4.3 Dé�nition du vecteur normal

En un sommet d'un maillage simplexe, on peut dé�nir le vecteur normal n comme étant le

vecteur normal au triangle constitué par ses trois sommets voisins. C'est ce vecteur qui utilisé

dans la relation géométrique fondamentale qui dé�nit la position d'un sommet en fonction de ses

14



1.4. Principales notions géométriques

Q

C

P

AB

r

(a)

O
C

P

AB

R

(b)

Fig. 1.7 � (a) Dé�nition du cercle circonscrit au triangle (A,B,C) de centre Q et de rayon r;
(b) Dé�nition de la sphère osculatrice au tétraèdre (P,A,B,C) de centre O et de rayon R.

voisins. Par contre, ce vecteur ne dépend pas de la position du point P, il est donc un mauvais

indicateur de la direction normale au point P.

n *

n

C

B

P

A

Fig. 1.8 � Dé�nition du vecteur n normal au triangle (A,B,C) et du vecteur n∗ normal à la
sphère osculatrice.

Une bonne dé�nition du vecteur normal en P correspond au vecteur normal à la sphère

osculatrice en P (voir Figure 1.8). On a ainsi démontré que sous certaines conditions (identiques

aux conditions de convergence de la courbure moyenne), ce vecteur n∗ convergeait vers le vecteur
normal en P de la surface continue sous-jacente.
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Chapitre 1. Une représentation originale de surfaces déformables : les maillages simplexes

1.4.4 Description paramétrique des faces

Dans un 2-maillage simplexe, une face est un polygone dont le nombre de sommets est quel-

conque mais supérieur ou égal à trois. Il est donc important de noter que les faces ne sont pas

nécessairement planes et par conséquent qu'un maillage simplexe n'est pas un polyèdre.

Il est cependant nécessaire de donner une dé�nition paramétrique de ces faces. En e�et,

pour le calcul de la surface du maillage ou plus généralement, la dé�nition d'un champ continue

scalaire sur le maillage, il nécessaire d'avoir au minimum une paramétrisation de chaque face

d'un maillage simplexe.

Une première méthode a consisté à trianguler chaque face à l'aide du barycentre de cette face.

Cette approche est utilisée pour l'a�chage des maillages en raison de son e�cacité. Cependant,

elle a le désavantage d'aplatir le maillage.

Une deuxième méthode consiste à utiliser les coordonnées barycentriques généralisées [76]

dé�nies pour des polygones ayant un nombre de sommets quelconques. Ces coordonnées généra-

lisent en e�et les coordonnées barycentriques dé�nies pour les triangles et les quadrilatères et de

plus sont dé�nies analytiquement par un polynôme rationnel de degré n− 2 où n est le nombre

de sommets dans le polygone.

Grâce à ces coordonnées barycentriques généralisées, on peut naturellement dé�nir une surface

continue avec une continuité C0 (équivalente à la paramétrisation naturelle des triangulations),

mais il est également possible de dé�nir une paramétrisation de la surface avec une continuité

G1 même si cela s'avère être assez délicat, comme pour les triangulations [51]. En�n, la notion

de surface de Bézier peut également être généralisée aux maillages simplexes grâce à l'aide des

S-patches [70].

1.5 Cas des 1-maillages simplexes

Les 1-maillages simplexes sont en terme de topologie des lignes polygonales. Elles ont la

propriété remarquable d'être duales d'elle-même, c'est à dire que les 1-maillages simplexes sont

aussi des 1-triangulations.

1.5.1 Courbe discrète plane

Les mêmes notions de représentation locale de forme, d'angle simplexe, et de vecteur normal

peuvent être dé�nis sur des lignes polygonales du plan (voir �gure 1.9). Ici l'angle simplexe

correspond à l'angle entre 2 vecteurs et la courbure locale discrète est la courbure du cercle

circonscrit. Une autre propriété remarquable est que toutes les quantités géométriques discrètes

convergent vers les quantités géométriques di�érentielles correspondantes y compris la courbure

et le vecteur normal.

1.5.2 Courbe gauche

La géométrie des courbes gauches discrètes, de co-dimension 2, est plus complexe à décrire.

En e�et, il s'agit de repérer la position du point Pi à partir de la position de ses quatre sommets
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1.5. Cas des 1-maillages simplexes

Oi

Ci

Pi

φ i

r i
i+1

P

R
i

Fig. 1.9 � Dé�nition de l'angle simplexe ϕi, du rayon du cercle circonscrit Ri et du demi-coté
ri. On dé�nit la courbure en Pi avec la relation Hi = 1

Ri
= sin ϕi

ri
.

voisins (deux sommets à droite et deux sommets à gauche). Pour cela, on utilise, en plus de l'angle

simplexe et des paramètres métriques, un angle supplémentaire ψi, qui n'est malheureusement

pas relié simplement à la torsion en Pi (voir Figure 1.10). On peut ensuite dé�nir un trièdre

local en introduisant un vecteur normal et binormal en chaque sommet du maillage.

t i

ψ
i

φ
i

Pi

Pi+1

Pi+2
Pi−1

Pi−2 i

t i r i
r

Fig. 1.10 � Dé�nition de l'angle simplexe ϕi, et de l'angle ψi en un sommet Pi d'un 1-maillage
simplexe de IR3. Les vecteurs ri et ri × ti forment une base orthonormée du plan normal à la
courbe en Pi
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Chapitre 1. Une représentation originale de surfaces déformables : les maillages simplexes

1.6 Cas des 3-maillages simplexes

Dans un 3-maillage simplexe, chaque sommet a quatre sommets voisins. Ces maillages ont

une topologie duale des tétraèdrisations et sont constitués de cellules, chaque cellule étant un

2-maillages simplexe [100]. Dans le cas des 3-maillages simplexes plongés dans IR3, il existe une

cellule particulière, qui est la cellule qui décrit la surface du volume.

(a) (b) (c)

Fig. 1.11 � (a) Vue d'un 3-maillage simplexe correspondant au dual d'un octaèdre tronqué; (b)
Un 3-maillage simplexe dual d'un icosaèdre tronqué.

Malheureusement, il n'existe pas de méthodes simples permettant de générer un 3-maillage

simplexe à partir son 2-maillage simplexe l'enveloppant. Une première approche consiste à utiliser

des logiciels de génération de maillages tétraédriques à partir de maillages triangulaires et puis

de considérer le maillage dual. Une autre approche illustrée dans la �gure 1.11 (c) consiste à

dupliquer en plusieurs couches un 2-maillage simplexe.

En 1994, on a construit un prototype de simulateur de chirurgie craniofaciale [45], dans lequel

la déformation des tissus mous était modélisée à l'aide de 3-maillages simplexes déformables.
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Chapitre 2

Reconnaissance de formes à l'aide des

maillages simplexes

2.1 Motivations

Etant donnés deux objets de topologie sphériques, l'objectif des travaux décrits dans ce

chapitre est de répondre à deux questions : est-ce que ces deux objets ont une forme similaire?

et si c'est le cas, quelle est la transformation rigide (translation et rotation) qui permet de les

superposer? La première question correspond à une problème de reconnaissance de formes alors

que la seconde correspond à un problème de mise en correspondance (recalage).

L'originalité de l'approche proposée est d'associer une même représentation, l'image par at-

tribut sphérique (Spherical Attribute Image ou SAI en anglais), à chaque surface de topologie

sphérique. Cette représentation permet de comparer e�cacement la forme de deux objets sphé-

riques et éventuellement d'établir une correspondance point à point entre ces deux objets.

Le concept de cette représentation est inspiré de la géométrie di�érentielle des courbes planes

et en particulier de l'existence d'une paramétrisation normale des courbes : la paramétrisation

par l'abscisse curviligne. Grâce à cette métrique, on peut comparer la forme de deux contours, par

exemple en comparant leur courbure. On dispose pour cela d'un résultat géométrique important :

la forme d'une courbe plane fermée, à une transformation rigide près, est déterminée par son pro�l

de courbure k(s).
Malheureusement, la géométrie di�érentielle nous indique que toute tentative de généralisa-

tion de ces résultats aux surfaces plongées dans IR3 est vaine : il n'existe pas de paramétrisation

normale des surfaces et on ne peut pas plaquer une surface sphérique sur une sphère sans en

modi�er la métrique (sauf si elle a une courbure de Gauss constante et positive). Par conséquent,

on ne peux pas comparer deux surfaces sphériques sans biaiser la comparaison entre ces deux

surfaces. Tous les travaux e�ectués sur le placage de surfaces sur des sphères [15] visent justement

à minimiser les distorsions induites.

Mes travaux sur la reconnaissance de formes proposent une méthode assez simple pour établir

une paramétrisation sphérique d'un objet de topologie sphérique et ensuite de s'appuyer sur

cette paramétrisation pour créer une représentation ayant de bonnes propriétés d'invariance.
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Chapitre 2. Reconnaissance de formes à l'aide des maillages simplexes

La représentation choisie est proche, dans son esprit, de l'image gaussienne étendue (Extended

Gaussian Image ou EGI en anglais) proposée par Horn [61] puis Ikeuchi [64]. Si l'on se réfère

aux approches élaborées pour mettre en correspondance deux surfaces, la méthode se rapproche

des techniques de hachage géométrique comme celle proposée par André Guéziec [58].

Les travaux [39, 40, 44] décrits dans ce chapitre ont été réalisés en 1991 et 1992, à la �n de

mon séjour à l'université de Carnegie-Mellon (USA).

2.2 Image par attribut sphérique

2.2.1 Description pour les courbes planes

Le principe de la construction de cette représentation est illustré avec des contours plans

dans la �gure 2.1. Dans un premier temps, une ligne polygonale (un 1-maillage simplexe dessiné

en pointillé) constituée de N points est ajustée sur l'objet (dessiné en trait plein) de telle sorte

que tous les sommets de la ligne soient équidistants les uns des autres. On calcule alors l'angle

ϕi en chaque sommet de la ligne. Dans un deuxième temps, on construit une représentation en

reportant l'angle ϕi de chaque sommet de la ligne polygonale sur le correspondant sommet sur

une division régulière du cercle unité.

Fig. 2.1 � Principe de la construction de l'image par attribut circulaire d'une courbe plane (à
gauche dessinée en trait plein). On calcule les angles aux sommets d'une ligne polygonale ap-
proximant l'objet dans laquelle tous les sommets sont équidistants les uns des autres. On reporte
ensuite les angles ϕi sur le cercle unité régulièrement divisé.

Cette représentation est invariante par rotation, translation et changement d'échelle, mais

elle dépend du nombre N de sommets utilisés et d'autre part de la position relative de la ligne

polygonale sur l'objet. Cependant, dans ce cas, le sinus de l'angle ϕi est directement proportion-

nel à la courbure ki en ce sommet et par conséquent, on peut montrer que lorsque N devient

arbitrairement grand cette représentation devient indépendante de la paramétrisation du contour
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2.2. Image par attribut sphérique

(unicité du pro�l de courbure) à une rotation de la représentation près.

Fig. 2.2 � Description de la méthode utilisée pour comparer deux contours fermés : après avoir
construire leur image par attribut circulaire, on détermine la rotation qui va le mieux superposer
les deux images.

Pour pouvoir comparer deux courbes, on construit l'image circulaire associée à chaque courbe

en utilisant le même nombre N de points (voir Figure 2.2). Si les courbes sont identiques à une

similitude près, alors il existe une rotation du cercle unité qui superpose l'image de la première

courbe vers l'image de la seconde courbe. Si les deux courbes sont identiques mais les deux lignes

polygonales sont distinctes, alors il n'y a pas de superposition exacte entre les deux images mais

une superposition approximative, qui est d'autant meilleure que le nombre N de point est élevé.

Pour établir une métrique entre deux courbes planes, on propose d'utiliser la valeur minimale

de la somme des di�érences des angles ϕi aux carré, pour toutes rotations du cercle unité :

D(C1,C2) = arg min
R∈SO1

∑
P∈C2

(ϕ2(P)− ϕ1(RP))2

2.2.2 Description pour les surfaces de topologie sphérique

Pour créer une représentation d'objets surfaciques, on généralise l'approche décrite dans la

section précédente en ajustant un 2-maillage simplexe sur la surface de cet objet.

Comme souligné dans le préambule de ce chapitre, il n'existe pas de paramétrisation normale

pour les surfaces équivalente à l'abscisse curviligne pour les courbes. Cependant on se propose

d'utiliser une représentation sphérique qui soit la plus �régulière� possible a�n de se rapprocher

d'une paramétrisation normale.
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Chapitre 2. Reconnaissance de formes à l'aide des maillages simplexes

Fig. 2.3 � Principe de la création d'une image sphérique d'un objet. On déforme un maillage
simplexe sphérique pour qu'il vienne épouser la forme de l'objet tout en ayant les paramètres
métriques de chaque sommet égaux à 1/3. On reporte ensuite sur le maillage sphérique original
les angles simplexes du maillage déformé.

On utilise ainsi un 2-maillage simplexe qui est le plus régulier possible, à la fois sous un aspect

topologique et géométrique. En terme de topologie, on voudrait utiliser un maillage sphérique ré-

gulier, c'est à dire où toutes les faces sont congruentes les unes aux autres. Malheureusement seuls

le tétraèdre, l'octaèdre et le dodécaèdre sont des 2-maillages simplexes réguliers, sous ensemble

des solides Platoniciens. Pour avoir des maillages ayant un nombre de sommets arbitrairement

grand, on utilise des 2-maillages simplexes sphériques quasi-réguliers constitués de pentagones

et d'hexagones et obtenus par division successive d'un icosaèdre tronqué.

En terme de géométrie, il nécessaire de contraindre l'espacement entre les sommets (dé�nis-

sant la paramétrisation des maillages discrets), et pour cela, on choisit de �xer les paramètres

métriques à 1/3 puisque cela généralise le cas des lignes polygonales où les paramètres métriques

étaient �xés à la valeur 1/2. Ce choix est équivalent à contraindre chaque sommet de se projeter

orthogonalement sur le barycentre de ses trois voisins. D'autres choix de paramétrisation sont

possibles, mais celui-ci à l'avantage d'être numériquement stable.

La méthode pour construire la représentation SAI d'un objet est résumée dans la Figure 2.3.

On déforme un maillage simplexe sphérique sur la surface d'un objet en utilisant les algorithmes

décrits dans les chapitres 3 et 4. Les angles simplexes ϕi calculés en chaque sommet sont ensuite

reportés sur le maillage simplexe sphérique original.

2.3 Méthode de mise en correspondance

2.3.1 Recherche exhaustive de la meilleure rotation entre deux images

L'algorithme de mise en correspondance de surfaces est fondé sur le résultat suivant : étant

donnés deux images sphériques d'un même objet, il existe une rotation r ∈ SO2 de la sphère

unité qui permet de superposer les images. Il n'y a pas de preuve formelle de l'existence d'une
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2.3. Méthode de mise en correspondance

Fig. 2.4 � (gauche) Vue d'un objet (ici un poivron vert); (droite) Ajustement d'un maillage
simplexe sphérique à la surface de cet objet;

telle rotation, mais celle-ci a été véri�ée empiriquement. On peut interpréter géométriquement ce

résultat de la manière suivante : en raison des contraintes géométriques et topologiques imposées

au maillage simplexe, celui-ci ne peut que �glisser� sur la surface de l'objet, le glissement du

maillage correspondant à une rotation de son image sur la sphère unité.

Pour déterminer la rotation de la sphère qui optimise la superposition des images sphériques,

deux stratégies ont été proposées. La première consiste en un balayage exhaustif des trois dimen-

sions de l'espace des rotations, en paramétrisant celui-ci par exemple par les angles d'Euler [4].

Cette approche, même si elle donne de bons résultats, n'est pas satisfaisante en terme de temps

de calcul. C'est pourquoi une seconde approche multi échelle a été ensuite proposée, s'appuyant

sur la discrétisation de SO2 par le maillage simplexe sphérique initiale. Ainsi, la permutation des

indices des sommets correspond à une bonne approximation d'une rotation de la sphère unité.

En précalculant les permutations possibles des indices, on a ainsi un algorithme e�cace pour

estimer à une échelle grossière la rotation optimale entre deux images sphériques.

2.3.2 Présence d'occultations

Lorsque l'on veut e�ectuer de la reconnaissance de formes à partir de capteurs �xes ou

embarqués sur un robot, il est nécessaire de disposer d'un algorithme permettant d'identi�er un

objet uniquement à partir d'une portion de cet objet (sa partie visible depuis le capteur). Or

beaucoup de méthodes de reconnaissance de formes échouent quand un objet est sérieusement

occulté par exemple quand elles reposent sur une paramétrisation globale de l'objet.

A priori l'algorithme exposé précédemment est mis en défaut en présence d'occultations

puisque le maillage reconstruit sur une portion d'un objet contient des parties interpolées pour

lesquelles la valeur de l'angle simplexe n'est pas représentatif de la forme de l'objet.

Pour résoudre ce problème, une extension de l'image par attribut sphérique pour les maillages

représentant seulement une portion d'un objet, a été proposée. Le principe de cette extension

est le suivant : l'image sur la sphère unité est rétrécie en proportion de la surface visible du
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Chapitre 2. Reconnaissance de formes à l'aide des maillages simplexes

(a)

Region 

Occultee

Region visible

(b)

Fig. 2.5 � (a) Vue de l'objet, un lego japonais, occulté par un crayon. Un maillage simplexe est
reconstruit uniquement sur la partie visible de cet objet. ; (b) Image sphérique de l'objet après
rétrécissement égal au ratio entre la surface interpolée et la surface totale;

maillage. Ainsi, si le maillage simplexe reconstruit a 20 % de sa surface qui est interpolée en

raison de la présence d'occultations (et donc 80 % de sa surface qui correspond e�ectivement

à la surface de l'objet), alors son image sphérique sera rétrécie de 20%. Pour les 1-maillages

simplexes, le rétrécissement de l'image circulaire permet une superposition exacte avec l'image

de l'objet complet. Pour les 2-maillages simplexes, il s'agit là encore d'une approximation qui a

donné de bons résultats de superposition sur les di�érents tests e�ectués.

La �gure 2.5 montre un exemple de construction d'une image sphérique d'un objet (un légo

japonais) dont une partie seulement est visible. La déformation de l'image sphérique est dé�nie

par une simple fonction paramétrique de la sphère unité.

2.3.3 Détermination de la transformation rigide

Lorsque deux images sphériques sont semblables, c'est à dire qu'il existe une rotation de

la sphère unité qui les superpose, on peut mettre en correspondance chaque point du premier

maillage avec un point du deuxième maillage. On peut alors résoudre le problème supplémentaire

suivant : puisque les deux maillages représentent le même objet, quelle est la similitude (rotation,

translation et changement d'échelle) qui permet de superposer les 2 maillages simplexes ? La

Figure 2.6 illustre le parallèle existant entre la mise en correspondance des images sphériques et

celle des maillages simplexes associés.

Ainsi, pour chaque sommetMi du premier maillage simplexe, on peut lui faire correspondre un

sommetM?
i sur le second maillage simplexe en e�ectuant une interpolation linéaire sur la sphère

unité puis sur le maillage. Une fois établie cette liste d'appariements, on peut alors déterminer la

similitude en minimisant un critère au moindre carré. Plutôt que de minimiser la somme du carré

des distances entre les points T (M?
i ) et Mi, comme il est usuel de faire, on préfère minimiser
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2.3. Méthode de mise en correspondance

Fig. 2.6 � La mise en correspondance de deux images sphériques (en haut) induit une correspon-
dance entre deux points des deux maillage simplexes (en bas).

E(R0,T0,s) la somme du carré des distances entre T (M?
i ) et le plan tangent en Mi :

E(R0,T0,s) =
n∑

i=1

‖ni · (sR0(M?
i + T0)−Mi) ‖2

En e�et, a�n de compenser les petites erreurs de mise en correspondance des points Mi et M?
i ,

on préfère mesurer la distance par rapport au plan tangent de Mi plutôt que la distance entre

les deux points. L'inconvénient de ce choix est d'ordre numérique : alors que la fonction d'erreur

classique permet de déterminer analytiquement la transformation, il est nécessaire d'utiliser une

méthode itérative pour la fonction E(R0,T0,s). Cependant, l'estimation de la transformation

s'est avérée être beaucoup plus robuste grâce à cette approche. Un exemple de recalage de deux

objets avec cette méthode est montré dans la Figure 2.7.
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Chapitre 2. Reconnaissance de formes à l'aide des maillages simplexes

Fig. 2.7 � (haut) Un même objet (un poivron vert) a été acquis dans deux poses di�érentes; (bas)
Coupe horizontale des deux maillages avant (à gauche) et après (à droite) détermination de la
similitude.
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Chapitre 3

La régularisation des courbes et

surfaces

3.1 Motivations

La méthode de la régularisation permet de résoudre des problèmes inverses �mal-posés�, c'est

à dire des problèmes qui possèdent plusieurs solutions ou qui dépendent de manière non-linéaire

des conditions aux limites. Cette technique a été utilisée par de nombreux auteurs (citons par

exemple Poggio et al. [91]) pour déterminer des solutions plausibles dans plusieurs problèmes

mal-posés en vision par ordinateur, comme par exemple la stéréovision [105] ou la reconstruction

à partir de l'ombrage d'objets [65].

On s'intéresse ici non pas à la régularisation d'espace vectoriels (comme dans le cas du recalage

d'images où on régularise des champs de vecteurs) mais à la régularisation de variétés di�éren-

tielles et plus particulièrement des courbes planes et des surfaces. Considérons par exemple, le

problème classique de l'approximation appliquée à une courbe C. Il s'agit de déterminer la courbe

Copt qui minimise une fonctionnelle E(C) de sorte à approximer au mieux un ensemble de points

du plan ou de l'espace :

E(C) =
n∑

i=0

‖C(ui)−Pi‖2 + λ S(C) (3.1)

Le premier terme dit �d'attache aux données� pénalise la déviation de la courbe par rapport

aux n points Pi alors que le second S(C) est le terme régularisant ou stabilisateur qui pénalise

l'absence de régularité géométrique de la courbe : en d'autres termes S(C) est une mesure de

régularité de la courbe ou surface.

Le choix de la mesure S(C) détermine la nature de la courbe C qui minimise la fonctionnelle

E(C). L'objectif de mes recherches dans le domaine de la régularisation a été de déterminer des

stabilisateurs S(C) ayant les quatre propriétés suivantes :

� Invariance de S(C) par changement de paramétrisation (mesure intrinsèque).

� Invariance de S(C) par transformation rigide.

� Dépendance de S(C) d'un paramètre d'échelle ( la régularité d'une courbe dèpend de

l'échelle à laquelle on e�ectue la mesure).
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Chapitre 3. La régularisation des courbes et surfaces

� Optimalité de S(C) pour tous les cercles et les sphères.

Cette étude a été menée à la fois d'un point de vue théorique mais aussi d'un point de vue

applicatif. En e�et, au problème de régularisation classique, on peut lui associer un problème

d'évolution de courbes et de surfaces :

∂C
∂t

= −λ δS(C) +
n∑

i=0

(Pi − C(ui)) (3.2)

où δS(C) désigne la première variation du stabilisateur. Ce type d'équation d'évolution est utilisé

d'une part pour générer des courbes véri�ant des propriétés géométriques remarquables (voir

section 3.3) et d'autre part pour gouverner la déformation de contours et de surfaces dans des

applications de segmentations d'images (voir chapitre 4). Dans ce dernier cas, la quantité δS(C)
est apparentée à une force interne régularisante.

3.2 Régularisation des courbes planes

3.2.1 Généralisation des stabilisateurs de Tikhonov

Les stabilisateurs les plus largement utilisés en analyse d'images sont les stabilisateurs de

Tikhonov [106] qui consistent à mesurer la quantité d'énergie contenue dans les hautes fréquences

d'un signal multivarié x(u1, . . . ,ud) = x(u) :

S(x) =
q∑

m=0

∫
Ω
wm(u)

d∑
j1+...+jd=m

m!
j1! . . . jd!

∥∥∥∥∥ ∂mx(u)

∂uj1
1 . . . ∂ujd

d

∥∥∥∥∥
2

du (3.3)

Ce sont des stabilisateurs quadratiques (leur première variation est un opérateur linéaire) qui

ont la propriété d'être des semi-normes sur des espaces fonctionnels de Sobolev [48].

Pour la régularisation des courbes planes, il est très fréquent d'utiliser une combinaison de

fonctionnelles d'ordre 1 et 2 :

S(C) =
∫
Ω
w1(u)

∥∥∥∥∂C∂u
∥∥∥∥2

du+
∫
Ω
w2(u)

∥∥∥∥∥∂2C
∂u2

∥∥∥∥∥
2

du

Les stabilisateurs de Tikhonov sont invariants par transformation rigide du contour C [12],

mais ne sont pas invariants par changement de paramétrisation. Par conséquent, la forme de la

courbe résultant de la régularisation, dépend du choix du paramètre u, les meilleurs résultats,

en terme de régularité géométrique, étant obtenus lorsque u correspond à l'abscisse curviligne s.

Cependant, s'il est possible de reparamétriser un contour pour améliorer la régularisation, cela

n'est pas le cas pour les surfaces pour lesquelles il n'existe pas de paramétrisation canonique.

Le caractère non-intrinsèque des stabilisateurs de Tikhonov provient du fait que ces stabili-

sateurs sont conçus pour caractériser la régularité d'un signal (une fonction multivariée à valeur

dans IR) et non pas une variété di�érentielle ou un espace vectoriel [17]. Ainsi en appliquant ces

stabilisateurs à des variétés di�érentielles, on crée un biais dans l'estimation de leur régularité

géométrique qui est d'autant plus important qu'elles présentent des zones de forte courbure.
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3.2. Régularisation des courbes planes

De manière surprenante, on peut également noter que les stabilisateurs de Tikhonov ne com-

portent pas de paramètre d'échelle alors que, comme souligné en préambule, il semble important

de circonstancier une mesure de régularité par rapport à un facteur d'échelle. De plus, la dé-

�nition des stabilisateurs de Tikhonov suppose une di�érentiabilité du signal ce qui est assez

restrictif.

Pour ces deux raisons, nous avons généralisé les stabilisateurs de Tikhonov en introduisant

un paramètre d'échelle r de telle sorte que Sr(C) caractérise la régularité de la courbe à l'échelle

r. Pour cela, on propose de remplacer dans l'équation 3.3 le signal x(u) par sa convolution

x(u) ? K(r,v) avec le noyau K(r,v) qui dépend explicitement de l'échelle r :

Sr(x) =
q∑

m=0

∫
Ω
wm(u)

d∑
j1+...+jd=m

m!
j1! . . . jd!

∥∥∥∥∥ ∂m K(r,v)

∂uj1
1 . . . ∂ujd

d

? x(u)

∥∥∥∥∥
2

du

Parmi les choix du noyau K(r,v), on propose les trois noyaux présentés dans la �gure 3.1 qui ont

la propriété de converger vers la fonction Dirac lorsque le paramètre d'échelle r tend vers zéro.

En utilisant un noyau Gaussien (�gure 3.1 (c)), la valeur de Sr(C) dépend des caractéristiques

di�érentielles de l'espace échelle engendré par la courbe C(u).
De même, après l'application du noyau de la �gure 3.1 (b), le stabilisateur de Tikhonov des

courbes planes s'écrit :

Sr(C) =
∫
Ω

w1(u)
r2

∥∥∥∥∫ r

0
(C(u+ v)− C(u− v)) dv

∥∥∥∥2

du+∫
Ω

w2(u)
2r2

‖C(u+ r)− 2C(u) + C(u− r)‖2 du

Puisque l'on reste dans le domaine des fonctionnelles quadratiques, il est facile de détermi-

ner la première variation de ces stabilisateurs grâce à l'analyse de Fourier (et le théorème de

Parseval [13]). Ainsi, la première variation de la fonctionnelle :

Sr(C(u)) =
∫
Ω

∥∥∥∥dGr(v)
dv

? C(u)
∥∥∥∥2

du

où Gr(v) est la fonction Gaussienne d'écart-type r s'écrit :

δSr(C(u)) =
d2G2r(v)
dv2

? C(u)

c'est à dire est le résultat de la convolution de la courbe C(u) par la dérivée seconde d'une

Gaussienne d'écart-type 2r.
En�n, on s'est intéressé au problème d'optimalité des cercles avec le résultat suivant : il

n'existe pas de fonctionnelles quadratiques (en particulier de stabilisateurs de Tikhonov) pour

lesquels tous les cercles (ou les sphères) soient optimaux.

Ce résultat peut s'interpréter de la manière suivante : il n'existe pas de noyau de convolution

tel que son application laisse inchangés tous les cercles de IR2. Ainsi l'`e�et de raccourcissement

(�shrinking e�ect�) observé lors du �ltrage linéaire des courbes et surfaces [37], est intrinsèque à
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Chapitre 3. La régularisation des courbes et surfaces

r

K(u,r)

(a)

r

K(u,r)

(b)

r

K(u,r)

(c)

r

K(u,r)

(d)

Fig. 3.1 � Quatre noyaux de convolution utilisés dans les stabilisateurs de Tikhonov généralisés :
(c) correspond à deux paraboles accolées et (d) au noyau Gaussien.

la nature linéaire du �ltrage.

3.2.2 Stabilisateurs di�érentiels invariants

Après avoir constaté les limitations des stabilisateurs de Tikhonov, on propose une famille de

stabilisateurs di�érentiels [30, 37, 33] appliqués aux courbes de IR2 répondant aux quatre critères

énumérés en préambule de ce chapitre. La notion de stabilisateur di�érentiel a été introduite au

passage a�n de décrire des endomorphismes d'un espace fonctionnel vers lui-même dont l'action

est proportionnelle à la régularité de chaque fonction. L'intérêt de cette notion est la suivante :

plutôt que de chercher des fonctionnelles S(C) ayant de bonnes propriétés d'invariance (ce qui

est fait dans la section 3.5), on va s'intéresser à leur première variation δS(C) quitte à proposer

des endomorphismes σ(C), appelés stabilisateurs di�érentiels, qui ne dérivent d'aucune énergie.
Ainsi plutôt que de chercher des fonctionnelles S(C) minimisant l'équation 3.1, on se propose

d'élargir la recherche en s'intéressant aux stabilisateurs di�érentiels σ(C) véri�ant :

−λ σ(C) +
n∑

i=0

(Pi − C(ui)) = 0

Une famille de stabilisateurs di�érentiels appelés stabilisateurs polynomiaux intrinsèques (�In-

trinsic polynomial stabilizers� en anglais) véri�ant les quatre propriétés remarquables énoncées

précédemment a été proposée à partir de l'idée suivante : plutôt que de �ltrer linéairement la

position d'un contour (avec les limitations exprimées dans la section 3.2.1), il est préférable de
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3.2. Régularisation des courbes planes

�ltrer linéairement son pro�l du courbure k(s), où s est l'abscisse curviligne. L'expression ana-

lytique de ces stabilisateurs est donnée dans la formule ci-dessous qui fait intervenir les vecteurs

tangent t et normal n en chaque point C(u) de la courbe.

PSI d′ordre 0 σPSI 0(C) = − d
2s

du2
t

PSI d′ordre 1 σPSI 1(C) = − d
2s

du2
t− ds

du
k(u)n

PSI d′ordre 2 σPSI 2(C) = − d
2s

du2
t− ds

du

(
k(u)− 1

2r

∫ u+r

u−r
k(v) dv

)
n

PSI d′ordre n σPSI n(C) = − d
2s

du2
t− ds

du

(
d2n−2k(u)
du2n−2

− 1
2r

∫ u+r

u−r

d2n−2k(v)
du2n−2

dv

)
n

Chaque stabilisateur comporte le même terme − d2s
du2 t suivant la direction tangente qui permet

de régulariser la paramétrisation du contour. Grâce à ce terme, la paramétrisation u tend à dé�nir

une fonction a�ne de l'abscisse curviligne ce qui signi�e que si trois points sont régulièrement

espacés dans l'espace de paramétrisation alors ils le sont sur la courbe.

Le terme dans la direction de la normale permet de lisser le pro�l de courbure. Pour le

stabilisateur d'ordre 1, il s'agit de minimiser la courbure le long du contour (�mean curvature

motion� en anglais). Pour le stabilisateur d'ordre 2, le terme appliqué sur la courbure correspond

à la minimisation de
∫ dK(v,r)

dv ? k(u) du où K(v,r/2) est le noyau de convolution de la �gure 3.1

(b). Les courbes optimales véri�ant σPSI n(C) = 0, n > 0 ont un pro�l de courbure tel que
d2n−2 k
ds2n−2 = 0 correspondant à une courbe polynomiale d'ordre 2n − 3, pour n > 1. Ainsi on
retrouve les cercles et les clothoïdes (appelées également spirales de Cornu) parmi les courbes

optimales de ces stabilisateurs di�érentiels.

Concernant la discrétisation spatiale de ces stabilisateurs di�érentiels, il est préférable de

ne pas faire appel à la méthode classique des di�érences �nies en raison de la non-linéarité des

termes géométriques impliqués dans les équations. A la place, on utilise des entités géométriques

discrètes dé�nies sur des 1-maillages simplexes (voir section 1.5.1 et Figure 3.2). Par exemple, le

terme de courbure k(u) est évalué sur une ligne polygonale comme étant la courbure ki du cercle

circonscrit au triangle (Pi−1,Pi,Pi+1). En bref, la discrétisation des stabilisateurs polynomiaux

intrinsèques est de la forme :

σ(Pi) = (
1
2
− εi)(Pi−1 −Pi+1) + (L(ri,φ?

i ,
1
2
)− L(ri,φi,εi))ni (3.4)

où εi est le paramètre métrique de Pi et la fonction L(ri,φi,εi) est égale à L(ri,φi,εi) =
ri

tan φi
(1 +

√
1 + 4εi(1− εi) tan2 φi) et où les grandeurs géométriques ti, ni, ki et φi sont dé-

crits dans la �gure 3.2. La valeur de φ?
i dépend de l'ordre du stabilisateur intrinsèque et pour un

ordre supérieur ou égal à 2, φ?
i dépend la courbure ki au point Pi et dans son voisinage (contrôlé

par r).

La mise en oeuvre numérique de l'équation d'évolution 3.2 issue de ces stabilisateurs est

simpli�ée puisque la courbure en un sommet peut être estimée à partir de l'estimation de la
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Chapitre 3. La régularisation des courbes et surfaces

Fig. 3.2 � A gauche et au centre : géométrie d'un 1-maillage simplexe incluant le vecteur tangent
ti, le vecteur normal ni, la courbure ki et la demi-longeur du segment opposé ri.; A droite : le
vecteur σ(Pi) se traduit géométriquement comme le vecteur reliant les points P?

i et Pi.

courbure du cercle osculateur (voir section 3.4 pour plus de détail). En faisant évoluer une

courbe quelconque selon l'équation d'évolution des stabilisateurs polynomiaux intrinsèques, il

est aisé de résoudre des problèmes d'interpolation (voir Figure 3.3), d'approximation ou encore

des problèmes de plani�cation de trajectoire [38] pour la robotique mobile (voir section 3.3).

3.2.3 Vers une régularisation paramétrique des contours

Jusqu'à présent, la régularisation des courbes n'a été étudiée que sous son aspect géométrique,

l'attention principale étant sur la forme de la courbe et son évolution. Or lorsque l'on considère

une représentation explicite 4 des contours, il est important de contrôler la paramétrisation du

contour, c'est à dire l'espacement entre les sommets sur lesquels s'appuient la discrétisation.

Par exemple, il est parfois intéressant d'avoir les sommets équidistants les uns des autres

alors que dans d'autres applications, il est préférable d'avoir une concentration des sommets aux

endroits de forte courbure. Ainsi, nous avons proposé une formulation des stabilisateurs intrin-

sèques permettant de contrôler la paramétrisation des contours indépendamment de l'évolution

géométrique du contour : on peut ainsi découpler régularisation paramétrique et régularisation

géométrique.

La �gure 3.4 montre par exemple une régularisation paramétrique d'un contour (sans régu-

larisation géométrique) faisant évoluer sa paramétrisation depuis une paramétrisation uniforme

(ligne supérieure) où tous les sommets sont régulièrement espacés vers une paramétrisation dé-

pendant de la courbure (ligne inférieure).

Grâce à la discrétisation spatiale des stabilisateurs intrinsèques, la mise en oeuvre de cette

régularisation paramétrique est là encore aisée puisqu'il su�t de remplacer dans l'équation 3.4

la valeur 1
2 par un paramètre métrique de référence ε?i que l'on peut faire évoluer en fonction

d'autres paramètres tel que la courbure.

4. Ici le terme représentation explicite indique que le contour est représenté sous la forme d'une ligne poly-
gonale par opposition à une représentation implicite telle que les courbes de niveau pour lesquelles la notion de
paramétrisation est super�ue.
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3.2. Régularisation des courbes planes

(a) Interpolation basée sur PSI d'ordre
2

(b) Pro�l de courbure associé

(c) Interpolation basée sur Tikhonov
d'ordre 2

(d) Pro�l de courbure associé

Fig. 3.3 � Résolution d'un problème d'interpolation entre 9 points à l'aide du stabilisateur po-
lynomiale intrinsèque d'ordre 2 (�gure a) ou du stabilisateur de Tikhonov d'ordre 2 (�gure c).
Dans le premier cas, les courbes interpolantes sont des clothoïdes pour lesquels la courbure va-
rie linéairement en fonction de l'abscisse curviligne (�gure b). Pour le second cas, les courbes
interpolantes sont des courbes cubiques qui ont un pro�l de courbure quelconque (�gure d).
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Chapitre 3. La régularisation des courbes et surfaces

Fig. 3.4 � Exemple de régularisation paramétrique d'un contour : la paramétrisation initiale du
contour est uniforme (ligne supérieure) et après régularisation cette paramétrisation dépend de
la courbure (ligne inférieure). Dans la colonne de droite, le diagramme reliant la courbure d'une
arête et sa longueur est a�chée.

3.2.4 Contrôle topologique des contours

Dans la section précédente, nous avons montré qu'il est important de régulariser la paramé-

trisation d'un contour indépendamment de sa géométrie. En poursuivant cette démarche, nous

proposons ici en quelque sorte de régulariser la topologie d'un contour indépendamment de sa

paramétrisation et de sa géométrie. Le terme de régularisation topologique devrait plutôt être

remplacer par celui de contrôle topologique puisqu'il s'agit de choisir entre trois scénarios en

présence de collisions :

1. autoriser la collision entre contours (voir Figure 3.5(a))

2. accoler les portions de contours intersectées (voir Figure 3.5(b))

3. fusionner ces mêmes portions en changeant le nombre de composantes connexes

Cette notion de contrôle topologique dans l'évolution des contours est à opposer au comporte-

ment non-contrôlé des courbes de niveau qui doivent nécessairement fusionner en présence de

collisions 5.

La méthode permettant de détecter les collisions entre contours est fondée sur la division de

l'espace en une grille régulière [41]. Dans un premier temps, l'intersection de chaque contour avec

les cellules de la grille est calculée et dans un deuxième temps un test d'intersection extrêmement

e�cace est e�ectué dans chaque cellule où au moins deux contours sont présents.

5. Il est possible de contrôler le changement de topologie des lignes de niveau mais au prix de considérer le
couplage entre plusieurs courbes de niveau [99]
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3.2. Régularisation des courbes planes

(a) (b)

Fig. 3.5 � Contrôle topologique de deux contours pendant la segmentation des cavités ventricu-
laires dans une séquence IRM : on oblige les deux contours à s'accoler plutôt qu'à fusionner

Fig. 3.6 � L'algorithme de détection de collisions décompose le contour original (à gauche)
sur une grille régulière : on construit ainsi une approximation de ce contour (à droite) dont les
sommets sont situés sur la grille.
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Chapitre 3. La régularisation des courbes et surfaces

La complexité de cet algorithme est proportionnel au ratio L/d où l est la longueur du

contour et d est le coté de chaque cellule. De plus, cet algorithme est certain de détecter toutes

les intersections dont l'aire de recouvrement est supérieur à d2. En pratique, en décalant la grille

régulière d'une quantité aléatoire à chaque itération, on obtient des performances bien supérieures

en terme de la détection des collisions.

Une fois la détection de collisions e�ectuée, on applique l'un des trois scénarios énoncés pré-

cédemment. Lorsqu'il s'agit de créer de nouvelles composantes connexes, on applique une opé-

ration topologique aux deux paires d'arêtes correspondant à l'intersection. La �gure 3.7 montre

un exemple de segmentation d'une image de nature fractale en autorisant les changements de

topologie. L'algorithme proposé, combinant déformation et changement de topologie, est d'une

e�cacité comparable à celle des courbes de niveau. Citons pour �nir que contrairement aux

courbes de niveau, cet algorithme peut prendre en compte les contours ouverts aussi bien que

les contours fermés.

Fig. 3.7 � Exemple de segmentation d'une image fractale à l'aide d'un contour déformable en
autorisant les changements de topologie.

3.3 Application à la génération de trajectoire

Une application assez inattendue de ces travaux sur la régularisation des courbes planes s'est

présentée lors de mon séjour à l'Université de Carnegie-Mellon [38] : il s'agit de la génération

de trajectoires pour des robots mobiles non holonomes se déplaçant sur un plan. En e�et, pour

ces robots la commande de pilotage s'e�ectue en modi�ant leur rayon de courbure (comme dans

une voiture lorsque l'on tourne le volant) et par conséquent il est important pour un module

de génération de trajectoire de créer des trajectoires pour lesquelles la courbure varie lentement

en fonction de l'abscisse curviligne. C'est ainsi que les clothoïdes sont des courbes utilisées dans

la conception des virages d'autoroutes, puisque cela permet une rotation à vitesse constante du

volant des véhicules empruntant ce virage.

La vitesse de parcours des robots mobiles est très faible mais leur trajectoire est souvent assez

sinueuse a�n d'éviter les obstacles présents dans la scène. Cependant, les robots mobiles ont un

rayon de courbure minimum (correspondant à un rayon de braquage pour une voiture) ce qui

contraint naturellement leur trajectoire. C'est pourquoi on a proposé un module de plani�cation
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3.4. Régularisation des maillages simplexes

de trajectoire reposant sur les stabilisateurs intrinsèques polynomiaux d'ordre 3, permettant de

prendre en compte cette contrainte de courbure maximale tout en créant des pro�ls de courbures

réguliers, ce qui était innovant par rapport aux approches précédentes [68]. Ainsi, l'utilisateur

précise les positions et orientations du robot mobile au départ, à des positions intermédiaires et à

la �n du trajet, et le module propose une trajectoire véri�ant les critères de courbure maximale.

Fig. 3.8 � Plani�cation de trajectoire utilisant des stabilisateurs polynomiaux d'ordre 3 : on dé-
termine une courbe joignant les points P0 et P1 ainsi que les pro�ls de courbure et de �jerk�
(dérivée de la courbure). Pour la première trajectoire (partie supérieure), aucun contrainte sur
la courbure maximale n'est spéci�ée alors que pour la seconde (partie inférieure) la courbure est
limitée à 0.6 m−1.

3.4 Régularisation des maillages simplexes

3.4.1 Justi�cation de l'approche

Pour régulariser une surface de IR3, les deux stratégies illustrées dans la �gure 3.9 sont

couramment employées. La stratégie la plus rigoureuse correspondant à la généralisation des

fonctionnelles et stabilisateurs décrits dans la section 3.2 est cependant très di�cile à mettre en

oeuvre et cela pour deux raisons :

� Il n'existe pas de paramétrisation normale des surfaces alors qu'il existe une paramétrisation

normale (l'abscisse curviligne) des contours.

� On ne dispose pas en général de paramétrisation globale des surfaces sauf dans le cas où

la surface a une topologie plane, cylindrique ou torique.
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Chapitre 3. La régularisation des courbes et surfaces

En d'autres termes, bien que l'on puisse exhiber des fonctionnelles de régularisation ayant les

propriétés d'invariance énoncées en 3.1, comme le montre la section 3.5, leur mise en oeuvre

pour des surfaces quelconques s'avère être d'une grande complexité en raison de la nécessité de

garantir une continuité G1 voire G2 le long de la surface [19, 83].

Loi d’évolution définie sur une

représentation discrète de surface

géométriques

Définition de grandeurs

ou d’un stabilisateur

Définition d’une fonctionnelle

Discrétisation sur une 

Représentation Continue

d’ une surface

représentation discrète de surface

Surface Normal

Loi d’évolution définie sur une

représentation discrète de surface

Représentation Continue

d’ une surface

représentation discrète de surface

Discrétisation sur une 

Définition de grandeurs

géométriques

Définition d’une fonctionnelle

ou d’un stabilisateur

Surface Normal

(P )= ....σ i

Fig. 3.9 � Présentation de deux méthodes de régularisation des surfaces : la méthode exposée à
gauche utilise une expression de la fonctionnelle ou du stabilisateur qui repose des grandeurs
géométriques continues alors que celle exposée à droite repose sur des grandeurs discrètes.

Une alternative illustrée dans la �gure 3.9 à droite, consiste à dé�nir des stabilisateurs in-

trinsèques sur des représentations discrètes de surfaces. L'objectif n'est plus de discrétiser une

fonctionnelle ou un stabilisateur dé�nis avec des grandeurs issues de représentation continues

(utilisant des dérivées partielles par exemple), mais de dé�nir une fonctionnelle ou un stabilisa-

teur sur des grandeurs géométriques discrètes dé�nies sur des maillages discrets.

Les deux stratégies de régularisation illustrées à la �gure 3.9 ne sont pas équivalentes en gé-

néral. En e�et, en décrivant la fonctionnelle ou le stabilisateur di�érentiel à l'aide de grandeurs

géométriques discrètes, on perd le caractère intrinsèque de la déformation, puisque la nature de

la déformation dépend du choix de la représentation discrète de la surface. Ainsi, les stabilisa-

teurs décrits dans la section 3.4.3 pour un maillage simplexe, n'ont pas d'équivalents pour une

triangulation du même objet.

La raison principale pour laquelle nous avons dé�ni des stabilisateurs reposant sur la géomé-

trie discrète de maillages est d'ordre pragmatique. En e�et, cette approche se révèle être beaucoup

plus simple à mettre en oeuvre. De plus, celle-ci a été utilisée dans le cadre de la reconstruction

de surfaces à partir d'images médicales (voir chapitre 4 pour laquelle il est nécessaire de pro-

duire une surface visuellement lisse mais sans nécessairement une continuité géométrique élevée

(continuité C0 est su�sante). Avec cette contrainte, la régularisation de maillages discrets, tels

que les triangulations ou les maillages simplexes, semble l'approche la mieux adaptée.
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3.4.2 Quelle représentation choisir? Maillages simplexes ou Triangulations?

La triangulation de surface étant la représentation discrète de surface la plus largement em-

ployée dans la communauté scienti�que, quels éléments peuvent justi�er l'utilisation de maillages

simplexes pour la régularisation de surfaces?

On énonce ci-dessous les trois principaux avantages des maillages simplexes :

1. Possibilité de contrôler simplement la répartition des sommets sur la surface.

2. Possibilité de dé�nir une régularisation avec une mémoire de forme.

3. Possibilité de lisser la courbure moyenne le long de la surface de sorte que toutes les sphères

soient invariantes par ce lissage. Cette régularisation se fait donc sans e�et de rétrécissement

(�shrinking e�ect�) aux endroits de forte courbure.

Ces trois points ci-dessus sont inhérents à la géométrie et la topologie des maillages simplexes,

chaque sommet ayant trois sommets voisins. Le troisième point, lissage de la courbure sans

e�et de rétrécissement, est essentiel pour la mise en oeuvre d'un système de reconstruction de

surfaces puisqu'il évite de créer un biais dans la reconstruction en minimisant systématiquement

la courbure de la surface. Plusieurs travaux de recherche [103, 46], ont proposé des techniques

de lissage de surfaces triangulées visant à limiter l'e�et de rétrécissement mais sans le supprimer

(par exemple sur des sphères). Sur ce dernier point, même si une telle méthode venait a être

proposée sur des triangulations, il est fort peu probable qu'elle soit aussi simple à mettre en

oeuvre que dans le cas d'un maillage simplexe.

3.4.3 Régularisation d'un maillage simplexe

La régularisation des 2-maillages simplexes généralise directement celle des 1-maillages pré-

sentée à travers l'équation 3.4 :

σ(Pi) = (ε?1i − ε1i)PN1(i) + (ε?2i − ε2i)PN2(i) + (ε?3i − ε3i)PN3(i)+ (3.5)

(L(ri,φ?
i ,ε

?
1i,ε

?
2i,ε

?
3i)− L(ri,φi,ε1i,ε2i,ε3i))ni

où (PN1(i),PN2(i),PN3(i)) sont les trois sommets voisins dePi, (ε1i,ε2i,ε3i) sont les trois paramêtres

métriques du sommet Pi, ni est le vecteur normal, φi est l'angle simplexe et ri est le rayon du

cercle circonscrit au triangle (PN1(i),PN2(i),PN3(i)). La nature de la régularisation dépend des

valeurs de (ε?1i,ε
?
2i,ε

?
3i), et de φ

?
i qui sont les paramètres métriques et l'angle simplexe de référence.

Le choix de (ε?1i,ε
?
2i,ε

?
3i) permet de contrôler l'espacement entre les sommets :

� ε?1i = ε?2i = ε?3i = 1
3 pour que les sommets soient grossièrement équirépartis sur le maillage.

� On peut choisir la valeur de ε?ji en fonction de l'aire de la jeme face adjacente au sommet

Pi a�n que toutes les faces adjacentes à Pi aient la même aire.

� On peut choisir la valeur de ε?ji en fonction de la courbure du sommet PNj(i) a�n de

concentrer les sommets aux endroits de fortes courbures.

Le choix de φ?
i permet de contrôler la régularité géométrique du maillage :

� Si φ?
i = φi, alors il n'y a pas d'e�et de régularisation : on conserve la courbure actuelle en

Pi.
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(a)
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(b) (c)

Fig. 3.10 � (a) Maillage simplexe d'un cube arrondi pour lequel les paramètres métriques sont
égaux à 1/3; (b) idem mais ici les paramètres métriques dépendent de la courbure des points de
sorte que la densité du maillage soit plus grande aux endroits de forte courbure; (c) L'utilisation
de paramètres métriques de référence revient à appliquer une force tangentielle.

� Si φ?
i = 0 alors la régularisation s'apparente à la minimisation de l'aire du maillage : le

déplacement est proportionnelle à la courbure moyenne en Pi.

� Si φ?
i est choisi de telle sorte que la courbure en Pi tend vers la moyenne des courbures

dans son voisinage, alors on e�ectue un lissage de la courbure moyenne sans e�et de ré-

trécissement : le déplacement de Pi est proportionnel à la variation locale de courbure

moyenne.

� Si φ?
i = φ0

i alors on met en oeuvre une régularisation avec mémoire de forme.

(a) (b) (c)

Fig. 3.11 � Exemple de régularisation de maillages simplexes. La surface centrale est connec-
tée aux quatre cylindres adjacents (Figure (a)) puis est régularisée en minimisant la courbure
moyenne (Figure (b)) ou la variation de courbure moyenne (Figure (c))

Il est important de noter que la régularisation des maillages simplexes découple naturellement

l'e�et tangentiel qui modi�e la répartition des sommets de l'e�et normal qui change la forme du
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maillage. De plus, il est possible d'utiliser des contours dé�nis sur un maillage simplexe pour en

contrôler la forme : la déformation de ces contours induisent la déformation du maillage grâce à

des contraintes de continuité.

(a) (b) (c)

Fig. 3.12 � (a) Maillage simplexe ayant la symétrie d'un dodécaèdre pour lequel la courbure
moyenne nulle pour tous les sommets; (b) et (c) Maillages simplexes dont la forme est contrôlée
par des contours.

3.5 Détermination de fonctionnelles invariantes

L'objectif est ici de classi�er les fonctionnelles dé�nies pour des contours et surfaces et qui

véri�ent un jeu de critères légèrement di�érent de celui énoncé à la section 3.1 :

� Invariance par transformation rigide et changement d'échelle

� Invariance par changement de paramétrisation

� Optimalité des cercles et sphères pour cette fonctionnelle

Le résultat de la classi�cation fait apparaître trois types de fonctionnelles invariantes :

1. Fonctionnelles Géométriques qui vont intervenir des quantités géométriques du contour

et de la surface (abscisse curviligne, courbure et ses dérivées,..). Pour les contours plans,

citons la fonctionnelle suivante, produit de la longueur de la courbe par l'intégrale du carré

de la courbure [66, 14] :

E(C) =
∫ L

0
ds

∫ L

0
k2(s)ds

Pour les surfaces de IR3, l'intégrale du carré de la courbure moyenne satisfait aux critères

d'invariance :

E(S) =
∫ ∫

Ω
H2(u,v) dA

2. Fonctionnelles Algébriques qui peuvent s'écrire sous la forme (pour les contours) :

E(C) =
∫ x1

x0

P (x,y)dx+
∫ y1

y0

Q(x,y)dy
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=
∫ L

0

(
−Q(x,y)
P (x,y)

)
· nds

Les moments géométriques centrés fournissent une in�nité de fonctionnelles invariantes.

3. Combinaison de fonctionnelles géométriques et algébriques comme par exemple

le critère de compacité, rapport entre l'aire incluse par un contour fermé et le carré de sa

longueur.
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Chapitre 4

La segmentation d'images médicales à

l'aide de maillages simplexes

4.1 Motivations

La première application reposant sur l'utilisation de maillages simplexes a concerné la recons-

truction d'échantillons rocheux à partir de nuages de points issus d'un télémètre laser. Grâce à

l'existence d'algorithmes simples et e�caces permettant d'en contrôler la régularité géométrique,

la procédure consistait à déformer une sphère représentée par un maillage simplexe, en direction

des points les plus proches. En 1992, lors de mon séjour aux laboratoires de recherche de NTT

au Japon, il a été possible de reconstruire des objets bien plus complexes, tels que des visages

humains, grâce à l'ajout de composants algorithmiques essentiels: opération topologique locale et

globale, méthode de ra�nement du maillage, dé�nition de contours déformables sur le maillage,

. . .

Depuis 1993, les approches de reconstruction de surfaces intégrant les maillages simplexes

ont été développées a�n de délinéer (ou encore de segmenter) des structures anatomiques dans

des images médicales. Ces maillages se sont révélés être fort bien adaptés à ce problème de

segmentation. En e�et, ils permettent de représenter géométriquement la plupart des structures

anatomiques, quelque soient leur forme et topologie, contrairement à des représentations plus

spéci�ques comme les superquadriques déformables [74] ou les surfaces splines [50]. De plus,

un grand nombre de structures anatomiques ont une forme caractéristique et géométriquement

régulière. L'existence de forme caractéristique d'un organe comme le foie, permet d'envisager

l'utilisation d'information statistique pour en guider la segmentation, alors que la régularité

géométrique rend plausible l'utilisation de contrainte de régularisation liée à la courbure moyenne

des surfaces.

L'approche générale pour e�ectuer la segmentation de structures anatomiques est toujours

largement inspirée des travaux précurseurs de Terzopoulos et al. [104] eux-mêmes issus de la

théorie de la régularisation [7] développée au MIT au début des années 1980. Le fort impact de

ces travaux, et notamment l'article de Kaas, Witkin et Terzopoulos [67] sur les �snakes� en 1987,

s'explique par le fait qu'ils décrivent une méthode de segmentation alternative au paradigme
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de Marr. En e�et, avec les contours actifs, la segmentation de l'image est obtenue après avoir

ajuster un modèle géométrique et iconique de la structure d'intérêt (approche �top-down�), alors

que l'approche classique (approche �bottom-up�) construit la segmentation par l'extraction et le

regroupement de voxels caractéristiques dans l'image.

Depuis 1992, j'ai mis en oeuvre une méthode de reconstruction de surfaces à l'aide de maillages

simplexes d'abord à partir de nuages de points issus de télémètres laser, puis à partir d'images

médicales. En 1994, lors de mes travaux de doctorat à l'INRIA Sophia-Antipolis, cette méthode

de surfaces actives présentait plusieurs originalités par rapport aux approches classiques :

� Approche di�érentielle. Les maillages simplexes évoluent sous l'action d'une loi de mou-

vement qui ne dérive pas d'une énergie. Ce choix nous permet une plus grande liberté

concernant la formulation des forces internes et externes.

� Régularisation. La force interne régularisante est adaptée à la nature des maillages sim-

plexes. Son expression est décrite dans le chapitre précédent. Rappelons qu'il est possible

d'appliquer une force de sorte à minimiser la variation de courbure moyenne, ce qui n'est

pas le cas avec la plupart des représentations géométriques alternatives.

� Discrétisation temporelle explicite. Dans la plupart des travaux de Terzopoulos et

al. [67], Metaxas et al. [75] et Witkin et al. [6], une discrétisation temporelle semi-implicite

est utilisée. Ce choix permet de stabiliser la déformation du maillage mais rend coûteux les

changements de topologie du maillage (création et destruction de sommets) qui provoquent

une modi�cation de la matrice de rigidité. Ici, une discrétisation explicite est utilisée, a�n

d'autoriser les changements de topologie. La stabilité numérique du système d'équation est

assurée grâce au choix de la force interne et externe.

� Contrôle topologique et géométrique. Lors de la déformation des maillages simplexes,

on peut exercer un contrôle topologique en ra�nant le maillage aux endroits de forte

courbure mais aussi un contrôle géométrique en modi�ant la proximité relative des sommets

du maillage (voir section 3.2.3).

Depuis 1994, plusieurs innovations méthodologiques ont été apportées à la méthode de seg-

mentation d'images à l'aide de maillages simplexes, a�n de répondre aux limitations tradition-

nelles des approches par surfaces actives :

1. Initialisation. Puisque les approches par surfaces actives sont essentiellement des mé-

thodes d'optimisation, elles sont en général très sensibles à l'étape d'initialisation. Pour

cela, nous avons proposé deux solutions complémentaires : utiliser une approche de défor-

mation multi-échelle en augmentant le nombre de dégrés de liberté (voir section 4.4) et

utiliser un maillage simplexe géométriquement proche de la structure à segmenter (voir

section 4.2).

2. Dé�nition de la force externe. La force externe attire la surface à proximité de la

frontière apparente de la structure à segmenter. L'utilisation de l'information de gradient

ne permet d'isoler que les structures les plus contrastées dans les images. A�n d'augmenter

le champ d'application de la méthode de segmentation d'autres informations iconiques ont

été utilisées (voir section 4.3).

3. Réglage des paramètres. Il est souvent reproché aux méthodes de segmentation par
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surfaces actives de requérir le réglage d'un grand nombre de paramètres. Un approche plus

axiomatique de la segmentation gouvernée par un ensemble de règles et de méta-règles a

été proposée pour limiter le réglage manuel (voir section 4.6).

4. Supervision de la segmentation. Dans de nombreuses applications, il est nécessaire

qu'un expert médical supervise le résultat de la segmentation et le corrige éventuellement.

Un logiciel de segmentation semi-interactif a été mis au point pour répondre à ce besoin

(voir section 4.7).

Ces innovations méthodologiques ont permis de rendre la segmentation d'images à l'aide de

maillages simplexes plus robuste et plus précise. L'amélioration de la robustesse et de la précision

a été obtenue en grande partie grâce à l'incorporation de connaissances a priori sur la forme et

l'apparence de la structure à segmenter.

4.2 Initialisation géométrique des maillages

Pour améliorer la robustesse de la reconstruction, il est préférable que la géométrie initiale

du modèle déformable soit la plus proche possible de celle de la structure à reconstruire. Lorsque

l'on ne dispose pas d'un maillage simplexe ayant une forme proche, il est nécessaire d'initialiser

le maillage à l'aide de primitives géométriques (sphère, cylindre,. . .) ce qui pose bien souvent des

problèmes de convergence lors de la déformation. Les travaux décrits ci-dessous permettent de

créer un maillage initial correspondant à une bonne approximation géométrique des données et

ceci même en présence de bruit, de points aberrants ou de données manquantes. Cette approche

est particulièrement bien adaptée à la création de maillages à partir de nuages de points non-

structurés pour lesquels il n'existe pas d'approche alternative.

Nuages de points

non structurés

Voxelisation Binarisation

Echantillonage de maillages

Nuages de points

structurés Volumiques

Images Médicales

Facétisation d’images
binaires

Caractérisation topologique
par la Topologie Discrète

Maillage Simplexe Initial

Fig. 4.1 � Description de la méthode de création de maillages simplexes à partir de nuages de
points ou d'images volumiques binaires.
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La �gure 4.1 présente le principe de la création de maillages simplexes à partir de nuages de

points ou d'images médicales volumiques [32]. Dans ce dernier cas, on suppose que l'on dispose

d'une image volumique binaire issue d'un seuillage ou d'un contourage manuel correspondant à

une segmentation grossière de la structure anatomique comme indiqué à la �gure 4.2.
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(b)
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(f)

Fig. 4.2 � (a) L'image médicale originale est une image IRM de la main de taille 512×512×20;
(b) Image obtenue après l'application d'un seuillage; (c) Image binaire obtenue après remplissage
morphologique; (d) Maillage triangulaire issue de l'étape de facettisation de l'image binaire; (e)
Maillage simplexe inital après l'étape d'échantillonnage; (f) Vue en coupe de la segmentation
�nale de l'image.

La méthode de création d'un maillage simplexe initial repose sur deux algorithmes originaux.

Le premier utilise la caractérisation topologique des surfaces digitales [8] a�n de détecter la

présence de bords ou de trous. Cette caractérisation s'avère surtout utile dans le cas où on a

digitalisé un nuage de points (comme dans la �gure 4.3) disposés sur une surface. L'étiquetage

des voxels situés au bords de la surface permettra à l'algorithme de facettisation de ne produire

des facettes � que d'un coté de la surface�.

Le second algorithme original concerne l'échantillonnage de maillage dont l'objectif est de

réduire le nombre de facettes du maillage sans en modi�er la topologie. Au lieu de décimer

le maillage, c'est à dire de retirer successivement des sommets ou des arêtes [97], la technique

d'échantillonnage consiste à choisir aléatoirement �des graines� sur la surface depuis lesquelles

vont croître des cellules jusqu'à obtenir un maillage ayant de bonnes propriétés topologiques.

Cet algorithme est très e�cace et il est très bien adapté à la simpli�cation de maillages issus de

techniques de facettisation (comme la méthode des Marching Cubes).
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(a) (b) (c)

(d) (e)

Fig. 4.3 � (a) Nuage de points non structurés décrivant un vase; (b) Résultat de l'étape de
caractérisation topologique : les voxels indiqués en gris foncés correspondent au bord de la surface;
(c) Facettisation de la surface prenant en compte le bord de la surface; (d) Echantillonnage de
la surface : les régions sont construites par croissance autour de graines disposées sur la surface;
(e) Maillage simplexe initial.
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4.3 Choix de la force externe

La force externe attire chaque sommet du maillage vers la frontière la plus probable de la

structure dans l'image. De manière plus générique, le rôle de la force externe est de faire le pont

entre un algorithme de segmentation iconique (approche �bottom-up�) et la méthode de segmen-

tation à l'aide de surfaces actives (approche �top-down�). Selon la di�culté de la segmentation,

l'algorithme de segmentation iconique peut-être très simple ( par exemple l'utilisation des ex-

trema du gradient dans la direction du gradient) ou alors beaucoup plus complexe (classi�cation

de texture avec apprentissage).

Deux principes ont gouverné le choix des forces externes :

1. Application de la force le long de la direction normale à la surface en chaque

sommet. En e�et, d'après la théorie d'évolution des surfaces [69], uniquement l'action de

forces le long de la normale permet de modi�er la forme d'une surface. De plus, en raison

de la nature éparse des données, l'application de ce principe permet de ne pas agglomérer

les sommets du maillages sur les points de données (voir �gure 4.4).

2. Force proportionnelle à la distance d'un point frontière probable. L'algorithme

permettant de calculer la force externe en un sommet Pi consiste donc d'abord à rechercher

le point frontière MCl(i) le plus probable dans le voisinage du sommet Pi, puis de projeter

un vecteur proportionnelle àMCl(i)−Pi le long de la direction normale en Pi. En procédant

de la sorte, il est très simple et intuitif de régler le coe�cient de �raideur� associé à cette

force. De plus, lorsque la force externe est calculé comme le gradient d'un potentiel (qui

n'est pas une carte de distance) il est fréquent que le maillage oscille autour de la frontière

probable, ce qui n'est pas le cas ici.

(a) (b)

Fig. 4.4 � (a) Un maillage simplexe est aujusté sur des données éparses représentées par des
points rouges. Les forces externes ne sont pas projetées sur la direction normale à la surface
causant ainsi un plissement de la surface; (b) La projection des forces externes sur la direction
de la normale resulte en un maillage lisse.

On propose de distinguer les forces externes qui ne requièrent pas un apprentissage des

autres. Dans le premier cas, on utilise une combinaison d'information de gradient et d'intensité

pour estimer la présence de la frontière. Dans le second cas, on stocke de l'information a priori

sur l'apparence de la structure dans l'image pour rendre plus robuste la détection de la frontière.
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Trois types de forces externes sans apprentissage sont utilisés :

� Force liée aux points de contour. On e�ectue tout d'abord une extraction des points

de contours comme les maxima du gradient dans la direction du gradient, et on détermine

le point de contour le plus proche dans la direction de la normale.

� Force liée au gradient de l'intensité. Il s'agit de détecter dans la direction de la

normale, le voxel pour lequel la norme du vecteur gradient est maximale. Il est possible

de rajouter des tests liés à l'intensité du voxel ou à la direction du vecteur gradient pour

a�ner la sélection.

� Force liée à la présence d'une région. Le principe est de caractériser la région corres-

pondant à l'intérieur (ou à l'extérieur) de la structure, par exemple à l'aide d'une valeur

minimale et maximale de l'intensité. La frontière est alors déterminée par le voxel se trou-

vant à proximité de cette région et dont la norme du gradient est supérieure à un seuil.

Cette force a été étudiée dans le cadre de la thèse de Johan Montagnat.

On dispose également de trois types de forces externes qui requièrent un apprentissage :

� Force issue d'une classi�cation de texture. Après avoir e�ectuée une classi�cation

des intensités (approche type Fuzzy-K-means [108]) ou de la texture [90], on obtient une

carte de probabilité d'appartenance à la structure à segmenter. La force est alors calculée

à partir de cette carte en cherchant le long de la direction normale le plus proche voxel [89]

dont la probabilité est égal à 50%. Cette approche a été étudiée dans le cadre de la thèse

de Alain Pitiot.

� Force liée à la mise en correspondance de pro�ls d'intensité. On conserve avec

chaque sommet un pro�l d'intensité le long de la direction normale qui est caractéristique

de la position du sommet dans l'image. La force externe est calculée en cherchant le dépla-

cement le long de la normale pour lequel la corrélation entre ce pro�l caractéristique et le

pro�l d'intensité extrait de la position courante, est maximale (voir �gure 4.5). Plusieurs

critères de corrélation peuvent être employés comme le critère de corrélation linéaire ou la

somme des carrés des di�érences d'intensité. Cette approche a été étudiée dans le cadre de

la thèse de Johan Montagnat.

� Force liée à l'appariement de blocs. On procède de manière similaire mais cette fois-ci

avec un bloc de voxels plutôt qu'avec un pro�l d'intensité. On recherche dans le voisinage

du sommet, le bloc dont la corrélation avec le bloc de référence est maximale. Il faut noter

qu'ici on viole la règle dictée ci-dessus puisque la recherche du point frontière ne s'e�ectue

pas dans la direction normale mais dans toutes les directions. Cette approche permet de

respecter une homologie pour certains points caractéristiques (points de fortes courbures

ou points anatomiquement signi�catifs). Cette approche a été étudiée dans le cadre de la

thèse de Maxime Sermesant et de Olivier Clatz .

Il n'y a pas de méthodes simples indiquant le type de force externe à utiliser en fonction de la

nature du problème de segmentation. L'ordre dans lequel on a listé les forces externes correspond à

une di�culté croissante de la segmentation avec des structures de moins en moins contrastées dans

les images. Plus la segmentation d'une structure est di�cile et plus il est nécessaire d'apporter

d'information a priori dans le calcul de la force externe et donc plus on en restreint la généralité.
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Chapitre 4. La segmentation d'images médicales à l'aide de maillages simplexes

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

Fig. 4.5 � Exemple d'utilisation de forces externes fondées sur la corrélation de pro�ls d'intensité.
(a) Image scanner de référence; (b) Segmentation de la tête à l'aide d'un maillage simplexe.
Après la segmentation, le pro�l d'intensité est stocké en chaque sommet; (c) Ce même maillage
est utilisé pour recaler rigidement la tête du même patient dans une image IRM en faisant une
corrélation entre le pro�l issu de l'image scanner et le pro�l issu de l'image IRM; (d) Position
du maillage après recalage rigide.

4.4 Déformations globalement contraintes

Le principe de la segmentation d'images à l'aide de surfaces actives et de faire évoluer un

maillage suivant une loi d'évolution dans lequel interviennent une force de régularisation dite

force interne et une force d'attache aux données dite force externe. De manière schématique, une

fois le maillage dans sa position initiale, la procédure de segmentation consiste à mettre à jour

le maillage de manière itérative suivant la loi d'évolution jusqu'à ce que le maillage soit arrivé à

un équilibre.

Cette approche �naïve� n'est pas satisfaisante en raison de la présence d'un grand nombre

de positions d'équilibre (on parle de minima locaux si on fait l'analogie avec la minimisation

d'une énergie). Pour éviter ce phénomène, plusieurs auteurs ont proposé d'utiliser des méthodes

d'optimisation stochastique [10] ou fondée sur des algorithmes génétiques [107] ou de compéti-

tion [90]. Cependant, ces approches sont coûteuses en temps de calcul et de plus requièrent que

la loi d'évolution dérive d'une énergie a�n de sélectionner le minimum global d'énergie.

Pour rendre la segmentation beaucoup plus robuste à la présence de positions d'équilibre

multiples, une approche multi-échelle a été proposée [78] dans le cadre de la thèse de J. Montagnat

et elle consiste à augmenter progressivement les degrés de liberté de la déformation de l'objet.

En e�et, le nombre de minima locaux d'une énergie est directement lié au nombre de paramètres

qui décrivent cette énergie : en réduisant ceux-ci, on réduit le nombre de minima locaux.

Un maillage simplexe ayant N sommets peut être considéré comme ayant 3N degrés de

liberté. A�n d'avoir recours à une approche multi-échelle, il est souhaitable de substituer à la loi

d'évolution classique des maillages simplexes une autre loi faisant intervenir moins de degrés de

liberté. On applique pour cela une des transformations listées à la table 4.1.

Pour le calcul e�ectif de ces transformations, il est nécessaire d'associer à chaque sommet du

maillage simplexe, un point apparié correspondant à la position désirée à la prochaine itération.
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4.4. Déformations globalement contraintes

Or le calcul de la force externe fournit justement le point le plus probable sur la frontière de

la structure à segmenter dans l'image. En utilisant la force externe comme support du calcul

des appariements, on combine astucieusement le paradigme du recalage de surface et celui de la

segmentation par surfaces actives.

Transformation Nombre de degrés de libertés Type de Transformation

Rigide 6 Globale
Similarité 7 Globale
A�ne 12 Globale
B-Spline 3 × Nombre de points de contrôle Restreinte à la boite englobante
Axi-symmétrique 3 × Nombre de points de la ligne centrale Restreinte au maillage
ACP 6+Nombre de modes Restreinte au maillage

Tab. 4.1 � Liste des transformations géométriques pouvant contraindre les degrés de liberté d'un
maillage simplexe.

Dans la liste des transformations, on peut distinguer les transformations globales qui ont un

petit nombre de degrés de liberté mais pour lesquelles il existe une méthode de calcul directe. Les

transformations splines [26] quant à elles, peuvent avoir un nombre bien plus important de degrés

de liberté mais sont bien plus coûteuses à estimer (approche itérative). En�n, la transformation

ACP (analyse en composante principale) est de nature statistique et elle est très utilisée pour

des problèmes de segmentation en imagerie médicale [25].

Le nombre de degrés de liberté des trois dernières transformations présentées dans la table 4.1

est paramétrable, cependant, comme on l'a mentionné pour les transformations splines, l'utili-

sation d'un grand nombre de degrés de liberté conduit à un temps de calcul prohibitif. A�n

de produire des transformations ayant un comportement intermédiaire entre la transformation

a�ne (12 DDL) et la déformation libre des maillages simplexes (3N DDL), on se propose de les

combiner simplement en modi�ant l'équation d'évolution de la manière suivante :

Pt+1
i = Pt

i + (1− δ)(Pt
i −Pt−1

i ) + λ
(
αf int

i + βf ext
i

)
+ (1− λ)fglobal

i (4.1)

où λ est le facteur de localité et fglobal
i la force issue de l'application de la transformation globale.

Lorsque λ = 0 le maillage évolue suivant l'application itérée de la transformation globale alors

qu'avec λ = 1, le maillage évolue suivant la loi d'évolution classique des maillages simplexes.

Pour des valeurs intermédiaires de λ le comportement du maillage est à la fois global et local :

on appelle ce type de déformation globalement contraint.

L'approche multi-échelle permettant d'éviter les minima locaux est décrite à la �gure 4.6. On

procède en enchaînant les di�érentes transformations globales, puis la déformation globalement

contrainte (combinant transformation a�ne et déformation libre) et la déformation libre (voir

�gure 4.7) correspondant à l'évolution classique sous l'e�et des forces internes et externes. Il

faut noter que dans tous les cas, c'est l'équation 4.1 qui régit l'évolution du maillage simplexe,

fournissant ainsi un cadre uni�cateur.

Cette approche multi-échelle permet d'abord de s'a�ranchir d'avantage de la contrainte d'ini-

tialiser le maillage simplexe très proche de la structure à segmenter. En d'autre termes, en utili-
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Chapitre 4. La segmentation d'images médicales à l'aide de maillages simplexes

Fig. 4.6 � Paradigme général utilisé pour la segmentation de structures déformables. On com-
mence par appliquer des transformations globales puis on utilise des déformations globalement
contraintes et en�n on utilise une déformation libre.

(a) Initialisation (b) Recalage Rigide (c) Recalage Similarité

(d) Recalage A�ne (e) Recalage Spline (f) Déformation Globalement
Contrainte (λ = 0.3)

Fig. 4.7 � Illustration de l'approche multi-échelle de déformation : on déforme un maillage sim-
plexe représentant un visage sur un nuage de points représentant un deuxième visage. Les �gures
successives illustrent les di�érentes étapes de déformation, depuis des déformations globales vers
des déformations globalement contraintes.
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4.5. Déformations 3D+T

sant une analogie avec la minimisation d'énergie, on peut dire que l'on a augmenté le bassin de

convergence de la méthode de segmentation.

Un deuxième intérêt de cette approche est de fournir un cadre dans lequel on peut aisément

combiner une déformation locale incluant une contrainte de régularisation et une déformation

globale. C'est particulièrement utile dans le cas de transformation globale ACP issue de méthodes

statistiques de forme. En e�et, on peut ainsi légèrement relaxer la contrainte trop restrictive

d'appartenance à un ensemble admissible de forme. Un autre cas d'intérêt est la combinaison

entre une régularisation locale et une contrainte axisymétrique dans laquelle les sommets restent

à égale distance d'une ligne polygonale. Cette combinaison permet de segmenter de manière

robuste des vaisseaux sanguins dans images scanner angiographiques (voir �gure 4.8).

(a) Initialisation (b) Après déformation (c) Maillage simplexe

Fig. 4.8 � Segmentation de vaisseaux et d'un anévrisme à l'aide de maillages simplexes. (a) Ini-
tialisation de quatre maillages tubulaires subissant une contrainte axisymétrique et d'un maillage
sphérique pour segmenter quatre vaisseaux et un anévrisme; (b) Résultat de la déformation; (c)
Maillage simplexe unique après la fusion des cinq maillages déformés.

4.5 Déformations 3D+T

Pour pouvoir analyser des séquences temporelles d'images médicales, comme c'est le cas

dans l'imagerie cardiaque, il est important de pouvoir suivre une même structure anatomique au

cours du temps. La méthode de segmentation d'une séquence d'images la plus employée jusque là

consistait à segmenter la structure d'intérêt dans la première image de la séquence, puis d'utiliser

le résultat de cette segmentation à l'instant t − 1 comme point de départ pour la segmentation

à l'instant t. Cette propagation de proche en proche a cependant l'inconvénient de biaiser la

segmentation notamment en sous-estimant le mouvement de la structure. De plus, elle conduit

parfois à une propagation d'erreur de segmentation qui la rend inopérante.

Plutôt que de traiter les images les unes après les autres, on propose d'e�ectuer la segmenta-

tion de toutes les images en même temps, si la taille de la mémoire vive le permet. Ainsi au lieu

de faire évoluer un maillage simplexe pour e�ectuer la segmentation d'une structure dans une
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Chapitre 4. La segmentation d'images médicales à l'aide de maillages simplexes

image, on va faire évoluer une famille de maillages simplexes ayant tous la même topologie (voir

�gure 4.9), les déformations du maillage à l'instant Tn étant couplées à celle des instants Tn−1

et Tn+1 : on parle alors de modèles déformables 3D + T ou encore 4D. Ces travaux [80, 79, 81]

ont été e�ectués dans le cadre de la thèse de Johan Montagnat.

T1

Temps

T2 T3 T4

Topologie 

Commune

Différentes

Géométries

Fig. 4.9 � Les maillages simplexes 3D+T sont dé�nis comme une famille de maillages ayant la
même topologie mais qui interagissent avec des images à des temps di�érents.

Ces forces de couplage temporel viennent s'ajouter aux forces internes régularisantes et

peuvent prendre deux formes di�érentes suivant la connaissance a priori du mouvement de la

structure segmentée. Lorsqu' aucune hypothèse spéci�que n'est faite sur la nature du mouve-

ment, alors la force de couplage temporelle tend à minimiser l'énergie cinétique en considérant

que la position d'un sommet à l'instant Tn doit être proche de celle aux instants Tn−1 et Tn+1.

Au contraire, lorsque l'on dispose d'une connaissance a priori sur le mouvement, et donc sur

la trajectoire des points, la force de couplage temporelle tend à s'assurer que le sommet à l'instant

Tn est bien localisé sur la trajectoire attendue du point matériel. La trajectoire de chaque est

alors dé�nie à l'aide de paramètres invariant par translation, rotation et changement d'échelle.

Cette méthode de segmentation 3D + T a été appliquée exclusivement sur des séquences

temporelles d'imagerie cardiaque que ce soit des séquences d'images échographiques, d'images

Ciné-MR ou d'images de scintigraphies cardiaques. La �gure 4.10 montre par exemple des résul-

tats de segmentation du ventricule gauche à partir d'une séquence échoardiographique 3D. Le

résultat de la segmentation permet d'accéder à des quantités géométriques telles que la fraction

d'éjection qui est considérée dans la communauté médicale comme étant un bon indicateur de la

fonction ventriculaire gauche.

4.6 Vers un système expert de segmentation d'images

Dans le cadre d'une action collaborative avec le laboratoire LONI de neuro-imagerie de l'uni-

versité UCLA à Los Angeles, un système de segmentation automatique des structures profondes
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4.6. Vers un système expert de segmentation d'images

(a)

(b)

Fig. 4.10 � Les maillages simplexes 3D+T sont dé�nis comme une famille de maillages ayant la
même topologie mais qui interagissent avec des images à des temps di�érents.
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Chapitre 4. La segmentation d'images médicales à l'aide de maillages simplexes

du cerveau (ventricule, noyaux codés, corps calleux et hippocampes). Les maillages simplexes

déformables sont bien adaptés pour ce problème de segmentation, puisque ce sont des structures

ayant une forme caractéristique et qui apparaissent de manière assez peu contrastée dans l'image

(sauf pour les ventricules).

Pour e�ectuer la délinéation de ces structures, nous avons intégré dans un système de segmen-

tation [89, 88] développé dans le cadre de la thèse de Alain Pitiot plusieurs concepts novateurs

qui sont résumés dans la �gure 4.11 :

� Initialisation automatique par recalage non rigide d'un atlas. Les structures céré-

brales d'intérêt ont été délinées manuellement dans un image IRM de référence permettant

ainsi la construction de maillages simplexes de référence pour chaque structure. En re-

calant de manière non rigide [18] cette image de référence sur une image IRM cérébrale

d'un patient et en appliquant la transformation géométrique sur les maillages simplexes de

référence, il est possible de procéder à une initialisation automatique des maillages.

� Contrainte de distance entre maillages simplexes. On déforme ici une famille de

modèles pour lesquelles il faut respecter des contraintes géométriques liées à l'anatomie. On

a donc mis en place des contraintes de distance entre deux modèles ou entre deux parties

de deux modèles déformables permettant d'éviter leur interpénétration ou au contraire

permettant de les contraindre de rester en contact l'un de l'autre. C'est le cas par exemple

entre les noyaux codés et les ventricules cérébraux.

� Déformation contrainte par la statistique de forme. Comme indiqué dans la sec-

tion 4.4, il est possible de contraindre la déformation en prenant en compte les principaux

modes de variation statistique de forme (utilisation de l'analyse en composantes princi-

pales [25]).

� Utilisation de règles et de méta-règles. Les di�érentes étapes de la déformation des

maillages sont guidées par un ensemble de règles qui établissent le jeu de paramètres à

utiliser ainsi que le type de transformation à appliquer. Cependant contrairement aux ap-

proches précédentes, le scénario de la déformation n'est pas linéaire mais peut être modi�é

par l'activation de certaines alarmes. Par exemple, pour les deux hippocampes qui sont

les structures les plus complexes à segmenter, on a mis en place une alarme qui détecte la

présence de forme aberrante (liée à une �fuite� lors de la déformation). Lorsque l'alarme

est activée, le paramètre de localité λ est diminué ce qui renforce la contrainte statistique

de la forme de l'hippocampe.

C'est cette dernière innovation, l'introduction de règles de rétroaction, qui nous paraît être

la plus prometteuse, puisqu'elle permet de ne pas dérouler la processus de segmentation �de ma-

nière aveugle� mais de prendre en compte les particularités anatomiques de l'image à segmenter.

De plus, en laissant la possibilité de remettre en cause les hypothèses du modèle initial, cela

permettrait de faire un bon usage des connaissances statistiques sur la forme des structures à

segmenter. En e�et, celles-ci peuvent s'avérer être remarquablement utiles dans de nombreux cas

mais aussi être très handicapantes dans d'autres cas, notamment en présence de pathologies.
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4.7. Logiciel interactif de segmentation

Fig. 4.11 � Représentation schématique du système de segmentation des structures profondes du
cerveau.

4.7 Logiciel interactif de segmentation

Pour les applications d'aide au diagnostic ou de plani�cation de thérapie (chirurgie,

radiothérapie,. . .), la segmentation de structures anatomiques dans les images médicales doit

être une tâche supervisée par un expert médical puisque les décisions qui découlent de la seg-

mentation engagent sa responsabilité. Dans ce cas, il est nécessaire de fournir un outil interactif

permettant à l'expert médical de rapidement corriger le résultat de la segmentation fourni par

le logiciel si celui-ci ne correspond pas à l'attente de l'expert.

L'exemple d'un tel outil interactif de segmentation a été mis au point au sein du projet Epi-

daure. Ce démonstrateur s'appuie sur la plateforme �Yav++� [36] qui regroupe dans un ensemble

de bibliothèque C++ et de script Tcl-TK la totalité des développements logiciels concernant les

modèles déformables et une bonne partie des développement logiciel concernant le traitement des

images médicales. Un des points importants de cette plateforme logicielle est qu'elle peut être

gérée par un langage de script (Tcl-TK) ce qui accélère grandement le prototypage d'applications.

L'outil interactif de segmentation dispose d'une vue en trois dimensions de l'objet à segmenter

(voir �gure 4.12 (a)) qui permet d'apprécier globalement la forme de la structure ainsi que d'une

fenêtre avec trois coupes orthogonales (voir �gure 4.12(b)) de l'image IRM dans lesquelles �gurent

l'intersection du maillage par chaque coupe. C'est sur ces coupes que l'expert médical véri�e la

qualité de la segmentation. En cas de désaccord avec le logiciel (voir �gure 4.12(c)), l'utilisateur

peut interactivement ajouter un point clé, �guré par une croix, sur une coupe ce qui crée un

ressort entre ce point et le plus sommet du maillage le plus proche. Sous l'e�et de cette force

additionnelle, le maillage va naturellement se déformer à proximité au voisinage de ce point clé

(voir �gure 4.12(d)).

Ce paradigme d'interface homme-machine se révèle être très e�cace lorsque l'utilisateur peut
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ajouter, déplacer et supprimer autant de points clé qu'il le désire, en se concentrant uniquement

sur la partie de la segmentation qu'il juge importante.

(a) (b)

(c) (d)

Fig. 4.12 � Représentation schématique du système de segmentation des structures profondes du
cerveau.
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Chapitre 5

Modélisation Physique et Physiologique

pour la Simulation Médicale

5.1 Introduction

5.1.1 Contexte

Comme on l'a vu dans le chapitre précédent, l'analyse des images médicales et plus parti-

culièrement leur segmentation permet de décrire quantitativement l'anatomie du corps humain.

Ainsi, grâce à ces traitements, les experts médicaux peuvent connaître précisément la volumé-

trie des organes et des pathologies, la distance entre ces organes (les "rapports anatomiques")

mais aussi la variabilité de ces grandeurs pour une population donnée. La connaissance sous une

forme quantitative et numérique de l'anatomie est en soi une révolution pour la médecine qui a

di�usé et continue de di�user dans un grand nombre de domaines : l'établissement de diagnostic,

la plani�cation thérapeutique, la pratique thérapeutique, la mise au point de médicaments, les

neurosciences, . . .. Le succès en 1994 du projet "Visible Human" [1] �nancé par la bibliothèque

nationale de médecine aux Etats-Unis est à mon sens emblématique : il a permis pour la première

fois l'établissement et la di�usion via internet d'un atlas anatomique numérique post-mortem du

corps humain. En plus de l'acquisition d'images précises de l'anatomie humaine, on commence à

disposer depuis la seconde moitié des années 1990 de bases de données d'images médicales permet-

tant d'établir des comparaisons anatomiques entre diverses populations ou encore de quanti�er

les variations anatomiques à l'intérieur d'une population.

En parallèle du développement de ce que l'on peut appeler l'anatomie computationnelle, repo-

sant essentiellement sur des principes géométriques et statistiques, a émergé un nouveau domaine

en analyse des images médicales : la modélisation physique et physiologique du corps humain. On

peut citer deux raisons principales à l'émergence de ce domaine. Tout d'abord, l'utilisation de

principes géométriques et statistiques ne permet pas de résoudre de manière satisfaisante certains

problèmes de segmentation ou de recalage liés à l'imagerie fonctionnelle. Par exemple, même si

on peut e�ectuer la segmentation de séquences temporelles d'images cardiaques à l'aide d'infor-

mations géométriques et statistiques [77], celle-ci peut être conduite de manière plus élégante et

plus robuste avec des approches reposant sur la mécanique des �bres cardiaques [86] ou encore
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l'électrophysiologie du coeur [98]. On peut également citer le problème du recalage de séquences

IRM de la tête lors d'une intervention en neurochirurgie dans lequel la modélisation mécanique

du parenchyme cérébrale permet de bien expliquer voire de prédire l'a�aissement du cerveau.

De plus, un nombre croissant de thérapies requiert une plani�cation de plus en plus complexe

dans laquelle il est nécessaire de modéliser la physique et la physiologie du corps humain. En e�et,

ces modèles permettent d'évaluer quantitativement l'impact de la thérapie et par conséquent d'en

optimiser l'e�et. La plani�cation de la radiothérapie, de la chirurgie maxillo- faciale [29], de la

pose de stent en présence d'anévrysmes cérébraux [95], de la chirurgie hépatique [35] sont quelques

exemples qui illustrent bien l'intérêt de ce type de modélisation. Au delà de la plani�cation de

thérapie, la modélisation physique et physiologique du corps humain ouvre la voie à un grand

nombre d'autres applications médicales :

� Prévention Le caractère prédictif des modèles peut être utilisé pour estimer les risques

à moyen ou long terme associés à une pratique, un aliment, un médicament ou encore

un phénomène environnemental. Par exemple, l'action HEADEXP 6 de l'INRIA à laquelle

j'ai participé, s'attachait à évaluer l'impact physiologique sur le cerveau humain des ondes

électromagnétiques générées par un téléphone portable.

� Formation La formation des médecins à certaines pratiques thérapeutiques et en par-

ticulier à la chirurgie, s'e�ectue en grande partie par apprentissage sur le terrain sous

la supervision d'un expert. Cette approche de la formation médicale a bien sur fait ses

preuves depuis plusieurs décennies, mais elle a le double défaut de faire courir un risque

supplémentaire aux patients en début d'apprentissage (caractérisé par une courbe d'ap-

prentissage) et d'exposer faiblement les jeunes médecins à des pathologies rares. C'est ainsi

que le concept de simulateur de chirurgie est apparu au début des années 90 dans lequel

les apprentis chirurgiens peuvent s'entraîner sur un système informatique et robotique qui

simule le comportement physique et physiologique du corps humain (voir section 5.3).

� Aide au diagnostic. Par la résolution de problèmes inverses, on peut estimer des para-

mètres physiques et physiologiques d'un patient et ainsi fournir des informations précieuses

au médecin lors de l'établissement d'un diagnostic. Par exemple, l'ajustement d'un modèle

électrophysiologique du coeur à des mesures indiquant le temps de passage de l'onde de

dépolarisation permet d'estimer une carte de conductivité apparente des tissus cardiaques,

elle- même partiellement corrélée avec la présence d'ischémie (voir section 5.5).

Avant tout, la mise au point de nouveaux modèles numériques concernant la physique et la

physiologie du corps humain et leur confrontation aux observations permettent d'enrichir les

connaissances du domaine et conduisent à plus long terme d'améliorer la pratique médicale.

La �gure 5.1 représente schématiquement comment s'organisent les di�érents niveaux de

modélisations du corps humain, depuis la modélisation géométrique vers la modélisation physio-

logique. Ces modèles sont organisés de manière hiérarchique : la connaissance de la physique d'un

tissu requière la connaissance de sa géométrie, etc. De manière orthogonale à ces modèles, se pose

le problème de nature statistique sur l'étude de la variabilité de leurs paramètres (la taille des

organes, la raideur des tissus, la vitesse de croissance des tumeurs) pour une population donnée.

6. L'action HEADEXP est décrite à la page http://www- sop.inria.fr/caiman/personnel/Stephane.Lanteri/headexp/headexp.html
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Fig. 5.1 � Représentation schématique des di�érents niveaux de modélisation du corps humain

5.1.2 Motivations

Mes travaux dans le domaine de la modélisation physique et physiologique ont commencé

en 1993, lorsque je me suis intéressé à la modéliser la déformation des tissus mous pour la

plani�cation de la chirurgie cranofaciale. En e�et, ces travaux [45] qui ne sont pas détaillés ci-

après reposaient sur des approches plutôt géométriques ou physiquement peu réalistes (approches

masses-ressorts). En 1995, avec la thèse de S. Cotin [27], des approches physiquement (élasticité

linéaire) et numériquement (méthode des éléments �nis) plus valides ont été abordées, mais avec

des contraintes de calcul temps-réel (de l'ordre de 25Hz pour le rendu visuel et 500 à 1000Hz

pour le retour d'e�ort). Ces travaux et les suivants décrits dans la section 5.2 sur la modélisation

de la déformation des tissus mous ont constitué un socle sur lequel se sont appuyés les travaux

sur la modélisation électro-mécanique du coeur (voir section 5.5) et la modélisation mécanique

du cerveau (voir section 5.4). Ces deux dernières applications requièrent l'introduction d'une

modélisation physiologique qui a été acquise par la littérature mais aussi par des collaborations

fructueuses avec d'autres équipes de recherche scienti�que et des équipes médicales.
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Chapitre 5. Modélisation Physique et Physiologique pour la Simulation Médicale

5.2 Une famille de modèles élastiques linéaires et non-linéaires

Le lecteur intéressé par une description complète de ces modèles doit se référer au chapitre [34]

paru dans le Handbook of Numerical Analysis dédié à la modélisation physique et physiologique.

Dans cette section, on ne rappelle brièvement que les principaux résultats obtenus dans le cadre

de la thèse de S. Cotin et de G. Picinbonno.

Cet ensemble de modèles de déformation élastique des tissus mous repose sur la théorie

de la mécanique des milieux continus et la méthode des éléments �nis (éléments tétraédriques

linéaires). L'objectif de ces modèles est de combiner réalisme des déformations et rapidité de

calcul. Chaque modèle correspond à un compromis entre ces deux critères, le temps de calcul

étant lui-même fonction de la taille du maillage tétraédrique considéré.

5.2.1 Modèle élastique linéaire : Masse-Tenseur

Une première contribution a été de proposer une formulation analytique et géométrique de la

matrice de rigidité dans le cas de l'élasticité linéaire, isotrope ou anisotrope. Ainsi, l'expression

de la matrice de rigidité élémentaire [BT
ij ] au sein d'un tétraèdre T s'écrit :

[BT
ij ] =

1
36V (T )

(λ(mi ⊗mj) + µ(mj ⊗mi) + µ(mi ·mj)I3)

où V (T ) est le volume du tétraèdre, mi est un vecteur de forme (dont la norme est 2 fois l'aire

du triangle i et la direction est celle de la normale extérieure à ce triangle) et λ et µ sont les

coe�cients de Lamé associés au matériau élastique linéaire.

Dans le cas d'un matériau isotrope transverse le long d'une direction a0, la matrice de rigidité

élémentaire devient [BT
ij ] + [AT

ij ] avec :

[AT
ij ] =

1
144V (T )

(
∆λ(a0 ·mj)(mi ⊗ a0)− (∆λ+ 2∆µ)(a0 ·mi)(a0 ·mj)(a0 ⊗ a0) +

∆µ(a0 ·mj)(a0 ⊗mi) + ∆µ(a0 ·mi)(mj ⊗ a0) + ∆µ(mi ·mj)(a0 ⊗ a0) +

∆µ(a0 ·mi)(a0 ·mj)I3

)
(5.1)

où ∆λ et ∆µ sont les variations des coe�cients de Lamé dans la direction d'anisotropie.

Cette formulation explicite des matrices de rigidité permet d'optimiser les calculs lors de

l'assemblage de la matrice globale K. Une fois cette matrice assemblée, le modèle masse-tenseurs

consiste à faire évoluer les noeuds du maillage tétraédrique suivant une loi d'évolution Newto-

nienne avec un choix approprié des matrices de masse M et d'amortissement C :

MÜ + CU̇ + KU = R (5.2)

Pour prendre en compte e�cacement les changements de topologie, nous avons proposé une

structure de donnée de maillage adaptée dans laquelle les tenseurs élémentaires sont stockés dans

les arêtes et les sommets. De plus, nous avons montré que, contrairement à une idée répandue dans
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5.2. Une famille de modèles élastiques linéaires et non-linéaires

la communauté de la synthèse d'images, mettre à jour un modèle basé sur la méthode des éléments

�nis, n'est pas plus coûteux en temps de calcul qu'un modèle masse-ressorts. En e�et, il su�t

pour s'en convaincre de comparer les deux expressions suivantes, l'équation 5.3 correspondant

à la force exercée par des ressorts d'arête sur le sommet i, et l'équation 5.4 correspondant à la

force élastique linéaire :

Fi =
∑

j∈N (i)

kij(‖PiPj‖ − l0ij)
PiPj

‖PiPj‖
(5.3)

Fi = [Ki,i]ui +
∑

j∈N (i)

[Ki,j ]uj (5.4)

C'est la similarité entre ces deux expressions qui nous a conduit à choisir le terme masse- tenseurs

par opposition au terme masse-ressorts.

A noter que j'ai proposé une extension de ce modèle [34] basé sur une méthode de relaxation

de type Gauss-Siedel. Cette approche quasi-statique ne repose pas sur la loi d'évolution de

l'équation 5.2 et par conséquent ne nécessite pas le choix d'un pas de temps.

5.2.2 Modèle élastique linéaire pré-calculé

Ici s'agit ici d'un modèle de déformation des tissus mous qui a l'avantage d'être très rapide

(fréquence de mise à jour supérieure à 500Hz pour un maillage de 10 000 tétraèdres) mais de ne

pas autoriser les changements de topologie.

Le principe est relativement simple : dans une approche quasi-statique, il s'agit d'inverser

intelligemment la matrice de rigidité K a�n que la mise à jour du maillage vers sa position

d'équilibre ne requiert que des produits matrice-vecteur. Pour cela, on décompose la matrice de

compliance [G] = [K]−1 suivant les noeuds de la surface (indice s) et les noeuds de l'intérieur

(indice i).

[
Us

Ui

]
=

[
Gss Gsi

Gis Gii

] [
Rs

Ri

]
(5.5)

En réalité, la mise à jour des noeuds de la surface Us ne requièrent que la connaissance de [Gss]
si on fait l'hypothèse que la déformation n'est causée que par des forces supplémentaires RC

s sur

la surface (le déplacement initiale U0
s pouvant être prendre en compte les forces volumiques par

exemple dues à la gravité).

Us = GssRC
s + U0

s (5.6)

La matrice Gss est pré-calculée et nous proposons une approche numériquement e�cace pour

le faire.
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Chapitre 5. Modélisation Physique et Physiologique pour la Simulation Médicale

Fig. 5.2 � Interaction temps-réel entre un instrument et un modèle élastique linéaire pré-calculé
du foie. La �èche verte indique la force restituée à l'utilisateur via les systèmes à retour d'e�ort.

5.2.3 Modèle élastique non linéaire

L'élasticité linéaire consiste à faire l'hypothèse des petits déplacements en linéarisant la rela-

tion entre le tenseur de déformation et le gradient des déplacements. Cette hypothèse est parfois

inadaptée lorsque l'on cherche à simuler des rotations locales. Nous avons proposé d'étendre l'ap-

proche des masse-tenseurs à l'élasticité non-linéaire de St Venant- Kirchho� [87], dans laquelle

il y a une relation quadratique entre le tenseur de déformation et le gradient du déplacement,

mais une relation linéaire entre le tenseur de déformation et le tenseur des contraintes. Là encore,

une expression analytique de l'énergie (voir Equation 5.7) et de la force élastique a été proposée

permettant d'optimiser son calcul.

WNL =
λ

2

[
(div U) +

1
2
‖∇U‖2

]2
+ µ ‖∇U‖2 − µ

2
‖rot U‖2

+ µ(∇U : ∇Ut∇U) +
µ

4
‖∇Ut∇U‖2

WNL = WLinear +
λ

2
(div U)‖∇U‖2 +

λ

8
‖∇U‖4

+ µ (∇U : ∇Ut∇U) +
µ

4
‖∇Ut∇U‖2,

Bien sur, l'utilisation d'une force élastique non-linéaire augmente près de 5 fois le temps

de calcul par rapport à une approche élastique linéaire. Pour rendre cependant cette approche

utilisable dans le cadre de la simulation de chirurgie, nous avons proposé d'utiliser l'heuristique

suivante : lorsque les déplacements sont inférieurs à un seuil, on fait l'hypothèse des petits dé-

placements en utilisant la formulation linéaire, sinon on utilise la formulation non-linéaire. Cette

optimisation permet de rendre, dans des cas concrets, le modèle non-linéaire seulement deux fois

plus coûteux que le modèle linéaire.
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5.3. Simulation de chirurgie

(a) (b)

Fig. 5.3 � (a) Le modèle élastique non-linéaire (en vert) permet simuler les rotations locales
contrairement au modèle élastique linéaire (�l de fer orange); (b)Ici le modèle élatique non-
linéaire en rouge permet une rotation du lobe du foie (le modèle élastique linéaire est visualisé
avec un maillage bleu et la position au repos avec un maillage jaune).

5.2.4 Comparaison entre les di�érents modèles

La table ci-dessous résume les di�érents compromis qui ont été adoptés dans les trois modèles

décrits précédemment.

Pré-calculé Masse-Tenseur Masse-Ressort Non-linéaire
E�cacité Calculatoire ++++ + + -
Réalisme + + - +++
Découpe - ++ + ++
Grands déplacements - - + ++

Tab. 5.1 � Comparaison des caractéristiques des trois modèles proposés ainsi que du modèle
masse-ressorts.

5.3 Simulation de chirurgie

L'objectif d'un simulateur de chirurgie est d'o�rir une plateforme logicielle et matérielle sur

laquelle un jeune chirurgien peut se former aux techniques de chirurgie mini-invasive. C'est donc

avant tout un support pédagogique venant en complément des techniques actuelles de formation

(entrainement sur des animaux, compagnonage, endotrainers,. . .). La mise en oeuvre d'un tel

simulateur est un problème largement multi-disciplinaire puisqu'il fait appel aux domaines de la

robotique, de l'analyse numérique, de la synthèse d'images, de l'imagerie médicale, de l'interface

homme-machine, de l'ergonomie cognitive et bien sur de la médecine. C'est aussi la source d'un

grande nombre de problèmes scienti�ques très intéressants donc quelques-uns ont été abordés

dans le cadre des thèses de G. Picinbono et de C. Forest. Je ne détaille brièvement par la suite

que trois de ces problèmes.
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5.3.1 Réponse à la collision entre un instrument chirurgical et un modèle de

tissu mou

Lorsqu'une collision entre un instrument virtuel et un modèle de tissu mou est détectée,

il faut spéci�er la réponse à cette collision. Deux approches en robotique sont classiquement

utilisées : la méthode des pénalités consistant à appliquer des forces sans résoudre exactement la

collision et la méthode des contraintes qui impose des déplacements. Nous avons choisi la seconde

méthode [56] car elle permet de respecter à chaque instant le fait que l'instrument n'est jamais

à l'intérieur du modèle géométrique de l'organe ce qui est important pour le réalisme visuel de

la simulation.

L'instrument virtuel est ici représenté par un cylindre rigide passant par un point �xe, le

point d'insertion de l'instrument dans l'abdomen du patient. Lorsque l'instrument correspond à

une paire de pinces, on représente les machoires de la pince par deux petits cylindres placés à son

extrémité. Il faut noter que la plupart des travaux dans ce domaine ont été conduits en faisant

l'hypothèse d'un contact ponctuel, ce qui simpli�e énormément le problème mais restreint autant

le réalisme de l'interaction.

Le problème à résoudre pour gérer la collision est le suivant : étant donnée une collision entre

un cylindre et un maillage tétraèdrique, comment déplacer les sommets de la triangulation pour

que celle-ci tangente le cylindre. Ce problème de nature purement géométrique s'est avèré être

assez complexe mais une solution assez élégante a été trouvée [56, 55] en exploitant l'existence

d'un point �xe dans la géométrie du cylindre. Cet algorithme a été mis en oeuvre dans un

simulateur de chirurgie hépatique et donne des résultats très stables.

(a) (b)

Fig. 5.4 � Exemples de réponse à une collision (a) avec le manche de l'instrument virtuel (b)

avec l'extrémité de l'instrument.

5.3.2 Découpe d'un maillage tétraèdrique

Pour simuler la résection hépatique à l'aide d'un cavitron, une première idée a consistée à

supprimer les tétraèdres qui rentrent en collision avec l'instrument virtuel. Cette approche rela-

tivement simple a cependant au moins deux défauts. Tout d'abord, les tétraèdres supprimés sont

relativement gros et donc la découpe est beaucoup plus large qu'elle n'est en réalité. De plus,

le maillage ainsi généré est assez chaotique, la surface triangulaire, frontière du maillage tétraè-
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5.3. Simulation de chirurgie

Fig. 5.5 � Simulation de la résection hépatique. Celle-ci procéde en ra�nant et en supprimant les
tétraèdres situés à proximité de l'instrument. Apres résection, le maillage triangulaire surfacique
est une variété di�érentielle, ie il est possible de dé�nir de manière non ambigue une normale en
chaque sommet.

drique, n'étant pas forcément une variété di�érentielle (impossibilité de dé�nir une normale). Or

cette propriète est importante pour mettre en oeuvre des algorithmes de synthèse d'images [59]

et de retour d'e�ort [56].

Pour résoudre le premìer problème, nous avons proposé de ra�ner localement le maillage

tétraèdrique avant d'en supprimer des tétraèdres. Pour le second problème, nous avons proposé

un algorithme [54] de suppression de tétraèdres permettant de conserver les bonnes propriètes

topologiques du maillage tétraèdrique. Contrairement au cas des triangulations (suppression

de triangles dans une triangulation), il n'est pas toujours possible de résoudre localement ce

problème dans un maillage tétraèdrique. L'algorithme repose sur une recherche locale de la plus

petite composante connexe permettant de supprimer les accidents topologiques du maillage.

5.3.3 Retour d'e�ort

Dans un simulateur chirurgical, des expériences psycho-cognitives [16] ont prouvé que la

combinaison du retour d'e�ort et du retour visuel permettait d'améliorer la vitesse d'exécution

des gestes chirurgicaux. Depuis 1997, les simulateurs chirurgicaux développés au sein de l'équipe

Epidaure utilisent des interfaces intégrant le retour d'e�ort. Une des problèmatiques principales

dans la mise en oeuvre d'un algorithme de retour d'e�ort est la fréquence de mise à jour qui doit

être de l'ordre de 500Hz à plus de 1000Hz suivant la nature des matériaux.

Mise à part pour le modèle pré-calculé, aucun modèle élastique de tissu mous ne peut évoluer

à une telle fréquence. Il est donc indispensable d'avoir deux modèles évoluant à des fréquences

67



Chapitre 5. Modélisation Physique et Physiologique pour la Simulation Médicale

(a) (b)

Fig. 5.6 � Exemple de plans constituants le modèle local pour le calcul du retour d'e�ort au niveau
du manche (Figure (a)) et de l'extrémité (Figure (b)).

di�érentes, le premier correspondant au modèle de tissus mous à 25-50Hz, le second à un modèle

local dédié au retour d'e�ort [5]. Nous avons ainsi proposé un modèle local adapté au contact

avec un instrument virtuel décrit en 5.3.1 et qui consiste en un ensemble de plans, certains plans

décrivant le contact avec le manche de l'instrument et d'autres décrivant le contact avec son

extrémité.

5.4 Simulation de la déformation du parenchyme cérébrale

Les travaux présentés ici font l'objet de la thèse de O. Clatz.

5.4.1 Modélisation biomécanique

L'a�aissement du cerveau qui survient lors d'une intervention neurochirurgicale est la source

principale d'imprécisions sur la localisation per-opératoire de pathologies (tumeurs cérébrales,...).

En e�et le chirurgien utilise l'imagerie IRM pré-opératoire du cerveau pour se repérer lors de

l'intervention : toute déformation non-rigide entre la con�guration pré-opératoire et celle per-

opératoire conduit à une mauvaise localisation des structures cérébrales cibles.

Ce problème est à l'origine de plusieurs travaux [23, 22] sur la modélisation biomécanique du

cerveau et sur des techniques de recalage permettant de mettre à jour le plan pré-opératoire. Une

collaboration avec l'équipe SPL de la faculté de Médecine de Harvard à Boston nous a permis

d'obtenir des images pré-opératoires et per-opératoires de patients pour lesquels un a�aissement

important du cerveau a été observé. L'hypothèse mécanique permettant d'expliquer cet a�aisse-

ment est la perte de liquide céphalo-rachidien qui par le principe d'Archiméde crée des champs

de pression liés à la gravité.

On a ainsi construit un modèle biomécanique du cerveau constitué d'un maillage tétraè-

drique, respectant globalement les contraintes anatomiques du cerveau (existence de la faux,

contact avec le crâne,. . .) et muni d'un matériau élastique linéaire (approximation à l'ordre 1

d'un modèle plus complexe [20]). L'originalité principale de l'approche proposée a été d'utiliser

un algorithme de recalage non-rigide a�n d'évaluer le modèle biomécanique et ainsi résoudre un

problème d'optimisation : quel est le niveau de liquide céphalo-rachidien qui permet de mieux

expliquer les déformations observées.
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5.4. Simulation de la déformation du parenchyme cérébrale

Fig. 5.7 � Modèle biomécanique du cerveau. L'a�aissement du cerveau lors de l'ouverture de la
boite cranienne est contrôlé par le niveau de liquide céphalo-rachidien dans les deux hémisphères.

Ce modèle biomécanique a servi ensuite de fondement à un algorithme de recalage non-rigide

d'images IRM du cerveau [24] : les déplacements entre les deux images, estimés par un algorithme

d'appariements de blocs, sont régularisés par ce modèle biomécanique. Celui-ci permet donc

d'inclure de la connaissance a priori sur les contraintes anatomiques dans l'estimation de la

déformation du cerveau. De plus, le nombre réduit de degrés de liberté du modèle tétraédrique

et la parallélisation aisée de l'appariement de blocs autorise de réaliser le recalage en une dizaine

de secondes.

5.4.2 Modélisation de la croissance de tumeurs cérébrales

Modéliser l'évolution temporelle de tumeurs cérébrales permet tout d'abord de mieux com-

prendre le mécanisme de propagation tumorale mais aussi d'améliorer la plani�cation de la

thérapie. En radiothérapie, par exemple, la prédiction de l'extension tumorale, permettrait de

mieux dé�nir la zone à irradier (Clinical Target Volume).

Nous avons conduit en collaboration avec le Dr P-Y. Bondiau du Centre anticancéreux An-

toine Lacassagne à Nice une étude de faisabilité [21] pour la modélisation de la croissance d'un

type particulier de tumeur cérébrale : le glioblastome. Celui-ci, malheureusement très agressif, se

caractérise à la fois par une di�usion des cellules tumorales dans le parenchyme cérébrale mais

aussi par un e�et de masse qui repousse mécaniquement les tissus environnants.

Nous avons proposé une modélisation macroscopique de la croissance du glioblastome, et nous

avons estimé sa validité en utilisant les observations issues de plusieurs séquences IRM pour un

seul patient (c'est pourquoi on ne peut pas parler de véritable validation ici). Celle-ci comprend

deux composantes :

� Une composante de di�usion dans laquelle la densité tumorale u va évoluer suivant une
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loi de réaction di�usion :
∂u

∂t
= div D∇u+ ρu

où D est une matrice de di�usion et ρ contrôle l'importance du terme source.

� Une composante mécanique dans laquelle la force exercée sur le tissu environnant est

proportionnelle au gradient de la densité tumorale, ce qui revient à dire que la pression

exercée est proportionnelle à u.

Fext = λ∇u

Ce modèle s'appuie largement sur les travaux de Swanson [102] mais avec deux innovations sup-

plémentaires. La première consiste à considérer le coe�cient de di�usion comme une matrice et

non pas un scalaire. Ainsi, en se basant sur la littérature, on a considéré que la di�usion s'e�ectue

plus rapidement dans la direction des �bres de matière blanches que dans les directions ortho-

gonales. On a ainsi proposé d'utiliser dans la matière blanche, une matrice D proportionnelles

au tenseur de di�usion mesuré dans l'imagerie de di�usion. Dans la matière grise, un coe�cient

isotrope et 100 fois plus faible est utilisé.

La deuxième innovation provient du terme de couplage entre la composante mécanique de

celle de di�usion. Grâce au recalage non-rigide entre deux images IRM du patient à 6 mois

d'intervalle, on a pu véri�er que les déplacements observés correspondaient globalement à ceux

simulés.

De même, malgré le fait qu'il n'est pas possible de mesurer in-vivo et in situ la densité

tumorale u, la validité de notre approche a été confortée par la bonne superposition entre les

courbes d'iso-densité prédites et les contours apparents de la tumeur observés après 6 mois.

5.5 Simulation de l'activité électro-mécanique du coeur

Dans la section 4.5, j'ai présenté comment des maillages simplexes 3D + t permettent de

segmenter et mieux suivre des cavités cardiaques en imagerie médicale [80]. Il s'agit là d'une

approche de nature géométrique, même si elle incorpore explicitement la dimension temporelle.

La plupart des algorithmes proposés en analyse cardiaque [57] à ce jour, combinent également

des approches de nature géométrique, iconique et parfois statistique [77]. A la �n des années 90

cependant, quelques équipes ont commencé cependant à intégrer dans leur modèle des éléments de

nature physique, comme par exemple un modèle volumique du myocarde doté d'un comportement

élastique linéaire transversalement isotrope [85].

En 2000, nous avons participé au lancement d'une Action de Recherche Concertée de l'INRIA,

appelée ICEMA, regroupant plusieurs équipes INRIA et extérieures 7 sur le sujet de la modè-

lisation électro-mécanique du coeur. Il s'agit de mettre au point en quelque sorte un modèle

cardiaque de troisième génération, d'une complexité bien supérieure aux modèles préexistants

mais dont les retombées attendues sont d'autant plus grandes que le modèle décrit �dèlement la

physiologie du coeur. Ainsi, on espère grâce à ce modèle, estimer des paramètres physiques et

7. Il s'agit des équipes INRIA MACS, SOSSO, SINUS et EPIDAURE entourées de partenaires scienti�ques,
cliniques et industriels. En 2002, cette action a été prolongée pour 2 ans en y incorporant le projet CAIMAN. Les
sites WWW de ces 2 actions sont disponibles aux adresses :
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Fig. 5.8 � Modèle de croissance de tumeur cérébrale (glioblastome). En haut à gauche, sont
précisés les paramètres et les conditions aux limites du modèle di�usif alors qu'en haut à droite
sont précisés ceux du modèle mécanique. En bas, sont présentées trois coupes axiales de trois
images IRM (T2) du patient. L'image de gauche, a été acquise à l'instant T0 alors que les deux
autres ont été acquises 6 mois plus tard. Sur les deux images les plus à gauche, on a superposé
quelques courbes d'iso-densité tumorale qui ont été simulées par le modèle. La superposition entre
ces courbes et les contours apparents de la tumeur est assez bonne.
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physiologiques "cachés" dans les observations (images médicales, signaux électriques,...), plani-

�er des thérapies (ablation par radio-fréquence, pose de pacemakers,...), simuler des pathologies

(ischémies,...).

Il convient de préciser que quelques équipes de recherche dans le monde se sont lancées

dans cette quête d'un modèle intégrant une description électro-mécanique du coeur : l'équipe de

P. Hunter [63] en Nouvelle-Zélande, de A. McCulloch [73] au Etats-Unis, de Denis Noble [84]

en Grande-Bretagne. La particularíté de l'approche ICEMA est, en bref, de faire le pari qu'un

modèle compact, ayant relativement peu de paramètres, peut décrire macroscopiquement avec

su�samment de précision l'activité électro-mécanique du coeur pour conduire à la création de

modèles personnalisés du coeur, propres à l'anatomie et la physiologie d'un patient. Le caractère

identi�able des paramètres du modèle est considéré comme essentiel pour résoudre le problème

inverse suivant : étant donnés des images ou des signaux électriques du coeur d'un patient, trouver

les paramètres du modèle qui expliquent le mieux ces observations.

Rappelons, avant de détailler les travaux de recherche sur ce sujet, l'enjeu médical : avec 180

000 décès par an, les maladies cardio-vasculaires sont la principale cause de mortalité en France,

avant même le cancer. Aux Etats-Unis, plus d'un million de décès surviennent chaque année en

raison de maladies cardio-vasculaires.

5.5.1 Modélisation électro-mécanique du coeur

Les travaux décrits succinctement ci-dessous ont été réalisés dans le cadre de la thèse de

Maxime Sermesant, et, rappelons-le, en collaboration avec les équipes des actions ICEMA et

ICEMA2, ici principalement les équipes INRIA (MACS, SOSSO, SINUS/CAIMAN), l'Université

de Nantes (Yves Coudière) et plusieurs équipes cliniques (Guy's Hospital, NIH).

Le modèle de l'activité cardiaque se décompose en trois modèles distincts : un modèle anato-

mique, un modèle électrique et un modèle mécanique.

Modèle Anatomique On a choisi de considérer un modèle géométrique des deux ventricules

cardiaques, a�n de modéliser un large spectre de pathologies cardiaques plus larges qu'avec un

modèle du seul ventricule gauche. De plus, la fonction mécanique des ventricules étant bien plus

importante que celle des oreillettes, nous avons omis dans un premier temps de les modéliser.

Le calcul de l'activité mécanique et électrique requiert un maillage tétraédrique, et une tâche

importante consiste à reconstruire un tel maillage à partir d'images médicales. Plutôt que générer

à nouveau ce maillage à partir de la segmentation de chaque image (approche ascendante ou

"bottom-up"'), nous avons choisi de déformer non-rigidement un maillage de référence a�n qu'il

s'ajuste au mieux aux contours apparents des ventricules (approche descendante ou "top-down").

En e�et, cette dernière méthode permet de facilement propager de l'information a priori comme

par exemple la localisation de certaines zones anatomiques (apex, septum, base) ou fonctionnelles

(zones de Purkinje). Egalement sont stockées dans ce modèle de référence les directions des �bres

cardiaques qui jouent un rôle à la fois pour la propagation du potentiel d'action (conduction

électrique plus élevée dans la direction des �bres) et dans la modélisation mécanique (contraction

et relaxation le long des �bres). L'information sur la direction des �bres est extraites de données
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(a) (b) (c)

Fig. 5.9 � (a) Vue extérieure d'un maillage tétraédrique des deux ventricules cardiaques; (b) Les
informations de di�érentes zones anatomiques sont propagées automatiquement depuis un atlas
anatomique (fourni par l'Université d'Hambourg [92]) vers un modèle personnalisé du coeur; (c)
Visualisation des �bres cardiaques comme lignes intégrales d'un champ de directions des �bres
stockées dans le maillage

.

de dissection [101] ou alors sont extraites de données d'IRM de di�usion [62] sur des coeurs canins

post-mortem.

Modèle électrique La contraction et de la relaxation des ventricules est commandée par la

di�érence de potentiel entre l'intérieur et l'extérieur de chaque cellule cardiaque. Ce potentiel

transmembranaire aussi appelé potentiel d'action évolue au cours d'un cycle cardiaque, avec une

phase rapide dépolarisation (passage d'une valeur négative à une valeur positive), une phase de

plateau et une phase de repolarisation un peu moins rapide, la durée du plateau correspondant

approximativement à la phase de contraction des �bres. Le potentiel d'action évolue aussi spa-

tialement avec une propagation depuis le noeud sinusal (le pacemaker naturel du coeur), vers les

oreillettes, le noeud auriculo-ventriculaire, le faisceau de His, pour atteindre l'apex des ventricules

au niveau des extrémités de Purkinje.

L'objectif du modèle électrique proposé est de simuler la propagation du potentiel d'action

depuis l'apex vers la base des ventricules. On a choisi des modèles macroscopiques ayant peu

de paramètres (ici deux paramètres), par opposition aux modèles cellulaires comme ceux de

Noble [47] ou de Luo-Rudy [71] qui décrivent précisément l'activation des di�érents canaux

ioniques. Ce choix est guidé par l'objectif d'identi�er les variables d'état et les paramètres à

partir d'observations nécessairement très éparses.

Le modèle choisi est celui d'Aliev et Pan�lov [2], lui même dérivé du celui de FitzHugh-

Nagumo [53] :
ε2∂tu = εdiv (D∇(u)) + ku(1− u)(u− a)− uz (5.7.a)
∂tz = −(ku(u− a− 1) + z)) (5.7.b)

(5.7)

Dans cette équation de réaction-di�usion, le potentiel d'action est la variable u, z étant une

variable d'état auxiliaire. La matrice de conductivité D est anisotrope et prend en compte la
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Fig. 5.10 � Propagation du potentiel d'action depuis l'apex vers la base (de la gauche vers la
droite) dans laquelle est prise en compte la direction des �bres cardiaques.

direction des �bres. Cette équation aux dérivées partielles a été mise en oeuvre avec des éléments

�nis tétraédriques linéaires et un schéma explicite.

Modele Mécanique Le modèle mécanique comporte deux aspects. Le premier décrit le com-

portement passif du coeur (en l'absence d'excitation électrique) et il se caractérise par une relation

constitutive entre les tenseurs de déformation, de taux de déformation et de contrainte. Le second

aspect décrit l'in�uence du potentiel électrique u sur la contraction et la relaxation des �bres

cardiaques.

Nous utilisons le modèle de couplage électro-mécanique proposé par Bestel-Clément- Sorine [9]

du projet SOSSO qui est consistent avec les lois de la thermodynamique, le modèle nanoscopique

du �lament de Huxley [60]. Ce modèle introduit 3 nouvelles variables d'état, le déplacement y,

la contrainte axiale σc et la raideur de l'élément contractile kc :

∂kc

∂t
= − (|u|+ α|ε̇|) kc + k0|u|+

∂σc

∂t
= − (|u|+ α|ε̇|)σc +

σ0

k0
kcε̇+

1
2
σ0|u|+

Dans le cadre de la thèse de M. Sermesant, cette équation de couplage a été simpli�ée en

considérant une relation fonctionnelle entre la contrainte σc et le potentiel d'action u : lorsque u

est positif, les �bres de contractent, lorsque u est négatif elles se relâchent (relaxation active).

De plus on a aussi adopté un modèle biomécanique passif simpli�é en le considérant linéaire par

morceaux. Ces choix sont motivés par l'objectif de limiter les temps de calcul (de l'ordre de 40mn

pour un cycle cardiaque sur une seule machine et 15 mn sur un cluster non dédié) et de faciliter

la mise en oeuvre des schémas numériques.

En plus des équations de couplage, il est très important pour obtenir une simulation réaliste

de bien spéci�er les conditions aux limites. On décompose ainsi le cycle cardiaque en quatre

phases : les phases de remplissage, de contraction iso-volumique, d'éjection et de relaxation iso-

volumique. Le passage d'une phase à une autre est conditionné par la répartition des champs de

pression de chaque coté de la valve mitrale, tricuspide, pulmonaire et aortique.

Une validation partielle du modèle électro-mécanique a été e�ectué en comparant des para-

74



5.5. Simulation de l'activité électro-mécanique du coeur

(a) (b) (c)

Fig. 5.11 � (a) Des paramètres cinématiques ont été calculés à partir de trois points situés sur
l'apex, l'équateur et la base du coeur; (b) Courbes de la rotation apico-basale (twist) mesurée au
niveau des trois points précédents; (c) Courbes des mêmes paramètres obtenues à partir de d'IRM
de marquage tissulaire.

mètres cinématiques précis [72] issus de la simulation avec ceux obtenus avec de l'IRM marqués [3]

(voir Figure 5.11).

Une collaboration avec le Guy's Hospital de Londres, où Maxime Sermesant a e�ectué un

séjour post-doctoral a permis de créer de manière semi-automatique des modèles personnalisés

du coeur de plusieurs patients [94] à partir de mesures électriques issues d'électrodes implantées

de manière mini-invasive et de mesures du mouvement issues de l'IRM de marquage tissulaire

cathéters.

On a montré sur quelques exemples, l'intérêt clinique et pédagogique d'un tel outil de simula-

tion. Ainsi, on peut quanti�er l'e�et d'une pathologie de conduction (bloc de branche) ou d'une

ischémie comme le montre la �gure 5.12.

5.5.2 Estimation de la conductivité électrique apparente

Le modèle de propagation du potentiel d'action à deux variables décrit à la section précé-

dente permet de simuler la dépolarisation et la repolarisation des ventricules pendant un cycle

cardiaque. Une première estimation qualitative de sa validité a été conduite en comparant les

isochrones (cartes indiquant le temps de passage de l'onde de dépolarisation ou de repolarisation)

simulées par le modèles et celles issues d'acquisition sur l'homme [49] ou encore issues du projet

Physiome [28].

Dans un deuxième temps, on a e�ectué une validation quantitative du modèle électrique

tendant à montrer que l'erreur entre les isochrones simulées et celles observées était faible et que

les paramètres de conductivité ainsi estimés étaient des informations pouvant conduire à une

amélioration du diagnostic de la fonction cardiaque. Ces travaux ont été e�ectués dans le cadre

de la thèse de V. Moreau.

Pour valider le modèle, nous avons utilisé des données du laboratoire de CardioEnergetics

du National Institutes of Health à Bethesda (USA). Il s'agit de cartes d'isochrones épicardiques

acquises sur des coeurs de chien à l'aide d'une chaussette d'électrodes [52], la position de celles-ci

étant connue avec une grande précision. Ces données sont uniques en raison de leur excellente
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(a) (b)

Fig. 5.12 � (a) On a arti�ciellement modi�é les paramètres de conduction et de contractilité de la
zone du myocarde apparaissant en bleu sur le graphique; (b) Courbe montrant l'e�et de l'ischémie
sur le volume éjecté par le ventricule gauche. La fraction d'éjection passe ainsi de 56 % à 48%.

résolution spatiale et temporelle. De plus, dans certains cas, des zones infarcies ont été volontai-

rement crées (par occlusion d'une artère coronaire) dans des zones ciblées du myocarde, ce qui

permet d'évaluer l'e�et des pathologies sur les isochrones.

L'objectif de ce travail est de résoudre le problème inverse suivant : trouver un jeu de para-

mètres du modèle Aliev-Pan�lov permettant de mieux expliquer les observations. Ici, on a choisi

de �xer les valeurs de ε, a et k à des valeurs de référence (voir équation 5.7) et de faire varier

spatialement le paramètre de conductivité d. Mais puisque l'on fait des hypothèses simpli�ca-

trices sur l'isotropie de la conduction D = dI3, et sur l'homogénéité du paramètre k, on appelle

d la conductivité apparente par opposition à la conductivité physique.

Pour estimer le meilleur jeu de conductivité apparente, on minimise une fonctionnelle égale

au carré des di�érences entre les temps de dépolarisation simulés et observés. Il existe cepen-

dant un obstacle à l'utilisation de méthodes classiques de minimisation ici puisque le temps de

dépolarisation n'est pas relié simplement à la conduction. Pour simpli�er le problème, on fait

deux hypothèses supplémentaires : la causalité de la propagation et l'homogénéité de la conduc-

tion dans des zones prédé�nies. Ces zones (une dizaine en pratique) sont choisies manuellement

de façon à suivre la propagation de l'onde électrique. Avec ces hypothèses, on peut estimer la

conductivité apparente zone après zone [82], en minimisant la fonctionnelle avec l'algorithme de

Brent [93].

La Figure 5.13 montre un exemple de l'estimation de cartes de conductivité apparente dans

le cas où un infarctus a été crée. On trouve ainsi une forte corrélation entre les zones de faible

conductivité et les zones infarcies. Le temps de calcul est ici de quelques minutes.
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infarct

(a) (b)

infarct

(c)

Fig. 5.13 � (a) Cartes d'isochrones fournies par le laboratoire de Cardio-Energetics. On indique
l'emplacement de la zone infarcie (en réalité cette zone est située plutôt au niveau de l'endo-
carde que de l'épicarde); (b) Isochrones simulées après estimation des conductivité; (c) Carte de
conductivité apparente du coeur, la conductivité étant constante pour chaque région. On a une
bonne corrélation entre les zones de faible conductivité et les zones infarcies.
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Chapitre 6

Projet de Recherche

Mon projet de recherche poursuit les axes développés dans les chapitres 5 et 4. On distingue

ci-dessous les axes de recherches méthodologiques de ceux plus applicatifs.

6.1 Principaux axes de recherche Méthodologiques

Les principaux axes de recherche que l'on développera concernent :

1. Une approche permettant de combiner les avantages des approches Eulériennes

et Lagrangiennes pour la segmentation d'images médicales. Dans le domaine de la

segmentation d'images, deux approches concurrentes existent pour représenter les contours

ou surfaces déformables. La première fondée sur une formulation Lagrangienne (par exemple

les maillages simplexes) permet une interaction aisée de l'utilisateur grâce à des temps de

calculs très favorables. L'approche Eulérienne, par exemple les surfaces de niveau, autorise

les changements de topologie de ces surfaces et permet de calculer e�cacement la courbure

de la frontière. L'objectif est ici de dé�nir une approche intégrant à la fois la notion de

frontière et de région, autorisant ainsi l'application optimale d'algorithmes (modi�cation

interactive de la frontière, changement de topologie,. . .) à l'une ou à l'autre représenta-

tion. Pour ce faire, il convient de proposer et d'étudier des méthodes de passage entre

représentation explicite et implicite des surfaces.

2. La géométrie des maillages simplexes. Il reste un nombre important de propriétés à

étudier concernant les maillages simplexes. Il s'agit tout d'abord de regarder un peu plus en

détail les propriétés topologiques de ces maillages et notamment les propriétés de dualité

avec les maillages triangulaires. Mais c'est sur les propriétés géométriques de ces maillages

qu'il convient d'avancer. On peut ainsi citer les pistes de recherche suivantes :

� Dé�nition d'une représentation géométrique continue C1 et C2 de type

spline sur les maillages simplexes. En e�et, les splines "`S-Patches" proposées par

Loop et Derose [?] ne tiennent pas compte de la topologie spéci�ques des maillages

simplexes.

� Dé�nitions géométriques des 1-maillages simplexes de IR3. Pour ces variétés

de codimension 2, les notions discrètes de courbure et de torsion que j'ai proposées ne
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sont pas satisfaisantes car elle n'aboutissent pas à une formulation discrète simple du

trièdre mobile de Frénet.

� Étude des propriétés de l'angle simplexe. En particulier, il convient de relier

l'angle simplexe aux autres grandeurs angulaires du tétraèdre (angle solide et dìèdre)

et de regarder de plus près son implication dans le critère de Delaunay.

En�n, il reste un thème de recherche beaucoup plus ambitieux qui consiste à dé�nir une

géométrie di�érentielle sur les maillages discrets (triangulaires ou simplexes) permettant

de dé�nir des relations similaires (équations du trièdre mobile et des équations de compa-

tibilité) à celles de la géométrie di�érentielle sur les variétés di�érentiables. On associera

à cette étude, la mise en oeuvre de fonctionnelles régularisantes fondées sur ces notions

géométriques (intégrale du carré de la courbure par exemple) et pouvant être appliquer à

la segmentation d'images ou à la simulation de surfaces membranaires.

3. L'optimisation des modèles physiques de tissus mous pour le calcul temps-réel.

Il reste dans ce domaine au moins deux important dé�s à relever.

� Généraliser les précalculs de déformations à des modèles élastiques non

linéaires. Pour cela, on peut s'intéresser à la résolution des équations matricielles

algébriques du troisième ordre (par exemple avec des bases de Groebner), ou à des

méthodes de résolution numérique approchée.

� Proposer des modèles d'élasticité non-linéaires qui autorisent les change-

ments de topologie tout en restant e�caces. L'approche que nous avons propo-

sée [] reste limitée à l'élasticité de St Venant Kircho� et à un nombre limité d'éléments

(quelques milliers).

� Étendre le modèle élastique linéaire a�n qu'il autorise les découpes. Il est

sans doute possible grace à la formule de Sherman-Morrison-Woodbury citeartdefo

de mettre à jour la matrice de compliance de manière su�samment e�cace lors d'un

changement de topologie.

� Optimiser dynamiquement la nature des modèles physiques en fonction de

l'action de l'utilisateur. Ainsi lorsque l'utilisateur approche son instrument de dé-

coupe à proximité du foie, il serait utile de transformer un modèle précalculé (consom-

mant peu de ressource de calcul mais beaucoup de mémoire) en un modèle dynamique

autorisant des découpes (consommant beaucoup plus de ressource de calcul). De ma-

nière inverse, lorsqu'une zone d'un maillage n'est plus soumise à des découpes, il serait

judicieux que celle-ci précalcule à nouveau une base déformation associée à sa nouvelle

topologie.

4. Dé�nir un cadre permettant d'améliorer la robustesse des algorithmes de seg-

mentation à l'aide de surfaces déformables. On poursuivra les travaux entrepris dans

deux directions. La première consiste à améliorer la dé�nition du terme d'attache aux don-

nées en combinant e�cacement la notion de frontière et de région a�n de mieux prendre en

compte la texture des structures et l'e�et de volume partiel. La deuxième direction vise à

inclure des boucles de rétroaction dans le processus de segmentation permettant modi�er

la stratégie de segmentation lorsque l'apparence ou la forme de la structure ne correspond
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pas à celles attendues.

5. Dé�nir des méthodes de couplage entre des modèles physiques et physiolo-

giques et des données issues d'images ou de signaux biomédicaux. Il s'agit d'une

problématique croissante liée au développement concomitant de la modélisation numérique

du corps humain et de l'imagerie fonctionnelle. La résolution de problèmes inverses consis-

tant à estimer des paramètres d'un modèle à partir d'observations a déjà été abordé dans

deux applications : la modélisation biomécanique du cerveau et la modélisation électrique

du coeur. A court terme, on travaillera sur l'estimation de paramètres mécaniques du coeur

et l'estimation de la di�usivité de tumeurs cérébrales. Il ne semble pas à première vue qu'il

puisse y avoir une méthodologie générique d'estimation que l'on puisse décliner pour une

série de problèmes inverses. Au contraire, notre approche sera de formuler des méthodes

d'estimation de paramètres qui soient spéci�ques au modèle et aux données considérées

et qui tiennent compte des contraintes applicatives (précision requise sur les paramètres,

temps de calcul,. . .). On pourra ainsi utiliser des méthodes classiques d'estimation (ap-

proches variationnelles ou par séquentielles) ou encore proposer des méthodes dédiées en

fonction de la nature du problème. Des collaborations avec des équipes de recherche spé-

cialisées sur cette thématique sont en train d'être mises en place.

6.2 Principaux axes de recherche Applicatifs

On résume ci-dessous quatre domaines applicatifs liée à l'imagerie médicale qui feront prin-

cipalement l'objet de recherche au cours des prochains mois :

1. Imagerie Pathologique Cérébrale. On poursuivra les e�orts de modélisation de la

croissance de tumeurs cérébrales en prenant en comptant la direction des �bres de matière

blanche. Une étape importante devra être franchie en e�ectuant une validation du modèle

à partir de données IRM de spectroscopie de masse qui devrait permettre de mesure la

densité tumorale. De plus. il est important de pouvoir estimer la vitesse d'in�ltration ou

encore la poussée induite (e�et mécanique) des tumeurs grâce à la résolution de problèmes

inverses. Cette étude se fera dans le cadre de la thèse de Ender Konukoglu (démarrage en

octobre 2005) avec N. Ayache.

2. Imagerie Cardiaque. Dans le cadre de la thèse de C. Marboeuf, on étudiera les méthodes

de suivi du mouvement en échocardiographie 2D puis 3D. L'objectif est de pouvoir suivre

de manière robuste le mouvement les parois ventriculaires, la valve mitrale et de détecter les

anomalies du mouvement dans des cas d'insu�sance cardiaque. En parallèle, je vais coor-

donner l'action de recherche concertée CardioSense3D qui regroupe 3 équipes de recherche

(MACS, REO, SOSSO2) en sus de l'équipe EPIDAURE/ASCLEPIOS. Son objectif est

de développer des outils logiciels permettant de modéliser l'activité électromécanique du

coeur. Nous travaillerons sur les trois axes de recherche suivants :

� La construction d'un simulateur de l'activité cardiaque couplant les 4 phénomènes

physiologiques suivants : électrophysiologie, contraction mécanique, perfusion et mé-

tabolisme cardiaques ;
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� La création de modèles personnalisés du coeur grâce à l'estimation de paramètres à

partir d'images médicales ou de signaux électriques d'un patient ;

� La construction d'applications pour résoudre des problèmes cliniques.

Au sein de l'équipe EPIDAURE, je travaillerai avec M. Sermesant et N. Ayache et un

doctorant pour créer automatiquement des modèles personnalisés du coeur en estimant les

paramètres mécaniques (contractilité et rigidité des �bres) et électriques (conductivité) à

partir d'images médicales.

3. Imagerie Abdominale. Il s'agit de reconstruire des organes �mous� de l'abdomen tels

que le foie, la rate, le rectum, la vessie, la prostate et les reins à des �ns de diagnostic (vo-

lumétrie, morphométrie,..) ou de plani�cation thérapeutique (radiothérapie, chirurgie,..).

Plus précisément ce travail se fera dans le cadre de la thèse de J. Costa et du projet eu-

ropéen MAESTRO et en étroite collaboration avec la société DOSISOFT. On poursuivra

également la collaboration avec l'IRCAD pour prendre en compte les cas les plus di�ciles

de segmentation du foie (résection hépatique partielle,...) mais aussi pour suivre l'évolution

des lésions hépatiques au cours du temps.

4. Simulation de chirurgie On poursuivra les travaux en commun avec les équipes AL-

COVE et EVASION a�n de mettre en place une plate-forme logicielle permettant de mettre

en oeuvre de manière e�cace et aisée les di�érents composants logiciels (détection de col-

lision, retour d'e�ort, déformation des tissus mous, rendu visuel) d'un simulateur de chi-

rurgie. De plus, dans le cadre du projet européen ODYSSEUS, regroupant l'IRCAD et les

industriels SIMSURGERY et STORZ on mettra en oeuvre à partir de cette plate-forme

logicielle un simulateur de chirurgie abdominal.
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Curriculum Vitae

Hervé Delingette

Projet Epidaure - INRIA Sophia-Antipolis

2004, Route des Lucioles BP 93

06 902 Sophia Antipolis Cedex

Tel: +33 4 92 38 77 64

Fax: +33 4 92 38 76 69

Mel : Herve.Delingette@inria.fr

38 ans, marié

FORMATION

1993-1994 - Doctorat (Modélisation, Déformation et Reconnaissance d'objets tridimension-

nels à l'aide de maillages simplexes) présenté à l'École Centrale de Paris (en
Génie des systèmes) et obtenu avec une mention très honorable et les félicita-
tions du jury.

1986-1989 - Diplôme d'ingénieur de l'École Centrale de Paris, option Robotique.
1984-1986 - Baccalauréat C (mention Très Bien). Classes préparatoires Lycée Carnot (Di-

jon).

PARCOURS PROFESSIONNEL

depuis Mai 2005 - Responsable de l'action d'envergure nationale CARDIOSENSE3D : modélisa-
tion électromécanique du coeur

Juin 2002 - Directeur de Recherche à l'INRIA Sophia-Antipolis

Septembre 1994 - Chargé de Recherche deuxième classe au sein de l'équipe Epidaure à l'INRIA
Sophia-Antipolis

Depuis 1994 - Activité de consultant scienti�que pour plusieurs entreprises (l'Institut
Fran cais du Pétrole, Philips Research Paris, Data Proxima, etc)

1992-1993 - Chercheur pendant 7 mois aux laboratoires d'interface homme-machine (Hi-
Labs) de Nippon Telegraph and Telephone (NTT) à Yokosuka (Japon) :
Modélisation et animation de modèles déformables et adaptatifs

1989-1992 - Chercheur au Robotics Institute de Carnegie-Mellon University à Pitts-
burgh (Etats-Unis) au titre de boursier Lavoisier puis de V.S.N.A. : Reconstruc-
tion 3D d'échantillons rocheux (ProjetMars Rover �nancé par la NASA) et
reconnaissance d'objets tridimensionnels
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ACTIVITÉ DE RECHERCHE
Prix d'Excellence - Co-lauréat du prix du meilleur article de la conférence IEEE Robotics and

Automation à Séoul en 1991
- Co-lauréat du prix Laval Virtual section médecine en 1999

Comité de Programme - ECCV, ICPR, MICCAI, IMRV, VRIC, ISMS, FIMH, CASA, RECPAD, CFM,
several workshops

Comité de Lecture - Eurographics, SIGGRAPH, ICCV, CVPR, IPMI, VBC
Area Chair - MICCAI 2004
Chair - Co-organisateur de la conférence IS4TM à Juan-les-Pins en juin 2003
Encadrement - Encadrement de 12 stagiaires niveau MASTER et co-encadrement de 11 doc-

torants

Responsabilité Locale - Depuis 2002, membre du comité d'utilisation des moyens informatiques de
l'unité de recherche de Sophia-Antipolis

Responsabilité Nationale - Directeur Scienti�que d'une école d'été internationale CIMPA-UNESCO sur le
thème de la Réalité Virtuelle à Nice en 1995

- Co-animateur du groupe de travail "Réalité Virtuelle" du pôle PRC-CHM géré
par le CNRS de 1994 à 1998.

- Organisation et Animation de l'action incitative INRIA (1997-1999) sur le
thème de la simulation de chirurgie, groupant 5 projets sur 3 sites.

- Membre de la Commission d'Evaluation de l'INRIA (2004-2005).
Visibilité Internationale - Co-auteur d'un chapitre de livre pour un volume de la série "Handbook of

Numerical Analysis"
- Articles invités dans le magazine "Communications of the ACM" et "Procee-
dings of the IEEE"

- Index de Citation : 609 (citeseer.ist.psu.edu)
- Nombreuses conférences invités lors de conférences (CURAC'04,DIMACS'03,
CFM'03, Swiss CO-ME, WDM'03, etc) ou lors de visite à des laboratoires
de recherche (Carnegie-Mellon University, CaseWestern University, University
of Wisconsin, Université Hébraique de Jérusalem et Université Ben-Gourion,
Siemens Corporate Research, Philips Research,etc)

- Membre de 23 jurys de thèse dont 4 à l'étranger (Canada, UK, Dane-
mark,Finlande)

Activité de Transferts - Projet Européen Roboscope (1998-2000)
- Projet Européen MASTER (sous-contractant de l'IRCAD) (1997-1999)
- Projet Européen ODYSSEUS (2004-2008)
- Philips research Paris : activité de conseil et de transfert de logiciel
- Contrats avec IFREMER, DATA PROXIMA
- Co-fondateur de la société QUANTIFICARE
- Dépôt de 2 brevets

95



Curriculum Vitae

ACTIVITÉ D'ENSEIGNEMENT

Depuis 2000 - Co-Responsable du cours d'un module de 24h du DEA I3 à l'université d'Orsay
Depuis 2002 - Responsable d'un cours de 15h au sein de l'école doctorale de l'université de

Nice Sophia-Antipolis ( Master IGMMV)
Depuis 1995 - Intervenant (12h) dans un module de 3ème année de l'Ecole Centrale de Paris

commun avec le Master MVA
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Livres et Actes de Conférence

1. N. Ayache and H. Delingette, editors. Proceedings of the International Symposium on Surgery

Simulation and Soft Tissue Modeling, volume LNCS 2673 of Lecture Notes in Computer Science,
Juan-les-Pins, France, June 2003. Springer-Verlag.

2. B. Mafart, H. Delingette, and G. Subsol, editors. Three Dimensional Imaging in PaleoAnthropology

and Prehistoric Archeology, Liege, Belgium, 2002. BAR International Series 1049.

Thèse

1. H. Delingette. Modélisation, Déformation et Reconnaissance d'objets tridimensionnels a l'aide de

maillages simplexes. Thèse de sciences, Ecole Centrale de Paris, July 1994.

Chapitres de Livre

1. Nicholas Ayache, Stéphane Cotin, and Hervé Delingette. Surgery simulation with visual and haptic
feedback. In Y. Shirai and S. Hirose, editors, Robotics Research, the Eigth International Symposium,
pages 311�316. Springer, 1998.

2. H. Delingette and N. Ayache. Soft tissue modeling for surgery simulation. In N. Ayache, editor,
Computational Models for the Human Body, Handbook of Numerical Analysis (Ed : Ph. Ciarlet),
pages 453�550. Elsevier, 2004.

3. H. Delingette and G. Subsol. L'image dans la réalité virtuelle. In Nouvelles Interfaces Homme-

Machine, number 18 in ARAGO. Observatoire Français des Techniques Avancées, 1996.

4. M. Sermesant, H. Delingette, and N. Ayache. Biomechanics Applied to Computer-Aided Diagnosis

and Surgery, chapter Electromechanical Modelling of the heart for application to therapy planning.
Research Signpost Publisher, 2005.

Articles de revues avec comité de lecture

1. N. Ayache, S. Cotin, H. Delingette, J.-M. Clément, J. Marescaux, and M. Nord. Simulation of
endoscopic surgery. Journal of Minimally Invasive Therapy and Allied Technologies (MITAT),
7(2):71�77, July 1998.

2. O. Clatz, H. Delingette, E. Bardinet, D. Dormont, and N. Ayache. Création d'un modèle bio-
mécanique spéci�que du cerveau par l'analyse d'images et son application à la neurochirurgie
stéréotaxique. Mecanique et Industrie, 4(4):429�433, 2003. Numéro spécial CFM 2003.

3. S. Cotin, H. Delingette, and N. Ayache. Real-time elastic deformations of soft tissues for surgery
simulation. IEEE Transactions On Visualization and Computer Graphics, 5(1):62�73, January-
March 1999.

97



Liste des Publications

4. S. Cotin, H. Delingette, and N. Ayache. A hybrid elastic model allowing real-time cutting, deforma-
tions and force-feedback for surgery training and simulation. The Visual Computer, 16(8):437�452,
2000.

5. S. Cotin, H. Delingette, N. Ayache, J.M. Clement, J. Marescaux, and M. Nord. Simulation active
de chirurgie endoscopique. Revue Européenne de Technologie Biomédicale (RBM), 19(5):167�172,
1997.
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IEEE : Special Issue on Surgery Simulation, pages 512�523, April 1998.

7. H. Delingette. General object reconstruction based on simplex meshes. International Journal of

Computer Vision, 32(2):111�146, September 1999.

8. H. Delingette and N. Ayache. Hepatic surgery simulation. Communications of the ACM, 48(2):31�
36, February 2005.

9. H. Delingette, M. Hébert, and K. Ikeuchi. Shape representation and image segmentation using
deformable surfaces. Image and Vision Computing, 10(3):132�144, April 1992.

10. H. Delingette and J. Montagnat. Shape and topology constraints on parametric active contours.
Computer Vision and Image Understanding, 83(2):140�171, 2001.

11. J.-L. Dugelay, K. Fintzel, S. Valente, and H. Delingette. Clonage de visage et spatialisation video :
Outils pour la téléconférence virtuelle. Traitement du Signal, 16(1):60�72, July 1999.

12. C. Forest., H. Delingette, and N. Ayache. Removing tetrahedra from manifold tetrahedralisation :
application to real-time surgical simulation. Medical Image Analysis, 9(2):113�122, April 2005.

13. M. Hébert, H. Delingette, and K. Ikeuchi. Shape representation and image segmentation using
deformable surfaces. IEEE Transactions on Pattern Analysis and Machine Intelligence, 17(7),
June 1995.

14. J Marescaux, J M Clement, V Tassetti, C Koehl, S Cotin, Y Russier, D Mutter, H Delingette, and
N Ayache. Virtual reality applied to hepatic surgery simulation: the next revolution. Annals of

Surgery, 228(5):627�34, November 1998.

15. J. Montagnat and H. Delingette. Globally constrained deformable models for 3D object recons-
truction. Signal Processing, 71(2):173�186, 1998.

16. J. Montagnat and H. Delingette. 4d deformable models with temporal constraints : application to
4d cardiac image segmentation. Medical Image Analysis, 9(1):87�100, February 2005.

17. J. Montagnat, H. Delingette, and N. Ayache. A review of deformable surfaces: topology, geometry
and deformation. Image and Vision Computing, 19(14):1023�1040, December 2001.

18. J. Montagnat, M. Sermesant, H. Delingette, G. Malandain, and N. Ayache. Anisotropic �ltering for
model-based segmentation of 4d cylindrical echocardiographic images. Pattern Recognition Letters

- Special Issue on Ultrasonic Image Processing and Analysis, 24(4-5):815�828, February 2003.

19. G. Picinbono, H. Delingette, and N. Ayache. Modèle déformable élastique non-linéaire pour la
simulation de chirurgie en temps réel. Les Comptes Rendus de l'Académie des Sciences (CRAS),

C.R. Biologies, 325(4):335�344, 2002.

20. G. Picinbono, H. Delingette, and N. Ayache. Non-linear anisotropic elasticity for real-time surgery
simulation. Graphical Models, 65(5):305�321, September 2003.

21. G. Picinbono, J-C. Lombardo, H. Delingette, and N. Ayache. Improving realism of a surgery
simulator: linear anisotropic elasticity, complex interactions and force extrapolation. Journal of

Visualisation and Computer Animation, 13(3):147�167, july 2002.

22. A. Pitiot, H. Delingette, P.M. Thompson, and N. Ayache. Expert knowledge guided segmentation
system for brain MRI. NeuroImage, 23(supplement 1):S85�S96, 2004. Special Issue: Mathematics
in Brain Imaging.
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23. G. Quatrehomme, S. Cotin, G. Subsol, H. Delingette, Y. Garidel, G. Grévin, and M. Fidrich. A
fully three-dimensional method for facial reconstruction based on deformable models. Journal of

Forensic Sciences, 42(4):649�652, July 1997.

24. David Rey, Gérard Subsol, Hervé Delingette, and Nicholas Ayache. Automatic detection and
segmentation of evolving processes in 3D medical images: Application to multiple sclerosis. Medical
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