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Tél : int+ 33 5 46 45 83 25, Fax : int+ 33 5 46 45 82 42

vincent.courboulay@univ-lr.fr

Résumé L’évaluation non invasive de la fonction cardiaque présente un intérêt majeur pour le
diagnostic et le suivi de pathologies cardio-vasculaires. L’IRM cardiaque marquée (ou taggée)
permet de mesurer des paramètres anatomiques et fonctionnels du myocarde. Ce protocole fait
apparâıtre sur les images des séquences temporelles cardiaques Petit-Axe (PA) et Grand-Axe
(GA) une grille se déformant avec le myocarde. Le suivi de cette grille permet ainsi d’estimer
le déplacement intramyocardique. L’objectif de notre étude est de rendre robuste le suivi auto-
matique de la grille de tags à la fois sur les séquences PA et GA. La méthode que nous avons
développée pour le suivi de la grille de tags utilise un modèle de contour actif dont l’énergie
image se construit grâce à une diffusion sélective permettant la sauvegarde de l’information de
tag au détriment du reste. Cette approche permet l’obtention de résultats satisfaisants à la fois
en terme de précision, de robustesse, de reproductibilité et de rapidité.

Mots clés Détection et suivi, Robustesse, Reproductibilité, Diffusion, IRM, Tagging.

1 Introduction

L’IRM de marquage tissulaire (tagged MRI) est actuellement la seule modalité en imagerie car-
diaque autorisant une estimation quantitative de la déformation intramyocardique. Cette technique
permet la génération non invasive de bandes sombres (tags) au niveau du myocarde, se déformant au
cours du temps avec le mouvement de contraction du Ventricule Gauche (VG) (i.e. de la télédiastole
à la télésystole) représentant à lui seul 80% de la fonction cardiaque. Cette technique présente
néanmoins un inconvénient certain, dans la mesure où le protocole d’acquisition entrâıne une perte
des qualités images caractéristiques de l’IRM conventionnelle, en particulier au niveau du contraste.
Ainsi donc, les méthodes habituelles intervenant dans la détection et le suivi de structure (ici les
bandes sombres) sont difficilement applicables en tant que telles, et ce en raison de leur mauvaise
adaptation à la problématique image. Bien qu’ayant fait l’objet de nombreuses recherches au cours
des 20 dernières années, les différentes méthodes d’analyse mises en place sur les séquences d’IRM
cardiaques marquées n’ont pas permis, à ce jour, l’utilisation en routine clinique de cette modalité.
Les approches développées sont multiples et font appel à des cadres théoriques variées permettant,
d’une part, une estimation directe du champ de déformation ventriculaire gauche (mesure de flot op-
tique [18,8,5], recalage d’images [2,17], mesure de phase locale [16,9]) et, d’autre part, une estimation
indirecte de ce même champ par détection et suivi du motif de marquage au moyen de modèles de
contours actifs [14,21,1] (entre autres), de l’exploitation du profil gaussien des tags [3] (entre autres)
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ou bien encore de l’utilisation de l’information spectrale [22,7]. Il reste néanmoins difficile de trouver,
parmi ces approches, une technique intégrant à la fois les contraintes liées aux propriétés images
des IRM cardiaques marquées ainsi que celles liées à une utilisation en routine clinique des outils
développés (automatisme, rapidité des acquisitions et des traitements, robustesse, précision).

Fig. 1. Quelques images d’une séquence Petit-Axe (PA) acquises en IRM cardiaque marquée (de la télédiastole
à la télésystole).

C’est dans cette optique d’application en routine clinique que nous proposons, dans cet article,
une méthode de détection et de suivi robustes de la grille de tags au moyen d’un modèle simple de
contours actifs [13]. La problématique centrale est de définir une énergie image adaptée issue d’une
carte de potentiels suffisamment précise pour assurer une bonne robustesse de l’approche vis-à-vis du
rapport entre l’énergie externe et l’énergie interne du modèle. Pour ce faire, nous proposons de mettre
en place un processus de diffusion sélectif fondé sur l’utilisation d’une équation aux dérivées partielles
(EDP) particulière issue de la théorie de l’information et récemment appliquée à l’image en niveaux
de gris [11]. Nous montrons, en particulier, qu’une paramétrisation de cette équation intégrant des
connaissances a priori sur le motif à restaurer permet de préserver l’information de tag au cours du
processus de diffusion. Ces travaux font suite à ceux présentés dans [10] et [12].

La section 2 de l’article s’articule autour d’une présentation rapide de l’EDP utilisée pour la
restauration1. La section 3 présente la paramétrisation de cette équation de diffusion pour une appli-
cation à la restauration des IRM cardiaques marquées et enfin, la section 4 est une présentation des
résultats de détection et de suivi du motif de marquage au cours du temps, accompagnée de quelques
éléments de quantification de la robustesse et de la reproductibilité de la méthode.

2 Equation de diffusion sélective

Soit ψ : R2 × R+ → R la fonction luminance associée à une image scalaire.

Diffuser l’information contenue dans l’image, c’est, entre autre, considérer un problème de mini-
misation d’une fonctionnelle E associée à ψ [4] qui a pour solution dans le cas des images scalaires,
la juxtaposition de deux équations de la chaleur 1D orientées l’une dans la direction orthogonale au
gradient de l’image, et l’autre dans la direction tangente.

∂ψ

∂t
=

φ′(‖∇ψ‖)
‖∇ψ‖ ψξξ + φ′′(‖∇ψ‖)ψηη , (1)

où η = ∇ψ/‖∇ψ‖ et ξ⊥η.

Cette EDP se caractérise par un effet diffusif anisotrope effectué dans les directions privilégiées
ξ et η et permet un débruitage de l’image. Cependant, elle ne permet pas la prise en compte de
connaissances a priori sur d’éventuels motifs à préserver (orientations par exemple).

Nous nous proposons donc d’utiliser une EDP différente issue de la physique de la mesure [6]
et dont l’aspect théorique fait l’objet d’une autre contribution de mêmes auteurs aux TAIMA 2005
comme précisé plus haut. En considérant les mêmes notations que précédemment, cette EDP est alors
la suivante :

∂ψ

∂t
=

1
2
(∇−A).(∇−A)ψ . (2)

1 La théorie sur ce point fait l’objet d’un développement complet dans une seconde contribution des mêmes
auteurs au TAIMA’05 intitulée ”Une approche informationnelle de la restauration d’images”.
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La particularité de cette EDP est d’intégrer un opérateur A associé à un potentiel vecteur permet-
tant de contraindre la diffusion le long de lignes de niveaux données de l’image et donc d’imposer une
sélectivité au processus de diffusion dépendant de connaissances a priori sur les motifs à préserver.

C’est cette équation que nous nous proposons de paramétrer dans la section suivante, afin de
l’utiliser pour la génération de cartes de potentiels adaptées à notre problématique de détection et de
suivi de la grille de tags en IRM cardiaque marquée.

3 Paramétrisation de l’équation de diffusion

Le but poursuivi par la méthode de diffusion mise en oeuvre dans le cadre de la problématique
de détection et de suivi du motif de marquage en IRM cardiaque marquée peut se résumer en deux
points : (i) éliminer l’information non pertinente (diffuser en dehors des tags) et (ii) préserver les
motifs de marquage (ne pas diffuser les tags).

La particularité du motif de marquage, résultat du protocole d’acquisition défini au CHU d’Angers
par les radiologues, nous amène à prendre en compte des caractéristiques précises quant à la restau-
ration des IRM cardiaques marquées. En effet, les tags intègrent l’image de manière périodique, avec
un espacement et une épaisseur connus, et surtout possèdent une orientation moyenne égale à ±
45̊ . Cette dernière propriété est particulièrement intéressante dans le sens où il est alors possible de
caractériser chaque ligne de tags par deux gradients moyens qui leur sont propres : un premier orienté
à θtag + π/2 et l’autre à θtag + 3π/2 (Figure 2).

θtag1 θtag2

(a) θtag1=45° (b) θtag2=135°
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Fig. 2. Gradients caractéristiques des lignes de tags (à gauche) et construction géométrique de Aψ et ∇ψ (à
droite).

Nous proposons donc de prendre en compte l’orientation moyenne des gradients des tags afin de
pondérer la diffusion localement en intégrant cette propriété dans la construction de l’opérateur A.
Ainsi, afin d’obtenir un vecteur A adapté, nous proposons de partir de la construction géométrique
illustrée par la Figure 2 représentant, au pixel courant, le gradient associé ainsi que le vecteur A. L’idée
sous-jacente est d’utiliser l’angle θ, caractéristique de la différence d’orientation entre le gradient local
∇ψ et A, comme facteur de pondération de la diffusion. A partir de ces considérations géométriques,
et compte-tenu des notations utilisées, nous pouvons donc exprimer A dans le repère global (i, j) sous
la forme d’un opérateur particulier donné par :

A = ∇. cos θ +∇⊥3π
2

. sin θ , (3)

avec θ l’angle relatif entre Aψ et ∇ψ et ∇⊥3π
2

ψ le vecteur orienté à 3π/2 du vecteur ∇ψ.

Cette approche pour la construction de A permet donc bien de réaliser une diffusion sélective
paramétrée par la différence d’orientation locale entre le gradient de l’image et A. Si maintenant,
nous imposons l’orientation θ′ de A de manière cohérente par rapport aux orientations locales des
tags (Figure 2), il sera alors possible de diffuser l’image tout en préservant la grille de marquage.
En pratique, la méthode proposée pour le calcul de l’orientation locale de A se fonde sur l’analyse
du voisinage du pixel courant (calcul des valeurs propres et vecteurs propres sur un voisinage 5 × 5
du pixel courant) dans le but d’augmenter la cohérence et la précision du vecteur solution selon une
méthode présentée dans [19]. Cette approche s’avère cependant très sensible au bruit et surtout à
l’effacement des tags. Dans ce dernier cas, le manque de contraste entre un tag et le reste de l’image
rend difficile l’estimation de l’orientation de A. Pour pallier ce problème, nous proposons d’effectuer
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le calcul non pas directement dans l’espace image, puisqu’il peut être source d’erreur, mais dans
l’espace de Fourier (Figure 3), où l’information tag est débruitée et utilisable à tout instant de la
systole ventriculaire [22].

Fig. 3. Egalisation d’histogramme (a), FFT (b), multiplication par masques (c), FFT inverses (d) et filtrages
directionnels de type dérivée seconde (e).

Plus précisément, l’application d’un masque elliptique sur les pics fréquentiels caractéristiques
du motif de marquage en grille, suivi d’une transformée de Fourier inverse, permet l’obtention de
deux images sur lesquelles l’information de tag devient beaucoup plus exploitable pour le calcul de
l’orientation locale de A.

4 Génération de cartes de potentiels pour la détection et le suivi du
motif de marquage

La Figure 4 présente les résultats obtenus en terme de préservation des motifs de marquage
orientés à 45̊ sur des IRM de marquage tissulaire. Le pas d’échelle est dt = 0.2 pour un nombre
d’itérations égal à 60. Afin de montrer des résultats appréciables visuellement, nous avons choisi de
ne traiter qu’une direction des tags sur les images extraites de séquences complètes.

Image originale Image diffusée Image originale Image diffusée

Fig. 4. Préservation des tags orientés à 45̊ par le processus de diffusion proposé sur une IRM cardiaque
marquée en télédiastole (à gauche) en télésystole (à droite).

Comme nous pouvons le voir sur la Figure 4, le schéma de diffusion rend possible l’élimination
progressive des artéfacts dus au bruit et également de l’information de l’image non relative aux tags
(i.e. comprise entre deux lignes de tags consécutives).

De plus, le fait que A soit calculé de manière locale sur un voisinage particulier rend effectivement
possible l’application du processus pour des instants différents de l’instant initial de contraction :
la déformation locale étant prise en compte, le schéma de diffusion reste efficace durant toute la
contraction systolique.

L’intégration de ces cartes de potentiels ainsi obtenues dans un modèle de contour actif classique,
permettant la déformation d’une grille virtuelle sur le VG [10], conduit aux résultats de détection et
de suivi présentés Figure 5.
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Fig. 5. Détection et suivi de la grille de tags sur une séquence PA (à gauche) et Grand-Axe (GA) (à droite),
entre la télédiastole et la télésystole.

Une analyse quantitative de ces résultats selon un protocole de quantification de l’erreur globale
de détection commise sur une séquence complète de 30 images (au sens du pourcentage de pixels de
la grille virtuelle mal positionnés dans la zone ventriculaire gauche) effectuée par un expert médical,
montre une bonne précision de la méthode (Figure 6), puisque pour la paramétrisation optimale,
l’erreur de détection n’est que de 4% en moyenne. Cette approche se caractérise également par une
bonne robustesse intra-patient et une bonne reproductibilité. En particulier, une variation de 40%
du rapport des poids donnés aux énergies interne et externe est nécessaire pour que la précision de
la détection et du suivi de la grille devienne insuffisante (supérieur à 15% comme le montre la Figure
6).
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Fig. 6. Variation de l’erreur de détection moyenne en fonction du rapport entre l’énergie interne et l’énergie
externe (à gauche) et variation de la moyenne sur 10 patients de l’erreur globale de détection de la grille de
tags en fonction du niveau de coupe considérée (à droite).

Enfin, cette méthode a été testée sur un ensemble de 10 patients sans modifier la paramétrisation
optimale obtenue pour l’analyse de la séquence du premier d’entre eux. Dans chaque cas, les résultats
ont été jugés satisfaisants par l’expert médical du CHU d’Angers et, quantitativement parlant, le
taux d’erreur globale en terme de détection reste faible (moins de 4%) (Figure 6).

5 Conclusion

Nous avons présenté dans cet article une méthode de restauration de l’information de tag fondée
sur l’utilisation d’une EDP paramétrable et permettant la prise en compte de caractéristiques géométriques
propres aux IRM de marquage tissulaire. Nous avons également proposé une analyse quantitative de
notre approche, permettant de mettre en évidence la robustesse et la reproductibilité de la méthode
de détection et de suivi de la grille de tags par un modèle de contours actifs intégrant les images res-
taurées (ou préservées) comme cartes de potentiels. Le temps de traitement d’une séquence complète
est à l’heure actuelle d’environ 15 minutes sur un Pentium III cadencé à 900 MHz et possédant 512
Mo de RAM.

Base Médian Apex

[20] (12 patients) 5.9 ± 0.4 6 ± 0.3 4.65 ± 0.2
[15] (31 patients) 5.0 ± 1.3 4.3 ± 1.1 4.2 ± 1.6

Notre estimation (10 patients) 5.7 ± 0.5 4.9 ± 0.7 4.3 ± 0.9

Tab. 1. Comparaison des valeurs moyennes (± l’écart-type (SD)) des déplacements radiaux (en mm) entre
deux études de référence et nos résultats. Une valeur positive indique un déplacement vers l’intérieur du
myocarde).
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Enfin, les premiers résultats d’estimations quantitatives de divers paramètres caractéristiques de
la contraction ventriculaire (déplacements, torsion, déformations), réalisées sur un ensemble de 10
patients sains, sont particulièrement encourageants au regard de la littérature médicale (Tableau 1).
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