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Résumé —La qualité des champs de vecteurs est primordialéR&-TD cardiaque pour le calcul des images
paramétriques telles ques cartographies des angles d’azimut et d’élématsd pour la tractographie des fibres
myocardiques. Dans cette communication, une méttaakerpolation avec réduction du bruit pour dearops de
vecteurs propres principaux 3D est proposée. Lahoadét localise d’'abord les vecteurs bruités ensatili des
propriétés statistiques locales du champ de vestpurs élimine les vecteurs bruités et en méme@danterpole et
reconstruit simultanément le champ de vecteuraidd’du modeéle Thin Plate Spline (TPS). Les résutthtenus
montrent que la méthode proposée permet d’augmémtegsolution du champ de vecteurs tout en rédtiisa
I'influence du bruit, générant ainsi des cartogreplles angles d’azimut et d’élévation plus proateeta réalité, et
des fibres myocardiques plus denses, plus longygasecontinues.

Abstract — The quality of vector fields in human cardiac-BIRI is primordial for calculating parametric image
such as azimuth angle maps and elevation angle,magsfor myocardial fiber tracking. In this paparnoise-
reduced interpolation method is proposed for 3bnpry eigenvector fields. This method first locatizbe noise-
corrupted vectors using local statistical propertévector fields, and then removes the noisedpbed vectors and
at the same time interpolates and reconstructsitsiraously the vector fields using Thin Plate SpfPS) model.
Experiments and results show that the proposedadetliows us to obtain higher resolution of vedtelds while
reducing noise, thus generating azimuth angle nsapb elevation angle maps closer to reality, andimgak
myocardial fibers denser, longer and more contisuou

1 Introduction myocarde, il devient nécessaire d’interpoler lenghae
ecteurs 3D. Ceci est d’autant plus vrai lorsquititise

fie méthode du type streamlining pour reconstdaire
structure des fibres a partir du champ de vecteurs
ropres principaux, ou lorsque I'on n’a pas la pukt®

e revenir aux champs de tenseurs ou aux images
s . . ondérées en diffusion. L'interpolation directe des
IRM'-:-.D clerebrale oudcar?Laqued pOL:r reczgtruhlre hamps de vecteurs bruités engendre cependant des
visualiser la structure des fibres dans la matache o o s erronés. Nous proposons dans cet articde u

du cerveau —ou qlans le .myocard.e, on. _reallse @pproche d’interpolation avec réduction du bruiramt
tractographie des fibres (« fiber tracking ») atipates sur les champs de vecteurs

champs de vecteurs propres principaux des tenseurs Le filtre pour les données de vecteurs le plus

diffusion. . - . o
; . . N . . opulaire est le filtre médian [3], largement s#lipour
L'IRM-TD cardiaque étant tres sensible au bruit e upprimer le bruit impulsionnel. Pour améliorer ses

aux artefacts [2], les champs de vecteurs pmpr%%rformances dans la suppression du bruit additif
I

L'imagerie par résonance magnétique du tenseur é
diffusion (IRM-TD) est une technique d’'imagerie
récente qui permet d’'étudier les propriétés straetias
des tissus fibreux via la mesure de la direction d
diffusion des molécules d'eau dans les tissus Hh].

gggc;&zux d:SSSg?f':tss Sr?ur:tsik;gftssu? %es S;ﬁgrsaec ussien, le filtre médian de vecteurs a été caenbin
9 ec le filtre linéaire [3] ou étendu au filtre ned

tractographie des fibres. Par conséquent_, le delgei ondéré de vecteurs [4]. Dans [5], un filtre di@mhel
des champs de vecteurs est une etape importante pﬁg vecteurs a été proposé pour corriger les vecuir

rela3<¢r les contraintes sur 'Iacqwsmon' anst @@8Ir — couleur avec directions atypiques. Des méthodes
ameliorer la tractographie des fibres et son

) r . : . .. variationnelles sont également reportées dans la
interprétation. En outre, du fait des problemesights littérature [6-9] pour débruiter des données véeties.

a Ialcqwsmpn IEQM,['TD cardlague chtezl 'tfl‘t’”,‘m?;s les Des méthodes d’interpolation des champs de vecteurs
voxels representant le myocarde sont plutot epars e o, oy Tp ont 6té proposées dans le méme temps.

myocardg appara_Tt di_scontinu,_ incohé_rent avec IeIﬁans [10], les composantes des vecteurs propres
observations physiologiques. Afin de mieux déclae '
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principaux sont interpolées en tenant compte d'une 1 M4
pondération définie par les valeurs de l'aniso&opi d(XO’yO’ZO):WkZ;(XDXk+y0yk+Zozk) (1)
fractionnaire (FA). Un autre critere d'interpolatio )

Si I'on considere des vecteurs unitaires, le produi

sélective propre est proposé dans [11]; il utilise . N )
prop prop [11]; S scalaire x,x, +y,y, +z,z reflete le cosinus de l'angle

produit scalaire comme valeur de seuil pour déciler ) o
poids & affecter aux vecteurs propres. Ces méthmates €Ntre V(% ¥o.2,,) et (X, ¥,.%.) . Linhomogeénéité de
cependant un inconvénient: en pratiqgue, legecteurs indique alors le cosinus moyen des awgite
composantes d'un vecteur sont corrélées, et cettéx,,y, z, ) €t ses voisins; sa valeur est comprise entre -
corr(:}la_tlon,n est pas exploitee si chaque compeszstt 1 et 1 (I'angle entre deux vecteurs appartie[Q&E]).
traitée indépendamment. L . "
Nous proposons une nouvelle méthode d'interpolation,'\.lo.us pouvons ainsi d,e'_[ermmer Iesl vecteu,rs ,t_)rgtmes
avec réduction du bruit pour les champs de tensaurs définissant la limite inférieuré, de Ihomogenelte de
IRM-TD. Le débruitage est basé sur un mécanisme qUifCteurs. Quand(x,y, z,) est plus petite qué, le
opére uniquement sur les vecteurs bruités au legird VECtEUrv(x,,Y,,z,,) est considéré comme incohérent par
sur I'ensemble des vecteurs. L'interpolation s’'dppu rapport a ses vecteurs voisins, et donc comme un
sur le modele Thin Plate Spline (TPS) [12] qui e’tpl vecteur bruité de la fenétre. Afin d’éviter de mendes
la corrélation entre les composantes d’'un vectdur gecteurs frontaliers du myocarde comme des vecteurs
minimise I'énergie du champ de déplacement. Lhbruités, une deuxiéme fenétre, plus grande, difédti
méthode commence par localiser et supprimer €8 'homogénéité d’'un vecteur est plus petite qee |
vecteurs bruités en utilisant un critere d'homogéné limites inférieures des deux fenétres, il est cbérg
vectorielle, puis reconstruit les vecteurs bruitgs comme bruité.
interpole le champ de vecteurs a I'aide du mod&& T
dans un volume local choisi. 29 Modele TPS
Une fois les vecteurs bruités localisés, ils sont
. . . . eliminés et ensuite reconstruits par interpolatiguartir
2 Interpolation TPS avec reduction du bruit de leurs voisins. Dans la présente étude, le modéle
Le schéma d'interpolation avec réduction du brsit e d’interpolation TPS est choisi pour sa propriéte de
donné Fig. 1. Il comprend deux opérations pringigal Vvariation lisse [12] et pour exploiter la corrétatientre
() la localisation des vecteurs bruités et (ii) lales composantes des vecteurs et la corrélatioe éxdr
reconstruction de vecteurs et l'interpolation dansh de  points de contrdle (reperes).
vecteurs par le modele TPS. Le terme «thin plate spline» fait référence a une
analogie avec la flexion physique d'une plaque d@aim
mince. Le TPS est initialement proposé pour lelagea
d'images lorsqu’'on connait des points de contrdle,
F— souvent épars et irréguliers, dans I'image originel
e dans limage déformée [12][13][14]. Il permet de
nierpolés o calculer un champ de vecteurs de déplacement & part
des vecteurs de déplacement issus des points de
contrble. Dans ce qui suit, nous assimilons le ghdm
vecteurs propres principaux en IRM-TD au champ de
Fig. 1 Diagramme d'interpolation avec réduction dubruit des vecteurs de déplacement ; et utilisons le model8 TP
champs de vecteurs principaux. pour restaurer les vecteurs bruités et pour auggméant
résolution des champs de vecteurs propres principau
épars et irréguliers.
21 Localisation des vecteurs bruités L'interpolation TPS en 3D est définie par I'équatio
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Dans une zone locale du myocarde, les exploratior%) '
physiologiqus [15] nous apprennent que la direction
d'un vecteur propre principal donné ne doit pa® étr f(x,y,z)=al+axx+ayy+azz+iwiu [P -(xy,2)] (2)
fortement différente de celle de ses voisins. Pour =
guantifier la corrélation entre vecteurs voisin®us
introduisons la notion d'homogénéité de vecteufimigé ou f(x,y,z) est le vecteur de coordonnégsy,z), P
via le produit scalaire. Considérons une fenétreadle  représente les coordonnées des points de congble,

MxMxM . En dénotant le vecteur courant pard,a.a,,a sont les coefficients de la transformation
V(%Yo 2,,) €t les voisins de ce celui-ci paraffine globale, etw représente les coefficients de la

v . o transformation locale et non-linéaire. Le termeples
{(Mxovozdh” , I'homogeneite des vecteurs dans Igmportant dans I'équation (2) est la fonction deseba
fenétre est définie par la somme des produits iseala radiale U(r) =|r E (xX* +y*+2z°)"?, qui est la solution
des vecteurs :



fondamentale de [I'équation biharmonique, et quiibres. L’angle d’élévation des fibres représerdaadle

garantit la minimisation de I'énergie de flexion: entre la fibre et le plan de section, et I'anglazitut

des fibres représente lI'angle entre la projectienla

1(f) :J.J.J'(f; Hf+f2e2f 42624 2f pkdydz (g fllbre dans le plan de section et 'axe est-ouesnéme
= plan.

ou r.1 etr, désignent les derivées partielles du
deuxieme ordre de la fonctiof(x,y,z), et 1 ,1_.etf les

dérivées mixtes du deuxieme ordre de la fonctior '
f(x,y,z). Minimiser I'énergie de flexion assure que les §
champs de vecteurs sont optimalement lisses selts c
mesure. Pour cette propriété, le modele TPS diéuti
afin de restaurer les vecteurs bruités et d’augendat
résolution des champs de vecteurs. <
Si un vecteur est identifie comme bruite, il est (@)
eliminé et les autres vecteurs de la fenétre durisis et
utilisés comme points de contréle dans linterpolat
par TPS pour la reconstruction des vecteurs éliginé
Pour une meilleure interpolation tout en réduidant
bruit, 'influence des vecteurs bruités doit eteluite le
plus possible. Donc, lorsqu'on choisit un point de
contrble pour la restauration et l'interpolatioh,faut
d’abord savoir si le vecteur en question est broité
non. Si oui, ce vecteur est abandonné dans le gsose
de restauration, sinon, il est pris comme un pdiat
contrble du modéle TPS. Plus précisément, pour ul
fenétre donnée, si le nombre de vecteurs bruités de:
cette fenétre est plus grand qu'un tiers du tots d %
vecteurs dans cette fenétre, la zone est considéi
comme une région sans orientation privilégiée. Dans
cas, aucun vecteur dans cette fenétre ne seradéodsi -
comme vecteur bruité. La zone sera alors traitéenu® ©)
une zone de vecteurs non-bruités, et sera interpol
directement.

3 Résultats et discussion

Afin d’évaluer la méthode proposée, des données |
champs de vecteurs sur le site
http://www.ccbm.jhu.edu/research/DTMRIDS.phgont
utilisées. A partir de ces champs de vecteurs,
cartographies des angles sont calculées, soL:
échantillonnées, et bruitées. La méthode est égalem
comparée avec la méthode bilinéaire. Le sous
échantillonnage est réalisé en prenant une colesane
deux, une ligne sur deux et une coupe sur deuwhrUin
gaussien additif est utilisé. Afin de mieux appréder
la performance et la robustesse de la méthode péepo
la tractographie des fibres est calculée a pamis drig. 2 Cartographies des angles et tractographiesed fibres
champs de vecteurs interpolés aussi bien par lagét myocardiques. La premiere ligne représente les cargwaphies
bilinéaire que par la méthode proposée. La méthiede des angles d’azimut, et la deuxiéme ligne les cag@phies des

. ez . ) . ngles d'élévation. (a) et (b): cartographies origales avant
tractographie utilisée est basée sur Ialgorithme dzous-échantiIIonnage et avant débruitage. (c) et)dapres sous-

streamline. échantillonnage et ajout du bruit (niveau du bruit de 3.2%). (e)
et (f) : résultats d’interpolation bilinéaire. (g) et (h) : résultats
Les performances de la méthode sont évaluéesd#terpolation et de debruitage par le modele TPS(i) et () :
partir des cartographies des angles d'azimut et gdactographies des fibres dans la zone 1 respectivent sans et
) A gt R - . avec l'interpolation avec réduction du bruit.
angles d’élévation, et a partir de la tractograptes

3




Les tailles des deux fenétres utilisées sont
respectivement 44 x4 et 6x6x 6. La Fig. 2 montre un
exemple des résultats obtenus. La zone 1 ou l'anglé
d’azimut change de 20 a 40 degrés (en jaune) devien
plus petite apres linterpolation bilinéaire pappart a 3.
I'original, et présente des artefacts de froisséméns
artefacts introduits par linterpolation bilinéairgont
encore plus visibles dans la zone 2 encadrée. Par
contraste, la cartographie des angles obtenue lavec
méthode proposée est tres proche de la référege (-
2a). De méme pour la cartographie des angles
d’élévation, qui varie de 25 degrés en endocarde a
degré au mur médial, et revient a 25 degrés emefEc ¢,
reflétant la rotation des fibres. Néanmoins
I'interpolation bilinéaire produit des artefacts de
froissement proche du contour du ventricule gauchg,
tandis que la cartographie générée par la méthode
proposée est tres proche de la référence. On peut
observer les mémes résultats avec la tractograjgse
fibres (zone 1). Les fibres sont plus rares danBida &
2()) et la couche de fibres intérieures (rouge) est
exposeée, tandis que les fibres dans la Fig. Afferaes o,
apres interpolation avec réduction du bruit, soenhb
plus denses, plus longues, et plus continues. uah&
rouge intérieure est mieux couverte par les fiore&:
extérieures.

_ 11.
4 Conclusion

Nous avons proposé une méthode d'interpolation avec
réduction du bruit pour les champs de vecteursrpsop 12.
principaux issus de I'RM-TD cardiaque. En réaltsan
simultanément l'interpolation et la réduction duibrla
méthode permet d’obtenir des champs de vecteuss plis.
cohérents et une meilleure résolution. Par conségue
les cartographies des angles d’azimut et d’élénaia
en résultent sont plus proches de la réalité. Dmené
les fibres calculées sont bien plus denses, phgules
et plus continues que celles obtenues sans instigol

ou avec interpolation bilinéaire.
15.
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