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Introduction

Les progres scientifiques et technologiques réalisés ces dernieres années, notamment en
matiére de micro-technologies et d’imagerie [Dunc00], permettent aujourd’hui d"appliquer
des traitements peu invasifs, voire mini-invasifs, faisant appel a différents principes d’inter-
action avec les tissus (mécaniques, électromagnétiques, biochimiques, ...) au moyen d’outils
(flexibles, rigides) et/ou d’agents pharmacologiques introduits par voies intracorporelles.
De ces traitements naissent de nouvelles exigences en terme d’apprentissage, de réalisation
du geste (manoeuvrabilité réduite et a distance, suivi visuel intensif, retour tactile réduit) et
d’ergonomie. L’accroissement de la dextérité du praticien exigé par ces nouvelles techniques
interventionnelles atteint sa limite et ne suffit plus a répondre aux criteres imposés par le
contexte institutionnel (sécurisation, fiabilisation et tragabilité du geste), voire dans certains
cas, a assurer la faisabilité de la procédure. L'enjeu sur le plan clinique réside dans l"exploi-
tation des observations peropératoires et leur confrontation aux informations du planning.
Avec le développement de nouvelles techniques d’observation multi-modalités et multi-
échelles on pourrait envisager a terme une découverte des lésions a un stade de plus en plus
précoce pour lesquelles de nouvelles approches thérapeutiques seront a définir [Heng01].

Sur la base d’observations réalisées a 1’échelle macroscopique, le planning et le guidage
d’interventions par ordinateur se sont principalement concrétisés ces derniéres années au
travers d’applications cliniques telles que l’orthopédie (structures osseuses) ou la neurochi-
rurgie (organe encapsulé dans des structures osseuses) [Shah01]. Ils sont désormais appelés
a concerner l'ensemble des spécialités, 1'un des enjeux pour l’avenir se situant au niveau
des tissus mous ot se posent des problemes complexes liés aux déformations des structures
anatomiques et a la définition de référentiels communs aux différents stades d’observation
(pré-, per- et post-opératoires). Par ailleurs le caractere attractif de la simulation sur ordina-
teur - dont le degré de maturité s’est traduit par I’émergence du concept de réalité virtuelle -
est 1ié a la possibilité de recréer artificiellement des conditions expérimentales réelles, voire
de faire cohabiter des objets (ou conditions, environnements) de synthése avec des objets
(ou conditions, environnements) réels dans un méme espace perceptuel.

Moyennant la mise en ceuvre d’interfaces homme/machine adaptées, la réalité virtuelle
(RV) permet de résoudre des problemes complexes au travers d"un cadre méthodologique et
technologique, dont l'utilisateur fait partie intégrante et assure les fonctions décisionnelles
les plus critiques. Ainsi, la notion d’environnement virtuel (EV), dont I'expression semble
moins antinomique, peut se définir comme un outil permettant d’opérer une simulation
interactive, par la création d’objets et leur manipulation, lui conférant un haut degré de
réalisme. Les environnements actuels mettent en jeu la vision, l’audition et le toucher; les
recherches se concentrent ainsi sur les capteurs de position, les gants sensitifs, les dispositifs
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de vision stéréoscopique ou non, les systemes de retour d’effort, et plus généralement les
systémes immersifs. L'utilisateur, placé au coeur du dispositif, détermine la maniere dont son
environnement évolue. Cette approche pragmatique du domaine peut sembler restrictive
compte tenu de la multiplicité des champs d’application (militaire ou spatial, robotique,
biologie, finance, ...) mais nous parait plus fidéle a nos préoccupations.

Les perspectives ouvertes par les environnements virtuels sont donc considérables et les
domaines de I'imagerie interventionnelle et de la chirurgie en font clairement partie [Coat96]
[Higg01] [Robb01]. Les gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur, dont l'initia-
tive revient a I'équipe de P. Cinquin (TIMC, Grenoble), sont structurés autour de la chaine
perception-décision-action et offrent par leur généricité de multiples débouchés thérapeu-
tiques [Cing95]. Cette chaine recouvre 1’ensemble des démarches exprimées en terme de
multi-modalités a finalité diagnostique (caractérisation, quantification, fusion) et thérapeu-
tique (guidage passif, semi-actif ou actif des robots). Différentes approches sont possibles
en fonction de l'attribution et de la répartition des niveaux décisionnels entre ’homme et la
machine. Elles concernent ainsi les interventions assistées et guidées par 1'image [Gall01]
[vdW98], les gestes robotisés asservis pouvant aller jusqu’a des actions robotisées auto-
nomes pour les gestes simples [Clea02] [Dari96] [Pier99] [Troc98] [Troc00]. Dans le souci
d’identifier les fonctionnalités attachées a la pratique et de constituer les bases de systemes
effectivement opérationnels et évolutifs, notre démarche, abordée essentiellement en terme
d’imagerie virtuelle et s’inscrivant dans le champ tres large de la vision par ordinateur, s’est
focalisée sur la dimension préopératoire (analyse, modélisation, simulation, planification)
dans le cadre de la chirurgie endovasculaire.

Le traitement des lésions athéromateuses des arteres périphériques constitue la cible cli-
nique de nos travaux. Plus précisément, le traitement des sténoses athéromateuses par an-
gioplastie transluminale (ATL) a pris un essor considérable au cours de la derniere décennie.
Comme alternative aux redilatations itératives, pratiquées en raison de I’apparition de resté-
noses post-angioplastie, de nouveaux traitements sont en cours d’étude. La brachythérapie
intravasculaire (BIV) qui consiste en une irradiation par voie intra-vasculaire de la paroi ar-
térielle a la suite d'une ATL pourrait s’avérer étre un traitement efficace. Toutefois les arteres
périphériques nécessitent le recours a une technique d’irradiation a haut débit de dose dans
un contexte qui ne tolere pas de complications iatrogenes [Waks00b]. Les difficultés ren-
contrées sont notamment relatives au positionnement et au centrage de la source dans une
lumiere de plusieurs millimetres ainsi qu’a la pénétration du rayonnement qui doit, pour
étre efficace, atteindre 1’adventice, sans léser les structures environnantes. Des préoccupa-
tions du méme ordre se retrouvent au niveau du traitement mini-invasif des pathologies
anévrismales. Les anévrismes de l’aorte abdominale (AAA) sont les anévrismes les plus fré-
quents et leur évolution naturelle est la rupture, le plus souvent précédée par un syndrome
fissulaire. Pour qu'une procédure de planning d’endoprothése soit efficace afin d’en tirer le
bénéfice éventuel, 'endoprothese doit s’adapter au mieux a la morphologie endovasculaire.

Que ce soit au niveau de procédures déja couramment pratiquées (e.g. ATL), de procé-
dures plus récentes (e.g. pose d’endoprotheses aortiques) ou de I'élaboration de nouveaux
traitements (e.g. BIV), la planification précise de l'intervention exploitant I'information tri-
dimensionnelle préopératoire spécifique au patient n’a encore été que trés peu explorée au
regard du potentiel annoncé de I'imagerie virtuelle. Ainsi, I’angioscopie virtuelle a principa-
lement été abordée jusqu’a présent comme un moyen d’observer visuellement les structures
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vasculaires au niveau diagnostique et les d’approches de RV les plus abouties, essentielle-
ment fondées sur des modeéles a caractére générique [Coti99], sont principalement orientées
vers la simulation pour 1’apprentissage du geste interventionnel.

S’appuyant sur des travaux antérieurs réalisés au LTSI en matiére de visualisation - lan-
cer de rayons multi-fonctions incluant des opérateurs d’analyse [Dill91] - et d’endoscopie
virtuelle - navigation virtuelle interactive faisant intervenir les fonctions de positionnement
et de rendu visuel [Haig96] ou bien active pour laquelle I'apport de contraintes fondées
sur le suivi d"une structure particuliere permet de définir automatiquement une trajectoire
[BellOO] - la démarche envisagée dans cette these, et exprimée en terme de navigation ex-
ploratoire virtuelle et de planning interventionnel, souléve différentes questions méthodo-
logiques qui portent sur : (i) le capteur dont la définition est fondée sur la notion de per-
ception active multimodale, (ii) les fonctions d’analyse d'image qui sont pour I’essentiel du
méme type que celles utilisées en vision 3D, (iii) la visualisation et 'analyse de scene qui se
référent aux aspects perception, (iv) le positionnement du capteur dans un volume image,
(v) les actionneurs qui ont des interactions avec les structures anatomiques d’un degré de
complexité tres variable, mais pour lesquelles certaines difficultés demeurent récurrentes
comme la modélisation des élasticités-résistances tissulaires (et la perception qui doit étre
accessible a I'utilisateur).

Dans ce contexte, cette thése vise essentiellement (i) a proposer et mettre en ceuvre de
nouvelles possibilités d’analyse locale et de description géométrique associées a un capteur
virtuel, sans qu'une pré-segmentation compléete des données image pré-opératoires ne soit
nécessaire, et (ii) a envisager I'exploitation de la description, principalement géométrique,
des structures vasculaires et des 1ésions a des fins de planification et de simulation spécifique
au patient d’actions interventionnelles. Dans le Chapitre 1 est présenté le contexte clinique
et la problématique liée au traitement mini-invasif des lésions vasculaires. Le Chapitre 2
donne une présentation de la réalité virtuelle en médecine en s’intéressant plus particu-
lierement aux applications en endoscopie virtuelle et en simulation chirurgicale. Ces deux
domaines sont ensuite repris plus en détail dans les Chapitres 3 et 4 pour identifier les prin-
cipaux éléments méthodologiques relevant de 1’état de 1’art. Ainsi le Chapitre 3 s’intéresse
plus particulierement aux problemes de navigation en endoscopie virtuelle, et le Chapitre
4 se focalise sur les interactions outils / tissus de type mécanique. Dans le Chapitre 5 nous
présentons la démarche méthodologique retenue. Le Chapitre 6 concerne 1’analyse de struc-
tures vasculaires par navigation exploratoire virtuelle. A I'issue de cette exploration virtuelle
analytique, la description surfacique de structures complexes ainsi que la détermination de
parametres caractérisant les structures vasculaires dans un objectif de planning interven-
tionnel sont traitées dans le Chapitre 7. Les éléments d’évaluation obtenus sur modele ani-
mal et sur données patient sont reportés dans le Chapitre 8. Le Chapitre 9 aborde quant a lui
le probléeme du planning et de la simulation spécifique patient de dilatation en angioplastie
transluminale. L'application de nos travaux a la planification et a I’élaboration d"une nou-
velle pratique interventionnelle, la brachythérapie endovasculaire sur arteres périphériques,
est envisagée au Chapitre 10. Le Chapitre 11 est consacré a la conclusion et aux perspectives
de nos travaux. Ce document comporte en outre cinq annexes, la premiere consacrée a un
rappel des principaux éléments de la théorie de I'élasticité, la deuxieme décrit les propriétés
de dilatation des ballons d’angioplastie, la troisiéme résume une méthode de segmentation
par seuils multiples, la quatriéme présente les éléments méthodologiques de la navigation
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active, et la derniére est consacrée a la description d"un modele hybride de modélisation de
déformations : ChainMail-Relaxation élastique.



Chapitre 1

Traitement mini-invasif des 1ésions
vasculaires

L’athérosclérose est la principale pathologie du systeme cardio-vasculaire. Elle est avec
le cancer, l'une des premiéres causes de mortalité dans le monde industrialisé. Elle est due
a 'accumulation de lipides dans la paroi artérielle entrainant le rétrécissement (sténose)
ou la dilatation (anévrisme, notamment au niveau de 'aorte abdominale). Ces lésions des
arteres se développent progressivement, pendant plusieurs années, plus particuliérement
dans les régions soumises a des contraintes hémodynamiques (zones présentant des courbes
accentuées, bifurcations, ostia).

L’athérosclérose peut concerner toutes les arteres depuis les arteres coronaires jusqu’aux
arteres périphériques. Pour ces dernieres, les sites touchés sont dans 1’ordre 1’aorte abdomi-
nale et ses principales collatérales (arteres rénales), les arteres poplitées, I’aorte thoracique
descendante, les carotides internes et le polygone de Willis [Cotr96]. Une sténose peut en-
trainer l'apparition d’une ischémie (diminution de l’apport sanguin au niveau d’'un tissu
ou d'un organe). Les effets cliniques les plus séveres peuvent se traduire par l'infarctus du
myocarde, '’hémiplégie ou encore 'artériopathie des membres inférieurs.

En France, on évalue a plus de 140.000 par an le nombre d’accidents vasculaires céré-
braux (AVC) d’origine ischémique. L'étiologie est, dans environ 25 a 30% des cas, la sténose
athéromateuse située au niveau de la bifurcation carotidienne. Il est & noter qu’une étude
de ’ANAES [ANAEOQ3], a établi qu’environ 5% des frangais de plus de 60 ans sont por-
teurs d’une sténose carotidienne modérée ou élevée (rétrécissement de la lumiere supérieur
a 50%). Au niveau des membres inférieurs ’athérosclérose entraine une ischémie plus ou
moins sévere des extrémités, dont le stade ultime est la gangrene, conduisant parfois a ’am-
putation. Dans 1’étude de Framingham, 15% des personnes de plus de 60 ans présentaient
des 1ésions occlusives fémoro-poplitées ; dans 1’étude de Rotterdam 25% des plus de 75 ans
étaient concernés ; dans un travail sur des patients de Seattle de plus de 65 ans un tiers seule-
ment des sujets n’avaient pas de 1ésions fémorales [Beck02]. Les anévrismes peuvent, quant
a eux, se développer dans 1’ensemble du réseau vasculaire, avec une localisation préféren-
tielle au niveau de 1’aorte abdominale (AAA). Leur incidence s’est multipliée par trois dans
les 30 dernieres années. Leur prévalence est plus élévée chez 'homme et augmente avec
I’age. Elle peut étre estimée a 5% chez les sujets de plus de 65 ans [AFSS01]. Leur évolution
naturelle est la rupture. Le taux de mortalité en cas de rupture d'un anévrisme de 1’aorte
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abdominale (AAA) est de 80% et seulement la moitié des patients arrivant a ’hopital pour
une intervention d’'urgence survivent [Ricc03]. Plus de 15.000 déces par an aux Etats Unis
sont consécutifs a la rupture d'un AAA. Il s’agit de la 10-eme cause de mortalité parmi les
hommes de plus de 55 ans [Wilm98]. On retrouve la méme tendance en Europe (10.000 déces
par an en Grande Bretagne).

Différents traitements existent pour lutter contre les conséquences de 1’athérosclérose
depuis les traitements médicamenteux jusqu’a la chirurgie pour laquelle on assiste a une ra-
réfaction des indications des procédures conventionnelles (a ciel ouvert) au profit des procé-
dures mini-invasives. La cible de nos travaux concerne les gestes chirurgicaux mini-invasifs
par voie endovasculaire et se limite aux lésions touchant les artéres périphériques et plus
particulierement les sténoses carotidiennes, les sténoses des membres inférieurs et les AAA.
Les principaux aspects de cette problématique sont présentés dans la suite de ce chapitre,
a savoir quelques éléments d’anatomie vasculaire, les différentes lésions traitées, les pro-
cédures interventionnelles utilisées et, finalement, les éléments de planning nécessaires a
I’exécution de ces gestes.

1.1 Eléments d’anatomie vasculaire

Les vaisseaux sanguins sont des structures tubulaires complexes qui en font des organes
a part entiere. Ils sont de trois types : artéres, veines et vaisseaux lymphatiques. Les ar-
teres sont des vaisseaux qui partent du coeur et amenent le sang aux organes. Les fibres
musculaires et les fibres élastiques composant leur paroi permettent de résister aux a-coups
tensionnels et de maintenir un apport sanguin pendant les différentes phases du cycle car-
diaque. La structure des arteres change au fur et a mesure que 'on s’éloigne du coeur : la
composante élastique, d’abord majoritaire, diminue de maniere importante au profit des
couches musculaires. Les arteres se divisent en artérioles qui elles-méme donnent de plus
petites branches, les capillaires. Ceux-ci connectent les arteres et les veines en formant un
réseau dense présent dans presque tous les tissus. Les capillaires fusionnent pour former les
veinules, lesquelles constituent ensuite les veines. Les veines collectent le sang des tissus et
le ramenent vers le coeur [Mari93].

La figure 1.1 illustre les principales arteres de la circulation systémique (celle qui fournit
a tous les tissus de 1’organisme leur irrigation fonctionnelle). L'aorte, qui est la plus grosse
artere du corps humain, présente a sa sortie du ventricule gauche un calibre d’environ 2,5
c¢m avec une paroi de 2 mm d’épaisseur [Mari93].

Les différentes portions de l'aorte sont nommées conformément a leur forme ou a leur
localisation. La premiere, ’aorte ascendante, chemine en arriére et a droite du tronc pulmo-
naire. Au bout de 5 cm, elle se courbe vers la gauche et en arriere forme la crosse de l'aorte.
Les seules branches de 1’aorte ascendante sont les arteres coronaires droite et gauche. La
crosse de l'aorte est située en arriére du sternum. Ses trois principales branches sont, de
droite a gauche : i) le tronc artériel brachio-céphalique, qui passe en arriere de I'extrémité
médiale de la clavicule droite et donne l'artere carotide commune droite et ’artére subcla-
viere droite. ii) I’artere carotide commune gauche et iii) I’artere subclaviére gauche. Ces trois
vaisseaux irriguent la téte, le cou, les membres supérieurs et une partie de la paroi thora-
cique.
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FIG. 1.1: Principales artéres de la circulation systémique (d’apres [Putz00])
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L’aorte thoracique, ou descendante, suit la face antérieure de la colonne vertébrale. Elle
donne de nombreuses ramifications vers la paroi et les visceres thoraciques avant de traver-
ser le diaphragme. En entrant dans la cavité abdominale, elle prend le nom d’aorte abdomi-
nale. Cette portion de 1’aorte irrigue la paroi abdominale et les visceres abdominaux. Elle se
termine a hauteur de la 4eme vertébre lombaire en donnant naissance aux arteres iliaques
communes droite et gauche [Mari93].

Les vaisseaux sont constitués de trois couches ou tuniques : I'intima, la média et 1’ad-
ventice (figure 1.2). Si celles ci sont bien individualisées au niveau des grosses et moyennes
arteres, elles le sont moins au niveau des veines et des petits vaisseaux [Rhod80]. L’intima
est la tunique la plus interne. Elle est formée d"une mono-couche de cellules appelée endo-
thélium qui repose sur une lame basale. C’est le seul élément cellulaire de I'organisme a étre
en contact avec le sang. Elle participe a la lutte contre la thrombose : lorsque les cellules de
I'endothélium sont lésées (traumatisme ou maladie), une thrombose peut survenir. La média,
qui constitue la couche médiane, assure le tonus et le maintien de la forme du vaisseau grace
a sa composante élastique. L'adventice est la couche externe. Elle se compose en grande par-
tie de collagene au sein duquel se trouvent des fibroblastes et quelques cellules musculaires
lisses. Dans les vaisseaux a paroi épaisse, I’adventice comprend des petits vaisseaux nourri-
ciers pénétrant dans la média, les vasa vasorum, ainsi qu’une riche innervation sympathique,
les vasa nervorum [Schw95].

Ces couches sont séparées par deux lames élastiques : limitante élastique interne entre
intima et média et limitante élastique externe entre média et adventice. La limitante élastique
interne présente des fenestrations a travers lesquelles, les cellules musculaires lisses de la
média peuvent migrer.
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FIG. 1.2: Structure de la paroi artérielle (d"apres [Stev97])

1.2 La sténose athéromateuse

La premiere manifestation de I’athérosclérose est la plaque athéromateuse. Elle apparait
sous la forme d’une chape fibreuse recouvrant un coeur comprenant macrophages, débris
cellulaires et cristaux de cholestérol. Autour de ce noyau existent des cellules, notamment
des cellules musculaires lisses et des macrophages provenant du sang circulant. Les plaques
se développent lentement sur plusieurs années de vie, avec I’accumulation de lipides et li-
poproteines dans les couches intimale et sous-intimale des arteres. Une fibrose peut ensuite
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apparaitre ainsi que des ulcérations ou des calcifications. Les conséquences pathologiques
peuvent demeurer longtemps asymptomatiques ou se révéler soudainement. En effet, le flux
sanguin peut étre progressivement diminué par des plaques faisant saillie dans la lumiere
ou bien stoppé brutalement par détachement d'un fragment de plaque ou par constitution
d"un thrombus en regard de la plaque (figure 1.3). Le diagnostic précoce de I'athérosclérose
doit permettre d’en limiter les conséquences. Sa prévention repose sur le contrdle ou la dé-
tection des principaux facteurs de risque : I’hypercholestérolémie, le tabagisme, le stress,
la sédentarité, le diabete, 1'obésité, '’hypertension artérielle et également les facteurs géné-
tiques [Suck91].

(@) (b)

FIG. 1.3: Coupes transversales histologiques. a) Artére normale, et b) artere athéroscléreuse,
partiellement obstruée par de 1’athérome (d’apres [Mari93]).

La sténose athéromateuse est caractérisée par un épaississement des parois des arteres
de grand et moyen calibre, qui se traduit par une diminution de la lumiére du vaisseau.
La modification n’est pas uniforme et touche de préférence les bifurcations et les parties
incurvées. Elle évolue en 3 stades [Rhod80, Suck91] :

- La plaque d’athérome se constitue dans la paroi artérielle par accumulation de dépdts
lipidiques et formation de tissus fibreux. Cette plaque fait saillie dans la lumiére de I’artere,
engendrant des turbulences a I'origine de traumatismes, participant a leur tour au dévelop-
pement de la plaque. Au fur et & mesure cette plaque se calcifie et devient de plus en plus
dure.

- Le développement de la plaque d’athérome aboutit a une obstruction de plus en plus
importante de la lumiere artérielle, avec diminution de l'irrigation des territoires en aval,
phénomene responsable d’angine de poitrine, ou de crampes a la marche par exemple.

- La sténose est telle qu’elle entraine une stagnation du flux sanguin a l'origine de la
formation d"un thrombus obstruant complétement l’artere et entrainant I'ischémie des tissus
en aval ( myocarde, tissus cérébraux ou membres).

Par ailleurs, la plaque d’athérome étant fragile en surface, des fragments peuvent s’en
détacher et ainsi libérés, aller obstruer des arteres plus petites : cerveau (hémiplégie), coeur
(infarctus). Les conséquences cliniques commencent généralement a apparaitre vers I'age de
40 a 50 ans quand le niveau critique d’obstruction de l'artere (70 a 80%) est atteint et que le
métabolisme cellulaire fonctionne en hypoxie.

Le rapport des diametres ou des surfaces de la lumiere mesurés en zone saine et dans
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la zone ou1 la sténose est la plus serrée permet de définir le degré de sténose. Plusieurs mo-
dalités d’imagerie peuvent étre utilisées pour le mesurer. L’angiographie reste la référence
malgré certains inconvénients. Du point de vue diagnostique il s’agit d'un geste relative-
ment invasif. L’injection de produit de contraste peut entrainer une insuffisance rénale ou
étre responsable d’une allergie. Par ailleurs, le nombre d’incidences d’acquisition réalisées
de routine clinique est limité et les images retenues ne mettent pas forcément en évidence
la sténose maximale [Sato98]. Ses indications ont diminué depuis quelques années au profit
d’autres modalités (écho-Doppler, TDM, IRM).

L'écho-Doppler qui permet de déceler les anomalies de flux et produit une bonne ca-
ractérisation de la plaque, est I'examen proposé en premiere intention. Cependant, il n’est
pas utilisé comme seul outil diagnostique dans le bilan préopératoire en raison de ses li-
mites : il est encore trop opérateur-dépendant et la présence de calcifications importantes
géne l'interprétation de 'image en raison de l’apparition de cones d’ombre!. Un examen
complémentaire est souvent prescrit pour conforter les analyses.

La tomodensitométrie (TDM) ou scanner X et 'imagerie par résonance magnétique (IRM)
permettent une bonne description des structures anatomiques. Méme si ces dernieres années
le développement des techniques d'imagerie 3D a fourni des méthodes pour la reconstruc-
tion des structures vasculaires, ’analyse des images volumiques s’effectue souvent dans la
pratique sur des coupes axiales ou reformatées (coupes perpendiculaires a la direction du
vaisseau). Il persiste des problemes liés a la segmentation et a la quantification (dépendance
a l'opérateur) [HHO2] [Toum01] et au suivi des vaisseaux pour l'extraction de leurs caracté-
ristiques [Wink00]. A partir d’images volumiques TDM, d’autres modes de représentation
sont utilisés, tels que le maximum d’intensité projeté (MIP), qui fournit une projection 2D
de la structure 3D dans une direction choisie. Cependant, les structures de faible densité
(lumiere du vaisseau) peuvent étre masquées par des structures de forte densité (calcifi-
cations, structures osseuses) et des croisements artificiels liés a 1’absence d’information de
profondeur peuvent apparaitre.

L'angioscopie peut étre utilisée, quant a elle, comme méthode directe de détection de
la sténose, voire de controle post-opératoire. L’angioscope est un endoscope souple de dia-
metre réduit (2 a 3 mm) dédié aux structures vasculaires, qui est introduit par voie intra-
artérielle. Ce geste permet d’obtenir une vision directe de la paroi des vaisseaux et de tenir
compte de I'information de texture dans le diagnostic, en s’affranchissant de 1’erreur de pro-
jection présente dans les angiographies. Cependant, ce n’est pas une méthode de routine car
il s’agit d"une procédure relativement invasive dans un objectif diagnostique et qui est, de
plus, limitée par la taille des structures a explorer.

Actuellement, I'indication chirurgicale repose essentiellement sur la quantification du
degré de sténose. Ainsi, en ce qui concerne la sténose carotidienne, les recommandations et
références médicales éditées par 1’agence nationale d’accréditation et d’évaluation en santé
(ANAES) [ANAEO03], indiquent les risques et bénéfices de la chirurgie? en fonction du de-
gré de sténose en faisant une analyse de la littérature sur plusieurs essais randomisés. Les
études concernant la chirurgie carotidienne sont basées sur I’angiographie. Le degré de sté-
nose dans ces études est exprimé en pourcentage en utilisant deux méthodes de mesure : la

lcdnes d’ombre : zone située au-dela de la calcification dans laquelle I'ultrason n’est pas transmis.
’’endartérioctomie a été utilisé comme traitement.
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méthode américaine dans les études NASCET 3 et ACAS * et la méthode européenne dans
I'étude ECST ° (figure 1.4). La sténose de I'artere carotide est mesurée sur l'incidence ot elle
apparait la plus serrée (V). Dans I'étude NASCET, le diameétre en regard de la sténose est
comparé au diametre de 'artere carotide saine en aval de la sténose (D). Dans 1'étude ECST,
il est comparé au diametre supposé de l'artere carotide au niveau du bulbe carotidien re-
construit par extrapolation visuelle (E). La derniere méthode est moins utilisée en pratique,
la méthode NASCET restant la référence.

NASCET :
%st = (1-N/D)x100

ECST:
%st = (1-N/E)x100

FIG. 1.4: Méthode de calcul du degré de sténose carotidienne sur 1’angiographie selon ECST
et NASCET (d’apres ANAES).

Ces études ont montré 'intérét de la cure chirurgicale pour un degré de sténose supé-
rieur a 70%, notamment dans le cadre d"une sténose symptomatique (c’est-a- dire ayant une
manifestation clinique). Dans les cas d'un degré de sténose compris entre 50 et 70% le béné-
fice de la chirurgie est moindre. Le tableau 1.1 montre de maniere synthétique les résultats
de cette étude dans 1’évaluation du risque d’infarctus cérébral homolatéral (ICH) [ANAEO3].
Par exemple, dans 1’étude NASCET concernant les sténoses d"un degré supérieur a 70%, le
risque d’infarctus cérébral passe de 26% chez les patients non-opérés a 9% chez les patients
opérés.

*North American Syptomatic Carotid Endarterectomy Trial
* Asymptomatic Carotid Atherosclerosis Study
>European Carotid Surgery Trial
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Etude %Sténose | Risque d'ICH | Risqued'ICH | RRR RRA | Risque
apres chirurgie chir.
ECST >70% 219% a3ans | 12.3% 46% 9,6% 7,5%
NASCET | >70% 26% a 2 ans 9% 65% 17% 5,8%
NASCET | 50-70% 222%ab5ans | 15.7% 29% 6,5% | 6,7%
ACAS >60% 11% a 5 ans 5.1% 53% 59% | 2,3%

TAB. 1.1: ICH (Infarctus cérébral homolatéral), RRR (Réduction de risque relative), RRA (ré-
duction de risque absolu), Risque chir. (morbi-mortalité liée a 1'intervention elle-méme).

En ce qui concerne les artéres des membres inférieurs, 1'indication thérapeutique tient
essentiellement compte du stade clinique ( depuis 1’absence de symptomatologie fonction-
nelle jusqu’au développement des troubles trophiques ou gangréne) mais la quantification
et la localisation des sténoses artérielles est également nécessaire afin d’affiner la prise en
charge du patient.

1.3 Anévrismes de l’aorte abdominale (AAA)

L’anévrisme de "aorte abdominale est, de facon courante, défini comme une “dilatation
permanente et localisée de 'aorte de plus de 50% par rapport au diameétre normal attendu,
avec une perte de parallélisme de ses bords, en forme de sac (sacciforme) ou de fuseau (fu-
siforme)” [John91]. Il s’agit d’une maladie dégénérative d’incidence croissante. Sa vitesse
d’évolution est relativement imprévisible et variable d"un patient a un autre. Le risque évo-
lutif majeur d’un anévrisme est la rupture, événement dont la mortalité est élevée.

/ = Artére aorte
( { reins
| Arteres

</< rénales
{

<[~ Anévrisme

\ Artéres

iliaques

FIG. 1.5: Anévrisme de 1'aorte abdominale (Source : Society of interventional radiology -
http :/ /www.sirweb.org))

Un des facteurs étiologique est la maladie athéromateuse qui intervient en modifiant
la résistance de la paroi. L'affaiblissement de la paroi entraine une distension progressive



1.3. Anévrismes de l’aorte abdominale (AAA) 21

de I'aorte, favorisée par les turbulences du flux sanguin, notamment au niveau de la bifur-
cation aorto-iliaque (Figure 1.5). En effet, 'onde sanguine se réfléchit sur la bifurcation, ce
qui génere une onde inversée qui rencontre 1'ondée sanguine principale et crée ainsi une
poussée latérale sur la paroi. Cette turbulence entraine également la formation progressive
de thrombus sur la paroi interne du sac anévrismal. La thrombose va peu a peu se struc-
turer en deux couches : 'une périphérique, organisée, blanchatre, souvent épaisse ; I’autre
interne, faite de thrombus, rougeatre et friable. Le chenal ménagé au sein de cette enveloppe
est souvent irrégulier et plus ou moins excentré. La présence de ce thrombus constitue une
menace d’accidents emboliques périphériques. Enfin, autour de ’anévrisme, se développe
a des degrés divers, une gangue inflammatoire menacant les éléments anatomiques voisins.
Bien que la correction de certains facteurs de risque puisse ralentir le rythme d’expansion
d’un anévrisme, le seul traitement définitif est la mise a plat chirurgicale avec interposition
d’une prothese °.

Le risque évolutif d'un AAA a été essentiellement étudié par rapport a son diametre ex-
terne maximal. C’est une valeur communément utilisée pour établir le taux de croissance
ainsi que le risque de rupture et définir les indications chirurgicales [ANAE99]. L'incidence
annuelle de déces par rupture des AAA de plus de 5.5 cm de diamétre est de 16%, contre un
risque de mortalité péri-opératoire de 2 a 6% dans une chirurgie conventionnelle [Angi04].
Le traitement chirurgical des AAA est recommandé lorsque 1’anévrisme atteint un diametre
supérieur a 5 cm, ou lorsqu’il présente une augmentation de calibre de 7 mm en 6 mois ou 1
c¢m en un an. Outre le diametre qui constitue le facteur prépondérant dans l'indication thé-
rapeutique, d’autres caractéristiques, comme l'atteinte des arteres iliaques et ou la présence
de calcifications, sont déterminantes dans la stratégie chirurgicale.

Plusieurs modalités d’imagerie ont été utilisées dans 1’étude des AAA [Lebl97] [Qana99]
[Whit01]. L’échographie permet 1'étude de caractéristiques morphologiques et pariétales
telles que celles des collets (figure 1.5) ou du sac anévrismal mais les calcifications sont
plus difficiles a détecter. Avec des acquisitions 3D volumiques, des mesures précises et re-
productibles de diameétre et de volume de 'anévrisme peuvent étre réalisées (éléments in-
dispensables lors du diagnostic). L'imagerie TDM, tres utilisée [Lama99], met en évidence
la paroi anévrismale avec les calcifications et le thrombus intra-luminal. Elle permet éga-
lement I'étude des collets et du sac anévrismal (Figure 1.6). L'IRM fournit également des
informations sur les collets et la paroi artérielle et présente I'avantage d’une non-exposition
du patient aux rayons X [Ferr98] [Ludm00]. L'inconvénient est la difficulté de visualisation
des calcifications.

®Placement d’une protheése tubulaire ou bifurquée a la place de la lésion. L’ablation est réalisée a travers une
cicatrice abdominale vertical ou transversale (chirurgie ouverte).
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() (b)

FIG. 1.6: Reconstruction TDM d’une région avec un AAA. a) Plan frontal : les fleches in-
diquent (1) 'artére rénale gauche, (2) le thrombus (3) le chenal circulant et (4) des calcifica-
tions sur les arteres iliaques. b) Plan sagittal.

1.4 Différentes modalités de traitement chirurgical

Les traitements de référence relévent de la chirurgie ouverte ou conventionnelle. Ils
peuvent étre réalisés selon différentes procédures (endartériectomie carotidienne, pontage,
mise a plat-greffe prothétique pour les AAA , figure 1.7) qui comportent un risque opératoire
non négligeable.

(I P7a

(a) Endartériectomie (b) Pontage (c) Mise a plat greffe prothé-
tique (AAA)

f

FIG. 1.7: Techniques chirurgicales conventionnelles utilisées dans la restitution du flux san-
guin. (d’apres http :/ /www.cardiodiac.net/chirvasc2.htm)

Depuis deux décennies se développent des techniques mini-invasives notamment au ni-
veau de la chirurgie endovasculaire. Parmi les différentes procédures endovasculaires on
peut citer I'angioplastie transluminale (ATL), qui est une technique largement répandue, la
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mise en place d’endoprothéses modulaires qui est une technique plus récente et en cours de
perfectionnement, et la brachythérapie endovasculaire utilisée dans la prévention du phé-
nomene de resténose, qui est encore en voie d’expérimentation sur les arteres périphériques.
Ces procédures sont détaillés dans les alinéas suivants.

1.4.1 Angioplastie Transluminale (ATL)

L’angioplastie transluminale (ATL) consiste en une dilatation de lésions athéromateuses
par un cathéter a ballonnet introduit dans I'artére par ponction percutanée. Le cathéter est
mis en place dans ’artere et le ballonnet est ensuite positionné afin de couvrir au mieux la
zone de lésion. Il est progressivement gonflé, ce qui entraine un élargissement de la lumiere
interne du vaisseau (figures 1.8, 1.9).

FIG. 1.8: Processus d’angioplastie. (d’aprés la Fondation Suisse de Cardiologie -
http :/ /www.prevention.ch/langioplastiecoronaire.htm)

En 1964 Dotter et Judkins présenterent la premiére description d’un traitement percu-
tané d’arteres périphériques sténosées ou occluses a 'aide d"un cathéter coaxial. Malgré le
succes de leurs premieres procédures, plusieurs chirurgiens vasculaires considérerent la di-
latation transluminale comme une technique impossible, voire dangereuse. Le principe de
ce premier cathéter s’apparentait plus a un systeme de rabotage de la paroi artérielle qu’a
une dilatation. De plus il engendrait un risque majeur d’embolie distale et nécessitait un
point de ponction volumineux [Joff93]. Dés les années 70, Van Andel imaginait un cathéter
a dilatation progressive utilisé comme pré-dilatateur pour des sténoses tres serrées. Cest
en 1974, que Gruntzig révolutionnait la radiologie interventionnelle vasculaire en dévelop-
pant un cathéter a double lumiere ayant un ballon en polychlorure de vinyle (PVC). Ces
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ballons ne supportaient pas de fortes pressions et présentaient une compliance’ élevée, et
un énorme risque de rupture.

(@) (b) (©

FIG. 1.9: Artériographie lors du déroulement d'une ATL chez une brebis. a) Artere iliaque
droite sténosée. b) Inflation du ballon. c) Artere aprésapres la dilatation.

Depuis les premieres angioplasties, de nombreuses améliorations (nouveaux polymeres,
faible diameétre des cathéters) ont permis 1’essor actuel de la technique, principalement au
cours de la derniere décennie. Actuellement 35.000 angioplasties des arteres coronaires et
périphériques sont réalisées chaque année en France.

Cependant, apres des débuts prometteurs de 1’angioplastie transluminale, les résultats
se sont avérés transitoires. Le degré de dilatation appliqué (dépendant de la compliance et
de la taille du ballon) peut entrainer des conséquences défavorables sur le comportement de
la 1ésion. Des études expérimentales [Joff93] ont montré les éléments suivants :

- Quand la taille du ballonnet est 1égérement supérieure au diametre de l’artere, il y a une
augmentation du diametre endoluminal, durable en raison de 1’étirement des fibres muscu-
laires lisses de la paroi saine. Quand cette dilatation est suffisante, elle devient irréversible
par les modifications nucléaires induites sur les cellules musculaires lisses. La paroi ne peut
plus revenir alors a son état initial apres le retrait du ballonnet.

- Quand la surdilatation est trop importante il se produit une rupture de la média qui
peut étre a 'origine d’une réparation fibreuse, le seul moyen de contention de l'artere étant
assuré par l’adventice. Si celle-ci se rompt, un faux anévrisme est créé.

- A l'inverse, si la dilatation n’est pas suffisante, on constate que 1'étirement de la paroi
saine ne va étre que transitoire, son élasticité lui permettant soit de revenir au diametre
initial soit d’entralner un spasme vasculaire. Ceci constitue 1'un des facteurs de resténose a
moyen terme. Par ailleurs, lors de la dilatation, un décollement de plaque peut se produire.
Il est parfois a 'origine d"une dissection plus ou moins étendue.

Ces données montrent I'importance de I’évaluation la plus précise possible du diametre
de l'artere ainsi que de la localisation de la 1ésion afin d’adapter au mieux la procédure
d’angioplastie.

En réponse au traumatisme que constitue la dilatation, la resténose par hyperplasie

’Compliance : Aptitude d'une cavité organique a changer de volume sous l'influence d’une variation de
pression.
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myointimale est la conséquence d"une cicatrisation exubérante de la paroi artérielle a I'in-
térieur du vaisseau (resténose chez 65 % des patients traités par ATL de l'artere fémorale
superficielle au bout de 3 ans) [Clow83] [PH96] [Faja98]. Toute artere réagit a un trauma-
tisme par la formation d"une lésion de resténose mais le degré de celle-ci entraine ou non
des manifestations cliniques ou radiologiques pour lesquelles un traitement devra étre en-
trepris. D'un point de vue clinique, la resténose désigne une diminution du calibre de la
lumiere artérielle responsable de 1’apparition ou de la réapparition de signes d’ischémie.
Elle survient plus ou moins tot a la suite d"une intervention réalisée le plus souvent sur des
artéres athéromateuses.

La resténose intra-artérielle, décrite au niveau des sites de pontages, d’endartériectomie
et des fistules artério-veineuses a été le sujet d'un regain d’intérét depuis le développement
des techniques endoluminales. Tous les sites artériels sont concernés par la resténose avec
une fréquence variable selon les sites. Elle comprend, en plus de I'apparition d'un throm-
bus, le recul élastique, I'hyperplasie myointimale et le remodelage adventitiel [Mois02]. Le
recul élastique correspond a la réaction immédiate des cellules de la média en réponse a
l'étirement lors d’une angioplastie transluminale [Rous94]. Cette réaction se produit dans
les minutes voire les secondes suivant la déflation du ballon et entraine une diminution de
la surface luminale pouvant atteindre 40% [Rens91]. L’hyperplasie myointimale est définie
comme une prolifération anormale de cellules musculaires lisses de la média qui migrent
vers l'intima, associée a un dépotdépot de matrice extracellulaire [Davi94] [Cher90] sécrétée
par les cellules musculaires lisses. Le remodelage adventitiel est un phénomene physiolo-
gique de variation du diametre de la lumiére permettant aux vaisseaux de maintenir un
flux artériel adapté. Il peut étre expansif permettant 'augmentation de la lumiere artérielle
ou constrictif entrainant une diminution de la lumiere artérielle. Cette faculté d’adaptation
dépend de la présence de I'endothélium [Past00] et peut étre altérée en cas d’athérosclérose.

Le premier traitement préconisé en cas de resténose est la réalisation d'une nouvelle ATL
avec éventuellement mise en place d'un stent, notamment en cas de recanalisation d"une oc-
clusion. Parallelement, des recherches et des études concernant la prévention sont en cours
(procédés pharmacologiques, stents revétus ou enduits, thérapie génique, brachythérapie)
mais les résultats en clinique humaine doivent encore étre confirmés.

1.4.2 Stents

Le stent est un treillis métallique cylindrique, laissé en place dans l’artere apres la di-
latation (figure 1.10). Les stents sont de deux types : les premiers, rigides, sont déployés
au moyen d'un cathéter a ballonnet et simplement impactés dans la lésion, les autres, plus
souples, sont auto-expansibles et grace a une mémoire de forme, retrouvent leur taille ini-
tiale apres retrait d'une gaine dans laquelle ils étaient contraints. Ces dispositifs permettent
de prévenir ou de traiter les deux principales complications de la dilatation : le retour élas-
tique, et les dissections pariétales localisées ou étendues, sources de thrombose ou de resté-
nose précoce.

Bien que la présence du stent limite le recul élastique ainsi que le remodelage adventitiel,
il stimule le développement de I'hyperplasie myointimale. Deux mécanismes interviennent :
d'une part l'activation des cellules inflammatoires qui réagissent a la présence d"un corps
étranger, d’autre part 1’exercice d’un stimulus mécanique permanent sur les cellules muscu-
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FIG. 1.10: Mise en place dun stent dans wune artere, et rétablissement
de la lumiere interne ( d’aprés la Fondation Suisse de Cardiologie -
http :/ /www.prevention.ch/langioplastiecoronaire.htm).

laires lisses. Ce traumatisme artériel peut étre la cause d’un phénomene de resténose. Pour
le limiter, il convient d’éviter la mise en place d"un stent surdimensionné [Farb99]. Le degré
de resténose étant corrélé au diametre luminal obtenu immédiatement apres I’angioplastie,
une détermination précise de la taille du ballon semble indispensable. Elle est nécessaire-
ment déduite de la longueur de la 1ésion et du calibre de I’artere. Ces parametres morpho-
logiques conditionnent, par ailleurs, I’acces des cathéters porteurs, afin de limiter le risque
d’embolie par détachement de plaques.

1.4.3 Endoprothéses aortiques

Le développement des techniques endovasculaires a conduit a proposer également 1"uti-
lisation de prothéses endovasculaires pour I’exclusion des anévrismes de 1’aorte abdominale
[Armo97] [Lalk98] [May99] [Lama99] [Broe99]. Cette procédure tend a se répandre de plus
en plus en raison des bénéfices cliniques potentiels : taux de morbidité plus faible, réduction
des complications péri-opératoires, périodes d'hospitalisation courtes [May01].

Les endoprotheéses aortiques sont couvertes et étanches (figure 1.11). Le principe du trai-
tement repose sur l’exclusion de l’anévrisme a I’aide de la prothese introduite par voie endo-
vasculaire a partir des arteres fémorales ou iliaques et fixée aux parois artérielles en amont et
enaval del’anévrisme a l’aide de stents (figure 1.12). Les avantages théoriques de cette alter-
native au traitement conventionnel sont I’absence de laparotomie et de clampage aortique
ainsi qu'une réduction des pertes sanguines. Selon plusieurs études, le taux de mortalité
opératoire est inférieur a 5 % [ANAE99]. Depuis 1995, 1'offre des fabriquants s’est élargie :
les endoprothéses peuvent étre aorto-uni-iliaques ou bifurquées, modulaires, voire fenétrées
(ouvertures au niveau des artéres rénales). Par ailleurs, quelques fabriquants développent
des endoprothéses aortiques sur mesure, confectionnées par le chirurgien [Ouri02]. Actuel-
lement, dans le monde, 100.000 interventions d’exclusion des AAA sont réalisées chaque
année 30% par voie endovasculaire [dB04b]. Selon Ricco et al. [Ricc03], en France, entre 1999
et 2001 un total de 1012 endoprotheses aortiques ont été mises en place.
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(@) (b)

FIG. 1.11: a) Endoprotheése aortique a deux jambages. b) Mise en place de I’endoprothese
dans l’aorte abdominale, site de I’anévrisme (d’apres Cook).

(a) (b)

FIG. 1.12: AAA. a) Angiographie 2D de la lésion b) introduction de catheteter porteur de
I'endoprothese.

La mise en place de I'endoprothése doit permettre la récupération du flux sanguin tout
en minimisant le risque de rupture du vaisseau. En raison des difficultés d’acces, de contrdle
visuel et de réalisation du geste, les risques qu’entraine cette procédure ne sont pas né-
gligeables. En effet les complications per-opératoires non résolues par voie endovasculaire
peuvent amener a une conversion de stratégie : réalisation d"une chirurgie conventionnelle.
L'imagerie préopératoire doit fournir les éléments nécessaires a la décision et a la planifica-
tion afin de confronter les risques liés a la procédure endovasculaire et les bénéfices poten-
tiels [Haus01]. Les possibilités de migration de 1’endoprothese, d’endofuites et d’embolies
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distales peuvent étre réduites par un choix correct de la taille de 'endoprothese et de son
site d'implantation. Par ailleurs, les difficultés liées a 1’acces et au déploiement doivent étre
prévues grace a I’analyse de la géométrie de I’axe fémoro-iliaque et de ’aorte. Ainsi par une
étude appropriée basée sur I'examen d’imagerie 3D préopératoire, 'indication de la procé-
dure et la planification de la mise en place de 'endoprothése pourraient étre optimisées.

1.4.4 Brachythérapie Endovasculaire

Ce traitement consiste a positionner une source radioactive au niveau de la 1ésion apres
une angioplastie classique et a délivrer une dose d’irradiation selon un schéma prédéter-
miné en fonction de parametres tels que la longueur de la lésion et I'épaisseur de la paroi
définissant un volume-cible [Pari01] [Nath99] [Waks98].

La brachythérapie endovasculaire intervient sur deux composantes de la resténose. Elle
permet d'inhiber la prolifération et la migration des cellules musculaires lisses et par consé-
quent le développement de I'’hyperplasie myointimale [Diam98] [VanS00]. Par ailleurs elle
agit sur le remodelage constrictif de la paroi artérielle a travers inhibition de la réplication
des cellules de I'adventice, la diminution de la production de I'alpha actine et de collagene
des myofibroblastes et la diminution de 1’expression du TGF-3 8 [Bren96] [Wilc96] [Past00]
[Diam98].

Beaucoup d’études sont en cours sur les artéres coronaires [Waks00a] [Nag99] mais peu
sur les arteres périphériques [Pokr0O0] [Trip99] [Lier98]. Les dernieres études concernant
les artéres coronaires montrent des taux de resténose significativement plus bas dans les
groupes traités par brachythérapie par rapport au groupe témoin : 34% versus 66% a 9 mois
(phosphore 32) [Waks02], 33,3% versus 63,6% a 3 ans (Iridium 192) [Teir00]. Il existe moins
d’études en ce qui concerne les arteres périphériques. Elles ont été effectuées au niveau de
l'artere fémorale superficielle [Lier98] et de pontages fémoro-poplités montrant des taux de
resténose de 13 a 25 % significativement abaissés [Pokr02].

L'irradiation, permettant d'inhiber la prolifération de cellules, doit se limiter au volume-
cible sans toucher les tissus environnants. Au niveau des artéres périphériques, de plus
grand calibre que les artéres coronaires, le risque est que la sonde oscille dans la lumiere
provoquant un sur-dosage au niveau d’'une partie de la paroi et un sous-dosage au niveau
de la partie opposée [Waks00b]. Différents cathéters de centrage ont été développés, no-
tamment un cathéter de centrage a ballonnets. La premiére étude utilisant un cathéter de
centrage pour un traitement par brachythérapie au niveau fémoro-poplité a montré un taux
de resténose de 13,3 % (a six mois) [Waks00b].

Deux autres procédures de méme nature ont été étudiées : d'une part la mise en place
d"un stent rendu radioactif (enduit de phosphore 32) et, d’autre part, I’angioplastie avec un
ballon rempli de liquide radioactif. Dans le premier cas, des resténoses se développent aux
extrémités; dans le deuxiéme cas, la répartition de la dose n’est pas encore controlée de
facon satisfaisante.

8Transforming Growth Factor : impliqué dans la syntheése du collagene par les cellules musculaires lisses
chez I’homme
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FIG. 1.13: Brachythérapie endovasculaire. a) Courbes iso-doses superposées sur un volume
image TDM. b) Ballonnets de centrage pour la source. c) Image peropératoire avec regle de
mesure radio-opaque pour la localisation de la source.

1.5 La planification des procédures endovasculaires

Le succes des procédures décrites précédemment dépend en grand partie des décisions
prises par le chirurgien pendant1’étape préopératoire. La plupart des choix doivent étre fixés
au préalable, afin de garantir son déroulement dans un contexte sécurisé. En effet, les outils,
les voies d’acces, le déroulement de l'intervention sont déterminés a partir de I'ensemble
des informations disponibles sur le patient. Les éléments de planification indispensables a la
construction de la stratégie opératoire sont étroitement liés au type de procédure envisagée.

Dans le cas de I’ATL différentes précautions doivent étre prises pour limiter le risque
de resténose. Etant donné que le taux de resténose est corrélé a I'importance du trauma-
tisme [Schw92], un compromis doit étre trouvé entre la nécessité d"un gain luminal initial
satisfaisant et celle de la limitation du traumatisme de la média susceptible d’entrainer le
développement de I'hyperplasie myointimale.

Dans un premier temps, les éléments du planning nécessaires proviennent de I’analyse
de la structure anatomique et de la 1ésion. La connaissance la plus précise possible des ca-
ractéristiques géométriques de 1'artere est fondamentale dans le choix de la taille et de la
position du ballon. Le systéme de guidage et le cathéter utilisés doivent parvenir jusqu’a la
lésion et passer au travers de la zone la plus rétrécie constituée de plaques susceptibles de
se détacher et de produire des embolies distales. L'intervention se fait sous contrdle radio-
scopique qui permet de guider le cathéterisme. En phase préopératoire on dispose de plus
en plus d’'un examen d’imagerie 3D qui peut étre utilisé pour planifier avec précision la
procédure. L'imagerie TDM permet par exemple de réaliser des volumes numériques avec
une couverture ou une résolution spatiale élevée. Toutefois de tels volumes sont encore trop
souvent exploités au travers de simples projections ou coupes 2D, ce qui ne permet pas d’en-
visager la lésion dans son ensemble. Etant données la tortuosité de 1’axe artériel et la taille
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des organes, la trajectoire des cathéters ne peut pas étre déterminée avec précision. L'infor-
mation 3D doit pouvoir étre mieux exploitée afin d’appréhender la structure porteuse de la
lésion et de déterminer les risques liés a I’acces. Ces considérations sont également valables
lorsque 1’on planifie la pose d'un stent.

En ce qui concerne la curiethérapie intra-artérielle, le principe est connu mais cette pos-
sibilité de traitement complémentaire n’a encore été que trés peu explorée au regard du
potentiel technologique actuel. Ainsi une étude récente sur la brachythérapie endovascu-
laire dans les arteres coronaires [Wahl03] a montré que la distribution de dose effectivement
appliquée varie de maniére substantielle en fonction i) de la description géométrique des
vaisseaux considérée pour la prescription et ii) du positionnement du cathéter supportant
la source d’irradiation. Les artéres périphériques nécessitent, en raison de leur calibre, le re-
cours a une technique d’irradiation a haut débit de dose (source d’iridium-192) présentant
un risque d’irradiation des tissus environnants. Les difficultés rencontrées sont notamment
relatives a la localisation et au centrage de la source dans une lumiere de plusieurs milli-
metres au niveau d’une lésion longue de plusieurs centimetres [Pari01], ainsi qu’a la péné-
tration du rayonnement qui pour étre efficace doit atteindre 1’adventice [Rubi98] [Wilc96]
[Scot96], sans léser ni I’artere (seuil de tolérance de 30 Gray [Hall99]) ni la structure environ-
nante. Par ailleurs, le sous-dosage peut au contraire stimuler le développement de 1’hyper-
plasie myointimale [Sara95].

Afin de développer cette technique sur le plan clinique, le principal probléme a résoudre
dans1’ étape de planification interventionnel est1’optimisation du plan dosimétrique de trai-
tement en fonction des caractéristiques anatomiques du patient et des recommandations ac-
tuelles de ’AAPM (Association Américaine des physiciens en Médecine) [Pari01] [Nath99].
Dans l'idéal il est préconisé d’appliquer une irradiation de part et d’autre de la lésion et de
délivrer une dose la plus homogene possible au niveau de la paroi artérielle.

Enfin, dans le cas de I'exlusion des AAA par endoprothése aortique, les éléments de
planification dépendent essentiellement de deux types de parameétres : i) les caractéristiques
géométriques de la structure aortoiliaque et ii) la qualité pariétale.

Les caractéristiques géométriques de la structure aortoiliaque fournissent les criteres né-
cessaires pour le choix des dimensions de I’endoprothése et I'étude de la voie d’acces. Les
risques d’endofuite et de migration de I'endoprothese sont associés notamment a une mau-
vaise détermination de sa taille. Par ailleurs, une forte angulation aorto-iliaque peut rendre
difficile le déploiement du dispositif. Les éléments déterminants a définir dans la phase de
planification sont les suivants (figure 1.14) :

- Longueur du collet aortique (Indispensable car il conditionne la mise en place)

- Caractéristiques de l'artére fémorale ou iliaque d’acces.

- Tortuosité des arteres iliaques.

- Angulation du collet aortique dans les 3 plans de 'espace, angulation de I'anévrisme
par rapport aux arteres iliaques.

- Diametre du collet aortique sous-rénal et des vaisseaux iliaques (D1, DR, DL) au-dessus
et en-dessous de la bifurcation iliaque (couverture de l'iliaque interne)

- Distance des arteres rénales a la bifurcation aortique (L1).

- Distance entre bifurcation aortique et arteres iliaques (LR, LL).

- Distance des arteres rénales aux arteres iliaques internes (L1+LR, L1+LL).

La qualité pariétale détermine aussi l'accés et les zones de fixation de la prothese. Un
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1g-2 | Artere iliaque gauche LL
1d-2 | Artere iliaque droite LR
2-3 | Collet Aortique

3-4 | Thrombus
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FIG. 1.14: Points de repere anatomique utilisés dans 1’extraction de parametres quantitatifs
de la structure aortoiliaque.

collet aortique thrombosé ou calcifié augmente le risque de migration de ’endoprothése ou
d’embolie rénale/distale. Toute calcification de la paroi vasculaire, au contact de 'endopro-
thése, peut, avec le temps endommager le greffon ou la structure métallique [Wil01]. Des
sites d’ancrage distal (arteres iliaques) fortement calcifiés ou thrombosés peuvent exclure la
mise en place de la prothése et accroitre le risque d’embolie distale.

Plusieurs modalités d’imagerie ont été utilisées en clinique pour la détermination de la
taille d’endoprothéses aortiques [Lama99] [Broe00] [LudmO00] [Nesc01]. Whitaker [Whit01]
fait une revue de 'utilité de ces modalités pour le planning, l'intervention et le suivi post-
opératoire. Dans la pratique, les mesures de longueur sont le plus souvent réalisées sur
une angiographie avec un cathéter calibré, et les mesures du diametre se font a partir des
coupes axiales du volume TDM. Cependant, les images utilisées pour les mesures de dia-
metre devraient idéalement étre des coupes reformatées orthogonales a 1’axe de la structure.
Par ailleurs Whitaker [Whit01]a montré que les mesures de longueur réalisées a partir de
I'angiographie ne sont pas précises lorsque la lumiere interne est tres large a cause de la
variabilité de la trajectoire du cathéter. Une meilleure mesure est réalisée le long de la ligne
centrale de la lumiere. La meilleure solution serait de considérer une endoprothese virtuelle
déployée en tenant compte des déformations appliquées par I’ensemble du dispositif endo-
vasculaire sur des structures présentant une forte tortuosité.

1.6 Bilan

Dans ce chapitre est présenté de facon générale le contexte de notre travail. Dans les
structures vasculaires, plusieurs lésions apparaissent comme conséquence de 1’athérosclé-
rose. Concernant les arteres périphériques, les sténoses et les AAA sont les lésions les plus
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fréquentes. Elles sont I’expression de la pathologie qui s’installe progressivement au fil des
années et qui reste longtemps asymptomatique. Lorsque la lésion atteint un stade avancé,
le traitement le plus indiqué est la chirurgie reconstructive, dont 1'objectif est de restituer
le flux sanguin. Les techniques endoluminales décrites (figure 1.15), représentent une alter-
native aux chirurgies conventionnelles. Ces nouveaux procédés thérapeutiques ont évolué
grace au développement lié a la miniaturisation des instruments (cathéters, guides, ...), ainsi
qu’a l'apparition de nouveaux matériaux et a I’amélioration des techniques d’imagerie mé-
dicale.

Sténoses

Stents

Brachythérapie

Anévrismes de 1’Aorte
| | Abdominale (AAA)

Endoprothéses Aortiques

Lésions vasculaires Traitements endovasculaires

FIG. 1.15: Les lésions vasculaires traitées par voie endovasculaire.

Si ce type d’interventions présente d’énormes bénéfices pour le patient en termes de sé-
curité, de confort et de cofit, elles induisent de nombreux inconvénients pour le chirurgien :
acces réduit, repérage dans la zone d’intervention difficile, gestuelle complexe. Afin d’ex-
ploiter le fort potentiel de ce type de procédures il est indispensable d’optimiser la planifi-
cation, car elle conditionne le succes et par conséquent le bénéfice apporté. La planification
porte en premier lieu sur I’analyse de structures anatomiques, afin de préciser les caractéris-
tiques des outils et déterminer les conditions d’acces a la 1ésion.

Ces éléments de planification peuvent étre déterminés d’une maniére précise a partir des
examens d’imagerie préopératoire. Cependant, malgré le développement des techniques
d’imagerie médicale 3D, il y a encore une sous-exploitation des données volumiques. En
effet, 'interprétation des images se fait le plus souvent en considérant 1'information 2D par
coupe ou sur des projections, alors que des analyses par reconstruction 3D (permettant d’ef-
fectuer des analyses quantitatives plus performantes) sont possibles.

La planification de l'intervention peut aussi inclure des éléments de simulation, au moyen
desquels le médecin peut prévoir le comportement des structures en interaction avec les ou-
tils et vérifier toute la procédure. La mise en ceuvre d’'une telle simulation requiert au préa-
lable la construction de modeles virtuels du patient et des outils. Le médecin pourrait ainsi
les manipuler afin de vérifier 1'efficacité de la stratégie planifiée et d’évaluer les risques et
les bénéfices pour le patient.
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Chapitre 2

Réalité virtuelle en médecine

2.1 Généralités

Plusieurs définitions de réalité virtuelle (RV) ont été reportées dans la littérature scien-
tifique. D'un point de vue sémantique, la RV servirait a définir une représentation fictive
ou artificielle de “la réalité”. Cependant, la notion de “réalité” est relative a nos sens et a la
perception que nous avons des concepts, des objets ou des phénomenes qui interagissent
dans un univers physique.

Le terme réalité virtuelle a été utilisé pour la premier fois en 1986 par Jaron Lanier, pour
designer une “réalité synthétisée, partageable, percue par les sens et avec laquelle nous pou-
vons interagir”, bien que des expériences immersives dans des environnements non réels
aient été réalisées auparavant. Un exemple en est donnée par 1'utilisation d’images tridi-
mensionnelles accompagnées de sons stéréophoniques et d’odeurs liées aux scenes dans un
film appelé “Sensorama” congu et développé par Morton Heilig dans les années 50. Dans
les années 60 les éléments clés d’immersion ou de présence dans des mondes simulés, et
les caractéristiques des interfaces sensorielles, qui constituent les bases de la recherche en
RV aujourd’hui, ont été identifiés par Shuterland [Shut65]. Depuis la fin des années 60, le
département informatique de 'université de Caroline du Nord (UNC) est a 1'origine des
travaux les plus significatifs en RV, sur les technologies de base et sur la réalisation d’ap-
plications pratiques (visualisation scientifique, imagerie médicale, outils d’aide a 1’architec-
ture). Un noyau de chercheurs venant de disciplines diverses y ont con¢u une architecture
complete pour la RV : Frederick Brooks, expert en architectures informatiques, issu de chez
IBM; Warren Robinett informaticien, programmeur graphique; Henry Fuchs, du monde
des images de synthese; Stephen Pizer et Julian Rosenman spécialistes en imagerie médi-
cale et beaucoup d’autres experts en matériel, en logiciel, en capteurs, en systémes réactifs,
en architecture d’ordinateurs, en programmation d’applications graphiques, etc. ont réussi
lI'intégration de plusieurs technologies qui ont permis la construction des premiers systémes
de RV [Rhei93].

Grace aux développements technologiques, la notion de RV s’est installée dans tous les
processus de création d’environnements adaptés aux sens qui figurent la réalité, avec des
possibilités d’interaction élargies. La sensation de présence est matérialisée, grace a des in-
terfaces évoluées qui permettent de gérer des mécanismes d’interaction homme-machine et
qui donnent ainsi a l'utilisateur (ou aux utilisateurs) la possibilité d’assister et d’agir dans
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des univers non réels. Ces technologies incluent entre autres les systemes de visualisation
3D supportés par des casques qui plongent visuellement 1'utilisateur, partiellement ou to-
talement, dans un univers d’images de synthese (head-mounted displays -HMD-), les gants
pour mesurer les mouvements de la main et déterminer son orientation et sa position dans
I'espace 3D (DataGloves) ou les dispositifs mécaniques a retour d’effort qui permettent I'in-
teraction intuitive et naturelle avec ces univers. On parle alors de technologies de RV, et
d’environnement virtuel, terme introduit dans les années 90, dans l'intention d’éliminer la
subjectivité de la définition de “réalité”.

Immersion et interactivité sont les éléments clés qui permettent, grace a la stimulation des
sens, la reconstruction mentale de ces environnements virtuels. C’est alors par 'Imagination
de l'utilisateur que la sensation de présence est créée [Burd93]. Les cinqg sens sont concernés
(la vue, le gotit, I'ouie, 'odorat, le toucher). L'immersion dépend de la quantité d’éléments
de perception intégrés dans le processus de communication avec I'environnement virtuel.
I a été montré que l'information de nature visuelle (graphiques, images), acoustique (sons,
voix) et tactile (retour d’effort), sont, respectivement les plus importantes [Duma95a].

La RV propose un cadre technologique pour la résolution de problemes complexes dans
lequel l'utilisateur fait partie intégrante. Les taches sont réparties entre la machine et 1"utili-
sateur. La machine assure les fonctions de calcul laissant a l'utilisateur, au centre du systeme,
les opérations décisionnelles qui sont parmi les plus critiques. Les interfaces développées
garantissent alors la communication entre les deux.

Deux concepts viennent s’ajouter au concept initial de RV au moyen des technologies
disponibles. Le premier est celui de réalité augmentée, caractérisant tout systeme qui améliore
la perception de l'opérateur vis a vis de I'environnement réel, généralement par superpo-
sition d'images de synthese sur des images réelles ou vidéo. L'autre, qui se définit inver-
sement, est celui de virtualité augmentée, c’est-a-dire la superposition d’objets réels dans un
environnement virtuel.

L’application des technologies de RV en médecine, ont largement suscité I'intérét de la
communauté scientifique [Duma95a] [Wath99] [Camp98]. Selon le type de procédure médi-
cale, la RV peut intervenir a plusieurs niveaux : i) pathologie - 1ésion, ii) patient, iii) salle
d’intervention ou iv) structure hospitaliére. La Iésion et le patient représentent I’objectif thé-
rapeutique final. La salle d'intervention constitue un environnement complexe qui condi-
tionne la maniére dont la procédure mise en ceuvre est pratiquée et, finalement la structure
hospitaliére représente I'ensemble des acteurs qui sont impliqués.

Plusieurs secteurs en médecine sont concernés par les technologies de RV. Les 5 prin-
cipaux domaines d’application potentiels concernent : i) I'’éducation et 1’entrainement, ii)
le diagnostic, iii) la planification et 1’assistance aux interventions, iv) la rééducation et la
thérapie et v) la télémédecine.

Le domaine de I'éducation et de I'entrainement constitue une des principales finalités de
la réalité virtuelle en médecine. Le but de ce type d’applications peut étre I'appréhension
de l'information, le développement de I'habileté manuelle, 'intériorisation d'un geste ou le
conditionnement d"un groupe, par exemple :

- Apprentissage de 1’anatomie, et de la physiologie humaine, grace a la construction de
modeles et atlas des organes et des structures qui permettent 1’exploration et la simulation
des pathologies a différents niveaux de détail [Geor98b].

- Apprentissage et entrainement a la réalisation de gestes chirurgicaux (ie. développe-
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ment de la dextérité), afin d’économiser le temps des chirurgiens expérimentés et de limiter
les expérimentations animales [Sata94] [Hoff97] [Kuhn00] [Mare98].

- Préparation d"un groupe a réagir en cas d"une situation d"urgence, suivant un protocole
de sécurité. Plusieurs scénarios peuvent étre mis en place avec des contraintes différentes
afin de prévoir les conséquences et instruire le personnel sur le comportement a adopter.

Le diagnostic est une étape préalable a la planification d"une intervention, dont 1’objec-
tif principal est 'interprétation de l'information patient (images, données cliniques, etc.).
Les outils de réalité virtuelle dont on dispose actuellement autorisent la construction et
la représentation 3D des organes d'une facon tres proche des vraies structures, sur les-
quels la quantification de données, la fusion d’information et la visualisation sont possibles
[Robb97b]. Les techniques d’endoscopie virtuelle, dont nous parlerons dans un chapitre a
part entiére, ont montré des résultats tres positifs comme outil diagnostique. Les caractéris-
tiques de ’examen, a partir d'une simple acquisition volumique, la rendent potentiellement
plus avantageuse que 1’endoscopie réelle. La majeure partie des travaux ont été réalisées
en colonoscopie pour la détection de polypes [Jere02] [Fenl99a] et en bronchoscopie pour
I’évaluation de voies aériennes [Burk00] [SummO1a].

La planification et I'assistance consistent a définir une stratégie opératoire optimale, en
utilisant des données multi-modales spécifiques au patient et a exécuter l'intervention en
conformité avec le planning [Troc96] [Troc98].

Les technologies de RV sont venues conforter cette tache au travers de systémes qui
permettent de concevoir la stratégie, de la transposer dans le repere de 'intervention et de
guider le geste. Le pouvoir décisionnel du chirurgien est variable en fonction de la tech-
nologie mise en place pour I'exécution. En effet, les thérapies peuvent étre planifiées dans
un environnement virtuel ot le médecin dispose de tous les éléments intervenant pendant
la chirurgie. Les problemes qui se posent pendant 'intervention concernent la localisation
dans les structures anatomiques tridimensionnelles, la conduite de navigation et la mise a
jour des informations du planning en fonction des observations peropératoires, le plus sou-
vent de nature bidimensionnelle [Gall01], pour lesquelles des systémes de réalité augmentée
sont mis en oeuvre.

La RV est étroitement liée a ’ensemble des techniques de GMCAO (Gestes Médicaux et
Chirurgicaux Assistés par Ordinateur) [Cinq95]. Une boucle a trois composantes perception-
décision-action exposée par Troccaz et al. [Troc96] décrit la méthodologie générale des ap-
plications, qui se traduit a différents niveaux [Voir02] : i) la planification préopératoire (a
partir de données d’imagerie préopératoire -élément de perception-), ot la stratégie opéra-
toire est définie; ii) le recalage peropératoire, qui permet de transposer la planification dans
le bloc opératoire et iii) le guidage du geste thérapeutique (passif, actif ou semi-actif) inté-
grant en temps réel les données multi-modales recalées pour localiser précisément les outils
du chirurgien.

Dans les systémes passifs, 1’aide proposée au chirurgien consiste a lui permettre de com-
parer la simulation du geste et le cas réel en conditions opératoires. Le chirurgien reste
completement en charge de 'exécution et d'une éventuelle correction. Dans les systémes
semi-actifs, un guidage du geste est proposé au chirurgien, afin de respecter la stratégie dé-
finie. Finalement, dans les systemes actifs, certaines sous-taches sont réalisées a 1’aide d’un
systéme robotisé autonome [Bann03]. Plusieurs exemples de planification et d’assistance
utilisant des technologies de RV, actuellement assez limités dans le cas de la chirurgie des
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tissus mous, peuvent étre retrouvés dans la littérature : implantation de tiges fémorales ou
de protheses de la hanche, plastie du ligament croisé antérieur du genou [ANAEQ2], chi-
rurgie de la colonne vertébrale [Merl97], chirurgie maxilofaciale [Keev98] [Koch96] [Lo94]
[Vann96], ablation des tumeurs hépatiques [Voir02] ou calcul de dose dans le traitement de
différentes maladies intracérébrales (radiothérapie en conditions stéréotaxiques) [Simo02].

Dans la rééducation et la thérapie, les possibilités techniques de la RV peuvent étre utili-
sées avantageusement pour construire des outils en psychothérapie, en neuropsychologie
et en thérapie motrice. Les applications sont nombreuses et concernent 1’évaluation de 1’état
du patient comme sa réadaptation [Gree94b] [Fuch03]. Nous pouvons citer les tests de per-
ception visuelle avec des vues stéréoscopiques [Rich98] ou 1’évaluation motrice, avec des
“DataGloves” utilisés pour suivre et quantifier le mouvement de la main dans I'exécution
de taches simples [Gree94a]. En réadaptation physique, des applications sont créées dans
le but d’améliorer une fonction particuliere : précision, coordination ou force par exemple
[Burd92], par la programmation de taches spécifiques. Ces processus peuvent devenir plus
réalistes en fournissant un ensemble de routines semblables a celles exécutées dans l’activité
physique quotidienne, donc moins monotones, ce qui augmente la motivation du patient.
Des interfaces de RV permettent également aux personnes présentant des disfonctionnalités
vocales de traduire des gestes mécaniques en phrases synthétisées. Les traitements psychia-
triques tels que le traitement de phobies (agoraphobie, acrophobie, claustrophobie et peur
en vol [Krij04] [Bote98] [Korm03]) ont aussi profité des technologies de RV [Este04], par la
création d'un fort sentiment de présence a une situation particuliere.

La télémédecine est le domaine ot les télécommunications rejoignent la médecine. Le défi
du point de vue technologique repose sur la nécessité de fournir aux différents acteurs d'un
systéme (isolés physiquement) la capacité de téléprésence voire de télé-interventions, c’est a
dire les moyens d’interagir dans des environnements distants. Des interfaces évoluées et des
liaisons a tres haut débit, fiables et sécurisées sont des conditions qui assurent la faisabilité
de ce type de procédés.

La télémédecine peut étre utilisée pour surveiller un processus ou pour effectuer des
taches distantes. La téléprésence se traduit dans la possibilité d’effectuer une consultation
distante (relation médecin-médecin ou médecin-patient), ot1 par exemple un spécialiste guide
a distance la décision d"une personne non-spécialiste, ou de prendre des décisions collecti-
vement dans le cas ou plusieurs spécialistes partagent la méme information en temps réel.
Le diagnostic distant et la téléchirurgie font partie des applications possibles [Duma95a]. La
télémédecine peut réduire le cotit des soins médicaux en amenant 1’expert aux endroits dis-
tants, difficilement accessibles, ou lorsque la situation du patient rend impossible sa mobilité
dans un délai raisonnable vers une salle de chirurgie [Mare97]. Un exemple de faisabilité de
la téléchirurgie a été montré en 2001 par le Dr. Marescaux (CHU de Strasbourg) qui a réalisé
depuis New-York une chirurgie de la vésicule biliaire d"une patiente située a Strasbourg.

Nous envisageons deux utilisations particulieres des technologies de RV en médecine : la
simulation en chirurgie, oli nous présenterons quelques aspects de la modélisation et, 1'en-
doscopie virtuelle, qui se focalise essentiellement sur le rendu visuel et ’analyse de données
préopératoires.
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2.2 Simulation en chirurgie

Le but de la simulation en chirurgie est de reproduire les conditions de l'intervention,
que ce soit au niveau du théatre interventionnel (salle de chirurgie) et des différents élé-
ments le constituant (patient, chirurgien, instruments, dispositifs d'imagerie, ...), ou de ma-
niére plus ciblée et localisée au niveau du comportement des tissus en réponse a des actions
thérapeutiques particuliéres (interactions outils/tissus).

Au regard de la RV, qui place le chirurgien au centre du processus décisionnel, les ap-
plications de la simulation en chirurgie répondent a un double intérét : i) 'entrainement et
I'apprentissage de techniques chirurgicales et ii) la planification d’interventions.

- Les simulateurs pour l'entrainement et l'apprentissage de gestes ont pour but de recréer
I'environnement complet de l'intervention pour que le chirurgien dispose des conditions
les plus semblables possibles a celles d"un scénario réel [Hoff97]. Il s’agit pour le chirurgien
d’acquérir les connaissances indispensables a l'intervention et de développer son habileté
au moyen de la répétition du geste, avec une plus grande flexibilité et a un moindre cofit.
Plusieurs applications de ce type de simulateurs ont été mises en place, tant du coté de la
chirurgie ouverte que de la chirurgie endoscopique [Kuhn00] [Mabr00] [Bard89][Mare98]
[BN98] [Moli97] [Hilb97] [Schi98].

- Les simulateurs pour la planification d’interventions ont pour objectif d’évaluer la faisa-
bilité, de prévoir les résultats, ou de modifier le plan d"une intervention selon 1’effet d"une
action thérapeutique. Dans ce type de simulateurs, les modéles utilisés doivent étre trés
précis et liés aux particularités du patient.

La réalisation de ce type de simulateurs est plus difficile. La chirurgie maxilo faciale
[Froh93] [Keev98] [Kock99] [Lee95] [Lo94] [Munc00] [Sart99] [CW9I9] [Koch96] et I’ortho-
pédie sont les domaines ou ce type de simulation a d’abord été utilisé. Grace a la rigidité
des structures, leur modélisation est plus simple. Le type d’implant a utiliser ou le décou-
page optimal de résection d'une piéce anatomique peuvent étre déterminés, sans avoir a
prendre en compte des déformations importantes pendant 'intervention. Il n’en va pas de
méme dans les tissus mous, qui présentent un comportement mécanique moins étudié, plus
complexe et plus difficile a mesurer in vivo [Han02].

La mise au point de tels simulateurs pose d'importants problemes méthodologiques et
technologiques tels que : i) le développement de modéles relatifs au comportement des tis-
sus du corps humain [Deli99b] [Coti96] [Deli99a], tenant compte du phénomene physique
qui guide l'interaction outil-tissu et utilisant une représentation adéquate [Gibs99] et ii) la
restriction du temps de calcul pour la satisfaction des paradigmes de la RV (ie. immersion,
interaction, imagination), ce qui implique la synchronisation des processus, la calibration
spatiale des dispositifs de manipulation, et la mise en ceuvre de retours haptique, visuel,
sonore, etc. [Sata01] [Coti99]

2.2.1 Modélisation et simulation

Le probleme de la simulation est étroitement lié a celui de la modélisation et est commun
a plusieurs disciplines. Zeigler et al. [Zeig00] ont établi un cadre méthodologique générique
pour le formaliser, qui conceptualise les notions implicites dans la simulation chirurgicale.
Selon cette proposition, les entités basiques impliquées sont la source du systeme, le modele, le
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simulateur et le cadre expérimental. Les relations établies entre les entités sont la modélisation et
la simulation, 1’application conditionnant la définition de chaque entité (figure 2.1).

Cadre Expérimental

Source du
Systeme

Observatjons du
comportgment

Modélisation Simulation

FIG. 2.1: Les entités basiques de la relation modélisation/simulation selon [Zeig00].

La source du systeme comporte ’élément (ou milieu) que 1'on va modéliser (p. ex., la struc-
ture vasculaire, un organe ou un tissu). Elle peut étre vue comme étant a 1’origine des don-
nées observables. Ces données, mesurables, qui peuvent provenir de I'expérimentation et
qui constituent I'ensemble d’observations du systeme, servent a définir une base de connais-
sances a utiliser dans le processus de modélisation (p. ex., des dimensions géométriques,
des caractéristiques physiques, ou le comportement sous certaines conditions). Dans le cas
de la simulation pour la planification, la construction de modeles spécifiques au patient re-
quiert la considération de 'information multimodale liée au patient traité (observations de
différentes natures issues de I'examen préopératoire).

Le cadre expérimental est une spécification des conditions dans lesquelles le systeme est
observé ou expérimenté pour un contexte applicatif donné. Un cadre expérimental traduit
les objectifs de la modélisation en conditions expérimentales plus précises pour le systeme
et le modeéle. Il peut étre vu comme une entité qui interagit avec le systéme d’intérét a mo-
déliser, pour obtenir les données d’intérét dans les conditions expérimentales établies. Il
définit, entre autres, les relations entrée-sortie du systéeme (p. ex., les relations contrainte-
déformation qui décrivent des propriétés biomécaniques d'un tissu, ou l'effet d’'un agent
chimique sur des caractéristiques structurelles ou physiologiques d"une cellule). I fait ainsi
(notamment) intervenir le type de phénomene physique sur lequel s’appuie 'action de 1’ou-
til (en entrée du systeme).

Un modele est défini comme un ensemble d’instructions, regles, équations ou restrictions
utilisées pour générer un comportement entrée-sortie. De tels modeles peuvent étre associés
(composition) afin d’obtenir d’autres modeles plus complexes structurés hiérarchiquement,
qui représentent a plusieurs niveaux la connaissance (p. ex., a partir du modele géométrique
des structures vasculaires on peut construire un modele hémodynamique et déduire par
exemple la perfusion sanguine en aval d"une sténose). L'avantage de cette description du
monde réel est la possibilité de généralisation et de reproductibilité du comportement dans
I'expérimentation.

D’une facon générale, un simulateur est une entité capable de suivre les instructions qui
constituent un modele donné, afin de générer un comportement en sortie, en fonction d'un
ensemble de données en entrée et des parametres du modele. Il doit étre adapté a la repré-
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sentation du modele. L'utilisateur agit sur le simulateur au moyen d’une interface qui lui
autorise 1’accés indirecte au modeéle.

Ces entités sont connectées au travers de deux types de relation : la modélisation et la
simulation. La modélisation concerne 1’ensemble des taches conduisant a la construction du
modele. Deux composantes interviennent dans sa réalisation : i) I’abstraction et ii) la repré-
sentation. L’abstraction concerne le niveau de détail du modeéle le plus adapté pour 'appli-
cation envisagée. Il peut étre établi a des échelles différentes (du cellulaire et moléculaire
jusqu’au niveau macroscopique de 1'organe et des structures anatomiques completes) reflé-
tant la nature spécifique du phénomene a reproduire.

La représentation, quant a elle, indique le formalisme de la modélisation : discrete, conti-
nue, etc. Pour chaque type de représentation il doit exister un simulateur associé. Par exemple,
nous identifions deux types de représentation géométrique dans la simulation des déforma-
tions des tissus mous (cf. section 4.2.3) : i) la représentation surfacique, qui peut étre décrite
analytiquement ou par un maillage discrétisée et ii) la représentation volumique.

La simulation est la relation entre le simulateur et le modele. Elle établit i) le type de
simulateur adapté au modele, ii) I'affectation des entrées, iii) le calcul des sorties. Dans la
pratique les simulateurs sont construits pour exécuter non seulement un modéle mais une
famille de modeles possibles. Cette flexibilité est nécessaire si le simulateur est utilisable
dans un ensemble d’applications diverses. Sous cette optique, 1’exécution d’une méthode
d’intégration numérique pour la résolution d'un systéme d’équations différentielles (p. ex.,
Euler-Newton) en est un exemple.

Pour la réalisation d"une application spécifique (simulateur chirurgical), la RV offre les
interfaces évoluées qui permettent l'interaction de 1'utilisateur avec les simulateurs [Sata94]
[Duma95b] [Deli99b] [BN98] [Mare98]. Sous ces considérations, un simulateur en chirurgie
constitue un environnement virtuel (EV) ot les différents simulateurs des outils et des sys-
temes biologiques (cellule, tissu, organe, structure) interagissent, a partir d’un ensemble de
décisions prises et d’actions effectuées par 'utilisateur. La synchronisation est réalisée dans
I'EV et les résultats se traduisent d"une part dans la modification de I'état des modeles (sys-
teme biologique et outil) et d’autre part dans le retour sur l'utilisateur (haptique, visuel, etc.)
(figure 2.2).

On parle de modeles couplés dans le sens ou, pour le méme systeme biologique, plu-
sieurs types de modeéles existent, cohabitent et peuvent échanger des données. Ils sont dé-
terminés lors de la modélisation (par le niveau d’abstraction, la représentation, le cadre ex-
périmental).

Ce schéma est suffisamment général pour englober les différentes apparitions succes-
sives de simulateurs chirurgicaux reportées dans la littérature. Satava [Sata96] décrit les dif-
férentes générations, en identifiant trois catégories reposant sur les niveaux de modélisation
du corps humain : anatomique, physique et physiologique (figure 2.3) [Deli99b].

- Anatomique, qui concerne essentiellement la représentation géométrique. Actuellement
I'imagerie médicale fournit les principales informations avec une précision millimétrique
pour représenter les structures anatomiques [Ayac98] [Roux03].

- Physique, ou la nature déformable, élastique et articulée des structures est prise en
compte. Elle est associée a des parametres physiques tels que la force, la cinématique, la
température, la pression. Le principal domaine qui aborde cette problématique est la bio-
mécanique. La complexité dans la modélisation des structures biologiques provient des ca-
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FIG. 2.2: Simulateur chirurgical.

ractéristiques mécaniques des tissus biologiques (non linéarité, hystérésis, élasticité et fa-
tigue) et de l'identification des parametres physiques (p. ex. module de Young). Seule le
comportement de certaines structures a été étudié avec précision tels que la peau, les os, les
muscles. Toutefois, lorsqu'un tissu est retiré de I'organisme et étudié in vitro, ses propriétés
se trouvent modifiées du fait de la privation d’irrigation sanguine et d’innervation. Si dans
les applications d’entrainement et d’apprentissage des mesures in vitro du comportement
mécanique peuvent s’avérer suffisantes, elles ne le sont plus dans le cadre des simulateurs
de planification qui, dans 1'idéal, requiérent la prise en compte d"un comportement, in vivo
et spécifique au patient considéré, difficilement identifiable.

- Physiologique, qui s’intéresse au caractere fonctionnel des organes a plusieurs échelles
(du niveau macroscopique au niveau cellulaire et moléculaire).

Il est a noter que cette classification est fortement guidée par la chronologie d’apparition
des différentes générations de simulateurs. Si les pathologies peuvent étre expliquées par
des modifications au niveau physiologique, elles se traduisent aussi par des changements
au niveau physique et morphologique. C’est pour cette raison que la dissociation de ces trois
types de modeéles est a considérer avec précaution. La combinaison de ces modéles semble
en effet nécessaire pour une meilleure compréhension des pathologies et pour une simu-
lation précise des procédures thérapeutiques. Bien qu’il s’agisse d'un probleme difficile en
raison des différences d’échelles utilisées et de types de formalisme de la description, on
peut néanmoins noter des exemples de fusion de modéles reportés par certains auteurs. Tel
est le cas de Avis et al. [Avis99] out des modeles anatomiques et physiologiques sont intégrés
dans I'étude de l'ischémie, ou de Dang et al. [Dang03] qui construisent un modele anato-
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FIG. 2.3: Les différentes générations de simulateurs médicaux [Deli0Oa].

mique a partir d’images IRM et un modele physiologique des oreillettes pour I'évaluation
de différents motifs dans 1’ablation par radiofréquence (RF). Le lien entre les modéles anato-
miques, physiques et physiologiques dans 1’étude de la mécanique respiratoire, a été établie
dans les travaux de Kaye et al. [Kaye95] [Kaye96] [Kaye98]. Le modele anatomique est ex-
trait des données TDM du patient et le modele physiologique est basé sur les parametres
mesurables en clinique.

2.2.2 Réalisation pratique

A cejour, les contraintes portant sur le réalisme de la simulation sont satisfaites de fagon
différente et partielle, aussi bien dans les simulateurs d’entrainement et d’apprentissage, que
dans les simulateurs de planification d’interventions. Les parametres de la modélisation et
des interfaces homme-machine ainsi que les ressources technologiques pour leur réalisation
différent en fonction de ces objectifs [Beau97] [Duma95b] [Coti96] [Deli99b] [BN9I8] [Brow02]
[Voss99] [Gibs98].

Les éléments clés avec lesquels le degré de réalisme peut étre jugé sont : i) le niveau de
détail des modeles anatomiques, physiques, physiologiques lié a la réalité patient. C’est la
priorité dans les simulateurs pour la planification, oti les modeles doivent se comporter de
la méme fagon que le systeme qu’ils représentent, ii) l'interaction temps-réel, qui permet
I'immersion de 'utilisateur dans 1’environnement virtuel, en reproduisant les mémes sen-
sations que lors de I'intervention. Elle est directement liée a la fréquence de mise a jour du
simulateur. Les restrictions en temps de synchronisation pour chaque composante percep-
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tuelle sont différentes : pour la visualisation, les taux de rafraichissement acceptables sont
de l'ordre de 20-60 Hz [Duma95b], tandis que pour le retour haptique elles atteignent 1000
Hz [Deli99a].

Etant donnée que les simulateurs d’entrainement et d’apprentissage considérent plus
particulierement des informations génériques, ils présentent a I'heure actuelle des perfor-
mances plus élevées. En revanche, lorsqu’il s’agit de se rapprocher de la réalité patient, les
problémes de modélisation se compliquent, et les moyens pour atteindre les performances
en temps de calcul et immersion du praticien ne sont pas encore disponibles. Actuellement,
des simplifications sont faites de fagon a répondre, au moins en terme de planning, au
type d’interaction établi au regard des outils utilisées dans la simulation. Dans 1'idéal, cette
modélisation devrait intégrer plusieurs sources de connaissances et étre établie a plusieurs
échelles.

2.3 Endoscopie virtuelle : une application de I'imagerie virtuelle

La visualisation est une des composantes fondamentales de la RV en médecine. Elle com-
prend la présentation a l'utilisateur des informations acquises par des méthodes d’imagerie
médicale. Différents phénomenes physiques sont a 1'origine de l’acquisition et se différen-
cient par le type d’information qu’ils mesurent (p. ex. densité de protons, impédance acous-
tique, radio-opacité, etc.). Les images ainsi construites représentent la répartition spatiale
d"une propriété physique ou fonctionnelle d"un organisme ou systeme, dans un intervalle de
temps précis. Elles fournissent les moyens pour son interprétation. Celui qui interprete les
images (le médecin) utilise sa connaissance préalable et son expérience dans l'identification
de modifications pathologiques des structures, en établissant mentalement la relation entre
les images et le phénomene physique qu’elles représentent.

L’essor actuel de 'imagerie médicale correspond en grand partie a la possibilité d’acqui-
sition 3D de lI'information, depuis l'introduction de la tomographie numérique. Les données
sont acquises sous forme de coupes tomographiques dont les caractéristiques (résolution,
position, épaisseur et distance inter-coupes) permettent de définir ou reconstruire un vo-
lume.

Le médecin interprete 1'information 3D, plus compléte, sous forme de coupes, mais la
compréhension de I’anatomie se voit souvent limitée et tres difficile. De nouveaux moyens
de visualisation se sont ajoutés progressivement aux techniques d’imagerie médicale pour
faciliter la tache d’interprétation. Ils ont permis la reconstruction 3D de structures ana-
tomiques et la fusion entre plusieurs modalités d’acquisition [Robb99]. Cette reconstruc-
tion virtuelle 3D permet d’établir des relations spatiales entre les structures plus facilement
qu’avec la représentation par coupes [Ayac98].

Outre la visualisation de structures anatomiques depuis l'extérieur, les techniques diag-
nostiques se sont intéressées a la visualisation depuis l'intérieur des structures en utilisant
des voies naturelles (digestives, respiratoires, sanguines). L” endoscopie consiste a placer
une caméra optique au bout d"un cathéter navigant dans la structure a observer.

L'exploitation de I'information volumique 3D a permis l'introduction virtuelle d"un en-
doscope soit a I'intérieur d"'un modele surfacique de I’organe soit dans un volume image non
pré-segmenté. Les structures anatomiques sont ainsi explorées virtuellement en produisant
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des images comme le ferait un vrai endoscope [Geig95].

L’endoscopie virtuelle présente de grands avantages par rapport a I’endoscopie réelle :
elle est non-invasive et donc, plus confortable pour le patient car elle élimine des risques,
comme des déchirures ou des infections d’organes, associés a 1'introduction d’éléments ex-
ternes; grace a ses six degrés de liberté, elle élargit les possibilités d’exploration de structures
difficiles a atteindre physiquement, comme le cerveau ou les vaisseaux de petit calibre ; un
examen peut étre réalisé et répété plusieurs fois sur le méme patient avec des orientations et
champs de vue différents; les principales caractéristiques des organes et des lésions peuvent
aussi etre identifiées et donc fournir de nouvelles informations utilisées sur le plan clinique.

Grace au développement de techniques d’acquisition d'images qui autorisent des temps
d’acquisition plus courts et une meilleure résolution, mais aussi grace a 'amélioration des
méthodes de traitement d’images, le domaine d’application de I'endoscopie virtuelle s’élar-
git et la fait migrer du simple systeme de visualisation pour le diagnostic vers un outil
d’exploration et d’analyse de structures. Elle a trouvé une place importante dans un grand
nombre d’applications médicales telles que la colonoscopie, la bronchoscopie ou 1’angiosco-

pe.

2.3.1 Dela visualisation diagnostique a I’analyse de données

Initialement, tous les systémes d’endoscopie virtuelle ont été concus comme des envi-
ronnements pour la construction d’images de surface, comme un endoscope réel, dans un
but de visualisation des structures anatomiques. Le contrdle des opérations étant laissé a
l"utilisateur et réalisé de maniére interactive : position, orientation et définition des trajec-
toires a l'intérieur des structures anatomiques. Un nombre important de travaux ont dé-
fini les conditions d’utilisation et ont ouvert la route des applications de 1'endoscopie vir-
tuelle [Vini94] [Higg94] [Hong95] [Lore95] [Brad95] [Haig96] [Mori9%6] [Summ96] [Fenl97]
[Robb97al].

Parmi les fonctionnalités qui sont progressivement venues enrichir les systémes d’en-
doscopie virtuelle, dans un but principalement diagnostic, on peut citer les éléments pour
I’analyse de structures anatomiques tels que localisation, description et quantification in-
teractive des lésions, la détermination automatique des trajectoires, ou la fusion des infor-
mations de divers types sur les image endoscopiques. Sont a signaler quelques exemples
tels que ViVa [Abdo98], qui permet d’effectuer des navigations interactives a 'intérieur des
structures vasculaires ; les travaux de Mori [Mori96] et les travaux de Summers [Summ97]
qui ont proposé des systémes pour la navigation a l'intérieur des bronches; les travaux de
Hong et al. [Hong95, Hong97] utilisés pour la visualisation du colon; les études de Nain
et al. [Nain01], qui ajoutent de nouvelles fonctionnalités interactives d’analyse quantitative,
utilisées dans le colon et également dans les structures cardiovasculaires ; et les travaux de
Vilanove et al. qui ont présenté VirEn [Vila99] en se consacrant spécialement au calcul de
trajectoires optimales pour la navigation. La plupart de ces systemes, utilisent des modeles
surfaciques avec des étapes de segmentation préalables.
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2.3.2 Vers une utilisation clinique

Méme si le principe de 1’endoscopie virtuelle est commun a toutes les applications, les
conditions et les problemes posés peuvent varier selon la structure explorée et la finalité
thérapeutique : la taille, la géométrie, la topologie des organes et les pathologies sont diffé-
rentes. Nous présentons trois exemples principaux d’application : I’angioscopie, la colono-
scopie et la bronchoscopie qui illustrent ses possibilités d’application en routine clinique et
qui font ressortir les problemes méthodologiques qu’elle doit encore surpasser.

De nouvelles exigences au niveau de la précision, de la représentation, de la rapidité et
de la fonctionnalité apparaissent dans la pratique clinique et font partie de la recherche a
I'heure actuelle. Elles seront traitées dans le chapitre 3.

2.3.2.1 Angioscopie virtuelle

Il s’agit de ’endoscopie virtuelle pour la visualisation et I’analyse des vaisseaux. Parmi
les premiers exemples de systémes de visualisation en angioscopie virtuelle on peut citer
les travaux développés au LTSI en matiere de navigation interactive [Haig96] et de navi-
gation active [Bell00] dans un volume image non présegmenté, pour laquelle I'apport de
contraintes fondées sur le suivi d'une structure particuliere permet de définir automati-
quement une trajectoire. On note également les travaux de Bartz et al. [Bart99a] (systeme
VIVENDI de navigation), dont I'environnement inclut des fonctionnalités qui permettent
d’effectuer des mesures de fagon interactive sur les images endoscopiques. Ultérieurement
avec le méme systeme, l'utilisation des images acquises avec un scanner multi-barrette en
synchronisation avec le signal ECG, a permis 1’exploration des structures cardiovasculaires
[BartOla]. Des mesures volumétriques dans les ventricules en mouvement peuvent étre réa-
lisées, ainsi que l'identification des caractéristiques des arteres coronaires. Une étape préa-
lable de segmentation est effectuée en utilisant une méthode de croissance de régions simple
avec des seuils d’intensité établis de facon interactive. Ensuite une représentation en octrees
et une différenciation des régions opaques et transparentes est réalisée dans le but d’accé-
lérer le processus de rendu visuel. Finalement, une carte de distances 3D basé sur la sur-
face segmentée du coeur est générée. Elle est utilisée comme systéme de guidage pour la
navigation et la gestion de collisions de 1’angioscope virtuel. Un ensemble de lois cinéma-
tiques et de forces est créé a partir de la carte de distances afin de garantir une navigation
a l'intérieur de la structure, elles agissent en méme temps que les actions de l'utilisateur
sur l'angioscope virtuel. Cette étape de segmentation prend de 10 a 20 min dépendant de la
taille des données. Des alternatives de segmentation ont été proposées pour la navigation
dans les vaisseaux craniaux, avec l'utilisation de clips virtuels qui limitent les régions qui
sont extraites pour la visualisation [Bart99c¢]. Les travaux ultérieurs de Bartz et al. ont migré
vers la planification d’interventions endoscopiques dans les structures du cerveau [Bart01c]
[Bart99b] en utilisant des images IRM.

Un environnement complet pour 1'étude du systéme vasculaire qui regroupe des fonc-
tions de visualisation, reconstruction de la géométrie, génération de maillages, et calcul hé-
modynamique est celui développé par I'équipe de CRS4 a Cagliari (ViVa : “The virtual vas-
cular project” [Abdo98]). Dans ce systéme, congu dans un but d’éducation et d’entrainement,
les 1ésions sont identifiées visuellement, et les mesures sont prises de fagon interactive. Elle
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permettent de calculer, par exemple, I'évolution de la lumiére interne le long d'une trajec-
toire et indirectement évaluer le pourcentage de sténose [Gobb98].

Plusieurs modalités d’imagerie ont permis de mettre a I'épreuve la faisabilité de 1’an-
gioscopie virtuelle. Néanmoins, c’est 'IRM et I'imagerie TDM qui ont été le plus souvent
utilisés. L'IRM semble plus performante pour 1’analyse de flux lents et n’a pas été utili-
sée seulement dans les structures cérébrales [Bart99c] [Fell98] [Fell99] [Blan99], mais aussi
dans I’étude de quelques pathologies de 1’aorte [Davi96] [SummO1b], et dans I'identification
d’embolies des artéres pulmonaires [Ladd96].

L'utilisation de la TDM dans 1’étude de pathologies vasculaires est largement répandue,
car c’est certainement la technique d’imagerie qui a contribué le plus a la compréhension
des lésions complexes. C’est une technique qui explore simultanément les trois comparti-
ments (endoluminal, pariétal et extra-pariétal) et qui met en évidence la lumiere interne
apres l'injection de produit de contraste, avec une trés bonne résolution spatiale [Lebl97].
L’angioscopie virtuelle dans les données TDM a été utilisée dans 1'identification des régions
sténosées [Haya96] [Smit98], dans la détection d’embolies d’arteres pulmonaires [Kone98],
dans I'évaluation et la planification de chirurgies pour les anévrismes du cerveau [Kato96],
dans I’étude de pathologies de la structure aortique [Lebl97], et dans le suivi post-opératoire
apres la pose d’endoprotheses [Beie97] [Neri00] [Sbra01]. Plus récemment avec l'appari-
tion du scanner multi-barrette, qui a permis d’améliorer la résolution spatiale et tempo-
relle, 'exploration de structures en mouvement comme les artéres coronaires a été possible
[BartOla] [Schr02]. Les arteres coronaires n’ont pas été étudiées seulement avec 1'imagerie
TDM. Wahle et al. [Wahl01a] ont proposé une approche de reconstruction des arteres coro-
naires en utilisant ’angiographie 2D et les images par ultrason intravasculaire. L'acquisition
est faite le long de la trajectoire du capteur qui suit la structure. Des phases de segmentation
et de reconstruction sont effectuées afin de réaliser une description géométrique 3D. Ce type
de systeme a été utilisé pour 1’'étude hémodynamique des arteres coronaires en mouvement,
pour lequel plusieurs acquisitions sont synchronisées par rapport aux cycles de 'ECG et
permettent de reconstruire la géométrie des arteres en prenant en compte la composante
temporelle [WahlO1b]. La faisabilité de I'endoscopie virtuelle a partir de données issue de
I’angiographie rotationnelle 3D par soustraction a été étudiée par Unno et al. [Unno02] sur
36 patients avec de pathologies vasculaires différentes (sténoses, anévrismes et fuites en-
doluminales apres la pose des endoprothéses). Elles ont été étudiées dans 1’évaluation de
lésions et le suivi post-opératoire.

Malgré 1'essor de l’angioscopie virtuelle dans les dernieres années et de son utilisa-
tion potentielle en clinique, nombreuses sont encore ses limitations. Méme si les premieres
études combinant les mesures interactives ont été reportées dans la littérature, I’angiosco-
pie virtuelle n’a pas été abordée ni validée comme un outil d’exploration et de quantification
dans des conditions réalistes d utilisation. La qualité et la fiabilité des images endoscopiques
sont trés sensibles aux méthodes de détection ou de segmentation utilisées. Dans le rendu
volumique par lancer de rayons, le choix d"un seuil détermine 'existence de la surface en-
doluminale. Ce seuil peut produire des artefacts dans 'image [Davi96], par conséquent des
imprécisions dans les mesures anatomiques, notamment dans les zones de lésion [Sbra01].
Cela oblige a effectuer une corrélation avec les images axiales et coupes reformatées pour
une meilleure compréhension des images d’angioscopie virtuelle. Cette corrélation est for-
tement influencée par le degré d’expérience de 1’'opérateur. Un autre probleme vient de la
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difficulté dans 1’estimation et le suivi d"une trajectoire a l'intérieur des vaisseaux. La déter-
mination d’un chemin de navigation peut se faire de fagcon manuelle mais c’est un travail
fastidieux, qui requiert la connaissance a priori des structures visitées et un certain niveau
d’expérience de la part de l"utilisateur. Plusieurs méthodes ont été proposées dans le but de
calculer des trajectoires optimales en angioscopie [Desc01] [He01] [Vila99]. Ces méthodes
correspondent au probléme de calcul et d’optimisation de trajectoires et seront abordées
dans le prochain chapitre.

2.3.2.2 Colonoscopie

La forme d’endoscopie virtuelle qui a connu le plus grand développement ces dernieres
années est la colonoscopie virtuelle. Méme si elle est toujours en cours d’évaluation clinique,
elle est susceptible de constituer un moyen d’examen efficace et non invasif pour la détection
de certains carcinomes et polypes dont I'évolution peut étre le cancer. L'endoscopie virtuelle
pourrait ainsi fournir une réponse au probléeme de dépistage précoce et systématique du
cancer du colon. A ce jour, les principales méthodes d’examen utilisées sont la recherche de
sang dans les selles (I'examen s’appelle I'hémocult), la sigmoidoscopie et la colonoscopie
selon les recommandations de la ACS (American Cancer Society).

Un dépistage précoce de la maladie est indispensable car elle constitue un des cancers
les plus courants, a 1’origine de 15% des morts liées au Cancer en occident. Le taux global
de survie aprés diagnostic et traitement est d’environ 50% a 5 ans. Aux Etats-Unis, 'ACS
estime a 148 300 les nouveaux cas diagnostiqués en 2002, en méme temps que 56 600 déces,
dus au Cancer colorectal. L'examen est indiqué pour les personnes de plus de 50 ans, méme
asymptomatiques afin de détecter des polypes adénomateux ou une manifestation de la
maladie [Amer02].

Plusieurs systemes d’endoscopie virtuelle ont été mis en place pour l'exploration du co-
lon. La préparation du patient est similaire a celle réalisée pour la colonoscopie réelle, mais
elle prend moins de temps a exécuter : le colon est dilaté avec de l'air via un tube rectal
avant de réaliser 1’acquisition des images, le plus souvent TDM. Les travaux de Kauffman
et Hong [Hong97] utilisant des modéles de la structure provenant d’une segmentation préa-
lable, ont été les premiers a aborder les problémes de navigation dans le colon. Dans les
travaux de Marsh, Simistira et Robb [Mars98], les potentialités de la colonoscopie virtuelle
pour l'identification de polypes et des carcinomes sont envisagées. Ultérieurement, des pro-
tocoles d’évaluation clinique ont comparé les performances de la colonoscopie virtuelle a la
colonoscopie réelle dans la détection de polypes [Fock02, Kay00, Novi00, Fenl99b, Fenl99a,
Fenl98, Dyke01], avec des tres bons résultats pour les polypes non aplatis d’un diameétre
supérieur a 10 mm, mais des problémes subsistent encore pour la détection de plus petits
polypes.

Oto [Oto02] a présenté récemment un bilan des progres de la colonoscopie virtuelle dans
la détection de différentes pathologies, ot il établit par ailleurs une comparaison entre 1"uti-
lisation de I'imagerie TDM et IRM. Une comparaison plus détaillée entre les deux modalités
d’acquisition est réalisée par Bauerfeind [Baue99]. Il privilégie 1'utilisation des images TDM
dans la détection de petites polypes, grace au niveau de résolution possible, et au cotit du
produit de contraste utilisé (de 1'air dans le cas du TDM). Cependant il signale aussi les
énormes avantages de 'IRM, dus notamment a 1’absence d’irradiation dans 'examen.
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De nombreux inconvénients doivent encore étre résolus afin d’améliorer la fiabilité de
la colonoscopie virtuelle : i) la difficulté de visualisation, pendant 1'examen, de certaines
parties du colon a cause de contractions péristaltiques, plis dans la surface ou résidus de la-
vage, ii) I'existence de certaines lésions plates, collées a la paroi qui sont difficilement iden-
tifiables, notamment dans le conduit gastrointestinal supérieur, iii) 'impossibilité d’extraire
des échantillons pour un diagnostic anatomopathologique ou d’ablation des polypes malins
détectés et iii) le temps et les ressources utilisés dans l'interprétation ultérieure des images
endoscopiques.

Les solutions proposées pour la visualisation complete de la surface du colon, sont
d’une part, le dépliage des images d’endoscopie virtuelle vers une surface 2D en coordon-
nées (R,0,L) [Zhan02] et, d’autre part, la recherche d"une trajectoire optimale qui permet
de mettre en évidence des régions cachées qu'un endoscope réel ne pourrait pas montrer.
Les méthodes de calcul et d’optimisation de trajectoires seront abordées ultérieurement, car
elles sont récurrentes dans plusieurs applications de I'endoscopie virtuelle [He01] [Desc01]
[TruyO01] [Iord03]. En ce qui concerne la présence de résidus de lavage, un effort a été porté
sur les algorithmes de segmentation. Des méthodes connues sous le nom de “electronic colon
cleansing” ont été proposées [Lian99] [Chen00] [Chen00]. Des travaux visant a caractériser
automatiquement les pathologies au cours de la navigation existent. Ils utilisent I'informa-
tion de texture, ou des propriétés locales de forme [SummO0a] [Jere02], et les représentent
sur les images endoscopiques virtuelles [Shib98]. Ils seront développés dans le prochain
chapitre.

2.3.2.3 Bronchoscopie

La bronchoscopie virtuelle permet de visualiser les voies respiratoires, dont la géométrie
etla topologie sont complexes. La plupart des systemes développés utilise une segmentation
préalable des images TDM et donc un rendu surfacique tout en préservant la possibilité de
combiner des informations volumiques [Summ97].

La bronchoscopie virtuelle a été envisagée, comme procédure complémentaire a la bron-
choscopie traditionnelle, dans 'évaluation et le traitement de différentes pathologies telles
que les sténoses fibreuses, les tumeurs bénignes, ou les cancers bronchiques [Summ96] [Higg98]
[Rama99] [Hapo99] [NeumOO]. Elle pourrait aider les anesthésistes, dans une phase pré-
opératoire, a planifier 1'introduction des tubes de ventilation afin d’assurer 1’oxygénation
pendant les interventions [Kaga0l], ou a mettre en place des stents [DS03]. Une applica-
tion originale concue pour l'apprentissage de 1’anatomie a été proposée par Mori [Mori00]
ol un étiquetage automatique des branches bronchiales est réalisé a 1'aide d’une base de
connaissance de la structure arborescente. Les branches sont reconnues grace a la connais-
sance de leur profondeur dans I’arbre bronchique, de leur orientation, de leur position et de
leur noeud pere.

Plus récemment, I’exploration de plus petites bronches, a été permise avec l'utilisation
des images du scanner multi-barrette [SummOOb] [Uffm01].

Malgré le caractere non invasif de la bronchoscopie virtuelle pour 'exploration et la
quantification de lésions, elle est trés loin encore de remplacer la bronchoscopie tradition-
nelle. Les limitations actuelles sont les suivantes :

- La géométrie de I’arbre trachéo-bronchique est trés complexe, ce qui rend indispensable
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la détermination automatique des trajectoires.

- L'endoscopie virtuelle ne fournit pas d’information visuelle complémentaire. Or pour
la plupart des lésions une information de texture ou de couleur est souhaitable.

- La détection de la surface interne est basée sur la présence d’air dans les bronches.
Une sécrétion endoluminale qui obstrut une voie bronchiale peut apparaitre a 1'image TDM
comme une occlusion anatomique différente. Elle pourrait alors étre confondue en broncho-
scopie virtuelle avec une sténose [Higg98].

2.3.2.4 Autres organes

Les travaux sur 1’endoscopie virtuelle supposent en général de constituer un volume
numérique qui possede une information permettant de détecter I'interface entre les tissus.
Différentes modalités d’acquisition utilisées actuellement permettent de disposer de ce type
d’informations sur différentes structures.

L’estomac en est un exemple, dont I'examen est similaire a celui que 1’on pourrait réali-
ser avec la colonoscopie virtuelle. L'utilisation de I'imagerie TDM et I'endoscopie virtuelle
(gastroscopie virtuelle) peuvent étre utiles dans 1'identification et les mesures de lésions gas-
triques (tumeurs). L'estomac est dilaté par 1'ingestion de granules effervescents pour aug-
menter la différence de contraste entre la paroi gastrique et le lumen [Ogat99].

La détection du Cancer de la vessie basée sur I'aspect visuel des lésions et sur la mesure
de I’épaisseur de la paroi a été abordé par cystoscopie virtuelle dans les travaux de Browne
et al. [Brow04] et de Jaume et al. [Jaum03]. Une double segmentation sur les coupes TDM,
automatique a l'intérieur de la vessie et manuelle a I’extérieur, pour l'extraction de la surface
et de la paroi est utilisée.

D’autres structures ont été étudiées comme le larynx [Gall99] [Frie99], le pancréas [Naka98]
[Neri99], le canal auditif [Vrab02] [Seem99], les cavités nasales [DN97] et le cerveau [Boor98]
[Fell99].

2.4 Bilan

Le concept de réalité virtuelle intégre plusieurs moyens méthodologiques et technolo-
giques qui permettent de résoudre des problémes complexes. L'utilisateur fait partie inté-
grante de I'approche RV et se trouve au centre du processus décisionnel. Dans un environ-
nement virtuel, les taches sont réparties entre la machine et 1'utilisateur et des interfaces
évoluées permettent la communication entre les deux. Grace aux interfaces, 1'utilisateur ex-
périmente une sensation de présence dans un monde virtuel par stimulation de ses sens.

Les technologies de RV ont trouvé une place dans plusieurs domaines. En médecine,
nous avons identifié cinq cadres principaux d"utilisation. Les applications les plus fréquentes
sont les systemes d’éducation et d"apprentissage, mais les possibilités d’interaction avec des
modeéles physiques et physiologiques plus précis commencent a ouvrir la voie vers d’autres
applications.

Les simulateurs en chirurgie représentent une des applications particulierement com-
plete de la RV. IIs ont démontré leur utilité pour 1’entrainement a des procédures chirurgi-
cales et sont amenés a étre utilisés dans le planning d’interventions. A ce jour les contraintes
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de la RV (immersion, interaction, imagination) sont plus facilement satisfaites dans les ap-
plications d’apprentissage et d’entrainement. Toutefois, le simulateur idéal serait un simu-
lateur dédié a la fois a ’apprentissage et au planning. Les modeles utilisés dans le planning
sont plus difficiles a construire car ils sont liés a une réalité patient qui est difficilement
identifiée (identification de parametres biomécaniques ou physiologiques, etc.).

La modélisation des systemes biologiques et des outils qui interviennent dans un envi-
ronnement virtuel est un des points critiques dans la simulation chirurgicale. Une premiere
génération de simulateurs, a permis essentiellement la navigation au sein des modeles géo-
métriques de structures anatomiques. Avec l'inclusion d’éléments physiques, 1"utilisateur
interagit avec des modeéles plus complexes du corps humain dans I'environnement virtuel,
en obtenant en retour un rendu plus complet de la réaction de la structure apres un geste.
Les systemes de derniére génération commencent a étre utilisés dans le guidage peropéra-
toire. Dans le cas des tissus rigides, beaucoup de problemes sont déja résolus, mais lorsqu’il
s’agit des tissus mous, de nouvelles difficultés apparaissent (déplacements et déformations)
qui appartiennent au domaine de la recherche a ce jour.

Afin de pouvoir définir des modeles a des échelles et représentations variables et des
simulateurs appropriés, il est nécessaire d’établir un formalisme dans la modélisation et la
simulation. L'utilisation de modeles couplés permet de créer des scénarios intégrant plu-
sieurs aspects de I'intervention (depuis I'accés physique, jusqu’a 1’action thérapeutique sur
la 1ésion).

La visualisation est un des éléments clé de la réalité virtuelle. Les systemes d’image-
rie ont permis de dévoiler une partie de la réalité du corps humain qui n’était accessible
que par des méthodes invasives. Le développement des techniques d’acquisition d’images
(meilleure résolution, contraste, rapidité) a motivé I'implantation d’outils qui permettent la
construction de modéles géométriques tridimensionnels des structures anatomiques. Outre
'enrichissement des examens diagnostiques traditionnels, la mise en correspondance d’in-
formations multiples dans un unique environnement a favorisé l'utilisation de I'imagerie
virtuelle et de la réalité augmentée dans les systémes de planning, dans le guidage peropé-
ratoire et le suivi apres l'intervention. L'endoscopie virtuelle, réalisée a partir d’acquisitions
volumiques, représente une des applications typiques de la réalité virtuelle. La possibilité de
visualiser l'intérieur de structures anatomiques d’une maniere virtuelle, sans invasivité, de
répéter 'examen, et d’accéder a des endroits interdits aux vrais endoscopes représente I'inté-
rét potentiel de cette technique. Ses potentialités cliniques ont été présentées, mais beaucoup
de problemes méthodologiques restent encore a résoudre. Ils sont détaillés dans le prochain
chapitre.
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Chapitre 3

Endoscopie virtuelle et navigation

Nous avons vu dans le chapitre précédent les possibilités d’application clinique de I'en-
doscopie virtuelle. Elle a trouvé une place majeure dans le diagnostic, ot elle est appelée a
servir d’élément complémentaire, voire a remplacer des examens invasifs ou difficilement
pratiquables.

Afin d’étendre son utilisation, la recherche en endoscopie virtuelle fait face aujourd hui
a quelques défis méthodologiques, identifiés a partir de nécessités cliniques. Il s’agit d’amé-
liorer les systemes proposés : augmenter la rapidité des algorithmes, accroitre ses fonction-
nalités, obtenir une meilleure précision et valider les méthodes afin de les intégrer dans la
pratique clinique [Acos0la][Acos01b]. Ce chapitre présente cette problématique sous quatre
angles différents :

- la visualisation, et notamment la réduction du temps de calcul et 1’enrichissement de
I'information rendue.

- la navigation, et plus spécialement le contréle de la position et de ’orientation du cap-
teur, le pré-calcul de chemins optimaux et la planification automatique de trajectoires.

- I’exploration et I’analyse quantitative des données.

- I’évaluation.

3.1 Visualisation

Pour obtenir un degré d’'immersion efficace, les principales contraintes de I’'endoscopie
virtuelle sont la vitesse de rafraichissement des images (proche du temps réel), ainsi que
leur réalisme et la richesse de I'information rendue.

Nous identifions deux types de représentation pour la visualisation en endoscopie vir-
tuelle :

- Surfacique, pour lequel un modele simplifié de I'organe concerné est construit au cours
d'une étape de segmentation réalisée préalablement. Ce type de représentation facilite la vi-
sualisation mais entraine la perte d'informations (p. ex. les relations spatiales entre 'organe
et les structures environnantes). De plus, elle nécessite une étape de segmentation parfois
difficile a réaliser pour des structures complexes.

- Volumique, qui prend en compte tout le volume image. Dans ce cas, des opérateurs de
segmentation et de détection sont modélisés afin de produire et de visualiser des images
virtuelles a partir des données non-présegmentées.
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3.1.1 Temps de calcul des images endoscopiques

Le rendu surfacique, impliquant une segmentation et une modélisation préalable des
surfaces observées, a été utilisé dans la plupart des systémes d’endoscopie virtuelle. Il au-
torise des affichages rapides au moyen des techniques d’accélération logicielle et matérielle
qui ont été largement développées. Cependant, il reste limité par son incapacité a rendre des
effets qui ne sont pas par essence liés a une surface.

En revanche, avec le rendu volumique, toute I'information contenue dans le volume
image d’origine reste disponible. II est réalisé au moyen de techniques de lancer de rayons
[Dill91]. Les rayons sont soit paralléles entre eux (source a 'infini) soit issus d"une source
ponctuelle (projection perspective). Les problemes associés a la différence d’échantillon-
nage entre le volume 3D et le plan image peuvent étre limités en procédant a un sur-
échantillonnage des voxels. La classification des voxels est la tache la plus difficile. Il s’agit
d’associer la valeur d"un voxel a son appartenance a un objet dans la scene. Ce choix permet
ensuite de définir sa contribution a la construction de I'image en fixant ses parametres de
couleur et d’opacité. Le rendu volumique reste une opération cotiteuse en temps de calcul
vu le nombre de rayons qui doivent étre lancés dans un processus de lancer de rayons com-
plet “brute-force ray casting”. Cet inconvénient limite les possibilités de I’endoscopie virtuelle
dans un schéma de navigation temps-réel ou l'information visuelle doit étre ré-actualisée
aussi vite que I'on se déplace.

De nombreuses équipes ont travaillé a I'amélioration des algorithmes de lancer de rayons.
En endoscopie virtuelle, la projection perspective est plus fréquemment utilisée, car elle peut
produire des images plus semblables aux images d"un endoscope réel, mais la projection pa-
rallele a été aussi employée pour ses avantages en terme de performances.

Les techniques d’accélération peuvent se regrouper en plusieurs catégories selon les hy-
potheses faites sur les propriétés de la scene observée [Yage96] :

- La cohérence pixel-espace (Image 2D-Image3D) considere qu’il y a un niveau élevé de co-
hérence entre pixels voisins dans une image 2D. Un affinage progressif de I'image peut étre
effectué par itérations successives dans une grille de faible résolution initiale, ot1 seulement
quelques rayons sont lancés. Dans les régions de fort contraste le nombre de rayons est aug-
menté de maniere adaptative, alors que dans les régions homogenes les rayons inter pixels
sont interpolés [Levo90b] [Kim02]. Avec cette construction progressive, 'image obtenue ini-
tialement est affinée en plusieurs étapes. La fin des itérations peut étre donnée ou controlée
en fonction de la qualité de I'image désirée, avant de lancer tous les rayons.

- La cohérence objet-espace est une extension 3D de la cohérence pixel-espace précédente. En
faisant ’hypothese d"'une cohérence entre voxels d’'un méme objet, il est possible d’éviter un
échantillonnage excessif sur les régions ayant des valeurs uniformes ou similaires. Cette ob-
servation permet, par exemple, de parcourir dans un premier temps le rayon avec un grand
pas d’échantillonnage. Si des différences d’intensité importantes sont observées entre deux
positions consécutives le long du rayon, des échantillons intermédiaires sont considérés afin
de trouver précisément la zone de transition [Dasn92].

Une autre technique qui exploite la cohérence objet-espace est celle des volumes englobants
ou “space-leaping”. Elle définit des conditions pour que les rayons avancent plus rapidement
dans des régions dites transparentes. Les voxels de ces espaces, qui ne contribuent pas a
I'image endoscopique finale occupent généralement des régions connexes, qui peuvent étre
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regroupées en régions ou en structures hiérarchiques [Levo90a]. Bien que cette technique
fournisse une facon efficace de parcourir des espaces “vides” d"un volume jusqu’aux struc-
tures d’intérét, quelques problemes peuvent se présenter au moment de la réalisation. En
effet, selon la facon de regrouper les voxels, la recherche d’éléments dans une structure
hiérarchique est susceptible de devenir aussi complexe que le calcul de 'image complete.
Yagel et al. [Yage93] ont proposé certaines modifications de cette méthode, en utilisant une
description plus simple des blocs. Certaines approches utilisent un pré-calcul de distances
entre chaque espace-vide et des objets d’intérét, pour guider la taille de progression le long
du rayon. Plus récemment Vilanova et al. [Vila00] et Bartrol et al. [Bart00] ont utilisé des
cylindres pour approximer des structures tubulaires comme le colon, les bronches ou les
vaisseaux. La structure cylindrique sert a regrouper les régions transparentes. Leur méthode
exige dans une étape de pré-segmentation la création d'une carte de distances dans le but de
construire I'approximation cylindrique de la structure. Ce type de méthodes nécessite beau-
coup de temps de calcul dans les étapes préalables et une quantité de mémoire importante
pour stocker les distances de tous les éléments.

Une combinaison des volumes englobants et de la cohérence pixel-espace a été proposée
par Kim et al. [Kim02] avec des résultats en réduction de temps de 1’ordre de 70% a 80%
pour des images endoscopiques du colon et des bronches. Dans leur approche, le volume
image est divisé initialement en blocs représentés dans une structure hiérarchique et éti-
quetés opaque ou transparent selon leur intensité. Les rayons lancés détectent des blocs
opaques et construisent une carte de profondeur grossiere de la scéne observée. L'image
est générée progressivement en calculant a chaque itération une nouvelle carte de profon-
deur sous-échantillonnée par des nouveaux rayons qui détectent des blocs opaques. L'image
est affinée en divisant par deux le facteur d’échantillonnage et en relancant des nouveaux
rayons a partir des positions déterminées dans l'itération précédente.

- La cohérence inter-images (ou cohérence temporelle) fait 1'hypothése d'une faible va-
riation des images endoscopiques pendant le déplacement du capteur entre des positions
consécutives tres proches. L'information obtenue, dans le calcul de I'image précédente est
alors exploitable dans le calcul de I'image suivante. Seuls les éléments nouveaux qui appa-
raissent dans la scéne sont calculés. De cette fagon, la distance parcourue par certains rayons
est raccourcie [Yage93] [Brad98].

Dans le cas d"une navigation virtuelle dans le ventricule gauche du cceur, Ramaswamy
et Higgins [Rama99] ont montré que, pour une variation de 2° de la direction de visée de
I’endoscope virtuelle, la profondeur varie de moins d"un voxel sur 85% des rayons asso-
ciés aux pixels de I'image virtuelle, et de plus de 5 voxels sur uniquement 3% des rayons.
Leur algorithme, basé sur cette observation a montré une amélioration en temps de calcul
de I'ordre de 10, dans le meilleur des cas, par rapport aux algorithmes de lancer de rayon
classique (“Brute force ray casting”). Des images de 64x64 pixels en navigation dans les voies
respiratoires (structure sans discontinuités) ont été utilisées pour des faibles déplacements.

- La cohérence entre rayons est utilisée par les techniques basées sur le lancer des rayons
paralleles. Tous les rayons sont orientés dans la méme direction, ils peuvent alors étre ca-
ractérisés par un gabarit en utilisant le méme plan de départ (le plan image). Dans ce type
d’approches, la forme d’un rayon est calculée (la normale au plan) et tous les rayons sont
ensuite générés a partir du méme gabarit [Yage92].

D’autres techniques qui utilisent des moyens matériels ont été testées, telles que des
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architectures paralleles dédiées, etc. [BartO1b].

3.1.2 Enrichissement de I'information visuelle

Une des limitations de 'endoscopie virtuelle par rapport aux endoscopes réels est le
manque d’information de couleur ou de texture qui ne peut pas étre obtenue a partir des
images TDM ou IRM conventionnelles. Certains travaux se sont portés sur 1’addition de ces
éléments de visualisation a 1'image virtuelle en utilisant la nature des tissus et des lésions.
Chiuo et al. [Chio99] ont tenté de représenter 'information de texture, en utilisant une clas-
sification probabiliste des voxels prenant en compte leurs valeurs de densité. L'addition
de l'information de couleur a été aussi étudiée par Shibolet et Seeman [Shib98] [Seem01],
mais étant donné qu’il n’existe pas de comparaisons avec les images réelles, ces méthodes
n’ajoutent pas d’information significative sur les lésions et restent trés peu utilisées dans un
but diagnostique.

3.2 Les principes de la navigation

Dans notre contexte le terme navigation se référe a la possibilité de se déplacer, se posi-
tionner et s’orienter pour visualiser une sceéne de facon virtuelle. Lorsqu’il s’agit de 'étude
d’une structure anatomique complete par endoscopie virtuelle, dans un but diagnostique, il
est nécessaire d’effectuer une navigation optimale au regard des caractéristiques de la struc-
ture et de la lésion. Dans ces conditions, la détermination de la trajectoire et le réglage de
parametres intrinséques de la caméra virtuelle pour la visualisation sont fondamentaux. Si,
de plus, la navigation est utilisée dans un objectif de planification ou d’assistance aux inter-
ventions, il peut étre nécessaire de confronter les images virtuelles aux images réelles et de
reproduire les conditions de navigation virtuelle dans le réel.

La navigation en endoscopie virtuelle peut étre interactive [BartO1lc], ot 1'utilisateur controle
completement les parametres de I'endoscope, planifiée le long d’'une trajectoire précalculée
[Truy01] [Nain01] ou completement automatique, ou le capteur calcule sa trajectoire au cours
de la navigation, basé sur ses propriétés de perception de I’environnement [Bell00].

A partir d’une trajectoire précalculée, la navigation peut encore étre guidée de maniére a
donner a l'utilisateur le controle sur certains parametres de la caméra, mais en contraignant
les déplacements a la trajectoire planifiée [BartOla].

3.2.1 La planification de trajectoires

Pour la planification de trajectoires, trois stratégies existent : I'approche manuelle, dans
laquelle c’est 1'utilisateur qui définit au préalable les points de déplacement; I'approche
semi-automatique, ol1 a partir des points choisis par 1’opérateur, une interpolation (linéaire,
spline, etc.) est effectuée ainsi qu'un lissage ou ajustement a l'intérieur de la structure; et
finalement 'approche suivi automatique, ot a partir de certains criteres d’optimalité une
trajectoire est calculée. Afin d’étre utilisées dans un schéma de navigation en endoscopie
virtuelle, ces trajectoires doivent rester a l'intérieur des organes.

La détermination des trajectoires de fagon manuelle est un travail fastidieux qui requiert
la connaissance a priori des structures visitées. Dans la planification automatique, trois cri-
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teres d’optimalité sont identifiés : i) suivre la ligne centrale d"une structure, ii) déterminer le
chemin le plus court entre deux points iii) garantir la visualisation pendant la navigation de
la totalité de la structure.

3.2.1.1 Chemins optimaux en endoscopie virtuelle

La détermination de la ligne centrale n’est pas évidente en géométrie discrete tridimen-
sionnelle (auto-intersections, non connexité, branches parasites, etc.). Des techniques comme
la squelettisation ont été utilisées. Elle repose sur l'intention de caractériser un objet par sa
topologie, et permet de réaliser sa modélisation en associant au squelette une représenta-
tion éventuellement analytique de sa surface et/ou de son volume. Le squelette permet une
manipulation aisée de l'objet qui est dans ce cas modélisé par une structure de taille plus
compacte [Bitt01]. Il peut fournir une base pour la construction de trajectoires de navigation
pour l'endoscopie virtuelle [Zhou99] [Vila99]. Cependant, le calcul d"un squelette 3D peut
étre tres cotiteux dans le cas de volumes de grande taille. De plus, des problémes comme
'existence de zones de courbure excessive apparaissent. La navigation dans ce type de si-
tuations serait impratiquable ou d’interprétation difficile.

Plusieurs solutions différentes ont été proposées afin de s’affranchir des difficultés asso-
ciées a la squelettisation et garantir la faisabilité de la navigation. En colonoscopie virtuelle,
par exemple, une méthode d’extraction automatique d’une ligne centrale utilisée comme
trajectoire a été proposée par Wan et al. [Wan02]. Elle est basée sur la recherche du chemin
de cofit minimal a partir d"une carte de distances 3D, par rapport a la frontiere du colon.
Nain et al. [Nain01] proposent un systeme qui combine des possibilités de navigation in-
teractive ou semi-automatique a partir des points choisis par 1’opérateur, et automatique
a partir d’une trajectoire pré-calculée. Le calcul automatique de la trajectoire est basé sur
un modele de distribution de température qui suppose 1'existence d’une valeur maximale
pres de la surface et minimale au centre de la structure. La ligne centrale est formée par les
centres de masse de courbes de potentiel qui satisfont I'équation de Laplace Au = 0. Un
systéme d’équations différentielles partielles décrivant le systeme est résolu en utilisant des
méthodes numériques basées sur les éléments finis. Pour une surface constituée de 100.000
polygones, une solution trouvée dans un temps inférieur a 5 minutes est reportée, en utili-
sant une machine Sun Ultra 10.

Bartz et al. [BartOla] [BartOlc] proposent "utilisation d"une trajectoire, définie sur la base
d'une carte de distances 3D, qui peut étre utilisée en navigation-guidée. Un ensemble de lois
cinématiques et de forces est créé par rapport a la surface segmentée. Elles agissent sur le
capteur virtuel en méme temps que les actions de 'utilisateur afin de garantir un déplace-
ment a l'intérieur de la structure. La surface segmentée repousse le capteur et, inversement,
le centre de la structure attire le capteur et I'oblige a rester a I'intérieur.

Une autre méthode semi-automatique, qui génere des axes suivant la structure de voies
respiratoires a été présentée par Swift et al. pour la bronchoscopie [Swif02]. Il s’agit d'un
algorithme qui construit un modele en cylindres généralisés de 1’arbre bronchique, a par-
tir d"une description structurale obtenue lors d"une étape préliminaire. L'utilisateur choisit
initialement un point d'intérét a 'intérieur de la structure, a partir duquel, un ensemble de
segments centraux est généré et lissé par des splines cubiques. Finalement, une segmenta-
tion de la structure sur des coupes perpendiculaires a la trajectoire est effectuée. Les contours
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détectés constituent le modele de I’anatomie en cylindres généralisés. Le calcul du contour
représentant la section est réalisé en utilisant le lancer de rayons sur un plan perpendicu-
laire a la trajectoire calculée, ot1 16 rayons sont envoyés vers 1'extérieur de la structure et la
détection de la surface interne est réalisé avec un seuil manuel, qui établit la différence entre
le densité a la position du capteur et la densité au niveau de la paroi. Le systéme a été testé
sur fantome et sur quelques données patients. Les résultats concernant le calcul de trajec-
toires et la représentation sont satisfaisants comparativement aux résultats obtenus par des
méthodes completement manuelles. Des problemes de détection existent surtout dans le cas
ot la paroi bronchique est tres fine.

Deschamps et al. [Desc01] ont proposé 1'utilisation des chemins minimaux pour trou-
ver une trajectoire optimale suivant la ligne centrale. Deux points sont choisis au préalable,
et une fonction de cofit est ensuite définie dans I” image. Le chemin minimal est le trajet
pour lequel I'intégrale de cofit entre les deux points est minimale. Le probleme est résolu en
utilisant une équation de propagation de front et résolu par 'algorithme de Fast Marching
proposé par Sethian et al. [Seth99]. La méthode des chemins minimaux a été testée sur plu-
sieurs problémes de navigation et de visualisation de pathologies telles que les anévrismes
cérébraux et des polypes en colonoscopie virtuelle [Truy01].

Une approche pour trouver le chemin le plus court entre deux points a été présentée par
Jolesz et al. [Jole97]. Dans leur méthode ils utilisent des notions de robotique pour planifier
des trajectoires en considérant I’endoscope virtuel comme un robot ponctuel, et les murs
de la paroi artérielle comme des obstacles. Une adaptation d"un algorithme de planification
de trajectoires de robots est utilisée pour guider 'endoscope [Leng90]. La surface interne
est extraite préalablement et la reconstruction de la surface est réalisée avec la méthode des
Marching Cubes [Lore87]. Un point d’arrivée est défini et tous les voxels a I'intérieur de la
structure sont affectés de la distance au point d’arrivé. A partir d’un point de départ donné,
l'algorithme de planification de trajectoire trouve le plus court chemin pour arriver au point
cible final. Les coordonnées des voxels constituant la trajectoire optimale sont enregistrés et
un algorithme de lissage est utilisé pour construire la trajectoire finale.

D’autres travaux se sont orientés vers la définition de criteres d’optimalité exprimés en
terme de “fiabilité” de 1'observation des structures anatomiques. He et al. [He01], dans le
cadre de la recherche de polypes dans le colon, basent leur proposition sur la recherche
d’une trajectoire qui permette au capteur de visualiser principalement la totalité de la struc-
ture. Cette trajectoire suit une ligne de faible courbure et de longueur minimale, passant
pres du centre. Un chemin d"une longueur de 1'ordre du millier de voxels peut étre généré
en moins d’une centaine de secondes, sur des données TDM de voies respiratoires ou des
arteres. L'efficacité de leur méthode, utilisée dans le colon, dépend de la résolution des don-
nées et de la complexité des structures.

3.2.2 La Navigation active

Meéme si les démarches d’analyse par suivi des structures anatomiques d’intérét, et no-
tamment par suivi vasculaire (cf. Section 3.3), peuvent permettre de déterminer automati-
quement une trajectoire au cours de la navigation, elles n’exploitent pas I'information pro-
duite par la vue endoscopique virtuelle. Des travaux précédents de notre équipe au LTSI, ont
permis de définir un capteur virtuel actif capable d’explorer automatiquement un volume
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image non pré segmenté [Bell00]. Dans cette approche, appelée navigation active, le capteur
combine le calcul de I'image de la scéne observée ainsi que son analyse afin de déterminer
sa trajectoire.

Aucune modélisation préalable n’est effectuée : la détection de surface, le calcul de I'image,
I’analyse de scene et 1’estimation de trajectoire sont réalisés au cours de I'exploration pour
chaque position du capteur virtuel, qui construit automatiquement un modele descriptif des
données patient préopératoires [Bell99] [Haig04].

3.2.3 Mise en correspondance de l'information des images virtuelles et réelles

L’endoscopie virtuelle peut étre utilisée comme un outil de planification et de guidage
péropératoire. Un des éléments de la planification peut étre le calcul des trajectoires guidant
le chirurgien vers une région anatomique d’intérét. Pendant 1'intervention le chirurgien doit
localiser et guider un endoscope réel a partir des éléments fournis par 1’endoscopie virtuelle
[Jole97].

La reproduction de cette trajectoire dans la vrai intervention peut s’appuyer sur la com-
paraison des images endoscopiques virtuelles et des images réelles peropératoires. Si les
éléments de localisation sont extraits des mesures de similarité entre les images réelles et vir-
tuelles, le modéle de I'endoscope virtuel doit reproduire de la maniere la plus fideéle possible
la géométrie de I'endoscope réel [Mori02]. Une autre possibilité est 1’exploitation de I'infor-
mation structurelle visible sur les images endoscopiques (présence de bifurcations) [Bric98].
Cette problématique a été principalement abordée dans le cas des bronches, celles-ci se di-
visant en multiples bifurcations qui fournissent un grand nombre de repéres anatomiques.
Les principales difficultés rencontrées sont notamment le temps de calcul, 1'identification
de repéres anatomiques caractéristiques, les déformations des structures et la flexibilité des
outils.

3.3 L’analyse de structures

Au dela de I'analyse diagnostique, I'apport des données quantitatives est d'un intérét
primordial dans le cas de la chirurgie mini-invasive, car la connaissance de certaines me-
sures concernant les organes affectés par les pathologies détermine la réalisation d"un geste.

Des fonctionnalités d’analyse quantitative peuvent étre ajoutées a I'endoscope virtuelle
pour profiter de ses capacités de navigation et le faire évoluer d’un outil de visualisation
vers un outil d’analyse de structures anatomiques. A présent, il n’est pas seulement pos-
sible de détecter et d’évaluer visuellement les lésions mais aussi de caractériser leur nature,
de mesurer leur taille, ou d’extraire virtuellement des petites régions de 1'image pour leur
analyse (dissection virtuelle). Plusieurs travaux ont introduit des outils donnant la possibi-
lité a 1'utilisateur de réaliser des mesures interactivement a partir de 1'endoscopie virtuelle
[Mori96] [Nain01] [Auer02]. Sur certaines structures, des mesures sur les sections perpendi-
culaires le long d'une trajectoire (évolution de la lumiere interne) fournissent les éléments
nécessaires pour évaluer indirectement le rétrécissement d'une zone sténosée, comme dans
les voies respiratoires [Swif02] ou dans les vaisseaux [Gobb98] [Bart99a] [BartOla] [Robb00].
Les travaux récents de DiSimone et al. [DS03] montrent un exemple d’application au plan-
ning de pose d’endoprotheses dans les voies respiratoires, a partir des mesures de sténose
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prises interactivement.

Des fonctionnalités automatiques ont été implantées pour pouvoir mesurer différentes
caractéristiques de la structure au cours de la navigation [SummOOa]. Les travaux les plus
remarquables ont été développés en colonoscopie ou1 des opérateurs d’analyse de multiples
parametres ont été ajoutés pour la détection des polypes. Des propriétés de forme telles que
la courbure [Zhan02], l'intensité, la taille et la texture [Jere02], ont montré leur utilité. En
bronchoscopie, I’analyse de la courbure de la surface interne est utilisée dans la détection de
certaines lésions [Summ98] et en angioscopie des opérateurs d’analyse fractale permettent
de mesurer la rugosité de la paroi, pour la détection de I'athérosclérose [Summ99].

I1 est possible d’étendre les fonctionnalités du capteur virtuel avec des possibilités de
construction d’'un modele surfacique de la structure anatomique, a partir des images d’en-
doscopie virtuelle extraites au cours de la navigation [Acos03]. Préalablement a 1’analyse
quantitative, le probléme de description de structures vasculaires, a été abordé selon diffé-
rentes approches d’analyse d'images de modalités différentes (Doppler, TDM, angiographie
avec produit de contraste, ultrason, IRM). Les méthodes de segmentation, pouvant étre ap-
pliquées sur des coupes 2D indépendantes, ou directement sur les volumes 3D, peuvent étre
classées selon le type d’information a priori utilisé. Les approches les plus simples exploitent
I'information de bas niveau, comme dans le cas des techniques de seuillage d’intensité en
utilisant les niveaux de gris sur les images. Dans les techniques de croissance de régions,
les propriétés de connexité entre éléments sont exploitées [Reda02]. Le principal avantage
de ces méthodes est leur simplicité d'implémentation et rapidité. Il existe par ailleurs des
approches qui exploitent la spécificité géométrique des vaisseaux, notamment leur forme
tubulaire et leur orientation. Ces méthodes sont amenées souvent a résoudre des problemes
intermédiaires tels que le suivi d’une structure dans 1’espace 3D (planification des trajec-
toires a l'intérieur du vaisseau, cf. Section 3.2.1) [Wink0O] [Desc01] et la segmentation sur
des coupes successives 2D reformatées.

En ce qui concerne la segmentation sur des coupes 2D, un ensemble de techniques
et d’outils mathématiques et algorithmiques, combinés et tres variés peuvent étre utili-
sés. Nous pouvons citer parmi les principales, les modéles déformables [Terz97] [McIn96]
[HHO2], les moments géométriques [ToumO01], des filtres multi-échelle [Wink00] et les mé-
thodes d’ensembles de niveaux (level sets) [Wang99] [Wils01]. Les formulations de level sets
et fast marching ont été introduites par Sethian [Seth96] pour la solution des problemes de
propagation de fronts. Suivant cette approche, la frontiere d'un objet est représentée par 1’en-
semble de niveau-zéro d"une fonction dépendante du temps qui est calculée itérativement.
Cette fonction est définie ou modifiée selon I'application. Dawant et al. [Dawa01] proposent,
par exemple, une fonction qui se modifie dynamiquement au fur et a mesure que le front
progresse. Ces méthodes en 2D peuvent étre extensibles a des modeles 3D. Tel est le cas des
modeles déformables cylindriques proposés par Yim et al. [YimO1].

3.4 Evaluation et validation de ’endoscopie virtuelle
Un point critique de l'intégration des méthodes dans la pratique clinique est leur vali-

dation. L'endoscopie virtuelle doit ainsi étre jugée tant du point de vue méthodologique et
algorithmique (visualisation, navigation, détection et mesure) que du point de vue de 1'uti-
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lisateur clinique. Les parametres d’évaluation sont nombreux et appartiennent a la fois au
cadre subjectif puisque c’est l'utilisateur clinique (observateur) qui la juge, et au cadre objec-
tif lorsque les résultats peuvent étre quantifiés. Les criteres subjectifs de jugement peuvent
concerner la visualisation, la pertinence des descriptions obtenues, le comportement de l’en-
doscope pendant la navigation, ou l'interaction. Les criteres objectifs concernent des me-
sures quantifiables et comparables a une réalité physique ou vérité acceptée.

Pour évaluer quantitativement les algorithmes, il faut confronter les résultats obtenus
par endoscopie virtuelle a une référence (i.e. “gold standard”). Des modéles mathématiques,
des fantomes, ainsi que des études histologiques et des mesures effectuées par des obser-
vateurs différents sur plusieurs sources de données fournissent des éléments de quantifica-
tion. L'information de référence peut aussi étre fournit par le Projet Visible Human du NIH?,
qui a donné lieu a la création d'une base de données numérique regroupant des coupes
axiales de type cryologique, TDM et IRM obtenues a partir des cadavres d'un homme et
d’une femme [Acke98]. Parmi les données utilisées dans 1’évaluation de 1’endoscopie vir-
tuelle, nous pouvons citer les fantdmes des voies respiratoires [Swif02], des structures neu-
rologiques [Auer02], ou du colon [Hong97] [McFa99], les données du Projet Visible Hu-
man [Robb00] [Hong97], les données animal [Acos02] [Yosh98], les données patient [Schr(02]
[Mori02] et les cadavres [Auer(02]. En particulier, Gobetti [Gobb98] a utilisé un cadavre pour
le calcul interactif par endoscopie virtuelle du degré de sténose, dont les mesures ont été
comparées avec les mesures histologiques. Ces données sont mises a profit dans une phase
préclinique, afin d’évaluer l'influence des parameétres d’acquisition et les limites de détec-
tion des lésions. Un exemple complet d’évaluation quantitative de la qualité des images
endoscopiques est donnée par Sun et al. [Sun04] sur un fantome de 1’aorte abdominale com-
prenant une endoprothese.

Les approches médicales étant souvent tres pragmatiques, la technique doit démontrer
I'apport d"'un gain décisif sur un nombre important de patients pour étre intégrée en routine.
L’endoscopie virtuelle étant principalement utilisée comme un outil de visualisation, elle a
été évaluée dans le cadre de la détection purement visuelle de différents types de 1ésions.
Ce type d’évaluations nécessite que plusieurs observateurs réalisent la tache en confron-
tant I’endoscopie virtuelle avec des observations différentes de référence (p. ex. endoscopie
réelle, TDM, IRM, ultrason, etc.). Une comparaison subjective a ainsi été réalisée pour la dé-
tection et I'estimation de lésions du systeme trachéo-bronchial [Laca04] [Burk00] [NeumO00]
[Rama99], du colon [Spin01] [Kay00] [Novi0OO] [Dyke01] [Fenl99b] [Fenl98] [Smit02], des
vaisseaux [Haig01] [SummO1b] [Schr02], des structures neurologiques [Auer(02] et de I'es-
tomac [Brow04] [Yazg04]. La plupart des travaux d’évaluation sur un nombre conséquent
de patients en routine clinique concerne la colonoscopie virtuelle et montre 1’efficacité de
celle-ci dans la recherche de polypes de grande taille. En neurochirurgie, les études réalisées
montrent que ’endoscopie virtuelle ne permet pas actuellement la visualisation satisfaisante
des petites structures d’intérét et ne peut étre utilisée comme outil de planning chirurgical
[Auer02]. En ce qui concerne I’angioscopie virtuelle dans les arteres périphériques, Haigron
et al. [Haig01] ont réalisé un protocole d’évaluation portant sur l’appréciation subjective
du degré de sténose a partir d'images endoscopiques virtuelles. Pour évaluer la détection
de lésions athéromateuses des arteres coronaires par angioscopie virtuelle, Schréeder et

!(National Institutes of Health) : http :/ /www.nlm.nih.gov /research/visible/visible_human.html
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al. [Schr02] ont utilisé I'imagerie ultrason comme “gold standard” in vivo chez 14 patients.
Des données TDM multi-barrette ont permis I’analyse sur coupes axiales et par angiosco-
pie virtuelle. L'angioscopie virtuelle s’avere moins performante que I’analyse sur coupes
axiales pour la détection des petites et moyennes lésions non-calcifiées (<70%). Yoshida et
al. [Yosh98] ont proposé un protocole d’évaluation pour la détection des plaques d’athé-
rosclérose a partir de la rugosité de la surface rendue dans les images endoscopiques. Un
modele d’athérosclérose chez le lapin a été utilisé. Le critere d’évaluation étant visuel, des
modifications concordantes entre les images endoscopiques de la zone de lésion (irrégula-
rités dans la surface) et les coupes histologiques ont été constatées. Bien que leur démarche
soit la seule démonstration, a notre connaissance, d"une évaluation histopathologique de
aorte confrontée a I'endoscopie virtuelle, elle reste tres restreinte (limitée a un seul animal)
et sans critere quantitatif. De plus, des artefacts peuvent créer des rugosités artificielles sur
les images endoscopiques. Utilisant la dimension fractale comme descripteur quantitatif de
la rugosité [Summ99], Summers et al. [SummO1b] ont réalisé 1’évaluation par différents ob-
servateurs de la détection de I’athérosclérose de 'aorte thoracique sur une population de
sujets sains et malades.

Le tableau 3.1 montre un récapitulatif des différentes études d’évaluation de I'endosco-
pie virtuelle présentes dans la littérature, classées selon leur potentielle application clinique
et la référence utilisée. Entre parentheses apparait le type de données volumiques utilisées
en endoscopie virtuelle.

jgfpl- i Angioscopie Colonoscopie Bronchoscopie Autres
[Fock02](TDM)

Endosc. [Kay00](TDM) [Burk00] (TDM) | [Brow04](TDM)

réelle [Fenl99b](TDM) | [Laca04] (TDM) | [Yazg04](TDM)
[Novi00](TDM)

TDM [Haig01](TDM) [NeumOO](TDM) | [Brow04] (TDM)

US [Schr02](TDM)

IRM [SummO01b](IRM) [Auer02](IRM)
[McFa99](TDM) )

Fant. [Sun04](TDM) [Hong97](TDM) [Swif02](TDM) [Auer02](IRM)

Analyse| [Yosh98](TDM)

Hist. | [Acos02](TDM) | [Pach97I(IDM)

Visible [Robb00]

Human | [GOPP%8 [Hong97](TDM)

TAB. 3.1: Récapitulatif des études d’évaluation en endoscopie virtuelle.
3.5 Bilan

Nous avons identifié quatre aspects méthodologiques sur lesquels la recherche en en-
doscopie virtuelle s’est concentrée : la visualisation, qui touche a I'amélioration du temps
de calcul et de la qualité de 1'image endoscopique; la navigation, qui concerne la détermi-
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nation de trajectoires a l'intérieur des organes, le contrdle de la position et de I'orientation
du capteur et la mise en correspondance avec I'endoscopie réelle ; I'exploration de données
et I'analyse quantitative de structures; et I’évaluation, tant au niveau des algorithmes et des
méthodes que de son utilisation clinique.

L’endoscopie virtuelle est en premiere lieu un outil de visualisation de structures ana-
tomiques. Deux types de rendu (surfacique et volumique), sont utilisés en fonction des be-
soins des applications. La plupart des applications utilise une segmentation préalable du
volume image, car la visualisation peut étre plus rapide. Dans la visualisation, un compro-
mis entre le type et la quantité d’information rendue, la qualité visuelle et la rapidité est
recherché. L'avantage de visualiser depuis l'intérieur les structures anatomiques favorise
I'extension des fonctionnalités de 1’endoscopie virtuelle vers I’analyse quantitative de don-
nées et la détermination de descripteurs géométriques, fondamentales dans la planification
d’interventions.

L’automatisation de méthodes visant a détecter une lésion fait partie des questions a trai-
ter. Tel est le cas des examens en colonoscopie virtuelle oti, a ce jour, des méthodes d’analyse
de forme et de navigation automatique ont été réalisées pour la détection de polypes avec
des résultats trés prometteurs pour des lésions de grande taille (>10mm). La colonoscopie
est un cas particulier car les structures sont assez contrastées pendant I'examen et leur taille
permet une observation efficace. En revanche, dans les structures vasculaires I'inhomogé-
néité de la distribution du produit de contraste (calibre des vaisseaux, présence de lésions),
peut rendre difficile la navigation et la détection précise de la surface. Mise a part la quanti-
fication en colonoscopie virtuelle, peu de systémes font une analyse quantitative de la struc-
ture de maniere automatique. La plupart utilise des méthodes de mesures manuelles sur les
images endoscopiques, suivant un schéma de navigation interactive, ot 'utilisateur peut
déplacer le capteur librement dans la structure. La complexité des structures anatomiques
est souvent tres élevée, et méme pour un opérateur expérimenté, la navigation libre vers un
point de destination implique déja une difficulté. L'interactivité peut étre éliminée par des
techniques de navigation automatique (navigation active ou planification de trajectoires).

La détermination d’une trajectoire préalable permet de réaliser une exploration sur un
chemin pré-défini et de fournir en méme temps des informations anatomiques. Ceci est un
probléme compliqué, qui occupe actuellement une place importante dans la recherche. Plu-
sieurs approches ont été proposées visant la génération de trajectoires selon différents cri-
teres d’optimalité. Cette optimalité dépend de 'application. Pour certains 1'optimalité peut
étre le chemin le plus court entre deux points, pour d’autres elle est considérée comme le tra-
jet qui permet une navigation “fiable”. La fiabilité est obtenue par le trajet qui passe le plus
prés du centre de la structure, qui ne contient pas des zones de pointe ou des discontinuités,
et au moyen duquel on peut visualiser la totalité de 'organe. Afin d’élargir le domaine d’ap-
plication de I’endoscopie virtuelle dans les années a venir, des techniques complémentaires,
des méthodes plus robustes et automatiques et des évaluations cliniques et algorithmiques
sont encore nécessaires.
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Chapitre 4

Les interactions outils-tissus

L'étude des interactions entre des procédés thérapeutiques, de plus en plus performants,
et les tissus biologiques, est incontournable dans le développement des nouvelles généra-
tions de simulateurs en chirurgie. Elle présente un degré de complexité tres variable, dépen-
dant du type d’interaction, de la nature des tissus, et du niveau de détail requis.

Bien qu'il existe des thérapies utilisant des phénomeénes divers qui produisent des mo-
difications physiologiques et métaboliques, l'interaction mécanique est plus fréquente dans
le traitement des lésions, que ce soit en chirurgie conventionnelle ou mini-invasive. La mo-
délisation de cette interaction implique 1’étude du comportement complexe des tissus biolo-
giques suivant I'action des outils. Le domaine principalement concerné par cette probléma-
tique est la biomécanique [Maur98]. Apres la modélisation des structures osseuses (rigides),
la recherche aborde aujourd’hui les problemes de modélisation des structures biologiques
déformables (tissus mous), préalable a la construction des simulateurs pour la planification
d’interventions chirurgicales.

Le calcul des déformations dans ces modeles peut se faire dans un cadre discret ou
continu discrétisé. Le résultat final est une modification de la position, de la forme, ou de
la topologie de la structure modélisée, qui nécessite un support spatial pour la représen-
ter. Cette représentation peut étre de deux types — surfacique ou volumique — et utiliser
des maillages réguliers ou irréguliers. Par ailleurs, les déformations peuvent répondre a des
régles géométriques simples, autorisant une résolution analytique, ou a des lois de compor-
tement plus complexes qui incorporent des parametres physiques plus proches de la réalité
observée.

Dans ce chapitre nous donnons tout d’abord une bréve présentation de trois types d’in-
teractions outils-tissus intervenant dans les traitements mini-invasifs. Nous présentons en-
suite les éléments de modélisation du comportement des tissus mous sous 1’effet d’actions
mécaniques (loi de comportement, cadre expérimental, représentation) pour enfin aborder
les principaux modeéles de déformations rencontrés dans la littérature ainsi que les interac-
tions possibles lors de la simulation.
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4.1 Types d’interaction outils-tissus

4.1.1 Interaction Mécanique

Lorsque l'interaction est mécanique, les outils agissent sur les tissus pour les déformer,
les couper, les suturer, les prélever, ou pour détruire ou traiter une lésion. Cette interaction
peut étre réalisée par contact physique direct ou indirect.

Les interactions de type mécanique directe concernent la majeure partie des outils em-
ployés en chirurgie. En ccelioscopie par exemple, des ouvertures de faible diametre per-
mettent d'insérer un endoscope qui assure la visualisation de l'intérieur ainsi que des ins-
truments chirurgicaux tels que des éléments d’insuflation et d’aspiration, des pinces (par. ex.
a préhension, porte cathéter, a biopsie, a coagulation, a clips), des écarteurs et des aiguilles
de courbure variable.

Les interactions mécaniques indirectes, par contre, visent a modifier la structure d’'un
tissu sans chirurgie ouverte, au moyen d’une énergie transmise depuis I'extérieur. Un exemple
de cette interaction est la lithotripsie extra-corporelle [DeliOOb], technique utilisée pour trai-
ter les lithiases urinaires ou calculs rénaux. Ceux-ci sont des masses dures qui se forment
graduellement lorsque divers cristaux de sels et minéraux s’accumulent dans les reins. La li-
thotripsie permet de désintégrer les calculs rénaux a distance a I’aide d’ondes de choc créées
extra-corporellement, qui se concentrent sur le calcul. Les ondes pulvérisent les calculs en
grains de sable ou en petits fragments qui seront éliminés naturellement dans les urines.
Elles sont produites par une décharge électrique a partir d"un générateur hydro-conductif,
traversent 1’eau, les tissus mous sans les léser et sans perte d’énergie, pour finalement per-
cuter le calcul.

4.1.2 Interaction thermique : ablation par radiofréquence

Historiquement la chaleur, appliquée par des liquides ou des instruments chauffés, a été
utilisée dans plusieurs traitements thérapeutiques. Les dispositifs chirurgicaux modernes
produisent des modifications sur les tissus par échauffement en faisant passer un courant de
haute radiofréquence a travers eux!. Des instruments chirurgicaux utilisant ce principe ont
été congus pour la cautérisation, et plus récemment pour le traitement de certaines lésions
cancéreuses [Stra03] [DB02] et le traitement des arythmies par ablation de tissus cardiaques
[HaemO03] [Dang03] [Sier03].

Dans le traitement du cancer du foie, la technique est tres récente et prometteuse [Stra03].
Il a été montré que les cellules sont adaptées pour maintenir ’homéostasie jusqu’a 40°C,
mais qu'au dela de cette température la mort cellulaire dépend du temps d’exposition. A
46°C elles meurent en 60 minutes, a 55°C en quelques secondes, et a 60°C de fagon instanta-
née.

En cardiologie, la technique a été introduite depuis la fin des années 1980 [Murt02]. Les
courants radiofréquence sont transmis vers l'intérieur des cavités cardiaques par l'inter-
médiaire d'un cathéter composé d'un céble électrique recouvert d'une gaine en plastique,
qui provoque a son extrémité une brilure de trés petite taille (~0,5 cm?) dans une zone
préalablement repérée. Certaines tachycardies peuvent étre traitées par un nombre restreint

!'L’observation de réchauffement des tissus au passage de courant de haute fréquence a été décrite par d’Ar-
sonval en France au 19 eme siecle.
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d’applications de courant, tandis que d’autres, comme le flutter auriculaire?, nécessitent plu-
sieurs applications [Haem03] [Dang03] [Sier03].

4.1.3 Interaction par irradiation : radiothérapie

Le rayonnement a été utilisé sous diverses formes en thérapie, principalement antican-
céreuse. Le but d"une irradiation est la mort des cellules cancéreuses tout en préservant les
cellules saines. La terminologie souvent utilisée pour différencier les traitements est la sui-
vante : la radiothérapie externe concerne I’ensemble des techniques ot la source d’irradiation
est placée a I’extérieur du malade et généralement a une certaine distance (télé-radiothérapie
transcutanée); la curiethérapie consiste a placer au cours de l'intervention des sources ra-
dioactives scellées (iridium, césium) dans les tissus tumoraux ou dans une cavité naturelle
(vagin, utérus, vaisseaux) ; la radiothérapie métabolique utilise des sources radioactives géné-
ralement injectables (non scellées) qui vont se fixer sur des cellules cibles (iode 131 pour la
thyroide et phosphore 32 pour la maladie de Vaquez).

4.2 Modélisation de tissus mous

Les tissus mous présentent un ensemble de propriétés complexes qui ont été décrites
dans la littérature [Maur98]. Leur comportement mécanique dépend de leur composition,
structure, localisation et fonction dans le corps. De plus, celles-ci varient suivant I'age, le
sexe, les especes, l'activation musculaire, etc. Ces tissus sont considérés comme une com-
binaison de matériaux visco-élastiques non-isotropes, plus ou moins compressibles, défor-
mables jusqu’a une limite maximale, non linéaires, présentant un hystérésis dans la charge
et la décharge (la tension du matériau évolue différemment taux différent lorsqu’une force
est appliquée et lorsqu’elle est enlevée), et une relaxation (la tension interne décroit asymp-
totiquement vers un niveau d’énergie minimal, lorsque une force est appliquée).

Au vu de leurs propriétés, la modélisation des tissus mous est d’abord basée sur la mé-
canique des milieux continus a partir des lois extraites de 1’expérimentation. Elle peut s’as-
socier a I’étude de modeles déformables en s’appuyant sur une représentation géométrique.
Le cadre expérimental, qui comprend, entre autres, 'étude du comportement entrée-sortie
du systeme, définit les conditions sous lesquelles les observations se font afin de définir les
réglesregles qui gouvernent la déformation.

La construction du modele biomécanique, la représentation spatiale des structures et les
modeéles déformables sont discutés dans la suite.

4.2.1 Modele biomécanique

L'ensemble des équations utilisées dans la modélisation des tissus mous est fourni par la
théorie de I'élasticité, dont la formulation est basée sur des lois de la mécanique continue (cf.
Annexe A). Elles établissent que le comportement d'un solide élastique peut étre décrit par
deux parametres : d'une part, le rapport entre une contrainte appliquée et la déformation

20On parle de flutter auriculaire devant une tachycardie auriculaire réguliére, entre 200 et 350 par minute,
avec une conduction auriculo-ventriculaire de type 2 :1 a 4 :1. Le rythme ventriculaire est généralement régulier,
avec une fréquence 2 a 4 fois plus faible que la fréquence auriculaire, mais la conduction atrio-ventriculaire peut
étre irréguliere.
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subie suivant I’axe de la contrainte (module de Young) et, d’autre part, le rapport entre la
contrainte latérale et la déformation axiale (coefficient de Poisson).

Les premiers travaux sur 1'étude des propriétés mécaniques des tissus biologiques ont
été effectués par Yamada [Yama70], qui a réalisé de nombreuses expériences avec plusieurs
types de tissus, et par Fung [Fung90] qui a établi les bases de la modélisation biomécanique.
A ce jour, la grande majorité des études a été menée sur des tissus présentant un certain
degré d’activité mécanique (p. ex. muscles striés squelettiques, muscle cardiaque, arteres,
poumons, tendons, os, peau) [Brus00]. En revanche, tres peu d’informations quantitatives
sont disponibles sur les propriétés élastiques des organes qui n’ont pas une fonction méca-
nique propre (p. ex. le foie).

La complexité de la modélisation de ce type de tissus provient de l'identification de
parametres physiques, puisqu’ils doivent étre obtenus par l'expérimentation. Différentes
approches ont été décrites pour modéliser les organes a partir des courbes expérimentales
obtenues sur données in vitro ou in vivo [Maur98]. Un des problemes qui occupe une place
importante dans la recherche a 1'heure actuelle est la détermination des parametres méca-
niques pour la caractérisation des tissus in vivo.

4.2.2 Cadre expérimental

L’élastographie est une illustration typique de la notion de cadre expérimental. L’objectif
majeur est d’établir une cartographie des propriétés élastiques des tissus en évaluant les
déformations locales sous l’action d"une contrainte. Il s’agit alors d’interagir avec le systeme
a modéliser (tissus), pour observer son comportement (déformations) dans des conditions
expérimentales établies (génération de contraintes). Afin de réaliser ces mesures in vivo, sans
aucune invasivité, I'élastographie peut s’appuyer sur des techniques d’imagerie telles que
I'IRM [Suga00] ou I'ultrason [Maur(04] [Clau02] [Han02] [Brus00] [Kono98] [Ophi91].

Concernant la stimulation utilisée, deux types de méthodes existent. Dans les méthodes
statiques, les tissus sont compressés lentement tout en mesurant la distribution du déplace-
ment. Les méthodes dynamiques, quant a elles, prennent en considération 1’équation d’onde,
pour définir la distribution différentielle de propagation. La vitesse de déplacement ou le
temps de réaction sont prises en considération. Des vibrations de basse-fréquence peuvent
étre utilisées pour stimuler les tissus [Fate03], ot des images de la déformation sont acquises
simultanément pour construire la cartographie.

Une autre technique pour obtenir ces mesures est l’aspiration des tissus. Elle est réalisée
au moyen d"un petit tube qui, placé sur la surface d’un tissu, le déforme en créant une pres-
sion négative a l'intérieur. La pression en fonction du temps étant connue, on mesure la dé-
formation résultante a partir de l'interprétation des images de profil provenant d’un miroir
placé pres de la surface déformée. Cette technique ne peut étre utilisée in vivo que lorsque le
tissu est accessible. Elle est rendue possible dans certains cas, en attachant des capteurs de
force et de déplacement aux outils chirurgicaux. Székely et al. [Szék00] [KaueO1] 1’ont prati-
quée pour mesurer les propriétés élastiques de 1'utérus pour un simulateur laparoscopique
en gynécologie. Cette méthode a été validée sur des matériaux synthétiques.
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4.2.3 Représentation des structures déformables

Une des composantes du processus de modélisation est la représentation (cf. section 2.2).
Il peut s’agir de construire dans un repere spatial un support géométrique de la structure
qui rentre en interaction avec un outil. Dans ce cas, deux types de représentation peuvent
étre identifiés : i) surfacique et ii) volumique. Leur utilisation dépend de I’application, en
d’autres termes, du type d’interaction outil-tissu a simuler.

Dans la représentation surfacique, les objets sont décrits par la seule information de sur-
face, soit sous forme analytique (fonction implicite, explicite, etc.), soit sous forme discrétisée
(maillage polygonal). C’est la forme la plus courante en infographie ot des processeurs dé-
diés permettent le rendu, la manipulation et la mise a jour de surfaces en temps réel. Pour
des simulateurs d’apprentissage, par exemple, out I'un des principaux criteres de perfor-
mance est le temps de calcul, la représentation surfacique s’avere beaucoup plus efficace et
a été largement utilisée [KuhnO0].

A partir de données volumiques, plusieurs techniques d’extraction de surfaces existent.
Si une région a été préalablement segmentée, une des méthodes les plus utilisées est celle des
Marching Cubes [Lore87], qui définit et extrait la frontiere de cette région sous forme d'un
maillage polygonal. D’autres techniques existent pour générer des maillages polygonaux,
telles que les méthodes frontales, les algorithmes de Voronoi-Delaunay, les méthodes par
décomposition spatiale hiérarchique en quadtrees-octrees, et les maillages simplex [Deli94].

La représentation surfacique est limitée lorsqu’il s’agit de modéliser des structures non-
homogenes plus complexes dans leur configuration interne. A titre d’exemple la modéli-
sation de fluides, de déchirures tissulaires ou de fractures osseuses, ne peuvent pas étre
considérées [Gibs98].

La représentation volumigue permet, quant a elle, de prendre en compte les propriétés in-
ternes des structures, en incorporant dans les modéles anatomiques, physiques ou physio-
logiques, I'information provenant par exemple d’images patient (IRM, TDM, etc.). Un objet
volumique est constitué par un ensemble d’échantillons de données 3D régulierement ou ir-
régulierement disposés. Une image TDM, apres interpolation des coupes axiales, constitue
un exemple de données volumiques réguliéres.

Ce type de représentation a été utilisé par Gibson et al. [Gibs98], dans la simulation
d'une arthroscopie, et repris par Schill et al. pour la simulation d"une vitrectomie [Schi98] ;
par Terzopoulos et Waters dans la modélisation de muscles faciaux [Wate87] [Terz90], et par
Cotin dans la simulation chirurgicale du foie [Coti96]. Le désavantage de la représentation
volumique est la taille des données, qui génere des difficultés de manipulation, stockage,
rendu, modélisation et temps de calcul. Des représentations hiérarchiques et des techniques
de compression de données pourraient rendre les méthodes plus efficaces dans les applica-
tions temps-réel. Afin de modéliser les déformations des tissus complexes, il est nécessaire
de définir la connexité entre les différents éléments du volume. Gibson a présenté le modéle
volumétrique linked-volume (volume lié), constitué d’éléments liés entre eux, appelés linked-
element (élément-lié), utilisé dans sa méthode de simulation de déformations par ChainMail
[Gibs99]. A partir de données échantillonnées provenant du scanner, par exemple, il est
possible de lier tous les éléments a leurs voisins, selon un schéma de connexité 6, ce qui
permet la transmission d"une perturbation dans le volume selon des regles géométriques
simples de propagation. Dans cette représentation, I'organisation des éléments du volume



70 Chapitre 4. Les interactions outils-tissus

est la méme que dans l'acquisition des données, ce qui élimine les erreurs de représentation
liées a 'approximation de données volumiques par des surfaces et permet de considérer le
comportement interne de la structure.

Dans le cas d’utilisation d’éléments finis [BN97] ou de systemes masses-ressorts [Terz90],
il peut étre nécessaire de pré-définir des maillages multi-connexes. Dans ce cas, la représen-
tation est plus simple, mais le probleme principal reste encore le temps de calcul. Quelques
approches permettent d’obtenir des déformations en temps-réel sur des modeles génériques,
mais avec un pré-calcul de matrices gouvernant les déformations [Deli99b], comme nous le
verrons dans la suite.

4.3 Modeles déformables

La modélisation de structures déformables a été utilisée dans un grand nombre d’ap-
plications : la création de courbes et surfaces complexes [Fole97], la segmentation d’images
[Terz97] [McIn99] [McIn96], I'animation en infographie [Lee95], la simulation chirurgicale
[Coti99] [Gibs98], etc.

Dans le but de calculer les déformations, différentes approches ont été développées. Elles
peuvent utiliser des parametres physiques issus de 1’expérimentation ou seulement prendre
en compte des propriétés descriptives ou de forme. La figure 4.1 illustre quelques exemples
de modeles déformables en fonction du réalisme obtenu et du cofit en temps de calcul.

Temps de calcul
ChainMail

Déformations
libres

Splines, fonctions,
etc..

] K Réalisme
Géométriques Physiques

FIG. 4.1: Modélisation de déformations. Des approches géométriques aux approches phy-
siques (d’apres [Gibs97b]).

Dans les approches purement géométriques (non-physics based), les objets sont déformés
soit au moyen du déplacement de points de contréle, soit par ’ajustement de paramétres.
Les approches basées sur des éléments physiques (physics-based) incorporent des propriétés
mécaniques du matériau, des forces externes, et des contraintes imposées afin de calculer les
déformations. Les parametres de ces modeles correspondent a des phénomenes qui peuvent
étre mesurés dans le monde réel (énergie, masse, force, déplacement). Une description dé-
taillée de toutes les modalités de déformation en synthése d'images est présentée par Gibson
[Gibs97b].
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4.3.1 Modeles basés sur la forme (géométriques)

Les approches géométriques représentent les objets sans exploiter les connaissances de
leurs propriétés physiques. Elles modélisent et reproduisent essentiellement un comporte-
ment géométrique observé et sont tres efficaces en terme de temps de calcul. Un exemple
est l'utilisation de matrices d’échelle, de translation, rotation et torsion, pour transformer
un ensemble de points. Les courbes et les surfaces peuvent aussi étre représentées par un
ensemble de points de contréle, qui apparaissent, disparaissent ou se déplacent vers de nou-
velles positions et modifient la forme de I'objet. Les courbes de Béziers, les splines [Fole97] et
beaucoup d’autres types de représentation ont été utilisés. Ce type de modélisation permet
des modifications interactives tres facilement. Cependant, la spécification précise des points
de contrdle a manipuler et la modification des courbes et surfaces peut étre laborieuse.

La méthode de déformations libres “free-form deformation” [Barr84] [Chan94] [Coqu90]
[Sede86] fournit un contrdle plus précis et plus efficace. Cette méthode change la forme
d’un objet par la déformation de 1’espace qui le contient. L'objet & déformer est placé dans
une grille de géométrie connue, comme des courbes ou des cylindres. La manipulation des
noeuds de la grille produit des déformations de 1’espace qui transforment les primitives
graphiques constituant 1’objet. Un exemple d’utilisation en chirurgie de ce type de modeles,
est le simulateur de déformations interactives de la vessie [Cove93] dans un but d’entraine-
ment.

4.3.2 Modeles physiques

Les modeles physiques permettent la construction de simulateurs plus réalistes. En chi-
rurgie, I’addition de propriétés mécaniques rend possible la simulation d’instruments chi-
rurgicaux sur des tissus mous, en particulier les gestes de découpage et de suture [Deli99b].

Dans la réalité, tous ces processus sont continus dans le temps et dans l'espace. Ils
peuvent étre exprimés en terme d’équations différentielles contenant des variables ayant
un sens physique et basés sur la théorie de 1'élasticité (voir Annexe A). La résolution numé-
rique suppose une discrétisation. Deux grandes approches sont généralement envisagées : i)
la formulation continue a 1’origine est discrétisée (cas de la modélisation par éléments finis),
ou ii) le probléme est déja formulé d’une facon discrete (cas du modele masses-ressorts).

4.3.2.1 Eléments Finis

La méthode des éléments finis (MEF) permet de résoudre finement des problémes de
frontiere, qui dans le cas de la modélisation de tissus mous se traduisent par des équations
dynamiques décrivant le mouvement des tissus a partir de leurs propriétés biomécaniques.
IIs sont moins couramment utilisés, car leur implémentation est plus complexe, et leur utili-
sation plus cotiteuse en temps de calcul.

L’idée principale des éléments finis est d’approximer un domaine 2 par un maillage
d’éléments discrets de forme simple et réguliere (triangles en 2D, tetrahedres en 3D). Des
fonctions d’interpolation sont définies pour calculer la valeur d'un point intermédiaire a
partir des noeuds voisins. Les problemes de continuité aux noeuds sont résolus par des
fonctions d’interpolation qui peuvent étre des polynémes et qui décrivent la distribution de
la solution a l'intérieur de chaque élément.
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4.3.2.2 Formulation

Un objet déformable, sous 'action de forces externes, prendra la forme qui représente
I’état d’énergie potentielle minimale. Pour déterminer cette forme, 1’énergie totale U de 1’ob-
jet:

U=A-W 4.1)

ol A dénote l'énergie de déformation interne de 1'objet et W' le travail du aux forces
externes. Si A et W sont exprimés en terme de déplacement des éléments (équation A.1),
I"énergie minimale est obtenue lorsque la dérivée par rapport au déplacement 4 est égale
a zéro. Le résultat est une équation différentielle continue, qui résolue, décrit la nouvelle
forme de I’objet.

Le travail W est exprimé en fonction du déplacement par :

m
W:/ﬁMViﬂﬁw+Zﬁm (4.2)
v s i=1
ot 7 est une force de volume, ¢ une force de surface et F; représente les forces sur chaque
élément discret de 1'objet.
L'énergie de déformation A est donnée par :

1
A:—/#av 4.3)
2 Jv

ou 7 est le vecteur de contrainte et € le vecteur de déformation selon 1’'équation A.13.
L’équation de A peut étre ré-écrite comme :

A:l/é&Mf (4.4)
2 Jv

A est exprimée en terme de propriétés mécaniques du matériau (relation contrainte-
déformation) décrivant le comportement de 'objet déformable sous l'effet de forces. Pour
introduire le déplacement « dans cette équation, les relations du tenseur de déformation
(équation A 4, cf Annexe 1) sont utilisées, o1 € peut étre exprimée comme :

¢= Bi (4.5)

L’expression de 1’énergie potentielle en fonction de 4 est alors donnée par :

m
U= 1at( / B'CBdV)ii — ( / padv + / glids + Y Fli;) (4.6)

2 v v s P
Le calcul de la matrice B ne peut pas étre réalisé de facon analytique, et il est parfois
difficilement réalisable pour un probleme spécifique. Par contre, lorsque les fonctions d'in-
terpolation pour les éléments finis ont été choisies, il est plus facile de dériver la relation 4.5.
En général, la formulation des éléments finis s’exprime dans un systeme linéaire d’équations

de la forme :

Ki=F (4.7)
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ou K est la matrice de rigidité, qui traduit la géométrie du domaine du probleme et
contient les parametres du matériau, @ est le vecteur de déplacements des noeuds résultant
des forces F' qui agissent sur chacun des éléments. Le systéme 4.7 peut étre résolu par une
méthode directe de résolution linéaire. Ces considérations sont valables pour des systemes
en équilibre, ou pour des processus pseudo-statiques (tres lents), mais les éléments finis sont
aussi utilisés pour résoudre des problemes dynamiques.

4.3.2.3 Analyse MEF dynamique

Pour calculer des variables dynamiques (vitesse ou accélération), des équations dyna-
miques doivent étre résolues. Les déplacements et positions d'un élément intermédiaire
sont interpolés a partir des valeurs des éléments discrets [Maur98] [Szék00]. Pour chacun
de ces éléments, les équations différentielles qui gouvernent le mouvement sont formulées
selon 1"équation suivante :

Mii+ Ci+ Kii = fopt — Fims (4.8)

qui représente une équation analogue a 1’'équation du mouvement de Newton, ot M est
la matrice qui contient les masses des éléments discrets, C' est la matrice d’amortissement, K
est la matrice de rigidité, u est le vecteur de déplacements, f le vecteur des forces externes,
et r le vecteur des forces internes (intra noeuds). Ce systéme peut étre résolu par des tech-
niques numériques d’intégration (voir section 4.3.3.1). Des considérations plus détaillées sur
la prise en compte des non-linéarités peuvent étre trouvées dans [Maur98].

Les éléments finis ont été utilisés dans plusieurs simulateurs de chirurgie tels que pour
la gynécologie laparoscopique [Szék00], la chirurgie hépatique [Coti99], la chirurgie faciale
[Koch96]. La principale faiblesse de cette méthode est le temps de calcul élevé, mais diffé-
rentes techniques d’accélération ont été utilisées. Elles présentent des résultats satisfaisants
qui restent tres liés a ’application envisagée :

- la condensation [BN97], qui consiste a ne pas traiter les noeuds internes, non visibles,
qui n’interagissent pas avec 1’observateur.

- le pré-calcul [Coti99] de déformations élémentaires pour chaque nceud de surface. Une
combinaison de déformations linéaires peut étre appliquée au préalable pour obtenir la dé-
formation finale. Le désavantage est que le précalcul ne permet pas les changements de
topologie du maillage et par conséquent la simulation de découpes.

- I'utilisation d"un maillage adaptif de facon a calculer des résultats plus rapidement
dans certaines zones. Ceci implique un pré-traitement pour obtenir une hiérarchie dans le
maillage.

- I'utilisation de méthodes hybrides [Coti00], utilisant a la fois un modele élastique pré-
calculé et un modele “masses-tenseurs” similaire au modéle masses-ressorts mais repo-
sant sur une représentation continue de la structure. Les découpages sont alors restreints
a quelques zones prédéfinies.

4.3.3 Masses-Ressorts

Le modele de masses-ressorts utilise une représentation spatiale purement discrete des
matériaux (continue dans le temps). Un objet est modélisé comme une collection de masses
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connectées par des ressorts dans une structure de type maillage. Les forces appliquées sont
souvent linéaires (suivant la loi de Hooke), mais peuvent aussi étre représentées par des
ressorts non-linéaires afin de modéliser des tissus plus complexes.

La loi de Hooke déclare que la force f exercée par un ressort hélicoidal est directement
proportionnelle a I’élongation. La constante de proportionnalité k s’appelle la constante de
rigidité du ressort. L'élongation du ressort est la différence entre sa longueur réelle et sa
longueur au repos. La force agit parallelement a ’axe du ressort selon la fonction classique :

f=—kx (4.9)

En considérant la deuxiéme loi de mouvement de Newton ainsi que la loi d’élasticité de
Hooke pour un cas idéal en 1’absence des forces d’amortissement (systéme non-amorti), la
position z de la masse peut étre décrite par I'équation suivante :

@s + Em =0 (4.10)
dt> = m

Dans la réalité, les oscillations libres n’existent pas car il y a toujours un amortissement
au cours du temps. Ces forces d’amortissement s’'opposent au mouvement et sont donc de
signe opposé aux vecteurs vitesses. La force d’amortissement F', a pour expression :

_ dz
T

7 est appelé coefficient d’amortissement visqueux. Ce type d’amortissement se produit
a des vitesses faibles pour des surfaces glissantes lubrifiées (amortisseur hydraulique).

F, (4.11)

FIG. 4.2: Une masse m; sous l’effet des forces de plusieurs ressorts.

Dans un modele de plusieurs masses attachées par des ressorts (figure 4.2), 'équation
4.10 nous conduit a un systéme d’équations de deuxieme ordre qui lie la position (z;eR® ),

l'accélération (ddt“’f’;) et la vitesse (dﬁ) aux forces dans les noeuds. Pour le i-eme noeud, on a
alors :
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dQZEi d.%‘i

gz Vi 9= (4.12)
m; représente la masse du i-eme élément, y; le coefficient d’amortissement, g; la force

appliquée par tous les ressorts sur le noeud i, et f; 'application d'une force externe. g; est

donnée par

gi = »_s; (jpour tous les noeuds voisins de i)

xj—xi

55 = kij(dij — lij) (4.13)

|2 — i |
Ou d;; est la distance entre les noeuds i et j, I;; est la distance au repos entre les noeuds
i et j et k;; représente la constante de rigidité du ressort ij, et est liée a la relation contrainte-
déformation du matériau.
Il est possible d"utiliser une constant k;; linéaire, mais elle peut aussi étre approximée par
un polynome du second degré [Kuhn00] qui traduit les non-linéarités des tissus biologiques
(figure 4.3) :

kij = EAz(1 + a1 Az + apAx?) (4.14)
ou F est un facteur d’échelle et a1, a les coefficients du polyndme.
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FIG. 4.3: Exemple de courbe typique de la rigidité [2] d’un ressort, avec E = 1/3, a1 = 1,
oy = 1.

Du fait de sa simplicité de réalisation et de son faible cofit en temps de calcul, le mo-
dele masses-ressorts a été largement utilisé pour la simulation de déformations avec des
parametres de rigidité génériques selon les tissus impliqués [Kueh93] [Terz90] [KuhnOO0].

Les premieres approches pour représenter le comportement de la peau en utilisant des
ressorts linéaires ont été réalisées par Platt et Badler [Plat81]. Il ne s’agit pas d’une approche
de résolution dynamique, mais plutot statique (calcul de positions d’équilibre). Le visage
est modélisé par un ensemble de nceuds. A partir des forces appliquées sur certains points,
la position finale totale puis 1’expression faciale résultante est calculée. Cette approche a été
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reprise par Waters [Wate87], qui a introduit des ressorts suivant les orientations réelles des
muscles du visage. Ultérieurement, Terzopoulos [Terz90] a développé un modele d’anima-
tion faciale dans lequel la peau est connectée aux couches tissulaires internes grace a trois
maillages différents qui vont jusqu’a 1’os. Ils permettent de simuler des expressions du vi-
sage et les comportements des muscles, les trois couches ayant des constantes de rigidité
des ressorts différentes.

Les propriétés élastiques des matériaux sont présentes dans les diverses constantes asso-
ciées aux ressorts. Un des éléments critiques du modele masses-ressorts comme de tous ces
modeles est la difficulté de définir les parametres des ressorts, car ils dépendent des para-
metres mécaniques des tissus. Le modele masses-ressorts est moins précis que les éléments
finis, et devient progressivement moins précis pour de larges déformations.

4.3.3.1 Modeles et simulateurs

Les équations différentielles qui gouvernent les déformations dans une méthode masses-
ressorts ou éléments finis peuvent étre résolues par des méthodes d’intégration numériques.
I s’agit de déterminer 1’évolution du systeme entre un instant ¢ et un instant ¢ + At.

La méthode la plus simple d’intégration numérique est celle d’Euler-Newton. Pour le mo-
dele masses-ressorts par exemple, a chaque itération, 1’accélération du noeud 7 a l'instant t
(al) est calculée, puis la vitesse et la position a 'instant ¢ + At (At étant le temps d’intégra-
tion)sont calculées par intégrations successives.

1
= (i~ — g1) (4.15)
WA ot 4 Al (4.16)
x?m = :Ef + Atv?m (4.17)

Ce processus se répete jusqu’ a ce que le déplacement (qui traduit 1'énergie) de tous les
noeuds soit inférieure a un seuil (position de repos). La rapidité de convergence dépend
du pas d’intégration. Il doit étre choisi selon la dynamique attendue (vitesse et accéléra-
tion du systéme). Avec un pas grand, la solution est atteinte plus rapidement, mais des
problémes d’instabilité peuvent se présenter. Avec des constantes de rigidité k élevées, des
forces grandes et par conséquent des accélérations élevées peuvent apparaitre. Kithnapfel
[KuhnOO0] propose le choix d'un At dépendant de la rigidité et du facteur d’amortissement
selon un critére de stabilité numérique :

2
At < LEVY t 2mE (4.18)

k

Plus la rigidité du ressort est petite, plus le pas d'intégration peut étre grand.

Un autre élément important du modeéle est le facteur d’amortissement ;. Trois types de
réponse peuvent se présenter selon la valeur de v; : i) non-amortie (y;=0), ii) amortie (v;
petit) , iii) sur-amortie (y; grand) (figure 4.4 ).



4.3. Modéeles déformables 77

i T1 S N N .
FAAA NN AT
B0 O e e s
: \ / \J H \ / Xf \ ::::*:\:::*Q'EEI‘/:*G?L:: \
WAV YA P

(@) (b) (©

FIG. 4.4: Résolution numérique d'un systeme de deux ressorts en interaction dont la dis-
tance d’équilibre est de 0.5 mm. a) Systéme non amorti ( avec At =1,5s), b) amorti (avec At
=1s), ¢) sur-amorti ( avec At =1s).

La figure 4.5 montre un exemple de déformation a partir d"'un modele masses-ressorts
sur-amorti.

FIG. 4.5: Déformations d"un tissu par un modele masses-ressorts. Un élément du tissu est
déplacé vers le haut.

4.3.4 Modeéles combinés

D’autres approches de modeles déformables peuvent étre retrouvées dans la littérature.
Leur principale contrainte est de garder un bon compromis entre réalisme de la simulation
et interactivité. Plusieurs méthodes partent des modéles géométriques en introduisant des
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considérations physiques plus réalistes [Mons01], d’autres se basent sur des modéles pure-
ment physiques avec des considérations simplificatrices permettant d’accélérer le calcul.

Avec I'addition de quelques propriétés physiques aux modeles descriptifs ou géomé-
triques, le réalisme augmente sans un incrément considérable en temps de calcul. Les mo-
deles de cathéters en interaction avec les vaisseaux, par exemple, utilisent une énergie asso-
ciée a la forme (torsion) pour calculer une solution analytique [Alde02]. Terzopoulos, Waters
et Platt [Terz90] [Terz87] ont été les premiers a combiner les modeles déformables géomé-
triques avec la théorie de 1’élasticité dans les techniques d’animation et synthese d’images.
Kass [Kass97] integre également dans 1’animation par ordinateur, des courbes, surfaces et
solides qui répondent a des forces externes selon des considérations physiques.

4.3.4.1 ChainMail - Relaxation élastique

Cette approche, proposée par Gibson et al.[Gibs97a], constitue un des exemples de si-
mulation du comportement mécanique qui prend en considération des lois géométriques
et physiques. Elle consiste a calculer les déformations en deux étapes : la premiere vise a
obtenir une forme approximée de la déformation de facon rapide par propagation locale
d"une perturbation (algorithme de ChainMail). La forme d"un objet calculée par ChainMail
ne présente pas une configuration d’énergie minimale. Un processus de relaxation élastique
par minimisation de 1'énergie entre les éléments liés est donc nécessaire pour calculer sa
forme finale en repos.

Le processus de modélisation de la structure déformable passe par la construction d"une
représentation et la définition de contraintes géométriques reprise dans la suite. En se réfé-
rant au schéma générique de la relation modélisation-simulation (cf. section 2.2.1), les entités
basiques impliquées dans la proposition de Gibson sont d"un coté, le modele (linked volumes),
qui est construit a partir d"une représentation volumique ot11’on définit des contraintes géo-
métriques, et d'un autre coté leurs simulateurs (ChainMail et Relaxation élastique) (figure 4.6).

Cadre Expérimental

Structure
déformable

Relax.
élastique

Modélisation :
- Représentation(volumique)

- Définition contraintes géom. e —. - . —
. “Simulateurs
linked-volume]

FIG. 4.6: Relation modélisation-simulation pour I'approche ChainMail- Relaxation élastique
(cf. section 2.2.1).
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Représentation

Les structures a déformer sont considérées comme des objets volumiques [Gibs98], consti-
tués par un ensemble d’éléments 3D régulierement disposés. Un élément peut étre lié a six
de ses voisins (figure 4.7) [Gibs99], avec lesquels des lois de configuration géométrique ou
mécanique sont établies. Lorsqu'un élément change de position, il transmet a ses voisins
I'information concernant son nouvel état pour que ceux-ci actualisent leur position et que la
structure se mette a jour globalement.

Avec ce type de représentation volumique, appelée "volumes liés" (linked volumes) par
Gibson, des déformations en 1D, 2D ou 3D ainsi que des coupures ou déchirures a l'inté-
rieur méme d’une structure peuvent étre modélisées. Dans cette configuration, un élément
est connecté a ses six voisins (haut, bas, droite, gauche, face, derriére). Une structure est re-
présentée par plusieurs éléments dans une grille 3D ot chacun contient des informations du
matériau auquel il appartient.
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FIG. 4.7: Volume lié (linked volume) constitué de plusieurs éléments liés (linked elements). cha-
cun des naeds est connecté a ses six voisins.

Définition de contraintes géométriques

Le comportement des éléments liés est déterminé par un ensemble de propriétés géo-
métriques qui symbolisent des caractéristiques physiques des objets (tension, compression,
etc.). Prenons 1'exemple 2D pour illustrer comment les contraintes géométriques sont éta-
blies entre voisins. Un élément individuel qui a des voisins sur les axes X et Y possede
certaines propriétés qui définissent une région de proximité admise pour ses voisins (figure
4.8).

Pour les voisins sur I'axe X (droite et gauche), deux types de contraintes existent :

- Les distances minimale et maximale admises sur 'axe X : dMinX et dMaxX, qui repré-
sentent les propriétés de tension et compression du matériau.

- Les distances minimale et maximale de déplacement sur l'axe Y : dMaxHorzdY. qui
représentent les propriétés de cisaillement.

Les contraintes pour les voisins sur 1’axe Y (en-haut et en-bas), dMinY, dMaxY et dMax-
VertdX, sont définies de fagon analogue.

Les contributions des éléments liés se combinent et définissent les contraintes géomé-
triques globales du matériau simulé (figure 4.9).
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FIG. 4.8: Contraintes appartenant a un élément individuel d"apres [Schi98].
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(a) Position de re- (b) Compres- (c) Tension maximale.

pos (valable). sion maximale.

FIG. 4.9: Configurations valables entre voisins qui déterminent la rigidité du matériau dans
la direction X. a) Position de repos. b) Compression maximale, distanceX = minDz =
dMinX, + dMinXs. ¢) Tension maximale, distanceX = maxrDx = dMaxX; + dMazXs.

Les parametres pour un élément (dMax X, dMinX, dMazxY , dMinY, etc.) peuvent étre
définis selon un critere qui integre la rigidité du matériau et le comportement mécanique.
Permettre plus ou moins de déplacement dans un sens que dans un autre peut favoriser,
au regard des propriétés mécaniques, un comportement de cisaillement ou d’étirement des
structures.

La violation des contraintes d'un élément par rapport a un autre est calculée selon les
distances maximales ou minimales admises (figure 4.10).

dViolContrX = distanceX — dMaxX (4.19)

D’une facon générale la valeur de la contrainte en 3D est calculée selon 1'équation 4.20.

violContr = \/dViolContr X2 + dViolContrY? + dViolContr Z2 (4.20)
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dViolContrX

distanceX

FIG. 4.10: Représentation de la violation de la contrainte entre deux éléments dans 'axe X
(dViolContrX).

ChainMail

L'algorithme de ChainMail a été appelé de cette facon par similitude avec le comporte-
ment d’un ensemble de chainons liés. Les contraintes géométriques définies entre les élé-
ments de 1"objet déterminent que chaque élément doit rester entre deux positions, minimale
et maximale par rapport a ses voisins. Une perturbation se produit lorsqu'un des éléments
est déplacé et viole ces contraintes. Des regles de traitement de la perturbation sont établies
pour qu’elle soit propagée a travers tout le systeme grace aux liens et aux contraintes géo-
métriques. Les éléments concernés doivent se déplacer afin de trouver une nouvelle confi-
guration qui satisfasse a nouveau les contraintes.

La premiere version de ChainMail proposée par Gibson est trés rapide car chaque élé-
ment n’est considéré qu'une seule fois et ne peut perturber qu'un seul de ses voisins dans
chacune des listes associées (perturbations droite-gauche et gauche-droite en 1D). Cepen-
dant, cette implémentation n’a pas la capacité de simuler les déformations des objets non-
homogenes. Une amélioration qui permet la gestion des structures non-homogenes a été
introduite par Schill, Gibson et al. (Enhanced ChainMail) [Schi98] pour la simulation d'une
vitrectomie [Schi98]. La configuration des éléments volumiques est gardée, mais la diffé-
rence est 'utilisation d"une seule liste d’éléments candidats a étre déplacés. Le processus
démarre lorsqu'un élément initial, appelé sponsor, est déplacé vers une nouvelle position
(perturbation). Tous ses voisins sont alors introduits dans la liste triée selon 'amplitude de
la violation des contraintes géométriques. De cette maniere, 1'élément dont la violation de
contrainte est maximale sera le premier a étre traité. Ce traitement consiste a le déplacer de
fagon a satisfaire les contraintes géométriques de son sponsor. La perturbation doit étre pro-
pagée de telle sorte que les nceuds du maillage soient modifiés selon ’ordre chronologique
suivant le principe de causalité. Le processus s’acheve lorsqu’il n’y a plus d’éléments dans
la liste. La figure 4.11 montre les itérations successives apres une perturbation introduite en
déplacant I’élément 1 vers la gauche.

Des modifications ont été réalisées par Park et al. [Park02] pour permettre la récupéra-
tion de la forme initiale des objets élastiques, en conservant 1’énergie résiduelle de déforma-
tion. Ils introduisent une analogie avec un modele électrique equivalent (force-tension) afin
de calculer des forces de retour simulant des interactions haptiques plus réalistes. Dans leur
représentation, la force de retour de ’objet déformé est proportionnelle a la somme des dis-
tances de tous les éléments qui ont été déplacés (mémoire de déformation). Une extension
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FIG. 4.11: Exemple de propagation d’une perturbation. Le premier élément est éloigné et
tous les autres répondent successivement afin de satisfaire les contraintes géométriques.

a des grilles arbitraires en 2D et 3D a été proposé récemment par Li et al. [Li03], pour des
volumes homogenes.

Relaxation élastique

L'algorithme de ChainMail produit la déformation de tout le volume pour satisfaire
seulement des contraintes géométriques entre les éléments, mais la nouvelle disposition ne
garantit pas une configuration d’énergie globale minimale, notamment lorsqu’il s’agit de
tissus élastiques qui essaient de récupérer leur forme initiale. Selon les relations contrainte-
déformation, il existe une distance entre éléments liés qui représente une position de repos
de la structure. Apres I'exécution du ChainMail il s’avere nécessaire d"utiliser une méthode
de déformation complémentaire qui cherche a minimiser I’énergie de ’objet. Un cas particu-
lier de relaxation élastique est proposé par Gibson [Gibs99]. L'énergie de 1’objet est donnée
par une fonction qui dépend des distances entre éléments. L'algorithme proposé est inspiré
du modéle masses-ressorts dans lequel on considére un facteur d’amortissement tres élevé.
La position de chaque élément est ajustée séquentiellement en plusieurs itérations en fonc-
tion de celle des voisins (Equation 4.21) :

@)=y X =)oy 3 tn-Audny 3 (- Am)) @2

VOLSINS VOLSINS VOLSINS

—Ax : n = gauche

Az, = +Az : n = droite
0 : stnon
—Ay:n =bas
Ay, =< +Ay:n = haut

0: stnon
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—Az:n = arriere
Az, = +Az:n = face
0 : stnon

ou (). indique si le voisin existe, et Az, Ay et Az sont les longueurs de liens initiaux
pour les paires gauche-droite, bas-haut et arriere-face.

Le processus de relaxation élastique peut étre réalisé autrement, par exemple avec un
modele de type masses-ressorts. Il peut étre utilisé pour calculer les forces qui vont faire
évoluer le volume vers une configuration optimale. En effet, la relaxation élastique pourrait
intégrer des considérations physiques plus proches de la structure, c’est a dire associer des
parametres élastiques a la déformation.

4.4 Evénements dans l’environnement virtuel de simulation

Dans un processus de simulation d’actions de type mécanique sur un organe, I’action des
outils ne se limite pas a I'application de forces ou de déplacement sur des régions tissulaires
particulieres. Préalablement a I'application des déformations il est nécessaire de détecter le
point (ou la zone) de collision sur la structure anatomique ou la lésion. D’autre part ’ac-
tion de l'outil peut engendrer une réponse tissulaire qui n’est pas de la méme nature que
les déformations décrites jusqu’a présent et se traduit par des modifications topologiques
(coupures, sutures, etc.).

4.4.1 Gestion de collisions

D’une maniere générale, la gestion de collisions consiste a définir des regles de détection
des interactions entre les objets et la fagon dont cet événement sera communiqué pour géné-
rer une réponse selon les modeles utilisés. L'interaction concerne le contact, la pénétration et
la proximité. Dans un environnement de simulation, trois types d’interaction entre éléments
existent : outil-tissu, tissu-tissu, outil-outil.

Les contraintes de vitesse dans la résolution d'un événement de collision sont liées a
I'application. Plusieurs stratégies peuvent étre adoptées selon les différentes techniques de
simulation. La collision peut étre modélisée comme un événement qui doit étre surveillé :
i) dans un domaine continu spatio-temporel (résolution spatiale infinie), ou ii ) dans des
intervalles discrets dans un domaine temporel et spatial.

La détection de collision peut étre réalisée selon deux approches : i) Partition de l'es-
pace 3D d’interaction et surveillance dans cet espace, ii) Surveillance de chacun des objets
présents dans la simulation.

La premiere consiste a partitionner 1’espace en petites régions de surveillance (cartes
d’occupation). Si plus d'un élément occupe une de ces régions, une collision est en train
de se produire [Gibs99] [Coti99]. L'algorithme de détection surveille en continu toute la
partition dans I’attente d"une violation d’occupation. Cette implémentation est typiquement
utilisée lorsqu’il s’agit d’objets volumiques. La partition de I'espace en régions de taille fixe
présente plusieurs avantages : rapidité, temps de calcul constant, facilité d’application des
déformations. En contre partie, une grande capacité de mémoire est requise. Une alternative
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peut étre la partition hiérarchique de 'espace (octrees, etc.) en donnant plus de résolution
aux endroits ot il y a plus de probabilité de collision.

Dans la seconde approche, il s’agit de surveiller au voisinage de chaque objet la proxi-
mité ou contact avec un autre élément. Des tests d’intersection entre surfaces sont alors
considérés. Dans un souci de rapidité, les objets peuvent étre placés dans des volumes en-
globants simples pour lesquels les tests d’intersection sont plus faciles a réaliser (spheres,
cubes, cylindres) [Szék00].

4.4.2 Changement de topologie

Des gestes de découpage, de déchirement, de perforation ou de suture [Gibs99] peuvent
étre réalisés par une modification de la connexité dans un maillage, entrainant alors un chan-
gement de topologie. La complexité de la simulation de ces événements dépend du type
de représentation utilisé. La simulation des coupures ou déchirures dans un modele surfa-
cique est un probleme complexe qui implique la création de nouvelles surfaces suivant la
trajectoire de découpage-rupture. Lorsqu’il s’agit de maillages structurés, rectangulaires ou
hexahedriques par exemple, la coupure est souvent restreinte aux directions des liens, mais
lorsqu’il s’agit d’éléments non-structurés, la géométrie est plus difficile a calculer [Deli0O0a].
En revanche, dans un modele volumique, le découpage et la déchirure peuvent étre repré-
sentés par la simple disparition de liens entre les éléments suivant un chemin particulier.

Gibson et al. [Gibs99] proposent un environnement permettant de faire des modifica-
tions topologiques sur le modele volumique. L'attitude de I'outil est détectée dans la carte
d’occupation. A la suite d’une détection de la collision entre 1'outil et ’objet, le découpage
des tissus s’effectue en effacant les liens entre les éléments (nceuds); pendant une perfo-
ration, les éléments et liens rencontrés pendant le déplacement de I'outil sont éliminés; la
déchirure se produit lorsque deux éléments sont séparés au-dela d"un seuil de rupture, si-
tuation qui produit un effacement des liens; la suture crée de nouveaux liens entre les élé-
ments d’objets différents.

Cotin et al. [Coti00] ont implémenté les changements de topologie (principalement dé-
coupages) en utilisant un modele hybride : Celui-ci est fondé sur un modele élastique de
type éléments finis, avec déformations pré-calculées correspondant a une topologie donnée
[Coti99] et un modele “masses-tenseurs” semblable au modéle masses ressorts, mais défini
spatialement en continu, permettant la modification de la topologie de certaines zones.

Sur un modele d’éléments finis proposé par Nienhuys et al. [Nien01], qui ne nécessite
pas de pré-calcul sur les déformations, les découpages sont autorisés le long des faces du
maillage sur la structure complete. Les coupures sont réalisées en trois étapes : les faces les
plus proches de la trajectoire du scalpel sont d’abord sélectionnées, ensuite les nceuds de
ces faces sont déplacés suivant la trajectoire du scalpel et le maillage est finalement modifié
pour refléter I'incision.

4.5 Bilan

La modélisation de tissus mous est une composante fondamentale de la simulation en
chirurgie. L'interaction mécanique est privilégiée, car plus fréquente dans le cas des chi-
rurgies mini-invasives. Cependant, de nouvelles procédures, en voie de développement,
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utilisent d’autres types d’interaction a des échelles plus fines, pour lesquels des modeles
exclusivement mécaniques ne sont pas adaptés. Dans le domaine de la chirurgie endovas-
culaire, par exemple, bien que 'accés signifie un processus mécanique, la thérapie peut étre
réalisée sous d’autres formes (p.ex. au travers le rayonnement comme dans la Curiethéra-
pie). Des modeles adaptés qui répondent au type d’interaction doivent étre définis pour les
représenter.

La modélisation mécanique des tissus mous, quant a elle, fait appel a la théorie de 1’élas-
ticité. Un grand nombre d’études a été réalisé en vue de I'identification des paramétres mé-
caniques de certaines structures par des techniques différentes. L'élastographie, par exemple
permet la mesure de ces propriétés in vivo. Des techniques pour lier la réalité patient aux
modeles génériques des structures, utilisés dans les simulations sont indispensables. L'im-
plémentation de cadres expérimentaux différents avec d’autres types de formalismes de-
vront permettre d’affiner les mécanismes d’observation, par exemple, des considérations
de type macroscopique sur des comportements qui ne sont pas explicables par les modeles
pré-établis (p.ex. 'écrasement d'une 1ésion sans récupération de leur forme sous 1'effet des
outils).

S’agissant de la plupart des cas de structures de nature élastique, la simulation du com-
portement des tissus mous fait appel aux modeles déformables, qui sont utilisés dans des
applications différentes. Ils comportent une représentation spatiale, qui peut étre de type
surfacique ou volumique. Les modeles volumiques s’averent plus performants pour repré-
senter des objets non-homogenes. Leur topologie est plus facilement modifiable, ce qui re-
présente un atout au moment de simuler des déchirures ou des découpes. Par contre, pour
simuler des interactions en temps réel quand les éléments internes de la structure ne sont pas
nécessairement a prendre en compte, la représentation surfacique s’avere plus performante.

Etant donnée que la structuration du maillage conditionne les paramétres de simulation
etla réponse, des solutions hybrides (surfacique-volumique) pourraient étre envisagées afin
d’améliorer les performances globales. Dans ce cas, une partie du calcul pourrait se faire au
niveau de la surface, notamment le calcul de collisions, et une autre partie au niveau du
volume.

Nous avons décrit les principaux types des modeles déformables. Leur comportement
élastique peut étre considéré soit au vue des propriétés purement géométriques soit en in-
cluant des considérations physiques. La méthode la plus adaptée dépend de l’application et
de I'information disponible sur la structure anatomique. Les méthodes géométriques, plus
rapides, décrivent simplement un comportement de la déformation sans aucune considéra-
tion physique. Elles ne peuvent étre validées pour des comportements du monde réel que
sous certaines hypothéses. Dans les modeles physiques, les principales difficultés sont le
temps de calcul et la définition des parametres mécaniques (module de Young et relation de
Poisson). Parmi ces modéles physiques, les éléments finis offrent la meilleure précision tan-
dis que le modele masses-ressorts se résoud plus simplement et plus rapidement. La plupart
des applications utilisent des parametres mesurés sur des organes typiques ou des cadavres.

Lorsque dans les applications spécifique-patient, les modeles classiques ne suffisent pas
a expliquer le comportement ou lorsque les parametres mécaniques ne sont pas disponibles,
d’autres types de considérations et d’hypothéses doivent étre faites. Une des méthodes qui
présente a la fois des considérations géométriques et physiques est le modele de ChainMail-
Relaxation élastique. Grace a la définition de contraintes définies dans un modele volu-
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mique, les informations de différente nature peuvent étre traduites en contraintes géomé-
triques qui définissent la facon dont une perturbation se propage le long de la structure.
L’algorithme de ChainMail permet de résoudre les modifications structurelles en ajustant
les positions des éléments en fonction de leurs contraintes géométriques. Cette technique
pourrait étre adaptée a de multiples applications ot des parametres autres que mécaniques
peuvent se traduire en restrictions géométriques. Le modéle volumique créé permet de pro-
pager localement les modifications au travers de ses liens sans recalculer le résultat sur tout
un volume, ce qui le rend efficace pour des petits déplacements. La solution repose sur
des considérations géométriques simples et non sur des formulations mathématiques com-
plexes.
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Chapitre 5
Méthodologie proposée

Si les interventions mini-invasives, telles que les procédures endovasculaires, présentent
d’énormes bénéfices pour le patient et le contexte institutionnel (durée d’intervention plus
courte, récupération plus rapide des patients, cofit réduit d’hospitalisation, ...), elles pré-
sentent des difficultés supplémentaires pour le chirurgien (acces réduit, repérage dans la
zone d’intervention difficile, positionnement délicat des instruments, gestuelle complexe).
Pour que ces procédures soient efficaces et sécurisées, leur exécution requiert au préalable
la construction d'une stratégie opératoire précise, qui puisse étre mise en oeuvre par le chi-
rurgien pendant l'intervention.

A titre d’illustration, certains éléments de planification (trajectoire, taille, forme, para-
metres physiques, ...) ainsi que les caractéristiques des structures anatomiques et des lésions
(localisation, étendue, caractéristiques morphologique et pariétale, ...) intervenant dans le
choix des outils, pour les procédures décrites au chapitre 1, sont repris de maniere synthé-
tique dans le tableau 5.1.

Comme alternative a la chirurgie ouverte, la chirurgie endovasculaire permet par exemple
I’exclusion d"un anévrisme aortique abdominal a 1’aide d"une endoprothése bifurquée, mo-
dulaire, voire fenétrée (ouvertures au niveau des arteres rénales), introduite par cathété-
risme aortique a partir des arteres fémorales. Pour que la procédure soit efficace, ’endopro-
thése qui peut étre personnalisée, choisie dans une large gamme de modéles prédéfinis, ou
encore choisie dans une gamme restreinte en situation d’urgence, doit s’adapter au mieux a
la morphologie endovasculaire du patient. Le dimensionnement précis de 'endoprothese a
partir de I'imagerie de I'examen préopératoire est donc un élément préalable et essentiel qui
conditionne le succes et par conséquent le bénéfice apporté par ce type d’intervention. Le
méme type de considération peut étre établi dans le cas du traitement endovasculaire des
sténoses par angioplastie transluminale. Le phénomene de resténose qui apparait dans 20 a
40 % des cas constitue en effet une limite de ces interventions. Des solutions sont a recher-
cher au niveau de la planification de la procédure elle-méme, voire dans 1’élaboration de
nouvelles procédures, encore plus complexes, telles que la brachythérapie endovasculaire.

Dans ce contexte la phase de planification préopératoire, qui s’inscrit dans le processus
de décision qui précede la chirurgie, passe par la manipulation et l'interprétation de 1'infor-
mation spécifique au patient. Elle détermine 1’ensemble des choix réalisés : des outils, des
voies d’acces et du geste en lui méme. Elle peut étre envisagée selon trois niveaux différents
(figure 5.1) :
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Type Lésion Outils Parametres Parametres
d’intervention Structure-lésion des outils
ATL Sténose - Ballon - Localisation - Taille ballon (dia-

- Cathéter | - % sténose metre et longueur)
- Longueur - Localisation
- Qualité pariétale
Pose de stents Sténose -Ballon - Localisation - Taille stent (dia-
-Stent - % sténose metre et longueur)
- Cathéter | - Longueur - Localisation
- Qualité pariétale
Brachythérapie | Resténose |- Source | - Localisation - Trajectoire
d’irradia- | - Etendue de 1ésion | - Temps de pose
tion - Volume cible - Localisations
-Systeme
de  cen-
trage
- Cathéter
Pose AAA - Endo- | - Localisation - Dimensions de
Endoprothese prothese - Diametres prothese.
Aortique - Cathéter | - Longueurs - Localisation
- Qualité pariétale | - Voie d’abord
- Tortuosité des ar- | - Orientation
teres iliaques

TAB. 5.1: Exemples de parametres d’outils endovasculaires.

i) Le niveau analyse ou 'extraction, la description, la quantification et la caractérisation
des structures anatomiques et des lésions permet une détermination indirecte des para-
metres des outils.

ii) Le niveau action dans lequel les outils et les procédés thérapeutiques sont introduits
de maniere explicite. La simulation du comportement des tissus sous 1’action des outils, a
partir des données spécifiques au patient doit permettre d’anticiper les conséquences d'un
geste particulier et d’adapter le plan chirurgical au patient traité.

iii) Le niveau stratégie qui concerne 1’enchainement des différentes actions et qui peut
faire intervenir des fonctions intelligentes afin d’optimiser la procédure interventionnelle.

Quelque soit le niveau considéré, la finalité de la planification assistée par ordinateur est
'aide a la décision. Bien que la connaissance de 1’expert soit a la base de toute planification,
son intégration dans un processus de simulation est d’autant plus difficile que sa description
formelle reste un probleme ouvert et fait partie des défis a relever a terme. Dans 1’objectif
de constituer les bases d'un systéme de planification d’interventions endovasculaires opé-
rationnel et évolutif, nos travaux qui se concentrent sur I’exploitation des données patients
ont porté essentiellement sur le niveau analyse, pour établir les fondements d"une approche
de simulation d’interactions outils/tissus au niveau action.



5.1. Analyse de la structure vasculaire 91

Données patient

i mmmme e mmme—m——————— Extraction de parametres

LS H Détermination des outils.

Modélisation

—> | Analyse de structures : Exploration de données —— de la structure. —

on outils

Anticipation et

S Simulation —> thérapeutiques. — —— Décision
: Interaction outils/tissus changement de

paramétres des outils.

Proposition de plan
de fonctions intelligentes ! chirurgical —

- Définition E Utilisation
de stratégie optimale :

FIG. 5.1: Différents niveaux de planification préopératoire a partir de données patient.

5.1 Analyse de la structure vasculaire

L'extraction des parametres quantitatifs et qualitatifs de la structure est réalisée par ana-
lyse des données au cours de 'examen préopératoire. Il s’agit de la démarche classique du
chirurgien ou du radiologue interventionnel pour la planification du geste endovasculaire.
Les techniques manuelles d’analyse peuvent étre fastidieuses et leur résultat dépend de
I'expérience de 1'opérateur. De plus, I'information 3D doit pouvoir étre mieux exploitée, en
améliorant les conditions d’observation des structures. Il est nécessaire de faire appel a des
traitements appropriés, rendus possibles par les progres en matiere de traitement d’image
et d'imagerie virtuelle, qui permettent d’envisager une exploration et une analyse plus pré-
cises et plus rapides des structures vasculaires. L'étude de la structure et de la 1ésion, est
une étape préalable a la détermination, entre autres, des risques liés a 1’accés et aux possibi-
lités d’action des outils. La reconstruction d'un modele géométrique 3D, par exemple, peut
mettre en évidence les détails des structures anatomiques et leurs relations spatiales plus
facilement que dans la représentation par coupes apres ’acquisition des images 3D. Il s’agit
notamment d’extraire la ligne centrale ou une trajectoire a l'intérieur des structures vascu-
laires, et de décrire la géométrie de la surface délimitant la paroi endoluminale en présence
de lésion.

L'angioscopie virtuelle, qui permet de réaliser une exploration endoluminale, présente
I'intérét de fournir une vision a la fois tres proche et relativement distante du point d’ob-
servation. Toutefois elle a principalement été employée comme moyen de visualisation. Les
problemes d’analyse quantitative des structures anatomiques et de navigation dans un ob-
jectif de description géométrique n’ont été que partiellement abordés. Ainsi les processus
d’analyse du volume, d’estimation de trajectoire sont généralement dissociés et préalables
au processus de vision qui fournit néanmoins une information riche sur I'environnement
exploré.

En s’appuyant sur les travaux réalisés précédemment au LTSI en matiere d’endoscopie
virtuelle et de navigation (interactive et active), qui envisagent le probléme sous I’hypothese
de ne pas réaliser de segmentation ou de modélisation préalable a I’exploration virtuelle des
données patient, notre approche consiste a considérer I’angioscope (capteur) virtuel comme
un élément d’analyse de données volumiques. Le terme capteur est de préférence utilisé a
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celui d’angioscope, car il est plus large en ce qui concerne la perception. En fait, l'endoscopie
fait principalement référence a la perception visuelle et donc a un modele de capteur essen-
tiellement de type optique qui est utilisé pour construire des images virtuelles. Plusieurs
possibilités d’extension du modele du capteur peuvent étre envisagées, afin d’élargir ses
facultés de perception de I'environnement dans lequel il se déplace et qui lui est inconnu.
Il s’agit ici de doter le capteur initial des fonctionnalités qui lui permettent de réaliser, au
cours de la navigation et suivant ’axe des structures anatomiques, une analyse opérateur-
indépendante de la structure vasculaire, en particulier en présence de lésions. Les difficultés
posées concernent :

i) Analyse suivant ’axe du capteur. Il s’agit d’étendre les capacités d’analyse locale et de
visualisation en envisageant une détection précise et rapide de la surface interne de la paroi
vasculaire, en présence de différents types de lésion et d'inhomogénéités du contraste, ainsi
qu’une exploration de la structure au dela de la lumiére par le lancer de rayons. La fonc-
tion d’analyse doit aussi permettre d’adapter le seuil nécessaire a la formation de I'image
endoscopique virtuelle.

ii) Positionnement et orientation du capteur. Afin de réaliser I'analyse de la structure, le
capteur est contraint a rester prés de la ligne centrale du vaisseau et a s’orienter perpendi-
culairement a son axe principal. Ces aspects doivent étre pris en compte dans les stratégies
de navigation considérées (navigation interactive et navigation active), pour lesquelles des
opérations de centrage et d’orientation sont a introduire.

iii) Description géométrique. La structuration des points de surface détectés est un élé-
ments a prendre en considération dans la construction d'un modele surfacique de la struc-
ture explorée au cours du déplacement du capteur virtuel. Plutot que d’exploiter I’ensemble
des points de surface détectés par une méthode simple de seuillage dans la formation de
I'image virtuelle, nous avons choisi de traiter le probleme au niveau de la fonction d’ana-

lyse (i).

La figure 5.2 représente le schéma général de I'approche envisagée. Dans la navigation
exploratoire virtuelle, pour chaque position de la trajectoire, déterminée soit par navigation
interactive (ou 'utilisateur définit K points de passage, Py, .., P} ), soit par navigation active
(navigation automatique basée sur I’analyse de la scéne observée [Bell99]), le capteur effec-
tue localement (autour de la position) I’analyse du volume image. Il doit pouvoir réaliser
la détection de la lumiere interne, 1’extraction des parametres quantitatifs de la structure
et la détermination automatique d’un seuil de détection utilisable dans le calcul de I'image
virtuelle. Pour chaque position, le résultat de la détection est un contour représentant la lu-
miere interne, qui peut étre associé aux contours détectés positions successives du capteur
le long de la trajectoire. Les stratégies de déplacement adoptées doivent permettre d’assurer
le positionnement et 1’orientation du capteur pour réaliser la description géométrique de la
structure.
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FIG. 5.2: Schéma de navigation exploratoire virtuelle.

5.2 Eléments de simulation des interactions outils-tissus

Les premiéres générations de systeme de chirurgie assistée par ordinateur ont traité des
applications ot1 les tissus étaient supposés monolithiques et/ou rigides [Gall01]. Que ce soit
pour l'apprentissage ou le planning interventionnel, un environnement virtuel dédié a la
simulation d’interventions mini-invasives assistées par ordinateur doit ou devrait intégrer
dans I'idéal une modélisation physique des interactions outils / tissus. En raison de la diver-
sité des outils et de la nature intrinsequement molle et inhomogeéne (notamment en présence
de lésion) de certains tissus, la modélisation de ces interactions est un probleme majeur sur
lequel de nombreuse équipes se sont penchées.

Nous avons vu au chapitre 4 que les modeles utilisés combinent une composante géo-
métrique pour décrire la forme ou la morphologie des objets et une composante physique
pour décrire le comportement des tissus, en particulier leurs déformations sous l'effet d’ac-
tions mécaniques. La déformation de modeles surfaciques au moyen d’approches de type
masses-ressorts, ou par contrdle interactif de surfaces splines, a ainsi été utilisée dans cer-
tains simulateurs de chirurgie sur tissus mous. Bien que ces approches présentent’avantage
d’étre peu cotiteuses en temps de traitement et autorisent des interactions et retours d’efforts
en temps réel, des méthodes volumétriques faisant intervenir une analyse par éléments finis
ont été élaborées afin de prendre en compte la structure interne des objets 3D manipulés.
Toutefois la représentation volumique est le plus souvent construite a partir d'une repré-
sentation surfacique. D’autre part la détermination des parameétres physiques des modeles
reste basée sur des données génériques. Ces approches sont principalement orientées vers
la simulation d’apprentissage et d’entrainement, le probleme de la simulation réaliste pour
le planning d’interventions restant plus que jamais ouvert. Ainsi elles se réferent du point
de vue mécanique aux modeles d’élasticité. Or si le comportement de la paroi saine peut
étre représenté par un modele visco-élastique, son comportement sous l'action d"un bal-
lonnet de dilatation atteint les limites de 1’élasticité. De plus, une plaque molle va adopter
un comportement d’écrasement alors qu'une plaque calcifiée et rigide va se déplacer ou se
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rompre.

Dans un objectif de planning interventionnel, nos travaux sur la simulation spécifique
patient ont été abordés de maniére pragmatique en faisant ’hypothese que les observa-
tions image (TDM, IRM) obtenues a partir d’examens préopératoires classiques pouvaient
apporter une information, certes macroscopique et partielle, sur la réalité patient et les com-
portements physiques impliqués dans certaines interactions outils / tissus. Plutoét que de
chercher a identifier les parametres physiques de modeles, a caractére générique a la base,
a partir d’observations obtenues par exemple a partir de techniques spécifiques, telle que
I’élastographie, il s’agit ici de partir des données patient déja disponibles et de I'expérience
du praticien sur le comportement des tissus sous 1’effet de certains outils afin d’établir le
modeéle.

Nos travaux se sont focalisés sur la simulation géométrique et physique de l'inflation
d"un ballon d’angioplastie non-compliant en intégrant les données de 1’analyse pariétale. De
ce fait, les variations de diametre théorique en inflation en fonction de la pression appliquée
restent tres limitées et négligeables.

Ce type d’outil peut étre modélisé par un modele géométrique simple, les forces réac-
tives de la paroi n’étant prises en compte que dans l'estimation de l’orientation et de la
position de 'outil virtuel. La zone d’interaction outil / tissu peut étre obtenue par une dé-
tection de collision entre le modéle géométrique de I’outil ou bien étre ramenée a une surface
fictive (surface interne du vaisseau) qui se déforme au cours de la dilatation. La perturba-
tion due a la dilatation du ballon se propage (atténuation, transmission) sur les éléments
volumiques de la paroi afin de simuler les réactions de cette derniere dans un processus ité-
ratif. L'enjeu est bien entendu d’établir le lien avec les données patient qui sont issues dans
cette étude d'un volume TDM. A partir de la caractérisation de la paroi artérielle par forma-
tion de régions de densités homogenes (zones calcifiées, hyperplasiques, a faible, moyenne
ou a changement brutal de densité ...), des scénarios de comportement macroscopique de
la plaque sous 'effet d’une perturbation peuvent étre établis. A titre d’exemple, les voxels
appartenant a une classe de densités élevées imposeront des liens rigides entre les nceuds
du maillage volumique qui resteront solidaires sous l'effet d"'une perturbation, ou qui seront
rompus (rupture de plaque) au-dela d"un seuil a définir. A 'opposé, les voxels appartenant a
une classe de densités tres faibles imposeront des liens souples entre les nceuds du maillage
volumique qui toléreront une déformation (compression) sous l'effet de la perturbation

Afin de mettre en ceuvre cette approche, nous nous sommes tout particulierement inté-
ressés a la méthode ChainMail introduite par [Gibs97a] dans le cadre de la chirurgie ar-
throscopique du genou. Cette approche fournit un cadre méthodologique modélisation-
simulation complet et général basé sur la propagation de la perturbation en prenant en
considération les contraintes géométriques locales. Outre la possibilité d’envisager des com-
portements non homogenes et non élastiques, ’avantage est que le calcul de déformations
n’est pas réalisé globalement pour toute la structure, mais seulement autour de 1’élément
a l'origine de la perturbation, ce qui le rend tres efficace pour des petites déformations. De
plus cette représentation peut se combiner a un processus de relaxation élastique qui permet
d’ajuster la position des éléments du maillage afin de réduire "énergie locale du systeme,
cette énergie étant fonction des distances entre éléments voisins. Dans le cadre de la simu-
lation de dilatation nous envisageons une premiére approche basée sur la représentation
ChainMail qui doit notamment permettre la gestion des collisions et la propagations d’in-
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teractions multiples entre le ballon et la paroi.

5.3 FEvaluation et application

Outre les composantes méthodologiques évoquées précédemment, I’évaluation de I’ana-
lyse est abordée d"une part a partir d'un modele animal de resténose et d’autre part a partir
de données patient dans le cadre du dimensionnement des endoprotheses aortiques. L'ap-
plication de la simulation de dilatation est envisagée a la fin de ce document dans le cadre
de la brachythérapie endovasculaire. La figure 5.3 donne sous forme schématique la présen-
tation de nos travaux dans le reste du document.

Analyse de structures

Modélisation géométrique

Validation

Données Patient :
(AAA, sténose) i

H Planning

| Brachythérapie Endovasculaire

FIG. 5.3: Présentations des travaux.
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Chapitre 6

Analyse de structures vasculaires par
navigation exploratoire virtuelle

Dans ce chapitre, nous décrivons la méthode d’analyse de structures vasculaires par na-
vigation exploratoire virtuelle. Comme évoqué dans le chapitre précédent, notre approche
s’inscrit dans une démarche de navigation exploratoire virtuelle dans un volume image non
segmenté préalablement. Nous rappelons tout d’abord les caractéristiques du capteur vir-
tuel élémentaire, et présentons les extensions proposées. Nous décrivons ensuite la stratégie
de déplacement pour la navigation interactive. Une premiere intégration du capteur virtuel
étendu dans un schéma de navigation active (automatique) est aussi envisagée.

6.1 Capteur virtuel élémentaire

Le modele géométrique du capteur optique est fondé sur une projection perspective
classique (figure 6.1). Le plan image virtuel perpendiculaire a I'axe optique est localisé a
une distance focale f du centre optique [Haig96]. La taille de 'image virtuelle et la valeur de
la focale définissent le champ de vision.

Plan Image

p(X.y,2)

rayon

Axe optique

FIG. 6.1: Construction d'une image d’endoscopie virtuelle par lancer de rayons en projection
perspective.

La formation de I'image virtuelle fait appel a une technique de lancer de rayons [Dill92].
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La détection de la surface interne de la paroi vasculaire est réalisée par des opérateurs d’ana-
lyse le long de chacun des rayons lancés a partir du centre optique. En supposant une source
d’illumination ponctuelle localisée au centre optique (figure 6.2), un modele classique d’illu-
mination de Phong [Phon75] est utilisé pour calculer la lumiere reflétée par la surface dans
I'image virtuelle 2D, et par conséquent la valeur du pixel (u;, v;) associé a un rayon parcou-
rant l'espace 3D.

Plan Image
| Surface interne
détectée
rayon
Capleur \ Axe optique

Image d’endoscopie virtuelle

FIG. 6.2: Capteur a l'intérieur du volume image d"une structure tubulaire. Une image endo-
scopique est construite dans le plan image par lancer de rayons en perspective.

En considérant un référentiel global attaché au volume image et un référentiel local atta-
ché au capteur virtuel, la position et 1’orientation de ce dernier sont controlées par six para-
metres. La translation 3D de 'endoscope virtuel matérialisé par son centre optique dans le
repére du volume image est exprimée au moyen des coordonnées ponctuelles P(z ., y., zc).
La rotation 3D entre le référentiel local et le référentiel global est exprimée par les angles
de Euler / Cardan. Les angles de rotation Yaw (lacet) et Pitch (tangage) sont utilisés pour
décrire I'orientation de 1’axe de visée du capteur virtuel. L’angle de rotation Roll (roulis)
autour de l'axe de visée est fixé a zéro.

Le seul pré-traitement sur le volume image issu d’une acquisition de routine consiste
a réaliser une interpolation tri-linéaire afin de le rendre isotrope. Sans pré-segmentation
ou pré-modélisation des structures anatomiques, une des principales difficultés consiste a
détecter précisément les zones de transition ou d’interface entre la lumiére et la paroi vas-
culaire. Le capteur virtuel n’a initialement pas de connaissance sur les niveaux de densité
de la paroi vasculaire ni sur ceux des voxels rencontrés le long des rayons. Plusieurs opé-
rateurs de détection peuvent étre utilisés tels que le seuillage sur la densité, le gradient
combiné a un filtre gaussien ou les moments géométriques. L'option la plus simple, qui a
été adoptée dans cette version élémentaire, est la premiere. La surface délimitant la lumiére
vasculaire correspond au point ot la différence entre la valeur du voxel situé a I'origine du
rayon (centre optique) et la valeur du voxel courant situé le long du rayon est supérieure a
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un seuil défini par l'utilisateur. Afin de détecter plus précisément les zones de transition, un
sur-échantillonnage des données est réalisé. La progression le long du rayon est réalisée avec
un pas faible (typiquement 1/10 voxel) a proximité de la zone de transition, la valeur d'un
point étant obtenue par une interpolation tri-linéaire sur les huit voxels voisins. Le seuil
de détection peut étre réglé interactivement ou défini a priori si la nature des transitions
entre les surfaces anatomiques a étudier est connue. La présence de lésions, I'orientation
des vaisseaux par rapport aux coupes réalisées lors de 1’acquisition TDM (coupes axiales), et
la variabilité des dimensions des structures observées (couverture spatiale élevée), peuvent
étre la cause d’une distribution inhomogene du produit de contraste et donc des valeurs
des voxels situés dans la lumiere vasculaire. Ces éléments limitent le choix interactif d'un
seuil unique valable pour tout un volume. Ce choix est pourtant un élément déterminant
dans le calcul de I'image virtuelle et dans la quantification des structures anatomiques. Sa
détermination arbitraire peut étre source d’erreurs non-négligeables.

20

section
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seuil

FIG. 6.3: Variation de la section de la lumiére interne en fonction du seuil. La section de la
lumiere vasculaire apparait en transparence sur les images virtuelles.

Une illustration de I'influence du seuil sur les images apparait dans la figure 6.3. Les
différentes images ont été calculées pour une méme position, orientation et focale du cap-
teur virtuel. Pour des valeurs de seuil trés basses ou tres élevées, des artefacts de détection
apparaissent. Pour les valeurs faibles (a,b,c) la présence d'une petite bifurcation n’est pas
détectée. Lorsque le seuil est trop élevé (g,h) I'image n’a plus de sens. Dans une plage limi-
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tée de valeurs intermédiaires 1'image semble qualitativement correcte (e f) et la section de la
lumiere évolue linéairement en fonction du seuil.

6.2 Extension du modele du capteur

L'algorithme de lancer de rayons fournit, pendant le calcul d"une image, un ensemble
riche d’informations telles que les coordonnées tridimensionnelles de points, la densité ou
le gradient 3D du volume image. Etant données la position et ’orientation du capteur, celui-
ci doit étre capable d’analyser et de structurer I'information extraite suivant son axe optique.
Cette information peut étre exploitée de plusieurs maniéres : il est possible, d"une part, d’ef-
fectuer I’exploration au-dela de ce qui est visible sur I'image d’endoscopie virtuelle (exten-
sion de la perception) et, d’autre part, d’accéder aux propriétés morphologiques de la sur-
face interne de la structure (mesurer 'évolution des dimensions de la lumiére, la courbure
interne, le parallélisme de la paroi, la circularité, etc.).

6.2.1 Extension des facultés perceptuelles

Dans l'approche décrite précédemment, il n’est pas possible de discerner sur I'image
virtuelle les régions correspondant a des points de surface détectés dans des zones de den-
sité élevée (calcifications) de celles correspondant a des points de surface détectés dans des
zones de densité faible (muscle, graisse, thrombus). Cependant, cette information présente
dans le volume image exploré est exploitable dans la construction de 1'image virtuelle. La
figure 6.4 montre un exemple d’utilisation de l'information de densité, combinée avec le
modeéle d’illumination classique, mettant en évidence la présence de calcifications.

(a) (b) (©

FIG. 6.4: a) Image d’endoscopie virtuelle classique. b) Carte de densité de la surface interne
du vaisseau. c) Image virtuelle avec information de densité intégrée (calcifications en cou-
leur).

Du fait que le capteur peut étre positionné et orienté n’importe ot dans le volume image,
une ou plusieurs images reformatées (perpendiculaires a 1’axe optique du capteur) peuvent
étre extraites. La combinaison de ces images avec des vues endoscopiques virtuelles peut
étre réalisée pour différentes valeurs de la focale ou du champ de vision afin de constituer
une image mixte (vue endoscopique virtuelle - coupe reformatée). Un plan perpendiculaire
a l'axe optique est défini a une distance dc (plan coupe) du centre optique. Deux types de
rayons sont alors considérés par rapport a ce plan de coupe (figure 6.5) : les rayons ri pour
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lesquels un point de surface (sa) est détecté entre le centre optique et le plan de coupe, et
les rayons rj pour lesquels un point de surface (sb) est détecté au-dela du plan de coupe.
Les premiers sont prolongés jusqu’au plan de coupe et la densité au point correspondant
(intersection rayon - plan de coupe) calculée par interpolation tri-linéaire est reportée sur le
plan image (coupe reformatée). Les seconds, rayons (rj), permettent de calculer I'illumina-
tion associée au pixel selon le principe de formation de la vue endoscopique virtuelle décrit
précédemment. La figure 6.6 illustre la construction de ce type d’'images. Dans une artere ca-
rotide sténosée, la présence d’une calcification (densité élevée) peut étre vérifiée sur I'image
mixte.

Plan coupe
Plan Image !

I
: - .
'\:_g—/jﬂ// Surface interne
-' 4 sa |

|- - -.- - - - axe optique
S ptiq
|

FIG. 6.5: Combinaison d"une image endoscopique virtuelle et d'une coupe reformatée (plan
coupe situé a une distance dec du centre optique et perpendiculaire a I’axe optique).

(a) (b) (©

FIG. 6.6: a) Image d’endoscopie virtuelle classique, avec une section en transparence a une
distance dc du capteur. b) Coupe reformatée en dc et c) image combinée.

La possibilité de former une image mixte constitue une extension des facultés de per-
ception visuelle de ’endoscopie virtuelle. Ce type d'image permet aussi de vérifier le choix
correct du seuil ou de constater des erreurs de détection de la lumiére interne. La figure
6.7 reprend I’exemple de la figure 6.3. On constate pour un seuil bas (images 4,b,c et d) une
sous-estimation de la lumiere interne. En effet, la présence de produit de contraste autour
de la portion d’image endoscopique permet de vérifier que 1'image virtuelle ne correspond
pas a la paroi du vaisseau, et que d’ailleurs la présence de bifurcations n’est pas détectée. En
revanche, pour des seuils élevés (images g et 1) le rendu obtenu correspond a des surfaces
au-dela de la paroi. Subjectivement, le seuil offrant la meilleure qualité visuelle est celui
utilisé pour calculer 'image e.
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FIG. 6.7: Variation de I'image d’endoscopie virtuelle et de 'image combinée en fonction du
seuil de détection.

6.2.2 Extension du modele du capteur virtuel

Comme nousl’avons déja souligné, la connaissance précise des parametres géométriques
des arteres et de leurs lésions (sténoses, anévrismes, ..) est nécessaire au diagnostic pré-
opératoire et au choix d’outils endovasculaires adaptés (ballonnet, endoprothese, source de
brachythérapie,...). Dans cet objectif, la détection robuste et opérateur indépendante de la
surface délimitant la lumiere vasculaire est un élément primordial. Sans remettre en cause
les différentes approches d’analyse d’images élaborées dans cet objectif, tels que les mo-
ments géométriques [ToumO01] [Luo93], les modeles déformables ou contours actifs [dB04a]
[HHO02] [Cocq95] [McIn96], ou encore les level-sets [Desc01] [Seth99], le probléme majeur
réside dans le nombre et la nature des parametres impliqués, dont le réglage dépend le plus
souvent d'un opérateur expérimenté, tout spécialement lorsqu’il s’agit de traiter des zones
lésionnelles.

Si de premieres études combinant des mesures interactives sur des images endosco-
piques virtuelles et sur des données TDM ont été reportées dans la littérature [Gobb98],
I’angioscopie virtuelle n’a pas été abordée, ni validée d’ailleurs, comme outil d’exploration
et d’analyse quantitative dans des conditions réalistes d"utilisation. Principalement utilisée
comme outil d’inspection visuelle des structures anatomiques et de leurs pathologies, elle
doit migrer de I’outil de visualisation diagnostique vers un outil d’exploration et d’analyse
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quantitative de structures vasculaires pour la planification et I’assistance de 1’acte interven-
tionnel. Afin d’extraire localement les propriétés morphologiques de la surface interne sui-
vant 'axe de la structure explorée, nous présentons ici une extension du capteur virtuel
portant sur le modele géométrique et la fonction de détection de surface.

L’extension du modele géométrique est fondée sur l'introduction d'un plan de quan-
tification (Q)) perpendiculaire a I'axe optique du capteur V.. L'extraction et 1’analyse des
données du volume image sont réalisées dans ce plan défini par le centre et I’axe optiques
du capteur (figure 6.8 a). En complément de 'image endoscopique virtuelle formée en asso-
ciant un rayon a chaque pixel, une détection plus précise peut étre effectuée dans le plan de
quantification (Pn, Vn), en utilisant un nombre limité de rayons uniformément distribués,
typiquement 48 contre 65536 pour la vue endoscopique.

Outre la détection de la transition lumiere-paroi, cette analyse fournit une caractérisation
locale de la densité qui peut étre exploitée pour déterminer le seuil de détection, pour des
surfaces localisées pres du capteur, dans le processus de formation de I'image endoscopique
virtuelle tel que décrit précédemment.

rayon

Plan Image /
-<—Plan Coupe

Plan Image Plan de quantification

a) b) <)

FIG. 6.8: a) Position du capteur dans la structure, b) détermination du plan Image et c)
construction du plan de quantification par les rayons lancés.

En considérant sur le plan de quantification un cercle virtuel de rayon A, centré sur le
centre optique (figure 6.8 b), les rayons d’analyse sont déterminés par un nombre limité de
points (uy, vy) de ce cercle tels que :

up = A, COS(Hk),Uk = A, Sin(ek) 10 <0 <21 (61)

Pour une position (F;) et une orientation (V ¢;) données, le capteur extrait 1'information
de densité et de gradient du plan de quantification (();) dans une région d’intérét (ROI) dé-
finie par un rayon d’exploration R (figure 6.8 c). Ce rayon R est choisi interactivement, mais
il peut s’adapter pendant la navigation a la taille des structures anatomiques rencontrées.
Dans ();, N rayons de taille R sont lancés. Le k-éme rayon r, envoyé correspond a 6, = kA6
de I'équation 6.1, ou Af = QW”

Dans le plan de quantification, les rayons sont parcourus avec un pas donné (typique-
ment d'un dixieme de voxel). La valeur de densité d(p;,) et la norme du gradient 3D de den-
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sité ||g(px)|| sont obtenues par interpolation trilinéaire en chacun des points p; des rayons
rj, sur-échantillonnés (figure 6.9). Plusieurs contours I',, 'y, I, peuvent étre formés par des
points py, le long des rayons 7. Ils sont exprimés dans un repere cylindrique O(R, 0, L) par
rapport a la position du capteur P;. Il est possible de construire sur ); un contour polygonal
I, = (po,p1,...,pN—1), en choisissant un point par rayon.

FIG. 6.9: Construction du plan de quantification (); a 48 rayons.

Pour I';,, les fonctions moyenne de densité et moyenne de gradient sont définies par :

1 N—-1
dm =< > d(pr) 6.2)
k=0
et
1 N-1
gm =~ o)l (6.3)
k=0

6.2.2.1 Détection de la surface interne

La détection du contour I'; dans le plan de quantification fait intervenir deux étapes
(figure 6.10). La premiere étape concerne la détection initiale d"un contour global T'gpr4x
qui maximise la norme du gradient. Pour chaque valeur d’un seuil S; relatif a la densité
au centre optique Pi, et évoluant vers la solution optimale, sont calculés 1'iso-contour I'(.S;)
représenté par un contour polygonal, ainsi que la valeur moyenne de la norme du gradient
en chacun de ses points.
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FIG. 6.10: Schéma général de la méthode de détection. i) Un seuil initial pour lequel

Lgmrax = I'(Sopr) est calculé et ii) recherche fine de I' y dans la zone de transition.

La figure 6.11 illustre la construction d"un iso-contour I'(.S;,) de niveau |d(F;) — S, | dans
le plan @; a partir d’un seuil de densité (.5,,). La deuxieme étape consiste, quant a elle, a

réaliser une détection fine du contour I' ; par recherche locale des points de transition le

long des rayons.

Recherche de I'gprax

La détection de la zone de transition est réalisée a partir du contour I'(S;) qui évolue

jusqu’a atteindre la frontiére de la lumiere interne. La figure 6.12 montre un exemple de

variation de la moyenne de la norme du gradient gm en fonction du seuil dans un plan

de quantification (); pour une structure typique. Sopr est le seuil qui produit le contour

(I'yarax) recherché, c’est-a-dire présentant une valeur gm maximale. Sy,q, représente sur
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FIG. 6.11: Fonction de densité d¢, = d(R, 8, L;) sur un plan @); avec I'(S,,) un iso-contour de
niveau |d(P;) — Sy|.

cette figure la valeur de seuil limite sur Q; :

Smaz = maz(|d(F;) — maz(dg,)|, |d(F;) — min(dg;)|) (6.4)
400 Smax
seuil SOpt

FIG. 6.12: Variation de gm en fonction du seuil dans un plan de quantification typique.
['ymax estle contour correspondant au seuil Sopr.

Afin d’éviter la recherche exhaustive et le calcul de tous les contours jusqu’a I'yar 4 x, un
seuil initial optimal (S;n;) est tout d’abord calculé par analyse de I'histogramme des valeurs
de densité dans ();. A partir de 'information de densité contenue dans le plan de quanti-
fication Q;, la recherche d’un seuil S;,,; est possible en utilisant des techniques de seuillage
simples et peu cofiteuses en temps de calcul. Sahoo [Saho88] fait une revue complete des
techniques de seuillage les plus utilisées, dont celles basées sur I’histogramme. Dans sa des-
cription, Glasbey [Glas93] distingue les approches paramétriques des approches non para-
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métriques. Dans les premieres, une distribution gaussienne est supposée pour chaque classe.
L’idée est de chercher les parametres de la distribution des valeurs par une minimisation
aux moindres carrés. Toutefois ces méthodes sont tres cotiteuses. Dans les approches non-
paramétriques, le principe consiste a rechercher les niveaux de séparation des classes en
utilisant des criteres de discrimination tels que la maximisation de la variance interclasses
[Otsu79], ou 'entropie [WAS89].

Nous avons utilisé une méthode tres rapide, basée sur la maximisation de la variance. Il
s’agit de l’algorithme proposé par Reddi [Redd84], version accélérée de la méthode d’Otsu
et étendue a plusieurs seuils. Le nombre de seuils ou de classes doit étre connu a 1’avance,
et la fonction de probabilité est supposée continue (cf Annexe C). Afin d’initialiser plus pré-
cisément la recherche en différenciant grossiérement produit de contraste, niveaux élevées
(calcifications) et niveaux bas (thrombus), une approche tri-modale (trois modes séparés par
deux seuils,T'1 et T'2) a été adoptée. S;,; est choisi comme la différence minimale entre les
deux valeurs de seuil 7'1 et T2 et la valeur de densité au centre optique du capteur d(F;),
soit :

Une recherche accélérée de Sopr conduisant a I'gprax (figure 6.12) est alors réalisée a
partir de S;,; pour une fonction gm supposée relativement réguliere. La figure 6.13 montre
le schéma de recherche dichotomique d’un seuil sur une courbe typique de gm, prenant
sa valeur maximale D en Sopr. Les valeurs de seuil 0 et Sy, correspondent aux bornes
de validité du parametre gradient. Initialement, l'intervalle de recherche [S,, S;] est défini
autour de S;y; par :

Sa = Szm - S;nz (66)
et g
Sp = Sini + % (6.7)

Sila valeur en S;,,; est supérieure aux valeurs de gm en S, et Sy, l'intervalle de recherche
est divisé par deux autour de S;;;. Sinon, l'intervalle de recherche est recentré autour du
seuil pour lequel gm est maximal. Dans 1’exemple considéré, I'intervalle est recentré autour
de Sy a la premiere itération. Le critere d’arrét est une fonction d’erreur définie par :

|Per(T'j—1) — Per(T;)| < e (6.8)

out Per(I') est le périmetre du contour I'. Le temps de calcul de cette méthode dépend de
la nature de la structure, mais il est de 1’ordre de quelques milisecondes pour une structure

typique.



108 Chapitre 6. Analyse de structures vasculaires par navigation exploratoire virtuelle
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FIG. 6.13: Schéma de recherche du seuil a partir de : i ) 'histogramme de @); dans une ROI
(T1 et T2 sont obtenus par Reddi) et ii) Recherche dichotomique du maximum de gm(s), a
partir de Sjp;.

Recherche fine de I',

A partir de Iy 4 x, une recherche fine des maxima locaux de gradient pour chaque point
pi, conduit au contour I'; correspondant a la région de transition lumiere-paroi. Sur la figure
6.14, les contours I'yasax et I'f sont superposés sur la fonction ||g¢;|| qui représente I’ampli-
tude du gradient en chaque point des rayons sur le plan de quantification. Pour traiter les
points de contour éventuellement aberrants, un filtre médian est finalement appliqué sur les
valeurs de distance entre point de contour et centre optique.
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lg(R, 6, L)l

FIG. 6.14: Superposition des contours I' 54 x et 'y sur la fonction ||gg, || = [|9(R, 6, L;)||.

6.2.2.2 Résultats

Les figures 6.15 a 6.18 illustrent quelques résultats du processus de détection sur des
données patient TDM acquises en conditions cliniques. Pour quatre localisations différentes
dans une structure aortoiliaque, les images correspondant a des coupes reformatées selon
le plan de quantification représentent respectivement : I’artere aorte saine, le collet aortique
calcifié, le thrombus, et les arteres iliaques calcifiées (taille du voxel=0, 4882mm). Elles illus-
trent les différentes étapes de la méthode pour plusieurs tailles de la ROI (35, 50 et 75
voxels). Dans ces exemples nous avons utilisé des contours a 48 rayons (A = 7,5°) et
un pas d’échantillonnage des rayons égal a 0, 5vozels. Les temps d’extraction de la ROI,
sur une machine PC PIV 2,66 GHz 500MB RAM, sont respectivement t(R35) = 9,85ms,
t(Rs0) = 13,37ms, t(R75) = 20,3ms. Le temps de calcul du contour final est de 1’ordre de
1ms.

'(Sini) Tgnra X,F’f, et 'y sont les différents contours intermédiaires. Dans tous les cas,
le périmetre (P) a été mesuré. Ces contours, ainsi que la ROI (Q);) apparaissent superposés
aux coupes reformatées extraites par le capteur virtuel. La densité au centre du capteur
virtuel d(P;) est également reportée. Elle permet d’apprécier les variations de distribution
de produit de contraste dans la lumiere vasculaire. S,,; est le seuil issu de la dichotomie, qui
permet de calculer I'garax. P’f est le contour affiné localement et I'; le contour final apres
filtrage médian. Sy correspond au seuil calculé en faisant la moyenne des niveaux de densité
sur le contour I'y. Il peut étre utilisé pour calculer I'image endoscopique virtuelle. Sur ces
tigures, les valeurs de densité sont données en unités Hounsfield.
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a) ROI=35 b) ROI=50 ¢) ROI=75

L'(Sini) - '
Sini = 43,92 Sini = 23,55 Sini = 25,96
P =107,06mm P =120,99mm P =104,12mm

Cynmax - -
Sopr = 66,69 Sopr = 64,77 Sopr = 64,91
P =66,54mm P =66,4Tmm P =64,91mm

f/
P =74,65mm P =74,6bmm
'y i
Sy =163,58 Sy =163,58 Sy =163,58
P =64,18mm P =64,18mm P =64,18mm

FIG. 6.15: Position 1, aorte saine. P; = (184,174, 27), Yaw=288,2, Pitch=174,6, Roll=0.
d(Pi) = 155,84 UH. a) ROI=35, b) ROI=50, ¢)ROI=75 voxels.
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a) ROI=35 b) ROI=50 ¢) ROI=75

L'(Sini) : : :
Sini = 38,57 Sini = 38,69 Sini = 33,73
P =103,97Tmm P =103,92mm P =125,45mm
Lymax K i K i i
Sopr = 121,75 Sopr = 125,75 Sopr = 121,22
P = 81,56mm P =91,96mm P =81,52mm
/
r; - - -
Sy = 114,00 Sy = 114,00 Sy = 114,00
P =67,02mm P =67,02mm P =67,02mm

FIG. 6.16: Position 2, collet aortique. P; = (180, 162, 55), Yaw=285,7, Pitch=203,3,Roll=0.
d(Pi) = 140,83 UH. a) ROI=35, b) ROI=50, c)ROI=75 voxels.
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a) ROI=50 b) ROI=75

I'(Sini)
Syni = 61,06 Sii = 67,45
P =130,2Tmm P =131,36mm

Cynrax
Sopr = 64,88 Sopr = 96,95
P =130,96mm P =156,11mm

]_‘\I
f/
P =132, 26mm P = 142,59mm

S;=13,18 S; = 176,98
P =126,16mm P =129,67mm

FIG. 6.17: Position 3, thrombus. P; = (167, 8,106, 3, 175, 3), Yaw=264,2,Pitch=203,3, Roll=0.
d(Pi) = 183,22 UH. a) ROI=35, b) ROI=50.
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a) ROI=35 b) ROI=50 ¢) ROI=75

Sini = 52,98 Sini = 52,47 Sini = 52,27
P =49,8rmm P =49,85mm P =49,91mm

Tonrax P F R e e S e aa¥
Sopr = 92,72 Sopr = 91,81 Sopr = 94,73
P =92,72mm P =91,81mm P =94,73mm
/!
Ff A = A ¢ -
Sp=66,05 Sy =66,05 Sp=66,05
P =50,17mm P =50,26mm P =50,26mm

FIG. 6.18: Position 4, artere iliaque. P; = (162, 166, 334), Yaw=265,5,Pitch=183,0,Roll=0.

d(Pi) = 200, 44 UH. a) ROI=35, b) ROI=50, c)ROI=75 voxels.

La taille de la ROI, définie par l'utilisateur, affecte I’histogramme et donc le calcul du

premier contour trouvé I'(S;,;). Le seuil initial .S;,,;, trouvé par maximisation de la variance

sur 1’histogramme, n’est pas suffisant pour établir correctement la frontiere entre le produit

de contraste. Toutefois, les contours ajustés dans les étapes suivantes d’'une maniere simple
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et rapide dépendent moins de la taille de la ROI que de I'information de gradient de densité
utilisée soit globalement soit localement. On constate également que les transitions entre
produit de contraste et calcifications ainsi qu’entre produit de contraste et thrombus sont
bien délimitées. Les périmeétres mesurés sur I' y indiquent une bonne convergence de 1'algo-
rithme. Dans le cas de la position 3 (thrombus), une ROI de 35 voxels de rayon n’a pu étre
considérée car elle était incluse dans la lumiére. Pour les deux ROI considérées, une légere
différence sur les valeurs de périmetre peut étre constatée (3,51 mm). Cette différence est
due a une sous-estimation du seuil maximum par dichotomie lorsque la ROI n’est pas assez
grande et n’inclut pas suffisamment d’informations du voisinage de la paroi.

Pendant les déplacements successifs du capteur, la taille de la ROI peut étre réglée auto-
matiquement. En faisant I'hypothése d"une variation limitée de la lumiere vasculaire entre
deux positions successives du capteur virtuel, le rayon d’exploration a la prochaine position
i + 1 peut étre déterminé a partir du contour détecté a la position courante i. Afin de couvrir
une région incluant la paroi, le rayon d’exploration a la position ¢ + 1 a été fixé a deux fois le
rayon moyen (R;) du contour obtenu a la position i (équation 6.9). Cette considération pré-
sente d’ailleurs 'avantage de rendre adaptative la recherche de la ROI, apres initialisation
manuelle a la position de départ.

5 N-1
Rit1 =3 > P = sl (6.9)
k=0

ol pi ¢ est un point du contour I'f et P; la position du capteur.

Le suréchantillonnage du volume par 10 pénalise globalement la détection en temps
de calcul, car pour chaque point le long des rayons, la densité et le gradient doivent étre
déterminés par interpolation tri-linéaire. Une amélioration pourrait étre réalisée en utilisant
le principe de cohérence objet-espace (cf. Chapitre 3).

L’opération de détection réalisée pour différentes positions du capteur en navigation
exploratoire virtuelle nous permet d’extraire la structure complete. Une validation quanti-
tative de la méthode est présentée dans le Chapitre 8.

6.3 Stratégie de déplacement.

Nous avons vu dans la section 3.2 que trois stratégies pour la planification de trajectoires
existent en endoscopie virtuelle : i) 'approche manuelle, dans laquelle 1'utilisateur définit au
préalable les points de déplacement ; ii) 'approche semi-automatique, ot a partir des points
choisis par I'opérateur, une interpolation (linéaire, spline, etc.) est effectuée ainsi qu’un lis-
sage ou ajustement de la trajectoire a I'intérieur de la structure ; et finalement iii) I’approche
automatique, ol a partir de certaines conditions initiales un chemin dit optimal est calculé.
L’optimalité peut étre définie selon différents criteres. Dans notre cas, la navigation doit ga-
rantir que le capteur reste a 'intérieur de la structure suivant une trajectoire proche de la
ligne centrale et qui permette d’effectuer une analyse suivant 1’axe principal de la structure.
Les stratégies adoptées ici, navigation interactive et navigation active (figure 5.2), incluent
des opérateurs qui modifient la position et I’orientation du capteur, dans le but de satisfaire
ces contraintes.



6.3. Stratégie de déplacement. 115

6.3.1 Navigation interactive (semi-automatique)

Dans ce premier cas, quelques points de passage sont fixés a l'intérieur de la structure
vasculaire et une trajectoire initiale est interpolée par des fonctions splines cubiques. Le
capteur se déplace le long de cette trajectoire, qui est corrigée et recentrée dans la lumiere.

Correction
d’orientation

non

Pi’ZPi

Pi-Pi’< ds

Extraction des parameétres quantitatifs
de la surface interne

Analyse de la structure

FIG. 6.19: Détermination de la trajectoie centrée.

La figure 6.19 présente les différents composantes de 1’extraction de la trajectoire cen-
trée. La détection de la surface interne est réalisée dans le plan de quantification @);, ot1 'on
obtient pour chaque position, un contour I' ;. Afin d’éviter des croisement de deux contours
consécutifs, un test d’intersection et une éventuelle réorientation du capteur sont réalisés.
Ensuite, le capteur est centré par rapport au contour I' y. Si la distance entre la position ini-
tiale P; et la position actuelle P; du capteur est trop importante, un nouveau contour est
recalculé dans le plan de quantification. Les opérations concernant le positionnement du
capteur dans la lumieére (correction d’orientation et centrage) sont détaillées dans la suite.
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Croisement de sections— - X L
_ Sections perpendiculaires
_~alaxe de la'caméra

Trajectoire du capteur Trajectoire du capteur

a) b)

FIG. 6.20: Situations de croisement de sections consécutives. Elles sont dues au changement
abrupte de la lumiere : a) présence de lésions ou b) courbure élevée du vaisseau.

Intersection

Le test d’intersection consiste a vérifier si le croisement de deux plans consécutifs conte-
nant chacun un contour se fait a l'intérieur de la lumiere vasculaire (figure 6.20). Géométri-
quement, il consiste a calculer la droite d'intersection des deux plans et déterminer sa dis-
tance a la position P; du capteur. Les plans II; et IT; | considérés (correspondant aux plans
de quantification @; et Q;+1) sont définis par les vecteurs position P; = (z;,9i,2i), Pit1 =
(Zit1,Yir1,2iv1) et les vecteurs orientation V¢; = (az, b5, ¢;) et Vejr1 = (a1, b1, ¢i41) du
capteur virtuel. Un point se trouvant a l'intersection de II; et II;;, défini par le vecteur
X = (z,y, z), vérifie les relations suivantes :

XVei+hi=0 (6.10)
X’.V’ciH +hit1 =0 (6.11)
avec :
hi = —Ve¢;.P, (6.12)
hit1 = —Veir1.Pia (6.13)

Dans le cas ot les plans ne sont pas paralleles, I'intersection est en une droite D perpendi-
culaire a V'¢; eta V11, qui peut étre décrite par I’équation paramétrique suivante :

X =p+tV (6.14)

ot 7 est un point sur cette droite D, ¢ est le paramétre, et V est le vecteur directeur perpen-
diculaire a 1701- eta Ve, on peut alors écrire :

X =5+ t(VeixVeinn) (6.15)
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ou p'est donné par :

P=aVe+ Ve (6.16)

avec :

o — —hi(VcHchiH) + hi+1(V'c,~.V'cZ~+1) (6 17)
(vci.vci).(Vci+1.‘70i+1) - (vci.Vci+1)2

8= _’_hiJrl(vSi-vCi)j‘ hi+1(‘7€i-‘7€i+1) 6.18)
(VeiVe).(Veir1.Veig) — (Ve Veirr)?

Si|| PD ||< (Ar + Ad) (figure 6.21), alors 'intersection des plans dans la lumiere est
vérifiée. || P;D || est calculé selon 1’équation suivante :

VT BT P
| 7D |I= : (6.19)
d

oud= [Vz(By —py) — Vy(Bz —pz)]g, B = [VI(BZ _pz) - V;’(-F)’L:L‘ _pm)]Q etC = [Vy(Pz -

FIG. 6.21: Le capteur corrige son orientation d"un angle ¢.

. > s - Ri+Rr.i ,
Afin de faciliter le calcul, la distance || 7D || est comparée a DistMar = — L Cesta

dire, la distance moyenne entre le rayon d’exploration R; déterminant la taille de la ROI et
le rayon moyen du contour I's; calculé a partir de la position F;. Cette situation entraine la
correction de l'orientation autour de V d’un angle ¢. Celui-ci est estimé d’aprés I'équation

suivante :

Ad? = Rd® + (| P,D ||)® + 2Rd.(|| D ||)cos¢ (6.20)
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Centrage Automatique dans la lumiere interne

Pour chaque position de la trajectoire, le contour fermé calculé I' s (po s, p1f, ..., PN—17) est
un polygone qui représente la lumiere interne détectée. L'opérateur de centrage du capteur
dans I'y est basé sur le calcul du centroide d’un polygone a partir des centroides des tri-
angles qui le constituent. La position du centroide est pondérée par la surface individuelle
de chaque triangle [O'Ro98]. Le centroide (zcy, yci, zci) de chaque triangle T}, est1’isocentre
de ses sommets. Les coordonnées du centroide (X, Y., Z.) du polygone constitué de NV tri-
angles sont alors données par :

Xe=—[> wep. A(Ty)), (6.21)
Ye=—[) yer-A(Tk)] (6.22)

ZC = [ ch.A(Tk)] (623)

FIG. 6.22: Formation de la triangulation a partir de P; et de I'y dans la lumiére interne et
nouveau centroide calculé (P}).

Pendant la navigation, la triangulation du polygone est déja faite dans le plan de quan-
tification, grace a la géométrie des rayons (figure 6.22). Les triangles sont construits entre
la position du capteur (P;) et chacun des points du contour (pj,). Cette propriété permet un
calcul trés simple des surfaces des triangles (T}%) :

AT = ki — P) x (o~ P 629

et

Ar = A(Ty,) (6.25)
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6.3.2 Application en navigation interactive

Dans les conditions de navigation interactive, 1'utilisateur choisit quelques points de
repere qui sont interpolés par une fonction spline cubique afin d’obtenir une trajectoire lisse
a l'intérieur de la structure. La trajectoire est ensuite centrée par le capteur virtuel au cours
de navigation. Quelques exemples illustrent la méthode. Les images viennent de volumes
TDM acquis dans des conditions cliniques standard.

La figure 6.23 montre une représentation par Maximum d’Intensité Projeté (MIP) sur
les plans axial, sagittal et frontal d’un fantome des arteres coronaires!'. Nous avons choisi
une région contenant une sténose serrée ainsi que deux bifurcations successives. Le volume
isotrope est constitué de 252x 256x256 voxels d"une taille de 0.1953 mm.

(© (d) (e)

FIG. 6.23: a) Représentation MIP du fantome avec la trajectoire superposée. b) Points de
surface détectés a I'intérieur de la structure. c,d,e) Images endoscopiques calculées.

La superposition des points de surface détectés le long de la trajectoire est présentée,
ainsi que des images endoscopiques obtenues pendant la navigation avec le seuil adaptatif
(Sopr), lorsque le capteur est : ¢) en amont de la sténose, d) traverse la sténose et e) arrive
preés de la premiere bifurcation. Ce seuil retenu par I’algorithme de détection restant valable

!Ce fantome réalisé par le laboratoire CREATIS de Lyon.
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pour des surfaces localisées prés du capteur, il peut étre choisi pour calculer I'image endo-
scopique virtuelle correspondante a une position donnée. La figure 6.24 montre la variation
de d(P;) et le seuil Sopr (i = 1, ...,50), le long de la trajectoire du capteur a l'intérieur d'une
artere carotide. En-haut, la trajectoire suivie et la surface interne détectée, superposées sur
une coupe TDM et en bas les courbes de variation de densité et du Sop7r. Nous constatons
la diminution de densité du produit de contraste dans les plus petits vaisseaux.

45 s

Sopt 2
o
(2]

35 : s

30 I I I I I
0 10 20 30 40 50 60

trajectoire

FIG. 6.24: Navigation interactive dans une artere carotide.

6.3.3 Navigation active

En s’écartant des approches exploitant une pré-modélisation des structures anatomiques
et une pré-estimation de trajectoire pour 1’endoscopie virtuelle, le schéma de la navigation
active utilise la notion de capteur virtuel actif capable de déterminer automatiquement sa
trajectoire, guidé par la vision, au cours du déplacement. Cette notion a été définie par Belle-
mare dans son travail de these [Bell00]. Le systeme de perception et de contréle du capteur,
au cceur de la navigation active, repose sur une analyse locale de la scéne sans segmentation
préalable des structures d’intérét (cf. annexe D). Au cours du déplacement, des descriptions
structurelles locales basées sur ’exploitation de 1'information de profondeur sont mises en
correspondance pour construire progressivement un modele descriptif des structures explo-
rées.

Dans la stratégie de déplacement adoptée ici, le capteur virtuel calcule, a partir de 1’ana-
lyse de la carte de profondeur, le maximum de profondeur M qui le rapproche de son objec-
tif. Dans ce schéma, l'utilisateur doit déterminer les positions initiale et finale de navigation,



6.3. Stratégie de déplacement. 121

et le capteur calcule automatiquement sa trajectoire afin de rester a l'intérieur de la struc-
ture anatomique. Toutefois, afin d’explorer une structure particuliére, la direction de visée
du capteur fixée sur le maximum de profondeur détermine 1'ensemble des points de sur-
face associés a la vue endoscopique virtuelle. Le déplacement étant estimé a partir de ces
points de surface, la trajectoire estimée au cours de la navigation virtuelle dépend fortement
du point de vue et n’est pas correctement centrée dans la lumiere. L'intégration du modéle
étendu dans le processus de navigation active permettrait d’envisager une meilleure esti-
mation de la ligne centrale, de la section de la lumiére ainsi qu'une génération de maillage
surfacique sans définition interactive préalable de la trajectoire.

Afin de répondre a ces objectifs, nous proposons une premiere version de navigation
active intégrant le modele étendu du capteur virtuel et basée sur une fonction d’analyse de
scene simplifiée qui ne requiert que la détection des maxima de profondeur dans la carte de
profondeur associée a I'image endoscopique virtuelle. Le schéma de 1’approche proposée
est représenté par la figure 6.25.

Pi)
i

[ Analyse dans Qi

Reorientation

l Determination du seuil l l Position centrée
NE]

[ Calcul d’Image l
Ji

l Analysis de scéne

Max. Profondeur
Mi+1

’ Estimation de trajectoire

Pi+1

l Déplacement ]

FIG. 6.25: Navigation active intégrant le modéle étendu du capteur virtuel.

Outre sa fonction primaire de visualisation, I'image endoscopique virtuelle est utilisée
dans ce schéma pour analyser la scéne et fixer une direction de déplacement initiale (fi-
gure 6.26). Les points de surface détectés a la périphérie du champ de vision, c’est-a-dire
placés a moins d’une distance d du centre optique situé a la position P;, permettent de cal-
culer une estimation de la prochaine position P/, ; du centre optique. Un premier plan de
quantification Q;, est alors déterminé par P/, et la direction donnée par le maximum de
profondeur suivi M; ;. Un centrage effectué dans ce plan de quantification permet de dé-
terminer le point centré P;; et le nouveau plan de quantification );4; dont la direction
est fixée par P;P;, ;. Un contour polygonal délimitant la lumiere est calculé et le centre est
éventuellement réajusté. L'image virtuelle peut alors étre calculée pour cette nouvelle posi-
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tion P; 1 et une direction de visée fixée sur M;; afin d’analyser la scéene. De la méme facon
qu’en navigation interactive, le plan de quantification peut étre réorienté afin d’éviter des
intersections de contours.

FIG. 6.26: Modele géométrique de capteur actif. M, représente le maximum de profondeur
détecté a partir de la i®"® position. P; est le centre optique du capteur, et Q; le plan de
quantification correspondant.

6.4 Bilan

L'information visuelle de la surface interne, la planification de trajectoires et les rela-
tions spatiales entre les structures sont des éléments essentiels pour la planification d’inter-
ventions endovasculaires. Une extension géométrique et fonctionnelle du modéle de cap-
teur virtuel a été développée dans cet objectif. Les fonctions de la navigation fournissent,
d"une part, les éléments indispensables au positionnement et a I’orientation a l'intérieur de
la structure et le capteur étendu réalise, d’autre part, sa description locale. Cette description,
basée sur I'exploration des données volumiques non pré-segmentées, passe par la détection
automatique de la lumiere interne du vaisseau, 1’extension de la visualisation dans I'image
endoscopique et la construction d'un contour, s’adaptant aux inhomogénéités de contraste
le long de la structure.

Afin d’envisager une application effective aux données patient, la détection de surface
est'une des difficultés principales que nous avons du relever dans le cadre de ’approche de
navigation exploratoire virtuelle proposée. Il s’agit d"un élément fondamental pour décrire
quantitativement des structures anatomiques et pour produire des images endoscopiques
de qualité. Une détection incorrecte peut conduire a la création d’artéfacts dans 'image et
a des erreurs de mesure non négligeables. Les fonctions développées permettent de s’af-
franchir de cette problématique avec des opérateurs de détection de surface qui autorisent
I'extraction d"un contour délimitant la lumiere vasculaire dans un plan perpendiculaire a la
trajectoire centrée. Le seuil issu de cette analyse est utilisable en navigation pour générer les
images endoscopiques virtuelles. Par ailleurs, I'extension de la vision permet d’identifier les
structures qui se trouvent au dela de la lumiere interne et qui correspondent a des plaques
de nature différente qui ne sont pas identifiables sur les images d’endoscopie virtuelles clas-
siques.

Dans le modele du capteur, le seul parametre a déterminer est un rayon d’exploration
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initial pour la définition de la ROI (et de );). Au vu des premiers tests présentés dans ce
chapitre, il affecte peu le résultat final. L’avantage de la méthode proposée est que la détec-
tion est réalisée depuis 'intérieur d'une structure supposée tubulaire. La rapidité de I'algo-
rithme dépend du nombre de rayons N choisis pour représenter la section et la taille de la
ROLI. Nous utilisons dans les exemples N = 48. La diminution de IV affaiblit la qualité de la
description du contour car la représentation est polygonale. Toutefois, il pourrait étre plus
faible dans certaines structures ot une résolution angulaire plus fine n’est pas nécessaire.

Les deux possibilités de navigation ont été exploitées : semi-automatique qui permet
de définir quelques points a l'intérieur de structures anatomiques et qui sont ensuite in-
terpolées avec des fonctions spline; et active qui offre les fonctionnalités qui permettent
au capteur de se déplacer automatiquement a l'intérieur de la structure par 1’analyse de
I'environnement pergu. Les tests ont été réalisés sur des images TDM, mais d’autres moda-
lités pourraient étre utilisées. Avec le modéle étendu proposé, les données patient peuvent
étre analysées qualitativement et quantitativement. A partir de ce schéma nous envisageons
dans les prochains chapitres I’extraction d"une représentation 3D et de descripteurs géomé-
triques de la structure, ainsi qu'une évaluation plus complete.
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Chapitre 7

Description des données patient

Les éléments de planification issus de 1'étape d’analyse par navigation exploratoire vir-
tuelle doivent étre complétés par une description de la structure et par le calcul de para-
metres quantitatifs nécessaires a la détermination indirecte des outils. Outre les techniques
de modélisation analytique de surfaces, la description géométrique de la structure vascu-
laire peut étre réalisée au moyen d’un maillage représentant la morphologie de la lumiere
interne. Le maillage polygonal présente I'avantage de réduire considérablement la taille des
données en focalisant sur des structures d’intérét sans nécessairement en compromettre la
précision, ce qui en fait un support spatial privilégié pour le calcul numérique, la visualisa-
tion, et la transmission de données.

Une des principales difficultés dans la construction de ce type de maillage est la présence
de bifurcations. Parmi les solutions possibles de construction de maillages de topologie com-
plexe [Bake89] [Baja96a] [Bois88] [Baja96b], une des plus adaptées aux conditions de navi-
gation du capteur est I’extraction séquentielle des maillages de branches simples puis leur
fusion apres calcul d’intersection. En effet, le lancer de rayons permettant de maitriser la ré-
partition des points de surface détectés, il est possible de construire facilement des maillages
individuels représentant la surface interne pour un parcours particulier. Dans ce cas, il est
nécessaire de réaliser plusieurs explorations a partir d’'un méme point de départ et de fu-
sionner a posteriori les maillages correspondants. Nous présentons dans la suite I’approche
proposée et la maniere dont la description obtenue est exploitable pour la détermination de
parametres interventionnels.

7.1 Extraction de la structure

7.1.1 Représentation par maillage polygonal

La difficulté des différentes approches proposées pour la génération de maillages, repose
sur la structuration des données représentées, qui peuvent étre régulierement ou irrégulie-
rement distribuées. Dans le premier cas, un échantillonnage uniforme de géométrie simple
peut étre utilisé. Dans le cas contraire, d’autres approches peuvent étre envisagées telles
que les méthodes de frontiere [Jin93], les algorithmes de Voronoi/Delaunay [Geor98a] et les
méthodes par décomposition spatiale hiérarchique en quadtrees/octrees [Wilh92] [Shep91].
Les méthodes de frontiere fonctionnent tres bien dans le cas de surfaces lisses sans chan-
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gement abrupte de courbure. Le maillage est généré a partir d'une triangulation initiale
définie sur la frontiere du domaine spatial (front initial). Chaque aréte de ce front sert alors
de support a la construction d"un triangle. Un nouveau front est formé et traité de la méme
facon. Le maillage final est obtenu quand le front courant est vide. Les algorithmes de Vo-
ronoi/Delaunay, quant a eux, fournissent une triangulation optimale a partir de quelques
noeuds préexistants. La triangulation de Delaunay d’un ensemble de points P de l'espace
euclidien, est définie comme 1’ensemble des triangles en 2D (ou de tétraedres en 3D) dont
les enveloppes circonscrites ne contiennent aucun point de P. Les méthodes par décompo-
sition hiérarchique partent d"un pére (cellule englobant le domaine) et divisent cette cellule
en 4 ou 8 sous-cellules de méme nature selon un critéere prédéfini. Un arbre est ainsi formé
puis analysé et divisé de maniére récursive (selon le critere) jusqu’a obtention de certaines
propriétés. L'arbre final donne alors naissance aux éléments du maillage.

Plus récemment Delingette et al. ont introduit le concept de maillage simplexe [Coti99],
une maille simplexe étant le dual d"une maille triangulaire : chaque triangle d"une maille
triangulaire correspond a un sommet (noeud) d’une maille simplexe. De méme, chaque
paire de triangles adjacents correspond a une aréte d’une maille simplexe. Des méthodes
contrdlant la régularité du maillage, permettant des opérations telles que 1’assemblage de
maillages, et utilisant une mémoire de forme a priori, ont été développées afin de créer des
modeles géométriques complexes et de modéliser des déformations élastiques [Deli99b].

7.1.2 Construction du maillage par le capteur virtuel

Les points de la surface interne extraits pendant la navigation sont distribués par coupes,
autour de 1’axe optique du capteur. Un maillage polygonal peut étre construit facilement en
les associant le long des positions successives. De cette fagon, les points pour une image
I; (position P; du capteur virtuel) sont associés aux points de surface correspondants pour
une image 1;; (position P;1; du capteur virtuel) selon la figure 7.1. Soit Np le nombre de
points de la surface reconstruite, N le nombre de points extraits par coupe, K le nombre
de points de la trajectoire et NA le nombre de triangles générés, alors Np = N x K et
NA = 2(Np — N). Afin de disposer de surfaces fermées et d’en distinguer l'intérieur de
I'extérieur, 2N triangles qui convergent vers un point central sont ajoutés au début et a la fin
des structures. Les figures 7.2 et 7.3 illustrent 1’association de coupes pour la construction
du maillage.

Points de surface

(tFajectoire) / répartis autour de la section

ligne centrale du vaisseau Caiteur
\

$ i

FIG. 7.1: Association de sections successives pendant la trajectoire du capteur virtuel.
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FIG. 7.2: Détail de la construction d’un maillage par association de sections successives.

(b) Représentation par un maillage polygonal.

FIG. 7.3: Reconstruction et représentation par maillage du fantdme de voies coronaires

Nous présentons a la suite, deux exemples de construction de maillages a partir de na-
vigations dans des données patient TDM. Les volumes images ont été acquis en routine
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clinique sur des patients présentant des lésions de type sténose. Le premier, sur une artere
fémorale sténosée (figure 7.4) avec une taille voxel de 0,623047mm. Le deuxiéme, sur une
artere carotide (figure 7.5) et des voxels de 0,2394mm.

(a) (b) (© (d)

FIG. 7.4: Navigation dans une artere fémorale sténosée. a) Trajectoire suivie par le capteur.
b) Sections extraites pendant la navigation. c,d) Représentation de de la surface extraite.

S e e

(@) (b) (©

FIG. 7.5: Navigation dans une artere carotide sténosée. a) Superposition sur la représenta-
tion MIP du volume image et de la trajectoire suivie par le capteur. b) Surface extraite. c)
Superposition de la surface extraite sur une représentation seuillée du volume. Détail du
maillage de la zone sténosée.

7.1.3 Les bifurcations

Les différentes surfaces, extraites au cours de plusieurs explorations a partir d"'un méme
point de départ, sont fusionnées afin d’obtenir la description complete de la structure. Deux
méthodes ont été envisagées, qui s’inspirent des méthodes proposées dans la littérature pour
la fusion de maillages :
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i) Extraction et triangulation, dans une grille réguliere, de I'iso-surface de valeur zéro de
la fonction distance aux surfaces a fusionner. La précision de cette méthode est limitée par
la résolution de la grille. Cebral et al. [Cebr01] utilisent une grille multi résolution 3D plus
fine dans les régions proches des surfaces, ce qui permet d’augmenter la précision dans les
zones d’intersection.

ii) Calcul d’intersections, qui consiste a trouver les droites d’intersection entre les poly-
gones des deux maillages, afin d’en conserver les parties d'intérét [Shos99] [Lo95]. La préci-
sion de cette méthode dépend de la résolution initiale des maillages.

Ces méthodes ont été implémentées a 1’aide de fonctions de la librairie VIK (The Visuali-
zation Toolkit [Schr00]). Dans les deux cas, une premiere étape de prétraitement est réalisée.

7.1.3.1 Prétraitement

Les entrées dans cette phase, consistent en deux maillages surfaciques polygonaux (A g
et By) définis par les coordonnées de leurs noeuds et les connections entre eux (arétes). Les
maillages sont représentés par 'ensemble des triangles T, et Ty (A = Tia, 124, s Tha €t
B = Ty, Top, ..., Tryp), réunissant les conditions suivantes aprés une étape de raffinement
(figure 7.6) :

Aq By
prétraitement
I_'_'_' T s/ =" e |
[ Réconfiguration de triangles ]

(12

Elimination de noeuds redondants ]

Aumenter
nombre de
triangles,

Subdivision de triangles

non

[ Convertir en fonctions implicites ]

FIG. 7.6: Prétraitement réalisé sur les maillages (A et By) a fusionner.

1. Les triangles doivent étre définis selon la regle de la main droite dans le sens contraire
des aiguilles d"une montre. Les vecteurs normaux sont alors orientés vers 1'extérieur de la
structure. Si nécessaire, I’ordre des liens entre les noeuds est modifié.

2. Les polygones adjacents doivent partager les mémes arétes, ce qui implique qu’il n"y
ait pas de subdivisions intermédiaires des arétes des triangles (figure 7.7). Les triangles in-
cohérents sont éliminés.

'http :/ /www.vtk.org/doc/nightly /html/
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FIG. 7.7: Situation d'incohérence dans la construction de triangles entre T1a, T2a et T3a.

Cette étape de raffinement peut également inclure une augmentation du nombre de tri-
angles. Un parametre (/Nd) controle le nombre de subdivisions de chaque triangle.

Les deux maillages (A et B ) sont ensuite exprimés sous la forme de fonctions implicites
(A; et B;). La représentation implicite caractérise une surface comme le niveau zéro d’une
fonction w = f(z,vy, z). A; et B; sont déduites des fonctions implicites associées a chaque fa-
cette, représentée alors par un plan décrit par un point et sa normale orientée vers 1'extérieur
de la surface. Elles sont positives a 1'extérieur des surfaces et négatives a I'intérieur.

7.1.3.2 Méthode par calcul de I'iso-surface

Apres la phase de prétraitement, le maillage final est calculé de la fagon suivante :

1. Exécution des opérations booléennes entre fonctions implicites. C; = A; ¥ B;, ou &
définit 'union entre deux fonctions implicites. Cette opération équivaut a prendre la va-
leur minimale de toutes les fonctions implicites définies comme entrées, et se traduit par la
récupération exclusive de la partie extérieure a toutes les surfaces, éliminant ainsi 1'intersec-
tion. La figure (7.8) illustre les différentes opérations (Union, Intersection, Différence) qui
peuvent étre effectuées entre fonctions implicites.

Y v 4

V4

(@) (b) (©

g 2

FIG. 7.8: Différentes opérations booléennes avec des fonctions implicites, sur une grille
échantillonnée. a) union, b) intersection et c) différence.

2. Echantillonnage du résultat C; sur une grille réguliére et calcul du maillage final, par
une méthode de reconstruction classique telle que Marching Cubes [Lore87]. Pour limiter le
domaine spatial de calcul, les coordonnées maximales et minimales des maillages sont prises
en compte. Afin d’améliorer le maillage final, une optimisation de la triangulation peut étre
effectuée. Les résultats de 'union pour deux cylindres de longueurs 50 et 25 voxels et de
rayons 5 et 4 voxels respectivement, sont présentés sur la figure 7.9 avec différentes valeurs
d’échantillonnage de la grille, ainsi que le temps de calcul (7t) dans chaque cas.
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FIG. 7.9: Résultats de l'intersection. a,b) Surfaces et maillages originaux. c,d) Intersection
avec un échantillonnage de la grille tous les deux voxels, e,f) Tous les voxels, g,h) les 1/2
voxels et i,j) les 1/3 voxels. k,1) Détail de la région d’intersection.
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7.1.3.3 Meéthode par calcul d’intersections.

Le butest de calculer I'intersection entre les triangulations pour ensuite couper les maillages
par la ligne d’intersection obtenue. La figure 7.10 illustre le principe.

4[ Prétraitement ]7

A B, A B

’ Calcul de Iintersection l [ Calcul de I'intersection l

c Ch

’ Combiner maillages l

C

[ i ]

FIG. 7.10: Schéma de la méthode de calcul d’intersections.

Le maillage (A) est coupé par la fonction implicite (B;). Dans ce processus, la distance
de chacun des triangles Tj, de A est évaluée par rapport a la fonction implicite B;. Trois
situations sont possibles : i) si T}, se trouve a l'intérieur de B;, T;, disparait, ii) si Tj, se
trouve a l'extérieur de B;, Tj, est préservé, iii) si T}, intersecte B; (T;, contient des noeuds
de part et d’autre de B;), la ligne d’intersection est calculée, et de nouveaux triangles sont
créés. On notera C'; = A A B; le résultat de cette opération, out A indique 'opérateur de
découpage de A par B;. On obtient de la méme fagon C; = B A A; . Le résultat final est
la réunion des deux maillages découpés : C' = C’; U C%. Un lissage ou une décimation
(diminution du nombre de noeuds) de ce maillage peuvent étre appliqués. La figure 7.11
montre sur 'exemple précédent les résultats de cette méthode d’intersection. Les figures
7.12 et 7.13 montrent le résultat de la reconstruction de la structure carotidienne par calcul
d’intersections.

T. = 0,980s
(a) (b)

(© (d)

FIG. 7.11: Ilustration de la méthode par calcul d’intersections. a,b) Intersection. c,d) Détail
de la région d’intersection.
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(a) (b) (©

FIG. 7.12: Navigation exploratoire virtuelle dans la structure carotidienne partant de 1’artere
carotide commune. a) Superposition de surfaces détectées sur des coupes scanner reforma-
tées dans le plan zz. b,c) Surfaces extraites et représentation par maillages.
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(a) (b)

FIG. 7.13: Reconstruction compléte de la structure en utilisant la méthode de calcul d’inter-
sections. a) Nd=0 et b) Nd=1.

Les trois surfaces ont été extraites par navigation interactive en partant de la carotide
commune : carotide externe, carotide interne, artere faciale. Dans un premier temps, la struc-
ture est calculée sans regénération de triangles additionnels (Nd = 0), mais il est constaté
que des erreurs peuvent apparaitre au niveau des intersections. Si Nd augmente (test pour
Nd = 1), la résolution de la maille augmente et en conséquence, les intersections seront cal-
culées plus précisément. Le tableau 7.1 résume le nombre de points et de triangles utilisés.
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Carotide Carotide Artere Fa- | Structure | Structure
Interne . N N
Externe ciale compléte | complete
Nd=0 Nd=2
NC | 72 55 56
Np | 3456 2640 5376 5570 14634
NA | 6912 5280 5376 9254 22240

TaAB. 7.1: Nombre de points et de triangles générés pour les différentes surfaces de la struc-
ture carotidienne. NC' correspond au nombre de contours le long de la trajectoire centrée.
Np au nombre total de points de surface. NA au nombre total de triangles.

La figure (7.14) montre la fusion de différents maillages, provenant de navigations inter-
actives dans un anévrisme de 'aorte abdominale. Comme dans le cas précédent, la recons-
truction compléte de la structure aortoiliaque est réalisée a partir de différentes surfaces
extraites suivant des trajectoires différentes. La premiere partant d'une des iliaques remonte
jusqu’au dessus des arteres rénales en passant par la zone de lésion (le thrombus). La se-
conde, partant de la seconde iliaque, arrive a la position finale de la trajectoire précédente.
Une troisieme et quatrieme trajectoires commencent dans les arteres iliaques internes, et une
cinquieme et sixieme correspondant aux arteres rénales.

(a) (b) (©

FIG. 7.14: Reconstruction de la structure aortoiliaque. a) Surface interne correspondant a
l'iliaque gauche. b) Surface interne correspondant a l'iliaque droite. c) Surface compléte re-
construite. Nd=2.
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7.1.3.4 Comparaison des méthodes

La rapidité et la précision de la premiere méthode (calcul d’iso-surface) dépendent de la
taille initiale des données, de la résolution de la grille d’échantillonnage et du nombre de
facettes des maillages initiaux, soit du facteur suivant :

a = (n1 + no) N3 Xmaz — Xmin||Ymaz — Ymin||Zmaz — Zmin| (7.1)

ou % est la taille de I’échantillon isotrope, n; et ny sont les nombres de facettes de deux
maillages initiaux et (Xmaz, Y maz, Zmax), (Xmin,Y min, Zmin) sont les coordonnées ex-
trémales du plus petit pavé englobant les structures :

Zmax

Y /<\
X Ymin Ty Yma

FIG. 7.15: Détermination de l'espace d’intersection et du facteur d’échantillonnage.

Les maillages obtenus par le calcul d’isosurface sont fermés et réguliers. Un des avan-
tages de cette méthode est par ailleurs la possibilité de fusionner plus de deux surfaces
simultanément. Pour des petites structures simples, cette méthode semble optimale, mais
lorsque la taille de la structure augmente, elle devient rapidement complexe. Pour pouvoir
préserver la précision des surfaces originales, la résolution de la grille doit étre supérieure
a la résolution initiale des maillages. Alternativement, des représentations hiérarchiques
multi-échelle (définition de plus petits blocs pres des surfaces) pourraient permettre d’ac-
célérer cette méthode. La figure 7.16 montre des maillages obtenus pour différentes valeurs
du parametre N.
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FIG. 7.16: Résultats de la fusion de deux surfaces par la méthode d’iso-surface. a,b) Les deux
branches de la structure aortoiliaque a fusionner ; ¢,d,e) les résultats pour différentes valeurs

de N.

La figure 7.17 permet la comparaison visuelle entre les deux méthodes. Visuellement les
surfaces sont similaires, mais le détail du maillage montre que le maillage est beaucoup plus
régulier pour la méthode par iso-surface. Cependant, le temps de calcul dans ce cas est plus
important. Le tableau 7.2 montre le nombre de points et de triangles générés dans les deux

cas.
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() (b)

FIG. 7.17: Comparaison des méthodes de fusion de maillages. a) Méthode par iso-surface
(N=1) ; b) méthode par calcul d’intersections (Nd=1).

Surface 1 Surface 2 Surface ré- | Surface ré-
sultat sultat
Mét.1 Mét. 2
Nd=1,N=1 | Nd=1
NC | 103 81
Np | 4946 3890 32784 16020
NA | 9888 7776 65332 23500

TAB. 7.2: Nombre de points et de triangles pour les deux surfaces initiales et pour les sur-
faces obtenues par les deux méthodes.

Nous privilégions 1'utilisation de la deuxieme approche (calcul d’intersections), car elle
permet de préserver la précision au niveau de la segmentation obtenue par navigation ex-
ploratoire virtuelle pour des temps de calcul faibles. Avec un parametre Nd=1 les maillages
obtenus sont suffisamment réguliers.

7.2 Description géométrique

A partir de la description géométrique caractérisant la structure anatomique et de la
trajectoire déterminée dans le processus de navigation, un ensemble de parametres, notam-
ment géométriques peuvent étre extraits. Ils sont nécessaires a la construction d’une straté-
gie interventionnelle précise. En effet, nous avons montré que lors du traitement des lésions
par voie endovasculaire, la connaissance la plus précise possible des caractéristiques géo-
métriques de l'artere est fondamentale dans le choix des outils et détermine en méme temps
les conditions d’acces pour parvenir jusqu’a la lésion.
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Outre le diametre, la surface endoluminale ou la longueur de la 1ésion, qui permettent de
calculer par exemple, la taille d'un ballon d’ATL ou les dimensions d’une endoprothese
pour l'exclusion d'un AAA, la tortuosité permet de prévoir des complications et de planifier
des cathétérismes complexes. Par ailleurs, d’autres parametres de la structure, déterminés
a partir de la navigation exploratoire virtuelle, peuvent étre exploités afin d’ajouter plus
d’information au plan d’intervention. Parmi ces parameétres, nous trouvons, entre autres, le
facteur de circularité, le parallélisme de la paroi et I'angulation qui ne sont pas mesurés quanti-
tativement par le médecin mais qui sont saisis qualitativement lors de la construction de la
stratégie opératoire. L'exploitation de ces parametres montrés ici a titre exploratoire néces-
siterait une évaluation sur plusieurs cas pour montrer son utilité. Nous nous focalisons ici
sur les parametres géométriques communément utilisés et indispensables a la planification.
Une évaluation de ces parametres (longueur, périmetre) dans le planning interventionnel est
envisagée dans le chapitre suivant.

7.2.1 Longueur, périmetre et section

Pendant l'exploration, le capteur virtuel extrait I'information des sections successives
donnant notamment I'évolution du périmetre et de I'aire de la lumiere interne le long de la
trajectoire. La longueur (L) de la structure est la somme des déplacements successifs, pour
une trajectoire constituée de K points consécutifs L = ZkKZ’OQ | Px+1 — Pg||. Pour une position
P; du capteur, le contour fermé I' s (po, p1, ..., pn—1) décrit la lumiere interne. Le périmetre
Per(r,) etla surface Ar, de I'y sont donnés par :

N-2
Per(r,) = |Pk+1 — pell + [lpo — pr—1]] (7.2)
k=0
1 N-2
Ar, = 5(2 |(pr+1 — i) x (pe — Bl + [ (po — Pi) x (pn—1 — P)][) (7.3)
k=0

La figure 7.18 illustre, pour le fantome des arteres coronaires (cf. figure 6.23), I'évolution
du périmetre et de la section le long de la trajectoire. On peut constater une augmentation
locale de la section au niveau des bifurcations, ainsi que I'existence d"une sténose tres serrée
entre les points placés a 4mm et a 16mm. Des marqueurs de couleur ont été ajoutés sur la
représentation de la surface reconstruite lorsque la section est inférieure a 10mm?, de fagon
a mettre en évidence le rétrécissement. Si les sections rétrécies et normales sont comparées,
une sténose de 82% est estimée. (tableau 7.3).
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Section

b PR - W
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FIG. 7.18: Evolution de la section (mm?) et du périmetre (mm) de la surface interne du fan-
tome calculés a partir de I'information par sections extraite par navigation exploratoire vir-
tuelle.

Périmetre (mm) ‘ Section (mm?) ‘ Longueur (mm) ‘

Ref 1 12,05 11,48 4,02
Section sténosée 5,08 2,010 7,97
Ref 2 11,96 11,28 16,63

TAB. 7.3: Mesures de la sténose du fantdme.

7.2.2 Facteur de Circularité

Dans certains types de lésion ou dans les zones de bifurcation, la forme tubulaire idéale
disparait et les sections évoluent vers des formes plutot élargies ou étoilées. Une grandeur
qui pourrait permettre de détecter ce changement de forme est le facteur de circularité (C),
qui établit la relation entre le Périmeétre (P) et 1’Aire d"une section (A) comme suit :

C= 4%% (7.4)

Il sert a quantifier le degré de circularité d’un contour fermé. Pour un cercle parfait, on a

un facteur de circularité égal a 1. Dans le cas contraire, le facteur de circularité est inférieur

a 1. Nous avons choisi de représenter le descripteur C = 1 — C, soit la non-circularité, afin

de faciliter 1'interprétation visuelle. De cette facon les valeurs élevées mettent en évidence

des variations morphologiques de la forme circulaire. La figure 7.19 montre I'évolution de

C pour le fantdme. On constate que lors du passage du capteur par les zones de bifurcation,
C augmente, témoignant d’un changement dans la forme tubulaire de la section.
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FIG. 7.19: Evolution de C le long de la trajectoire pour la surface du fantome.

Ce parametre est plus sensible a certaines variations que le périmetre ou l'aire de la
section dans les structures anatomiques réelles. Dans la carotide, par exemple (figure 7.20),
les courbes de section et de périmétre montrent des changements importants de la lumiere,
mais la présence de petites bifurcations est seulement rehaussée par le facteur de circularité.
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FIG. 7.20: Evolution du périmetre (mm), de la section (mm?) et du C, d’une artere carotide.

D’autres exemples sur des données patient de sténose apparaissent sur les figures 7.21
et7.22.
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FIG. 7.21: Evolution du périmetre (mm), de la section (mm?) et du C, d'une artere fémorale.
La zone sténosée est encerclée sur la courbe.
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FIG. 7.22: Evolution du périmetre (mm), de la section (mm?) et du C d’une artere carotide.

Dans ce dernier exemple, le pourcentage de sténose a été estimé par le rapport du dia-
metre de la lumiere de la région la plus rétrécie sur le diametre de la lumiere du segment
sain, déterminés sur la courbe de périmeétre. Pour cette structure, un score de 78% de sténose
a été trouvé.

7.2.3 Tortuosité

La tortuosité des artéres est un parametre qui ne peut étre mesuré sur les images d’an-
giographie 2D utilisées en routine clinique. Il s’agit pourtant d’un parametre trés important
qui sert a évaluer les difficultés d’acces aux lésions (sténoses, AAA) par voie endovasculaire.
Dans le cas de I'exclusion des AAA par pose d’endoprothése par exemple, il a été montré
que le risque de dissection des artéres iliaques augmente avec I'indice de tortuosité [Wolf01].
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Cependant, il n'y a pas d’'unanimité dans la facon de mesurer cet indice sur les données. Il
peut étre directement corrélé a I'amplitude de la courbure de la ligne centrale du vaisseau
[Till01] ou au nombre de changements d’orientation de celle-ci. Bullitt et al. [Bull03] iden-
tifient trois types de tortuosité, mesurées a partir d'une trajectoire : i) des longues courbes
sinueuses, ii) des trajectoires de direction trés changeante, représentant une tortuosité de
“haute fréquence” et iii) des trajectoires enroulées ou formant des anneaux de petite am-
plitude. Trois types de métriques de tortuosité sont par ailleurs établies : i) le rapport de
distances, ii) le rapport de distances pondéré par le nombre de points d’inflexion, et iii) la
somme des angles.

La métrique de distance est la mesure la plus utilisée pour évaluer la tortuosité. Il s’agit
du rapport de la longueur réelle d"une ligne centrale sur la distance linéaire entre les pre-
mier et dernier points : T'1 = IIPTLPKH' Elle est tres simple a calculer mais ne reflete pas les
changements abruptes d’orientation. Afin de mettre en évidence cette tortuosité de “haute
fréquence”, il est possible de compter le nombre de points d'inflexion de la trajectoire et
de le multiplier par 7T'1. Cette mesure est plus sensible a des courbes qui oscillent. Enfin, la
somme des angles consiste a intégrer la courbure et a la normaliser par la longueur totale.
La courbure est donnée en terme d’angles entre points consécutifs de la ligne centrale.

11 112 113 114
Longueur artere iliaque 124,14 195,47 135,60 191,84
|1Py — Prl| 86,23 166,29 106,85 124,86
T1 - Mesure de distance 1,43 1,17 1,27 1,53
Points d’inflexion 12,11 15,05 7,65 12,64
Somme des angles 0,6743 0,4096 0,3465 0,1734

TAB. 7.4: Différentes mesures de tortuosité des iliaques sur quatre exemples de AAA (arteres
I11 a 114).

Les indices de tortuosité de plusieurs arteres iliaques ont été mesurés a partir des trajec-
toires extraites par navigation sur 4 bases de données d’AAA et de deux points déterminés
interactivement pour limiter I’arteére iliaque (Figure 7.4). La métrique T'1 semble étre un bon
descripteur de la tortuosité dans les 1ésions aortiques. On peut apprécier la forte courbure
de la structure 114 présentant la valeur de 7'1 la plus élevée sous plusieurs points de vue
(figure 7.23).
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FIG. 7.23: Deux vues de la structure anatomique /4 avec une tortuosité 7'1 tres élevée (1,53).

7.2.4 Parallélisme de la paroi

La perte de parallélisme de la paroi est un des éléments qui définissent la présence d'un
AAA (cf. Section 1.3). Cette modification morphologique apparait également en présence
d’une sténose et dans les zones de bifurcation (figure 7.24). Le capteur dispose pendant la
navigation de tous les éléments pour la mesurer autour d’une section, donnée en terme
de vecteurs normaux a la surface endoluminale détectée. Lorsqu'un point de surface est
détecté dans le processus de lancer de rayons, le calcul du vecteur gradient par interpolation
tri-linéaire sur les valeurs de huit voxels voisins, indique la direction de la normale a la
surface en ce point. Dans les structures vasculaires sans pathologies, les normales a la surface
sont quasiment perpendiculaires a 1’axe optique du capteur (parallélisme du vaisseau sous
I'hypotheése de structure tubulaire). En conséquence elle peut étre mesurée indirectement
par rapport a ¢, I’angle que forment 1’axe du capteur Vj, et le vecteur normal a la surface, 7.

S

FIG. 7.24: Perte de parallélisme de la paroi dans les lésions type a) anévrisme, b) dans les
zones de bifurcation ou en présence d"un sténose. c) Calcul de ¢.
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Une mesure quantitative du parallélisme de la paroi qui est donné donc par I'angle ¢
formé entre le vecteur d’orientation du capteur (V) suivant la trajectoire et le vecteur normal
a la surface 7, est donnée par :

Vi = | Ve |Ifi]|-cose (7.5)

Des images d’endoscopie modifiées représentant les valeurs de cos¢ dans le plan image ont
été construites afin d’illustrer I'importance de ce changement en présence de bifurcations
ou de calcifications. Sur ces images d’endoscopie, les régions les plus lumineuses corres-
pondent a des zones non-paralléles a I'axe optique du capteur. La figure 7.25 utilise un
volume de synthese d"une sphere incrustée a l'intérieur d"un cylindre. Sur I'image endo-
scopique la surface interne du cylindre, parallele a 1’axe du capteur apparait en noir. En
revanche, la surface de la sphére étant perpendiculaire apparait plus lumineuse. La figure
7.26 représente une navigation a l'intérieur d"une artere carotide en présence de calcifica-
tions, qui sont mises en évidence ainsi que les zones de bifurcation.

(@) (b) (©

FIG. 7.25: Navigation a l'intérieur d’un volume de synthese. a) Représentation seuillée des
éléments du volume, b) image d’endoscopie virtuelle classique et c) représentation de cos¢.

FIG. 7.26: Navigation a l'intérieur d’un volume TDM d’"une artere carotide en présence cal-
cifications. a) Image d’endoscopie classique. b) représentation de l'orientation de la surface
en terme de cosg.

Les variations morphologiques dues a la bifurcation ne sont pas les mémes lorsqu’une
sténose ou un anévrisme apparaissent. Le nombre de normales qui indiquent la perte de
parallélisme change dans les deux cas. Pour cette raison, une métrique différente est utilisée
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et discutée sur quelques exemples en utilisant des estimateurs statistiques simples, a savoir
la moyenne (Z;), la déviation moyenne (ADev;), la médiane (medy) et I'entropie (hy). Ils
sont calculés sur la distribution des vecteurs d’orientation (cos¢ ;) par section (j = 1, ...,48
par position), le long de la trajectoire. On retrouve des changements significatifs dans la va-
leur de ces estimateurs lorsque 1’on traverse des bifurcations. Méme résultat dans le cas des
anévrismes, ot le collet aortique, la fin du sac anévrismal et les bifurcations aortoiliaques et
rénales sont mis en évidence. La déviation moyenne et I'entropie représentent plut6t 1'uni-
formité de cos¢ i, Moins la distribution est uniforme, plus I’entropie est élevée. La déviation
moyenne est une mesure de la dispersion des valeurs (existence de plusieurs maxima locaux
dans la courbe de distribution). Ces deux indicateurs peuvent étre utiles pour différencier
des changements morphologiques provenant d"une bifurcation ou d’une sténose. En effet,
la présence d’une bifurcation entraine la perte de parallélisme du vaisseau, mais dans une
proportion moindre que dans le cas d'une sténose (figure 7.27)(en général, car ce n’est pas
le cas pour les petites lésions).

Plan de quantification

: Ve Axe optique
nk’

Plan de quantification

—= - - = -
i Ve Axe optique

Section Section

FIG. 7.27: Différences morphologiques dans la section lors de l’apparition d"une bifurcation
et lors de I'apparition d"une sténose.

Ces changements vont se refléter dans la valeur de moyenne et médiane plus élevées
dans le cas de sténose, et la déviation moyenne et I'entropie plus élevées dans le cas de
bifurcations, comme on peut le constater pour le fantome (Figure 7.28). Les résultats de la
figure 7.28 montrent pour le fantdme, une artére carotide et un AAA, la variation des esti-
mateurs de cos¢; pour chacune des sections. La valeur de cos¢ a été rapportée a la représen-
tation surfacique, ot le codage en couleur met en évidence les zones les plus importantes
de perte de parallélisme de la structure (pres de la zone rétrécie, et des bifurcations). Sur le
fantdme, par exemple, I'évolution de la moyenne montre bien le début et la fin de la lésion,
permettant de mesurer simplement 1’étendue de celle-ci.
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FIG. 7.28: Evolution des estimateurs statistiques de cos¢ le long de la trajectoire pour trois
structures différentes a) Fantome, b) artere carotide, ¢) anévrisme de 1’aorte abdominale, ot
Dir_mean = moyenne (Z},), adev = déviation moyenne (ADevy), median = la médiane (medy,)

et entropy correspond a 'entropie (hy).
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7.2.5 Angulation

Dans les structures aortoiliaques, la mesure d’angulation entre les arteres iliaques et
l'aorte, et entre le thrombus et le collet aortique est un élément déterminant des interven-
tions endovasculaires, des fortes angulations pouvant rendre la mise en place de la prothése
difficile. Les angles des arteres iliaques, par rapport a ’axe de 1’aorte sont déterminés sur la
base de la trajectoire de la navigation exploratoire virtuelle. Une régression linéaire a par-
tir des points répartis sur la trajectoire nous permet de l’'approximer par des segments de
droite a partir desquels les mesures d’angles sont effectuées. Dans I'exemple de la figure
7.29, les iliaques et l'aorte infra-rénale ont été divisées manuellement en deux segments
chacune. Une forte angulation peut étre appréciée au niveau de la lésion (thrombus) entre
le collet aortique inférieur et le collet aortique sous-rénal (46°). Les résultats de ce calcul
apparaissent dans le tableau. On constate la forte angulation des iliaques dans le premier
segment de trajectoire (26.02° pour l'iliaque gauche et 36.70° pour l'iliaque droite), et une
angulation faible au niveau de la bifurcation aorto-iliaque. Un collet aortique formant un
angle de plus de 60° risque de favoriser une ou plusieurs endofuites, tandis qu'une forte
angulation aorto-iliaque peut accroitre les difficultés de déploiement du dispositif.

‘ ‘ Flément Angle °
1 | I1 G. 1er. seg. 26.02
2 | I D. ler. seg 36.70
3 | 1 G.- Collet 7.74
4 | II D. - Collet 15.46
5 | Collet (Thrombus) 46.18
6 | Thrombus - Collet sous-rénal 4.68

FIG. 7.29: Approximation de la trajectoire par des droites pour calculer 'angulation.

7.3 Analyse pariétale

L’analyse pariétale est un élément important dans la caractérisation de structures vas-
culaires. Dans le traitement des AAA, par exemple, elle détermine 1'acces et les zones de
fixation de I'endoprothese. L’étude de la qualité pariétale des collets aortiques et des arteres
iliaques permet de prévoir les risques d’embolies distales et de migration ou de détério-
ration de 1'endoprothese. Des parois trop calcifiées ou comportant du thrombus favorisent
I'apparition de ces complications. Dans le contexte de notre travail, I’objectif n’est pas d’en-
visager une caractérisation compléte de la paroi, mais plutot de profiter des capacités du
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capteur virtuel étendu pour mettre en évidence des informations qui peuvent étre facile-
ment extraites. L'intérét est de pouvoir enrichir le maillage surfacique dune information
sur la nature de la paroi (analyse en surface), ou de réaliser une analyse simple, par lancer
de rayons, qui mette en évidence ce qui est au-dela de la paroi.

La figure 7.30 illustre le premier aspect sur deux exemples de lésion : une artere fémo-
rale sténosée avec des rétrécissements a plusieurs niveaux, du fait de la présence de plaques
d’hyperplasie et de plaques calcifiées, et un anévrisme aortique, ou1 la présence de calcifica-
tions est identifiée au niveau de la bifurcation aortoiliaque et des artéres rénales. La couleur
jaune et la couleur bleue représentent respectivement les régions de densité élevée (calcifica-
tions) et de basse densité (plaques molles). Les estimateurs statistiques (moyenne, déviation
moyenne, médiane, et entropie) sont aussi calculés par section et montrés sur les courbes.
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FIG. 7.30: Evolution de la densité de paroi le long de la trajectoire. a) Artere fémorale sténo-
sée et b) anévrisme de ’aorte abdominale.

Par ailleurs, il est possible d’analyser le volume au-dela du point délimitant la surface
endoluminale en utilisant la géométrie des rayons. Cette information de densité au-dela
de la paroi est également représentable sous forme de moyenne sur la surface extraite.
Nous montrons un exemple utilisant une distance d'un voxel apres la paroi, avec un sur-
échantillonnage d’une dixieme de voxel (figure 7.31). Sur cette figure, la surface extraite
et la région d’exploration (ROI) apparaissent superposées (figure 7.31 a,b). La valeur de la
moyenne de densité en profondeur est rapportée a la représentation de la surface et apparait
codée en couleurs (figure 7.31 ¢,d). Elle peut étre comparée a la densité mesurée en surface
par les points détectés.
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(© (d)

FIG. 7.31: a,b) ROI et surface extraites au cours de la navigation suivant I'axe de déplace-
ment du capteur. La ROI indique la distance maximale des rayons. c) Représentation de la
densité en profondeur (+1voxel) reportée sur la surface détectée. d) Représentation de la

densité en surface.
() (b) (0

(@) (b)

FIG. 7.32: Combinaison de coupe TDM reformatée avec I'image endoscopique virtuelle sur
une artere carotide sténosée. a,b) coupes reformatées, c) segmentation par croissance de ré-
gions, d) image d’endoscopie virtuelle, e,f) combinaison des deux.

Les images reformatées avec des images endoscopiques, combinées grace a 1’extension
des propriétés de visualisation du capteur (cf. Section 6.2.1) peuvent aussi étre enrichies par
une analyse de la paroi. Une segmentation par croissance de régions classique [Cocq95] est
effectuée sur les coupes reformatées, en utilisant la densité comme critére de sélection, sur la
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base des unités Hounsfield. Deux exemples, pour deux structures différentes apparaissent
sur la figure 7.32 pour une artere carotide sténosée, et sur la figure 7.33 pour une artére
fémorale.

Dans chaque cas, une coupe reformatée perpendiculaire au capteur est extraite (a,b) puis
segmentée par croissance des régions (c). L'image est ensuite combinée avec les vues en-
doscopiques virtuelles (d,e), ou 'information des régions au-dela de la paroi est mise en
évidence (f). Les régions sont codées avec des couleurs différentes : densité élevée (jaune),
qui correspondrait aux plaques calcifiées, densité moyennes (bleue et rouge) et densité trés
faible (vert et noire).

(d) (e) )

FIG. 7.33: Combinaison de coupe TDM reformatée avec l'image endoscopique virtuelle,
lorsque le capteur virtuel traverse une zone sténosée avec des plaques calcifiées dans une
artere fémorale. a) Trajectoire suivie par le capteur, b,c) coupes reformatées, d) segmentation
par croissance de régions, e) image d’endoscopie virtuelle, f,g) combinaison des deux.
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7.4 Bilan

La méthodologie mise en ceuvre de description des données patient, permet d’exploiter
le contenu de l'information volumique extraite par navigation exploratoire virtuelle. Elle
inclut la représentation géométrique et la trajectoire, qui peuvent étre utilisées de plusieurs
fagons pour calculer des parameétres quantitatifs a utiliser dans une étape d’analyse pour le
planning.

Une des principales difficultés dans la construction d'un maillage de la structure com-
pléte est la présence de bifurcations, qui a été résolue ici en faisant la fusion de plusieurs
maillages, correspondants a des surfaces extraites en navigations différentes . Les deux mé-
thodes de fusion de maillages implémentées peuvent étre utilisées indistinctement selon
I"application. Dans notre perspective, nous privilégions 1'utilisation de la deuxieme méthode
(calcul d’intersections) qui est plus rapide et précise. Le probléeme principal de la premiere
méthode est le choix d'une grille d’échantillonnage adéquate qui préserve la précision de la
segmentation.

Le calcul de parametres quantitatifs de la structure et de la lésion doit fournir 1'infor-
mation la plus précise et pertinente servant a la prise de décisions avant l'intervention. En
routine clinique, ces parametres tels que la longueur ou le diametre sont principalement
géométriques. Cependant, pendant le processus de décision, I’expert est amené a confronter
qualitativement d’autres informations afin de guider la construction de la stratégie opéra-
toire. Il construit mentalement une idée de la qualité pariétale, ou de la tortuosité, visibles
sur les images, afin d’évaluer le risque de l'intervention. Des nouveaux parametres issus de
I'exploration virtuelle de I'image préopératoire sont proposés afin d’enrichir les criteres de
décision. Ils traduisent la forme de la structure (morphologie) et la composition de la paroi
(densité). Ils n’ont pas encore été validés comme critere de décision, mais des études récentes
ont montré que la tortuosité par exemple est un élément déterminant dans le succes de
la pose d’endoprotheses aortiques. Elle est d’ailleurs plus riche que la simple information
d’angulation.

Le but de la représentation de I'information choisie est d’enrichir d’une part le maillage
et, d’autre part, la vue endoscopique afin qu’elle puisse étre traduite en terme d’élément
de décision dans le planning. Une validation plus rigoureuse de quelques uns de ces para-
metres est envisagée dans le prochain chapitre.



Chapitre 8

Evaluation de la méthodologie

L’évaluation quantitative des méthodes implémentées requiert 1'utilisation d'une réfé-
rence quantifiable, qui permette de comparer nos résultats a ceux obtenus par d’autres
moyens d’observation. Cette référence peut étre donnée par des analyses histologiques ou
par des mesures effectuées par différents observateurs. La description géométrique issue de
la navigation exploratoire virtuelle peut ainsi étre validée au regard d’éléments nécessaires
au planning, soit des caractéristiques géométriques des structures vasculaires en présence
de plusieurs types de lésion.

Cette évaluation a été réalisée suivant deux protocoles. D'une part, un modele animal
de resténose a permis de valider la description de 1ésions de type sténose. Dans ce cadre,
une étude comparative a été effectuée entre les résultats de la navigation interactive dans
des données volumiques TDM, ceux d'une analyse histologique et ceux d"une analyse des
coupes réformatées. D’autre part, des données patient ont été utilisées dans le cadre du di-
mensionnement des endoprotheses aortiques. Les résultats de la description géométrique
obtenus par navigation active ont alors été comparés avec des analyses faites par deux ex-
perts dans les conditions cliniques d’utilisation.

8.1 FEvaluation sur modele animal

Le modele animal de resténose hyperplasique! a permis de créer des lésions de différents
degrés sur cinq brebis. La brebis a été choisie en raison d"une taille d’arteres et d"un systéme
de coagulation semblables a celle de '’homme ainsi que de sa capacité a réagir aux trau-
matismes artériels par de I’hyperplasie myointimale. De plus, I'artére fémorale facilement
accessible a la palpation autorise un traitement par voie endovasculaire.

Deux éléments essentiels de la description géométrique peuvent étre mesurés et compa-
rés par analyse histologique : I'évolution de la lumiere interne et la longueur d’une piece
anatomique. La difficulté de ce type d’analyse réside dans l’apparition de modifications
structurelles et morphologiques des piéces anatomiques entre le moment de 1’euthanasie et
le moment de la mesure. Elles peuvent subir notamment un aplatissement dt au comporte-
ment naturel des tissus post-mortem et un rétrécissement di aux agents chimiques tels que le
formol. L’analyse des mesures relatives permet d’éliminer les possibles biais liés a ces phé-
nomenes. De ce fait, 'évaluation porte ici sur la détermination du degré de sténose, calculé

'Le modéle animal a été créé dans le cadre d’un DEA de Sciences Chirurgicales [Mois01].
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comme le rapport entre la lumiere de la zone la plus serrée et la lumiere dans une zone
saine. La mesure de la lumiere peut étre donnée par le diameétre, par le périmetre ou par la
surface endoluminale. La mesure obtenue par la surface est plus précise que la mesure obte-
nue par le diametre, mais ’aplatissement subie par les arteres rend difficile sa détermination
réelle sur des coupes histologiques. Le périmetre est moins variable apres la déformation et
peut étre utilisé pour déduire la mesure de surface si on considére un disque équivalent. En
conséquence, I’analyse comparative de sténose a portée sur le périmetre, a partir duquel les
surfaces sont calculées :

2

Surface = L (8.1)
4

Le pourcentage de sténose a donc été établi en calculant le rapport entre la surface de
la lumiere du segment sténosé (Surfaces;) et la surface de la lumiere du segment sain
(Surfaces,) :

Sur faceg;

%St = (1 ) x 100 (8.2)

B Sur facegg

L'analyse histologique constitue la mesure de référence, qui est comparée aux mesures
effectuées manuellement sur des coupes TDM reformatées et aux résultats issus de I’analyse
par navigation exploratoire virtuelle. Le détail du protocole d’évaluation et les résultats sont
illustrés dans la suite (figure 8.1).

Groupe 1 Acquisition Analyse par
TDM NEV
Création de Iésions H efﬁél;;ﬁzn
Groupe 2{ Acquisition Analyse par s Comparaison
i ATL TDM Coupes reformatées résultats

Examen
anatomopathologique

Dissection

FIG. 8.1: Protocole d’évaluation de la description de structures vasculaires par navigation
exploratoire virtuelle.

8.1.1 Conditions d’observation : acquisition de données et dissection

Dix sténoses aorto-iliaques hyperplasiques ont été produites apres un double trauma-
tisme intra-artériel sur les brebis. Le double traumatisme a été réalisé afin de mieux se rap-
procher de la resténose développée sur une artere préalablement pathologique. Apres la
création de la 1ésion, les brebis ont été euthanasiées et des dissections ont été soigneusement
faites dans le but de manipuler plus facilement les pieces anatomiques, laissant accessible
'aorte thoracique et les arteres fémorales. Ceci a permis d’installer un circuit d’irrigation
continu garantissant le flux de produit de contraste pendant 1’acquisition tomodensitomé-
trique (figure 8.2).
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FIG. 8.2: Installation pour acquisitions TDM.

Avant 'acquisition TDM, une artériographie de contrdle a été réalisée afin de repérer le
niveau de la sténose et de déterminer une région d’intérét pour 1'acquisition (il s’étendait
de la bifurcation fémorale a la bifurcation aortique). Deux populations d’observation ont été
créées pour lesquelles des acquisitions TDM ont été réalisées, donnant lieu a des coupes de 3
mm d’épaisseur, reconstruites tous les mm (figure 8.3). La premiere population (groupe 1) est
constituée d’arteres présentant des sténoses, la deuxiéme population (groupe 2) a été créée
afin d’étudier 1’aspect des arteres apres une procédure d’angioplastie (ATL). Au niveau de
l'artere la plus sténosée, une ATL a été réalisée de fagon classique : mise en place d’un guide
sous scopie, angioplastie par ballonnet de 7 mm de diametre (correspondant au diameétre de
l'artére) et 4 cm de longueur.

(a) (b)

FIG. 8.3: Coupes TDM acquises sur une piece anatomique, a) avant I’angioplastie et b) apres
I'angioplastie.
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Les pieces anatomiques et les volumes image associés ont été identifiés par un nombre
suivi d"une lettre pour différencier l'artére droite (R) de la gauche (L) (tableau 8.1).

‘ ‘1R‘1L‘2R‘2L‘3R‘3L‘4R‘4L‘5R‘5L‘
ATL X X X X
Groupe | 2 2 2 1 2 1 1 1 1 1

TaB. 8.1: Classification des pieces anatomiques et volumes image pour 1’analyse (groupe 1 :
lésion originale, groupe 2 : arteres apreés ATL).

Apres I'acquisition, les arteres iliaques ont été prélevées pour un analyse anatomopatho-
logique (figure 8.4). Elles ont été mesurées (longueur et diametre) puis photographiées, et la
lésion repérée a la palpation par un expert.

FIG. 8.4: a) Prélevement des arteres iliaques. b) Aspect macroscopique de l’artere extraite.

8.1.2 Analyse comparative
8.1.2.1 Mesure de référence - analyse histologique

Des dissections transversales, perpendiculaires a I'axe longitudinal de l’artere ont été
réalisées tous les 5mm au bistouri lame froide et examinés macroscopiquement (figure 8.5).
Des coupes de trois microns d’épaisseur ont ensuite été extraites, en gardant une seule coupe
de référence par section pour l’analyse anatomopathologique (figure 8.6). Les coupes rete-
nues ont été numérotées a partir de la bifurcation fémorale et préparées pour la lecture avec
une coloration par orcéine 2. Ensuite elles ont été photographiées et analysées quantitative-
ment manuellement.

I/orceine est un colorant signaletique des fibres élastiques dans les coupes histologiques.
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(8800220 Q0 FON) o

FIG. 8.5: Etalement des sections d’artére (tous les 5 mm).

(@) (b)

FIG. 8.6: Coupes de 3 microns d’épaisseur utilisées pour 1’analyse histologique. a) Sur une
zone saine et b) sur une zone sténosée.

8.1.2.2 Analyse par navigation exploratoire virtuelle

Dans cette étude, les trajectoires de navigation ont été définies de maniere interactive
(quelques points de passage sont fixés a I'intérieur de la structure vasculaire, puis des opé-
rations de centrage et d’interpolation par fonctions splines cubiques permettent de calculer
la trajectoire) (cf. section 6.3.1). Des maillages de la surface interne du vaisseau décrivant la
morphologie de la sténose ont été construits (figure 8.7), ainsi que des courbes donnant le
périmetre le long de la trajectoire.

Afin d’établir une correspondance avec les coupes histologiques, la bifurcation fémorale
a été repérée sur la courbe de périmetre. A partir de cette courbe sont identifiées la coupe de
référence et la coupe de rétrécissement maximum pour le calcul de sténose et, le début et la
fin de la lésion pour le calcul de longueur.

La figure 8.8 montre pour le cas 4L les points de début et fin de sténose (L1, L2), ainsi
que la position de la coupe de référence (ref) et celle du rétrécissement maximum (Lt). La
longueur est calculée entre les points L1 et L2. Le facteur de circularité semble efficace dans
l'identification de bifurcations mais seulement est modifié dans certains cas dans les zones
de lésion.
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<——— Bifurcation fémorale

~— Sténose maximale

Collatérale ———

b

Vers bif. aoniql&
(a) (b) (c) (d)

FIG. 8.7: Extraction d'une artere iliaque (4L) par navigation exploratoire virtuelle. a) Trajec-
toire suivie par le capteur, b) superposition de surface détectée sur une représentation MIP
des données dans le plan xz. c,d) Représentation par maillages de la surface extraite.
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FIG. 8.8: Maillage représentant la surface interne d"une artere iliaque et évolution du péri-
metre (mm), section et facteur de circularité, le long de la trajectoire.
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Dans la figure 8.9, nous montrons quelques exemples des structures iliaques sténosées
de brebis (2R, 3L et 5R) extraites par navigation exploratoire virtuelle, avec différents degrés
de sténose. L'évolution du périmetre, de la section et du facteur de circularité peut étre

Py
appréciée.
/f g
- J L e /
L — e, = g—
e f,..———-“""“f— | L —
— mp— —— e
—— —~e -
> \
"
% Pefim. —— 28 T ——
3 A 2 AN P
NS e z N _—
18 - e 20 // SN ettt
T
i — H o S S
% 7 Sechefl —— ] e o Sestion —— ]
25 b as e
20 I 30 AN -
15 [ P 25 A
10 e 20 T, ol e B
S
M o 10 20 30 40 50 60 70 80 ® 20 40 60 80 100 120
0.8 Fact_Ci — % * F: Ci —
one e Famg K] e 7=,
0.2 / B ¥ #
i kN 0.2 / TR P
= e
01 ot W GNP s 08 [ / B - -
005 A 0.05 hans S
0/ ota 10/ b4
(a) Surface 2R (38,30"% sténose) (b) Surface 3L (34,90"% sténose)
S -
- . .- _ i —
-~ — S e ==
20 i
18 *y\ A
2
1oL i XA g
12 ¥ o linon =S
10 e
-
BO 20 40 60 80 100 120
% - e —
=
20 1T .
A
‘Z DA e
05
o2 — R
0.35 AN
0% P X P
22 % # s S SR
0.15 ho Kv\ e
o3 g

20 a0 60 80 100 120

(c) Surface 5R (63,10"% sténose )

FIG. 8.9: Surfaces différentes extraites par navigation exploratoire virtuelle et courbes repré-
sentant ’évolution de la géométrie (Perim, Section, Fact_Circ) le long de la trajectoire.

8.1.2.3 Analyse de coupes TDM reformatées

Les coupes reformatées TDM ont été extraites pendant la navigation, orthogonalement
a l’axe du capteur, pour chaque position de la trajectoire. Le calcul du degré de sténoses
a été réalisé manuellement par un expert a I'aide du logiciel d’analyse d’images IMAGE]
développé par le NIH. Les mesures sont effectuées considérant la coupe de référence et sur
la coupe correspondant au rétrécissement maximum (figure 8.10).
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(a) Référence (b) Sténose

FIG. 8.10: Coupes TDM reformatées, utilisées pour effectuer le calcul du degré de sténose.

8.1.3 Résultats

(a) (b)

FIG. 8.11: Comparaison entre les coupes TDM reformatées, les images endoscopiques vir-
tuelles a I'intérieur de 1’artere et les images microscopiques de coupes histologiques. a) Une
zone de référence et b) une zone sténosée.

La figure 8.11 montre un exemple qui permet de comparer une coupe reformatée, une
vue endoscopique et une coupe histologique, sur une région saine et une région sténosée. Le
tableau 8.2 synthétise les résultats obtenus par analyse des coupes histologiques, des coupes
tomodensitométriques reformatées et par navigation exploratoire virtuelle (NEV). Des taux
de sténose variables ont été obtenus : 25,2% pour la navigation exploratoire virtuelle a 78,4
% (avant dilatation). En considérant les mesures histologiques comme référence, 1’erreur
moyenne faite sur le degré de sténose est de 2.8% contre 3.7% avec I'analyse interactive des
coupes reformatées.

Il faut noter qu’il a été impossible d’exploiter les données volumiques TDM dans le cas
des brebis 2R et 3R, a cause d"un défaut de remplissage de produit de contraste dans l'artere
lors de I'acquisition. Une surdilatation pendant 1’angioplastie a été constatée chez la brebis
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[ [ ATL [ % st Hist | %st TDM | %st NEV |

1R X 22,7 32,8 27,1
1L X -19,0 -18,1 -20,1
2R X 38,3 37,7
2L 51,9 52,3 53,9
3R X 11,7 12,5
3L 34,9 31,4 31,7
4R 78,4 79,0 75,6
4L 70,9 67,6 64,4
5R 63,1 48,1 63,4
5L 25,2 21,0 26,0
80,0
70,0 —
60,0 N
50,0
o 400
w
2 300
\-'Q_J'
n 20,0 |
BQ
10,0 " l
0,0
-10,0 LI f
-20,0 L
-30,0
1R 1L 2R 2L 3R 3L 4L 5R 5L

[ % St HIST [l % St TDM

% StNEV

TAB. 8.2: Résultats comparatifs du degré de sténose par les trois méthodes pour les 10 pieces
anatomiques étudiées (groupe 1 : 1ésion originale et groupe 2 : ATL).

1 a gauche (1L) ce qui explique la valeur négative de sténose du tableau (augmentation de
la lumiere du vaisseau dans la zone de lésion).

Un tableau de concordance des sténoses a été établi entre coupes histologiques et coupes
obtenues en navigation (tableau 8.3). Les pourcentages de sténoses ont été répartis en trois
classes : <50%, 50 a 70% et > 70%. Le cas particulier de la surdilatation sur la brebis 1L n’a

pas été pris en compte.

| Histo/NEV | <50% | 50-70 | >70% |

<50 %

+++

50-70%

>70%

TAB. 8.3: Tableau de concordance sténose calculée par analyse histologique / sténose calcu-

l1ée par NEV.
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L’évaluation basée sur le calcul de longueur de 1ésion a porté sur les artéres non traitées
par angioplastie transluminale (groupe 1). En navigation, cette longueur est mesurée entre
les deux points de repere L1 et L2 choisis manuellement (figure 8.8). Par navigation explo-
ratoire virtuelle, la longueur peut étre théoriquement estimée avec une précision élevée (dé-
terminée par le pas de déplacement dans la trajectoire), mais lors de I’analyse histologique,
I"approximation imposée par le traitement des pieces anatomiques (obtenues tous les 5 mm)
n’autorise pas une mise en correspondance fine. Les résultats de ces mesures de longueur
pour les artéres non-dilatées apparaissent dans la figure 8.12.

~

longueur de lésion (cm)

oL 3L 4R 4L 5L
|[EL. HIST OL.NEV ]

FIG. 8.12: Résultats comparatifs de la longueur de la lésion calculée sur des coupes histolo-
giques (HIST),et par Navigation Exploratoire Virtuelle (NEV) pour les artéres du groupe 1
(sans ATL).

8.2 [Evaluation sur des données patient

Pour la pose d’endoprothéses aortiques, la planification se fonde essentiellement sur les
caractéristiques géométriques et la qualité pariétale de la structure aortoiliaque. Les élé-
ments de planification extraits pendant I'étape d’analyse de la structure vasculaire par navi-
gation exploratoire virtuelle fournissent des criteres de décision concernant les dimensions,
les conditions de fixation de I’endoprothese aortique et les voies d’acces des instruments

L'évaluation de la description de structures anatomiques a partir de données patient
préopératoires, acquises en conditions cliniques, a été envisagée ici dans le cadre du di-
mensionnement des endoprotheses aortiques. Cinq patients ayant subi une intervention ont
été examinés. Les parametres géométriques de la structure aortoiliaque qui conditionnent
la taille de la prothese (figure 8.14) ont été déterminés suivant trois méthodes : i) par un
premier expert (EIM), sur des données patient TDM, avec un logiciel commercial utilisé
en pratique clinique, ii) par un deuxieme expert (E2M), en utilisant la méthode tradition-
nelle (coupes TDM et artériographie avec sonde graduée) et iii) par navigation exploratoire
virtuelle sur des données patient TDM (NEVM).

La figure 8.13 donne sous forme schématique le protocole d’évaluation suivi. Les condi-
tions de mesure et les résultats de cette analyse seront décrits. Puis, nous discuterons les
aspects décisionnels qui pourraient dériver de 1’exploitation de la description géométrique.
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FIG. 8.13: Protocole d’évaluation de la navigation exploratoire virtuelle sur des données
patient.

8.2.1 Analyse comparative

L’analyse a porté sur la détermination des parametres anatomiques suivants (figure
8.14) :

- Les diametres du collet aortique sous-rénal et des vaisseaux iliaques distaux (D1,DR,DL).
- Les distances des arteres rénales a la bifurcation aortique (L1).

- La distance des arteres rénales aux arteres iliaques internes (LR,LL).

Artere rénale gauche

FIG. 8.14: Points de repere anatomique utilisés dans 1’extraction de parametres quantitatifs
de la structure aortoiliaque.
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8.2.1.1 Analyse par l’expert 1 (E1M)

Les données volumiques TDM ont été analysées sur une station de radiologie® utili-
sée couramment en clinique, qui permet la manipulation et la visualisation de données 3D.
Le systeme calcule une courbe qui passe approximativement a l'intérieur de la structure a
partir de deux points fixés par 1'utilisateur. Elle peut étre ensuite ajustée interactivement
et permet d’extraire des coupes reformatées sur lesquelles des mesures interactives de dia-
metre (D1,DR,DL), d’aire et du périmetre peuvent étre réalisées (figure 8.15). Des marqueurs
anatomiques choisis par 1'expert permettent également de calculer les longueurs (L1,LR,LL)
demandées.

Spl;-22
Tl -113

(@)

FIG. 8.15: a) Détail des trajectoires de mesure, la fleche indique la position sur la structure;
b) coupe reformatée correspondante.

8.2.1.2 Analyse par expert 2 (E2M)

Dans cette analyse deux types de données sont utilisées : d"une part, les coupes TDM
3D, qui permettent de définir interactivement les diameétres des structures, et d’autre part
une artériographie 2D, qui permet d’effectuer les mesures de longueur (figure 8.16). L'ar-
tériographie est réalisée avec une sonde radio-opaque, calibrée avec des points de repere
chaque centimetre, introduite dans l'artére. Une fois la mesure de longueur d"une des ar-
teres iliaques réalisée, elle est rapportée a l'iliaque contralatérale en utilisant un compas. Il
s’agit d'une méthode utilisée traditionnellement en clinique et qui fournit une mesure ap-
proximative de la longueur dépendant du centrage de la sonde a I'intérieur de la structure.

3SIEMENS - LEONARDO
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() (b) ()

FIG. 8.16: a) Mesure interactive de D1 sur les coupes axiales TDM ; b) exemple d’artériogra-
phie 2D sur laquelle I'expert réalise les mesures LR et LL ; c) mesure de l'artére contralaté-
rale.

8.2.1.3 Analyse par navigation exploratoire virtuelle (NEVM)

L’analyse de la structure aortoiliaque a été réalisée a partir de la description géométrique
obtenue par navigation active. Les positions initiale et finale de navigation étant fixées inter-
activement, le capteur détermine sa trajectoire, en réalisant automatiquement la détection et
I'extraction de la surface interne du vaisseau. Dans un cadre de scenes complexes (calcifica-
tions, thrombus) et afin de dissocier les problemes de description traités ici des problémes
liés a I’analyse de scene et au choix de branches en présence de bifurcations, les vaisseaux
ont été parcourus dans un sens qui doit limiter leur apparition au cours de la navigation
(points de départ fixés dans les branches secondaires et point d’arrivée fixé dans la branche
principale).

Plusieurs trajectoires sont déterminées afin de reconstruire la totalité de la structure aor-
toiliaque (figure 8.13) : d’abord le capteur virtuel réalise une navigation en partant d"une
des deux iliaques (gauche - 1g), traverse le la bifurcation aortoiliaque (2), le thrombus (3-
4) et remonte jusqu’aux artéres rénales. Une autre navigation part de la deuxiéme iliaque
(droite - 1d) en arrivant jusqu’au dernier point de la premiere trajectoire. Ces trajectoires ont
été automatiquement calculées par 1’angioscope virtuel dans les cinq volumes considérés.
Le champ de vision a été fixé a 140° pour le calcul de I'image endoscopique virtuelle et le
pas de déplacement a 2 voxels pour l'estimation automatique de trajectoire. Il a été aussi
possible de réaliser correctement d’autres trajectoires, plus longues, en partant des iliaques
interne et externe en présence de nombreuses calcifications. Toutefois, en raison de leur
taille et de leur orientation par rapport aux coupes d’acquisition initiales, I’exploration des
artéres rénales n’a pu étre réalisée avec succes que sur trois volumes. Pour les cas ot une
description des arteres rénales n’a pu étre extraite, les irrégularités de la surface del’aorte au
niveau de ces arteres ont été utilisées comme repere anatomique pour le dimensionnement
de I'endoprothese.

Nous illustrons ici la procédure suivie en prenant un exemple de volume image, dont
les caractéristiques apparaissent dans le tableau de la figure 8.17. Sur cette figure sont mon-
trés également les différentes trajectoires suivies par le capteur virtuel lors de la navigation,
superposées a une représentation MIP de la structure aortoiliaque.
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Ref. Vol. tsi05.nav
Nombre de coupes | 86

originale

Epaisseur de coupe 5mm

Taille Pixel 0.4882812 mm

Distance inter-coupes | 4 mm
Facteur d’interpolation | 8.192
No Total de coupes 410

FIG. 8.17: Description du volume TDM utilisé comme exemple, représentation MIP sur deux
plans de projection xy et différentes trajectoires du capteur calculées par navigation active.

Une portion de la surface interne détectée pendant la navigation effectuée en partant de
l'iliaque gauche, apparait représentée dans la figure 8.18.

(a) (b) (c)

FIG. 8.18: Extraction de 'artere iliaque gauche. a) Superposition sur la représentation MIP
de la surface interne détectée; b,c) maillage polygonal et reconstruction.

Le méme maillage sur deux vues différentes, la variation du périmetre (P) et de la section
(A), le facteur de circularité (C), ainsi que la statistique du parallélisme par coupes au cours
du déplacement, sont représentés sur la figure 8.19.

Ces parametres servent a constater la variation de la morphologie du vaisseau. Sur les
courbes de périmetre et de section une augmentation de la lumiere interne est vérifiée dans
la région du thrombus. La présence de bifurcations est détectée grace aux variations du fac-
teur de circularité (bifurcation aortoiliaque, artéres rénales, artere mésentérique supérieure).
Au niveau de l'artere iliaque, également, des sections irrégulieres non circulaires, non dé-
tectées sur les courbes de périmetre ou de section, sont mises en évidence grace au facteur
de circularité. Ces changement morphologiques sont la conséquence des calcifications pré-
sentes sur la paroi, qui produit des formes étoilées et aplaties sur la section. En méme temps,
la perte de parallélisme de la paroi est constatée entre les deux collets de la lésion.
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FIG. 8.19: Description de 'artere iliaque gauche. Périmetre (mm), section (mm?), facteur de
circularité de la surface interne et mesures de parallélisme.

La procédure est répétée pour une deuxieme trajectoire qui part de 1’artere iliaque droite.
Les résultats apparaissent dans les figures 8.20 et 8.21. Sur cette partie, 1’existence d'un ané-
vrisme sur l'artere iliaque est vérifiée. Les constatations sont les mémes : la perte de paral-
lélisme de la paroi a cause de I'anévrisme, et la présence des bifurcations qui se traduit en
changements de la circularité et du parallélisme.
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FIG. 8.20: Extraction de l'artere iliaque droite. a) Superposition sur la représentation MIP de
la surface interne détectée; b,c) reconstruction.
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FIG. 8.21: Description de l'artere iliaque droite.
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A partir des maillages trouvés séparément et fusionnés, la surface compléte est construite.
Au moyen d'une interface développée qui permet l'interaction avec la description géomé-
trique, les points de repere sont identifiés manuellement, sur lesquels les éléments de mesure
demandés sont calculés (diametres, longueurs) (figure 8.22).
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FIG. 8.22: Interface développée pour effectuer les mesures de structures anatomiques.
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FIG. 8.23: Surface interne compléte et dimensions déterminées sur les courbes de périmetre
(mm), section (mm?) et facteur de circularité (C) de I'artere iliaque gauche.
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La description géométrique et les différentes mesures effectuées dans I'exemple de la
figure 8.17 apparaissent de maniere synthétique sur la figure 8.23 et le tableau 8.3. La colonne
3 (Position) indique la distance parcourue par le capteur a partir du premier point de la
trajectoire (distance cumulée).

‘ Pt ‘ Repere Anatomique ‘ Position Longueur (mm) ‘ Diametre (mm) ‘

1-2 | Artere iliaque gauche | P1=10.0 mm 45.0 P1=15.32

2-3 | Collet aortique P2=55.0 mm 27.5 P2=22.96

3-4 | Thrombus P3=82.5 mm 75.0 P3=25.12

45 | Collet aortique sous- |, g0n 5 20.0 P4=17.92
rénal
Entre les arteres ré-

5-6 P5=177.5 mm 5.0 P5=22.73
nales

15 Artere rénale gauche a 1675

bifurcation fémorale

TAB. 8.3: Dimensions de la structure anatomique.

8.2.1.4 Résultats

Les tableaux 8.4, 8.5 et 8.6 montrent les résultats des trois méthodes de mesure (E1M,
E2M, NEVM) donnés en mm pour les cinq patients. Il faut noter que nous ne disposons pas
de l'information de diametre et longueur de l'artere iliaque contralatérale pour E2M-C2.

| Patient | DI | DL | DR | L1 | LL | LR |
Cl | 2015 11,76 | 12,22 107,71 | 40,67 | 41,98
C2 | 2325 156 | 2556 | 117,25 | 63,61 | 57,33
C3 | 305 [ 11,33 ] 1639 ] 10821 | 83,7 | 63,12
C4 | 2416|1897 | 12,99 | 1446 | 81,82 | 90,28
C5 | 2524|1974 | 24,18 | 112,43 | 82,85 | 85,31

TAB. 8.4: Résultats des mesures (mm) effectuées sur les cinq cas par I'expert 1 (E1IM).

Patient [ D1 | DL [ DR | L1 [ LL [ LR |
C1 |18 12 ] 12 [ 100 ] 40 | 30
2 X X x | 110 | x | 45
C3 |30 14|10 [115] 30 ] 90
C4 |16 18 ] 20 [130] 60 | 60
C5 |21 | 15| 11 [115] 71| 70

TAB. 8.5: Résultats des mesures (mm) effectuées sur les cing cas par l'expert 2 (E2M).
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Patient | DI | DL | DR | L1 | LL | LR |
Cl |1751] 11 | 11,2 | 1032 | 41,8 | 36,86
C2 | 22028| 15 | 22 | 11946 | 51,57 | 60,86
C3 | 289 [ 12,73 | 1647 | 119,64 | 69,05 | 67,05
C4 [2531]1781 ] 169 | 12229 | 94,31 | 83,94
C5 | 2216 22 | 19 | 13262 60,19 | 74,95

TAB. 8.6: Résultats des mesures (mm) effectuées sur les cinq cas par navigation exploratoire
virtuelle (NEVM)

Les résultats des diametres (D1,DR,DL) et des longueurs totales calculés par E2M et
NEVM ont été comparés aux résultats de E1M, pris comme référence. Les possibles erreurs
d’appréciation par E2M dans la détermination précise de la bifurcation aortoiliaque, causées
par l'utilisation de la sonde radio-opaque, sont minimisées en prenant les mesures com-
pletes de longueur, soit depuis les arteres rénales jusqu’a l'iliaque interne droite (L1+LR) et
jusqu’a l'iliaque interne gauche (L1+LL). Les tableaux récapitulatifs (8.7 et 8.8) montrent la
comparaison des trois observations.

AT1(VENM contre E1IM) A2(E2M contre E1M)

Patient | A1(D1) | AL(DR) | AL(DL) | A2(D1) | A2(DR) | A2(DL)
Cl |-13,12% | -10,82% | -6,46% | -10,67% | -2,33% | 2,04%
C2 | -417% | -21,46% | -3,85% X X X
C3 525% | 0,69% | 12,36% | -1,64% | -55,32% | 23,57%
C4 4,76% | 3717% | -6,11% | -33,77% | 66,63% | -5,11%
C5 | -12,20% | -27,54% | 11,45% | -16,80% | -70,07% | -24,01%

TAB. 8.7: Comparaisons des diametres (D1, DR et DL).

A1(VENM contre E1M) A2(E2M contre E1M)

Patient | AI(L1+LR) | A1(L1+LL) | A2(L1+LR) | A2(L1+LL)
C1 -6,43% 2,28% -6,47% -5,65%
c2 3,29% -5,44% -11,22% -39,18%
C3 8,97% -1,68% 19,65% -24,44%
C4 -10,07% -4,34% -19,11% -16,09%
C5 4,97% -1,26% -6,44% -4,75%

TAB. 8.8: Comparaisons des longueurs (L1+LR) et (L1+LL).

La figure 8.24 montre les erreurs relatives entre les trois méthodes : A1(VENM contre
E1M) et A2(E2M contre E1M).
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FIG. 8.24: Comparaison de dimensions anatomiques mesurées. a) Diametres (D1,DR,DL), et
b) longueurs (L1+LR,L1+LL).

Les résultats obtenus montrent que les mesures par navigation exploratoire virtuelle sont
plus proches de celles réalisées par 'expert 1 que de celles réalisées par 'expert 2 (Al < A2).
En effet, les conditions de mesure de I'expert 2 sur les coupes axiales 3D et 'artériographie
2D conduisent a des erreurs de mesure non négligeables. L'orientation de la structure par
rapport a la direction de coupes ne permet pas une mesure précise des diametres sur 'aorte
et encore moins sur les arteres iliaques. Par ailleurs, dans 'artériographie sur une seule pro-
jection 2D, I'appréciation des tortuosités est difficile, d’oti des mesures de longueur impré-
cises. Cette difficulté est d’autant plus grande lorsqu’il s’agit d’identifier la distance entre la
bifurcation aortoiliaque et les artéres rénales, du fait de la séparation des points de calibrage
(tous les cm) et du centrage de la sonde dans la lumiere anévrismale.

Les conditions de mesure de I'expert 1 (référence) permettent de définir interactivement
les parametres géométriques des structures anatomiques. L'analyse est réalisée sur une sta-
tion de travail utilisée couramment en clinique. Cependant, la manipulation est trés labo-
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rieuse et les résultats sont opérateur-dépendants. Elle présente 'avantage d’effectuer I’ana-
lyse sur les coupes reformatées suivant une trajectoire prédéfinie. Le choix des points de
mesure dans la description géométrique issue de la navigation exploratoire virtuelle est
aussi réalisé de maniére interactive, ce qui pourrait introduire des erreurs d’appréciation
de I'opérateur. Cependant, ce choix peut étre appuyé par d’autres parametres géométriques
tels que la circularité ou le parallélisme, qu’il faudrait tester sur un nombre plus important
de cas afin de vérifier leur validité.

8.2.2 Choix d’endoprothese et planning

Les possibilités d’exploitation de la description géométrique dans le dimensionnement
des endoprotheses et dans la construction de la stratégie globale de I'intervention sont nom-
breuses et ne se réduisent pas seulement aux parametres évalués dans cette étude. Elle peut
inclure le calcul de la tortuosité des vaisseaux ou l’angulation entre branches d"une bifur-
cation. Outre la description géométrique, le capteur virtuel fournit des informations poten-
tiellement utilisables dans la planification telles que la qualité pariétale (contenu de calcifi-
cations et thrombus). Nous envisageons ici la maniere d’utiliser ces parametres décrits dans
le chapitre précédent.

- Dimensions

Le diameétre et la longueur de chaque vaisseau, calculés lors de 1’analyse par naviga-
tion exploratoire virtuelle sont les principaux éléments qui permettent la détermination de
la taille de la prothese. Ils sont rapportés a un modele d’endoprothese a deux jambes (fi-
gure 8.25). Sur ce modeéle, la longueur du corps principal de la prothese (L1P) est déter-
minée par la longueur mesurée entre la bifurcation aortoiliaque et les artéres rénales (L1).
Parallelement, les longueurs des jambes homolatérales et contra-latérales (LRP et LLP) sont
déterminées par les longueurs des arteres iliaques (LR et LL). Selon les recommandations
de certains fabriquants, vérifiée dans la pratique par le médecin, le diametre de la prothése
choisie (D1P) doit étre de 10 a 15% plus grand que le diametre mesuré du collet aortique
proximal. D’autres fabriquants préconisent dans certaines pratiques un diametre de D1P
égale a D1 plus 2 mm.

DI1P

:
LLP | L1P
I
I

LRP

FIG. 8.25: Modeéle de prothése a deux jambes.

Dans le cas des endoprothéses standard, des tables de correspondance existent entre les
mesures de la structure anatomiques et le modele d’endoprothese finale fourni par les fabri-
quants. Cependant, I'objectif est de pouvoir donner des éléments plus précis afin de créer
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des prothéses mieux adaptées au patient (morphologie et qualité pariétale). Par exemple,
lorsque la région sous-rénale n"admet pas la fixation d"une endoprothése a cause de la pré-
sence de calcifications, 1'utilisation des nouvelles protheses fenétrées, qui peuvent étre fixées
au dessus des rénales commence a étre envisagé. L'intérét est de garantir une perméabilité
des arteres rénales afin de prévenir, voire réduire, le risque d’insuffisance rénale et les com-
plications qui s’ensuivent.

Dans le cas de l'utilisation des modeles pré-existants d’endoprothese, la détermination
de la longueur avec une sonde radio-opaque calibrée semble correcte, car elle laisse une
plage de 15 mm de tolérance entre les tailles proposées. Cependant, lorsqu’il s’agit de dé-
terminer plus précisément les longueurs, cette méthode atteint des limites. L'exploitation
des images volumiques 3D fournit des éléments plus précis qui pourraient étre utilisés dans
cette tache. La navigation exploratoire virtuelle, qui construit, en plus, une description géo-
métrique de la structure anatomique peut étre utilisée avantageusement dans la détermina-
tion d"une endoprotheése plus précise et ajustée au patient, dans laquelle la dépendance de
I'opérateur est diminuée par rapport aux conditions de mesure effectués par E1IM.

- L'introduction des outils

La tortuosité des arteres iliaques semble un des éléments les plus pertinents a considérer
dans I'étape de planning concernant 1’accés endovasculaire. Ici elle a été calculée (tableau
8.9) en utilisant la métrique de distances [Bull03] (relation de la longueur réelle de la tra-
jectoire et la distance linéaire entre les premier et dernier points). Selon ces résultats, des
difficultés sont a prévoir dans les cas 2 et 5, car la tortuosité atteint des taux élevés. En fait,
la chirurgie du patient No 5 (C5)(acces par la droite) ne s’est pas déroulée comme prévu
et il a fallu changer de stratégie au milieu de l'intervention. Un pontage et une occlusion
de l’artere contra-latérale ont du étre réalisés. Dans C2, bien qu’on ait utilisé une prothese
personnalisée, quelques complications se sont présentées pendant I’acces.

Patient ‘ ILG ‘ ILD ‘ Type d’acces prévu

C1 1.08 | 1,07 Droite
Cc2 1,20 | 1,43 Droite
C3 123 | 1,17 Gauche
C4 1,76 | 1,24 Droite
C5 1,26 | 1,53 Droite

TAB. 8.9: Mesures de la tortuosité des iliaques en utilisant le critere de rapport de distances.
Dans la colonne 4 apparait le type d’acces utilisé pendant l'intervention.

L’angulation entre les arteres iliaques est un des éléments a considérer pour la mise en
place de I'endoprothése. Elle peut étre calculée dans 1’étape d’analyse et description de la
structure (cf. Chapitre 7). Pour I'exemple considéré, les angles de deux iliaques calculés pen-
dant I’analyse, et la prothese dans ces conditions est illustrée dans la figure 8.26. Cependant,
les angles de travail réels de la prothése devront étre calculés dans une étape de simulation,
afin de prendre en compte l'interaction mécanique qui peut exister entre la prothese, et la
paroi artérielle avec ses propriétés élastiques propres.
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| | Element Prothése | angle °

3|

a2 | Angle jambe gauche | 7.74
a3 | Angle jambe droite 15.46

FIG. 8.26: Angles de la prothese par rapport aux arteres iliaques et modeéle de prothése a
deux jambes dans ces conditions.

- L’accrochage

La qualité de la paroi semble étre un élément incontournable dans le choix de la zone
d’accrochage de la prothese. En utilisant I'information extraite par le capteur virtuel en na-
vigation il est possible de construire des indicateurs sur la qualité pariétale et d’enrichir a la
fois le maillage surfacique et les images endoscopiques. La densité de surface est décrite sur
la figure 8.27 au moyen des mesures statistiques par coupe (cf. chapitre 7). La courbe nous
permet d’identifier la présence de calcifications importantes au niveau de 5 points : Iar-
tere iliaque, ce qui confirme les résultats de I’analyse de morphologie; le collet aortique, en-

dessous et au-dessus des arteres rénales. L'homogénéité de la densité au niveau de thrombus
est également constatée.
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FIG. 8.27: Courbe de densité de surface le long de la trajectoire.

Pour les zones critiques d’acces et d’accrochage, nous avons généré des images combi-
nées afin de valider qualitativement le contenu de calcifications détectée dans les courbes de
la figure 8.27. Par ailleurs, pour différentes positions de la trajectoire (les iliaques, le collet
aortique et les arteres rénales) des images mixtes sont construites permettant de visualiser
le contenu de calcifications de la paroi (figures 8.28 a 8.32).
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FIG. 8.28: a) Capteur virtuel au niveau de l’artere iliaque gauche. Les images mixtes ont mis
en évidence la présence de calcifications avant la bifurcation. b,c) Coupe TDM reformatée
perpendiculaire a I’axe optique du capteur. d) Segmentation par croissance de régions. e)
Image d’endoscopie virtuelle classique. f,g) Images combinées.
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(b) (© (d)

(e (®) (®)

FIG. 8.29: a) Capteur virtuel au niveau du collet aortique (début du thrombus). b,c) Coupe
TDM reformatée perpendiculaire a 1’axe optique du capteur. d) Segmentation par croissance
de régions. e) Image d’endoscopie virtuelle. f,g) Images combinées.
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(b) (© (d)
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FIG. 8.30: a) Capteur virtuel au niveau d'une position intermédiaire du thrombus. b,c)
Coupe TDM reformatée perpendiculaire a 1’axe optique du capteur. d) Segmentation par
croissance de régions. e) Image d’endoscopie virtuelle. f,g) Images combinées.
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FIG. 8.31: a) Capteur virtuel au niveau du collet aortique sous-rénal (fin du thrombus). b,c)
Coupe TDM reformatée perpendiculaire a 1’axe optique du capteur. d) Segmentation par
croissance de régions. e) Image d’endoscopique virtuelle. f,g) Images combinées.
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FIG. 8.32: a) Capteur virtuel au niveau de I’artere rénale gauche (site d’ancrage). b,c) Coupe
TDM reformatée perpendiculaire a 1’axe optique du capteur. d) Segmentation par croissance
de régions. e) Image d’endoscopie virtuelle. f,g) Images combinées.

8.3 Discussion

En ce qui concerne 1’évaluation sur modéle animal, la comparaison de résultats de me-
sure nous a permis de démontrer la validité de la description géométrique, obtenue par
navigation exploratoire virtuelle (tableaux 8.2 et 8.3), sur des vaisseaux présentant des sté-
noses de différent degré. La mesure de sténose relative, entre une coupe référence et une
coupe sténosée, permet de s’affranchir des difficultés dues a la rétraction que subissent les
arteres lors des traitements de préparation de lames histologiques.

Une des principales difficultés pendant ’acquisition était de garantir une répartition et
remplissage du produit de contraste dans les arteres des pieces anatomiques. Dans le cas
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des arteres 2R et 3R, malgré les précautions, le produit de contraste a stagné dans les tissus
ce qui a entrainé une surexposition autour des arteres. De plus, le produit de contraste plus
dense que le produit de lavage a sédimenté et s’est accumulé a la face postérieure de 'artere
ne permettant pas la réalisation d’une analyse par navigation exploratoire virtuelle. Dans
les autres cas, le circuit d’irrigation a fonctionné.

En ce qui concerne la mesure de longueur, elle a été réalisée en identifiant manuellement
les points de repére en navigation par rapport a la courbe de périmeétre, analyse qui reste
subjective et qui pourrait étre améliorée en mettant a point une méthode de détection au-
tomatique de 1ésion. Celle-ci pourrait prendre en considération les parametres quantitatifs
morphologiques (courbure) et de densité, détaillés dans le chapitre précédent qui n’ont pas
encore été validés comme éléments discriminants. Nous avons constaté subjectivement que
le facteur de circularité est un parametre tres sensible aux changements morphologiques de
la section. Il n"a pas été présenté ici comme critére, mais pourrait étre mieux exploité afin
d’identifier des reperes anatomiques importants. Il est considérable dans les zones de bifur-
cation mais moins fréquent dans les zones de sténose par hyperplasie, ot le rétrécissement
n’a pas toujours impliqué un changement de la forme circulaire. Le critere de densité ne
peut pas étre utilisé dans ce cadre car la formation de calcifications (densité élevée) dans
les 1ésions n’a pas eu lieu. La mesure de perte de parallélisme semble difficile a utiliser, car
dans plusieurs cas de ce modele de sténose par hyperplasie myointimale, le rétrécissement
se produit progressivement et tend a étre confondu au rétrécissement propre a la structure
vasculaire, contrairement a la présence des plaques calcifiées, qui introduisent des modifi-
cations importantes dans la forme de coupe, le long de la structure. Toutefois, dans tous les
cas la présence de bifurcations est vérifiée par une perte de parallélisme de la paroi. Une
évaluation clinique pourrait permettre de définir la validité de ces criteres, choisis a partir
de constatations faites sur des cas réels.

Concernant 1’évaluation sur données patient, bien que les dimensions de la structure
anatomique conditionne la taille des endoprotheses aortiques pour I'exclusion des AAA,
d’autres éléments doivent étre pris en compte afin de construire une stratégie complete et
précise de l'intervention. Dans ce processus de décision, le médecin integre I'ensemble de
I'information disponible pour déterminer, a partir de son expérience, 1’acces, la taille et les
sites de fixation.

Traditionnellement, ce dimensionnement peut étre réalisé de fagon approximative, dans
un marge de tolérance donnée par le jeu de tailles de prothese offerte par les fabriquants.
Cependant, ce choix délicat peut conduire a des complications pendant l'intervention. Pour
produire une prothése personnalisée adaptée aux conditions individuelles du patient, une
détermination plus précise des dimensions des structures anatomiques est nécessaire. Les
premiers résultats montrent que la description géométrique, obtenue par navigation explo-
ratoire virtuelle, pourrait étre utilisée dans la détermination précise de la taille des endopro-
théses aortiques.

Concernant les éléments complémentaires de planification qui appuient le processus de
décision, la trajectoire du capteur virtuel a l'intérieur de la structure et la description géo-
métrique permettent, par exemple, de déterminer la tortuosité des arteres iliaques, ou les
différentes angulations, parametres qui conditionnent 1’acces et la fixation de la prothese.
L'information de densité récupérée par le capteur lors de la navigation peut également ser-
vir a enrichir soit la description géométrique, soit les images endoscopiques classiques. Elle
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donne des indications sur la qualité pariétale, qui influence le choix de la zone de fixation
de la prothese ce qui affecte indirectement le dimensionnement et le type de la prothese
(éventuellement fenétrée). Enfin, ce processus d’évaluation nous a permis de montrer com-
ment les données volumiques peuvent étre mieux exploitées par navigation exploratoire
virtuelle. L'approche envisagée ici peut étre extensible a d"autres types de problématique de
description de structures vasculaires pour la planification d’interventions.
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Chapitre 9

Simulation d’angioplastie
transluminale

Bien que l'interprétation de la description géométrique permette au médecin de choisir
indirectement les dimensions des outils et de concevoir une premiere stratégie d’acces a la
lésion, une information plus précise et complémentaire devrait étre obtenue par la simula-
tion spécifique patient, dans des conditions similaires a la vraie chirurgie. Au niveau des
tissus, I'intérét de la simulation est de prévoir leur comportement sous l’action des outils et
dans les conditions d’exécution du geste afin d’adapter la stratégie chirurgicale au patient.
Cette problématique de planning et simulation est envisagée ici en considérant la dilatation
en angioplastie transluminale. L'objectif est d’exploiter dans la modélisation, la description
géométrique, ainsi que des informations sur la qualité de la paroi fournies par la navigation
exploratoire virtuelle, a partir des données préopératoires TDM.

La simulation spécifique patient de la dilatation peut inclure des considérations géomé-
triques ou physiques a plusieurs échelles, selon le type d’information intégrée et la repré-
sentation utilisée. Par exemple, a partir de la description géométrique de la surface initiale
rétrécie, 'identification de la surface interne en 1’absence de lésion constitue un des premiers
éléments de la simulation. Cette surface, que nous appelons «idéale», pourrait donner des
indications approximatives sur les parameétres du ballon. A une échelle plus fine, lorsqu'il
s’agit de la simulation des interactions outils-tissus plus complexes, il faut faire face a de
nombreux problemes liés a la nature molle et non homogene de certaines structures et aux
particularités des lésions chez des patients différents. En effet, dans les zones de 1ésion, les
éléments constituant la paroi présentent souvent un comportement en dehors des limites
de 1’élasticité, pour lesquels les modeles élastiques ne sont plus adaptés. Par ailleurs, dans
les cas ot les tissus pourraient présenter un comportement reproductible avec des modeles
physiques, le principal inconvénient est de lier la réalité patient a 1'identification des para-
metres de la déformation, car méme si certaines structures peuvent présenter un comporte-
ment semblable a une structure générique, la présence de lésions modifie globalement leurs
propriétés. La simulation pose alors le probleme de la modélisation, de la structuration de
données et de la gestion de l'interaction afin de reproduire le comportement réel observé : la
modification de la paroi sous 'effet de la dilatation et en méme temps le repositionnement
du ballon dans la lumiere.

Dans ce chapitre deux aspects de la simulation (géométrique, physique) ont été envisa-
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gés. Le premier consiste a estimer la surface idéale par simulation de la dilatation du ballon
sur les données géométriques 3D. Sous 1'hypothése d’un ballon non compliant, la forme
finale idéale du vaisseau (apres dilatation) peut étre approximée par l'interpolation de sa
forme tubulaire entre deux zones saines.

Le deuxieme, réalisé en 2D, consiste a simuler la dilatation sur les données patient. Nous
avons abordé ce probleme d’une maniere pragmatique en utilisant I'information macrosco-
pique du comportement des tissus dans les zones de lésion. Des scénarios de comportement
simples ont été identifiés a partir des donnés patient et de I'expérience du praticien. Le mo-
dele d’éléments volumiques liés proposé par Gibson [Gibs98] et la simulation ChainMail-
relaxation élastique [Schi98], fournissent le cadre méthodologique choisi pour la mise en
oeuvre de ce type de simulation (cf. Annexe E). A partir des coupes reformatées des données
patient, extraites par navigation, les pixels de densité élevée sont associées aux éléments ri-
gides de la paroi, et les pixels de faible densité aux éléments plus mous et donc pouvant at-
teindre des grandes déformations. Les données sont structurées dans une grille réguliere, ot
les inhomogénéités de la structure vasculaire peuvent étre considérées. Des caractéristiques
géométriques simples, qui représentent un comportement physique (compression, tension
ou cisaillement) sont associées a chacun des éléments de la grille. Dans cette approche, la dé-
formation est calculée en deux étapes (figure 9.1) : i) algorithme de ChainMail pour trouver
une premiere forme approximative de 1’objet, par propagation d"une perturbation (force ap-
pliquée) due a I'interaction avec un outil et, ii) relaxation élastique, en minimisant 1’énergie
de la structure avec un modele de masses-ressorts. Le contact outil-paroi peut étre simulé en
permettant a plusieurs éléments de la structure de se déplacer simultanément et produire
des perturbations multiples. De cette interaction une premiere estimation de la réaction des
éléments de la paroi peut étre obtenue ainsi que la position finale du ballon.

_ Expertise
(définition de
parametres)
Données
patient
Y 4 \ 2
Perturbation Déformation .| Relaxation Forme finale
) L —p 410 > clax: | ore g
(action de I’outil) Approximée élastique
ChainMail ! Masses-Ressorts

FIG. 9.1: Approche de simulation de déformations adoptée.

9.1 Calcul de la surface idéale

Le calcul de la surface idéale dans la zone de lésion est réalisé a partir de la description
géométrique extraite par navigation. Du fait que les points appartenant a la représentation
surfacique soient structurées suivant la trajectoire virtuelle du capteur, une nouvelle surface
idéale peut étre calculée en interpolant les points de surface situés de part et d’autre de la
lésion, suivant une trajectoire idéale.
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La trajectoire idéale est celle suivie par le capteur en l’absence de lésion, et qui peut
étre calculée a partir de la trajectoire initiale centrée dans la lumiére par interpolation des
points entre deux zones saines. Nous avons choisi l"utilisation des fonctions splines cubiques
[Pres88], qui permettent de calculer une trajectoire lisse.

Suivant cette trajectoire idéale, la restructuration des points de surface, dans un repere
intermédiaire cylindrique permet de calculer la surface idéale. La figure 9.2 illustre les trois
étapes qui constituent cette simulation géométrique pour le calcul de la surface idéale, a
partir de la trajectoire initiale et de la description surfacique de la zone de lésion.

; zone de 1ésion :
Surface Interne—= M
—— T

Pq Pt

Trajectoire initiale

Surface Interne
Trajectoire Interne

Pq, Pt

[ Interpolation Spline Trajectoire ]

SInt | Trajectoire Interpolée
entre Pq et Pt

[ Changement repére ]

SInt(R,Theta,L)

[ Interpolation Surface Interne dans repere ]

Surface idéale

FIG. 9.2: Calcul de la surface idéale.

Apres I'identification de la zone de lésion (délimitée par P, et %), la trajectoire idéale (TT)
est calculée. Ensuite tous les points de la surface sont exprimés selon leur position radiale et
angulaire par rapport a TI dans un repére cylindrique O(R, 0, L). La surface est composée
des contours de N points chacun, dans le plan de quantification, perpendiculaires a la tra-
jectoire. Ainsi, pour le contour polygonal I'; = (pjo, pi1, ..., pin—1), a la position P;, le point
pik, se trouvant a une distance r;;, de la trajectoire centrale, a un angle de 6;;, est exprimé
dans O(R, 0, L) comme p;x(7ix, 0ix, Li). Finalement, la surface dans la zone de lésion est cal-
culée dans O(R, 6, L) par interpolation linéaire entre les contours I'; = (pgo, g1, ---, Pgn—1) €t
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I't = (pw,pe1, --., pen—1) Obtenus respectivement sur les positions P, et P;.

Pour un point pg(rsk, Osk, Ls) {s = ¢+ 1,..,t — 1;k = 0,..,N — 1}, appartenant a un
contour I'y de la zone de lésion (figure 9.3) , les nouvelles coordonnées dans O(R, 6, L) sont :

(Tgk — Ttk)
rop = (L — Lg) L2220 4 9.1)
k ( S (I) (Lt . Lq) q
O = Opyp = Opyk (9.2)
Li=) |Pes1 — Pl 9.3)
n=0

Coupes interpolées

FIG. 9.3: Interpolation de la surface dans la zone de lésion.

La figure 9.4 montre un exemple de surface idéale calculée et des courbes de section et
périmetre des deux surfaces (initiale rétrécie et idéale), pour le fantdme des arteres coro-
naires. La comparaison de la surface idéale et de la surface initiale pourrait permettre de
calculer, une premiére approximation des parametres d"un ballon tels que la position longi-
tudinale, le diametre et la longueur.

Les figures 9.5 et 9.6 montrent d’autres exemples de surfaces idéales calculées a partir
des surfaces initiales rétrécies. Elles ont été extraites par navigation exploratoire virtuelle
dans les données des brebis utilisées dans 1’évaluation de la méthodologie (cf. Chapitre 8).
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FIG. 9.4: a) Surface initiale rétrécie, b) estimation de la surface idéale, c) courbes de section
(mm?) et périmetre (mm) le long de la trajectoire (mm).

Sténose

FIG. 9.5: Maillage représentant la surface interne de I’artere iliaque externe de la brebis 4L,
avec la surface idéale en transparence entre P, et P;.
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(@) (b)

(©

FIG. 9.6: Trois exemples des arteres iliaques de brebis extraites par navigation exploratoire
virtuelle avec la surface idéale calculée en transparence. a) 2R, b) 3L et ¢) 5R

9.2 Simulation de la dilatation sur les données volumiques 2D

Dans un objectif de planification d’angioplastie transluminale et afin d’apporter, dans
une démarche spécifique patient, des solutions aux problemes cliniques considérés, nos tra-
vaux se sont focalisés sur la réalisation de scénarios de simulation simples au regard du
comportement macroscopique de la 1ésion. Il s’agit de simuler les données géométriques et
physiques de l'inflation du ballon en intégrant les données de 1’analyse pariétale et les para-
metres de l'interaction tissus / outils virtuels. Nous avons considéré le cas des ballons non-
compliants couramment utilisés lors des procédures d’ATL (cf. section 7.3). De ce fait, les
variations de diametre théorique du ballon en inflation en fonction de la pression appliquée
restent tres faibles. Ces ballons peuvent ainsi étre modélisés par des modeles géométriques
simples, les forces réactives de la paroi n’étant prises en compte que dans l’estimation de
l'orientation et de la position de 1'outil virtuel. Les hypotheses retenues sur le comporte-
ment de la structure vasculaire et de la lésion sont les suivantes (figure 9.7) :

- Les tissus tres mous s’écrasent completement sous 1'effet du ballon. Sur les images TDM
ils apparaissent dans les voxels de faible densité.

- Les plaques calcifiées, de nature rigide, ne se déforment pas mais se déplacent a 'inté-
rieur de la structure, en s’incrustant dans la paroi, ou risquent de se rompre si l’'on agit hors
de leurs limites mécaniques. Elles correspondent aux voxels de densité élevée.

- La paroi subit les conséquences du phénoménes d’écrasement et/ou déplacement des
plaques et des calcifications. S’agissant d"une structure élastique, dans un processus de re-
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laxation elle essaie de récupérer sa forme originale et modifie en méme temps la position du
ballon [Joff93].

- La paroi est une structure tubulaire qui fournit un travail mécanique radial et longi-
tudinal. En conséquence les parametres mécaniques qui décrivent son comportement sont
exprimés en terme de coordonnées cylindriques (ie changement de 1’épaisseur de la paroi,
relation contrainte-déformation dans le sens radial de déformation, etc. ).

9.2.1 Modélisation

Nous limitons dans cette premiere approche a des considérations dans un espace 2D,
c’est a dire a la simulation de la dilatation au niveau d"une coupe reformatée. Bien entendu,
il sera nécessaire d’envisager a terme son extension tridimensionnelle. Les valeurs de densité
au niveau d’une coupe reformatée sont classées en trois groupes (figure 9.7) a partir de
l’analyse effectuée au cours de la navigation exploratoire virtuelle.

Plaque molle
Plaque calcifiée
Paroi

FI1G. 9.7: Différentes classes de tissus selon leurs niveaux de densité. Plaque molle, plaque
calcifiée et paroi.

La zone d’interaction outil-tissu est définie par la lumiere interne, qui détermine la ré-
gion ot le ballon est positionné et dilaté. Les éléments se trouvant a l'intérieur de la zone
d’interaction sont éliminés de la représentation en ne gardant que ceux qui se trouvent au
dela de la surface interne. Cette surface interne contraint le déplacement du ballon, qui est
modélisé par un disque placé dans la surface endoluminale. Il peut évoluer jusqu’a atteindre
le diametre maximal déterminé par les parametres de la dilatation (taille du ballon et pres-
sion appliquée).

Surface idéale

Zone d’interaction
(Surface interne)

FIG. 9.8: Représentation sur une coupe reformatée 2D de la surface interne, la surface idéale
et la zone d’interaction.

9.2.1.1 Construction du modeéle

La méthode de ChainMail envisagée exige i) la construction d’une grille, ou chaque
noeud correspond a un échantillon de I'image considérée, ii) 1"établissement des liens entre



192 Chapitre 9. Simulation d’angioplastie transluminale

les éléments et iii) la définition des propriétés géométriques globales qui contraignent la
propagation d'une déformation.

La tendance naturelle est de penser a modéliser I'objet dans une grille cartésienne régu-
liere, qui peut étre structurée comme 1'image initiale. Cette représentation est adéquate si
les déformations se produisent dans la direction des liens (longitudinal ou axiale), et si les
propriétés physiques peuvent étre associées facilement aux contraintes géométriques entre
les éléments. Néanmoins, si les efforts et déformations sont décrits dans des directions dif-
férentes, la description dans une grille cartésienne peut présenter des limitations. C’est le
cas des déformations que subissent la paroi et les plaques sous l’action du ballon (direction
radiale).

Considérons I’exemple qui apparait sur la figure 9.9, ot I'élément A subit une perturba-
tion dans trois directions différentes (45°,30°,0°). La conversion des parametres mécaniques
(relation contrainte-déformation) vers des parametres géométriques est plus difficile a réa-
liser entre les éléments A et B, qu’entre les éléments A et C, car il n’existe pas de lien directe
entre eux. En effet, la contrainte géométrique ds1 n’est pas contrdlable directement, a la dif-
férence de ds2, qui établit une relation directe entre A et C.

B

FIG. 9.9: Propagation d"une perturbation, de la méme amplitude dans un grille rectangulaire
selon trois vecteurs différents (45°,30°,0°).
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T

!

(a) Représentation (b) Déplacement d’élé- (c) Réponse ChainMail
de la grille dans une ments de frontiere
coupe reformatée

FIG. 9.10: Propagation d"une perturbation dans une grille rectangulaire dans une direction
radiale.

La figure 9.10 montre 1'effet global d"une perturbation radiale sur des liens réalisés dans
une grille rectangulaire. On observe que la perturbation appliquée sur les nceuds inter-
connectés dans la grille rectangulaire ne se propage pas régulierement dans la direction
radiale. Pour s’affranchir de cet inconvénient, deux solutions sont possibles :

1. Augmenter la connexité des éléments et donc créer de nouveaux liens, par exemple
diagonaux. Le probleme est alors I'augmentation de la complexité et le temps de calcul.

2. Etablir les liens d’une autre fagon, par exemple, passer par un repére intermédiaire
O(R,0), suivant un axe dépendant de la structure. Dans ce cas, une interpolation dans le
nouveau repere est nécessaire. Parmi les problémes qui se présentent nous avons, d'une
part, la définition des parametres de I’échantillonnage (AR et Af), qui peut conduire a des
erreurs dans la construction des images et, d’autre part, I'inconvenance des liens créés en
présence de lésions excentrées importantes (probleme de choix de repere). Cependant, sous
certaines conditions (petits déplacements, échantillonnage a partir du centre de la structure),
cette nouvelle représentation peut refléter plus fidelement les efforts appliqués dans la direc-
tion radiale. Cette approche qui est la plus facile a implanter dans le cadre de la simulation
ChainMail est celle qui a été finalement adoptée.

L'image est ré-échantillonnée dans le repere intermédiaire O(R, §) ot sont gérés les contacts
ou collisions multiples entre outils et structure ainsi que les déformations engendrées par la
dilatation. En ce qui concerne le choix du point d’origine du nouveau repere, il peut étre
donné par le centre géométrique de la structure, idéalement la paroi externe (ou interne en
I’absence de lésion), mais la seule information dont on dispose est la surface endoluminale
détectée. Etant donné que pendant la dilatation, les efforts sont appliquées sur la paroi qui
tend a se rapprocher d'une surface idéale, le centre géométrique de cette lumiere interne
(X,Y) peut constituer 1'origine pour la transformation dans le nouveau repere. Ce centre
coincide aussi avec le centre géométrique du ballon, sous I’hypothese d'un ballon centré
dans la lumiére interne au cours de la dilatation.

La figure 9.11 montre pour une coupe reformatée 2D la nouvelle représentation, avec une
interpolation linéaire entre les 4 pixels voisins pour une position et un pas d’échantillonnage
donnés (AR =1, Af = 1). La transformation est réalisée a partir d’'un point centré dans la
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lumiere. On peut constater, apres la transformation (figure 9.11b) un étalement de tous les
éléments constituant la paroi dans le repere O(R, ). Une grille est ensuite construite a partir
de I'image (figure 9.11c), ou chaque nceud est affecté d"une valeur de densité, en éliminant
les pixels appartenant a la lumiére. Une perturbation qui se propage selon une direction
radiale dans O(z,y) peut étre représentée par une propagation selon 1’axe R normal a la
ligne centrale dans O(R, 6).

=~~~ R

(a) (b) (©

FIG. 9.11: a) Image d’une coupe reformatée perpendiculaire a 'axe du vaisseau et b) ré-
échantillonnage dans un repere O(R, 6). c) Construction de la grille 2D.

La densité des éléments échantillonnés dans la nouvelle grille est prise comme parametre
pour définir les contraintes géométriques (dMaz X, dMinX, dMaxY, dMinY, etc.) selon la
courbe montrée sur la figure 9.12. Sur la courbe, les éléments dont la valeur de densité est
au-dessus du seuil de rigidité (400UH) appartiennent a des régions complétement rigides
(dMin = dMazx), qui n’admettent pas de déformations mais qui peuvent se déplacer a 1'inté-
rieur des structures déformables. En revanche, pour les valeurs de densité faibles (<20UH),
les déformations admises vont entre 10% de sa distance originale (dMin pour compression
maximale) jusqu’a 90% (dM ax pour tension maximale).
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FIG. 9.12: Courbe de définition de contraintes géométriques en fonction de la densité.
9.2.2 Simulation de la déformation

La figure 9.13 représente le schéma général de I'approche envisagée pour simuler la dé-
formation. Le ballon est placé dans la lumiére préalablement définie (espace de collision). Ce
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ballon se dilate par des itérations successives, rentrant en collision avec la surface et dépla-
cant ainsi des éléments faisant partie de la structure. A chaque itération, il y a un incrément
du rayon du ballon de AR, jusqu’a ce que 1’on atteigne sa valeur finale R;.

[ Initialisation ]
=0
Position ini v

[ T (Echantillonnage du volume dans repére ballon)

Dilatation (r=r+AR) ] :

\,/Espace de collision :

J/ Déformation initiale

H [ Propagation de perturbation (ChainMail)

Relaxation élastique ]
iggp{egq R.O) \l/ Configuration énergie min |
T WMise 2 jour du volume image) ]
[ Repositionnement du ballon ]
non
oui
Terminer

FIG. 9.13: Schéma de simulation de la dilatation.

Les étapes d'initialisation et d’échantillonnage concernent la définition des parameétres de
la simulation, et la construction des modeles du ballon et de la structure : la position initiale,
Ry, AR, A, la grille 2D et les contraintes géométriques. L'image 2D est exprimée dans
le repere intermédiaire cylindrique O(R,#) dont l’origine est représentée par le centre du
ballon (figure 9.14). Chaque pixel interpolé correspond a un nceud dans la grille, ot1 les liens
sont créés suivant les axes R et 6.

Direction des
perturbations

ST TSI T

Espace de collision

)

7

X R paroi

FIG. 9.14: Changement de repere de I'image 2D.
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Dans O(R, 0) le ballon peut étre représenté initialement par une droite a l'origine (R =
0). La ligne de collision outil-tissu est déterminée par les éléments de la structure qui se
trouvent dans un rayon inférieur a r; + AR. La dilatation consiste a effectuer un déplacement
des nceuds du maillage vers une nouvelle position de fagon a ce qu’ils soient en dehors du
rayon d’action du ballon dilaté (r; + AR)(figure 9.15).

Dilatation
centre du ballon-

Echantillonage dans
le repere ballon

FIG. 9.15: Déplacement d’éléments dans le repeére (R,6). Le ballon est dilaté de AR.

La propagation de la perturbation dans la direction R est réalisée avec l'algorithme de
ChainMail. Apres avoir calculé la forme approximée de la déformation, une relaxation élas-
tigue est effectuée afin de trouver la configuration d’énergie minimale (figure 9.16), ou la
paroi essaie de retrouver sa forme initiale en déplagant les éléments dans le sens contraire
de la dilatation. Elle est basée sur le modele masses-ressorts. Trois types de comportement
sur amortis sont modélisés. Les valeurs de E (éq. 4.14) et de vy; ont été fixées empiriquement
(figure Annexe E.8). F est le parametre qui définit les courbes qui représentent les constantes
de rigidité des ressorts du modele. Ainsi, pour des valeurs de densité élevées les constantes
de rigidité calculées garantissent une conservation de la forme par des liens rigides entre
les éléments (E = 10), contrairement aux éléments de faible densité, qui n’apportent pas
d’effort de recul élastique et pour lesquels on admet de fortes déformations (£ = 1). Cette
constante de rigidité est étroitement liée aux parametres mesurées de la relation contrainte-
déformation (module de Young) de la caractérisation mécanique des tissus. Pour la plage
de densité correspondante a des tissus sains, une valeur typique a été considérée (E = 5).
Par ailleurs, la valeur de +; choisie est élévée afin de ne prendre en compte que la réponse
stationnaire de la relaxation ; > 10. La solution de la relaxation est calculée en utilisant la
méthode d’Euler-Newton avec un pas d’intégration typique de A¢=0.01 (cf. Annexe E.2).
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Relaxation élastique

Recherche du nouveau

Mise a jour du
centre du ballon

volume image

Nouvel espace de collision

X R

FIG. 9.16: Processus de relaxation élastique.

Lorsque la configuration d’énergie minimale est calculée dans le repére O(R,#), une
mise & jour du volume image dans O(x,y) est réalisée. A partir de la nouvelle configuration,
le volume image est ré-échantillonné et le nouveau centre du ballon C’ calculé. Afin de
repositionner le ballon, on effectue une recherche du centre de gravité du nouvel espace de
collision en coordonnées cartésiennes. Une binarisation de la nouvelle image, de taille MxN,
est effectuée de fagon a ne conserver que les pixels appartenant a la lumiere interne. On
calcule ensuite son centre de gravité (X,Y) comme :

U SN (B, j) + i)
S S (B )

U SN (B, ) * j)
Y YN (B, 5))

ou B est I'image binarisée de taille MxN (figure 9.17).

X =

(9.4)

Y =

(9.5)

FIG. 9.17: Image binarisée de la nouvelle lumiere interne (B) de 94x94. X = 39, Y = 48.

9.2.3 Résultats préliminaires

Nous illustrons les résultats obtenus avec deux exemples différents. Le premier cas (fi-
gure 9.18 a) concerne une lésion athéromateuse (plaque molle, calcification) observée au
moyen d'un examen TDM standard sur patient. Le deuxieme cas (figure 9.18 b) concerne
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quant a lui une plaque hyperplasique sur modéle animal de resténose.

(a) (b)

FIG. 9.18: Exemples de coupes reformatées dans des zones de sténose, utilisées pour tester
la dilatation. a) Exemple 1 : données patient, b) exemple 2 : données animal.

La dilatation dans chacun de cas se déroule jusqu’a obtenir un diametre maximum pré-
défini. Dans les changements de repere consécutifs au cours des itérations, la variation de
deux parametres d’échantillonnage AR et Af, a été testée. Des valeurs de AR et A6 faibles
correspondent a un échantillonnage fin, et par conséquent, a des images de taille plus im-
portante dans O(R, §). La valeur du parametre AR conditionne également le nombre d’ité-
rations de la dilatation, car il coincide avec le pas d'incrément du rayon du ballon au cours
de la dilatation.

Dans l’exemple 1 on constate pendant la simulation le déplacement de la plaque dure
et I’écrasement de la plaque molle sous l'effet de la dilatation. L'écrasement des plaques
molles se traduit par la disparition de pixels de faible densité autour du ballon. Un lissage
des images au cours des itérations est remarqué également. En effet, le fait de dilater le
ballon en coordonnées polaires entraine un déplacement des pixels. Les valeurs de densité
interpolées lors du retour en coordonnées cartésiennes sont alors lissées. Ce phénomene
peut étre observé dans les images 9.19 et 9.20.

Dans les figures 9.21 avec AR = 3, A0 = 2, et 9.22 avec AR = 3, Af = 5, la simula-
tion produit des images moins lissées, mais moins fines a cause de 1’échantillonnage, qui
entraine une dégradation de I'image originale. D"apres les résultats obtenus pour différents
parametres d’échantillonnage et de dilatation, nous privilégions 1"utilisation d'un AR petit,
qui permet la dilatation en plusieurs itérations. En ce qui concerne A, un bon compromis
est obtenu avec A§ = 5 qui permet d’effectuer le changement de repére rapidement, et
d’obtenir des images assez fines au fur et a mesure de la dilatation.

Dans I’exemple 2 (figures 9.23 a 9.26) les constatations sont les mémes, avec une dispari-
tion des éléments de densité faible autour du ballon.
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FIG. 9.19: Exemple 1 - Itérations successives de la dilatation avec AR =1, Af = 2.

¥

FIG. 9.20: Exemple 1 - (AR =1, Af = 5).

FIG. 9.21: Exemple 1 - (AR = 3, Af = 2).
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FIG. 9.22: Exemple 1 - (AR = 3, A0 = 5).
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FIG. 9.23: Exemple 2 - (AR =1, Af = 2).
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FIG. 9.24: Exemple 2 - (AR =1, A§ = 5).

FIG. 9.25: Exemple 2 - (AR = 3, Af = 2).
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FIG. 9.26: Exemple 2 - (AR = 3, A0 = 5).

9.2.4 Discussion

Le calcul de la surface idéale a partir de la surface interne extraite par navigation ex-
ploratoire virtuelle, représente un exemple de détermination indirecte des parametres des
outils ot seule la description géométrique des données patient est considérée. Cette dé-
marche pragmatique permet au moins de fournir au praticien un parametre important pour
la détermination de la taille du ballon. Dans le prochain chapitre, nous verrons comment,
a partir de cette surface idéale, la planification de dose en brachythérapie endovasculaire
pourrait étre réalisée.

La simulation fait, quant a elle, intervenir une représentation explicite du ballon et doit
inclure des considérations plus précises sur la nature de la paroi. Dans 1'objectif d’accé-
der aux parameétres requis pour l'intervention et d’anticiper les risques éventuelles liés a
la dilatation d"une sténose athéromateuse, la méthodologie de simulation proposée et mise
en oeuvre en 2D nous a permis d’analyser le potentiel d’'une approche combinée géomé-
trique/physique.

Une estimation de la position finale du ballon, ainsi que la configuration approximée de
la structure sont obtenues en utilisant des données patient acquises au cours d'une étape
préopératoire et une connaissance a priori sur le comportement macroscopique des éléments
constituant la paroi en présence de lésion. Toutefois la modélisation de ce type de compor-
tement reste un probleme difficile. En présence de plaques, la paroi présente des modifi-
cations structurelles qui altérent ses propriétés mécaniques et se traduisent notamment par
une perte d’élasticité qui est difficile a mesurer in vivo. La connaissance a priori s’exprime
sous la forme d’hypothéses sur le comportement physique a la fois des plaques calcifiées
et des plaques tres molles pendant la dilatation. Leur comportement physique (rigidité des
plaques dures, écrasement des plaques molles), qui s’écarte des lois d’élasticité classique-
ment considérées par les modéles de déformation classiques, est essentiellement reproduit
dans l'approche ChainMail en considérant des contraintes géométriques établies a partir
d’un nombre limité de classes de densité sur les données TDM. En revanche, pour les tissus
sains essentiellement, une relaxation élastique de type masses-ressorts qui permet de réajus-
ter la position des éléments du maillage concernés a été envisagée afin de réduire I'énergie
locale du systéme, cette énergie étant fonction des distances entre éléments voisins. Quand
ces distances prennent des valeurs dans une plage spécifiée, le systéme est dans un état
d’équilibre. Nous pensons que la prise en compte de données de la littérature ou de données



9.2. Simulation de la dilatation sur les données volumiques 2D 203

génériques pour décrire le comportement des tissus sains, associés a des régions de densité
moyenne identifiées a partir des données TDM, ne serait pas de nature a compromettre le
caractere spécifique patient de 'approche proposée.

Nous avons implémenté la méthode en nous limitant au comportement dans une coupe
reformatée. Les premiers tests sur quelques images 2D nous ont permis d’évaluer la fai-
sabilité de l'utilisation d"une approche ChainMail-Relaxation élastique pour modéliser les
interactions en angioplastie. Le passage par un repere intermédiaire cylindrique, introduit
des problémes d’interpolation non-négligeables. Ils peuvent étre minimisés en choisissant
un échantillonnage assez fin (AR = 1, Af = 5). Cet algorithme rapide permet de calculer
des déformations d’objets homogenes et non-homogenes. Des modifications topologiques
(coupures, déchirures, perforations ou jonctions) sur ces objets pourraient aussi étre envisa-
gées.

L’étude présentée n’est qu'une premiere ébauche et un travail plus approfondi sera né-
cessaire pour finaliser et valider la méthode.

Une extension 3D de l'approche proposée pourrait étre envisagée sous deux formes.
Dans la continuité de ’approche proposée, le passage a une solution 3D implique a chaque
itération un échantillonnage du volume sur la ligne centrale du vaisseau. Dans ce cas, la dé-
formation se réaliserait sur un plan dans O(R, 6, L) qui se déplacerait selon la direction ra-
diale. Les problemes concernent notamment le modele géométrique , la gestion des contacts
et le repositionnement du ballon. Une autre approche consisterait a considérer d’autres
configurations de maillage. Par exemple, une ou plusieurs surfaces, qui suivent la forme
de la lumiére interne pourraient étre extraites par navigation exploratoire virtuelle, et com-
binées afin de créer un maillage volumique ré-échantillonné sur plusieurs niveaux de la
paroi artérielle (figure 9.27).

FIG. 9.27: Maillage tridimensionnel.

Enfin des tests expérimentaux plus poussés sont nécessaires afin d’affiner les hypotheses
et le modele. La comparaison de données post-dilatation et de données simulées sur un
nombre significatif de cas pathologiques pourrait notamment permettre d’évaluer la validité
des relations contraintes géométriques / classes de densité et constantes de rigidité / classes
de densité.
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Chapitre 10

Brachythérapie Endovasculaire

La brachythérapie endovasculaire consiste en l'introduction d’une source radioactive,
positionnée apres une angioplastie classique au niveau de la lésion pour délivrer une dose
d’irradiation selon un schéma prédéterminé en fonction de parametres tels que la longueur
de la lésion et I'épaisseur de la paroi définissant un volume-cible (volume devant étre ir-
radié). Cette irradiation, permettant d’inhiber la prolifération de cellules, doit se limiter au
volume-cible sans toucher les tissus environnants.

Beaucoup d’études sont en cours sur les artéres coronaires [Waks00a] [Nag99] mais peu
sur les arteres phériphériques [Pokr00] [Lier98]. La source utilisée au niveau des arteres
phériphériques est I'iridium 192. A leur niveau se posent spécifiquement les problemes de
centrage de la source dans une lumiere de plusieurs millimetres (utilisation de ballonnets
de centrage), de longueur des lésions (plusieurs centimetres) [Pari01] et de pénétration du
rayonnement qui pour étre efficace doit atteindre I'adventice [Rubi98][Wilc96] [Scot96], sans
léser la structure environnante. La marge est faible entre le sous-dosage qui peut stimu-
ler le développement de I'hyperplasie [Sara95] et le sur-dosage [Hall99] [Gill89] [Gehm94]
[Bren96].

La brachythérapie endovasculaire (EVB) par source d’iridium 192 a Haut Débit de Dose
(HDD) est une technique susceptible de traiter ou de prévenir le phénomeéne de resténose
au niveau des arteres périphériques. Si le principe est connu sa mise en oeuvre reste a 1’état
de travaux préliminaires et n’a encore été que tres peu explorée. La procédure qui parait
la plus évidente s’inspire de traitements déja pratiqués couramment sur d’autres organes
et dans le cas de pathologies tumorales. Toutefois d’autres scénarios doivent étre envisagés
dans l'avenir pour que cette technique se développe sur le plan clinique. Les problémes
sont posés mais des solutions sont encore a apporter, notamment en ce qui concerne (i)
la définition du protocole d’intervention, (ii) la planification du traitement, (iii) sa mise en
oeuvre et (iv) son évaluation.

Dans la plus part des procédures de planification de brachythérapie existantes, la dis-
tribution de la dose est spécifiée en simplifiant le volume cible comme s’il s’agissait d"une
artere de diametre constant. Cependant, les recommandations actuelles en ce qui concerne la
brachythérapie appliquée aux arteres périphériques indiquent que l'irradiation doit prendre
en compte les caractéristiques morphologiques du vaisseau, longueur de lésion et rayon in-
terne de la lumiére, afin de sécuriser la procédure et rendre l'intervention plus fiable. L’ob-
jectif de ce chapitre est de proposer une méthodologie pour la planification dosimétrique en
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utilisant des éléments de planning et de simulation exposés précédemment. Elle est divisée
en deux parties (Figure 10.1) :

- Modélisation de la surface interne du vaisseau. Elle consiste a 1'identification des para-
metres nécessaires au traitement, la caractérisation et analyse de la structure par angioscopie
virtuelle, et 'introduction des éléments de simulation pour la définition de la trajectoire de
la source et du volume cible.

- Etablissement du plan dosimétrique de traitement. Il consiste a déterminer les para-
metres de la source (temps de pose, positions le long de la trajectoire) en considérant la
morphologie du vaisseau et une visualisation de controle sur les images endoscopiques et
sur les coupes scanner.

Quelques résultats sur des données du modele animal de resténose décrit dans le cha-
pitre de validation sont présentés a la fin.

' surface interne |
Acquisition données I Exploration et |
TDM avant ATL analyse de données !

i i) Description I
géométrique. |

Simulation |
(Calcul de surface apres ATL)

( Trajectoire | |
| '

N— Traitement i) Surf. idéale
ii) Trajectoire

t = | Plan dosimétrique;

Plan de dose I de traitement I

. [ Calcul de dose |

I N '

i [ Optimisation I

. ¥ |

! Visualisation |

L . -

FIG. 10.1: Schéma de planification en brachythérapie.

10.1 Modélisation de la surface interne

Selon les criteres établis par le Therapy Commitee Task Group N° 60 [Nath99], les para-
metres nécessaires a la brachythérapie comprennent la longueur de la lésion et le rayon
interne du vaisseau apres I'angioplastie, permettant de définir le volume-cible :

- Longueur + 10 mm a chaque extrémité.

- Rayon interne + 2 mm.

Le principal probléme dans la détermination de tels parametres est que la brachythéra-
pie agit sur la 1ésion apres 1’angioplastie transluminale, alors que dans I'étape préopératoire
on dispose seulement d’un volume image avant I’angioplastie. Afin de limiter les acquisi-
tions a un seul examen pré-angioplastie, la question posée ici est de savoir si les parametres
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géométriques déterminés a partir d’une acquisition tomodensitométrique pré-angioplastie
permettent d’établir un planning sécurisé de brachythérapie adapté a la morphologie du
vaisseau et de prévoir l'irradiation des tissus environnants.

Nous utilisons alors la méthodologie d’analyse par navigation exploratoire virtuelle ex-
posée dans les chapitres 5 et 6, pour :

- Extraire la surface interne de la structure vasculaire et la 1ésion, et les parametres quan-
titatifs nécessaires au planning (ligne centrale, longueurs et diametres de la lumiére interne).

- Identifier les tissus environnants susceptibles d’étre sensibles a l'irradiation.

- Déterminer la surface interne apres une angioplastie, dans le but de estimer le volume-
cible.

10.1.1 Surface aprés ATL

Comme nous I'avons vu au chapitre précédent 1'idée est ici d’estimer la surface virtuelle
délimitant la lumiere apres dilatation. Nous faisons ’hypothese qu'un vaisseau normal ne
change pas abruptement de diametre le long de son axe. A partir de la connaissance de la
géométrie du vaisseau dans une zone saine suffisamment étendue de part et d’autre de la
lésion, la surface idéale peut étre calculée en deux étapes : i) la ligne centrale, est estimée
en ajustant une spline cubique 3D aux points de la trajectoire centrée, placés avant et apres
la 1ésion, ii) les coordonnées 3D (x,y,z) des points du maillage surfacique sont interpolés
a partir des points détectés en zone saine (figure 10.2). PO et P1 sont les points considérés
comme le début et la fin de la lésion. Grace a la géométrie de la structure vasculaire et aux
parametres quantitatifs extraits pendant I'étape d’analyse, il est possible de planifier une
trajectoire centrée de la source tout au long de la structure et d’accéder a la morphologie du
vaisseau a irradier apres angioplastie.

FIG. 10.2: Détail de la surface initiale et surface idéale superposées.

10.2 Simulation spécifique-patient de la dose

Dans le cadre d’une coopération avec le laboratoire LIST de 1'Université de Nankin-
Chine, et le CRLCC de Rennes (Centre Eugene Marquis) une méthode d’optimisation du
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plan dosimétrique de traitement prenant effectivement en compte les paramétres morpho-
logiques déterminés par navigation exploratoire virtuelle a été réalisée. Pour l'instant 1’atté-
nuation dans les tissus n’est pas prise en compte et tous les tissus sont assimilés a de 1’eau.

10.2.1 Calcul de dose

La source considérée est une source '“2Ir cylindrique (diametre : 0,6 mm, longueur :
3,1 mm) enfermée dans un conteneur (diametre : 1,1 mm, longueur : 5,1 mm) et fixée a un
guide qui se déplace dans le vaisseau a l'intérieur d’un dispositif de centrage (ballonnets de
centrage). Selon le formalisme proposé par ’AAPM (Société Americaine des Physiciens en
Médecine), groupes de travail TG43 [Nath95] et TG60 [Nath99], la distribution de dose pour
une source symétrique cylindrique peut étre décrite en terme d'un systeme de coordonnées
polaires (r, §), dont l'origine se trouve au centre de la source. Soit r la distance au point
d’intérét et 6 ’angle par rapport a ’axe de la source, le taux de dose délivré D(r, ) en un
point (r, #) est défini par :

G(r,0)

D(r,0) = SkA[m

lg(r)F(r,0) (10.1)
ot Sy, est le débit de kerma dans 1’air? qui est une mesure de 'activité de la source, A
est une constante de débit de dose dans 'eau, G(r, #) est un facteur géométrique, g(r) est la
fonction radiale de dose et F'(r, ) est la fonction d’anisotropie. Le point de référence (r¢, 6p)
est un point placé a une distance de 1 cm du centre de la source, i.e. 7o = 1 cm et 6y = 7.
Si N désigne le nombre de positions de la source au cours du traitement, alors la dose
recue en un point de 1’'espace est donnée par :

N
I(P) = w;D(r,0) (102)
j=1

Ou w; correspond au temps de pose (temps d’irradiation pour une position j de la
source). La distribution de dose peut ainsi étre calculée en chaque point du volume d’in-
térét (probleme direct).

10.2.2 Optimisation

Le but de la brachythérapie endovasculaire est de fournir une valeur spécifique de dose
sur les points de lésion. Pour la résolution du probleme inverse, il est nécessaire de déter-
miner les parametres d’irradiation par une procédure d’optimisation. La dose est prescrite
par rapport aux points de surface donnés par la description géométrique. Une minimisation
par moindres carrées d"une fonction de cotit quadratique, qui représente la différence entre
la dose souhaitée et la dose délivrée, a été utilisée :

'kerma dans 'air : Energie transférée par gramme d’air aux électrons secondaires.

Le kerma (Kinetic Energy MAss) est la somme d’énergie cinétique initiale de toutes les particules primaires
chargées, libérées par des particules non-chargées par unité de masse. L'unité de kerma est le gray : kerma dans
une masse de matiére de 1 kilogramme dans laquelle les particules ionisantes chargées sont libérées de facon
uniforme par des particules ionisantes non chargées et pour lesquelles la somme des énergies cinétiques initiales
est en moyenne égale a 1 joule.
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Np
minf(X) =Y (D; — I(P;))” (10.3)
i=1

ou X dénote I'ensemble de parametres a optimiser, IV, le nombre de points de surface
considéré et D; la valeur a délivrer au point de surface F;.

Il y a plusieurs algorithmes qui peuvent étre utilisés pour résoudre ce probleme d’opti-
misation. A cause de la difficulté de dériver analytiquement la fonction cotit, la méthode de
Powell a été implémentée. Le jeu de parametres considéré dans 1’optimisation correspond
alors aux temps de pose w;, j = 1,2,..., N, c’est a dire les temps pendant lequel la source
reste en chacune des positions prédéterminées le long de la trajectoire.

10.2.3 Visualisation

Grace a un logiciel développé dans le cadre de la coopération signalée avec 1'Université
de Nankin, des courbes isodose ont été établies a partir de deux types de données : i) Un
vaisseau de diametre constant pendant toute la trajectoire incluant la lésion, ii) un maillage
qui représente la vraie morphologie, a partir de la surface interne ou la surface idéale. Ces
courbes isodose peuvent étre visualisées sur un plan de coupe tomodensitométrique (Figure
10.3). La restitution de I'information sur les images scanner permet de contréler la distribu-
tion de la dose en fonction des parametres choisis.

FIG. 10.3: Courbes iso-dose superposées sur un volume image TDM.

Comme les structures vasculaires peuvent présenter des orientations et courbures diffé-
rentes, elles ne sont pas toujours bien observables sur ce type de représentation. Un systeme
de visualisation dédié au controle du plan dosimétrique de traitement a été élaboré en com-
binant les courbes isodose aux vues endoscopiques et aux coupes reformatées suivant 1’axe
de la structure (figure 10.4). Cette visualisation permet de mieux apprécier la distribution de
dose par rapport a la paroi vasculaire et aux organes sensibles environnants.
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(a) (b) (©

FIG. 10.4: Courbe iso-dose superposée aux images de navigation exploratoire virtuelle. a)
Une coupe reformatée perpendiculaire a I’axe optique du capteur. b,c) Image endoscopique.

10.3 Résultats

Les premiers tests de simulation ont été réalisés sur données fantome. La surface idéale
calculée est représentée sur la figure 10.2. Un plan dosimétrique de traitement a été établi
a partir de ces données en considérant 7 poses, définies interactivement et séparées de 5
mm, le long de la trajectoire centrale calculée. La figure 10.5 montre les distributions de
dose obtenues pour deux configurations différentes qui ont été calculées : la premiere en
considérant la géométrie réelle du vaisseau et 1’autre en fixant le rayon du vaisseau a une
valeur moyenne. Le processus d’optimisation fournit les temps pour chaque position en
fixant la contrainte de 12 Gy au niveau de la surface. Les courbes iso-dose obtenues en
considérant la surface extraite sont visualisées en combinaison avec les vues endoscopiques
virtuelles dans la figure 10.6. Dans les images, la courbe de 12 Gy est représentée en jaune.

FIG. 10.5: Courbes iso-dose obtenues avec une source '%2Ir en considérant, a) la géomé-
trie réelle fournie et b) un rayon constant dans le vaisseau (moyenne de rayons). La courbe
centrale représente la dose de 12Gy, elle est superposée aux images CT en 3 positions diffé-
rentes.
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FIG. 10.6: Courbes iso-dose superposées aux images endoscopiques, en considérant la vraie
morphologie de la structure.

Par ailleurs, des tests ont été réalisés en considérant les données du modele animal de
resténose hyperplasique [Mois01]. Dans cette étude, deux types d’acquisitions scanner ont
été faites : avant et apres I'angioplastie transluminale.

Dans un premier temps, la planification de la dosimétrie a été effectuée sur le maillage
issu des données post-angioplastie. Afin d’évaluer la dosimétrie basée sur les nouvelles re-
commandations, deux séries de courbes isodose ont été établies sur les arteres apres dilata-
tion post-mortem :

- Une série prenant en compte la géométrie effective de I’artere (12 Gy a 2 mm de la sur-
face délimitant la lumiere vasculaire) et les recommandations du TG60 de I’ AAPM [Nath99].

- Une série considérant une dose prescrite selon I’approche habituelle : 12 Gy a une dis-
tance fixée par rapport a la source, cette distance correspondant au rayon moyen de la lu-
miere vasculaire majoré de 2 mm (rayon constant, qui ne prend pas en compte la vraie
géométrie du vaisseau).

Les trajectoires initiales de navigation ont été définies de maniere interactive, avec un
centrage automatique a l'intérieur des structures. Ensuite, les maillages de la surface interne
du vaisseau donnant la morphologie de la sténose ont été construits (Figure 10.7), ainsi
que des courbes donnant le périmetre le long de la trajectoire. Les longueurs des lésions,
par contre, ont été déterminées a partir des données avant angioplastie. Les deux types de
dose calculées apparaissent dans la figure 10.8, superposées aux coupes TDM. Les résultats
montrent que la courbe iso-dose de 12Gy qui prend en compte la morphologie de la structure
s’adapte mieux a la paroi du vaisseau (a), tandis que que le courbe iso-dose résultante de
la spécification de dose a rayon constant (b) n’est pas précise et pourrait étre a l'origine des
déficiences de ce type de procédure interventionnelle.

De plus, les doses calculées restituées sur des données scanner ont permis d’évaluer le
risque sur des organes voisins du volume-cible. Par exemple, afin d’étudier I'irradiation que
subirait l'uretere proche du point de croisement des arteres iliaques, nous avons considéré
un volume TDM dans lequel une sonde radio-opaque avait été mise en place. La figure 10.9
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(@) (b)

FIG. 10.7: Navigation exploratoire virtuelle dans une des arteres iliaques. a) Superposition
sur une représentation MIP du volume image de la surface interne détectée. b) Représenta-
tion de la surface par maillage.
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FIG. 10.8: Courbe iso-dose 12Gy obtenue avec une source '%Ir, superposée aux images CT
dans une artere iliaque de brebis post ATL, en considérant. a) Un rayon constant autour de la
source pour la description du vaisseau (moyenne de rayons) et b) La géométrie déterminée
par navigation exploratoire virtuelle.

montre des courbes isodose établies au niveau d"une artere iliaque de brebis sur des coupes
endoscopiques. Ces images montrent 1"uretere touché par la zone d’irradiation. L’ajustement
de la dose avec une caractérisation préalable de la paroi permettrait d’obtenir une meilleure
efficacité avec un niveau de sécurisation plus élevé.

(@) (b)

FIG. 10.9: Courbes iso-dose superposées aux images endoscopiques en deux positions dif-
férentes de la trajectoire. La courbe iso-dose 12Gy est la plus externe. a) Dans cette position
elle tangente 1'uretere. b) Elle est loin de la lumiere interne.

A partir de l'acquisition tomodensitométrique avant angioplastie, 1’établissement d'un
planning comprenant la caractérisation de la 1ésion, une simulation simplifiée d"angioplastie
(surface idéale) et le calcul dosimétrique ont pu étre réalisés. La figure 10.10 montre com-
ment I'ensemble des différentes étapes de planification d’une intervention pourrait étre en-
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visagé. Il est possible d’accéder a la localisation du début et de la fin de la sténose par rap-
port au repére anatomique que constitue la bifurcation fémorale, information disponible sur
'acquisition pré-dilatation, qui est conservée et qui est directement reportée sur les données
simulées (surface idéale). Ceci permet de programmer le déplacement de la source dans 'ar-
tere (positions de début et fin d’irradiation). Le calcul de dose a été réalisé en tenant compte
de la géométrie de la surface idéale. La distribution de dose est représentée en niveaux de
gris sur des coupes orthogonales dans le méme repére que les données scanner. Sur la méme
tigure, a droite, apparait la méme artere iliaque de brebis apres dilatation. Elle nous a permis
de produire des images représentant la distribution de dose afin d’évaluer subjectivement
les résultats obtenus en considérant la surface idéale.

10.4 Conclusion

Cette étude correspond a une nouvelle procédure en cours de développement pour la
prévention de la resténose apres angioplastie dans les arteres périphériques. Il a été envi-
sagé une premieére approche de planning adapté a la morphologie artérielle des patients,
grace aux possibilités de description géométrique par navigation exploratoire virtuelle, et
de simulation d'une ATL pour accéder aux parameétres de l'intervention.

La méthode proposée doit permettre d’élaborer un planning de brachythérapie a partir
d"un volume image TDM acquis avant angioplastie.

Il est toutefois indispensable d’envisager une évaluation plus poussée afin de valider
cette méthode de planning dans des conditions réelles et sur un nombre de cas significatifs.
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FIG. 10.10: Planning de dosimétrie a partir du volume pre ATL.
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Conclusion et perspectives

Les travaux effectués dans cette these avaient pour objectif la définition d"une métho-
dologie de planning interventionnel spécifique patient. Le cadre d"application clinique est
représenté par le traitement endovasculaire de trois types de lésions résultant de I’athéro-
sclérose : les sténoses, le phénomene de resténose et les anévrismes de 1’aorte abdominale
(AAA). Les procédures envisagées spécifiquement dans notre étude concernent I’angioplas-
tie transluminale (ATL), ii) la pose d’endoprothéses, et iii) la brachythérapie endovasculaire.
Ces procédures, qui présentent des difficultés d’exécution liées a leur caractére mini-invasif,
nécessitent d"une étape de planification rigoureuse et précise (choix d’outils endovasculaires
adaptés, définition de voies d’abord, ...).

Ces éléments sont articulés autour de plusieurs disciplines, présentées dans 1'état de
l'art, sur lesquelles nous avons porté un regard particulier. La réalité virtuelle, qui utilise
un ensemble large de technologies appliquées a la médecine et doit permettre de recréer
artificiellement des conditions expérimentales réelles en offrant un cadre méthodologique
qui appuie la prise de décisions de la part du médecin. L'endoscopie virtuelle est un élément
central de notre approche d’exploration et d’analyse quantitative de données. Enfin nous
avons vu que les modeéles utilisés actuellement dans la simulation des interactions outils-tissus
peuvent atteindre des limites dans certaines applications pour lesquelles les lésions traitées
ont un comportement qui se situe hors des hypothéses d’élasticité.

Plusieurs niveaux peuvent étre envisagés dans la construction d’une stratégie interven-
tionnelle précise basée sur l"utilisation des données image pré-opératoires spécifiques au pa-
tient. Dans ce document les principales contributions apparaissent fondamentalement sur
deux aspects : i) 'analyse des structures vasculaires et la construction de modéles géomé-
triques par navigation exploratoire virtuelle, et ii) une premiere approche de simulation des
interactions outils-tissus afin de prévoir le comportement de la plaque sous l’actions d'un
ballon lors d’une procédure d’ATL.

La description géométrique et quantitative des données patient est basée sur l'intro-
duction d"un capteur virtuel (angioscope virtuel) capable d’explorer un volume image non
présegmenté. Les possibilités de perception, d’analyse locale et de description géométrique
associées a ce capteur virtuel ont été étendues afin de tirer partie de son caractere “non in-
vasif” et de sa position privilégiée a l'intérieur des structures anatomiques. Les difficultés
rencontrées sont principalement liées aux non-homogénéités du produit de contraste (ima-
gerie TDM utilisée) en présence de différentes 1ésions (calcifications, thrombus, ...) ainsi qu’a
la nature arborescente des structures explorées. Dans ce contexte, une méthode pour la dé-
tection de la lumiere interne sur des plans de quantification perpendiculaires a la trajectoire
déterminée par le capteur virtuel et centrée dans la lumiere a été développée. Outre sa sim-
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plicité et sa rapidité, cette méthode permet de réaliser une recherche des points de surface
initialisée depuis l'intérieur de la lumiere vasculaire dans un processus quasi opérateur-
indépendant. Des méthodes pour la construction d’un maillage représentant la surface in-
terne détectée ont également été proposées . Basées sur la fusion de maillages décrivant
chacun une structure simple (non arborescente) elles permettent de s’affranchir des difficul-
tés associées a la présence de bifurcations. Ces méthodes semblent fournir une description
précise des structures vasculaires au regard des applications considérées. Des modifications
visant a les optimiser pourraient étre envisagées, notamment au moyen d’approches hiérar-
chiques pour la construction de grilles d’échantillonnage différentes.

Nous avons porté une attention particuliere a la mise en oeuvre d'un protocole d’éva-
luation vis a vis des éléments nécessaires au planning. C’est ainsi que la description géo-
métrique est évaluée dans deux contextes différents. D'une part dans la quantification de
structures sténosées grace a un modele animal de resténose et, d’autre part, dans le cadre du
dimensionnement des endoprotheses aortiques. Les possibilités d’exploitation de la descrip-
tion géométrique 3D et de la ligne centrale des vaisseaux correspondant aussi a la trajectoire
du capteur, ont été envisagées a des fins de planification et simulation. Ces nouveaux para-
metres qui donnent des indications sur la morphologie de la structure ou sur la qualité de la
paroi, peuvent étre utilisés au profit d’une meilleure définition de la stratégie intervention-
nelle. Il reste a valider la pertinence de leur utilisation clinique.

En ce qui concerne les éléments de simulation, nous nous sommes intéressés aux inter-
actions outils-tissus en utilisant des modéles anatomiques construits dans 1'étape d’explo-
ration de données. La mise en oeuvre de la simulation spécifique patient de 1’angioplastie
a été envisagée par la définition des scénarios simples. La premiere approche est focalisée
sur la manipulation géométrique des modeles. Ainsi la détermination de la surface virtuelle
ou surface idéale que présenterait la structure sans lésion pourrait aider a déterminer ap-
proximativement des parametres du ballon. Cette surface idéale est reprise dans un schéma
général de planification et de simulation de la brachythérapie endovasculaire pour le traite-
ment de la resténose.

Dans le cas des interactions complexes des considérations plus précises sur la nature de
la paroi ont été prises en compte. A partir de connaissances a priori sur le comportement
macroscopique de la plaque lors d’une dilatation, un lien a été établi entre les niveaux de
densité observables dans les images TDM et les parametres permettant de décrire les défor-
mations des structures, notamment en présence de lésions. L'approche ChainMail-relaxation
élastique proposée prend en compte le comportement physique des plaques pendant la di-
latation, qu’elles soient calcifiées ou tres molles . La mise en oeuvre de cette méthode de si-
mulation d’ATL envisagée dans le cas bidimensionnel est basée sur la propagation itérative
de perturbations déclenchées par le déplacement d"un ou plusieurs éléments constituant la
structure.

Parmi les perspectives de ce travail, on peut tout d’abord citer 'extension a d’autres
modalités d’imagerie. Il serait souhaitable d’envisager l'utilisation et la complémentarité
d’autres types d’examens préopératoires. Ceci pourrait inclure des données IRM ou ultra-
son qui offrent des caractéristiques potentiellement avantageuses dans la caractérisation de
la qualité pariétale. Les développements futurs peuvent comporter 'inclusion d’autres pa-
rametres quantitatifs, pour appuyer la tache décisionnel du médecin. La confrontation de la
tortuosité ou de la qualité de la paroi avec la simulation des gestes (cathétérisme, pose d’en-
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doprothese) doivent pouvoir fournir des éléments de planification complémentaires impor-
tants. Dans le schéma de navigation active, il pourrait étre intéressant d’augmenter les fonc-
tionnalités du capteur, notamment au niveau de 'exploration de la paroi, d’affiner le lien
entre I’analyse réalisée dans le plan de quantification et le calcul des images endoscopiques
virtuelles, d’envisager l'intégration du capteur étendu dans un schéma de navigation active
plus complet (estimation de trajectoire et analyse de scéne dans des structures arborescentes
complexes, parcours exhaustif d'une structure d’intérét). En ce qui concerne la simulation,
le schéma de dilatation devra étre étendu afin de considérer une géométrie 3D de la struc-
ture et de la lésion. Il s’agira aussi d’affiner les hypotheses faites dans la construction des
modeles et d’envisager la validation des méthodes déja implantés. Ceci serait possible entre
autres, par la comparaison des images TDM acquises apres ATL et des images issus d'une
simulation de la dilatation sur des données avant ATL.
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Annexe A
Théorie de 1’élasticité

Les problémes d’élasticité sont formulés en utilisant des lois de la mécanique continue.
Considérons un objet non-déformé (Figure A.1). Le vecteur @ décrit le déplacement entre
le point P(ty) et le méme point P(t).

- - -
7(x1,x2,x3) =uy(z1, e, x3) 1 + uz(x1,22,23) J + us(z1,z2,23) k (A.1)

Dans un objet rigide, les distances entre les éléments de 'objet ne changent pas, alors
que dans les objets élastiques, la déformation doit étre prise en compte. Des distances entre
paires d’éléments a l'intérieur de 1’objet sont utilisées pour décrire la déformation complete.

FIG. A.1: Déplacement d"un objet non-déformé (t() vers sa configuration déformée (z).

A.1 Tenseur de déformation

L’équation A.1 amene a une mesure de la déformation appelée tenseur lagrangien de dé-
formation, exprimé comme suit :

1 8u, 8u]' 8uk %

.=
K 2(81}3’ + 8£EZ 8£EZ 8£E]'

)i, j=1,2,3 (A.2)

Le terme % % exprime la non-linéarité de la déformation en fonction du déplacement,
i OTj

mais la plupart des problémes d’élasticité se limitent aux éléments linéaires, soit aux pre-
miers éléments de 1’'équation A.2.



224 Annexe A. Théorie de I’élasticité

1 ( 8u, 4 au]'
2 a,’L‘j 8%1

Cette approximation n’est valable que pour de trés petits déplacements. Sous ces hypo-
théses, on a donc :

€j = Eij ~ ) : i,j = 1,2,3 (A3)

P du;
€11 = (g—ii) €12 = %(g—gi + g—gf)
€99 = (g—gi) €93 = 5(2—;2 + g—gg) (A4)
€33 = (522) ez = (522 + §4)

A.2 Tenseur de contrainte

La contrainte (tension) est générée lorsqu’un corps subit l'effet de forces externes. Les
forces élastiques expriment la tendance de 1'objet a récupérer sa forme initiale. Pour un élé-
ment infinitésimal (dV'), il y a un ensemble de vecteurs de contrainte générés (figure A.2) dé-
fini par un tenseur a 9 composantes. Les composantes o11,022et 033 sont appelés contraintes
normales, les autres composantes étant les contraintes tangentielles ou de cisaillement, qui
représentent la contribution de y sur le déplacement de z et z, etc. Ce tenseur est symétrique,
c’est a dire :

Oi5 = O0ji (A5)

Dans le cas particulier d"un solide soumis a une compression uni-axiale suivant la direc-
tion de x, le tenseur de contraintes est de la forme :

o1 0 O
o= 0 0 0 (A.6)
0 0 0
Z
1 O-ZZ
1,0
%
a.
O-CL'Z ! yi)’ y
w| | il
7z Uﬁbx /%(
A ———
dy

FIG. A.2: Contrainte Tension sur un élément de volume.
Considérant 1’équilibre des forces appliquées sur dV/, avec une force externe dans la di-

rection X :

004z 00y 00,4

—fe = ox oy 0z

) (A7)
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ou d"une fagon générale :

8Uki

F = (52 (A8)

oxy,

A.3 Larelation contrainte-déformation

Les propriétés mécaniques d’un milieu sont entierement définies par la relation liant
contraintes et déformations. Il existe de maniere générale, trois types de relations contrainte-
déformations qui décrivent de nombreux matériaux : i) fluide non visqueuy, ii) fluide vis-
queux newtonien, et iii) solide élastique. Sil’on adopte certaines hypotheses simplificatrices,
les tissus biologiques suivent un comportement de solide élastique appelé aussi de Hooke. La
loi de Hooke généralisée offre une bonne description du comportement mécanique d’un so-
lide linéaire élastique. Un solide est élastique s'il retrouve son état initial lorsque les forces
extérieures qui I'ont déformé sont supprimées. Ce retour a 1’état initial est le résultat des
contraintes internes, qui au repos s’annulent avec les déformations.

Selon la loi de Hooke linéaire, la longueur I d"un fil quelconque est proportionnelle a la
force F' appliquée sur lui et perpendiculaire a sa section A.

AL_1r a9
I FEA

E, le module d"Young du matériel, exprime la relation entre la contrainte et la déforma-
tion :

1

€= 50 (A.10)

De la méme facon, pour des déformations dans les directions orthogonales au sens de la
force, il existe une relation faisant intervenir le coefficient de Poisson (v). Ce coefficient est
corrélé avec le degré de conservation du volume de certains matériaux.

La loi généralisée de Hooke stipule que les composantes de la déformation d'un solide
en un point donné sont des fonctions linéaires des composantes de la contrainte [Brus00],
c’est a dire qu’il existe un tenseur Cjj; tel que :

0ij = Cijki€r (A11)

avec :

Cunr Cr22 Crusz Crzz Cinz Crie
Coo11 Co222 Co33 (o223 Coo13 o212
Ciyt = Cs311 3322 Cs3zz C3323 C3313 Cs312 (A12)
Caz11 Ca3zaz Ca333 Cazaz Cr313 Cazia

Cizi1 Cizzz Cizzz Cizes Ciziz Ciziz

Ci211 Cia22 Ciazz Cizez Chiaiz Ci2i2

oi; est le tenseur de contrainte, €j; le tenseur de déformation et les ;i les constantes
élastiques, indépendantes des contraintes et des déformations, composantes du tenseur ap-
pelé tenseur des rigidités élastiques. Le comportement élastique linéaire d"un solide est donc
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entierement décrit par 36 constantes d’élasticité. Elles peuvent étre réduites a 21 sil’on consi-
dere les symétries de o et e. Ce nombre peut encore étre réduit en exploitant les propriétés de
symétrie existant dans un solide. Sil’on considére un matériau linéaire isotrope (les relations
contrainte-déformation sont les mémes dans les trois axes) :

7 =C¢ (A.13)
1 - v v 0 0 0
1—v v 0 0 0
E l—v 0 0 0
C=—— — A.14
(1+v)(1 —2v) T—v 0 0 (A-14)
%—v 0
i 50

Le comportement mécanique d’un solide élastique est donc entierement décrit par la
seule connaissance du module d"Young (E) et du coefficient de Poisson (v). E représente
le rapport entre la contrainte appliquée et la déformation suivant I’axe de la contrainte et v
le rapport de la déformation latérale ou longitudinale sur la déformation axiale. Si la mo-
délisation des déformations de tissus biologiques considere les aspects physiques, elle doit
prendre en compte leur élasticité décrite par ces équations.
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Compliance de ballon en ATL

Les ballons utilisés en ATL sont non-compliants (imposant leur forme a la paroi) et
exercent une force radiale dans le processus de dilatation de la sténose. Le tableau B.1
montre des données fournies par un fabriquant !, qui décrivent le comportement du dia-
metre d"un ballon typique en fonction de la pression appliquée.

Nous pouvons apprécier des propriétés de non-compliance sur les courbes correspon-
dantes (figure B.1). Ces éléments peuvent étre utilisés dans la conception d’un systéme de
simulation spécifique patient afin de prévoir le comportement des structures anatomiques
en interaction avec l'outil. Selon I'exemple fourni par le fabriquant, le ballon peut étre gon-
flé a un diametre et une longueur prédéterminés entre 4 atm/bar et sa pression de rupture
théorique (12 atm/bar).

Pression Diametre du ballon

atm/bar ‘ kPa ‘ 4 mm ‘ 5mm ‘ 6mm ‘ 7mm ‘ 8mm ‘ 9mm ‘ 10mm
2 203 397 | 494 | 583 | 683 | 7,73 8,8 9,69
4 405 398 | 497 | 589 | 691 | 785 | 887 9,84
6 608 4 5 6 7 8 9 10
8 811 4,03 506 | 608 | 708 | 808 | 9,07 10,1
10 1013 || 4,07 5,1 6,14 | 716 | 817 | 9,17 | 10,21
12 1216 || 4,11 5,15 6,2 725 | 824 | 925 | 10,31

TAB. B.1: Diameétres typiques de ballons en fonction de la pression. La taille nominale des
ballons est atteinte a une pression de 6 atm/bar.

1Boston Scientific
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D. ballon (mm)
~

0 2 4 6 8 10 12
Pression (atm/bar)

FIG. B.1: Comportement de ballons non-compliants de différentes tailles en fonction de la
pression de gonflage.
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Méthode de Reddi

L’algorithme proposé par Reddi et al. [Redd84] pour la séparation de classes de niveaux
de gris est basé sur la maximisation de la variance. Il s’agit d"une implémentation accélérée
de la méthode de Otsu [Otsu79] étendue a plusieurs seuils, le nombre de seuils ou de classes
étant connu a 1’avance, et la fonction de probabilité étant supposée continue.

Soient deux classes a séparer, ¢ la valeur du seuil de séparation, Piet P, les probabilités
de chacune des classes (P + P> = 1), j11(t) et p12(t) les moyennes de niveaux de gris respec-
tivement entre [0,¢] et [, dnrqz], €t 110 la moyenne totale. La variance interclasses o%(t), est
définie par :

o3(t) = Puljar (1) — ol + Pat) a(t) — pol? 1)
avec
t
Pi(t) = /0 p(z)da (C2)
Py(t) = / " p(a)dx €3)
t
Pty (t) = /0 zp(s)ds (C4)
Polt)pia(t) = / " op(e)da (C5)
po = Pr(t)p1(t) + Pa(t)pa(t) (C.6)

0% (t) peut étre réécrite de la fagon suivante :

o3(t) = Pi(H)u () + Po(t)ua(t) — 13 (C7)

Le seuil optimal est celui qui maximise 0%(t).. Reddi montre que o%(¢) n’a qu’un seul
maximum et détermine les conditions de ce maximum.

9 [fgxp(x)de [ ap(z)dz]? i
op(t) = f[fp(:z)d:z + T pla)da o (C.8)
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do%,(t) [f(f zp(x)dz][2tp(t fo z)dx] p(t)[f(f op(z)dz]?

dt fo x)dz]?
0 0 2
LUy ep(e)da][—2tp(t fft p(t)[ft wp(w)da] (C9)
t
Soit
o fttj zp(z)dzx
p(tint;) = W (C.10)
L’équation C.9 peut étre exprimée comme suit :
doj(t)
dt :p(t)[,u(t,oo) - M(Oat)][ﬂ’(oat) +,U,(t,OO) - 2t] (Cll)

La valeur de [u(t, 00) — 14(0,t)] est strictement positive pour 0 < ¢ < Tyqq OU Tpoq est la
valeur maximale de ¢ pour laquelle p(t) # 0.. La dérivée de 0% s’annule donc pour p(t) = 0
et 11(0,t) + p(t,00) = 2t..

En d’autres termes :

Jyzp(z)dz [ zp(z)de

[o@de [ p)ds

— 2t (C.12)

ou

1 (t) + pa(t) =2t (C.13)

La derniére condition donne 0%, , () et est utilisée pour localiser le maximum.



Annexe D

Navigation Active

Fondée sur I'introduction de la notion de vision active, pour laquelle la perception guide
le déplacement, I’approche présentée ici se distingue clairement des approches d’endoscopie
virtuelle conventionnelles qui requierent une modélisation préalable des structures anato-
miques ou un controle interactif du capteur virtuel explorant le volume image. La naviga-
tion active combine le calcul de I'image de la scene observée ainsi que son analyse au cours
du déplacement, afin de définir automatiquement la trajectoire de I'endoscope virtuel. La
détection de surface, le calcul de I'image, I’analyse de scene et 1’estimation de trajectoire sont
réalisés au cours de I'exploration pour chaque position du capteur virtuel qui construit au-
tomatiquement un modele descriptif des données patient préopératoires acquises en condi-
tions cliniques standard. Ce travail, réalisé dans le cadre de la thése de Marc-Emmanuel
Bellemare [Bell00], est focalisé sur un seul mode de perception, la vision, et un seul type
d’interaction physique, la détection de collision. Grace a I'analyse de la scene observée au
travers de l'image virtuelle, les champs de vision proche et lointain sont complémentaire-
ment considérés. Le premier fournit une information sur I’environnement immédiat (parois
anatomiques, obstacles) et est utilisé pour estimer le déplacement et les collisions éven-
tuelles. 11 confére au capteur virtuel sa réactivité, puisque ce dernier adapte sa trajectoire
a la scene observée et aux contraintes auxquelles il est soumis. Le second donne, quant a lui,
une vue anticipée sur les zones distantes a atteindre.

Auxdifficultés liées a la nature des structures observées et au mode d’observation, s’ajoutent
celles relatives a la dépendance au point de vue (perte de contrdle potentielle) ainsi qu'aux
bifurcations rencontrées dans les structures arborescentes telles que le réseau vasculaire. Les
configurations d’espace libre étant multiples, les situations d’intersection, d’occlusion et de
voies obstruées sont a prendre en compte pour la planification de la trajectoire. L’analyse de
la scene percgue par I'endoscope repose sur sa capacité a détecter les surfaces qui délimitent
son espace, a interpréter les différentes configurations pour enfin en déduire une trajectoire.

D.1 Principe

Les différentes fonctions impliquées dans la navigation active s’articulent selon le schéma
de la figure 1. Ce schéma autorise plusieurs modes de fonctionnement. Le mode interactif,
dans lequel l'utilisateur fixe les différentes poses (position, orientation) et la trajectoire sui-
vie par I'endoscope, s’appuie sur les quatre premiers blocs. Le mode automatique posséde
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consiste, étant donné un point de départ, a faire atteindre un point cible a 'endoscope, ces
deux points étant fixés par 1'utilisateur. L'initialisation concerne le réglage interactif des dif-
férents parametres de 1’endoscope virtuel (pose initiale, champ visuel, forme et taille du
support spatial) ainsi que les points de départ et d"arrivée.

MODELE OE
VOLUME IM&GE CEPTEUR

MEMORISATION DES
ERAMCHEMENTS
CANDIDR TS

F

INTIALISATION
[rode, depart,
arivés, paraméres |

CALCUL DE L'IMAGE |
ET WIS LLLISATION [*

k

PR T

AMALYSE DE SCEME

DEFLACEMENT
CORRECTION DE DU C2PTELR
TRAJECTOIRE ESTIMATION DE

3 TREJECTOIRE *

T S

CETECTION DE
COLLISION

Pas de

Collision collision

FIG. D.1: Principe de la navigation active.

Dans le domaine de la vision par ordinateur, différentes solutions ont été reportées afin
d’estimer une trajectoire a partir de 1’analyse d’une séquence d’images. Soulignons qu’a la
différence des problemes posés en robotique mobile (navigation en milieu fermé), I'endo-
scope évolue ici dans un environnement composé de formes libres dont la modélisation
géométrique ne peut pas s’exprimer a 1’aide de primitives simples (droites, plans, coins).
Puisque le calcul de I'image virtuelle fournit un ensemble de points de surface 3D dont les
coordonnées sont connues, a la fois dans le référentiel local associé au capteur virtuel et dans
le référentiel global associé au volume image, 1’option prise a été de réduire le probleme a
I’analyse d’un seul type d'information, la profondeur. Il s’agit donc d"une navigation basée
sur la construction d'une carte de profondeur par le capteur, celle-ci étant modifiée a chaque
nouveau déplacement.

La planification de trajectoire est effectuée a partir des éléments pertinents mis en évi-
dence au cours de 1’analyse de scéne qui conditionne les décisions prises au cours du dé-
placement. Elle peut étre guidée par un objectif fixé par 1'utilisateur ou par un objectif in-
termédiaire déterminé en mode d’exploration exhaustive. Elle autorise un retour a une po-
sition antérieure (cas d'un branchement candidat mémorisé) pour atteindre le point cible.
En considérant une approximation linéaire par morceau de la trajectoire, la détection de
collision doit permettre de respecter des contraintes de non franchissement des parois ana-
tomiques ou plus généralement d’évitement d’obstacle (naturels ou artificiels). La détection
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de collision induit un comportement de 'endoscope qui ne correspond plus aux directives
de la planification de trajectoire (correction de trajectoire) tant que la situation de risque
de collision est maintenue. L'attitude du mobile virtuel consiste alors en la recherche d'une
sortie de la situation conflictuelle.

D.2 Analyse de scéne

Afin d’étre autonome, I'endoscope virtuel dispose de son propre systeme de perception
et de contrdle. Son degré d’autonomie est lié a son mode de fonctionnement qui peut étre
supervisé ou non par l'utilisateur. L’analyse de scéne, qui dote le capteur virtuel de facultés
perceptuelles, s’appuie sur la construction progressive d"une description structurelle glo-
bale. Elle est réalisée localement a partir de I'information de profondeur (figure D.2) de la
sceéne (distance d’un point de surface 3D au centre optique du capteur virtuel). Elle repose
en particulier sur une analyse adaptative de la carte de profondeur issue de la formation de
I'image (suivant 1’axe de visée du capteur), qui sert de support a une représentation struc-
turée des régions explorées pour l'estimation des espaces libres et la détection de collision
[Bell99]. Ceci implique que la description, résultant de I’analyse locale de la profondeur, soit
actualisée au cours du déplacement en maintenant la cohérence de I'information entre deux
points de vue successifs.

ol -
2H 4

FIG. D.2: Deux cartes de profondeur typiques calculées par le capteur actif lors de la navi-
gation exploratoire virtuelle dans des structures vasculaires (données TDM).

Une structure d’arbre binaire est relativement simple a traiter et bien adaptée a la des-
cription de structures arborescentes de type tubulaire (structures vasculaires, bronchiques).
Une feuille de l'arbre binaire décrivant la scéne observée correspond au point le plus pro-
fond dans une branche : le maximum de profondeur. Un noeud de cette description, ou
encore point de séparation, est formé par croissance de régions iso-profondeurs a partir des
maxima de profondeur initialement détectés et étiquetés. Il caractérise la frontiere entre des
branches différentes au niveau d"une bifurcation. Les maxima de profondeur sont des des-
cripteurs géométriques qui dépendent du point d’observation (position et orientation). Ils
sont utilisés pour caractériser les branches et fixer la direction d’observation. Les points de
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séparation présentent quant a eux une bonne stabilité en position et sont quasiment indé-
pendants du point d’observation, des lors qu’ils se situent dans le champ de vision. IIs sont
utilisés pour mettre en correspondance les descriptions locales successives (arbres binaires),
afin de suivre des branches particulieres. Une exception notable de validité de la représenta-
tion est posée dans le cas d"une structure tubulaire simple ne donnant lieu qu’a la présence
d"un seul maximum de profondeur et pour laquelle il n’est pas défini de séparation. La des-
cription se réduit a un seul élément, elle est dite dégénérée, la feuille étant tout de méme
conservée au sein de la description.

La description globale est construite et mise a jour au cours de l’exploration a partir des
descriptions locales successives. Elle constitue une représentation de tous les événements to-
pologiques détectés par le capteur le long de sa trajectoire et plus particuliérement des bran-
chements multiples présents dans la structure anatomique observée. La description globale
qui est aussi un arbre binaire résulte de la concaténation adaptée des différentes descriptions
locales (figure D.3). Sa mise a jour a partir des descriptions locales successives est réalisées
par appariement des nceuds selon un critéere géométrique en tenant compte a la fois de la
variation spatiale des différents points et de la différence de structure, due au variations
topologiques (apparition, disparition d"une branche) des arbres qu’il faut apparier.

La mise en correspondance des descriptions locales successives permet de constituer,
dans le cas de structures de forme tubulaire, une description globale qualitative et quantita-
tive de la scéne (topologie et géométrie). Un facteur de pondération est affecté aux différents
neceuds de I'arborescence en fonction de leurs occurrences, de sorte que des événements to-
pologiques tels que 1'apparition ou la disparition d"une branche sont représentés avec un
certain degré de confiance. Cette approche, associée a une représentation symbolique per-
met au capteur virtuel de construire automatiquement, au cours de I'exploration, un modele
descriptif de la scéne inconnue.

D.3 Stratégie de navigation et estimation de trajectoire

Une stratégie de navigation a été définie a partir de I'information de profondeur qui
met en évidence les régions d’espace libre, les branchements candidats et permet d’établir
une description structurelle de la zone explorée. La trajectoire est estimée en adoptant, d'une
part, un positionnement local du mobile (capteur virtuel) qui lui interdit de traverser les sur-
faces observées et, d’autre part, une direction de visée liée a la position de 'un des maxima
de profondeur du branchement qu'’il choisit d’explorer. Ce point fixe la tendance du dépla-
cement (figure D.4). Plus précisément le mobile fixe sa trajectoire en combinant deux types
d’information : (i) 'estimation du centre G de I'ensemble des points de surface situés a une
distance Iv proche du centre optique, et (ii) le maximum de profondeur de la branche consi-
dérée qui détermine 'orientation de 1’axe de visée pour la position suivante.

L’amplitude du pas de déplacement est un parametre fixé au début de la navigation. Un
objectif local est calculé a partir du vecteur CG et du pas de déplacement. Le caractere local
de l'estimation du déplacement est a 1’origine de la réactivité du systeme. Ainsi, 'endo-
scope adopte un déplacement qui se détermine par rapport a la géométrie locale détectée,
prenant en compte la présence éventuelle d’obstacle. L'information globale, concernant le
but a atteindre, oriente le déplacement en proposant les branches a suivre. La seule « carte
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du terrain » que le capteur construit est fournie par les descriptions locales et la description
globale élaborées au cours de la navigation.

La détection de collision consiste a vérifier que le point d’arrivé estimé réside a 'intérieur
de la cavité avant d’effectuer un déplacement élémentaire. Cette condition est testée par
comparaison a la carte de profondeur. En cas de collision - autrement dit si le déplacement
n’est pas validé - une stratégie permettant de recouvrer une trajectoire acceptable en fonction
de l'objectif visé est mise en ceuvre. L'évitement d’obstacle consiste en des changements
successifs de focale et d’orientation de 1’axe de visé afin de sortir de situations typiques de
blocages liées aux configurations anatomiques (coude important, carrefour en « T », ...). Si
cette stratégie échoue, alors le capteur reprend la trajectoire au dernier nceud possédant des
branches non explorées.

Plusieurs tests de navigation active dans des structures vasculaires ont été réalisés a
partir de volumes images acquis au moyen d"un scanner hélicoidal en conditions cliniques
standard. Le capteur détermine automatiquement sa trajectoire a 1'intérieur des structures
anatomiques (carotide et vaisseaux des membres inférieurs). En construisant le modele des-
criptif de la scéne inconnue, I'endoscope virtuel est capable de suivre une structure particu-
liere, méme en présence d’événements d’ordre pathologique (passage d’une zone sténosée
par exemple). Il est ainsi possible de naviguer automatiquement dans une arteére poplitée (fi-
gure D.5), ou dans une carotide (figure D.6) faisant apparaitre une importante calcification
(sténose a 80%).

Grace a la conservation de toute I'information d’origine, les petites cavités ou les branches,
dues a des caractéristiques pathologiques ou a des artefacts, ne sont pas éliminées par une
phase de prétraitement. Elles sont pondérées au niveau de la structure de description et
ainsi interprétables par le spécialiste.
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FIG. D.3: Construction au cours de la navigation exploratoire virtuelle d'une description
structurelle a l'intérieur de structures vasculaires : (a) descriptions structurelles locales ob-
tenues dans un fantome pour différentes positions du capteur virtuel (en bleu les maxima
de profondeurs, en rouge les points de séparation) le long de la trajectoire déterminée auto-
matiquement (en gris), (b) description structurelle globale.
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FIG. D.4: Stratégie de déplacement.

FIG. D.5: Navigation exploratoire virtuelle dans I’artere poplitée, a) images de contrdle MIP,
b) description structurelle, c) images d’angioscopie réelle (sur la premiere ligne) et d’an-
gioscopie virtuelle (sur la deuxieme ligne) obtenues dans la méme région, pour un méme
patient.
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FIG. D.6: Deux trajectoires obtenues automatiquement dans une carotide fortement sténosée
(a) etimages endoscopiques virtuelles (b) obtenues le long de la deuxieme trajectoire passant
par la lésion.



Annexe E

ChainMail-Relaxation élastique dans
la modélisation de déformations

Nous avons adopté une approche combinée (géométrique-physique) suivant le modele
des objets volumiques proposé par Gibson et al. [Gibs98] [Gibs99], qui consiste a calculer
les déformation en deux étapes : i) Algorithme de chainmail pour trouver une premiere
forme approximée de 'objet par propagation d'une perturbation et ii) relaxation élastique
par minimisation de I’énergie en utilisant un modele de masses-ressorts.

E.1 Premiere étape : ChainMail

La réalisation de la méthode ChainMail permet de déformer des objets non-homogenes,
selon le modele de Schill et Gibson [Schi98], en prenant la densité des voxels dans I'image
comme parametre pour définir les contraintes (d{Max X, dMinX, dMazY , dMinY , etc.). Le
niveau de gris est interprété comme une propriété physique du matériau qui autorise la
définition des ses contraintes géométriques/physiques. Par exemple, pour un niveau de
gris r quelconque (figure E.1), dMin et dMax sont choisis selon une courbe de rigidité.
Sur la courbe, au-dessus d’une certaine valeur de densité (seuil de rigidité), le matériau est
completement rigide (dMin = dMazx), c’est a dire qu’il n"admet pas de déplacements entre
les éléments.

09 |- - - i - - . B
j

%Dist Init

02 ; ; ; ; ; ; ;
-1000 =800  -600 -400 =200 0 200 400 600 IBO{)
densite (UH)

FIG. E.1: Courbe typique des propriétés de distances maximales et minimales entre objets
par rapport a la densité en unités Hounsfield.
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Une description de I’algorithme de ChainMail réalisé pour des matériaux non-homogenes
est présentée dans la figure E.2. Globalement, il s’agit de la gestion d"une liste d’éléments
a déplacer dans le but de propager une perturbation. L'ordre dans lequel les déplacements
s’effectuent est déterminé par I’amplitude de la contrainte violée. A chaque itération, le pre-
mier élément de cette liste est actualisé et son nouvel état est communiqué a ses voisins.

[ Initialisation ]
[ Perturbation H Actualiser Position Elément | EL dxdy.dz
EI0, dx0,dy0,dz0 J°
Ell, dx1,dy1,dzl . o
Eln, dxn,dyn,dzn lément.voisins

Calculer Violation de contraintes entre voisins
(droit, gauche, haut, bas, face, derriere)

El.droite.dViolContr
El.gauche.dViolContr
El.bas.dViolContr

[ Ajouter voisins a la liste ordonnée ]

Liste.Premier Element (E1) (
non

Liste vide? Calcule déplacements

[ Terminer ]

FIG. E.2: Schéma de I'algorithme de ChainMail implémenté.

L'initialisation consiste a créer le modele volumétrique. Les éléments liés sont définis
en méme temps que leur contraintes géométriques (dMazX, dMinX, dMazxY, dMinY,
etc.) sont a établies. Une perturbation se produit lorsqu'un ensemble d’éléments se déplace
(Elg, Ely, ..., Ely) et viole les contraintes géométriques de leurs voisins. Leurs déplacements
(dx, dy, dz) peuvent étre le résultat, par exemple, d"une collision avec un autre objet. Une
fois que ces éléments sont inclus dans la liste, ils restent fixes pendant I'éxécution de 1'al-
gorithme, c’est a dire ses voisins doivent ajuster ses positions par rapport a eux. Aucune
restriction existe si un seul élément est déplacé au debut, par contre dans le cas de déplace-
ments de plusieurs éléments dans des directions oposées, qui peuvent créer de conflits dans
la satisfaction des contraintes, des petits déplacements sont considérés.

Pendant Actualiser position élément, chaque élément El; recoit un message d’actualisation
de sa nouvelle position (El;.x + dz, El;.y + dy, El;.z + dz). Dans 1'étape suivante (calculer
violation de contraintes entre voisins), la position des voisins de chacun des éléments dont
on vient d’actualiser la position est évaluée selon I'équation 4.19. S’il y a une violation de
contrainte (dViolContr) par rapport a I'élément Fl;, un message est généré vers la liste de
gestion de violation de contraintes.
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FIG. E.3: Itérations successives de l'algorithme de ChainMail sur une grille 5x5 en 2D. Tous

les éléments possedent les mémes propriétés géométriques (structure homogene).

Ensuite, les voisins dont les contraintes ont été violées sont ajoutés a la liste ordonnée. 11
s’agit d"une liste d’éléments, qui geére l'ordre de déplacement. La téte de la liste est 1’élément
dont la contrainte violée est maximale. Le critere est 'amplitude de violContr (équation
4.20). Finalement, lors du calcul de déplacements, c’est le premier élément de la liste qui est ac-
tualisé. Sa nouvelle position est calculée suivant la direction de la violation de sa contrainte.
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Une fois qu’il est déplacé, ses voisins sont ajoutés a la liste et la boucle recommence. L'algo-
rithme termine lorsque la liste d’éléments a déplacer est vide.

Pour une grille 2D, les itérations successives apparaissent dans la figure E.3. Dans cet
exemple, une perturbation apparait apres déplacement de 1'élément (2,3). Tous les autres
répondent a la perturbation (en tension ou en compression), en commengant par celui dont
la violation de contraintes géométriques est supérieure a celle des autres.

E.1.1 Exemples

L'algorithme a été testé sur plusieurs types d’objets 2D et 3D homogenes et non-homogenes
(figures E.4 a E.7). Afin de créer les objets non-homogenes, des images 2D ont été prises, les
différents niveaux de gris représentant les inhomogénéités du matériau. Une table de cor-
respondance des propriétés géométriques avec les niveaux de gris (d’apres la figure E.1) est
construite permettant de faire varier simplement le seuil de rigidité. Les pixels de densité
élevée (au-dessus du seuil de rigidité) appartiennent aux matériaux tres rigides, et les autres
se comportent d’apres les contraintes maximales et minimales définies par la table.

En mettant plusieurs éléments simultanément dans la liste initiale de déplacements, une
perturbation multiple (plus conforme a la réalité de 'interaction) est générée.

FIG. E.4: Deux déformations différentes obtenues sur une grille réguliere 3D de 5x5x5 en
déplacant a) un élément de l'intérieur de la structure, b) un élément de surface.
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(a) Image 1.

(b) Image 2.

FIG. E.5: Deux réponses a la méme perturbation initiale sur deux images différentes a) et b).
Les éléments de densité élevée appartiennent aux matériaux rigides (le cadre et le cercle du
milieu). IIs ne se déforment pas, ils se déplacent en conservant leur forme.

Perturbation 0 Réponse 0 Perturbation 1 Réponse 1

FIG. E.6: Déformations sur une image contenant des éléments de densité différente. Les per-
turbations sont générées en déplagant plusieurs éléments dans le méme sens.
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Image Initiale

Seuil rigidité=155

Réponse 0 Perturbation 1 Réponse 1

Seuil rigidité=205

Perturbation 1 Réponse 1

Seuil rigidité=255

Réponse 0 Perturbation 1 Réponse 1

FIG. E.7: Déformations différentes pour la méme série d’éléments qui se déplacent sur une
coupe axiale TDM d'un AAA. Trois valeurs de seuil de rigidité sont testées (155, 205 et 255).
L'origine de la fleche montre des éléments déplacés, la pointe indique leur destination.

E.2 Deuxiéme étape : Relaxation Elastique

Dans le processus de relaxation élastique, le modele masses-ressorts a été utilisé (cf. Cha-
pitre 3) avec différents parametres de rigidité selon les tissus.
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Le maillage volumique déformé provenant du chainmail est repris, en définissant les
propriétés des ressorts par rapport aux contraintes des éléments liés. Les masses sont consi-
dérées comme des éléments ponctuels ayant la méme valeur m; = 1. Dans la relaxation
élastique, ce qui intéresse est la valeur finale stable du systeme et non sa réponse en régime
transitoire. Dans ces conditions, les valeurs de £;; et ; choisies doivent garantir une réponse
sur-amortie du systéme.

Nous définissons d’abord & [%] (Newton/metre) comme une fonction de la forme 4.14,
afin de se rapprocher des conditions du comportement non-linéaire des tissus. Toutefois
l'identification de ces parametres est completement empirique et doit étre réglée avec plus
de précision par rapport aux tissus et structures représentées :
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FIG. E.8: Courbes typiques de k [£] suivant la rigidité du matériau. k = EAz(1 + a; Az +
axAz?),otta; =1, a0 =1pour E=1,E=5et E = 10.

Pour que le systeme masses-ressorts soit sur-amorti, le facteur I’amortissement du sys-
téme de second ordre ¢ doit étre supérieur a 1. Si nous reprenons 1’équation du second ordre
qui décrit la dynamique du systéme masse-ressort :

d?z dr
— — +kx = E.1
mog ty g Tk f (E.1)

Nous avons la fréquence naturelle du systeme w,, = \/k/m et le facteur d’amortissement
¢ calculé comme suit :

1

= E.2
ce qui veut dire pour un systeme sur-amorti :
v > 2Vkm (E.3)

La figure E.9 montre pour m = 1 et k = 1 les réponses indicielles pour plusieurs valeurs
de . Le régime ne présente pas de dépassement lorsque v > 2. Par contre pour 7 >> 2 le
temps de stabilisation est élevé, car la sortie du systéme tend d’autant plus lentement vers
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sa valeur finale que vy est grand.
7 doit donc étre choisi en fonction de la valeur de £ (figure E.8). Typiquement, nous
avons utilisé v = 5 pour un £ du méme ordre de grandeur.

15

051

FIG. E.9: Réponse du systemes masse-ressort pour différentes valeurs d’amortissement. v; =
0,57 =1,5,v=2,v=25pourk =1letm = 1.

La solution est obtenue par intégration numérique en utilisant la méthode de Euler-
Newton explicite.

Les figures E.10 et E.11 montrent des exemples de déformations des objets volumiques
simples 3D, par la combinaison de ChainMail/Relaxation élastique. Pendant la relaxation
les éléments initialement déplacés sont fixés afin de contraindre leur mouvement. On constate
que pour un coefficient d’amortissement v = 5 et une courbe de rigidité correspondante a
E = 10, le systeme commence a osciller. On s’appercoit que la déformation fournie par
ChainMail, bien qu’elle semble correcte et interprétable physiquement ne représente pas la
déformation d'un objet élastique (des déformations linéaires a cause de valeurs constants
de contraintes géométriques). La relaxation élastique, en trouvant la configuration d’éner-
gie minimale, conduit a une configuration d"un objet élastique, en fonction des parametres
des ressorts.

La figure E.12 montre un exemple d"une coupe perpendiculaire sur un vaisseau sténosé
en présence d’une calcification. Nous simulons l'effet de la dilatation d’un ballon en 2D,
en déplacant des pixels de la lumieére interne vers I'extérieur dans une direction radiale. Le
ChainMail est utilisé pour calculer une premiere déformation de 'objet puis la relaxation
élastique minimise son énergie globale.
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(a) Objet Original. (b) Perturbation. (c) ChainMail.

(d) Relaxation élastique E=1. (e) E=5. (f) E=10.

FIG. E.10: Déformations sur un objet élastique par le modele ChainMail Mul-
tiple+Relaxation Elastique avec masses-ressorts sur-amorti v = 5, At=0.01. Relaxation élas-
tique pour deux valeurs de F.
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FIG. E.11: Déformations en tension sur un objet élastique, v = 5, E=5, At=0.01.
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(a) Représentation de l'image (b) Déformation.
originale.

(c) Réponse ChainMail. (d) Relaxation élastique.

FIG. E.12: Déformations radiales sur une coupe reformatée par le modele ChainMail Mul-
tiple+Relaxation Elastique avec masses-ressorts sur-amorti. y = 5 , £=5, At=0.01.
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Résumé

Dans le cadre général des interventions assistées par ordinateur, nos travaux, abordés
essentiellement en terme d’imagerie virtuelle, se sont focalisés sur la phase préopératoire
(analyse, modélisation, simulation) dans un objectif de planification réaliste de traitements
mini-invasifs de lésions vasculaires (angioplastie transluminale, pose d’endoprothése aor-
tique, brachythérapie endovasculaire). De nouvelles fonctionnalités d’analyse locale et de
description géométrique associées a un capteur virtuel sont proposées. A l'issue de cette
exploration virtuelle analytique des données patient (imagerie TDM), la description géomé-
trique de structures complexes ainsi que la détermination de parametres caractérisant les
structures vasculaires sont envisagées au regard du planning interventionnel et évaluées
sur modele animal et sur données patient. Une premiere approche de simulation spécifique
patient d’interactions outils / tissus en angioplastie transluminale est finalement proposée.

Abstract

Within the general scope of computer-assisted interventions, our work, essentially ex-
pressed in terms of virtual imaging, was focused on the pre-operative step (analysis, mo-
deling, simulation) with the aim of realistic planning of minimally invasive treatment of
vascular lesions (percutaneous transluminal angioplasty, aortic endograft placement, intra-
vascular brachytherapy). New functionalities (local analysis, geometrical description) asso-
ciated with the virtual sensor are proposed. At the close of this analytical virtual exploration
of patient data (CT imaging), the surface description of complex stuctures as well as the
determination of parameters characterizing the vascular structures are considered from in-
terventional planning point of view and evaluated by considering animal model and patient
data. A first specific patient approach for simulation of tool / tissue interaction in balloon
angioplasty procedure is finally proposed.



