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RESUME

La Tomographie d’Impédance Electrique (TIE) est une technique non invasive qui
permet de visualiser des changements dans la distribution de conductivité électrique
d’une section du corps. Appliquée a I'imagerie du thorax, la TIE permet de voir les
changements de conductivité reliés aux variations de volume d’air dans les poumons
et de volume sanguin dans le coeur. Par le traitement d’image, on peut estimer
des paramétres cliniques comme la distribution de ventilation pulmonaire et la frac-
tion d’éjection. De méme, l'ingestion d’'un repas-test de conductivité supérieure a
la moyenne des tissus du thorax permet a la TIE de visualiser son passage dans
Pestomac, et d’estimer le taux de vidange gastrique. De nombreuses autres applica-
tions cliniques ont été proposées et, dans certains cas, évaluées par des études in vivo

sur de petits groupes de volontaires et de patients.

La technique de base consiste a disposer N électrodes (N = 16 ou 32) uniformément
autour de la section du corps a imager de fagon & définir un plan de coupe. Un
systéme d’acquisition de données applique un courant sinusoidal de faible amplitude
entre deux électrodes adjacentes et mesure les différences de potentiel entre les autres
paires d’électrodes. En réaffectant la paire d’électrodes par laquelle le courant est
appliqué, le systéme peut acquérir un ensemble de N(N — 3)/2 mesures linéairement
indépendantes, appelé trame. Les données de deux trames acquises a des instants dif-

férents permettent de reconstruire I'image des changements de conductivité survenus
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dans le milieu entre ces deux instants.

La configuration d’électrodes préconisée dans la quasi-totalité des applications est
celle décrite ci-dessus : N électrodes uniformément reparties a la périphérie du plan
de coupe. L’adhésion générale & cette configuration d’électrodes est due en partie &
des raisons historiques (exigence des premiers algorithmes de reconstruction d’images)
et aussi au fait que les études expérimentales en TIE sont presque toujours réalisées
sur des bassins cylindriques sur lesquels les électrodes sont uniformément réparties
sur la périphérie. L’optimalité Vde cette configuration d’électrodes n’a jamais été
démontrée dans un contexte d’applications cliniques. Notre projet de maitrise aborde
cet aspect de la TIE presque ignoré dans la littérature. En fait, notre projet pose la
question suivante : quelle est I'influence de la disposition physique des électrodes sur

les propriétés des images reconstruites ?

Pour répondre & cette question, nous avons comparé cing configurations d’électrodes

1) la configuration classique avec 16 électrodes uniformément reparties autour du
thorax, 2) deux configurations mixtes combinant des électrodes de surface et oe-
sophagiennes et 3) deux configurations asymétriques d’électrodes de surface. Pour
chaque configuration, nous avons d’abord simulé le processus d’imagerie par TIE en
utilisant des modéles numeériques du thorax. Des trames de mesures de TIE ont en-
suite été calculées pour une série de perturbations ponctuelles de conductivité situées

en divers endroits d’'un milieu homogéne cylindrique. Puis, des images de ces ob-
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jets ponctuels ont été reconstruites. Enfin, les images ont été traitées pour calculer

trois paramétres indicateurs de la qualité des reconstructions : la résolution spatiale,

Verreur de position de la perturbation et le changement de contraste.

Les résultats de cette étude nous indiquent que la configuration d’électrodes classique
reste un choix valable pour la plupart des applications mais que d’autres configu-
rations sont plus avantageuses pour explorer des régions spécifiques du thorax. Par
exemple, on obtient avec les configurations asymétriques une meilleure résolution spa-
tiale dans la région du thorax ou sont concentrées les électrodes. Ces configurations
seraient donc mieux adaptées que la configuration classique & I'imagerie de l'activité
cardiaque. L’utilisation combinée d’électrodes oesophagiennes et de surface apporte
des avantages importants : une meilleure résolution spatiale et une plus grande uni-

formité de contraste au centre du thorax.

Certains créneaux d’applications de la TIE, comme le monitoring respiratoire de
patients en soins intensifs, suscitent beaucoup d’intérét. Son acceptation par le mi-
lieu clinique dépend de la capacité des chercheurs & démontrer que les limites des
images obtenues sont compensées par les avantages uniques de la TIE : innocuité,
fonctionnement en temps réel, faible coiit des systémes, etc. Toute intervention qui
améliorerait la qualité des images, comme le choix d’une configuration d’électrodes

optimum, ne peut que contribuer a 'acceptation de cette technique.
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ABSTRACT

Electrical Impedance Tomography (EIT) is a non invasive technique which allows
visualization of electrical conductivity distribution changes within a body section.
When applied to chest imaging EIT can display conductivity changes induced by air
volume changes in the lungs and by blood volume changes in the heart. By processing
these images, it is possible to estimate parameters of clinical interest, such as lung
ventilation and ejection fraction. Ingestion of a conductive test-meal makes it possible
to visualize the meal transit through the stomach and to estimate gastric emptying
rate. Several other clinical applications have been described in the literature and, in
some cases, evaluated by small-scale in vivo studies performed with normal volunteers

and patients.

The basic EIT technique consists in placing N electrodes (N = 16 or 32) uniformly
around the section of the body to be imaged, thus broadly defining an observation
plane. A data acquisition system then applies a weak sinusoidal current between
a pair of adjacent electrodes and measures the potential difference between all the
other pairs of electrodes. By reassigning the pairs of electrodes, the system acquires
a set of N(N — 3)/2 linearly independent impedance measurements, called a frame.
In the usual implementation of EIT, two frames acquired at different instants are
processed to reconstruct an image of the change in conductivity that occurred within

the medium in that time interval.
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The electrode configuration used in nearly all applications of EIT is N electrodes
uniformly distributed at the periphery of the observation plane. Reasons for using
this configuration are partly historical (the first image reconstruction algorithms re-
quired it); mostly, however, it is because EIT experiments in the lab are generally
done on saline-filled cylindrical tanks with electrodes uniformly distributed around
the periphery. The optimality of this electrode configuration for in vivo applications
has never been demonstrated. This master’s degree research project addresses the fol-
lowing question, largely ignored in the EIT literature: what impact does the physical

placement of electrodes on the body have on image properties?

To answer this question, we have compared five electrode configurations: 1) the clas-
sical configuration with 16 electrodes uniformly distributed around the torso, 2) two
mixed configurations, combining body-surface and esophageal electrodes, and 3) two
asymmetrical configurations of body-surface electrodes. For each configuration, we
simulated the EIT imaging process with numerical models of the torso. EIT data
frames were computed for point perturbations of conductivity at different positions
within a cylindrical homogeneous medium. Finally, images of those point objects
were reconstructed. From those images, we computed three parameters to assess

image reconstruction quality: spatial resolution, positioning error and contrast error.

Our study shows that the classical electrode configuration is a valid choice for most

applications, but that other electrode configurations are more efficient for investigat-



ing specific areas of the torso. For example, with asymmetrical configurations, spatial
resolution is improved in the body area where electrodes are concentrated. Such a
configuration would be better suited than the classical one to image cardiac activ-
ity. Esophageal electrodes combined with body-surface electrodes provide significant

gains in terms of spatial resolution and contrast uniformity at the center of the torso.

Some specific applications of EIT, like cardio-pulmonary monitoring of patients in the
intensive care unit, draw considerable interest. The acceptance of EIT by the clinical
community partly rests on the capacity of researchers in this field to demonstrate
that intrinsic limitations of EIT are offset by its unique advantages: non-invasiveness,
real time imaging capability, portability and potential low cost of instrumentation,
etc. Any intervention that improves image quality, such as the design and use of
optimized electrode configurations, can only contribute to the general acceptance of

this technique.
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CHAPITRE 1

INTRODUCTION

1.1 Les propriétés électriques des tissus biologiques

Les tissus biologiques sont constitués de cellules qui baignent dans une phase aqueuse
constituant le milieu extracellulaire. La membrane de la cellule est formée d’une dou-
ble couche lipidique d’une épaisseur comprise entre 5 et 10 nm. Des macromolécules
sont distribuées sur la surface de la cellule et certaines sont insérées au travers de
celle-ci pour constituer des canaux d’échanges sélectifs entre le milieu extracellulaire

et le milieu intracellulaire.

Le milieu extracellulaire est trés riche en ions libres (Na*, K, Cl™, etc.) qui sous
Paction d’un champ électrique peuvent se déplacer et créent un courant électrique de
conduction(Metherall, 1998). La densité de courant est liée au champ électrique par

la relation :

J.=CE (1.1)

ot J, est la densité de courant [Am~2], E est le champ électrique appliqué [Vm™!]

et C, est la conductivité du tissu biologique [Sm™!]. La conductivité dépend de la



concentration des ions et de leur mobilité dans le liquide extracellulaire. Les valeurs
de ces deux paramétres étant fonction du type de tissus, ces derniers présentent des
conductivités différentes (tableau 1.1). La conductivité dépend aussi de la tempéra-
ture ; sa valeur augmente de 1 % a 3 % par degré Celsius (Foster et Schwan, 1986;

Jaspard et Nadi, 2002).

Par ailleurs, la membrane cellulaire se comporte comme un diélectrique de permit-
tivité proche de celles des lipides. Elle forme ainsi une couche isolante séparant
deux milieux conducteurs : les milieux intracellulaire et extracellulaire. Donc, sous
I’action d’un champ électrique E, la membrane se polarise. La relation entre le champ

de polarisation P induit et le champ électrique E est donnée par :

P=(c—¢€)E =¢(e, —1)E (1.2)

ol € est la permittivité électrique du vide [Fm™!] ( € = 80854107 Fm™1), € est la
permittivité électrique de la membrane [Fm™!] et €, est la permittivité relative de
la membrane (e, = é) Quand le champ électrique appliqué varie dans le temps,
sinusoidalement par exemple, le champ de polarisation varie également de maniére
a s’aligner avec le champ électrique et génére un courant local appelé courant de
déplacement. La relation entre le champ électrique appliqué et la densité du courant,
de déplacement J; est alors :

Jg = j2rfepe, E (1.3)



ol f est la fréquence [Hz] et j = /—1. La densité du courant de déplacement Jy
est en avance de phase de 90 degrés par rapport au champ électrique E. Cependant,
lorsque la fréquence augmente, ce déphasage diminue a cause des pertes diélectriques
dans la membrane cellulaire. Pour tenir compte de ces pertes, la permittivité € est
remplacée par une grandeur complexe €* dont la partie réelle représente la capacité

du milieu & stocker de I’énergie et la partie imaginaire traduit les pertes énergétiques :

() = e(f) = j2nfe (f) (1.4)
Des équations 1.1 et 1.4, on obtient la densité J de courant total résultant de

lapplication d’un champ électrique sinusoidal aux tissus biologiques :

J=J,+Jg=(Cs + 2nfege,” + j2m fege, ) E (1.5)

Que l'on peut aussi écrire :

J=C'E (1.6)

ot C* = (C + j2nfege,’) est la conductivité complexe. La partie réelle de C* :
C = C, + 27 fege,” représente la conductivité du milieu tissulaire. Elle est la somme
de deux termes : le premier C; traduit les pertes ohmiques liées au déplacement
des ions intracellulaires, alors que le deuxiéme terme 27 fege,”, qui est fonction de
la fréquence, est dfi aux pertes diélectriques. La partie imaginaire de C* : 27 fege,’

représente la polarisation du milieu, c’est-a-dire la capacité du milieu & stocker de



I’énergie sous forme de champ électrique.

Les pertes diélectriques deviennent importantes lorsque la fréquence augmente. Donc,
la partie imaginaire €,” de la permittivité croit en fonction de la fréquence, alors que
sa partie réelle ¢,/ diminue. Par conséquent, la conductivité C' augmente avec la
fréquence. Sa valeur mesurée en appliquant un champ électrique statique (f = 0
Hz) aux tissus est égale & C;. Les tableaux 1.1 et 1.2 donnent respectivement la

conductivité C et la permittivité ¢, pour différents tissus a différentes fréquences.

Tableau 1.1 Conductivité C en Sm™' de quelques tissus de mammiféres dans la plage
de fréquences 1 kHz & 10 MHz. Source : Gabriel et al. (1996)

Conductivité en fonction de la fréquence
Tissu Nature | 1 kHz 10kHz 100kHz 1 MHz 10 MHz
Cerveau Bovin 0.1 0.13 0.15 0.2 0.3
(matiére grise)
Foie Bovin 0.04 0.05 0.09 0.2 0.3
Rein Bovin 0.12 0.15 0.2 0.3 0.5
Muscle Bovin 0.3 0.35 0.4 0.5 0.6
(transversal)
Muscle Bovin 0.5 0.5 0.5 0.6 0.7
(longitudinal)
Poumom Bovin 0.05 0.06 0.08 0.1 0.2
(gonflé)
Utérus Humain 0.4 0.4 0.4 0.5 0.6
Peau Humain | 0.0007 0.004 0.06 0.3 04
Gras Humain | 0.022 0.023 0.023 0.24 0.25




Tableau 1.2 Permittivité relative €,” de quelques tissus de mammiféres dans la plage
de fréquences 1 kHz & 10 MHz. Source : Gabriel et al. (1996)

Permittivité relative en fonction de la fréquence

Tissu Nature | 1kHz 10kHz 100kHz 1MHz 10MHz
Cerveau Bovin |2x10° 2x10* 4x10° 1x10° 3 x 107
(matiére grise)

Foie Bovin | 9 x 10f 3x10% 1x10* 2x10° 2 x 107
Rein Bovin | 2x 10° 4x 107 1x10* 2x 10° 4 x 107
Muscle Bovin |6 x 10° 3 x 107 1x10* 2x10° 1 x 10?
(transversal)

Muscle Bovin |1x10° 3x 107 2x10® 4 x10? 2 x 10?
(longitudinal)

Poumom Bovin | 1x 105 2x10* 3 x10° 6 x 10? 2 x 10?
Utérus Humain | 1 x 106 2x10* 3 x 10> 1 x 103 3 x 102
Peau Humain | 4 x 10T 3x 107 2x 107 2x10° 2 x 107
Gras Humain | 1 x 108 4 x 102 5 x 101 2 x 10! 1 x 10!

1.2 Principes de la tomographie d’impédance électrique (TIE)

La tomographie d’impédance électrique exploite 1'étalement des valeurs de conduti-
vité et de permittivité des tissus vivants pour produire des images. Elle consiste a
estimer la conductivité C*(z,y, z) d’un objet a partir de mesures de potentiels effec-
tuées a sa surface. Pour faire ces mesures, on distribue un ensemble de N électrodes
(généralement N=16 ou 32) uniformément autour d’un plan de coupe du milieu a
étudier. Un courant électrique de faible amplitude (p.ex. 2mArms & 50kHz) est
appliqué entre deux électrodes adjacentes. Ce courant génére un champ de potentiel
scalaire dans tout le milieu. Ce champ est échantillonné en mesurant les différences

de potentiel entre les N — 3 autres paires d’électrodes adjacentes qui excluent les



électrodes par lequel le courant est appliqué. On appelle cette série de mesures une
projection. Ce processus est répété en décalant la paire d’application de courant d’une
électrode jusqu’a obtenir N projections. L’ensemble de N(N — 3) mesures est appelé
une trame. Enfin, un algorithme de reconstruction d’images traite les mesures de la
trame pour calculer et afficher la distribution de conductivité sur le plan de coupe

délimité par les électrodes.

En raison du principe de réciprocité (Geselowitz, 1971), seule la moitie des mesures
de la trame sont linéairement indépendantes ; ainsi, pour N = 16 électrodes, on
n’a que 104 mesures indépendantes. Le nombre de régions de conductivité indépen-
dantes qu’on peut ainsi calculer est de I’ordre d’une centaine d’éléments : une dizaine
d’éléments dans chaque direction. Autrement dit, la résolution spatiale dans le cas
d’une configuration de 16 électrodes est de lordre de 10 % du diameétre du milieu
4 imager. Par conséquent, les images de TIE ont une résolution spatiale trés faible
comparativement & celles de la tomodensitométrie, de la résonance magnétique et des
techniques d’imagerie utilisées en médecine nucléaire. Les avantages de la TIE sont
les suivants : elle est non invasive, bien adaptée au monitorage de longue durée, de

trés faible coftit et elle utilise une instrumentation peu encombrante pour le patient.

Parmi les applications médicales potentielles de la TIE, on cite I'exploration pul-
monaire et cardiaque, la détection du cancer du sein et 'estimation du taux de vidange

gastrique. Toutefois, c’est le monitorage respiratoire de patients sous ventilation mé-



canique qui est 'application la plus prometteuse. En effet, la TIE permet d’obtenir
plusieurs informations quantitatives simultanément et en continu sur la ventilation
régionale et la présence éventuelle de fluides (oedéme). L’institut de génie biomédical
de I’Ecole Polytechnique de Montréal (IGB) a développé un systéme de TIE utilisant

16 électrodes, appelé TIE-4, et concentre ses travaux sur cette application.

1.3 Objectifs du projet de maitrise

La configuration d’électrodes la plus utilisée lors de I’évaluation de la ventilation pul-
monaire par TIE consiste a placer 16 électrodes uniformément autour du thorax au
niveau de la vertébre T10. Cette configuration sera dénotée dorénavant par 165U,
le chiffre 16 indiquant le nombre d’électrodes utilisées et les lettres SU le fait que
ces électrodes sont Uniformément espacées & la Surface du thorax. Les caractéris-
tiques bien documentées de cette configuration sont une dégradation de la résolution
et une diminution du contraste au fur et 4 mesure qu’on s’éloigne de la surface (Adler
et Guardo, 1996). D’autres configurations d’¢lectrodes, non explorées jusqu’a main-
tenant, peuvent étre intéressantes sur le plan clinique en améliorant soit la qualité

des images, soit les conditions d’utilisation du tomographe.

L’objectif principal de notre projet de maitrise est d’étudier quelques-une de ces

configurations inhabituelles d’électrodes. Les configurations étudiées (figure 1.1) sont :



e Lutilisation de N électrodes oesophagiennes et 16 — N électrodes de surface
uniformément espacées autour du thorax, notamment : 1) une électrode oe-
sophagienne et 15 de surface (configuration 15SULIOES) et 2) 4 électrodes
oesophagiennes et 12 de surface (configuration 12SU40ES). Quelques au-
teurs (Schuessler et Bates, 1994) pensent que les configurations mixtes sur-
face/ oesophagiennes peuvent améliorer la résolution et le rapport signal sur

bruit de 'image reconstruite.

e L’utilsation de 16 électrodes réparties sur la partie antérieure (ou postérieure)
ou tout simplement sur une partie du thorax (165A). Cette configuration peut
ameéliorer le confort des patients alités en éliminant des points de pression dans
le dos. On pense aussi que cette configuration pourrait ameéliorer la résolution

de I'image reconstruite dans la zone proche des électrodes.

e L’utilsation de 15 électrodes sur la partie antérieure et d’'une sur la partie
postérieure du thorax (15SA1SP). Cette configuration aurait une meilleure

résolution sur une plus grande zone du milieu par rapport & la précédente.

Notre travail permettra d’évaluer, pour ces configurations, trois indicateurs de per-
formance : la résolution, le changement du contraste et lerreur sur la localisation
d’un objet ponctuel. Nous étudierons également ’applicabilité de ces configurations

a I'exploration thoracique.

La méthodologie utilisée pour cette étude est la suivante :



e Développer des algorithmes de reconstruction d’images différentielles 2D pour
les différentes configurations d’électrodes en se basant sur la linéarisation du
probléme de reconstruction et l’estimateur statistique de mazimum a posteriori
(MAP). Les matrices de sensibilité qui définissent la relation linéaire entre les
différences de potentiels mesurées et le changement de conductivité ont été

calculées par la méthode des élément finis.

e Evaluer la stabilité de la reconstruction a partir des données bruitées simulées
sur un modéle cylindrique. Les données ont été simulées pour des inclusions

ponctuelles situées en différents endroits du cylindre.

e Valider les résultats obtenus par simulation en effectuant des mesures sur un

fantome (bassin rempli d’eau salée) a l'aide du systéme TIE-4.

e Estimer la résolution, le changement du contraste et l’erreur sur la localisa-
tion de 'objet en fonction des coordonnées de l'inclusion dans le milieu. Ces
parameétres ont été estimés a partir de données simulées et aussi & partir de

données mesurées avec le bassin par le systéme TIE-4.

e Evaluer lapplicabilité de ces configurations pour 1'exploration thoracique & par-

tir de données simulées pour un modéle 2D du thorax.



Postérieure

Gauche

Antérieure

(a)

[—) (=)
° T

Electrode de surface
B
’ i
Electrode oesophagienne
]
Y
[—~] -
(c)
0
0
1]
Q
L\
S o o= = P

10

o = T = o
D

Electrode de surface
0 a
) 1]
IS 14
= = [—]
(b)
= = =]
v 0
o 1]
9 4 Electrodes cesophagiennes 7
N = o
(d)
=
0 a
0 2
0 0
0 o
® o
< @ = < @

(f)

Figure 1.1 Configurations d’électrodes étudiées : a) modéle du thorax, b) configu-
ration classique 16 électrodes de surface uniformément réparties autour du thorax
(16SU), c) 15 électrodes de surface uniformément réparties autour du thorax et 1 oe-
sophagienne 15SU10ES, d) 12 électrodes de surface uniformément réparties autour
du thorax et 4 oesophagiennes 15SU10OES, €) 16 électrodes de surface antérieures
(16SA) et ) 15 électrodes de surface antérieures et 1 postérieure (15SA1SP).
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CHAPITRE 2

REVUE DE LA LITTERATURE

Ce chapitre présente une revue de la littérature générale sur la TIE. Il traite, entre

autres, de l'instrumentation et des applications cliniques de la TIE.

2.1 Instrumentation

2.1.1 Principe

Le premier systéme de TIE ayant produit des images in vivo a été réalisé en 1982
par Barber et Brown de l'université de Sheffield (Royaume-Uni). Depuis, plusieurs
groupes en Europe et en Amérique du Nord ont développé des systemes de tomogra-
phie. Rigaud et Morucci (1996) ont fait un inventaire exhaustif des groupes ayant
des activités de recherche et de développement en TIE, en mettant 'emphase sur
les systémes existants. Bien que certains groupes aient fait des tentatives de com-
mercialisations, la majorité des études cliniques ont été réalisées avec des systeémes

développés et construits par des laboratoires de recherche universitaires.

La figure 2.1 présente le schéma simplifié d'un systéme de TIE. Il est constitué, en
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général, d'un module d’application de courant, d’un module de mesure des poten-
tiels générés, d'un module de contréle et d'un ordinateur pour la reconstruction et

I’affichage des images.

Courant -——————= 1
— 1 [ |
| ] | | Générateur !
| Module ! Référence I'| dela |
| | d'application | | | | porteuse |
1+9]. || decourant |1 I !
PP S [ i |
. ol i | |
. . I I- Boitier _ I Modu'e de I
, . : : d'isolation | contraie |
. . mmp | Clectrique |mmmp | I
... I | I I
Vigi- 1| Module | i —
| de mesure I [ |
| | destensions | | Potentiel | 1 .
I | i | Démodulateur | ||Logiciel de reconstruction
L ] | | et affichage
[ |
| |
—

Module d’électrodes actives

Carte de traitement de signaux

Figure 2.1 Sphéma bloc du systéme TIE-4 développé a U'Institut de génie biomédical
(IGB) de I'Ecole Polytechnique de Montréal.

L’amplitude du courant appliqué varie de 1 & 10 mA créte-a-créte selon les systémes.
La fréquence d’excitation est comprise entre 10 kHz et 1 MHz (Rigaud et Morucci,
1996). Certains systémes récents sont multifréquences, c’est-a-dire que le courant
est appliqué & des fréquences différentes pour produire des images quasi statiques ou

paramétriques. Ce type d’images sera décrit a la section 2.2.3.

Comme les tissus humains ont une conductivité complexe, les tensions mesurées sont
déphasées par rapport aux courants appliqués. Les tomographes mesurent en général

la partie réelle et la partie imaginaire de la tension (Rigaud et al., 1996). Toutefois,
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c’est la partie réelle qui est habituellement utilisée pour estimer la conductivité des
tissus lors de la reconstruction d’images (sections 2.2.1 et 2.2.2). La partie imaginaire
des tensions mesurées est relativement faible aux fréquences utilisées, généralement

inférieures & 100 kHz.

2.1.2 Systéme TIE-4

Le systéme TIE-4 développé a I'Institut de génie biomédical (IGB) de I’Ecole Poly-
technique de Montréal a été utilisé pour les mesures in vitro dans ce projet. Ce
systéme permet d’obtenir des images en temps réel avec une cadence maximale de 25
trames,/s. Toutefois, puisque le rapport signal sur bruit augmente lorsqu’on diminue
la cadence, on utilise habituellement le systéme a une cadence plus faible. Pour
’exploration pulmonaire, une cadence de 5 trames/s suffit car elle respecte le théoréme

d’échantillonnage pour I'activité respiratoire (Coulombe, 2003).

2.1.2.1 Composantes matérielles

Le systéme TIE-4 est constitué de trois unités (figure 2.1): 1) un module d’électrodes
actives (Scan Head), 2) un module d’isolation (Isolation Unit) et 3) une carte de

traitement de signaux (Processor Board).

Le module d’électrodes actives (MEA) est composé de 16 canaux configurables qui ser-
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d’électrodes raitement de
actives a 16 signaux
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Figure 2.2 Photo du systéme TIE-4.

vent & appliquer le courant au patient et & mesurer les tensions générées. Chaque canal
du MEA comprend un préamplificateur, un convertisseur tension courant, un circuit
d’asservissement, un réseau de portes linéaires et un microcontréleur. L’ensemble
de ces circuits et quelques autres circuits communs aux 16 canaux sont réalisés sur
un circuit imprimé logé dans un boitier en plastique. Le MEA est relié¢ au module
d’isolation par trois cables. Un premier cable coaxial conduit la porteuse sinusoidale
de référence du module d’isolation vers le MEA. Ce signal a4 50 kHz commande une
source de courant qu’on applique au corps par une paire d’électrodes adjacentes. Le
deuxiéme cable coaxial transmet au module d’isolation la porteuse modulée en ampli-
tude et en phase qui correspond 4 la tension captée par la paire d’électrodes adjacentes
sélectionnée comme paire de mesure. L’amplitude et la phase de cette porteuse con-

tiennent I'information nécessaire & la reconstruction de 'image. Le troisiéme céble
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conduit du module isolation au MEA des tensions continues d’alimentation (DC) ainsi

que 4 signaux numériques servant au controle du MEA.

Le module d’isolation assure la sécurité du patient en l'isolant électriquement des

circuits qui sont alimentés par le secteur.

La carte de traitement de signaux est insérée dans le PC dans une fente ISA. Elle
contient les circuits servant a générer la porteuse de référence transmise au MEA
et elle permet de numériser puis de démoduler le signal qui provient du MEA. La
démodulation synchrone est réalisée par une puce numérique spécialisée et permet
d’extraire les partie réelle et imaginaire de 'impédance. La fréquence de la porteuse
de référence est programmable dans la plage de 1kHz & 9.6 MHz avec une résolution
de 1072 Hz. Le signal modulé provenant de MEA est numérisée puis démodulé en
quadrature de phase par un processeur spécialisé. Les données sont ensuite transmises
au PC pour la reconstruction des images. Un systéme plus récent (SigmaTome II)
conserve la méme architecture que le systéme TIE-4 mais utilise un port USB au lieu

d’une carte ISA pour communiquer avec le PC.

2.1.2.2 Séquence d’acquisition

La figure 2.3 présente la séquence utilisée par le systéme TIE-4 pour l'acquisition

d’une trame. La séquence commence par l'application de courant entre une paire
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d’électrodes adjacentes et par la mesure de tension par la paire adjacente voisine.
Les 15 mesures suivantes sont obtenues en faisant effectuer une rotation dans le sens
horaire aux quatre électrodes. A la 17¢ mesure, on décale d’une électrode la paire
d’application de courant relativement & celle de mesure. Puis, on effectue & nou-
veau une rotation des quatre électrodes pour les mesures suivantes. On répéte ce
processus (décalage et rotation) jusqu’a ce que la paire d’application de courant et
celle de mesure de tension redeviennent de nouveau voisines. On obtient ainsi une
trame constituée de 208 mesures (16 x 13). La figure 2.3 présente la forme du signal
obtenu pour une trame de mesures effectuées sur un milieu homogéne circulaire avec

la configuration d’électrodes 16SU.

2.1.2.3 Logiciels

Le logiciel d’exploitation du systéme TIE-4 est constitué d’une interface graphique
appelée MEMTA (Modular Expandable MultiThreaded Architecture) développée en
C++ (Gagnon, 2003). Le logiciel comprend des modules d’acquisition de données,
d’affichage de signaux et de reconstruction d’'images. Une couche d’abstraction du
matériel (Hardware Abstraction Layer) permet d’utiliser ces mémes modules avec des
systémes de TIE de générations différentes. On peut ainsi effectuer des modifications
majeures aux systémes de TIE sans qu’il soit nécessaire de redévelopper I'ensemble

des modules de traitement de signaux et de reconstruction d’images.
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Figure 2.3 a) séquence d’acquisition des mesures du systéme TIE-4, (source : Gagnon
(2003)), et b) trame mesurée sur un bassin cylindrique rempli d’eau salée.
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2.2 Types d’imagerie

Les images pouvant étre générées par TIE sont de quatre types : statiques, différen-

tielles, quasi statiques et paramétriques.

2.2.1 Imagerie statique

L’imagerie statique produit une image de la conductivité du milieu exploré a partir
d’une seule trame de mesures. En théorie, elle pourrait fournir des images anatomiques
de la section du corps étant donné I’étalement des valeurs de conductivité des tissus
biologiques. Plusieurs groupes ont orienté leurs efforts vers ce type d’'imagerie (Cher-
penin et al., 2002; Cheney et al., 1990; Cook et al., 1994; Isaacson, 1986; Newell et al.,
1996; Woo et al., 1993; Yorkey et al., 1987; Zhu et al., 1994). Les images statiques
du thorax publiées jusqu’a présent ne sont pas convaincantes (Cheney et al., 1990;
Newell et al., 1996). En effet, les méthodes de reconstruction d’images statiques se
basent sur des algorithmes itératifs qui sont trés sensibles aux erreurs géométriques
et aux erreurs de mesure de potentiels. Les erreurs géométriques sont dues aux dif-
férences entre le modéle géométrique utilisé par les algorithmes de reconstruction et
le milieu étudié. Parmi ces erreurs, les plus importantes sont celles concernant les
contours du domaine et la position des électrodes. Quant aux erreurs de mesure des
potentiels, elles sont dues aux imperfections de I'instrumentation, & la dispersion des

impédances de contact électrodes/peau et aussi a la variabilité des caractéristiques
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(gain, transconductance, etc.) des différents canaux du systeme de TIE.

2.2.2 Imagerie différentielle

Les propriétés électriques de plusieurs tissus biologiques varient en fonction du temps.
Ce changement est di & la modification de la structure des tissus par 'activité phys-
iologique des organes qu'elles forment. Par exemple, la conductivité et la permit-
tivité des tissus pulmonaires diminuent lors de l'inspiration et augmentent lors de
'expiration (Nopp et al., 1993, 1997). L’imagerie différentielle génére des images du
changement de conductivité dans le temps. Les images sont reconstruites & partir de
deux trames, une trame mesurée a un instant de référence t,.; et une autre trame
mesurée a un instant ¢ quelconque. Les images obtenues représentent la variation
de conductivité entre les deux instants. L’imagerie différentielle permet d’évaluer
les fonctions physiologiques telles la respiration, l’activité cardiaque et la vidange

gastrique.

En utilisant les différences de potentiel mesurées & deux instants, I'imagerie différen-
tielle a 'avantage, relativement a I'imagerie statique, d’étre moins sensible aux erreurs
géométriques et systématiques citées a la section précédente (Adler et Guardo, 1996;
Barber et Brown, 1990). Elle a aussi 'avantage d’utiliser des algorithmes de recon-
struction plus simples permettant une imagerie en temps réel. L'imagerie différentielle

offre de bonnes perspectives d’applications cliniques et la majorité des groupes de TIE
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utilisent ce type d’imagerie (Frerichs, 2000; Rigaud et al., 1996).

2.2.3 Imagerie multifréquence

Le comportement réactif des tissus biologiques devient important lorsque la fréquence
du courant appliqué dépasse 100 kHz. Il est alors possible de différencier les tissus en
se basant sur le comportement fréquentiel de leur conductivité et de leur permittivité.
Deux types d’images peuvent étre reconstruites & partir de trames comportant des
mesures de potentiels effectués a différentes fréquences : des images quasi statiques

et des images paramétriques.

Imagerie quasi statique

L’imagerie quasi statique permet de visualiser la variation de I'impédance des tis-
sus en fonction de la fréquence. Les images sont obtenues & partir de deux trames
mesurées simultanément & deux fréquences différentes. La fréquence de référence f;
est habituellement faible (f; < 100 kHz) afin que la partie imaginaire de la con-
ductivité soit négligeable. La deuxiéme fréquence fo est plus élevée. Deux images
sont reconstruites a partir des deux trames : une image d’amplitude et une image de
phase. L’image d’amplitude représente le rapport entre la partie réelle de la conduc-
tivité mesurée a f, et celle mesurée a f;. L’image de phase est obtenue en calculant

le rapport de la partie imaginaire de la conductivité a la fréquence f; par sa partie
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réelle a la fréquence f;.

L’imagerie quasi statique combine certains aspects de I'imagerie statique et de 'imagerie
différentielle. D’une part, puisque la reconstruction d’images s’effectue avec des dif-
férences des potentiels obtenues par une excitation a deux fréquences, la technique est
moins sensible aux erreurs systématiques et géométriques. La linéarisation du prob-
léme direct (chapitre 3) permet 'utilisation d’algorithmes de reconstruction rapides.
On retrouve ainsi les principaux avantages de I'imagerie différentielle. D’autre part,
I'imagerie quasi statique permet d’observer les organes dont la conductivité ne varie
pas dans le temps. La condition essentielle pour obtenir un contraste dans les images
quasi statiques est que la conductivité de l'organe soit différente aux fréquences f; et
fo utilisées. Les caractéristiques de U'instrumentation a ces deux fréquences doivent

étre par contre trés semblables.

Les premiers auteurs a décrire ce type d’imagerie sont Griffiths et Ahmed (1987).
D’autres auteurs ont contribué au développement de ce type d'imagerie, notamment
Jossinet et Trillaud (1990, 1992), Osypka et Gersing (1994), Riu et al. (1995) et Soni

et al. (2004).

Imagerie paramétrique

Cette technique se base sur le modéle électrique cellulaire proposé par Cole en 1941.

Ce modéle assimile les tissus biologiques & une suspension cellulaire dans un milieu
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conducteur et décrit leur comportement par un circuit électrique comprenant trois
éléments (figure 2.4). La variation de 'impédance tissulaire en fonction de la fréquence

est définie par I’équation de Cole-Cole (Foster et Schwan, 1986; Wand et al., 2001) :

RS RS -
Z = " Rrid g

= ————1 2.1
fr = w0 (2.1)

ou la résistance R, la résistance S et la capacité C modélisent respectivement le fluide
extracellulaire, le fluide intracellulaire et la membrane cellulaire. f, est la fréquence
de relaxation des tissus et « est le paramétre de dispersion qui ajuste la largeur de la
zone de dispersion.

R : résistance modélisant le
fluide extracellulaire

S : résistance modélisantle C : capacité modélisant la
fluide intracellulaire membrane cellulaire

Figure 2.4 Modéle électrique simplifié de la cellule.

En effectuant des mesures a plusieurs fréquences, on peut reconstruire des images
paramétriques qui représentent les paramétres R/S, SC et RC. Les travaux de
plusieurs équipes (Brandstatter et al., 2003; Brown et al., 1994, 1995; Casas et al.,

2000; Hampshire et al., 1995b,a; Soni et al., 2004; Yerworth et al., 2003) ont démontré
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la faisabilité de 'imagerie paramétrique. Toutefois, I'interprétation physiologique de
ce type d’images et son utilité pour le diagnostic ne sont pas encore établies. Un
systéme de TIE multifréquences pour I'imagerie paramétrique est en développement

dans notre laboratoire dans le cadre d’un projet de doctorat.

2.3 Reconstruction 2D et 3D

En TIE, on entend par reconstruction 2D le fait de produire des images a partir de
mesures obtenues avec des électrodes placées autour du thorax de fagon a définir un
plan de coupe. Cependant, les images obtenues ne sont pas strictement une coupe
tomographique comme pour la tomodensitométrie. Etant donné que les courants élec-
triques circulent dans toutes les directions et ne peuvent pas étre confinés a un plan,
les images reconstruites contiennent de l'information sur les variations de conducti-
vité des tissus situés de part et d’autre du plan (Guardo et al., 1991; Metherall et al.,

1996; Rabbani et Kabir, 1991).

Les artefacts produits dans les images 2D nuisent & l'interprétation et pourraient,
dans un contexte clinique, suggérer un diagnostic erroné. Une alternative pour élimi-
ner ces erreurs est la reconstruction 3D. Le principe de base est le méme qu’en 2D,
mais au lieu de placer les électrodes sur un méme plan, on les place sur plusieurs
niveaux. Par exemple, 4 plans de 16 électrodes chacun pourraient donner un échan-

tillonnage adéquat de la distribution de potentiels en surface. L’acquisition des don-
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nées pour la reconstruction 3D nécessite une instrumentation plus complexe pouvant
s'interfacer avec un grand nombre d’électrodes et s’accommoder d’'une grande plage
dynamique pour les mesures. D’autre part, les algorithmes de reconstruction 3D né-
cessitent des systémes informatiques puissants pour reconstruire et afficher en temps
réel un grand nombre de voxels. Malgré les difficultés au niveau de la conception de
Iinstrumentation, la reconstruction 3D suscite de plus en plus I'intérét de plusieurs
groupes de recherche (Cherpenin et al., 2001; Morucci et al., 1995; Metherall et al‘.,
1996; Tidswell et al., 2001c; Towers et al., 2000). Un systéme de TIE 3D est égale-
ment en développement dans notre laboratoire 4 I'Institut de génie biomédical (Forest,

2005).

2.4 Applications cliniques

2.4.1 Imagerie pulmonaire

La conductivité des tissus des poumons est faible comparativement & celle des autres
tissus du thorax et elle varie au cours de la respiration : diminuant lors de I'inspiration,
car Pair a une conductivité quasi nulle, et augmentant lors de 'expiration. Ainsi, les

images différentielles obtenues par TIE permettent d’évaluer la fonction pulmonaire.

L’exploration pulmonaire est 'application de la TIE considérée comme la plus promet-

teuse. Elle a fait l'objet de plusieurs études depuis la publication de la premiére
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image de TIE du thorax humain par Brown et al. (1985). L’article de Frerichs
(2000) présente un revue exhaustive des travaux liés aux applications de la TIE a
’exploration pulmonaire pour la période 1985-1999. Les principales conclusions de
ces études et des études postérieures (Belalcazar et Patterson, 2004; Frerichs et al.,
2001, 2002; Noble et al., 2000; Serrano et al., 2002, 2004; Smit et al., 2002, 2003)

sont :

1. L’application de la TIE au monitorage de la fonction pulmonaire de patients
ventilés mécaniquement semble trés prometteuse. Elle permet d’obtenir des
informations quantitatives sur la ventilation régionale, le volume d’air total et

Paccumulation de fluides sans interférence avec d’autres modalités d’imagerie.

2. La TIE peut concurrencer d’autres techniques pour ’évaluation de la perfusion
régionale pulmonaire. Son principal atout est d’étre non invasive, portable et
peu dispendieuse en comparaison de la médecine nucléaire, qui est la technique

la plus utilisée actuellement pour 1'évaluation de ces parametres cliniques.

3. La faible résolution spatiale de la TIE ne lui permet pas de concurrencer les
autres modalités d’imagerie (tomodensitométrie, imagerie par résonance mag-

nétique et radiographie) pour obtenir des informations morphologiques.
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2.4.2 Imagerie du cerveau

La conductivité locale des tissus du cerveau change durant l'activité normale ou
pathologique du cerveau. Pendant I’activité fonctionnelle normale ou suite a I’application
de stimuli, la conductivité augmente & cause de 'augmentation locale du volume san-
guin. Par contre, lors de crises d’épilepsie et suite & un accident cérébrovasculaire, la
conductivité diminue A cause du gonflement des cellules neuronales. En effet, pour
maintenir le faible niveau de sodium & l'intérieur de la cellule aprés une activité
intense, I'eau extracellulaire diffuse vers 'intérieur de la cellule sous I'effet du poten-

tiel osmotique intracellulaire. L’espace extracellulaire diminue et, par conséquent, sa

conductivité diminue aussi.

Plusieurs études effectués sur des animaux ont montré qu’il est possible d’imager par
TIE le changement de conductivité lié & 'activité cérébrale pathologique ou résultant
de stimuli (Boone et al., 1994; Holder, 1992a,b; Holder et al., 1994, 1996). Dans
ces études, les auteurs ont placé directement les électrodes sur la couche externe du
cerveau (cortex cérébral) pour contourner la barriére isolante que constitue le crane.
La nécessité de placer les électrodes directement sur le cortex est un obstacle qui em-
péche 'utilisation clinique de la TIE comme systéme de neuroimagerie fonctionnelle.
Cependant, les progrés réalisés au niveau de 'instrumentation et des algorithmes de
reconstruction permettent maintenant l'utilisation d’électrodes que I'on place sur le

scalp et les résultats obtenus sur des sujets humains sont encourageants (Tidswell
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et al., 2001a,b, 2003).

2.4.3 Détection du cancer du sein

Le sein normal est constitué de trois types de tissus : les glandes mammaires, les
tissus conjonctifs (stroma) et les tissus adipeux. Le cancer du sein se caractérise
par des tissus pathologiques, comme les carcinomes et les adénofibromes, qui ont des
propriétés électriques différentes des tissus sains. Plusieurs études (Kerner et al.,
2002a,b; Osterman et al., 2000; Soni et al., 2004; Wand et al., 2001) montrent que
la TIE multifréquence offre des possibilités de diagnostiquer la présence de tissus

cancéreux.

2.4.4 Imagerie cardiaque

Puisque la conductivité du sang est plus grande que celle de la plupart des autres
tissus (Patterson et Zhang, 2003), la variation du volume de sang dans un organe
peut étre visualisée par imagerie différentielle. Ainsi, quelques travaux (Noordegraaf,
1998; Patterson et Zhang, 2003) ont été réalisés pour étudier la possibilité d’utiliser
la. TIE pour estimer le volume systolique et la fraction d’éjection. Etant donné que
le coeur est entouré des poumons, dont la conductivité est beaucoup plus faible, le
contraste produit par une variation du volume de sang est trés faible. De plus, les

images obtenues avec la configuration d’électrodes uniformément espacées autour du
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thorax ne permettent pas de différencier les ventricules des oreillettes.

Par ailleurs, Eyubouglu et Brown (1988) ainsi que Noordegraaf (1998) ont montré
que I'acquisition de données synchronisées par 'ECG permet de séparer les variations
de conductivité associées aux changements de volume sanguin des différents chambres
du coeur. Ce type d’acquisition nécessite des systémes de TIE rapides capables de
faire I’acquisition d’une centaine de trames par seconde. Des systémes basés sur une

architecture paralléle peuvent respecter cette exigence (Rigaud et Morucci, 1996).

2.4.5 Vidange gastrique

La vidange gastrique est généralement étudiée par scintigraphie nucléaire ou par ra-
diographie en administrant au patient un produit de contraste par voie orale. Des
études cliniques (Avill et al., 1987; Mangnall et al., 87; Sarker et al., 97) ont montré
qu’on obtient les mémes résultats a partir d’images différentielles de TIE acquises
aprés avoir donné au patient un repas salé. La TIE peut donc servir de technique

non invasive pour étudier la vidange gastrique.

2.4.6 Discussion

Malgré la faible résolution des images de TIE, les applications cliniques potentielles

de cette modalité sont nombreuses. Elle est une technique d’imagerie fonctionnelle
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non invasive, portable et peu dispendieuse. Pour réussir son introduction en clin-
ique, il faut, d'une part, développer des outils mathématiques de traitement d’images
permettant d’extraire des parameétres physiologiques significatifs pour le diagnostic.
D’autre part, il faut développer une instrumentation spécifique a chaque application

clinique.
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CHAPITRE 3

PROBLEME DIRECT

En TIE, la résolution du probléme direct est une étape essentielle pour la majorité
des algorithmes de reconstruction. En effet, la connaissance des potentiels internes au
volume conducteur est nécessaire au calcul de la matrice de sensibilité utilisée par les
algorithmes de reconstruction d’images statiques et différentielles. De plus, on doit
calculer avec précision les potentiels aux électrodes lors de la reconstruction d’images
statiques. Dans les études par simulation, la solution du probléme direct permet de
générer des données de TIE qui servent a évaluer les performances des algorithmes
de reconstruction et & explorer de nouveaux champs d’application. Ce chapitre traite
de la méthodologie utilisée pour résoudre le probléme direct. Il décrit brievement la
méthode des éléments finis utilisée pour la résolution du probléme direct, les méthodes
numériques d’inversion du systéme d’équations linéaires et l'influence du choix de la

méthode d’inversion et du maillage sur la précision des potentiels calculés.



31

3.1 Définition du probléme direct

Le potentiel scalaire V' généré a lintérieur d’un milieu conducteur fermé, suite a
lapplication d’une distribution de courant & sa frontiére, est lié & la distribution de
conductivité C par une fonction non linéaire V = F(C) qui vérifie I'’équation de

Poisson et les conditions aux frontiéres de Neumann (Adler, 1995; Webster, 1990) :

V.(CV(V)) =0 (3.1)

CaV(V)) = J, (3.2)

ol J,, est la densité du courant appliqué a la frontiére du milieu et n est le vecteur
unitaire normal & cette frontiére. Le probléme direct consiste a calculer le champ
de potentiel V' en tout point d'un volume conducteur, connaissant sa géométrie, sa

distribution de conductivité C et les conditions aux frontiéres.

Les solutions analytiques du probléme direct sont limitées & des géométries simples,
comme des sphéres et des ellipsoides. Pour les formes géométriques complexes rencon-
trées dans les applications médicales, la résolution se fait par des méthodes numériques
telle la méthode des éléments finis (MEF). La MEF est la méthode utilisée par la plu-
part des groupes de recherche en TIE (Adler, 1995; Avis et Barber, 1995; Metherall,
1998: Molinari et al., 2001; Polydorides et al., 2002; Webster, 1990; Woo et al., 1993).

Ce choix est justifié par le fait que la MEF est la technique la mieux adaptée a la
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résolution d’équations différentielles pour des milieux hétérogénes de frontieres ir-
réguliéres. Toutefois, d’autres techniques numériques ont été utilisées et sont citées
dans la littérature, notamment : la méthode des différences finies (MDF') (Patterson
et Zhang, 2003), la méthode des volumes finis (DVF) (Dong et al., 2003; Zlochiver

et al., 2004) et la méthode des éléments aux fronticres (de Munck et al., 2000).

3.2 Modélisation par éléments finis

La méthode des éléments finis (MEF) divise la géométrie du modéle en un nombre
finis d’éléments de forme habituellement triangulaire dans le cas 2D et tétraédrique
dans le cas 3D (figure 3.1). Ces éléments sont connectés par des points appelés
noeuds géométriques de maillage. Le potentiel V' est approché sur chaque élément K
par la combinaison linéaire de polynomes d’interpolation généralement linéaires ou
quadratiques pondérés par la valeur de V' aux noeuds de cet élément. Ces derniers

sont appelés noeuds de calcul ou d’interpolation (Méthode de Ritz) :

VE(e.y.2) = Y VEo;(0.3,2) (3.3)
j=t

ol V}K , appelé degré de liberté, est la valeur de la tension au noeud j de I'élément
K, ¢; est la fonction d’interpolation j et n. est le nombre de noeuds de calcul pour

lélément K. Dans le cas d’une interpolation linéaire, les noeuds de calcul coincident
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avec les noeuds géométriques de ’élément K.

L’équation 3.3 est ensuite transformée en un systéme d’équations algébriques par
application de la méthode de Petrov-Galerkin sur I’élément K (Fortin et Garon,

2000). Le systéme d’équations linéaires résultant a la forme matricielle :

vyl o Y Vi I

vl vl oy Va I
- (3.4)

| Ynet Yne 7 Ynene | | Ve | L.
ou :
0 0¢p; 0 6¢; ¢ 0y
K= L = 2150 :
Yig %KC(&L‘ ox + oy Oy + bz 0z (3:5)
K

If = 3 ;0T (3.6)

ot Qk est le domaine de 1’élément K, C est la conductivité et J,, la densité de courant

normale a la frontiére 'y du domaine Q.

La combinaison des équations de tous les éléments du maillage permet d’obtenir
le systéme matriciel global du domaine 2. Si on considére toutes les projections p
définies par la stratégie d’excitation adoptée, on aura 1’équation globale suivante pour
le modéle étudié :

Y(O)V =1 (3.7)
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ol Y est la matrice d’admittance de dimension L X L (L est le nombre total de noeuds
d’interpolation), I = ... 1@ 1) est la matrice des courants dont chaque
colonne I'? correspond a la projection ¢ définie par les conditions aux frontiéres de
Neumann et V = [V(l)7 TR VAC ,V(p)] est la matrice des tensions dont chaque

colonne V@ est la solution associée a la projection q.

La matrice des tensions V sera obtenue par inversion du systéme d’équations linéaires
3.7:

V= Y(0) 1 (3.8)

Dans le cas ol aucune contrainte de Dirichlet ne fixe le potentiel de référence en
un noeud au niveau de 1'équation différentielle de Poisson, la matrice Y(C) sera
singuliére. Pour la rendre inversible, il suffit d’affecter la valeur zéro aux éléments
de la n® colonne et de la n® ligne de la matrice Y, puis d’attribuer une constante
non nulle & I’élément diagonal Ypn,(C). On doit aussi attribuer la valeur zéro a la n®

composante du vecteur I (Webster, 1990).

Les différences de potentiel entre les noeuds associés aux différentes paires d’électrodes
utilisées pour I'acquisition de données de TIE sont extraites de la matrice des poten-
tiels V par :

D=TV (3.9)

ott T est une matrice M, x p dont les éléments de chaque ligne sont nuls sauf les
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deux éléments associés & une paire d’électrodes de mesure. Ces deux éléments ont
pour valeur 1 et —1. M, est le nombre de mesures pour chaque projection et D
est une matrice de dimensions M, x p contenant les différences de potentiels entre
les électrodes de mesure ; la valeur D;; de D représente la différence de potentiel
mesurée par la i€ paire d’électrodes lors de I’application du courant par la 4€ paire
(projection j). La matrice D est ensuite transformée en un vecteur colonne v de
longueur M = M, x p contenant toutes les mesures effectuées avec la stratégie de

mesure et d’excitation sélectionnée :

DO

vV = FTIE(C) = D(‘I) (310)

D®

ot D@ designe le g€ vecteur colonne de la matrice D et Frig(C') est tout simplement
une notation pour désigner 'opérateur non linéaire qui permet de calculer la trame
v en fonction de la conductivité C. Ainsi, chaque valeur v; de v est la mesure qui

correspond & la i® combinaison paire d’excitation/paire de mesure.
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3.3 Calcul de la matrice des potentiels

Dans ce projet de maitrise, on a résolu le probléme direct sur :

1. Un modéle circulaire (figure 3.1 a) et sur un modeéle 2D du thorax (figure
3.1 b) pour calculer la matrice de sensibilité correspondant & ces deux formes

géométriques.

2. Un bassin circulaire de conductivité homogéne a 'intérieur duquel on place un
petit objet circulaire de conductivité différente pour créer une inclusion (figure
3.1¢). L’objet est déplacé radialement du centre du bassin vers l’'extérieur pour
estimer les performances des algorithmes de reconstruction pour les différentes
configurations d’électrodes étudiées.

La résolution du probléme direct a été effectué a 'aide du logiciel FEMLABMD
(Finite Element Modelling Laboratory). Il s’agit d’un ensemble d’outils dédiés a la
modélisation et & la simulation des phénoménes physiques décrits par des équations
aux dérivées partielles. Ce logiciel comprend des outils de résolution tels que les
méthodes directes, itératives, multigrilles et adaptatives. La précision de la solution V
du systéme d’équations linéaires 3.7 dépend grandement de la méthode de résolution

choisie.
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Figure 3.1 a) modéle circulaire utilisé pour calculer la matrice de sensibilité (1320
éléments, 709 noeuds géométriques), b) modele thoracique utilisé pour calculer la
matrice de sensibilité (2015 éléments, 1073 noeuds géométriques) et c) modéle cylin-
drique utilisé pour simuler les données du systéme de tomographie (39621 éléments,
7500 noeuds géométriques).

FEMLABMD posséde aussi une interface graphique interactive basée sur le langage
Java, des outils de CAO intégrés pour générer des modéles 1D, 2D et 3D. Il per-
met aussi de générer automatiquement des maillages avec un contréle explicite et
interactif de la taille des éléments. Les fichiers générés peuvent étre exportés vers

I'environnement MATLABMD. Son inconvénient est la non-accessibilité aux fonc-
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tions de base. Par exemple, la reconstruction du jacobien directement & partir des

fonctions d’interpolation 3.5 est impossible pour le moment.

3.3.1 Meéthodes numériques de calcul

3.3.1.1 Meéthodes directes

La matrice d’admittance Y est une matrice symétrique définie positive (Webster,
1990). Les méthodes directes telles que la factorisation de Cholesky (la décomposition
LU dans le cas d’une matrice complexe) peut donc étre utilisée pour résoudre le
systéme d’équations linéaires 3.7. La factorisation de Cholesky de la matrice Y est
Y = Q!Q, o1l Q est une matrice triangulaire supérieure creuse. L’équation 3.7 devient

alors :

Q'QV =1 (3.11)

En utilisant la variable intérmédiaire q = QV, on aura :

Qiq=1 (3.12)

Aprés la résolution de I’équation 3.12, on calcule la matrice des potentiels V' a partir
de I'équation :

QV=q (3.13)
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Pour un petit maillage, la méthode de factorisation de Cholesky est rapide et avan-
tageuse, car la factorisation de Y se fait une seule fois pour les différentes projections
et la résolution des équations 3.12 et 3.13 s’exécute rapidement par substitution,
puisque Q et Q! sont triangulaires. La factorisation de Cholesky est implémentée au
niveau de opérateur "\" de MAT LABMD pour résoudre les systémes d’équations
linéaires symétriques définis positifs. Cet opérateur est utilisé aussi par le logiciel
FEMLABMD 4y niveau de I’algorithme de résolution linéaire "femlin". Dans le cas
2D, ot le nombre d’inconnues (degrés de liberté) est limité, la résolution des sys-
témes d’équations linéaires par l'opérateur "\" est efficace en termes de précision et
de temps de calcul (Lionheart, 2004; William et al., 1992). Cependant, dans le cas
d’un domaine 3D ou d’un domaine 2D avec un grand nombre de degrés de liberté,
les méthodes directes ne sont pas précises ; les erreurs d’arrondis s’accumulent et
peuvent méme étre amplifées dans le cas d’une matrice Y mal conditionnée. Dans ce
cas, d’autres méthodes seront plus efficaces, notamment les méthodes itératives et la

méthode multigrille (William et al., 1992).

3.3.1.2 Meéthodes itératives

Le principe des méthodes itératives pour la résolution de systémes d’équations linéaires
consiste a calculer une suite de solutions V*) qui converge vers la solution exacte

V = Y(C)™'I. Soit V®) la solution a la k® itération. L’erreur sur cette solution est
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donnée par 6V® =V — V) Sj on multiplie cette erreur par la matrice Y (C), on

obtient I’équation suivante :

Y(C)§V® =1-Y(C)VW® = 51" (3.14)

ou 61 est le résidu.

V&) est connue, car c’est la solution qu’on veut améliorer. Donc, le résidu oIk
est défini et a une double précision, puisqu’il y a annulation des erreurs de mode
commun par lopération de soustraction. La résolution de I’équation 3.14 par la
méthode de factorisation Cholesky permet de calculer une valeur approchée SVH de
Verreur 6V(k), puis de corriger la solution V*) par : VD) = v 4 §VE) On
pourait éventuellement itérer ce processus de correction pour calculer le résidu avec
une précision de plus en plus grande. Le processus est relativement rapide car la
factorisation Cholesky de Y est calculée seulement lors de la premiére itération ou
lors du calcul de la valeur initiale V(@ & partir de I’équation 3.7. Trois méthodes
itératives différentes ont été implantées dans FEMLABMD . la méthode de Good
Broyden, la méthode généralisée du résidu minimal (GMRES : Generalised Minimal
Residual) et la méthode libre transposée du résidu quasi minimal TFQMR (Transpose

Free Quasi-Minimum Residual)(Femlab, 2002).

La rapidité de la convergence des méthodes itératives dépend du nombre de condition-

nement Cond(Y) de la matrice Y, Cond(Y) étant le rapport entre la plus grande et
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la plus petite valeur propre de Y. Idéalement, Cond(Y) doit étre proche de 'unité.
Pour avoir cette propriété, les algorithmes itératifs utilisés par FEMLABMD font

appel a des techniques de préconditionnement.

Les méthodes itératives sont plus précises que les méthodes directes pour résoudre le
probléme direct dans le cas 3D et le cas 2D étendu bien que le fait que chaque itération
doive étre répétée pour chaque projection. De méme, elles sont plus avantageuses
lors de simulations des données du tomographe présentant de faibles variations de
conductivité en fonction du temps pour I’analyse fonctionnelle des images, et dans les
méthodes de reconstruction itératives (section 4.2). En effet, les variations des valeurs
de tension seront aussi faibles dans ces cas. Donc, la solution antérieure permet
d’initialiser le processus suivant et d’accélérer le processus de calcul en réduisant le

nombre d’itérations (Lionheart, 2004).

3.3.1.3 Méthode multigrille

La méthode multigrille permet d’accélérer les algorithmes itératifs précédents. Elle

utilise les étapes suivantes :

1. Utilisation de deux maillages hiérarchiques ; un maillage grossier Ls et un
maillage plus fin Ly, Lg étant inclus dans Lp. Autrement dit, le maillage Lg

est obtenu par raffinement de L.
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. Résolution de 'équation linéaire du probléme direct YV = I sur le maillage
fin Lp en effectuant quelques itérations de la méthode Gauss-Seidel ou de la
méthode Jacobi. Les matrices Y, V et I seront notées respectivement, dans ce

qui suit, avec 'indice F ou G selon qu’elles sont définies sur le maillage Ly ou

L¢.

. Calcul du résidu a partir de la solution Vr obtenue :

Yr(C)§Vy = I — Yp(CO)VE = 6lp (3.15)

ol 0V est Perreur sur la solution et g est le résidu.

. Au lieu de résoudre le systéme d’équations 3.15 sur le maillage fin comme dans le
cas des méthodes itératives, on projette et on résoud ce systéme sur le maillage

grossier Lg pour plus de précision et de rapidité :

QYF(C)P(SVG = Q(SIF = Yc;(C)(SVG = (SIG (316)

ol Q et P sont respectivement les opérateurs de restriction (projection) et

I'opérateur de prolongement.

. Prolongement de la solution §Vg sur le maillage fin et correction de la solution

T nouveau

obtenue précédémment Vg = Vg +6Vp

. L, . ~ nouveau
. Si le nouveau résidu Ig — Yg(C)Vy est trop grand, on recommence le
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cycle & partir de 1’étape 4.

Si le maillage L est trop petit pour obtenir une solution exacte du systéme d’équations
3.16, alors on peut de nouveau utiliser la méthode a deux maillages décrite ci-dessus
en faisant appel & un autre maillage encore plus grossier. La méthode multigrille est
donc I'application récursive de la méthode des deux maillages. L’opérateur de pro-
longement P le plus utilisé et qui est aussi utilisé par FEMLABMD st basé sur les
algorithmes d’interpolation linéaire (Femlab, 2002). Pour I'opérateur de restriction

Q d’un maillage fin vers un maillage grossier, le choix le plus simple est Q = P*.

3.3.2 Définition du maillage

La résolution de I’équation de Poisson (3.1) par la méthode des éléments finis est
d’autant plus exacte que le nombre de points de calcul est élevé. Autrement dit, plus le
maillage du domaine de résolution 2 est fin et/ou 'ordre des fonctions d’interpolation

est élevé, plus la solution converge vers la solution exacte (Fortin et Garon, 2000).

Par ailleurs, la construction de la matrice de sensibilité nécessite le calcul des poten-
tiels intérieurs au volume conducteur estimés par le probléme direct. Par conséquent,
I’exactitude de ces calculs de potentiels influe sur la précision de la matrice de sensi-
bilité et ultimement sur les performances du probléme inverse. Cependant, la taille du

maillage est limitée par les contraintes imposées par le probléme inverse, notamment
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le temps de calcul, si on veut effectuer la reconstruction en temps réel. Une technique
qu’on a adoptée et qui permet de minimiser les erreurs sur le calcul des coefficients
de la matrice de sensibilité est I'utilisation de deux maillages : un maillage grossier
qui sera utilisée pour la construction de la matrice de sensibilité et un autre plus
fin obtenu par raffinent du premier. Ce raffinement peut étre généré par la fonction
"meshrefine" de FEMLABMD ou de MATLABMD. Les tensions qui correspondent
au premier maillage sont par la suite extraites de la solution calculée sur le maillage
plus fin en utilisant la fonction "postinterp" de MATLABMD | Dans notre démarche,
on a utilisé la méthode de résolution multigrille (fonction "multigrid"), qui est bien
adaptée a cette méthode puisqu’elle génére automatiquement un maillage plus fin a

partir d’'un maillage grossier.

D’autres stratégies, comme l'utilisation d’un maillage adaptatif, ont été étudiées pour
améliorer la précision des calculs des potentiels intérieurs au volume conducteur (Moli-
nari et al., 2001; Vauhkonen, 1999). La méthode du maillage adaptatif consiste a
augmenter la densité des mailles aux endroits ou la densité du courant est grande,
c’est-a-dire prés des électrodes d’excitation. Cette technique permet d’obtenir un
résultat plus précis que le maillage uniforme avec le méme le nombre de degrés de
liberté. L’inconvénient de la méthode du maillage adaptatif est la nécessité de fac-
toriser la matrice Y(C) pour chaque projection, car le maillage est différent d’une
projection & 'autre. Par conséquent, la résolution du systéme d’équations 3.7 est tres

longue comparativementa celle obtenue avec les autres techniques.
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En ce qui concerne la résolution du probléme direct dans le but de simuler les données
d’un tomographe, le temps de calcul n’est généralement pas une contrainte majeure.
Ainsi, on a utilisé un maillage relativement fin et la méthode de résolution itérative
pour plus d’exactitude de la solution. Il est conseillé de séparer le probléme direct
utilisé pour la résolution du probléme inverse de celui qui simule les données de TIE
(Lionheart, 2004). En imagerie différentielle, les erreurs sur les potentiels simulés
seront compensées par la différence entre les deux trames, & condition d’utiliser le
méme maillage et les mémes fonctions d’interpolation pour calculer les potentiels des

deux trames.

3.4 Discussion

Comme mentionné a la section 3.3, la précision de calcul des potentiels a l'intérieur
du volume conducteur par MEF dépend du nombre d’éléments du maillage, de 'ordre
des fonctions d’interpolation et de la méthode de résolution du systéme d’équations
linéaires. Puisque la taille du maillage est limitée par les contraintes imposées par le
probléme inverse, on a utilisé deux maillages et la méthode multigrille pour calculer
avec plus de précision les potentiels & U'intérieur du volume conducteur et améliorer
la précision de calcul des coefficients de la matrice de sensibilité. Cependant, certains
auteurs utilisent un maillage adaptatif et d’autres préférent utiliser des fonctions

d’interpolation d’ordre supérieur.
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En TIE, la taille des mailles optimale pour la résolution du probleme direct et
I'influence de la précision de calcul des éléments de la matrice de sensibilité sur les
performances ne sont pas encore bien connues. Ce sont des problémes importants a

explorer, particuliérement dans le cadre du développement de la TIE 3D.
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CHAPITRE 4

RECONSTRUCTION DES IMAGES

Deux approches ont été développées pour la reconstruction d’images en TIE. La
premiére se base sur des algorithmes itératifs pour produire des images statiques. La
deuxiéme approche linéarise le probléme de reconstruction pour générer des images
différentielles. Dans ce chapitre, on décrira deux algorithmes de reconstruction. Il
sera question d’abord de l’algorithme itératif de Newton-Raphson modifié, qui est
le plus utilisé pour la reconstruction d’images statiques. On présentera ensuite la
méthode (MAP) développée par Adler et Guardo (1996) pour générer des images
différentielles. Cette description sera plus détaillée car c’est la méthode utilisée dans

notre travail.

4.1 Définition du probléme de reconstruction

Le probléme de reconstruction, appelé aussi probléme inverse, permet de calculer la
distribution de conductivité a l'intérieur du milieu étudié, a partir des différences de
potentiel mesurées par des électrodes placées a sa frontiére. Son principe consiste a

supposer que la conductivité est constante sur chaque élément du modele MEF, puis
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a estimer le vecteur de conductivité qui minimise I'erreur des moindres carrées entre

les différences de potentiel mesurées (trame) et celles calculées par le modele :

C=arg mcin | Frie(C) — Vies |I° (4.1)

oit € est le vecteur de conductivité reconstruite de longueur R, R étant le nombre
d’éléments du maillage, Vimes est la trame mesurée par le systéme de TIE, c’est-a-dire
le vecteur des différences de potentiels mesurées par les électrodes selon la stratégie de
mesure et d’excitation sélectionnée, et Frig(C) est la trame calculée par résolution

du probléme direct.

4.2 Imagerie statique

L’algorithme le plus utilisé pour la reconstruction d’images statiques est I’algorithme
itératif de Newton-Raphson modifié, proposé par Yorkey et al. (1987). Il modélise
par éléments finis le milieu & étudier et ajuste itérativement la conductivité du mo-
deéle selon 1’équation 4.2 pour minimiser l'erreur quadratique, telle que définie par

I’équation 4.1. Le modele démarre avec une conductivité homogéne C°.

ck+) = c® 4 sCH

6C* = —[3I(CHTIHCH] I CH IFre(CY) — Vines] (4.2)
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ot C* est le vecteur de conductivité estimée a la k€ itération , J(C*) = %algﬁ)czck

est le jacobien de Frig(C*), appelé aussi matrice de sensibilité.

La matrice [J(C*)" J(C*)] est mal conditionnée et indroduit une grande sensibilité aux
erreurs dans les mesures. Pour améliorer la reconstruction, on introduit un terme de
régularisation de Thikonov généralisé au niveau de I’équation 4.2 (Adler et al., 1993;

Hua et al., 1988; Yorkey et al., 1987) :

C = argmin(|| Frie(C) — Vmes I +4 [ T(C) °) (4.3)

o T est la matrice de régularisation qui représente l'information a priori sur la

conductivité et u est le paramétre de régularisation.

On obtient alors I'algorithme de Newton-Raphson régularisé :

ck+b — W 4 5C* (4.4)

§Ct = —[I(CHTI(C) + T I(CH)T (Frie(C*) — Vines) + 1l T(C)]

L’algorithme de Newton-Raphson converge rapidement, mais son temps d’exécution
est trop grand pour étre utilisé dans des systémes de TIE temps-réel. Cheney et al.
(1990) ont présenté une version plus rapide de cet algorithme, appelé NOSER (Newton

One-Step Error Reconstruction). Il consiste & calculer et & stocker d’abord la ma-
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trice jacobienne, puis & appliquer 1'équation 4.4 une seule fois. L’algorithme NOSER
fonctionne bien avec des données simulées ou obtenues d’un fantéme in vitro, mais

les images d’un thorax in vivo sont trés distordues (Edic et al., 1995; McLeod et al.,

1996).

4.3 Imagerie différentielle

4.3.1 Linéarisation du probléme direct

La reconstruction d’images différentielles se base sur la linéarisation du probléme
direct. En effet, si les variations de conductivité du milieu & étudier sont faibles par
rapport & la conductivité moyenne Cyp, du milieu, c’est & dire |C — Cy| << Cy, alors

le probléme direct v = Frig(C) peut étre linéarisé sous la forme :

FTIE(O) = FTIE(Ch) -+ H(C - Ch) (45)

ol H est une matrice constante de dimension M X R, appelée matrice de sensibilité,
M et R étant respectivement la longueur de la trame v et le nombre d’éléments du
maillage. H;; est le coeflicient de sensibilité qui correspond a la i® combinaison paire

d’application/paire de mesure et le j€ élément du maillage. On aura donc :

Z=HAC+b (4.6)
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oll Z = Vi — Vyef, Vref €St le vecteur des différences des potentiels mesurées par
les électrodes & l'instant .5 d’acquisition de la trame de référence, v¢ est la trame
mesurée a linstant ¢, AC est le vecteur de la variation de conductivité du milieu

entre les instants t et £,.5 et b est un vecteur de bruit.

Pour linéariser le probléme direct, on ignore les termes non linéaires du développement

en série de Taylor de la fonction Frig(C) autour de la conductivité homogeéne moyenne

Ch:

6FT1E (C)

V(C) = FTIE(Ch) + 9C |c:ch(

C - Ch) (4.7)

IF1IE(C)

La matrice de sensibilité H est donc le jacobien J = Z=HE={_ .
~*h

D’autres techniques ont été utilisées pour la reconstruction d’images différentielles,
notamment la méthode de rétroprojection (Barber et Brown, 1985) et la méthode des
sensibilités (Barber et Brown, 1990). Ces méthodes se basent sur une approximation
plus grossiére de la matrice H(Borsic, 2002). La revue de littérature de Morucci et

Marsili (1996) décrit ces méthodes en détail.

Afin d’améliorer la robustesse de la reconstruction d’images différentielles aux erreurs
géométriques et systématiques, Adler et Guardo (1996) ainsi que Barber et Brown
(1988) ont modifié le probléme direct pour le normaliser par rapport & la tension de
référence V(CYy) :

Zn=H,AC+b (4.8)
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oll Z, = Av/v,e la variation de la tension normalisée par rapport & veer et Hy est

la matrice de sensibilité normalisée.

4.3.2 Calcul de la matrice de sensibilité

Dans notre projet, on a calculé la matrice de sensibilité normalisée H,, en calculant
le jacobien de Z, par rapport a la conductivité C. Cette section décrit la méthode

de calcul de H,,.

On a posé :

Frie(Cr + AC) — Frig(Ch)

/A Av/V(Ch) = FTIE(Ch)

(4.9)

Le jacobien de Z, par rapport au vecteur de conductivité C au point Cy, est donc

donné par :

1 I(Frie(C):)

H,(i,j) = _ 410
(Z .7) FTIE(Ch)i acj ]C Ch ( )
Comme Frig(C) = TV(C) = TY '(C)I, on aura :
. 1 oY-1(C
Hn(lvj) = ( )I]i}C:Ch (411)

Y (O e,
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On peut démontrer (Webster, 1990) que :

aY~1(C)

U Ve |

Y (C) (4.12)

Cette relation peut étre démontrée en calculant la dérivée de I’équation YY- ! =1d

Id est la matrice identité.

Donc :

Y (C)

Hn(ll?]) = - acj

[TY-1(C)I; Y H(OIi}e=c,  (4.13)

Pour éviter de calculer Y 1(C) et profiter de la précision des algorithmes itératifs et
multigrille implantés dans FEMLABMD , on a modifié I'équation 4.13 pour la réécrire
sous la forme :

aY (C)

Ha(id) = e (OO T S5

Y '(O)Mi}e=c, (4.14)

Soit (d, ), le couple formé de la combinaison paire d’excitation/paire de mesure as-
sociée & la mesure Frig(C); (équation 3.10) : d est la paire d’excitation (projection
d) et e est la paire d’électrodes de mesure. Puisque Y~*(C) est symétrique, on a :

aY (C)
8C;

Y H{OI DYoo, (4.15)
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ot I'D est le vecteur colonne qui correspond a la projection d et T est le vecteur
ligne de la matrice T qui correspond a la e® paire d’électrodes de mesure. Les éléments
du vecteur T, sont nuls sauf les deux éléments associés & la e® paire de mesure qui
ont pour valeur 1 et —1 (section 3.2). On remarque que le vecteur Y 1O est
tout simplement la solution du probléme direct qui correspond a la projection d et
que le vecteur Y 1(T,)T est équivalent & la solution du probléme direct associée a
'application d’un courant unitaire par la paire e. Si on note respectivement ces deux

vecteurs Vp(d) et V(@ Péquation 4.15 s’écrira, :

1

Y (C)
[Vp(d)]i

Dy 4.16
acj VP }C—Ch ( )

Hn(i’j) = - {(Vm(e))T

Y (C)

2o - Puisque, la conductivité
J

Pour calculer Hy (2, j) il faut aussi déterminer le terme
est supposée constante sur chaque élément K du maillage et que Y est formé de la

combinaison des matrices de conductivité élémentaire de tous les éléments de maillage,

on peut déduire, & partir de I’équation 3.5, que :

1. si les noeuds m et n sont des noeuds de calcul de 1’élément j alors :

Y (Clmm _ 0¢m 00 | 06m 0Pn | 0¢m 0¢n
ac, _7€z,< ( 50 oz T oy oy | 62,52,) "

(4.17)
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2. sinon
Y (C)mn
A 4.18
Ainsi, %’ﬂ est égale & la matrice d’admittance Y qu’on obtient lorsque la con-

ductivité de I'élément j est égale a I'unité et que celle de tous les autres éléments
de maillage est nulle (équation3.4). FEMLABMD calcule doric Vintégrale 4.17 lors
de la résolution du probléme direct pour assembler la matrice Y. Malheureusement,
il ne permet l’accés ni a ces calculs intermédiaires, ni aux fonctions d’interpolation
utilisées pour le calcul. Dong, il est impossible de reconstruire 8Y—((3€C)j’"—‘" directement
a partir de I'équation 4.17 calculée lors de 'assemblage de Y. Pour contourner ce
probléme, on attribue la valeur 1 a la conductivité de I’élément j et 0 a celle des
autres éléments, puis on résoud le probléme direct. Le probléme n’a pas de solution

. . N . N . . . dY(C
parce que la matrice Y est singuliére, mais cette derniére, qui est égale a ((90)'"""
J

, est
assemblée. L’inconvénient de cette méthode est que le temps de calcul est trés long,
surtout pour un maillage fin. En effet, elle nécessite la résolution du probléme direct
R fois pour calculer la dérivée de Y par rapport a la conductivité de chaque élément
du maillage (R étant le nombre d’éléments). Cependant, pour un maillage défini, le

Y (C)mn . . : )
calcul de —Y% est effectué une seule fois. La matrice est alors sauvegardée pour

servir 4 la reconstruction de H,, pour différentes configurations d’électrodes.

AY(Clm.n

La matrice ——g™* est nulle, sauf aux noeuds de calcul qui appartiennent a I’élément 7.
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Donc, elle peut étre stockée sous la forme d’une matrice de dimension R X ng X ng au
lieu d’une matrice de dimension R x L x L, n. étant le nombre des noeuds de calcul

par élément de maillage et N le nombre total de noeuds de calcul.

4.3.2.1 Meéthode adoptée pour le calcul de la matrice de sensibilité

1. On définit le modele géométrique (cercle, thorax);

2. On génére un maillage approprié pour la reconstruction;

Y (C)
aC

3. On calcule la dérivée sur ce maillage et on sauvegarde sous forme d’une

matrice de dimension R X n, X ng;

4. On génére un maillage plus fin & partir du premier en utilisant la fonction

"meshrefine";

5. On applique le courant I par la paire d’électrodes qui correspond & la pre-
miére projection (p=1) et on résout le probléme direct sur le maillage fin par
la méthode multigrille. Puis, on extrait la solution V}, qui correspond au pre-
mier maillage. V, est une matrice de dimension L (L est le nombre de points

d’interpolation sur le premier maillage);

6. Pour chaque paire d’électrodes de mesure m de la premiere projection, on ap-
plique un courant unitaire I par cette paire et on résout le probleme direct sur

le maillage fin par la méthode multigrille. Puis, on extrait la solution V,, qui
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correspond au premier maillage. V;, est une matrice de dimension L;

7. On calcule H,(7,7) & partir de équation 4.16; 'indice 7 désigne la mesure
correspondant & la combinaison paire d’excitation/paire de mesure (p,m) et j

a I’élément du maillage;

8. On recommence le cycle a partir de ’étape 5 pour toutes les projections, selon

la stratégie d’excitation.

4.3.3 Estimation de la conductivité

Aprés avoir linéarisé le probleme direct, I’estimation au sens des moindres carrées du

vecteur conductivité AC A partir de ’équation 4.8 est donnée par :

AC = arg min || Z, - HaAC 12 (4.19)

En annulant la dérivée de || Z, — H,AC ||? par rapport & AC, on obtient :
AC=H!Z,=H,"H,) 'H, Z, (4.20)

ol H}, est la matrice inverse de H, au sens des moindres carrées.
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En décomposant la matrice H,, en valeurs singuliéres (DVS), on aura :

H, = USW7’ (4.21)

o1l U est une matrice orthogonale de dimensions M x M dont les colonnes sont les
vecteurs propres de H,"H,, W est une matrice orthogonale de dimensions R x R
dont les colonnes sont les vecteurs propres de HyH,” et X est une matrice diagonale
de dimension M x R ; ¥ = diag(\,---,Ag) avec Ay > -+ > Agr >= 0. Les valeurs
Ailo<i<r non nulles sont appelées les valeurs singuliéres de H, et elles sont les racines

carrées positives des valeurs propres de H,H,T.

La combinaison des équations 4.8 et 4.21, permet d’écrire :

Z,=H,AC = %UiAi(WiTAC) +b (4.22)

i=1
Le nombre de conditionnement de la matrice Hy, défini par le rapport entre sa plus
grande et sa plus petite valeur non singuliére, est trés grand. Elle est donc mal
conditionnée. Cela est dii au fait que les mesures sont beaucoup plus sensibles a la
variation de conductivité des régions périphériques prés des électrodes d’application
de courant qu’a celle des régions centrales. De plus, H,, est singuliére car le nombre

d’éléments R de conductivité indépendantes du maillage généré est plus grand que le

nombre de mesures indépendantes (104 mesures pour N = 16). Par conséquent, les
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valeurs singuliéres décroissent rapidement vers zéro. Tang et al. (2002) ont montré
que plus R augmente, plus les contours des structures fines prés de la frontiere sont
clairs et plus la qualité de I'image s’améliore a la périphérie, mais aussi que la matrice
H,, devient mal conditionnée. Ce qui se traduit par une forte atténuation de la va-
riation de conductivité des zones qui correspondent aux vecteurs singuliers W; d’ordre
supérieur (équation 4.22), le signal Z, engendré par ces variations est trop faible et

non observable en présence du bruit b.

En inversant I’équation 4.22, on obtient la conductivité estimée au sens des moindres

carrées :

—7 UtZ
z (4.23)
ol ¢ est le rang de la matrice H,

On remarque & partir de ’équation 4.23 que les composantes du signal Z,, dominées
par le bruit sont trop amplifiées par les grandes valeurs de /\i Les erreurs numériques
introduites sur les valeurs \; d’ordre supérieur lors du calcul de 'inverse de H,’H,!
seront aussi amplifiées. Par conséquent, la méthode de reconstruction par moindres
carrées est instable. Le probléme est dit mal posé et nécessite une régularisation pour
atténuer la contribution des vecteurs singuliers d’ordre supérieur dans la reconstruc-

tion de 'image.

Pour régulariser le probléme inverse, on a utilisé 'estimateur MAP (mazimum a
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posteriori) qui est une approche statistique de régularisation (Adler et Guardo, 1996).
MAP est estimateur implanté dans le systéme TIE-4. Son principal avantage est
de permettre une interprétation statistique des parameétres de régularisation, ce qui
facilite le choix de ces paramétres. Par ailleurs, d’autres techniques de régularisation
ont été utilisées pour la reconstruction d’images différentielles de TIE, telles que la
régularisation de Tikhonov généralisée (Vauhkonen et al., 1998), qui est équivalente
dans sa formulation au MAP, mais qui se base sur une approche déterministe, et la
méthode par décomposition en valeurs singuliéres tronquées DVST (Avis et Barber,

1995; Metherall, 1998), utilisée surtout par le groupe de Sheffield.

4.3.3.1 Estimateur MAP

Considérant la conductivité AC comme une variable aléatoire qui suit une distribu-
tion gaussienne de valeur moyenne nulle et de matrice de covariance c2Rc, ot Re¢
est la matrice de covariance normalisée et 2 la variance, on peut écrire :

1 (AC)"RcI(AC)
Grot) 2 [Rg 72 P

f(ac) = ) (4.24)

2
207

ou f(AC) est la densité de probabilité de AC.

On peut supposer aussi que le bruit b qui entache les mesures Z,, est un bruit blanc

gaussien dont la valeur moyenne est nulle et la covariance est exprimée par iRy
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Ainsi, on déduit & partir de 'équation 4.8 que la densité de probabilité conditionnelle
de Z,, lorsque AC est supposée connue, est égale a la densité de probabilité du bruit

b décalée de la valeur H,AC :

B 1 (Zn — HoAC)TRy Y(Zy, — HLAC)
f(Z,|AC) = f((QWUE)M/Q | Ry |12 exp(— 2072

)

(4.25)

L’estimateur MAP estime la conductitivité AC la plus probable, c¢’est-a-dire celle qui

maximise la densité de probabilité a posteriori f(AC|Z,) :
AC = arg max f(AC|Z,) (4.26)

La régle de Bayes permet d’écrire :

F(Zn|AC) f(AC)

f(AC|Z,) = A (4.27)
Donc :
8 = g ' 22MED _agupizilacrpacy w2

Pour maximiser la fonction [f(Z,|AC)f(AC)], on minimise 'opposé de I'argument
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de I'exponentielle calculée & partir des équations 4.24 et 4.25, on obtient ainsi :

—~H,AC)"Ry }(Z, - H,AC) AC'Rc'AC
2 + 2
20} 208

A . (Zn
AC = arg rglcn[ 1(4.29)

La fonction entre crochets de I’équation 4.29 est une forme quadratique. Pour trouver
'argument de son minimum, il suffit d’annuler son gradient. On obtient alors la valeur

estimée AC du changement de conductivité AC :

2
AC = [H,"Ry 'H, + 2R, Y[H, Ry ' Zy)] (4.30)

o¢c
Les canaux de mesure du signal Z, sont, en principe, identiques, sauf dans le cas

d’un défaut électronique. Donc, on peut considérer que Ry, = Id. L’estimateur MAP

(équation 4.30) devient alors :

2
AC = [H, H, + 2R, |H,"Zn (4.31)
oc

Une fois qu’on a déterminé la matrice de régularisation Rc! et le paramétre de

2
régularisation pu = gg, la reconstruction d’images différentielles par l'estimateur MAP
C

se résume A une simple multiplication matricielle :

AC = B(p)Z, (4.32)

B(u) = [HnTHn+NRc_1]HnT (4.33)
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(4.34)

4.3.3.2 Matrice de régularisation

La matrice de covariance R, nous informe implicitement sur les propriétés statis-
tiques a priori de 'image. En effet, les éléments de la diagonale [R.]; traduisent
la variance de I'amplitude de chaque élément de I'image et les éléments non diago-
naux représentent la corrélation r entre ces éléments : [Rei; = ry/[Reli[Re]j;- En
TIE, la résolution de I'image reconstruite est trés faible & cause du nombre limité de
mesures indépendantes. Par conséquent, les éléments du méme voisinage sont trés
corrélés. Pour tenir compte de cette propriété, Adler et Guardo (1996) ont proposé
d’interpréter la matrice R, comme un filtre passe-bas isotrope dont la fréquence de
coupure fy correspond a la résolution spatiale théorique du systéme de TIE. Dans le
cas d’un systéme de 16 électrodes, cette résolution est d’environ 10 % du diameétre du
milieu. Notant que l'inversion du filtre est numériquement instable (Adler et Guardo,
1996; Borsic et al., 2002), la matrice Rc! a été reconstruite directement & partir

d’un filtre gaussien passe-haut :

F(u,v) = 1 — ¢ 20w +v?) (4.35)

ol fy est la fréquence de coupure du filtre qui correspond & la résolution spatiale
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choisie, u et v sont les fréquences dans le domaine de Fourier.

L’utilisation d’un filtre passe-bas isotrope pour régulariser le probléme de reconstruc-
tion permet le lissage de la solution en éliminant les hautes fréquences. Cependant,
puisque les régions & explorer présentent des discontinuités de conductivité & la fron-
tiére des organes, ce filtre n’est pas adéquat pour définir avec précision les frontiéres
des organes. Ainsi, Borsic et al. (2002) ont introduit un filtre anisotrope pour diminuer
les contraintes de lissage sur la direction normale aux discontinuités. Les résultats
obtenus par ces auteurs montrent que le filtre anisotrope améliore la détection des
frontiéres des organes, mais le resultat de la reconstruction risque d’étre biaisé si

Pinformation a priori sur les frontiéres n’est pas correcte.

4.3.3.3 Paramétre de régularisation

2

L’optimisation du parameétre de régularisation u = —% est essentielle. Ce paramétre

¢

doit permettre un bon compromis entre la fidélité de la variation de conductivité
estimée a partir des mesures Z, et la contrainte imposée par la matrice Rc!. Le
probléme de régularisation est un probléme classique dans le domaine de la restau-
ration d’images. Donc, plusieurs techniques ont été élaborées pour le calcul du
paramétre p optimal, notamment : la méthode des contraintes des moindres car-

rées (CLS : constrained least squares), erreur des quadratiques moyennes prédites

(PMSE : predicted mean square error), la méthode de la validation croisée généralisée
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(GCV : generalized cross-valiadtion) et la méthode du maximum de vraisemblance
(MV) (Galatsanos et Katsaggelos, 1992; Reeves et Mersereau, 1992). Pour ce tra-
vail, on a adopté la méthode développée par Adler et Guardo (1996) et implantée
dans le systéme TIE-4. Elle se base sur un modéle de communication pour controler
Pamplification du bruit au niveau de l'estimée AC. En effet, le rapport signal sur

bruit (RSB) a l'entrée du modéele est donnée par :

E[Z, LM T
RSBy, = Za]  _ M 20 (4.36)

JVarZa] /5 SY (Zas — ElZa))?

soit done :
17Z,
Mo b

avec M le nombre de mesures et 1 un vecteur colonne de longueur M dont tous les
éléments ont une valeur unitaire. Le rapport signal sur bruit & la sortie est donné

par :

RSBy, = E(Ac) _ 1TAB(p)Z, (4.38)
Var(AC) ab\/R.trace(AB(,u)B(u)TAT)

ol R est la longueur de AC (le nombre d’éléments du maillage) et A est une matrice
diagonale dont la valeur de chaque élément de la diagonale A;; est égale & l'aire du i€
élément du maillage. Le facteur de bruit F'B du systéme est donnée par le quotient

du rapport signal sur bruit a 'entrée (RSB;,) sur celui a la sortie (RSBoy:) :

RSB, _ (1'Zy)y/Rirace(AB(u)B(n)TAT)

FB = =
RSBout 1TAB(/,L)ZnM

(4.39)



66

Cette équation permet de déterminer la valeur de p pour un facteur de bruit donné.
Si on prend un facteur de bruit unitaire, alors le rapport signal sur bruit au niveau des
mesures est préservé dans les images reconstruites. Si on diminue le facteur de bruit,
p augmente, le rapport signal sur bruit de I'image s’améliore et la résolution spatiale
se détériore et vice versa. Le choix du facteur du bruit est donc un compromis entre
une meilleure résolution et un niveau de bruit acceptable. Il doit se faire surtout en

considérant le niveau de bruit dans la zone d’intérét de I'image.

Pratiquement, on insére un petit objet circulaire de faible contraste au centre du
modéle homogéne utilisé pour la construction de H,, et on trace la courbe du facteur
de bruit F'B en fonction de p (équation 4.37). Puis, on détermine par interpolation
a partir de cette courbe les valeurs de p pour différentes valeurs de FB. On calcule

et sauvegarde ensuite la matrice B pour les différentes valeurs de F'B.

iogCu) |

Figure 4.1 Facteur de bruit FB en fonction du parameétre de régularisation log(su)
calculé pour la configuration 16SU.



67

4.4 Conclusion

Le probléme de reconstruction d’images est mal posé et plusieurs paramétres influen-

cent la qualité des images reconstruites :

e Nombre d’électrodes : il détermine le nombre de mesures indépendantes et
donc la résolution des images. L’utilisation d’un nombre plus grand, par exem-
ple 32 électrodes au lieu de 16, améliorera la résolution, mais risque d’entrainer
une diminution du rapport signal bruit sur les images et des performances dy-

namiques du systéme.

e Nombre d’éléments de conductivité indépendante : la qualité des images
s’améliore prés de la frontiére du milieu étudié lorsque ce nombre augmente,
mais la matrice de sensibilité devient mal conditionnée et donc la qualité de

I'image devient plus sensible aux bruits de mesure.

e Matrice de régularisation : la qualité de I'image est fonction de I'information
a priori utilisée. En effet, une information a priori faussée risque de biaiser
le résultat de reconstruction, surtout dans les régions éloignées des électrodes

d’excitation.

o Paramétre de régularisation : le choix de ce paramétre est un compromis

entre une meilleure résolution et un niveau de bruit acceptable dans les images.
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Ainsi, le choix de ces parameétres doit étre fait en fonction du niveau de bruit de mesure
et de I'information recherchée dans les images reconstruites. Dans notre laboratoire, le
but est de développer une imagerie fonctionnelle qui fournit des parameétres cliniques
de la respiration. Donc, la stabilité de la méthode de reconstruction et '’exactitude

de I'information sont prioritaires.
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CHAPITRE 5

ELECTRODES OESOPHAGIENNES

Comme indiqué dans I'introduction de ce mémoire, quelques auteurs ont suggéré que
P'utilisation d’électrodes oesophagiennes pourrait améliorer la résolution des images de
TIE. Ce chapitre présente les résultats de simulation obtenus pour deux configurations
mixtes surface/oesophagiennes : 1) la configuration 15SUIOES : 15 électrodes de
surface uniformément espacées autour du thorax et une oesophagienne dans le méme
plan que les premiéres et 2) la configuration 12SU4OFES : 12 électrodes uniformément
espacées autour du thorax et 4 oesophagiennes uniformément espacés et placées dans
le méme plan que les premiéres. L’efficacité de ces configurations mixtes a été évaluée
avec des indicateurs de résolution, d’erreur de position et de variation du contraste
par comparaison avec la configuration classique 16SU qui utilise 16 électrodes de
surface uniformément espacées autour du thorax. Les performances de cette derniere
configuration ont été évaluées a partir de données simulées et de données mesurées

avec le systéme TIE-4 développé par notre laboratoire.



70

5.1 Configuration 15SU10ES

5.1.1 Obtention de données de TIE simulées

Pour estimer les performances des différentes configurations d’électrodes, des mesures
de TIE on été obtenues en résolvant le probléme direct sur un volume conducteur
cylindrique de 30 cm de diamétre et 26 cm de hauteur ( figure 5.1 a ). On a choisi
cette géométrie pour faciliter 'interprétation des résultats et aussi parce qu’on a
utilisé un bassin cylindrique de mémes dimensions pour les mesures expérimentales
effectuées avec le systéme TIE-4. Les électrodes ont été placées a mi-hauteur du

cylindre.

On a attribué au milieu une conductivité de 0.25 S/m correspondant a la conductivité
moyenne des tissus du thorax. Des impulsions de Dirac ont été simulées par des
inclusions de 1 cm de diamétre, de méme hauteur que le cylindre et de conductivité 10
S/m. Puisque le diamétre de I'inclusion est approximativement 3.5 % celui du cylindre
et que la résolution théorique de la TIE est environ 10 % du diamétre du cylindre,
les inclusions modélisées représentent des impulsions de Dirac dans la distribution de
conductivité. La résolution spatiale du systéme peut donc étre estimée a partir de

I'image de l'inclusion sans grandes erreurs.

L’intensité du courant appliqué aux électrodes dans les simulations est 4 mA créte-

a-créte et la séquence d’excitation/mesure est la méme que celle du systéme TIE-4,
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c'est-a-dire adjacente/adjacente. L’électrode oesophagienne E16 est considérée dans
la. séquence comme une électrode de surface. La séquence d’excitation utilise donc les

paires d’électrodes suivantes :

[(E1,E2);(E2,E3);(E3,E4):(E4,E5);(E5,E6);(E6,E7);(E7,E8);(E8,E9);(E9,E10);

(E10,E11);(E11,E12);(E12,E13);(E13,E14)(E14,E15);(E15,E16);(E16,E1)].

Pour minimiser les erreurs lors de la résolution du probléme direct par la méthode des
éléments finis, on a utilisé un maillage dense et la méthode itérative pour la résolution

d’équations linéaires (chapitre 3).

Par ailleurs, des paramétres qui pourraient étre source d’erreurs n’ont pas été con-
sidérés, notamment la dimension des électrodes et leur impédance de contact avec
le milieu. Les électrodes ont tout simplement été assimilées & des noeuds du mail-
lage, et 'impédance d’entrée des circuits reliés aux électrodes qui ne ne servent pas a

Iapplication de courant est considérée comme infinie.
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035+

02 02

Figure 5.1 a) Volume conducteur pour simuler les mesures de TIE et b) modéle
circulaire utilisé pour calculer la matrice de sensibilité de la configuration 15SU1OFES;
les fleches indiquent la position des électrodes.
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5.1.2 Reconstruction des images

La reconstruction des images a été faite en 2D, en utilisant la matrice de sensibilité
normalisée H,, déterminée & partir du modeéle géométrique de la figure 5.1 b). Afin de
tester la validité de I'algorithme de reconstruction, on a généré les images en utilisant
un signal Z, dont le rapport signal/bruit est infini. La figure 5.2 a) et b) présentent
les résultats obtenus en utilisant un facteur de bruit de 1 et de 4 respectivement.
L’inspection des images montre que les inclusions ont été bien détectées. La taille des
inclusions est plus petite dans les images obtenues pour F'B = 4. La résolution est

donc meilleure pour un facteur de bruit plus grand.

Pour évaluer la stabilité de la reconstruction, on a ajouté au signal Z, un bruit
pseudo-aléatoire de densité gaussienne et de moyenne nulle. On a utilisé un RSB de
30 dB ; une valeur trés conservatrice pour des conditions d’enregistrement in vivo. A

titre de comparaison, le RSB de TIE-4 mesuré sur un fantéme résistif est d’environ

55 dB (Gagnon, 2003).

Les résultats de simulation montrent que l'algorithme de reconstruction normalisée
pour la configuration 15SU1OES n’est pas stable. En effet, les images obtenues pour
un RSB de 30 dB et un F'B de 1 sont bruitées et présentent de faux objets, surtout
les images des inclusions de coordonnées polaires (r,8) = [(0.23,0); (0.63,0)] (figure
5.3 a) ou r est la position radiale normalisée. Les résultats sont décevants méme avec

des facteurs de bruit plus petits ; les images reconstruites pour un F'B de 0.5 sont
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illustrées a la figure 5.3 b).

Par contre, on détecte les inclusions en utilisant une matrice de sensibilité non nor-
malisée H et un F'B de 1 (figure 5.4 a). Pour cette configuration non normalisée, les
images sont bruitées lorsqu’on utilise un F'B supérieur a 4 (figure 5.4 b). La con-
figuration classique 16U normalisée donne des bons résultats méme pour un F'B de
6 (figure 5.5). Ainsi, on peut conclure que la configuration 15SU10OES est sensible
aux bruit de mesure et que cette instabilité augmente lorsqu’on utilise une matrice

de reconstruction normalisée.

L’analyse de Z simulée pour le milieu circulaire homogéne lors de la construction de
H et de H,, montre que la trame de mesures contient 4 valeurs presque nulles, de
I'ordre de 107% V (figure 5.6). Ces valeurs sont obtenues pour les paires suivantes

d’excitation/mesure :

[(E15,E16)/(E7,E8) ;(E7,E8)/(E15,E16) ; (E16,E1)/(E8,E9) ; (E8E9)/(E16,E1)].
Autrement dit, lorsqu’on applique le courant entre une électrode périphérique FE;
et 1'électrode oesophagienne F16, la différence de potentiel mesurée entre I'électrode
périphérique diamétralement opposée a E; et I’électrode suivante est presque nulle.
L’inverse est aussi vrai a cause du théoréme de réciprocité. Les contours équipotentiels
illustrés & la figure 5.7 montrent pourquoi les différences de potentiel correspondant

a ces combinaisons d’électrodes sont trés petites .



(a) (b)

Figure 5.2 Configuration 15SU10ES normalisée : images d’inclusions en (r,60) =
[(0.23,0); (0.63,0); (0.23, 7); (0.63, )] obtenues & partir d'un signal simulé avec un
RSB infini. a) FB=1etb) FB =4.

)

|5

)

Figure 5.3 Configuration 15SU10ES normalisée : images d’inclusions en (r,8) =
[(0.23, 7); (0.67,7); (0.23,0); (0.67,0)] obtenues & partir d’un signal simulé avec un
RSB de 30 dB. a) FB=1et b) FB =0.5.
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(a)
Figure 5.4 Configuration 15SU10ES non normalisée : images d’inclusions en (r,6) =

[(0.23, 7); (0.67, 7); (0.23,0); (0.67,0)] obtenues & partir d'un signal simulé avec un
RSB de30dB.a) FB=1etb) FB = 4.

)

()

Figure 5.5 Configuration 16SU normalisée : images d’inclusions en (r,0) =
[(0.23,7); (0.67, 7); (0.23,0); (0.67,0)] obtenues a partir d’'un signal simulé avec un
RSB de30dB.a) FB=1ethb) FB =6.
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Ces différences de potentiel de 'ordre du pV, calculées par la résolution du probléme
direct, sont dominées par le bruit numérique. Elles introduisent des erreurs sur les
coefficients de la matrice de sensibilité H. Les erreurs sont amplifiées lorsqu’on divise
les coefficients de H par ces petites valeurs pour calculer la matrice normalisée H,,. De
plus, le bruit domine ces mesures au niveau du signal Z utilisé dans la reconstruction
non normalisée. Ce bruit est amplifié au niveau du Z,, lors de la normalisation pour
la reconstruction. D’autre part, la matrice de sensibilité normalisée H,, de la confi-
guration 15U10ES est mal conditionnée en comparaison a celle non normalisée H de
cette méme configuration et a la matrice normalisée H,, de la configuration classique
16U (tableau 5.1). Ces erreurs peuvent expliquer I'instabilité de la reconstruction

pour la configuration 15U1OFES.

Tableau 5.1 Nombre de conditionnement de la matrice de sensibilité non normalisée
H et normalisée H,, pour les configurations 15SUIOES et 16U. Les matrices de
sensibilité sont calculées sur le modeéle circulaire en utilisant un maillage de 1320
éléments et 709 noeuds géométriques.

Configuration 15U10ES 16U

Matrice de sensibilité H H, H H,

Nombre de conditionnement | 8.8403 x 10% | 7.103 x 10% | 1.3403 x 107 | 1.1952 x 10”

On a par la suite calculé une nouvelle matrice de sensibilité HM,, qui ignore les 4
mesures citées ci-dessus. Avec cette nouvelle séquence de mesures, on n'aura que 204
mesures (au lieu de 208). Les images obtenues avec cette nouvelle matrice, a partir
d’un signal Z,, trés bruité (RSB 15 dB) en utilisant un facteur de bruit F'B unitaire

localisent correctement les inclusions (figure 5.8).
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Figure 5.6 Trames de mesures non normalisées simulées sur la géométrie circulaire
pour les configurations 16SU et 15SU1OES.
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Figure 5.7 Equipotentielles obtenues par simulation lorsqu’on applique le courant
entre une électrode de surface E15 et une électrode oesophagienne E16.



(a) (b)
Figure 5.8 Configuration 15SU10FES modifiée et normalisée : images d’inclusions

en (r,8) = [(0.23,7); (0.67,7); (0.23,0); (0.67,0)] obtenues a partir d'un signal simulé
avec un RSB de 15dB. a) FB=1etb) FB = 4.

5.2 Configuration 12SU40ES

La configuration 12SU40OFES consiste en 12 électrodes de surface uniformément dis-
tribuées autour du thorax et en 4 électrodes oesophagiennes uniformément espacées
et situées dans le méme plan que les premiéres. Des cathéters avec électrodes oe-
sophagiennes existent sur le marché et cette configuration serait utilisable clinique-
ment (Romain, 2000). Les 4 électrodes oesophagiennes permettraient d’obtenir des
mesures plus sensibles au changement de conductivité dans les régions centrales du

corps, ce qui devrait améliorer la résolution et le contraste au centre de I'image.

La figure 5.9 présente le modele géométrique 3D utilisé pour simuler la trame de

mesures. La figure 5.10 est le modéle 2D qui a servi au calcul de la matrice de sensi-
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bilité. Les dimensions du cylindre extérieur sont les mémes que pour la configuration
15SU10ES. Le cylindre intérieur simulant 'oesophage a 3 cm de diamétre et 26 cm
de hauteur. On lui a attribué une conductivité nulle. Les autres paramétres de simu-
lation sont identiques & ceux utilisés pour la configuration 15SU1OFES. La séquence
d’excitation et de mesure est adjacente/adjacente en considérant les électrodes oe-

sophagiennes comme des électrodes de surface.

L’inspection des images obtenues pour cette configuration (figure 5.11) montre un

niveau de bruit moindre et des inclusions correctement détectées.

Figure 5.9 Géométrie utilisée pour simuler les mesures de TIE pour la configuration
12SU40ES.



Figure 5.10 Modéle circulaire utilisé pour la reconstruction de la matrice de sensibilité
de la configuration 12SU40FES; les fléches indiquent la position des électrodes.

(a) (b)
Figure 5.11 Configuration 12SU4OFES normalisée : images d’inclusions en (r,6) =

[(0.23,7); (0.67,7); (0.23,0); (0.67,0)] obtenues a partir d’un signal simulé avec un
RSB de30dB.a) FB=1etb) FB=4.
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5.3 Performances

Pour évaluer les performances de reconstruction des différentes configurations d’électrodes,
on a calculé trois paramétres: la résolution spatiale, 'erreur de position et la variation

de contraste en fonction de la position.

5.3.1 Reésolution spatiale

En imagerie médicale, la résolution spatiale détermine la capacité du systéme d’imagerie
a distinguer deux objets ponctuels ou linéaires qui sont proches I'un de 'autre. Elle
est définie quantitativement par la largueur & mi-hauteur (LMH) de la fonction de
dispersion d’un objet ponctuel (FDP) ou linéaire (FDL). Cette définition se base sur
I’hypothése que la fonction de dispersion est circulaire et donc que la LMH est in-
dépendante de 'angle du profil de mesure. Cependant, en TIE, les images d’objets
circulaires sont déformées. La déformation est accentuée prés de la frontiére du milieu
étudié et la résolution est donc fonction de la direction de I'axe de mesure. D’autre
part, la LMH est fonction des dimensions du milieu étudié ; la résolution absolue
(exprimée en mm) est meilleure pour un petit thorax que pour un grand thorax.
Pour mesurer la résolution spatiale d’un systéme de TIE, Avis et Barber (1994) ont
proposé de compter le nombre de pixels dont la valeur du contraste est supérieure a
50 % du contraste maximum de 'image, puis d’exprimer cette valeur en pourcentage

du nombre total de pixels. Les valeurs obtenues avec cette définition sont trés petites
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car la résolution est calculée & partir du profil 2D de la FDL. Adler et Guardo (1996)

proposent une mesure différente appelée blur radius (BR) :

BR - >.rrpp _ [AFrpDP

rr Ar

Ar = trace(A)

Arpp = Z Ay (5.1)

i, AC;>0.5

ou rr et Ar sont le rayon et 'aire totale du domaine, alors que rppp et Appp désignent
le rayon et 'aire de I'image d’un objet ponctuel. Appp est calculé en comptant les
pixels dont le contraste est supérieur & 50 % de intensité maximale de I'image de

I'objet ponctuel. Dans la littérature BR est souvent exprimé en pourcentage.

Les courbes du BR en fonction de la position radiale normalisée de ’objet ponctuel

(figure 5.12) pour des mesures avec un RSB de 30 dB montrent que :

1. Contrairement & la configuration classique 16SU, la résolution pour la con-
figuration 12SU40FES s’améliore lorsque l'objet se déplace radialement de la
périphérie vers le centre (figure 5.12 a et c¢). Ce résultat est important, car
les zones d’intérét dans la plupart des applications de TIE se trouvent dans la

région centrale. Pour un F'B de 1, cette résolution est nettement meilleure que
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celle obtenue pour la configuration 165U dans la région centrale délimitée par

un rayon normalisé de 0.65 (figure 5.12 a et d) .

2. Pour la configuration 15SU10E S modifiée, la résolution est meilleure au centre,
se détériore, puis s’améliore de nouveau lorsqu’on se déplace du centre vers la
périphérie (figure 5.12 b). Pour un F'B de 1, cette résolution est meilleure que

celle obtenue pour la configuration 16SU (figure 5.12 d).

3. La résolution pour la configuration 12SU40FES est meilleure que celle pour
la configuration 15SU10OES modifiée dans la région centrale délimitée par un

rayon normalisé de 0.55 (figure 5.12 a, b et d).

4. La résolution augmente lorsque le facteur de bruit augmente (figure 5.12 a, b

et c).

On a aussi fait la reconstruction d’images de deux inclusions voisines de coordonnées
normalisés (r1,01) = (0.54,7/4) et (r2,62) = (0.54,7/2) (figure 6.6 a). La conduc-
tivité des deux objets est 1 S/m et celle du milieu 0.25 S/m. Les images ont été
reconstruites a partir d’un signal ayant un RSB de 30 dB et pour des F'B de 1 et
de 4. La figure 6.6 montre que les images de ces deux inclusions sont bien séparées
pour la configuration 12SU40FES, distinctes mais connectées pour la configuration

15SU10OES et fusionnées en un seul objet pour la configuration 16SU.
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Figure 5.12 Résolution (blur radius) en fonction de la position radiale normalisée, es-
timée & partir d’un signal simulé avec un RSB de 30 dB, a) configuration 12SU40FES
normalisée, b) 15SU1OESM normalisée, ¢) 16SU normalisée et d) résolution obtenue
avec F'B = 1 pour les différentes configurations.
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Figure 5.13 Analyse de la résolution avec deux inclusions voisines et un signal simulé
avec un RSB de 30 dB. a) le milieu a une conductivité de 0.25 S/m et les deux inclu-
sions 1 S/m, b) configuration 12SU40FES normalisée, ¢) 15SU1OESM normalisée
et d) 16SU normalisée.
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5.3.2 Erreur de position

Les algorithmes de reconstruction d’images de TIE ont tendance & déplacer les in-
clusions soit vers le centre ou la périphérie du milieu. Par exemple, la méthode de
rétroprojection les déplace vers le centre (Adler et Guardo, 1996). L’erreur de position
(ERP) est donc un parameétre important spécifique a chaque algorithme et qui doit
étre évalué pour les différentes configurations d’électrodes. Cette erreur est définie
par :

ERP = Po — PFDP (52)

ol p, est la position radiale normalisée de 'objet ponctuel et prpp est le barycentre

de I'image Appp définie par I’équation 5.1.

Les courbes de la figure 5.14 a) montrent que la configuration d’électrodes 12SU40OES
a tendance & déplacer les objets vers la périphérie (ERP négative) pour les objets
dont la position radiale est inférieure & 0.5 et vers le centre dans le cas contraire.
La valeur absolue de ERP est presque nulle pour p, = 0.5 et augmente lorsqu’on
s’éloigne de cette position pour atteindre une valeur maximale d’environ 0.24. On
observe les mémes tendances pour la configuration 15SU10OESM (figure 5.14 b); la
valeur absolue de ’ERP s’annule pour p, = 0.25 et augmente lorsqu’on s’éloigne de
cette position. L’erreur maximale pour cette configuration est environ 0.13. Quant a
la configuration classique 165U, elle a tendance & déplacer les images vers le centre, et

I’ ERP maximale est environ 0.22 pour un F'B = 1 (figure 5.14 ¢). Pour les différentes
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configurations, ’erreur de position augmente lorsqu’on s’approche des électrodes car
I'image de 'objet est fortement déformée au voisinage de celles-ci. Cette déformation

et 'ERP augmentent aussi lorsqu’on diminue le F'B.
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Figure 5.14 Erreur de position en fonction de la position radiale normalisée estimée
4 partir d’un signal simulé avec un RSB de 30 dB, a) configuration 12SU40ES
normalisée, b) 15SU1OESM normalisée, ¢) 16SU normalisée et d) erreur de position
obtenue avec F'B = 1 pour les différentes configurations.
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5.3.3 Variation du contraste

Les images de TIE se caractérisent par un changement de contraste important selon
la position radiale de 'objet. Plus 'objet est prés des électrodes d’excitation, plus le
contraste augmente. Cette sensibilité & la position de 'objet rend difficile I'analyse
qualitative et quantitative des images de TIE. Dans cette section, on a calculé et
normalisé le contraste de la fonction de dispersion d'un objet ponctuel F'DP par
rapport au contraste minimum détecté pour quantifier ce changement. Puis, on a
tracé ce dernier en fonction de la position radiale de 'objet ponctuel. Le contraste
est défini par :

Contraste = Y _ (AC;A;) (5.3)

i,AC;>0.5

ou A/(\Ji est le contraste de ’élément 4. Les résultats des simulations montrent que le
contraste maximum est obtenu prés des électrodes et qu’il est fonction du F'B. La
configuration 15SU1IOFESM est celle afichant la plus faible variation de contraste.
Pour FB = 1, le rapport entre le contraste maximum et minimum pour cette con-
figuration est de 2.3, alors qu’il est de 4.6 pour la configuration 12SU40ES et 5.6
pour la configuration 16SU. Par ailleurs, les courbes obtenues peuvent étre utilisées
pour définir un filtre qui permettrait d’uniformiser le contraste. Cette technique est
utilisée dans les caméras gamma pour corriger la non-uniformité due a l'atténuation

(Gilland et al., 1998).
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Figure 5.15 Contraste normalisé en fonction de la position radiale normalisée estimée
a partir d’un signal simulé avec un RSB de 30 dB, a) configuration 12S40FES nor-
malisée, b) 15SU1OESM normalisée, ¢) 16SU normalisée et d) contraste normalisé
avec F'B = 1 pour les différentes configurations.
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5.4 Evaluation sur un modéle 2D du thorax

Pour estimer les performances globales des différentes configurations, on a effectué
des simulations sur un modéle 2D du thorax (figure 5.16). Ce modéle a été développé
en segmentant I'image obtenue du site internet "Visible Human Project". La trame
de référence a été calculée en attribuant une conductivité de 0.06 S/m aux deux
poumons, 0.3 S/m au coeur et 0.025 S/m au reste du thorax. Quant & la deuxiéme
trame, elle est obtenue pour une conductivité de 0.12 S/m pour les poumons, 0.15
S/m pour le coeur et 0.025 S/m pour le reste. D’autre part, les simulations pour la
configuration 12S540FES ont été effectuées en considérant deux cas. Premiérement, la
couche isolante extérieure du cathéter force la conductivité de 'oesophage a étre nulle;
c’est le cas si on utilise un cathéter occupant tout 'oesophage. Deuxiémement, on a
supposé que la conductivité de 'oesophage est celle du milieu (0.025 S/m). L’étude de
ces deux cas permettrait d’évaluer 'amélioration de la résolution due a l’utilisation
d’électrodes oesophagiennes et a la conductivité nulle de 1’oesophage forcé par le

cathéter, puis ’amélioration obtenue grace aux électrodes oesophagiennes seulement.

Les figures 5.17 et 5.18 présentent les images reconstruites pour les différentes con-
figurations & partir d’un signal de RSB de 30 dB et en utilisant respectivement un
FB del et de 4. La configuration 12540 FS donne la meilleure résolution ; les deux
poumons sont bien séparés et le coeur est visible dans les deux cas : celui ou la con-

ductivité de 1'oesophage est supposée nulle et celui ou cette conductivité est égale a
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Coété gauche

Figure 5.16 Modéle de thorax 2D utilisé pour évaluer les performances des différentes
configurations.

celle du milieu. On note aussi que la résolution pour la configuration 15SU1OES
est supérieure a celle de la configuration classique 16SU. Ces figures démontrent que
lorsqu’on augmente le F'B, la résolution s’améliore mais le bruit augmente et des arte-
facts apparaissent dans les images. Les artefacts sont surtout dus aux dépassements

du filtre @ de régularisation (section 4.3.3.2).
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(c) (d)

Figure 5.17 Images différentielles obtenues par simulation sur un modele 2D du tho-
rax & partir d'un signal avec un RSB de 30 dB et un F'B de 1, a) configuration
12S40FE S normalisée et conductivité de 'oesophage nulle, b) 12SU40FES normalisée
et conductivité de 'oesophage égale a celle du milieu (0.025 S/m), ¢) 156SU10OES
normalisée et d) 16SU normalisée.
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(¢) (d)

Figure 5.18 Images différentielles obtenues par simulation sur un modéle 2D du tho-
rax & partir d'un signal avec un RSB de 30 dB et un F'B de 4, a) configuration
12540 ES normalisée et conductivité de I'oesophage nulle, b) 12SU40OFES normalisée
et conductivité de l'oesophage égale a celle du milieu 0.025 S/m), ¢) 15SU1OES
normalisée et d) 16SU normalisée.
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5.5 Discussion

Dans ce chapitre, nous avons étudié deux configurations d’électrodes mixtes surface/
oesophagiennes : 15SUIOES et 12SU4OES et comparé les performances de ces

configurations a celles de la configuration classique 16SU.

Les résultats obtenus démontrent que 'utilisation de la configuration mixte d’électrodes
surface/ oesophagiennes améliore les performances, et plus précisement la résolution
dans les régions centrales des coupes explorées par rapport a la configuration classique
16SU. Les performances de la configuration 12SU40FES sont nettement meilleures
que celles des deux autres configurations. En effet, I'utilisation de plusieurs élec-
trodes oesophagiennes permet de mesurer les différences de potentiel plus sensibles
aux changements de conductivité dans les régions centrales du corps. Le choix du
nombre d’électrodes oesophagiennes dépendrait probablement des dimensions du mi-
lieu (thorax d’un enfant ou d’un adulte) et du rapport signal/bruit des différences de

potentiels internes mesurées par ces électrodes.

Par ailleurs, les configurations mixtes surface/oesophagiennes peuvent étre instables
du fait que application du courant entre une électrode de surface et une électrode
oesophagienne induit entre certaines électrodes de surface des différences de potentiel
dont 'amplitude est négligeable comparativement aux autres mesures. Ce probléme

pourrait étre résolu en ignorant ces mesures lors de la reconstruction d’images si
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leur nombre est limité. On peut aussi ignorer, dans la séquence d’excitation/mesure,
les combinaisons d’électrodes d’excitation qui produiraient ces mesures quasi nulles.
Dans ce cas, il faudrait augmenter le nombre d’électrodes de surface pour conserver
le méme nombre total de mesures indépendantes. Par exemple, on pourrait utiliser

16 électrodes de surface et 4 oesophagiennes.
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CHAPITRE 6

CONFIGURATIONS ASYMETRIQUES

D’ELECTRODES DE SURFACE

Nous présentons dans ce chapitre les résultats d’une étude portant sur deux config-
urations asymeétriques : 155A1SP, 15 électrodes de surface sur la partie antérieure
et une sur la partie postérieure du thorax, et 165 A, 16 électrodes uniformément ré-
parties sur la partie antérieure du thorax. L’étude a été réalisée en utilisant pour
la reconstruction d’images des données simulées et des données mesurées avec un
systéme de TIE sur un cylindre rempli de salin. Les indicateurs de performance de
ces configurations seront comparées a ceux de la configuration classique 165U. Ces
configurations ont un intérét pratique puisqu’elles permettent d’améliorer le confort
des patients alités en réduisant le nombre de points de contact dans le dos. Nous
croyons aussi que ces configurations peuvent améliorer la résolution spatiale dans la

région du thorax ou se trouve la plus grande densité d’électrodes.
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6.1 Simulation et mesure des données de TIE

L’estimation de la résolution, de ’erreur de position et du changement de contraste
pour ces deux configurations a été faite a partir de données de TIE simulées et
mesurées par le systéme TIE-4. Les simulations ont été réalisées sur le modéle cylin-
drique décrit a la section 5.1.1. Les paramétres de simulation sont identiques & ceux
utilisés pour la configuration 156SU1OES et la séquence d’excitation/mesure est ad-
jacente/adjacente. Les données mesurées par le systéme TIE-4 ont été réalisées sur
un cylindre de mémes dimensions que le modéle utilisé pour les simulations. Ce cylin-
dre est rempli d’eau salée dont la conductivité est 0.25 S/m. Les inclusions sont des

cylindres de cuivre de 1 cm de diameétre.

6.2 Configuration 155A15P

6.2.1 Reconstruction des images

La reconstruction des images a été faite en 2D en utilisant la matrice de sensibilité
normalisée H,,. La figure 6.1 montre le modeéle géométrique utilisé pour la construc-
tion de la matrice de sensibilité. La figure 6.2 présente les images reconstruites a
partir d’un signal simulé avec un RSB de 30 dB en utilisant des F'B de 1 et de 4. Les

inclusions sont placées sur I'axe y en (r,0) = [(0.8,257); (0.4, %7); (0.4, 1); (0.8, 3)].
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Ces images montrent que les inclusions sont bien détectés et que la taille des objets
diminue au fur et & mesure qu’on se déplace vers la région antérieure ou sont concen-
trées les 15 électrodes. La résolution est donc meilleure dans les régions proches des

électrodes. Elle est nettement meilleure avec un F'B de 4 qu’avec un F'B de 1.

Les observations ci-dessus s’appliquent aussi aux images reconstruites & partir du
signal mesuré par le systéme TIE-4 (figure 6.3). En résumé, la configuration 155A1SP
est stable, détecte les inclusions dans toutes les régions du milieu et la résolution
s’améliore lorsque l'inclusion s’approche de la région ot sont regroupées les électrodes

et lorsqu’on augmente F'B.

Figure 6.1 Configuration 155A1SP : modéle circulaire utilisé pour calculer la matrice
de sensibilité H,,.
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6.2.2 Performances

Les indicateurs de performance : la résolution, ’erreur de position et le changement de
contraste ont été calculés selon les définitions données en 5.3. On a utilisé les images
obtenues avec le signal Z,, simulé avec un RSB de 30 dB de méme que celles obtenues

avec le signal mesuré par le systéme TIE-4. Puisque ces configurations d’électrodes ne

B P 134 ]

sont pas symétriques, on a estimé ces paramétres le long des axes § = [0; Ittt
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(a)
(b)

Figure 6.2 Configuration 15SA1P : images obtenues & partir du signal simulé avec un
RSB de 30 dB pour des inclusions en (r,6) = [(0.8,257); (0.4, 3%); (0.4, 5); (0.8, 3)].
a) FB=1etb) FB=4.

(a)
(b)

Figure 6.3 Configuration 15SA1SP : images obtenues a partir du signal mesuré avec
le systéme TIE-4 pour des inclusions en (r, §) = [(0.8, 2Z); (0.4, 3%); (0.4, 5); (0.8, 5)].
a) FB=1etb) FB =4.
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6.2.2.1 Résolution spatiale

Les courbes de la figure 6.4 a) et b) présentent la résolution (blur radius) en fonction
de la position radiale normalisée obtenue respectivement a partir du signal simulé et
du signal mesuré pour un FB de 1. Les coordonnées (r, ) avec r < 0 correspondent

aux coordonnées polaires (—r,6 + 7).

On remarque que :

1. La résolution se dégrade lorsqu’on s’éloigne de la partie antérieure ou sont con-

centrées les électrodes.

2. Les courbes 6.4 a), obtenues par simulation, permettent de diviser le milieu
étudié en deux zones: la zone 1 délimitée par (0 < 7,0, < 6 < 7w —0,,) ol
0 < 0m < % et la zone 2 qui est le complément de cette derniére (figure 6.4
c). Dans la zone 1, la résolution diminue rapidement avec la position radiale de
Pinclusion ; elle passe de 25 % en r = 0 a4 10 % en 7 = 0.9. Cependant, dans la

zone 2, elle varie entre 25 % et 30 % .

3. Les courbes 6.4 b), obtenues avec des signaux mesurés, permettent de tirer les

mémes conclusions que ci-dessus, sauf que la zone 1 est plus étroite ; 5 < 6,

4. Les courbes de la figure 6.5 comparent la résolution obtenue avec les configu-

rations 15SA1SP, 16SP et 165U pour un FB de 1. Comparativement a la
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configuration classique 16SU, la configuration 15SA1P améliore la résolution

dans la zone 1 d’un rapport 3/2, mais elle la dégrade dans la zone 2 d’un rapport

2/3 (figure 6.5).

On a aussi reconstruit & partir d’un signal simulé avec un RSB de 30 dB : 1) les
images de deux inclusions voisines (figure 6.6 a) situées dans la zone 1 prés des
électrodes en (r1,01) = (0.67,7/4) et (r2,62) = (0.67,3w/2) (figure 6.6 b) et 2) les
images de deux inclusions voisines situées dans la zone 2 en (r1,61) = (0.67, 37/2) et
(r2,02) = (0.67,77/4) (figure 6.6 ¢). La conductivité des deux objets simulés est 1
S/m et celle du milieu 0.25 S/m; la reconstruction des images a été effectuée pour des
FB de 1 et de 4. Les images obtenues ont été comparées a celles de la configuration
clasique 16SU (figure 6.6 d). On remarque dans le cas oti les deux inclusions se situent
dans la région antérieure que la résolution obtenue par la configuration 155A1SP est
nettement supérieure a celle de la configuration 16SU. Toutefois, dans le cas ou les
deux inclusions se trouvent dans la partie postérieure, la résolution est trés mauvaise

pour la configuration 15SA1SP puisque les images de deux inclusions se confondent.
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Figure 6.4 Configuration 15SA1SP : résolution en fonction de la position radiale
normalisée (r) et selon les directions § = [0; Z; T; 3’;—"; Z] estimée pour un F B de 1. a)
a partir d’un signal simulé avec un RSB de 30 dB, b) a partir d’un signal mesuré et c)
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Figure 6.6 Analyse de la résolution avec deux inclusions voisines et un signal simulé
avec un RSB de 30 dB. a) configuration 15SA1SP et les inclusions en (r1,01) =
(0.67,7/4) et (r2,62) = (0.67,7/2), b) configuration 15SA1SP et les inclusions en
(r1,01) = (0.67,37/2) et (r2,02) = (0.67,77/4) et c) configuration 165U et les
inclusions en (r1,01) = (0.67,7/4) et (r2,02) = (0.67,7/2).
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6.2.2.2 Erreur de position

Les figures 6.7 a) et b) montrent 1’erreur de position en fonction de la position radiale
normalisée, obtenue pour un F'B de 1 & partir des signaux simulés et mesurés. On
note que lerreur absolue de position est en général inférieure & 15 %; elle est donc
comparable 4 celle de la configuration 16SU (figure 6.8), sauf dans une zone délimitée

par (1, < r, %2 <0 <7~ %) ol r,, < —0.7. Dans cette zone, 'erreur de position

P

est supérieure & 20 %. D’autre part, l'erreur de position est positive pour [r] > 0.4,
c¢’est-a~dire que l'objet est déplacé vers le centre dans 'image. L’objet est déplacé vers
’extérieur dans la région centrale complémentaire. Par comparaison, la configuration

classique 16SU déplace toujours 'objet vers le centre.
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Figure 6.7 Configuration 15SA1SP : erreur de position en fonction de la position
radiale normalisée (r) et selon les directions 6 = [0; Z; X; 37, 7] estimée pour un F'B
de 1. a) & partir d'un signal simulé avec un RSB de 30 dB et b) & partir d’un signal

mesureé.
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Figure 6.8 Erreur de position pour les différentes configurations. a) signal simulé,
RSB =30 dB et FB =1 et b) signal mesuré par le systéme TIE-4, F'B = 1 pour les
configurations 16SU et 15SA1SP et F'B = 0.5 pour 165 A.

6.2.2.3 Variation du contraste

Nous présentons, a la figure 6.9, le contraste en fonction de la position radiale le long
des axes § = [0; §; T 3’*?”; %], estimé & partir du signal mesuré. Le contraste a été cal-
culé selon Péquation 5.3 puis normalisé par le contraste minimum obtenu pour tout le
milieu. Comparativement & la configuration classique 165U, on remarque un grand
changement de contraste entre les régions antérieure et postérieure. Pour la configu-
ration 165U, le changement de contraste pour un F'B de 1 est de 9, alors que pour
la configuration 15SA1SP, il est de 25. Par conséquent, la configuration 155A1SP
pourrait ne pas détecter simultanément des changements de conductivité dans les

régions postérieure et antérieure. On pense remédier & ce probléeme en intégrant
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a 1’algorithme de reconstruction une matrice de pondération qui amplifie le change-
ment de conductivité estimé dans les régions éloignées des électrodes. Cette technique
est utilisée en électroencéphalographie et en magnétoencéphalographie (EEG/MEG)
(Gorodnitsky et al., 1995). Elle a aussi été utilisée en TIE par Clay et Ferree (2002)

pour I'imagerie du cerveau.
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Figure 6.9 Contraste en fonction de la position radiale normalisée () estimé & partir
d’un signal mesuré. a) configuration 15SP1SA, le contraste est calculé pour un FB
de 1 selon les directions § = [0;%; Z; %%, Z] et b) 16SU, pour différents facteurs de
bruit.
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6.3 Configurations 1654

6.3.1 Reconstruction des images

La figure 6.10 montre le modeéle géométrique utilisé pour la construction de la matrice

de sensibilité.

Figure 6.10 Configuration 16SA: modéle circulaire utilisé pour calculer la matrice de
sensibilité Hy,.

La figure 6.11 présente les images reconstruites avec le signal simulé. Le signal Z, a
un RSB de 30 dB et on a utilisé des F'B de 1 et de 4. Les inclusions sont placées en
(r,8) = [(0.8,%7); (0.4, %%); (0.4, 5); (0.8, 5)]. Pour cette configuration aussi, tous les
objets sont bien détectés et le niveau de bruit est faible. Toutefois, la résolution est

trés faible dans la région postérieure (y < 0) comparativement & la région antérieure
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(y > 0) ou sont regroupées les électrodes.

Par ailleurs, les images (figure 6.12 a) obtenues & partir d’un signal Z, mesuré par
le systéme TIE-4 en utilisant un F'B de 1 sont bruités et présentent des faux objets
lorsque l'inclusion se trouve dans la région ol sont concentrées les électrodes (y > 0).
Ces résultats sont I'inverse de ceux attendus, c’est a dire que les images d’inclusions
qui se situent dans la partie postérieure (y < 0) sont trop bruitées et contiennent de

faux objets puisque le signal mesuré par les électrodes est faible.

Cependant, lorsqu’on utilise un F'B inférieur a 0.5, les objets sont bien détectés pour
toutes les inclusions et les images sont moins bruitées et ne contiennent pas de faux

objets (figure 6.12 b).
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(a)
(b)

Figure 6.11 Configuration 16SA : images obtenues & partir d'un signal simulé avec un
RSB de 30 dB pour des inclusions en (r,8) = [(0.8, %T); (0.4, 2%); (0.4, 5); (0.8, 3)].
a) FB=1etb) FB =4.

(a)
(b)

Figure 6.12 Configuration 165 A : images obtenues a partir d’un signal mesuré avec le
systéme TIE-4 pour des inclusions en (r,8) = [(0.8, 27); (0.4, £7%); (0.4, 5); (0.8, 3)].
a) FB=1etb) FB=0.5.
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6.3.2 Performances

6.3.2.1 Résolution spatiale

Les figures 6.14 a) et b) présentent la résolution en fonction de la position radiale
obtenue respectivement & partir du signal simulé pour un FB de 1 et un signal
mesuré pour un F B de 0.5. Ces résultats montrent que la résolution est meilleure que
celle obtenue par la configuration 16SU dans une petite zone (zone 1) délimitée par

(0.2<r,

SR

<fg<7T- %) Dans cette zone, la résolution augmente rapidement avec la
position radiale de l'inclusion; elle passe d’environ 25 % en r = 0.2 4 10 Y%enr=0.9.
La résolution dans cette zone est comparable & celle obtenue pour la configuration
15SA1P (figure 6.5). Cepedant, a I'extérieur de la zone 1, la résolution est mauvaise
comparativement a celle obtenue par les configurations 16SU et 15SA1P; elle se situe

entre 30 % et 40 %.

Comme pour la configuration 155 A1SP, on a aussi reconstruit par simulation 'image
de deux inclusions voisines qui se situent dans la partie antérieure prés des électrodes
en (r1,01) = (0.67,7/4) et (r2,02) = (0.67,7/2) (figure 6.13). On remarque une

amélioration de la résolution par rapport a la configuration 15SA1SP (figure 6.6 a).
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Figure 6.13 Configuration 16SA : analyse de la résolution avec deux inclusions

voisines et un signal simulé avec un RSB de 30 dB; les inclusions sont en (rl,01) =
(0.67,7/4) et (r2,62) = (0.67,7/2).

6.3.2.2 Erreur de position

Les courbes d’erreur de position obtenues par simulation pour la configuration 1654
(figure 6.15 a) sont semblables & celles de la configuration 15SA1SP (figure 6.9 a). La
valeur absolue de l'erreur de position est en général inférieure 4 15% sur I’ensemble du
<g<mT-—

milieu, sauf dans la zone délimitée par (r, <, ou r, < —0.7. Dans

ENE
N

cette zone, l'erreur de position est supérieure a 20%. Par ailleurs, les résultats obtenus
a partir du signal mesuré (figure 6.15 b) montrent que la valeur absolue de l'erreur

de position est supérieure & 20% dans la région centrale délimitée par |r| < 0.2.
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6.3.2.3 Changement de contraste

Les courbes du contraste estimé a partir du signal mesuré (figure 6.16) montrent que

le changement de contraste maximal est de 'ordre de 500 pour un F'B de 0.5. Il est

donc 25 fois plus grand que celui obtenu dans le cas de la configuration 15SALSP.

Resolution

Resolution

0.5 o5

Position angulaire (radian)

Position radiale

° P
0.5 0.5

Angle theta (radian)

Position radiale (r)

Figure 6.14 Configuration 16SA : résolution en fonction de la position radiale nor-
malisée (r) et selon les directions = [0; T; 7; 3*7"; Z]. a) signal simulé, RSB = 30 dB
et FB =1, et b) signal mesuré, FB = 0.5.
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Figure 6.15 Configuration 16SA : erreur de position en fonction de la position radiale

normalisée

(r) et selon les directions 6 = [0; §; 7 3—;’—‘; Z]. a) signal simulé, RSB =

30 dB et FB =1, et b) signal mesuré, F'B = 0.5.
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Figure 6.16 Configuration 165 A : contraste en fonction de la position radiale normal-
isée (r) selon les directions 8 = [0; §; 7; 3%; %, estimé & partir d’'un signal mesureé,
FB=0.5.

6.4 Evaluation sur un modéle 2D du thorax

Comme dans le cas des configurations avec des électrodes oesophagiennes étudiées
au chapitre précédent, on a effectué pour les configurations 15SALSP et 16SA des
simulations sur un modéle 2D du thorax (figure 5.16). La trame de référence a été
calculée en attribuant une conductivité de 0.06 S/m aux deux poumons, de 0.3 S/m
au coeur et de 0.025 S/m au reste du thorax. La deuxiéme trame a été calculée avec
des conductivités de 0.12 S/m pour les poumons, de 0.15 S/m pour le coeur et de

0.025 S/m pour le reste.
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Les figures 6.17 et 6.18 présentent les images reconstruites pour les configurations
155A1SP et 16SA en utilisant un RSB de 30 dB et pour des F'B de 1 et de 4.
On constate que les deux poumons sont détectés sans déformation majeure de leur
contour. Cependant, leurs frontiéres ne sont pas bien définies, surtout dans le cas
de la configuration 16SA. Par comparaison, la frontiére entre les deux poumons est

nettement visible pour la configuration 16SU, surtout avec un F'B de 4 (figure 6.19).

(a) (b)

Figure 6.17 Configuration 15SA1SP : images différentielles obtenues par simulation
sur un modéle 2D du thorax & partir d’un signal, avec un RSB de 30 dB. a) FB =1
et b) FB =4.
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(a) (b)

Figure 6.18 Configuration 16SA : images différentielles obtenues par simulation sur
un modéle 2D du thorax & partir d’un signal, avec un RSB de 30 dB. a) FB =1 et
b) FB = 4.

(a) (b)

Figure 6.19 Configuration 16SU : images différentielles obtenues par simulation sur
un modéle 2D du thorax & partir d'un signal, avec un RSB de 30 dB. a) FB =1 et
b) FB = 4.
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6.5 Discussion

On a étudié dans ce chapitre deux configurations d’électrodes asymétriques : la con-
figuration 156SA1SP, utilisant 15 électrodes de surface sur la partie antérieure et une
sur la partie postérieure du thorax, et la configuration 16SA utilisant 16 électrodes
de surface uniformément réparties sur la partie antérieure du thorax. On a évalué la
stabilité des algorithmes de reconstruction et estimé les indicateurs de performances:
la résolution, I’erreur de position et le changement de contraste de ces deux configu-

rations & partir des données simulées et mesurées par le systéeme TIE-4.

Les résultats obtenus permettent de conclure que :

e Pour la configuration 156SA1S P, l'algorithme de reconstruction est stable, la ré-
solution et Perreur de position sont meilleures en comparaison de celles obtenues
pour la configuration classique 16SU sur la zone antérieure délimitée par (0 <
r0n <0 <7m—60y oul<b,< 2. En dehors de cette zone, ces parameétres
se dégradent mais les valeurs obtenues restent comparables a celles de la con-
figuration 16SU au centre du milieu étudié. Le changement de contraste entre
la zone la moins sensible et la zone la plus sensible est relativement grand dans
le cas de la configuration 155A1SP. Ceci pourrait sous-estimer les parametres
physiologiques de la zone postérieure du thorax calculés a partir des images de

TIE. Ainsi, il faudrait modifier ’algorithme de renconstruction pour amplifier
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le changement de conductivité dans la zone moins sensible.

Pour la configuration 165 A, la résolution et l'erreur de position se dégradent
considérablement sur une large zone comparativement a celles obtenues pour
la configuration 16SU. Le changement de contraste maximum obtenu pour
cette configuration est trés grand. Cette configuration serait donc mal adaptée
a lexploration thoracique ou le changement de conductivité s’étend sur une
large zone, mais pourrait étre utile pour des applications ou le changement de

conductivité est local comme dans la détection du cancer du sein.
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CONCLUSION

Plusieurs groupes de recherche a travers le monde travaillent actuellement au développe-
ment de la TIE. La littérature abondante et le volume annuel de nouvelles publications
démontrent un intérét soutenu pour cette technique. Les recherches s’articulent prin-
cipalement selon trois axes : les systémes d’acquisition de données, les algorithmes
de reconstruction d’images et les études in vivo de portée limitée (petits groupes de
normaux et de patients) visant & évaluer d’éventuelles applications cliniques de cette

technique.

Notre projet de maitrise aborde un aspect de la TIE peu traité dans la littérature :
I'influence de la disposition physique des électrodes sur les propriétés des images

reconstruites. Nous avons étudié et comparé cinq configurations d’électrodes :

e La configuration classique : 16 électrodes de surface uniformément réparties

autour du thorax (16SU). Cette configuration a servi de base de comparaison.

e Deux configurations asymétriques d’électrodes de surface : 1) 15 électrodes sur
la partie antérieure et une sur la partie postérieure du thorax (156SA1SP) et

2) 16 électrodes sur la partie antérieure, postérieure, ou autre partie du thorax

(16SA).

e Deux configurations mixtes : 1) une électrode oesophagienne et 15 électrodes
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de surface uniformément distribuées autour du thorax (15SU10OES) et 2) quatre

électrodes oesophagiennes et 12 de surface (12SU40ES).

Pour chaque configuration, il a fallu effectuer les opérations suivantes :

1. Calculer la matrice de sensibilité H qui définit la relation linéaire entre les
différences de potentiel mesurées et le changement de conductivité, en utilisant
un modéle cylindrique et un modéle 2D du thorax. Pour améliorer la précision
des coefficients de cette matrice, nous avons implanté une technique de calcul
& double maillage : un premier maillage grossier utilisé pour la reconstruction
d’images et un maillage fin, obtenu du premier, utilisé pour résoudre le probléme
direct. Pour le calcul de la matrice H, les potentiels sont calculés aux noeuds
du maillage fin et les valeurs aux noeuds correspondant a ceux du maillage
grossier sont ensuite transposées a ce maillage. Nous avons également modifié
la technique habituelle de calcul de H en utilisant une solution particuliére du
probléme direct au lieu du calcul de I'inverse de la matrice d’admittance Y ™! par
des fonctions ad hoc. Cette approche permet d’utiliser les algorithmes itératifs

BMD et de bénéficier ainsi de 'excellente

et multigrilles implantés dans FEMLA
documentation de ces algorithmes et des améliorations qui leur seront apportées

dans le futur.

9. Simuler avec FEMLABMD des trames de mesures de TIE sur un modéle cylin-

drique du thorax. Les trames ont été calculées pour un milieu homogéne (trame
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de référence) et pour un milieu comprenant des perturbations ponctuelles de
conductivité. Du bruit blanc de moyenne nulle a été ajouté aux mesures pour

simuler le bruit intrinséque au systéme de TIE.

3. Déterminer la matrice Rg™! et le paramétre de régularisation de I'estimateur
MAP et reconstruire des images différentielles pour chaque paire de trames

calculée avec et sans perturbation de conductivité.

4. Analyser la stabilité des reconstructions et calculer trois indicateurs de per-
formance : la résolution spatiale, I’erreur de position de la perturbation et le

changement de contraste.

5. Evaluer I'applicabilité des diverses configurations d’électrodes au monitoring
cardio-respiratoire, en utilisant des trames de mesures calculées avec un modeéle

2D représentant une section de thorax humain.

Résultats

Pour les configurations asymétriques et classique, nous avons comparé les images
reconstruites avec des données simulées aux images reconstruites avec des mesures
effectuées avec le systéme TIE-4 sur un bassin cylindrique rempli de salin. Le systéme
de TIE virtuel servant aux simulations était basé sur les caractéristiques du systéme
réel TIE-4 : méme nombre d’électrodes, méme séquence d’acquisition et rapport

signal sur bruit réaliste. En général, les résultats de ces comparaisons concordent.
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Toutefois, pour la configuration 16SA, il a fallu ajuster le paramétre de régularisation
pour obtenir des images acceptables a partir des trames mesurées avec le systéme
TIE- 4. Cet ajustement nous suggére que certaines imperfections du systéme TIE-4
ne sont pas représentées adéquatement par le simple ajout de bruit blanc aux données

simulées.

Les simulations avec les configurations asymétriques permettent de tirer les conclu-

sions suivantes :

e La configuration 15SA1SP, comparativement a la configuration classique 165U,
permet d’améliorer la résolution spatiale et de réduire ’erreur de position dans
la partie antérieure du thorax o sont concentrées les électrodes. En dehors de

cette zone, la configuration 16SU est plus avantageuse.

e Le rapport entre le contraste maximum et minimum est deux fois plus grand
pour la configuration 15SA1SP que pour la configuration 16SU. Ceci pourrait
introduire des erreurs importantes si I’on voulait estimer des paramétres physi-
ologiques (par exemple un changement local de volume pulmonaire) & partir des
images de TIE. Par contre, la configuration 15SA1SP est avantageuse du point
de vue du confort du patient puisqu’elle ne comporte qu'une seule électrode

dans le dos.

e Larésolution et I'erreur de position pour la configuration 16SA sont inférieures a

celles de la configuration 16SU dans une trés large zone. De plus, le rapport entre
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le contraste maximum et minimum est trés grand. La configuration 16SA ne
serait donc pas appropriée au monitoring respiratoire puisque la sensibilité aux
variations de volume pulmonaire serait trés inégale. Par contre, elle pourrait
améliorer la sensibilité aux variations de volume sanguin dans les chambres
cardiaques & condition de réduire celles dues a la respiration par un dispositif qui
synchroniserait 1’acquisition de données sur le signal d’un capteur de respiration

(par exemple, un thermistor placé sous le nez).

Les résultats des simulations avec les configurations mixtes d’électrodes de surface et

oesophagiennes peuvent se résumer comme suit :

e Les configurations mixtes peuvent donner lieu a une instabilité dans la recon-
struction d’images en raison de la trés grande plage dynamique des différences
de potentiel mesurées. Le rapport entre la plus grande et la plus petite dif-
férence de potentiel mesurée est de I'ordre de 103. L’instabilité est accentuée

lorsqu’on utilise une matrice de sensibilité normalisée.

e Les configurations mixtes, comparativement & la configuration classique 16SU,
permettent d’obtenir une amélioration des trois indicateurs de performance de

reconstruction.

e Les performances de la configuration 12SU40ES sont nettement supérieures a

celles de la configuration 15SU10OES.
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Le tableau 6.1 présente un résumé des performances obtenues pour les configurations

étudiées par rapport a la configuration classique 16SU.

Tableau 6.1 Résumé des performances des configurations étudiés.

Les valeurs in-

diquées sont obtenues & partir du signal simulé sur un bassin de salin en utilisant un

FB de 1.
| Configurations | Caractéristiques | Indications
Résolution : BR minimum = 15%, maximum = 28% | BR : blur
16SU (référence) | Erreur de position maximum = 22% radius
Contraste maximum= 5.6
Résolution : nette amélioration au centre,
faible détérioration a la frontiére
BR minimum= 17%, maximum = 24%
12SU40ES Erreur de position : comparable, maximum = 24%
Contraste : amélioration, maximum= 4.6
Résolution : amélioration,
BR minimum= 15%, maximum = 24%
15SU10ES Erreur de position : nette amélioration
maximum = 13%
Contraste : nette amélioration, maximum= 2.3
Résolution : nette amélioration sur la zone Z1, zone
faible détérioration a l'extérieur de Z1, Z1
BR minimum= 7%, maximum = 33% antérieure
15SA1SP Erreur de position : comparable prés des
Contraste : détérioration, maximum= 25 électrodes
Résolution : nette amélioration sur la zone Z1,
grande détérioration a l'extérieur de Z1 71 étroite
BR minimum= 7%, maximum = 40% en comparaison
16SA Erreur de position : comparable avec 155A1SP

Contraste : grande détérioration, maximum= 500

Travaux futurs

Ce projet de maitrise a permis de développer un ensemble d’applications FEMLABMD

pour simuler la formation d’images de TIE. L’ensemble comprend des modules pour :
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1) définir le modéle géométrique, 2) calculer les matrices de sensibilité et de recon-
struction, 3) calculer des trames de mesures, 4) reconstruire des images et 5) traiter
les images pour calculer des indicateurs de performance. Nous croyons qu’un usager
possédant des rudiments de FEMLABMD peut utiliser directement ou adapter ces
modules pour effectuer, en une ou deux semaines, I’étude d'une nouvelle configuration
d’électrodes. Cet ensemble peut évidemment servir de point de départ & de nouveaux
projets. Nous décrivons briévement deux développements qui s’inscriraient dans la

continuité de notre projet :

1. Développer un modéle numérique 3D du thorax humain et réévaluer les configu-
rations d’électrodes décrites dans ce mémoire avec ce modéle. Nous avons utilisé
pour notre projet un modéle cylindrique du thorax afin de comparer les résultats
des simulations a ceux obtenus avec des mesures réelles effectuées sur un bassin
cylindrique rempli de salin. Bien que justifiable pour une étude exploratoire,
cette approche ne tenait pas compte des effets de la géométrie irréguliére du
thorax et de la présence d’inhomogénéités représentant les principaux organes
(coeur, poumons, foie, etc.). Un modéle réaliste du thorax permettrait de con-
firmer les conclusions en comparant les cinq configurations d’électrodes. Ce
modéle permettrait également d’étudier de nouvelles configurations ou les élec-

trodes ne sont pas situées sur un méme plan.

2. Développer l'instrumentation adaptée aux configurations mixtes. Les trames
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de mesures calculées avec les configurations mixtes d’électrodes de surface et
oesophagiennes ont une plage dynamique de I'ordre 102. Il nous a été impossible
de valider expérimentalement les résultats de ces simulations, puisque le systéme
de TIE dont nous disposons n’a pas une plage dynamique suffisante. Pour
utiliser ces configurations mixtes, il sera nécessaire de développer un module
d’électrodes actives dont le gain de tension des canaux peut étre changé a chaque

mesure.

Perspectives d’implantation clinique de la TIE

Malgré des progrés techniques substantiels et Iidentification de créneaux d’application
trés prometteurs, d’importants obstacles devront étre surmontés avant que la TIE ne
soit acceptée dans la pratique médicale. Le principal obstacle est, & notre avis, la
perception erronée mais assez répandue dans le milieu clinique que la TIE pourrait
concurrencer des modalités d’imagerie comme la résonance magnétique, la tomoden-
sitométrie et 1'ultrasonographie. Par conséquent, il faut d’abord corriger les attentes
du milieu clinique vis-a-vis de cette technique. La résolution spatiale des images
de TIE est faible comparativement aux autre modalités. Des développements tech-
nologiques pourraient améliorer la qualité des images, mais les gains seront sans doute
modestes. Il faut ensuite développer des applications cliniques ou les atouts réels de
la TIE sont mis & profit : son innocuité, sa rapidité de fonctionnement (permet-

tant l'imagerie temps-réel), la portabilité des systémes, leur faible cotit d’achat et
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d’opération, etc. Ces applications seront vraisemblablement des formes d’imagerie
fonctionnelle (par opposition & anatomique) & 'aide desquelles on pourra étudier
certaines fonctions physiologiques (p.ex. la ventilation et la perfusion pulmonaire,
la vidange gastrique, ete.) et extraire des paramétres qui caractérisent le processus

normal et qui permettront éventuellement la détection d’anomalies.
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