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CHAPITRE 1
Introduction

1.1 De la chirurgie laparoscopique à la réalité augmentée

Au début des années 80, les premières réalisations de chirurgie mini-invasive, comme la chirurgie
laparoscopique, ont révolutionné le monde de la chirurgie abdominale. La principale évolution de ce
type d’opération, par rapport à la chirurgie ouverte, est qu’elle s’effectue à partir de quelques (une
à six) incisions d’un centimètre et non plus, d’une importante incision de plusieurs centimètres. Les
viscères abdominaux sont accolés à la paroi abdominale et il est donc nécessaire de créer un espace
de travail pour pouvoir les voir et les manipuler. Pour ce faire, du gaz est insufflé tout d’abord dans
la cavité abdominale afin de soulever la paroi abdominale : cette étape se nomme le pneumopéritoine.
Ensuite, des instruments cylindriques, creux, pointus et coupants à leur extrémité, appelés trocarts,
sont insérés dans la paroi abdominale. Enfin, une caméra endoscopique et des instruments sont intro-
duits dans ces trocarts permettant la manipulation et la visualisation des organes durant l’opération
(Fig. 1.1).
Le bénéfice d’une chirurgie laparoscopique pour le patient est bien connu [5, 6, 7, 8, 9, 10, 11] :
diminution de la morbidité et du risque infectieux et des cicatrices de moindre taille et donc, un trau-
matisme post-opératoire amoindri. De plus, la récupération est plus rapide, diminuant la durée et les
coûts d’hospitalisation.

Cependant, l’opération est plus compliquée à réaliser qu’en chirurgie ouverte où les viscères sont
directement visibles et manipulables avec les mains (Fig. 1.1). En effet, lors d’une chirurgie laparo-
scopique, les organes sont manipulés avec des instruments et non plus avec les mains. Par conséquent,
le chirurgien perd toute sensation du toucher des organes qui peut être utile pour détecter, par exemple,
des zones rigides sur les organes, caractéristiques aux tumeurs, ou des pulsations cardiaques, signifi-
catives d’une vascularisation.
La vue endoscopique étant en 2D, le chirurgien doit se représenter la profondeur grâce à la parallaxe
demandant un effort intellectuel. De plus, le champ de vision de la caméra endoscopique est assez
limité, avec habituellement des caméras à 70˚ d’angle de vue, au lieu des 180˚ de l’oeil humain : il
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peut arriver que lors d’un zoom sur un organe, un instrument ne soit plus visible et cause des blessures
par inadvertance. Enfin, le praticien doit regarder l’écran relié à la caméra dans une direction où il ne
voit pas ses mains manipulant ses instruments ce qui demande un apprentissage supplémentaire de la
coordination main-oeil.

FIGURE 1.1: Exemples d’une chirurgie ouverte (à gauche) et laparoscopique (à droite). Nous remar-
quons ici qu’en chirurgie laparoscopique le praticien ne manipule pas les organes avec ses mains et
qu’il regarde un écran pour voir l’opération.

Tous ces inconvénients pour le praticien rend la chirurgie laparoscopique plus difficile à réaliser
qu’une chirurgie ouverte, ce qui se traduit par une durée des opérations plus longue [8].De nombreux
travaux cherchent à réduire ces limites en ramenant les informations visuelles manquantes, comme
la profondeur, au bloc opératoire ou à les compenser. Il est aussi possible d’afficher des informa-
tions supplémentaires dans la vue endoscopique, comme la position des structures critiques lors de
l’opération, disponibles grâce au progrès de l’imagerie médicale.

L’apparition des premiers imageurs tridimensionnels date des années 1970, avec le développement
de la tomodensitométrie (TDM) et de l’imagerie par résonance magnétique (IRM). Les images tridi-
mensionnelles ainsi acquises ont rendu possible la génération de modèles 3D du patient, offrant alors
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un nouveau support pratique et précis en particulier pour la planification opératoire [12, 13, 14, 15].
Un maillage surfacique (maillage obtenu à partir d’une segmentation de l’image 3D) ou un rendu
volumique direct (vue de l’image 3D où chaque voxel est associé à une couleur et à une opacité [16])
peuvent réaliser ces supports visuels (cf. Fig. 1.2). Ces modèles 3D utilisés afin de planifier plus
précisément une opération [17] peuvent aussi être utilisés durant l’opération grâce à la réalité aug-
mentée. Le concept de la réalité augmentée dans le contexte médical consiste classiquement en une
superposition d’objets virtuels sur une vue réelle. La réalité augmentée est un moyen pour indiquer
aux chirurgiens la position des structures critiques, comme celle d’une tumeur, pendant l’opération
(cf. Fig. 1.3). Bien évidemment, pour être utile, elle se doit d’être précise.

FIGURE 1.2: Exemples de rendus volumiques (à gauche) et d’ensembles de maillages surfaciques (à
droite) de deux patients (un par ligne). Nous soulignons que la distinction des structures anatomiques
n’est pas parfaite sur les rendus volumiques puisque des artefacts sont présents dus au paramétrage du
rendu volumique (entourés en rouge).

1.1.1 Solutions existantes

Actuellement, il n’existe pas de système commercial de réalité augmentée en chirurgie laparo-
scopique qui fonctionne avec des organes mous, contrairement à la neurochirurgie et à la chirurgie
orthopédique où les structures d’intérêt sont rigides (SynergyTMCranial, StealthStation R©, VectorVi-
sion R©, MAGI [24], HipNav [25], SonoWand [26]). En effet, en chirurgie laparoscopique, les organes
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(a) Sugimoto et al. [18]

(b) Teber et al. [19]

(c) Su et al. [20] (d) Soler et al. [21]

(e) Konishi et al. [22]

FIGURE 1.3: Exemples de différents systèmes de réalité augmentée. Celui proposé par Sugimoto et
al. [18] consiste à projeter sur la peau du patient le rendu volumique d’une image préopératoire.
Teber et al. [19] proposent de projeter des modèles 3D de structures anatomiques sur un rein de porc.
Vagvolgyi et al. [23] et Soler et al. [21] proposent de superposer sur la vidéo endoscopique des modèles
virtuels de structures anatomiques pour aider le chirurgien. Le système de Konishi et al. [22] se base
sur l’acquisition intraopératoire d’images ultrasons. Ces données servent à extraire des informations
importantes comme la position des vaisseaux qui sont ensuite superposées sur la vidéo endoscopique.
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cibles subissent d’importantes déformations dues notamment à l’insufflation de gaz [27, 28, 29], à la
respiration [30, 31, 32, 33, 34, 35, 36, 37] et aux gestes des chirurgiens. De plus, la position du patient
change entre l’acquisition de l’image préopératoire et durant l’opération où la table est souvent incli-
née pour que les viscères abdominaux glissent au fond de la cavité abdominale pour faciliter l’accès
au foie. Les battements cardiaques peuvent aussi entraîner un déplacement d’environ 2 mm qui peut
être ignoré [38, 39], par rapport aux amplitudes des autres déformations. Enfin, les instruments vont
déplacer et déformer les organes, voire même les endommager pendant l’opération.

Différents systèmes de réalité augmentée en laparoscopie considèrent uniquement un recalage ri-
gide du modèle préopératoire [20, 21, 40, 41, 42, 43, 44, 45, 46, 47, 48, 49] et donc, ne prennent
pas en compte les déformations liées au pneumopéritoine, ce qui réduit drastiquement la crédibilité
de l’apport de la réalité augmentée (cf. Fig. 1.4). Un seul article, de Kitasaka et al. [2], traite de la
simulation d’un pneumopéritoine à partir d’une image préopératoire. Cependant, dans cet article, il
est considéré que seule la paroi abdomino-thoracique est déformée, les viscères abdominaux restent
fixes. Nous analysons cet article plus en détail dans le chapitre 3.

FIGURE 1.4: Ces images illustrent la réalisation d’un recalage rigide d’un modèle 3D effectué à partir
de quatre marqueurs cutanés (en haut, à droite). On remarque que les marqueurs du modèle 3D les plus
à droite sont décalés (en bas, à gauche) et que, par conséquent, le modèle 3D n’est pas bien positionné
(en bas, à droite). Dans cet exemple, la table a été inclinée sur seulement sa moitié, déformant ainsi
seulement la partie basse du patient.
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D’autres méthodes proposent l’utilisation de données intraopératoires pour améliorer la précision
du système de réalité augmentée. En effet, pour connaître la forme de l’organe cible durant l’opéra-
tion, il est possible d’effectuer une image tridimensionnelle après le pneumopéritoine, qui est de plus
en plus utilisé [48, 50, 51, 52].
Ces travaux [48, 51] ont proposé d’afficher un rendu volumique des éléments critiques, comme les
vaisseaux sanguins (cf. Fig. 1.5). Ce rendu volumique est bien sûr dépendant de la qualité de l’image,
et nous parait insuffisant pour fournir une position précise des structures critiques. De plus, un système
de repérage externe est nécessaire pour recaler le rendu volumique avec la vue endoscopique. Ce sys-
tème doit être calibré par rapport à l’imageur intraopératoire et doit suivre la caméra endoscopique ce
qui nécessite un matériel supplémentaire dans la salle opératoire. De plus, ce type de système basé sur
un rendu volumique ne permet pas d’afficher des informations issues de la planification préopératoire
au bloc opératoire (comme les plans de résection).
Oktay et al. [52] traitent du recalage entre une image préopératoire et une image acquise après insuf-
flation composé d’une simulation du pneumopéritoine et d’un recalage non-rigide difféomorphique.
La position des structures internes comme les artères épigastriques n’a pas été évaluée et il est donc
difficile de juger la précision de leur méthode. De plus, cette méthode est dépendante de la qualité
de l’image puisqu’elle se base sur les intensités de niveau de gris. Dans cet article, les images intrao-
pératoires sont obtenues à partir de scanner haute résolution qui n’est pas un imageur utilisé en salle
opératoire et qui offre une meilleure qualité d’images que des imageurs de type C-arm.

FIGURE 1.5: Deux exemples d’utilisations d’un rendu volumique issu d’une image intraopératoire.
À gauche, un système de réalité augmentée superpose le rendu sur l’image endoscopique [48]. Nous
remarquons que la qualité du rendu ne permet pas de distinguer clairement les différentes structures
anatomiques. À droite, le rendu est affiché dans une autre vue différente de celle de la vue endosco-
pique [51]. On remarque que la qualité est satisfaisante avec la vascularisation des reins, grâce au fort
contraste de cette structure sur l’image médicale.

Des systèmes de guidage basés sur des images ultrasons (US) intraopératoires ont été proposés
pour la radiologie interventionnelle [53, 54, 55, 56]. Par contre, ces imageurs US externes ne sont pas
adaptés à la chirurgie laparoscopique à cause du gaz et de l’ossature : les ondes ne se propagent pas
dans ces structures. Il existe cependant des sondes US endoscopiques (en anglais LUS, Laparoscopic
UltraSound) permettant de réaliser des images intraopératoires [22, 57, 58, 59, 60, 61, 62].
Par contre, cet imageur requiert que la sonde soit en contact avec l’organe cible ce qui peut provoquer
des déformations locales. De plus, la zone d’acquisition obtenue est faible et donc, il faut balayer
l’ensemble de la surface de l’organe cible avec la sonde demandant un long temps d’acquisition (3 à 10
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min.). Ce problème peut cependant être résolu à l’aide d’un système robotique avec asservissements en
effort autant pour maintenir le contact entre la sonde et l’organe que pour aider à recaler les images US
acquises par balayage de la sonde (cf. les travaux de Li [63]). L’analyse des images US est ici longue
(30 sec. par image) rendant cette approche peu adaptée pour le suivi d’un large organe comme le foie.
Cependant, ce type d’imagerie peut être suffisant si le chirurgien n’a besoin que de peu d’informations,
comme par exemple, connaître la position d’une petite tumeur proche de la surface du foie.

Enfin, de nombreux travaux se sont intéressés à la génération d’une reconstruction 3D de l’organe
cible à partir d’une vidéo endoscopique [64, 65, 66, 67, 68, 69, 70, 71], d’une projection de lumière
structurée [72, 73, 74] ou en utilisant un laser endoscopique [75]. Seul Vagvolgyi et al. [23] a proposé
de recaler non-rigidement un modèle préopératoire du rein sur une reconstruction de la surface in-
traopératoire calculée à partir d’un endoscope stéréoscopique. Tout d’abord, un alignement rigide est
réalisé à l’aide de repères sélectionnés interactivement, qui est ensuite affiné par un recalage de type
ICP. Ensuite, une déformation est appliquée de telle sorte que le modèle préopératoire correspond à
la surface reconstruite en utilisant un modèle masse ressort. Ce même genre de méthode est appliqué
en chirurgie ouverte, basé sur un recalage en deux étapes (rigide et non-rigide) à l’aide des informa-
tions surfaciques obtenues à partir d’un système optique [76, 77, 78, 79]. Rucker et al. [79] évalue en
particulier que leur méthode est précise à 4 mm d’erreur sur un mannequin.

1.1.2 Notre organe cible : le foie

Cette thèse a été réalisée au sein de l’IRCAD, Institut de la Recherche contre les Cancers de l’Ap-
pareil Digestif, dans le département de Rechercher en Informatique, qui développe des outils infor-
matisés pour l’aide en actes opératoires, en particulier sur le foie. Certains actes opératoires, comme
les résections de segment du foie, sont particulièrement difficiles et requièrent une grande expérience.
Afin de faciliter ces gestes opératoires complexes, il apparaît évident qu’une superposition d’informa-
tion préopératoire, comme les plans de résection et la position des vaisseaux sanguins du foie, durant
l’opération serait utile aux chirurgiens. Cependant, les fortes déformations subies par les organes lors
du pneumopéritoine génèrent une importante erreur entre le modèle préopératoire affiché et la vérité
terrain. Avec cette déformation initiale, il n’est plus possible d’utiliser les informations préopératoires
de façon uniquement prédictive. L’objectif de cette thèse est de réduire cette erreur en déformant le
modèle préopératoire pour obtenir une estimation précise de la position des structures internes du
foie : les vaisseaux sanguins et les tumeurs. Pour pouvoir être utilisée en opération clinique, l’erreur
sur l’estimation doit être au maximum égale à un centimètre. De plus, étant donné que cette étape est
réalisée au début de l’opération, il est nécessaire que le temps d’exécution reste raisonnable pour que
le chirurgien puisse l’accepter (inférieur à cinq minutes).
Nous avons vu qu’il existait des méthodes recalant non-rigidement le modèle préopératoire sur une
surface intraopératoire de l’organe cible [23, 76, 77, 78, 79] qui aboutissent à des résultats satis-
faisants, mais dans notre contexte, toutes ces méthodes ne peuvent pas fournir une bonne précision
globale. En effet, le foie subit un déplacement et une importante compression dans le sens antéro-
postérieur, et donc, même si nous connaissons la position de la partie antérieure intraopératoire du
foie, la position de la partie postérieure reste inconnue. On peut clairement voir sur la figure 1.6 que
l’alignement des faces antérieures de foie lors d’acquisitions préopératoires et intraopératoires ne peut
pas assurer un recalage correct de la partie postérieure du foie, principalement en raison de la compres-
sion qui rapproche la partie antérieure de la partie postérieure. Sans information intraopératoire de la
partie postérieure, il semble extrêmement difficile de prévoir la forme réelle du foie. Par conséquent,
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pour assurer une précision de la position de l’ensemble du foie en condition clinique, l’utilisation de
la partie antérieure uniquement est insuffisante.

FIGURE 1.6: Maillages surfaciques d’un foie de porc avant (en bleu) et après pneumopéritoine (en
rouge). Si on affiche ces deux maillages en fil de fer et dans le même repère (sur la ligne du bas),
on perçoit les importantes déformations que le foie subit en raison du pneumopéritoine : la partie
antérieure se déplace vers le bas et le lobe gauche se pose vers la gauche dans la cavité abdominale.
On peut voir en bas à gauche (resp. à droite) que si les parties postérieures (resp. antérieures) des
deux maillages sont recalées, alors les parties antérieures (resp. postérieures) révèlent un important
décalage.

1.2 Organisation du mémoire

L’objectif de cette thèse étant d’estimer les déformations du foie causées par un pneumopéritoine,
nous avons commencé par étudier ce phénomène. Une étude, présentée dans le chapitre 2, a été réali-
sée à partir de deux paires d’images de porcs acquises avant et après pneumopéritoine. Nous décrivons
les différentes structures anatomiques qui interviennent lors de la déformation du foie et nous analy-
sons leur déplacement lors d’un pneumopéritoine. En particulier, la paroi abdomino-thoracique subit
un important déplacement et nous montrons qu’il est possible d’estimer son élasticité hétérogène, à
partir de nos images. Le foie, notre organe cible, subit lui aussi une déformation importante pouvant
aller jusqu’à 10 cm. L’amplitude de ces déformations est trop importante pour pouvoir se passer d’in-
formations intraopératoires. Il sera donc nécessaire d’acquérir de l’information intraopératoire pour
connaître la position de la partie antérieure du foie. Cette information peut être acquise en routine
clinique de façon non-invasive avec un imageur de type Zeego par exemple. Ce type d’information
n’est cependant pas suffisant pour estimer la totalité de la surface du foie à cause de l’importante com-
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pression antéro-postérieure qu’il subit. Nous montrons qu’il est possible d’estimer la position de la
partie postérieure du foie à partir de la connaissance de la position de la cavité abdomino-thoracique.

Dans une première partie, nous allons donc simuler et estimer le déplacement de la paroi abdomino-
thoracique lors d’un pneumopéritoine. Deux approches sont proposées pour répondre à ce problème :
une simulation réaliste de l’insufflation de gaz et une estimation de la position de la cavité abdomino-
thoracique basée sur le suivi de la peau.

La première approche présentée dans le chapitre 3 est une simulation de l’insufflation de gaz à par-
tir d’un moteur de simulation et de paramètres biomécaniques, comme dans les travaux de Kitasaka
et al. [2]. Vu les nombreux articles proposant des simulations biomécaniques réalistes [80, 81, 82],
une telle approche semble judicieuse pour estimer la position de la paroi abdomino-thoracique ayant
subie un pneumopéritoine. L’idée principale de cette simulation est de créer un modèle de la paroi
abdomino-thoracique et des viscères auxquels sont associés des caractéristiques biomécaniques ho-
mogènes et réalistes, puis de simuler l’insufflation en appliquant une force de pression sur la surface
interne de la paroi abdomino-thoracique. En utilisant des paramètres biomécaniques issus de la litté-
rature, nous montrons qu’il est possible d’obtenir un résultat réaliste. Nous montrons aussi qu’il est
possible d’améliorer nos résultats de trois façons différentes : optimiser les résultats en modifiant les
paramètres biomécaniques, considérer en partie l’hétérogénéité de la paroi abdomino-thoracique et
ajouter de l’information intraopératoire (à partir d’un suivi de marqueurs placés sur la peau). Cette
dernière expérience montre une importante amélioration des résultats et donc que l’utilisation d’infor-
mations intraopératoires est pertinente. Nous proposons donc une deuxième approche basée unique-
ment sur le suivi de la peau après pneumopéritoine.

Cette deuxième approche que nous proposons dans le chapitre 4 s’inspire de la thèse d’A. Hos-
tettler [83] dans laquelle il est montré qu’un suivi de la peau permet d’estimer de façon prédictive
les mouvements des viscères abdominaux, dont le foie. De la même façon, nous pensons qu’il est
possible d’estimer le déplacement de la cavité abdomino-thoracique lors d’un pneumopéritoine grâce
au déplacement de la peau. Ainsi le champ de déplacements de la peau lors d’un pneumopéritoine est
appliqué sur la cavité abdomino-thoracique pour obtenir son estimation après insufflation. La créa-
tion du champ de déplacements entre la peau préopératoire et intraopératoire est réalisée à partir d’un
appariement de points entre les deux surfaces. Ce champ de déplacements est cependant homogène
sur l’ensemble de la peau, nous proposons alors une méthode automatique de délimitation de la paroi
abdomino-thoracique en trois zones pour ainsi mieux répartir les déplacements. Nous proposons enfin
d’ajouter un moteur biomécanique pour déformer la paroi abdomino-thoracique de façon plus réaliste
en appliquant notre champ de déformations issu de l’appariement entre les deux peaux.

Nous montrons donc à partir de deux approches bien distinctes qu’il est possible d’obtenir une
bonne estimation du déplacement de la paroi abdomino-thoracique. Cette connaissance nous est utile
par la suite pour la prédiction des mouvements du foie lors d’un pneumopéritoine, mais aussi pour la
prédiction de la position des structures anatomiques internes à la paroi abdomino-thoracique, notam-
ment les artères épigastriques. Ces artères peuvent être endommagées lors de l’insertion des trocarts
[84, 85, 86] ce qui peut être évité si la position des artères est visualisée par le chirurgien durant
l’opération.

Notre estimation de la paroi abdomino-thoracique permet de connaître la position de la cavité
dans laquelle repose le foie, et donc, la position de la partie postérieure du foie qui est en contact
avec cette cavité. Cette information n’est cependant pas suffisante pour connaître toute la surface
du foie, comme la partie antérieure qui est largement déformée lors de l’insufflation de gaz. Nous
nous focalisons ici sur le recalage du foie avec de l’information intraopératoire présentée dans le
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chapitre 5, et ce, sous la forme d’une surface extraite d’une image intraopératoire acquise avec un
C-arm de type Zeego. Le temps du recalage ne devant pas dépasser cinq minutes, la segmentation
doit être rapide, par conséquent, seule la partie antérieure de l’image du foie est extraite puisque cette
zone, voisine au gaz, est simple à segmenter. Comme la partie postérieure a été préalablement estimée,
il est possible de déformer la partie antérieure du modèle du foie préopératoire tout en gardant fixe
sa partie postérieure estimée. Après un premier recalage rigide à partir de structures anatomiques
fiables, une déformation biomécanique est proposée à partir d’un champ de déformations du foie
préopératoire à cette surface partielle. Il est donc nécessaire d’apparier ces deux surfaces pour que
les zones appariées se correspondent d’un point de vue anatomique. Cependant, il est difficile de
trouver une caractéristique géométrique équivalente entre les deux surfaces puisque le foie subit une
importante déformation lors du pneumopéritoine. Nous proposons ici d’utiliser la distance géodésique
à des points anatomiques remarquables choisis manuellement pour générer un champ de déformations
précis.

Jusqu’à présent, nous avons fait l’hypothèse que l’image intraopératoire était de mauvaise qualité
et donc que la segmentation du foie en entier n’était pas possible en un temps raisonnable, lors de
l’intervention. Dans ce chapitre 6, nous étudions l’application de notre méthode de recalage lorsque
l’information intraopératoire n’est pas limitée à la surface antérieure du foie, mais à la totalité de sa
surface. L’intérêt d’un tel recalage est d’estimer la position de structures internes du foie comme les
vaisseaux ou les tumeurs. Cette problématique se retrouve dans d’autres contextes où il est nécessaire
de recaler deux maillages surfaciques, comme le recalage de TDM multiphases : des images médicales
acquises en phase artérielle et veineuse permettant la segmentation de différents réseaux sanguins. La
planification opératoire est ainsi plus précise et robuste puisque le praticien connaît la position d’un
plus grand nombre de vaisseaux. Par contre, les deux images n’étant pas acquises au même moment,
il est nécessaire de les recaler pour corriger les déformations dues à la respiration. L’amplitude des
déformations est donc plus faible que dans le contexte de la chirurgie laparoscopique. De plus, la don-
née cible est un maillage intégral du foie ce qui simplifie le recalage. Ainsi, à partir des segmentations
des foies des deux images, nous recalons un système sanguin sur l’autre image permettant une super-
position des deux vaisseaux dans un même repère. Par contre, il est difficile d’évaluer la qualité du
recalage sur les vaisseaux puisque d’une image à l’autre le type de vaisseaux change. Nous proposons
plutôt d’évaluer notre méthode sur des images 3D+t acquises dans la même phase ce qui ajoute une
déformation due au temps, mais permet au moins une évaluation quantitative.



CHAPITRE 2
Étude d’un pneumopéritoine
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L’objectif de cette thèse est de mettre à jour la forme du modèle 3D du foie préopératoire après
qu’il ait subi les déformations dues au pneumopéritoine. Dans ce premier chapitre, nous nous inté-
ressons donc aux déformations causées sur les viscères thoraciques et abdominaux par l’insufflation
de gaz, afin de comprendre comment ils interagissent entre eux et avec la paroi abdomino-thoracique.
Notre étude porte sur la littérature existante et sur des images médicales d’un porc avant et après
pneumopéritoine que nous avons pu acquérir.

Il est important de noter que les mouvements ne sont pas liés au pneumopéritoine uniquement,
mais aussi à la respiration, il sera donc important de dissocier ces deux phénomènes. En premier
lieu, nous rappelons des notions élémentaires, mais importantes, sur l’imagerie et l’anatomie afin
d’assurer la compréhension du vocabulaire utilisé dans ce mémoire. En second lieu, une analyse de
la respiration et du pneumopéritoine, grâce à nos données, mettra en évidence les zones des viscères
subissant de grandes déformations et celles n’en subissant pas. Par ailleurs, une analyse rigoureuse
montre aussi l’hétérogénéité de la déformation de la paroi abdomino-thoracique. Ces informations
seront finalement résumées et permettront de tracer les grandes lignes de notre stratégie mélangeant
simulation et acquisition de données intraopératoires.

2.1 Notions d’imagerie et d’anatomie

L’ensemble des viscères se compose de divers organes que nous rencontrerons durant cette thèse.
Nous proposons dans cette section d’en donner une description succincte pour faciliter la compré-
hension de la suite du mémoire. Enfin, nous présentons plus en détail le foie, organe cible de nos
travaux.

2.1.1 Nomenclature et vocabulaire de lecture des images médicales

Dans ce manuscrit, des images médicales tridimensionnelles sont utilisées pour illustrer nos pro-
pos. Pour localiser les informations clés de ces figures, nous proposons d’utiliser la nomenclature
classique médicale qui est illustrée sur la figure 2.1 sur les trois coupes classiques où le sujet est ob-
servé en position anatomique et en position décubitus dorsal : les coupes axiale, sagittale et frontale.
De même, l’appellation des directions est aussi spécifique avec : la direction cranio-caudal (de la tête
aux pieds), la direction gauche-droite (de droite à gauche) et la direction antéro-postérieure (du ventre
au dos).

2.1.2 Tomodensitométrie

La tomodensitométrie (TDM) nommée aussi scanographie (Computed Tomography ou CT, en an-
glais) permet de mesurer l’absorption des rayons X par les tissus : des faisceaux de rayons X sont
envoyés sur le patient et un émetteur mesure l’intensité de ces derniers après qu’ils aient traversé le
corps. Le résultat est une image 3D composée de voxels ayant chacun une intensité propre aux carac-
téristiques d’absorption qui ont été normalisées. Cette normalisation est effectuée à partir de l’échelle
de Hounsfield dans laquelle une valeur nulle est caractéristique de la densité de l’eau, −1024 HU
(pour Hounsfield Unit) à celle de l’air et +1000 HU à celle des structures denses, comme l’ossature.
Ainsi, il est possible de reconstruire précisément l’anatomie d’un patient et d’identifier les organes
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FIGURE 2.1: En haut, de gauche à droite : coupes axiale, sagittale et frontale d’une acquisition 3D
d’un porc, avec en légende les trois directions utilisées. En bas, nous illustrons les trois coupes avec un
maillage du porc (en rose et transparence) et les artères épigastriques (en rouge) dont nous reparlerons
ultérieurement.

à partir de leur intensité de niveau de gris. Le principal désavantage de ce type d’imagerie est qu’il
est nocif pour l’être humain, car il est irradiant. Il est donc difficile de solliciter un grand nombre de
TDM lors d’une intervention bien que les derniers imageurs réduisent ces doses de façon significa-
tive. Cette technologie en constante évolution permet aujourd’hui d’acquérir des images médicales de
70 cm avec une dose équivalente à une radiographie.

2.1.3 Description de la paroi abdomino-thoracique et de la cavité
abdomino-thoracique

La paroi abdomino-thoracique est constituée de peau, de muscles, de tendons, de cartilages, de
graisse et de vaisseaux (cf. Fig. 2.2, en haut à gauche). L’ossature, notamment la cage thoracique et la
colonne vertébrale, font aussi partie de cette structure anatomique. Pour des raisons de simplicité, nous
allons aussi considérer que la partie postérieure du patient appartient à la paroi abdomino-thoracique.
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La cage thoracique sert en particulier à protéger les viscères thoraciques et quelques organes ab-
dominaux, dont le foie, lors de la respiration. Les côtes, composées d’os et de cartilage, constituent la
cage thoracique qui se regroupent au sternum et sont attachées à la colonne vertébrale par une liaison
rotule. Entre les côtes, les muscles intercostaux permettent, par contraction, l’agrandissement de la
cavité thoracique grâce aux liaisons rotules, qui permettent la rotation des côtes, et grâce aussi aux
propriétés élastiques du cartilage des côtes.

La cavité abdomino-thoracique est définie comme l’intérieur de la paroi abdomino-thoracique
contenant les viscères abdominaux et thoraciques ainsi que l’aorte et la veine cave. Cette distinction
permet de séparer grossièrement le patient en un ensemble de structures compressibles (les viscères
et les grosses vascularisations) et une structure peu compressible (la paroi abdomino-thoracique). Les
cavités abdominale et thoracique sont séparées par le diaphragme.

Les artères épigastriques antérieures irriguent la partie antérieure de la paroi abdomino-thoracique
(cf. Fig. 2.1) et peuvent être perforées lors de l’insertion des trocarts entraînant des complications
[84, 85, 86]. Une estimation du mouvement de ces structures critiques après insufflation sera proposée
dans les chapitres 3 et 4.

2.1.4 Description des viscères thoraciques

Les organes thoraciques sont entourés d’une structure nommée la plèvre. Cette membrane séreuse
se compose de deux feuillets ; le feuillet viscéral qui recouvre les poumons et le feuillet pariétal en
contact avec la paroi thoracique, le diaphragme et le médiastin. Ce dernier est une région se localisant
entre les deux poumons contenant le coeur, l’oesophage et la trachée (cf. Fig. 2.2, en haut à droite).
Le fonctionnement des organes relatifs à la respiration, et leur rôle est décrit dans la section 2.2.

2.1.5 Description des viscères abdominaux

Les viscères abdominaux sont recouverts d’une membrane séreuse et continue, le péritoine. Il est
composé de deux feuillets accolés l’un à l’autre : le feuillet pariétal, qui tapisse la paroi abdominale et
la face inférieure du diaphragme, et le feuillet viscéral, qui recouvre les viscères abdominaux. L’espace
entre ces deux feuillets forme une cavité virtuelle, nommée cavité péritonéale. Cette cavité contient
le liquide péritonéal qui permet de faciliter le glissement des feuillets et d’éviter leurs frottements. Le
péritoine permet aussi de maintenir les viscères abdominaux.

Les viscères abdomino-pelviens se classent en quatre groupes (cf. Fig. 2.2, en bas) :
- les organes rétro-péritonéaux, situés entre le feuillet pariétal et la paroi abdominale dorsale :

aorte, veine cave, reins, glande surrénale et uretères ;
- les organes sous-péritonéaux, situés à l’intérieur du feuillet pariétal : vessie, rectum et organes

reproducteurs (sauf ovaires) ;
- les organes intra-péritonéaux, situés à l’intérieur du péritoine : ovaires ;
- les organes péritonisés qui correspondent aux organes recouverts du feuillet viscéral : estomac,

foie, intestin grêle, rate, côlon transverse et côlon sigmoïde.

2.1.5.1 Foie : l’organe cible

Le foie est un organe essentiel au bon fonctionnement du corps humain. En effet, il est responsable
d’une centaine de fonctions vitales, dont les principales sont ses capacités de filtrage des toxines et
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FIGURE 2.2: Anatomie du corps humain avec notamment : de gauche à droite, de haut en bas, un
profil axial de la zone antérieure de la paroi abdomino-thoracique [87] ; les viscères abdominaux
antérieurs [88] et les viscères thoraciques et abdominaux postérieurs [88].

de l’ammoniac, mais aussi son rôle dans le métabolisme des glucides et des lipides. En raison de
ses nombreuses fonctions, le foie est sujet à de nombreuses pathologies notamment les hépatites B
et C, qui peuvent s’aggraver en des pathologies mortelles, comme le cancer ou la cirrhose. En effet,
le cancer du foie est le cinquième cancer le plus diagnostiqué et le deuxième cancer le plus mortel
selon [89, 90].

Le foie est l’organe le plus volumineux du corps humain. Il est situé dans la cavité abdominale,
sous le diaphragme et en contact avec de nombreux viscères abdominaux. Étant élastique, le foie a
tendance à se déformer lors des mouvements de ses organes voisins, en particulier le diaphragme lors
de la respiration. Il se décompose en deux lobes et plusieurs ligaments le maintiennent dans la cavité
abdominale. L’une des particularités de cet organe est qu’il est capable de se régénérer entièrement en
quelques mois sans perdre ses fonctions après une résection de 70% de son volume. Cette propriété
est très importante dans le traitement du cancer du foie qui nécessite généralement une résection
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d’un ou plusieurs segments anatomiques suivant des plans de coupe définis par le chirurgien avant
l’intervention. Une des principales difficultés de ce type d’opération est le respect de cette planification
au bloc opératoire (cf. Fig. 2.3).

FIGURE 2.3: L’image de gauche montre le foie (en haut à gauche dans l’image) entouré de ses organes
voisins. À droite, un exemple d’une planification d’une résection est illustré (VR-Planning, IRCAD) :
un modèle 3D du foie avec sa vascularisation (artères en rouge, veine cave inférieure en bleu ciel et
veine porte en bleu foncé) et une tumeur (en vert) sont affichés. En rose, la partie du foie sélectionnée
correspond à la zone qui devra être enlevée durant l’opération.

2.1.5.2 Vascularisation du foie

La vascularisation du foie se compose de trois réseaux sanguins (cf. Fig. 2.3) : la veine porte,
les veines hépatiques (reliées à la veine cave inférieure), et les artères hépatiques (reliées à l’aorte
abdominale). Cette vascularisation est difficile à visualiser dans des images TDM car les réseaux
sanguins du foie et le reste des cellules hépatiques ont sensiblement le même niveau de gris. Il est
devenu cliniquement courant de recourir à l’emploi d’un agent de contraste. Ce produit injecté dans le
circuit sanguin du patient va permettre d’augmenter le contraste de certaines structures anatomiques,
notamment les vaisseaux sanguins. Ainsi, la visualisation de différents types de vascularisation du
foie est possible, mais à des instants différents après injection. En effet, après l’injection du produit
de contraste, ce dernier se déplace suivant le flux sanguin, et donc, se trouve dans le réseau veineux
puis dans le réseau artériel. Il est donc nécessaire d’acquérir plusieurs TDM pour obtenir une image
de chaque type de vascularisation. On parle alors d’imagerie multiphase ; nous en reparlons dans le
chapitre 6. La connaissance de la position de toutes ces vascularisations améliore la précision de la
planification opératoire permettant d’optimiser la position des plans de coupe de la résection.
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2.2 Système respiratoire

2.2.1 Mécanisme de la respiration

La respiration est le processus qui approvisionne le corps en oxygène, élément essentiel à la pro-
duction d’énergie. Les voies respiratoires, le diaphragme et les poumons sont les principaux acteurs de
ce processus effectué en deux étapes, l’inspiration et l’expiration (cf. Fig. 2.4). Les voies respiratoires
se composent essentiellement de la bouche, du nez et de conduits comme le larynx, le pharynx et les
bronches. Cette dernière structure, située dans les poumons, est composée d’un ensemble de ramifi-
cations dont les plus fines, les bronchioles, se terminent sur les alvéoles, des petits sacs recouverts
de fins vaisseaux sanguins. Le diaphragme, le muscle séparant le thorax de l’abdomen, est un moteur
de la respiration. En effet, lors de l’inspiration, ce dernier, ainsi que les muscles intercostaux, vont se
contracter, entraînant une dépression dans les poumons ce qui va provoquer une aspiration de l’air ex-
térieur dans les alvéoles où l’échange gazeux s’effectue : l’oxygène contenu dans l’air aspiré traverse
les fins vaisseaux passant ainsi dans les globules rouges qui vont rejeter les déchets gazeux, composés
notamment du dioxyde de carbone. Ensuite, durant la phase d’expiration, les muscles thoraciques et
le diaphragme se relâchent, les poumons se vident et l’air est ainsi libéré permettant l’évacuation des
déchets gazeux.

(a) Inspiration (b) Expiration

FIGURE 2.4: Ces deux coupes frontales illustrent le mouvement du diaphragme (en rouge) lors de la
respiration déclenchant le processus d’aspiration ou de rejet de l’air.

2.2.2 Déplacements provoqués par la respiration

2.2.2.1 Respiration libre

Pour étudier la respiration libre, nous avons repris une synthèse issue de la thèse d’A. Hostet-
tler [83] qui recense les différents travaux qui ont étudié les déplacements des organes lors d’une
respiration libre (cf. Tab. 2.1). Cette synthèse, que nous avons mise à jour, montre que les déplace-
ments des viscères abdominaux peuvent atteindre 2 cm dans la direction cranio-caudale. Il est aussi
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possible que le patient force pour respirer ce qui entraîne une irrégularité dans le cycle respiratoire et
amplifie les déformations [30, 33, 35].

La respiration est provoquée par la contraction du diaphragme, qui comprime les viscères abdomi-
naux, en particulier le foie (cf. Fig. 2.4, 2.5 et 2.6). L’ensemble des études s’accorde sur le fait que le
mouvement cranio-caudal est le plus important des trois mouvements, ce qui est logique puisque le
diaphragme bouge essentiellement dans cette direction. Nous remarquons cependant que l’amplitude
des déformations change grandement d’une étude à l’autre, ce qui peut être dû, soit au type d’acquisi-
tion utilisée, soit au protocole des mesures effectuées, soit à la position des repères utilisés ou à celle
du patient.

FIGURE 2.5: Le maillage du foie segmenté sur une image acquise lors d’une inspiration du patient (à
gauche) et lors d’une expiration (à droite). La différence de forme du dôme crâniale entre les deux
phases respiratoires est ici bien illustrée et correspond aux déformations dues au changement de forme
du diaphragme illustré sur la figure 2.4.

2.2.2.2 Respiration mécanique

En chirurgie laparoscopique, le patient est placé sous respirateur artificiel, on parle alors de respi-
ration assistée ou mécanique. Cette respiration est provoquée par l’injection de gaz sous pression dans
les poumons du patient. À notre connaissance, aucune étude ne donne de mesures de déplacements
d’organes dus à une respiration mécanique. Cependant, à partir de données d’un porc que nous avons
acquises, qui était placé sous respirateur, nous avons pu mesurer que le haut du foie se déplace de
15 mm dans la direction cranio-caudale (cf. Fig. 2.6), mais aussi un déplacement latéral de 1 mm
et un déplacement antéro-postérieur de 3 mm. De plus, le foie subit des déformations locales non-
négligeables. Il n’est donc a priori pas possible de négliger l’influence de la respiration.
En pratique, ce problème se résout en synchronisant les actes opératoires sur la même phase respira-
toire que celle de l’acquisition préopératoire, comme expliqué dans l’article de Nicolau et al. [102].
Dans ce cas, l’erreur moyenne de repositionnement de la surface du foie a été évaluée à 1,4 mm.
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TABLE 2.1: Récapitulatif de 19 études traitant des déplacements dus à la respiration normale repris de
la thèse d’A. Hostettler [83] et que nous avons actualisé. En bas, nous avons indiqué les déplacements
minimaux et maximaux mesurés par l’ensemble de ces études*NI : Non-Indiqué

Auteurs Nombre de Organe Déplacements (mm)
patients C.C. A.P. Lat.

Wade [30] 10 Diaphragme 17 NI NI
Weiss [31] 25 Foie 13 NI NI

Harauz et al. [32] 51 Foie 14 NI NI
Pancréas 20 NI NI

Suramo et al. [33] 28 Foie 25 NI NI
Reins 19 NI NI

Korin et al. [34] 15 Diaphragme 13 2,5 NI
Diaphragme 12 NI NI

Davies et al. [35] 9 Foie 10 NI NI
Reins 11 NI NI

Balter et al. [36] 6 Foie 17 NI NI
Reins 18 NI NI

Herline et al. [91] 2 Foie 10,8 NI NI
Shimizu et al. [92] 1 Foie (tumeur) 21 8 9
Shimizu et al. [93] 6 Foie (tumeur) 10,6 4,6 5,2
Rohlfing et al. [94] 4 Foie 12 à 26 1 à 12 1 à 3

Pancréas 19,5 6,0 12,1
Bussels et al. [95] 12 Foie 17,5 9,0 13,2

Reins 12,5 5,3 6,2
Foie 13 5 2

Brander et al. [96] 13 Rate 13 5 3
Reins 12 5 2

Beddar et al. [97] 8 Foie (marqueurs) 10 5 2
Hostettler et al. [37] 2 Foie 25 14 3
Nguyen et al. [98] 10 Foie 12,4 8,4 1,2

Mori et al. [99] 6 Pancréas 9 3 1
Diaphragme 20 NI NI

Wysocka et al. [100] 22 Foie 16 9 2
Pancréas 13 6 2

Reins 17 5 2
Hallman et al. [101] 11 Foie 10 5 1

7 Pancréas 5 2 NI
Minimum et Diaphragme 12 à 20 2,5 NI

maximum des Foie 10 à 25 1 à 12 1 à 9
déplacements de Pancréas 5 à 20 2 à 6 1 à 12,1
ce récapitulatif Rate 13 5 3

Reins 11 à 19 5 2
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Cette technique peut être utilisée dans notre cas lors du recalage du modèle préopératoire sur la vidéo
endoscopique sans devoir prendre en compte les déformations dues à la respiration.

FIGURE 2.6: Ces coupes sagittales médianes d’un porc en inspiration (à gauche et au milieu en bleu)
et en expiration (à droite et au milieu en rouge) illustrent le déplacement qu’effectue le diaphragme
durant la respiration.

2.3 Déformations dues au pneumopéritoine

Dans cette section, nous allons nous intéresser au pneumopéritoine et notamment aux déformations
qu’il provoque. Dans un premier temps, nous présentons la méthode permettant d’effectuer un pneu-
mopéritoine. La déformation de la paroi abdomino-thoracique est ensuite analysée, et nous concluons
sur la mise en évidence que l’élasticité de cette structure anatomique est hétérogène. Enfin, les défor-
mations du foie durant un pneumopéritoine sont caractérisées grâce à nos mesures sur deux images
de porc.

2.3.1 Le pneumopéritoine

Lors d’une opération dite laparoscopique, il est nécessaire de créer un espace de travail pour per-
mettre aux chirurgiens d’accéder aux viscères abdominaux (cf. Fig. 2.7). Dans la grande majorité des
cas, un pneumopéritoine, dit provoqué, est réalisé au début de l’opération. Pour ce faire, du gaz, gé-
néralement du CO2, est insufflé dans la cavité abdominale. L’insufflation se fait à partir soit d’une
technique dite ouverte, soit d’une technique dite fermée [103, 104].

La méthode dite ouverte consiste en une mini-laparotomie. Une incision est faite pour permettre
l’insertion d’un trocart. Ensuite, le dispositif d’insufflation est inséré dans ce trocart. L’avantage de
cette méthode est d’avoir un contrôle visuel direct. Néanmoins, l’insertion du trocart peut causer des
complications mineures.

À l’inverse, la méthode dite fermée, consiste à une ponction à l’aveugle, à l’aide d’une aiguille
de Veress. Sa rapidité d’exécution et sa simplicité en font la méthode la plus utilisée. Par contre,
elle demande de nombreux contrôles, car elle peut provoquer de graves complications qui peuvent
entraîner la mort du patient. En effet, l’insertion de l’aiguille sans vision directe peut provoquer des
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lésions sur les viscères abdominaux [105]. De plus, une embolie gazeuse peut être causée si du gaz
est injecté par mégarde dans un organe.

FIGURE 2.7: Le patient avant pneumopéritoine (à gauche) est insufflé de gaz à l’intérieur de la cavité
abdominale (à droite). Les viscères deviennent ainsi accessibles et manipulables à l’aide d’instruments
insérés dans les trocarts.

Une fois l’une de ces deux techniques appliquée, le gaz est insufflé. La pression conseillée est
comprise entre 12 et 15 mmHg (1 mmHg = 133 Pa = 133 N/m2). La cavité abdominale augmente de
volume créant ainsi un espace de travail. Cependant, le pneumopéritoine n’est pas sans risque. En effet,
outre les complications dues à l’insertion de l’insufflateur, il existe des risques d’embolie gazeuse.
Pour pallier les problèmes induits par le pneumopéritoine, une méthode alternative à l’injection de
gaz dans la cavité abdominale a été proposée. Celle-ci utilise un suspenseur de paroi et consiste en
l’insertion d’un écarteur à l’intérieur de la cavité abdominale. Ensuite, l’écarteur est attaché à un bras
artificiel qui va ensuite soulever la paroi abdominale. L’espace de travail est inférieur à celui qu’on
obtiendrait à partir d’un pneumopéritoine [106] ce qui complique l’opération et augmente le temps de
l’opération [107, 108]. Cette technique ne s’est donc pas imposée et reste marginalement utilisée par
rapport au pneumopéritoine.

Le terme pneumopéritoine signifie, de façon générale, une présence d’air ou de liquide dans le
péritoine, résultant d’une pathologie. On retrouve surtout ces pathologies lors d’une perforation d’un
viscère creux, comme l’estomac ou les intestins. D’ailleurs, le pneumopéritoine requis pour une chi-
rurgie laparoscopique est différencié par l’appellation «pneumopéritoine provoqué», mais par abus de
langage, le terme «provoqué» est généralement omise. Dans cette thèse, nous nous rallierons à cet
abus de langage, et le mot «pneumopéritoine» correspondra systématiquement à un pneumopéritoine
provoqué.

Études existantes d’un pneumopéritoine

Il existe peu de travaux basés sur des images médicales durant un pneumopéritoine et ces images
ne sont malheureusement pas en libre accès. Parmi ces travaux, Vlot et al. [1, 109, 110] montrent le
rapport entre la pression intra-abdominale et la taille de l’espace de travail sur onze porcs. Pour ce
faire, ils mesurent trois distances de la cavité abdominale (cf. Fig. 2.8) : la distance entre le symphysis
et le diaphragme (38 cm), celle qui correspond à la distance maximale antéro-postérieur (21 cm) et
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le diamètre maximal transversal (25 cm). Sanchez et al. [27, 28, 29] ont acquis des IRM (Imagerie
par Résonance Magnétique) de porc en pneumopéritoine pour étudier les changements anatomiques.
Dans ces trois études, ils observent sur dix porcs une augmentation du volume du foie et de sa lon-
gueur transversale. Ils notent aussi un déplacement du diaphragme de 2,5 cm. D’autres mesures ont été
effectuées concernant la circulation sanguine, mais nous ne les rapportons pas, car elles ne concernent
pas directement notre problème. Enfin, Anderson et al. [111] propose d’étudier l’évolution de l’até-
lectasie lors d’un pneumopéritoine sur sept patients. Ils observent aussi un déplacement cranio-caudal
du diaphragme proche de 2 cm.

FIGURE 2.8: Les mesures effectuées par Vlot et al. [1] sont illustrées en jaune.

Nous avons réalisé en 2010 à l’IRCAD-Taïwan des images d’un porc acquises en inspiration et
en expiration, avant et après pneumopéritoine. Ces images permettent donc d’évaluer le mouvement
relatif du foie en fonction de la respiration et du pneumopéritoine.

2.3.2 Déformations dues à la respiration

Nous avons vu auparavant que la respiration libre provoque un déplacement de 2 cm du diaphragme
et implique des déformations des viscères abdominaux. Le pneumopéritoine crée une poche de gaz
qui va exercer une contre-pression sur le diaphragme. Il est donc intéressant d’évaluer tout d’abord si
la respiration va provoquer un grand déplacement malgré le gaz contenu dans la cavité abdominale,
et si oui, de quelle amplitude. À notre connaissance, aucune étude n’a montré l’effet de la respiration
lors d’un pneumopéritoine.

Nous avons mesuré sur des images médicales que la partie crâniale du diaphragme a un dé-
placement cranio-caudal de 14 mm lors d’une respiration mécanique pendant un pneumopéritoine
(cf. Fig. 2.9). Cette valeur est proche de celle mesurée sans pneumopéritoine dans la Section 2.2, sur
le même animal, où le déplacement cranio-caudal est de 15 mm. Le pneumopéritoine ne modifie donc
pas significativement l’amplitude des déplacements dus à la respiration, qui ne sont donc pas à négli-
ger. Nous remarquons aussi que la partie crâniale du foie n’est plus totalement accolée au diaphragme :
lorsque ce dernier se contracte, le foie subit une déformation moins importante.
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Les mouvements liés à la respiration sur un porc sous pneumopéritoine sont importants, mais ne
seront pas traités dans cette thèse. En effet, comme nous avons vu dans la section 2.2, le patient
étant sous respirateur artificiel, il est possible de retrouver la phase respiratoire correspondant
à celle pendant l’acquisition préopératoire pour ensuite effectuer le recalage. Bien entendu, les
mouvements liés à la respiration sont importants, mais prendre en compte ces mouvements peut être
considéré comme un problème de suivi et non pas de recalage déformable initial, qui reste l’objectif
de cette thèse.

FIGURE 2.9: De gauche à droite : trois coupes sagittales médianes d’un même porc de trois images
acquises en inspiration, demi-expiration et expiration après un pneumopéritoine. Le trait rouge a été
placé à la même altitude sur les trois images. On peut voir clairement que le diaphragme change de
forme et que le foie se déplace dans la direction crâniale : nous mesurons une différence de 14 mm
entre le point le plus haut du foie entre la phase d’inspiration et d’expiration. Nous constatons aussi
que le foie ne change visuellement pas vraiment de forme. Le foie semble subir une translation prin-
cipalement avec une légère rotation.

L’atélectasie définit l’affaissement d’alvéoles pulmonaires dépourvues de leur ventilation tandis
que persiste leur perfusion sanguine. Deux études ont montré que l’anesthésie provoque de l’atélec-
tasie [112, 113] et trois autres études ont observé que la présence d’atélectasie augmente lors d’un
pneumopéritoine [111, 114, 115]. Nous observons aussi sur nos images de porc une importante aug-
mentation de l’atélectasie dans le bas des poumons (cf. Fig. 2.10). Le principal problème avec l’atélec-
tasie est que la segmentation du foie et du diaphragme devient plus difficile à réaliser en sa présence.
En effet, la zone d’atélectasie apparaît sur l’image avec une intensité de niveau de gris proche des tis-
sus et, non plus de l’air. La distinction entre la zone crâniale du foie et les poumons devient difficile et
demande alors davantage de temps pour être réalisée. De plus, dans le cadre de l’utilisation d’images
intraopératoires, il sera difficile de s’appuyer pendant l’opération sur une segmentation en temps réel
de cette zone, qui correspond aussi à une partie de la zone crâniale du foie (cf. Annexe A).

2.3.3 Déformation de la paroi abdomino-thoracique

La paroi abdomino-thoracique est la structure anatomique qui va subir le plus grand déplacement
durant un pneumopéritoine. Son déplacement va permettre de créer l’espace de travail nécessaire pour
l’opération. À notre connaissance, seuls Song et al. [116] se sont intéressés à son déplacement et à
sa déformation lors d’un pneumopéritoine. Cet article décrit les déplacements de la peau durant un
pneumopéritoine pour estimer le module de Young de la paroi abdominale pour 18 patients. Cette
grandeur physique est intéressante lors de l’utilisation d’un modèle mécanique aux éléments finis,
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FIGURE 2.10: En haut : coupes axiales avant et après pneumopéritoine situées en bas des poumons
(avec la position de la coupe frontale correspondante en vert). En bas : coupes frontales des mêmes
acquisitions (avec la position de la coupe axiale correspondante en rouge). La présence de l’atélectasie
(encadrée en jaune) est beaucoup plus importante après pneumopéritoine comme on peut voir sur ces
images. Le principal problème pour nous est que ce phénomène rend la segmentation du diaphragme
plus difficile à réaliser.

comme nous le verrons dans le chapitre 3. Pour ce faire, ils procèdent en trois étapes : fixation de
douze marqueurs sur la peau, acquisition de la position des marqueurs durant un pneumopéritoine et
création d’un maillage à partir des positions des marqueurs (cf. Fig. 2.11). En considérant que le corps
humain est symétrique par rapport au plan sagittal médian, ils limitent leur mesure sur une moitié du
corps. Ensuite, à l’aide d’un système d’analyse du mouvement (Kinemetrix, MIE Medical), composé
de trois caméras infrarouges, ils mesurent en continu la position des marqueurs durant le gonflement
de la cavité abdominale. Ils obtiennent ainsi le champ de déplacement induit par le pneumopéritoine.
Enfin, ils construisent un maillage correspondant à la position de la peau à partir de la position des
points obtenue. Par ailleurs, l’épaisseur de la paroi abdominale est mesurée avant l’opération à l’aide
d’un échographe. À partir de cette épaisseur et du champ de déplacement, ils calculent la valeur du
module de Young de la paroi abdominale. Ils obtiennent un module de Young égal à 27,7 kPa chez
l’homme et 21,0 kPa chez la femme. Ces résultats seront utilisés ultérieurement, pour paramétrer notre
simulation biomécanique présentée dans le chapitre 3.
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FIGURE 2.11: Sur ces deux illustrations (C. Song et al., 2006), on observe le patient avant (a) et après
insufflation (b) de gaz dans la cavité abdominale. Des marqueurs ont été fixés sur la peau du patient
afin d’estimer son mouvement lors d’un pneumopéritoine.

2.3.3.1 Hétérogénéité de la paroi abdomino-thoracique

Sur nos images médicales, nous observons une différence d’épaisseur de la paroi abdomino-
thoracique lors d’un pneumopéritoine. Nous proposons ici une estimation de la déformation au sens
mécanique aussi appelé l’allongement relatif et égal à :

ε =
∆l

l0
=

l − l0
l0

(2.1)

avec l0 la longueur initiale de l’objet et l la longueur de l’objet après effort

Selon cette définition, il est possible de mesurer la déformation si l’épaisseur de la paroi abdomino-
thoracique avant et après pneumopéritoine est connue. Nous calculons cette valeur localement sur
toute la paroi abdomino-thoracique (cf. Fig. 2.12). Ensuite, nous effectuons un ratio, décrit par l’équa-
tion 2.1, entre les deux cartes d’épaisseur en vue d’obtenir l’allongement relatif de la paroi abdomi-
nale.
Pour calculer ce ratio, il est nécessaire d’associer à chaque épaisseur locale avant pneumopéritoine
une épaisseur locale après pneumopéritoine. L’appariement entre ces deux épaisseurs est effectué à
partir d’une méthode proche de celle présentée ultérieurement dans le chapitre 4.

Nous remarquons une importante réduction de l’épaisseur de la paroi abdomino-thoracique dans
les zones latérales basses (les zones en rose en bas sur la figure 2.12 et encadrées en bleu sur la
figure 2.13) alors que dans les zones où l’ossature et les muscles abdominaux sont présents, la paroi
est plus rigide. En effet, les côtes fixées à la colonne vertébrale et limitées dans leur déplacement sont
des structures anatomiques rigides qui ne peuvent pas se déformer aussi librement que la graisse et les
muscles. La présence de ces structures rigides va donc provoquer une rigidité locale au sein de la paroi
abdomino-thoracique. Cette forte variation d’extensibilité est une information importante, montrant
que la paroi abdomino-thoracique a une élasticité hétérogène. Ceci sera utilisé dans des chapitres
ultérieurs lors de la création du modèle de simulation.
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(a) Épaisseur de la paroi abdomino-thoracique avant pneumopéritoine (en mm)

(b) Épaisseur de la paroi abdomino-thoracique après pneumopéritoine (en mm)

(c) Allongement relatif

FIGURE 2.12: L’épaisseur locale de la paroi abdomino-thoracique est calculée et affichée sous la forme
d’une carte de couleurs avant (en haut) et après pneumopéritoine (au milieu). Un ratio entre ces deux
cartes est établi pour identifier les zones ayant un important changement d’épaisseur (en bas). De plus,
l’ossature montre bien que l’importante différence en terme d’intensité de déformation dépend de la
présence ou l’absence d’ossature ou des muscles abdominaux. La zone rouge, au centre sur l’image
du bas, correspond à l’appareil génital du porc qui subit un important changement d’épaisseur. Cette
zone n’est pas importante puisque chez l’être humain une telle structure anatomique n’est pas présente
à cet endroit.
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FIGURE 2.13: Ce graphique représente 200 mesures de l’épaisseur de la paroi abdominale sur une
coupe axiale d’une image avant (courbe bleue) et après pneumopéritoine (courbe orange). En haut
à gauche, sur les coupes axiales des deux images médicales, nous indiquons la localisation de la
première mesure (croix rouge) ainsi que le sens de nos mesures sur la paroi abdominale (flèche rouge).

2.3.4 Foie

Lors d’un pneumopéritoine, le foie se déplace puisque son contenant, la cavité abdominale, se dé-
forme. En effet, cette structure anatomique change de forme et s’élargit, notamment dans la direction
antérieure, mais aussi latéralement. Au niveau du foie, cette expansion latérale est limitée par la pré-
sence des côtes qui créent une rigidité locale. Le foie va épouser la nouvelle forme de la cavité du fait
des forces conjuguées de la gravité et de la pression exercée par le pneumopéritoine.

Nous avons calculé la valeur du volume en utilisant VTK (http ://www.vtk.org/) qui permet de
calculer le volume d’un maillage fermé. Le volume du foie diminue de 15% dans notre cas. Cependant,
Sanchez et al. [27] relèvent une augmentation du volume du foie. Cette différence entre nos deux
études peut être due au fait que nos images et les leurs n’ont pas été acquises durant la même phase
respiratoire. Dans notre cas, nous supposons que le pneumopéritoine provoque une compression du
foie et que, par conséquent, le sang est évacué diminuant ainsi le volume du foie. Ce phénomène de
variation de volume est important puisqu’il signifie que le foie est compressible : cela influencera le
choix de la valeur de certains paramètres biomécaniques, dans le chapitre 5.

Le foie de porc est composé de plusieurs lobes indépendants, ces derniers ont parfois un déplace-
ment important, difficile à prédire (cf. Fig. 2.14). Srimathveeravalli et al. [117] montre d’ailleurs que
le déplacement des lobes du foie du porc varie selon le lobe. Martens et al. [61] ont aussi remarqué
que le foie du porc se déplace plus que celui de l’humain. Les images que nous avons acquises nous
ont permis de confirmer ces remarques, la zone antérieure pouvant subir un fort affaissement peut
aller jusqu’à 5 cm (cf. Fig. 2.14). En revanche, nous avons observé que la zone postérieure ne subit
pas une importante déformation puisque cette zone est en contact avec le dos qui se déforme
peu.
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FIGURE 2.14: De gauche à droite : deux coupes axiales d’un même porc à la même altitude avant
(à gauche et en bleu au milieu) et après un pneumopéritoine (à droite et en rouge au milieu). Nous
remarquons le fort déplacement du foie dans la direction antéro-postérieure. De plus, le lobe gauche
du foie va se reposer sur la partie gauche de la paroi abdominale, en un déplacement proche des 7 cm.
En revanche, nous remarquons que la partie postérieure est presque immobile.

Le foie est voisin avec des organes creux, comme l’estomac ou les intestins. Ces organes contiennent
du gaz et lors d’un pneumopéritoine, la poche de gaz s’agrandit du fait de la réduction de pression
qui s’exerçait sur eux. Dans un cas, nous avons constaté que l’estomac pouvait pousser le foie lorsque
sa poche de gaz s’étendait (cf. Fig. 2.15). Ces déformations sont difficiles à prendre en compte ou
à prédire et leur impact sur le foie d’un porc est d’autant plus important à cause de sa forme multi-
lobaire. Une simulation du mouvement de l’intégralité des viscères durant un pneumopéritoine
semble difficile à atteindre sans information intraopératoire. Nous proposons donc d’acquérir
une image après pneumopéritoine afin de recueillir des informations essentielles pour réduire
les degrés de liberté du problème.

FIGURE 2.15: Nous montrons ici que l’estomac, qui ne subit plus l’appui de la paroi abdominale, va
s’étendre lorsque l’espace de travail est créé. Lors de cette expansion, l’estomac, placé sous une partie
du foie, va écarter deux lobes du foie : la distance entre ces deux lobes passe de 33,2 mm à 63,1 mm.



2.4. REPÈRES ANATOMIQUES ROBUSTES POUR LE REPOSITIONNEMENT DU FOIE 29

2.4 Repères anatomiques robustes pour le repositionnement du foie

Dans cette section, nous expliquons pourquoi la cavité abdomino-thoracique et la colonne verté-
brale sont des structures anatomiques fiables pour estimer la position du foie après pneumopéritoine.

2.4.1 Cavité abdomino-thoracique

Le foie est en contact avec la surface de la cavité abdomino-thoracique (cf. Fig. 2.14). En effet,
nous avons mesuré que 15% de la surface du foie est voisine avec la cavité abdomino-thoracique après
pneumopéritoine (cf. Fig. 2.16). L’intérêt de cette structure anatomique est sa forme quasi-cylindrique,
moins complexe que celle du foie et donc plus facilement estimable. Cela signifie que si nous arri-
vons à simuler le mouvement de la cavité abdomino-thoracique après un pneumopéritoine, alors
nous aurons aussi estimé la partie postérieure du foie.

Nous pensions initialement que le mouvement de la cavité abdomino-thoracique au niveau de
la zone postérieure du foie était négligeable. En pratique, les mesures que nous avons effectuées
montrent que ce n’est pas le cas. La figure 2.17, qui illustre la carte des distances entre les surfaces
avant et après pneumopéritoine, indique clairement que seul le dos du porc n’est pas influencé par
le pneumopéritoine. Cette mesure inclut la partie antérieure qui subit une importante déformation.
Si nous calculons la distance moyenne entre les surfaces en ne considérant que la partie de la cavité
voisine au foie après insufflation, nous observons un mouvement moyen de 3 mm, avec une distance
maximale de 1,5 cm. Donc, si la cavité abdomino-thoracique préopératoire est utilisée pour estimer
la forme du foie après pneumopéritoine, la partie postérieure du foie sera estimée avec 1 cm d’erreur
dans les zones latérales. En effet, la partie latérale de la cavité abdomino-thoracique s’écarte lors de
l’insufflation et le foie s’affaisse sur les côtés (cf. Fig. 2.18). Il est donc indispensable d’estimer la
forme de la cavité abdomino-thoracique après insufflation de gaz.

2.4.2 Colonne vertébrale

La colonne vertébrale est une structure osseuse subissant peu de déformations et facilement seg-
mentable sur des images TDM. Si cette structure anatomique est visible dans une image intraopéra-
toire, elle peut être avantageusement utilisée pour repositionner le foie. En effet, la distance entre la
colonne vertébrale et le foie change peu lors de l’insufflation de gaz. Pour vérifier cette information,
nous avons calculé la distance entre le foie et une partie de la colonne vertébrale, avant et après pneu-
mopéritoine (cf. Fig. 2.19). La différence entre les moyennes de ces deux mesures est inférieure à
0,1 mm : la colonne vertébrale peut donc a priori servir de repère fiable pour repositionner le
foie après pneumopéritoine.

Cependant, nous remarquons sur la figure 2.19 un léger décalage, dans la direction cranio-caudale,
dû au glissement du foie le long de la colonne vertébrale. Il est donc nécessaire de considérer une
translation supplémentaire pour corriger cette erreur. Nous proposons d’utiliser l’entrée de la veine
porte comme repère anatomique puisque celle-ci est visible même sur des images de mauvaise qualité.
Plus de détails sont donnés dans le chapitre 5.
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(a) Avant pneumopéritoine

(b) Après pneumopéritoine

FIGURE 2.16: La distance entre la cavité abdomino-thoracique et le foie, avant pneumopéritoine (en
haut) et après pneumopéritoine (en bas) montre qu’une partie du foie est connexe avec cette cavité. Les
zones bleues, où la distance est inférieure à 2 mm, sont les zones où nous considérons que le foie et la
cavité abdomino-thoracique sont voisins. Ces zones correspondent à 41% de la surface totale du foie
avant pneumopéritoine et 15% du foie après pneumopéritoine. En effet, la paroi abdomino-thoracique
se soulève lors de l’insufflation de gaz et donc, perd son contact avec la partie antérieure du foie.
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FIGURE 2.17: La distance entre la cavité abdomino-thoracique avant pneumopéritoine (en couleur) et
après pneumopéritoine (en fil de fer) est égale en moyenne à 8 mm ± 12 mm. Évidemment, la zone
antérieure est celle qui subit le plus de déformations pendant l’insufflation de gaz.

FIGURE 2.18: Le modèle 3D du foie après pneumopéritoine est ici affiché en rouge en même temps
que la cavité abdomino-thoracique avant insufflation (affichée en vert et en fil de fer). Nous remar-
quons que le foie après pneumopéritoine dépasse de la localisation de la cavité abdomino-thoracique
avant pneumopéritoine (zones entourées en jaune).
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FIGURE 2.19: La distance entre une partie de la colonne vertébrale et le foie est calculée avant pneu-
mopéritoine (à gauche) et après pneumopéritoine (à droite) à partir de la méthode d’évaluation pré-
sentée en Annexe C. Nous obtenons une distance moyenne de 26,4 mm ± 10,6 mm avant pneumo-
péritoine et une distance moyenne de 26,3 mm ± 11,1 mm après pneumopéritoine. Cette différence
est faible, par conséquent, nous considérons que la position du foie, relative à la colonne vertébrale,
ne change pas significativement avant et après insufflation de gaz. Cependant, un décalage est visible
(entouré en rouge) dû au déplacement du foie causé par la pression exercée par le pneumopéritoine
sur le diaphragme qui remonte.

2.5 Description de notre approche

Notre objectif est de fournir un modèle 3D du foie qui tient compte des déformations dues au
pneumopéritoine à partir d’un modèle préopératoire sans insufflation. Nous rappelons ci-dessous les
informations que les analyses du pneumopéritoine et de la respiration ont apportées :

1. le foie subit un fort déplacement et des déformations importantes après pneumopéritoine. Un
recalage rigide ne sera donc pas suffisamment représentatif de ces modifications ;

2. la respiration déplace sans déformer le foie après pneumopéritoine. Un recalage initial précis
semble donc possible, si, au moment du recalage, nous bloquons la respiration sur la même
phase respiratoire que lors de l’acquisition préopératoire. Une fois l’apnée terminée, le recalage
du foie pourra être effectué avec des techniques de suivi optique (cette étape n’est pas comprise
dans le présent mémoire) ;

3. la paroi abdomino-thoracique n’a pas une élasticité homogène ;

4. le foie et ses vaisseaux sont compressibles ;

5. la zone postérieure du foie subit une faible déformation ;
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6. la zone antérieure du foie subit une déformation importante ;

7. 15% environ de la surface du foie après pneumopéritoine est en contact avec la cavité abdomino-
thoracique après pneumopéritoine ;

8. seulement 5% de la surface du foie après pneumopéritoine reste en contact avec la cavité
abdomino-thoracique avant pneumopéritoine sans se déplacer, le reste est à une distance su-
périeure à 5 mm ;

9. la position relative du foie par rapport à la colonne vertébrale reste globalement constante après
pneumopéritoine ;

10. le foie glisse dans la direction cranio-caudale après pneumopéritoine, à cause de la respiration
et de la pression du gaz sur le diaphragme.

De ces constats, nous avons fait ressortir trois problématiques. Premièrement, pour avoir une posi-
tion précise de la surface postérieure du foie, nous pouvons utiliser la position de la paroi abdomino-
thoracique, mais il sera nécessaire de connaître son déplacement après le pneumopéritoine (informa-
tions 5, 7 et 8). Ensuite, nous avons besoin d’une acquisition intraopératoire de la surface antérieure
du foie qui peut être fournie par un imageur intraopératoire ou un système d’acquisition surfacique
(informations 1 et 6). Enfin, si le modèle préopératoire du foie et la surface antérieure intraopératoire
n’ont pas été acquis par le même système d’acquisition alors il faudra recaler les repères de ces deux
acquisitions.

Nous proposons une description de notre stratégie sur la figure 2.20. Après une phase de seg-
mentation des structures d’intérêt, nous proposons en premier lieu d’estimer la position de la cavité
abdomino-thoracique pour prédire la position de la partie postérieure du foie (informations 3 et 4).
Ensuite, une acquisition intraopératoire avec un C-arm rotationnel, qui est une technologie de plus en
plus présente dans les salles opératoires [48, 50, 51], permet d’obtenir la surface antérieure du foie du
fait du fort contraste du niveau de gris entre le gaz (-1024 HU) et les viscères (> 0 HU). Le modèle
préopératoire du foie est ensuite recalé dans l’espace de l’acquisition intraopératoire à l’aide de la
colonne vertébrale et de l’entrée de la veine porte (informations 2, 9 et 10). Enfin, le modèle préopé-
ratoire est déformé pour correspondre à la surface intraopératoire en prenant en compte la position de
l’estimation de la cavité abdomino-thoracique (information 4).

2.6 Conclusion

Nous avons vu au cours de ce chapitre l’importante déformation subie par le foie durant un pneu-
mopéritoine, pouvant atteindre 5 cm, à partir des images que nous avons acquises et des études issues
de la littérature. Après avoir rappelé l’anatomie des différents organes rencontrés dans cette inter-
vention, nous nous sommes intéressés au pneumopéritoine et, en particulier, à la paroi abdomino-
thoracique et aux déformations dues à la respiration. Enfin, nous avons explicité notre stratégie pour
prendre en compte les déformations que subit le foie lors d’un pneumopéritoine.

L’analyse, présentée dans ce chapitre, met en évidence l’importance d’acquérir de l’information
intraopératoire pour mettre à jour un modèle préopératoire du foie. Nous avons choisi d’utiliser un
C-arm rotationnel de type Zeego. Ce choix peut sembler lourd et irradiant, mais ce type de dis-
positif commence de plus en plus à être utilisé dans le contexte chirurgical, notamment grâce aux
progrès réalisés sur les capteurs, qui permettent de former des images 3D avec trois fois moins de
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doses qu’un scanner conventionnel. Cependant, la qualité médiocre de l’acquisition et la présence
d’artefacts rendent la segmentation du foie difficilement réalisable lors de l’intervention (moins de
10 min.), même avec du produit de contraste. En revanche, dans notre approche, la partie antérieure
du foie, en contact avec le gaz insufflé dans la cavité abdominale, peut être segmentée par un simple
seuillage sans utiliser d’agent de contraste. Finalement, nous verrons dans le chapitre 5 que des pistes
concrètes peuvent être envisagées pour remplacer cette acquisition intraopératoire par des techniques
de reconstruction optique.

Nous rappelons que la première étape de notre méthode est la prédiction de la position de la ca-
vité abdomino-thoracique. Nous proposons deux approches pour réaliser cette prédiction : la première
consiste à simuler leur déplacement lors de l’insufflation de gaz à partir de modèles 3D des structures
anatomiques couplés à un moteur biomécanique ; la deuxième approche consiste à estimer le déplace-
ment de la cavité abdomino-thoracique à partir de celui de la peau qui est suivie durant l’insufflation.
Nous proposons dans le chapitre suivant d’expliquer la première approche.



2.6.
C

O
N

C
L

U
S

IO
N

35

FIGURE 2.20: Description de notre méthode de mise à jour d’un modèle 3D préopératoire du foie pour prendre en compte les déformations dues
à un pneumopéritoine.
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CHAPITRE 3
Simulation biomécanique

Nous présentons dans ce chapitre une simu-

lation de l’insufflation de gaz, à partir d’un mo-

teur de simulation biomécanique et de modèles

3D. Cette simulation est paramétrée avec des va-

leurs biomécaniques, comme le module de Young

et le coefficient de Poisson, issues de la littéra-

ture. Nous présentons ensuite différentes amélio-

rations du modèle biomécanique et après une éva-

luation des estimations des structures d’intérêts,

nous concluons sur les apports et les limites de

cette simulation biomécanique.
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Comme nous l’avons vu dans le chapitre 2, nous proposons de découper le problème de l’estima-
tion de la forme du foie en deux problèmes d’estimation : un problème préopératoire pour prédire la
partie postérieure et un problème intraopératoire pour la partie antérieure.
Dans ce chapitre, nous proposons d’estimer le mouvement de la partie postérieure du foie en si-
mulant le mouvement de la cavité abdomino-thoracique lors de l’insufflation. De plus, nous nous
intéressons à l’estimation des artères épigastriques qui peuvent être perforées lors de l’insertion des
trocarts [84, 85, 86]. La connaissance de leur position après pneumopéritoine permettrait d’éviter
de les perforer. Pour réaliser numériquement une telle simulation, il est nécessaire de disposer des
maillages des structures d’intérêt, ce qui est expliqué dans l’annexe A. En particulier, le choix des
structures d’intérêt et les propriétés qui leur sont assignées sont des facteurs importants pour garantir
une simulation réaliste.

Nous présentons tout d’abord les travaux qui proposent de simuler l’insufflation de gaz. Ensuite,
la paramétrisation du modèle biomécanique est expliquée, ainsi que les conditions aux limites et les
forces ajoutées pour simuler l’insufflation. Ensuite, nous évaluons cette simulation selon l’estimation
de la position de la peau et de la cavité abdomino-thoracique, mais aussi des structures internes à la
paroi abdomino-thoracique, les artères épigastriques. Enfin, nous proposons et évaluons trois amélio-
rations de la simulation :

1. une optimisation des résultats en modifiant la valeur du module de Young de la paroi abdomino-
thoracique ;

2. la prise en compte de la délimitation de la paroi abdomino-thoracique en trois zones, permettant
de spécifier une valeur de module du Young pour chacune de ces zones ;

3. l’ajout de contraintes mécaniques sur la peau.

3.1 Travaux antérieurs sur la simulation d’un pneumopéritoine

Kitasaka et al. [2] présentent une simulation du pneumopéritoine à partir d’images médicales tri-
dimensionnelles. À notre connaissance, ils sont les seuls à avoir proposé une simulation du pneumo-
péritoine. La méthode utilisée dans cet article comporte quatre étapes :

1. segmentation du péritoine,
2. modélisation de la paroi abdominale à l’aide d’un modèle masse-ressort,
3. déformation du modèle,
4. création d’une image médicale tridimensionnelle.

Comme mentionnée précédemment, l’insufflation de gaz provoque une augmentation du volume
de la cavité abdominale, qui entraîne des déplacements et des déformations de la paroi abdominale,
mais aussi des viscères abdominaux. Dans cet article, seule la paroi abdominale est soumise à une
déformation, la partie thoracique de la paroi n’est pas déformée, puisque la déformation de cette zone
n’est pas leur objectif. La délimitation de la paroi abdominale est effectuée en segmentant manuelle-
ment le péritoine (cf. Fig. 3.1). De plus, seule la partie antérieure de la paroi abdominale est déformée,
la partie postérieure est supposée fixe. Ce choix coïncide avec nos observations sur des déformations
plus importantes sur la partie antérieure et très faible sur la partie postérieure. Cependant, il est pré-
férable d’inclure l’ensemble de la paroi dans la simulation pour éviter les problèmes de discontinuité.
De plus, nous avons vu que le mouvement de la partie postérieure est faible, mais pas nul. Il serait
donc plus réaliste de prendre la déformation de cette partie en considération.
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FIGURE 3.1: À gauche, la segmentation du péritoine [2] est représentée en jaune avec la séparation de
la zone déformée (gris clair) et non-déformée (gris foncé). À droite, le modèle mécanique est illustré :
des cubes sont créés à chaque endroit de la segmentation de la paroi abdominale et ensuite, chaque
cube est divisé en tétraèdres qui sont alors associés à un modèle masse-ressort.

La partie extraite, correspondante à la zone antérieure de la paroi abdominale, est ensuite modélisée
sous forme d’un maillage en tétraèdres qui est ensuite associé à un modèle masse-ressort. Pour réa-
liser leur modèle mécanique, un ensemble de cubes est défini, d’une résolution de 4x4x4 voxels, qui
englobe la segmentation de la paroi abdominale (cf. Fig. 3.1). Ensuite, chaque cube est découpé en
cinq tétraèdres dont les arêtes sont considérées comme des ressorts et les sommets comme des masses.
Les masses se trouvant aux extrémités de la partie à déformer (en rouge sur la figure 3.1) sont fixes.
Enfin, un processus itératif est proposé pour déformer le maillage consistant aux déplacements de
chacune des masses. Le déplacement d’une masse va dans la direction de la force exercée sur cette
masse et une force est ajoutée pour représenter la pression due au gaz. L’algorithme s’arrête lorsque
les déplacements deviennent inférieurs à un seuil prédéfini. À partir du maillage déformé, une image
tridimensionnelle est construite qui est illustrée sur la figure 3.2. Nous discernons sur cette figure des
discontinuités au niveau des muscles obliques, internes et externes, et du muscle transverse dues au
choix de ne déformer que la partie antérieure de la paroi abdominale.

Dans un autre article présenté par Oda et al. [3], les auteurs, dont Kitasaka, proposent une éva-
luation de leur méthode sur huit patients. La position de la séparation entre la zone déformée et la
zone non-déformée correspond à un paramètre supplémentaire de leur méthode qui est exprimée en
pourcentage, selon la direction antéro-postérieure (cf. Fig. 3.3). Leur évaluation consiste à mesurer
la distance entre des points sur la peau après pneumopéritoine acquis à l’aide d’un système de suivi
optique et leurs correspondants sur la simulation. La précision de la méthode précédemment présen-
tée [2] est évaluée à 19,3 mm d’erreur. Mais, en optimisant la valeur de la force d’insufflation et le
pourcentage de la zone déformée, l’erreur de position est ramenée à 13,8 mm.
Leur méthode d’évaluation est intéressante, mais insuffisante au regard de notre cas. En effet, seule
la position de la peau est évaluée ; or nous nous intéressons à la position de la cavité abdominale.
Ensuite, l’erreur obtenue est trop importante pour que cette simulation puisse fournir une bonne esti-
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FIGURE 3.2: En haut, on observe les images tridimensionnelles avant et après simulation du pneumo-
péritoine [2]. Nous avons effectué un agrandissement d’une des extrémités de la partie déformée où
nous pouvons distinguer la limite entre la partie fixe et la partie déformée (à droite). En bas, le modèle
3D de la paroi abdominale est déformé selon leur méthode de simulation du pneumopéritoine avec le
nombre d’itérations indiqué en-dessous de chaque image.

mation de la cavité abdominale. En résumé, le résultat manque de réalisme comme on peut le voir sur
la figure 3.3. Ces travaux restent malgré tout une avancée pour la réalisation d’une simulation d’un
pneumopéritoine et nous ont permis de repérer des critères de réalisme à respecter. Nous avons vu
notamment que ne pas déformer la partie postérieure crée une discontinuité notable. Cette observation
nous a conduits à réaliser un modèle biomécanique de l’intégralité de la paroi abdomino-thoracique
que nous allons décrire dans la section suivante.

3.2 Construction du modèle biomécanique

Nous présentons un modèle biomécanique qui est animé par le moteur de simulation biomécanique
SOFA. Nous décrivons tout d’abord SOFA, ses principales caractéristiques et ses mécanismes d’inter-
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FIGURE 3.3: Le choix de la séparation entre la zone déformée (en bleu) et non-déformée, illustré en
haut à gauche, est effectué en sélectionnant un pourcentage selon la direction antéro-postérieure. En
haut, à droite, nous illustrons les repères utilisés pour évaluer la simulation (croix bleue) qui sont
situés sur la peau, à des positions précises selon le nombril. Nous remarquons, sur la figure du bas,
un certain manque de réalisme sur leur modèle 3D avant et après simulation. D’une part, on note la
présence d’une coupure dans la paroi abdominale (entourée en rouge) et d’autre part, l’absence de
mouvement au niveau du sternum qui normalement se déplace dans la direction antéro-postérieure
(comme on peut le voir sur la figure 2.11). Ces figures proviennent de l’article de Oda et al. [3].

action entre différents objets. Ensuite, nous expliquons la composition de ce modèle biomécanique,
les structures anatomiques segmentées et les paramètres utilisés.

3.2.1 Le framework SOFA

SOFA (Simulation Open Framework Architecture) est un moteur de simulation biomécanique four-
nissant un ensemble de méthodes de modélisation et de déformation. Celui-ci, paru en 2007 [118], est
utilisé dans de nombreuses publications en simulation médicale et dans divers domaines, comme par
exemple, la chirurgie de la cataracte ou le remplacement de valve pulmonaire [119, 120, 121, 122, 123,
124, 125, 126]. De nombreux mécanismes sont disponibles, mais dans ce mémoire, seuls ceux utilisés
sont explicités. Ce framework s’articule autour de modèles en trois composantes (géométrique, méca-
nique et système de collision) reliées par un mécanisme d’appariement que nous expliquons dans la
section suivante.
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3.2.1.1 Approche multi-modèle

Ce framework propose, pour chaque objet d’une simulation, une approche multi-modèle pour gérer
les différents aspects et caractéristiques des organes (cf. Fig. 3.4).

FIGURE 3.4: Les différents modèles sont illustrés : de gauche à droite, le modèle de rendu, le modèle
mécanique et le modèle de collision. Sur les images du bas, le lobe gauche du foie a été déplacé à
gauche du foie déformant les trois types de modèles.

Modèle mécanique Ce premier modèle contient l’ensemble des paramètres liés à la mécanique
pour correspondre aux caractéristiques de déformation de l’organe. Différents types de modèles mé-
caniques, comme les systèmes à éléments finis ou de masse-ressorts peuvent être utilisés pour re-
présenter l’organe. Le choix du maillage est important et nous proposons dans la section 3.4 une
évaluation de l’influence de la résolution des maillages sur la précision de la simulation.

Modèle de collision Le système de collision a pour objectif de détecter les collisions, à chaque pas
de calcul, entre les modèles indépendants présents dans la scène, et de calculer leur influence les uns
sur les autres. Ce modèle nécessite de fournir un maillage pour pouvoir détecter les collisions entre
deux organes.

Modèle de rendu Ce modèle sert uniquement à la visualisation. Il est possible de charger des
maillages surfaciques d’une grande résolution pour ce type de modèle et d’appliquer une texture pour
améliorer le réalisme visuel de la simulation.

3.2.1.2 Types de modèles mécaniques

Un modèle 3D peut être représenté par différents types de modèles mécaniques dans SOFA. Nous
avons retenu les deux types de modèles les plus utilisés dans la littérature, le système masse-ressort et
le système d’éléments finis :
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Systèmes masse-ressort Un système masse-ressort consiste à considérer un maillage surfacique ou
volumique comme un ensemble de masses (les sommets) et de ressorts (les arêtes) [127, 128, 129,
130]. Des forces internes sont appliquées entre chaque voisin pour opposer une résistance lorsque
l’objet est déformé. Ces forces vont aussi permettre à l’objet de reprendre sa forme au repos lorsque
ce dernier ne subit plus de forces extérieures. Si une masse est déplacée, alors une force, d’une valeur
proportionnelle à la raideur des ressorts, est propagée à ses voisins et ainsi de suite. Les principaux
paramètres sont les valeurs de la raideur et de l’amortissement qui ne correspondent pas naturellement
aux caractéristiques biomécaniques d’un organe. Ce type de modélisation reste une approximation
discrète d’objet réaliste qui a l’avantage d’être rapide, mais le choix des paramètres mécaniques du
modèle est difficile à effectuer, car ces paramètres n’ont pas de rapport direct avec les caractéristiques
biomécaniques des organes [131].

Système à éléments finis Pour améliorer le réalisme des simulations, une autre approche, appelée
méthode des éléments finis, a été introduite et suit les lois physiques de la mécanique continue [132,
133, 134, 135, 136]. Cette méthode est utilisée pour résoudre des systèmes d’équations différentielles,
ici, celles de la mécanique élastique. Premièrement, le maillage à déformer est décomposé en un
ensemble d’éléments, dans notre cas des tétraèdres, qui sont reliés à des noeuds. Pour chaque noeud,
une équation est générée (cf. Eq. 3.1) permettant d’obtenir ainsi un système global pour l’ensemble
des éléments. Ensuite, le système est contraint par les forces externes appliquées et les conditions
aux limites. Après convergence vers la solution du système avec une méthode d’optimisation comme
celle du gradient conjugué, le déplacement de chaque noeud est re-évalué et permet de déformer le
maillage.

L’avantage d’un modèle aux éléments finis est que ces paramètres correspondent à des caractéris-
tiques physiques des organes. Ceux-ci font l’objet d’étude de mesure de ces valeurs, généralement
dans des conditions spécifiques [137, 138]. Nous verrons, dans la suite, que le choix d’une valeur
réaliste d’un de ces paramètres est cependant difficile. Une autre caractéristique de ce type de mé-
thode est que la propagation des déformations est plus réaliste que dans des systèmes masse-ressort
par exemple.
En contrepartie, la méthode aux éléments finis est habituellement considérée comme une méthode
coûteuse en temps de calcul. Cependant, une étude montre qu’une version optimisée d’une méthode
aux éléments finis peut être aussi rapide qu’un système masse-ressort tout en étant plus précise [139].
Dans notre cas, la simulation étant a priori prévue dans un contexte préopératoire, il ne nous est pas
nécessaire de fournir un résultat en temps-réel. En pratique, nous disposons d’au moins quatre heures
(et bien souvent même plusieurs jours). La précision et le réalisme étant prioritaires par rapport à
la vitesse de calculs, nous choisissons donc d’utiliser un système d’éléments finis pour réaliser la
simulation [140].

K−→u =
−→
F (3.1)

, avec K la matrice de raideur, −→u le champ de déplacement et
−→
F les forces externes

Le système à éléments finis implémenté dans SOFA [141] est basé sur une formulation co-rotationnelle
[4, 142, 143, 144] qui permet de mieux gérer les grandes déformations qu’une formulation linéaire et
en des temps de calcul raisonnables contrairement à une formulation non-linéaire (cf. Fig. 3.5). L’idée
principale de la formulation co-rotationnelle est de décomposer les mouvements non-linéaires en un
déplacement rigide (translation et rotation) et une déformation relative.
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FIGURE 3.5: Les résultats de Georgii et al. [4] montrent trois types de formulations des contraintes
d’un même objet tétraédrique subissant une même déformation (de gauche à droite, linéaire, co-
rotationnelle et non-linéaire). Nous remarquons que la formulation co-rotationnelle permet d’obtenir
une bonne estimation du résultat obtenu avec une formulation non-linéaire.

3.2.1.3 Gestion des collisions

Le système de collisions est une partie primordiale des simulations réalistes, car celui-ci évalue les
interactions entre les différents organes (dans le cas où la simulation nécessite de gérer des collisions
entre différents objets de la scène). Selon le nombre d’organes modélisés et les actes à simuler, les
temps de calcul liés aux collisions peuvent rapidement bloquer la simulation. Ces temps de calcul
sont bien sûr dépendants du nombre d’éléments composant le modèle de collision. Si le maillage est
trop approximatif, des collisions peuvent être omises ce qui résulte à des erreurs de la simulation
(cf. Fig. 3.6).

Nous rappelons que dans SOFA il est nécessaire de lier un maillage à un organe pour qu’il puisse
interagir avec les autres organes. Dans notre cas, nous utilisons les maillages surfaciques représentant
la surface externe de l’organe comme modèle de collision pour chacun des objets de la simulation. Il
est ensuite nécessaire de choisir le type de primitive géométrique (sommet, arête ou face) de l’élément
de collision. La détection est réalisée selon les normales de ces éléments et est effectuée à chaque pas
de calcul.

Ce système de collision comporte une particularité liée à l’initialisation : si des objets s’entre-
croisent, la détection devient impossible et le système de simulation risque de donner des résultats
erronés (cf. Fig. 3.6). Lors de la phase de segmentation et de maillage (cf. Annexe A), il est possible
de générer des maillages d’organes voisins qui s’entrecroisent. Pour éviter cela, et donc pour éviter
ce problème de détection de la collision, nous appliquons une érosion sur les différentes structures
anatomiques.

3.2.1.4 Appariement entre les modèles

Les trois types de modèles propagent leurs informations entre eux à partir d’un système d’appa-
riement fourni par SOFA. L’idée de base est que chaque primitive d’un modèle est associée à une
primitive d’un autre modèle. Par exemple, nous utilisons des maillages tétraédriques pour les modèles
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FIGURE 3.6: Dans cet exemple, à gauche ; l’état initial de deux objets (une ligne verte et une ligne
rouge) qui sont suffisamment éloignés pour qu’ensuite s’ils se rapprochent (au milieu) ils entrent
en collision. Par contre, comme on peut voir à droite, si les maillages s’entrecroisent initialement,
la détection selon les normales ne permet pas de détecter une vraie collision entre les objets. Nous
illustrons sur cette figure le principal problème de détection de collision : si à l’état initial, les objets
sont entrecroisés, alors il est impossible de détecter les collisions dans la zone d’entrecroisement.

mécaniques et des maillages surfaciques triangulaires pour les modèles de collision : chaque triangle
va donc être associé à un tétraèdre. Ensuite, un des modèles est considéré comme étant maître et les
autres modèles comme étant esclaves. Ainsi, si un déplacement est appliqué sur un élément du mo-
dèle maître, alors un déplacement correspondant est propagé à l’élément associé du modèle esclave.
Dans la pratique, le déplacement d’un élément est distribué au sommet de l’élément correspondant, en
fonction de ses coordonnées barycentriques dans cet élément. De même, si une force est appliquée sur
un élément d’un modèle esclave, la force se propage au modèle maître et est répartie sur les éléments
voisins.

Concrètement, si nous écrasons un organe avec un objet, le système de collision détecte la collision
entre les deux objets. Cette information est donnée au modèle mécanique qui ensuite, se déforme en
appliquant les forces subies lors de la collision. Le modèle de rendu se met à jour puisqu’il est esclave
du modèle mécanique (cf. Fig. 3.7).

3.2.2 Préparation des données

Nous indiquons dans cette section les différents choix effectués concernant les organes représentés
et leurs maillages utilisés pour les trois différents modèles de simulation.

3.2.2.1 Segmentation de la cavité abdomino-thoracique

Nous avons choisi une simulation simpliste du pneumopéritoine en divisant le patient en trois en-
tités seulement : la paroi abdomino-thoracique, les viscères abdominaux et les viscères thoraciques
(cf. Fig. 3.8). Pour séparer ces trois structures anatomiques, il est nécessaire de segmenter le dia-
phragme et la cavité abdomino-thoracique (segmentations présentées en annexe A). Le diaphragme
est inclus dans le modèle de la paroi abdomino-thoracique, car il est difficile de segmenter précisément
cette structure anatomique et aussi parce que le déplacement réaliste de cet organe n’est pas l’objet de
cette simulation. Par contre, il serait intéressant d’intégrer un modèle de cet organe dans le cas où la
respiration serait aussi simulée.
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(a) État initial (b) Résultat après collision (c) Modèles de collisions

FIGURE 3.7: Illustrations d’une collision avec deux modèles différents. Dans cet exemple de collision,
un maillage du foie est aplati par un pavé (à gauche, en haut) dans deux cas où seul le modèle de
collision diffère (en jaune, à droite). Comme on peut l’observer sur la figure de gauche, un modèle
volumique mécanique d’éléments finis (en bleu) est utilisé pour gérer les déformations et un maillage
surfacique sert de modèle de rendu (en rouge). En haut, le modèle de collision est simplifié à une
dizaine de sphères alors que dans le cas du bas, le modèle de collision est l’ensemble des triangles du
maillage surfacique. Sur les images du milieu, la déformation est plus précise en bas, car le maillage
de collision est plus fin. En effet, le nombre de collisions, représentées par les traits de couleur, est
beaucoup plus important et donc les déformations liées à la collision sont plus locales.

(a) Coupe axiale
(b) Coupe sagittale

FIGURE 3.8: Sur ces deux coupes extraites d’une acquisition TDM préopératoire d’un porc, nous
illustrons les structures anatomiques du modèle de simulation : la paroi abdomino-thoracique (bleu),
sa surface interne (ligne verte), les viscères abdominaux (rouge), les viscères thoraciques (jaune) et
le diaphragme (ligne noire). Sur la figure de gauche, les artères de la paroi abdomino-thoracique sont
colorées en rose.
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3.2.2.2 Zone d’insufflation

Par ailleurs, chaque structure anatomique possède un maillage tétraédrique pour son modèle méca-
nique et un maillage surfacique qui est aussi utilisé comme modèle de collision et de modèle de rendu,
car ces maillages sont d’une résolution suffisante pour les deux systèmes. Pour simuler l’insufflation
de gaz de façon réaliste, la cavité abdominale est définie comme la zone d’insufflation, qui correspond
à la même structure anatomique où l’insufflation est effectuée lors d’une opération laparoscopique.
Un maillage surfacique de cette structure est lié au modèle de la paroi abdomino-thoracique pour re-
présenter la zone d’insufflation. Les maillages surfaciques et volumiques sont générés comme dans
l’annexe A.

3.2.3 Paramètres biomécaniques

Le modèle mécanique de la simulation est basé sur une approche par éléments finis en utilisant une
loi mécanique non linéaire élastique à partir d’une formulation co-rotationnelle. Ce type de modèle
biomécanique est paramétrable selon deux grandeurs : le module de Young et le coefficient de Poisson.

Module de Young Ce paramètre exprime l’élasticité d’un composant d’un objet (cf. Eq. 3.2 et
Fig. 3.9). Si on étire ou compresse un objet avec une force F sur une zone A de l’objet et si l’élasticité
est faible (resp. forte), alors l’objet va faiblement (resp. grandement) s’étirer.

E =
contrainte

allongement relatif
=

σ

ε
=

F/A

(L0 − L)/L0
(3.2)

avec F la force appliquée sur l’objet sur la surface A de celui-ci, L0 (resp. L) la longueur de l’objet
dans la direction de F avant (reps. après) déformation

Coefficient de Poisson Le coefficient principal de Poisson permet de caractériser la contraction (ou
l’étirement) de la matière perpendiculairement à la direction de l’effort appliqué. Ce coefficient est
égal à la déformation de l’objet dans le sens de la force appliquée par rapport à la déformation dans le
sens perpendiculaire à la force (cf. Eq. 3.3 et Fig. 3.9). Le coefficient de Poisson est toujours inférieur
ou égal à 0,5 (le matériau est considéré comme parfaitement incompressible s’il est égal à 0,5).

ν =
déformation transversale unitaire

déformation axial unitaire
= −

(l0 − l)/l0
(L0 − L)/L0

(3.3)

, avec L0 (resp. L) la longueur de l’objet dans la direction de la force appliquée avant (reps. après)
déformation et l0 (resp. l) la longueur de l’objet dans la direction perpendiculaire à la force appliquée
avant (reps. après) déformation



50 CHAPITRE 3. SIMULATION BIOMÉCANIQUE

FIGURE 3.9: Sur ce schéma, on peut observer un objet 2D qui subit une compression. Une force
−→
F

est exercée sur les deux côtés de l’objet qui va provoquer une déformation dans la direction de la
force (L0−L

L
), mais aussi dans la direction perpendiculaire ( l0−l

l
). Le module de Young est égal à cette

force divisée par la longueur l0 où elle est appliquée, le tout est divisé par la déformation dans la
direction de la force. Le coefficient de Poisson est la contraction de la matière perpendiculairement
à la direction de la force appliquée. Dans ce cas, le coefficient de Poisson est égal à 0,5 (considérant
l’objet incompressible, puisque le volume du rectangle bleu est égal au volume du rectangle rouge).

Choix des valeurs biomécaniques Dans un premier temps (Sec. 3.3), le maillage volumique de
la paroi abdomino-thoracique est associé à un module de Young égal à une valeur issue d’une étude
médicale de Song et al. [116] (24 kPa) et, comme nous supposons que la paroi abdomino-thoracique
est presque incompressible, le coefficient de Poisson est égal à 0,49. Dans la section 3.5.2, nous
améliorons le modèle et divisons la paroi abdomino-thoracique en différentes zones permettant de
prendre en compte des élasticités différentes de la paroi abdomino-thoracique. Le diaphragme, qui a
été ajouté au modèle de la paroi abdomino-thoracique, est associé à un module de Young égal à celui
de la paroi abdominale. En effet, le diaphragme est un muscle qui est fixé sur la paroi abdomino-
thoracique, nous le considérons par conséquent aussi rigide que cette paroi.

Bien que les viscères abdominaux contiennent divers organes avec des élasticités différentes, nous
avons choisi de les considérer comme un ensemble homogène associé à un module de Young standard
du foie (15 kPa, mentionné dans [145]) (du fait du travail de segmentation nécessaire pour les indivi-
dualiser). Les viscères thoraciques contenant les poumons et le coeur ont aussi été considérés comme
étant un ensemble homogène élastique avec un module de Young (7 kPa) moitié moins que celui des
viscères abdominaux. En effet, nous pensons que seul le coeur est rigide et les poumons étant remplis
d’air ne constituent pas une structure rigide.

3.3 Conditions aux limites et force de pression

L’approche, que nous proposons, consiste à simuler l’insufflation de gaz qui se produit au cours
d’une opération de chirurgie laparoscopique. Nous décrivons ici les principaux éléments de la si-
mulation réalisée avec SOFA, en particulier la gravité et l’effet de la pression du gaz dans la cavité
abdominale.
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3.3.1 Points fixes

Certains points du modèle mécanique de la paroi abdomino-thoracique sont fixés pour limiter la
déformation aux frontières (cf. Fig. 3.10). En effet, comme nous avons choisi de ne pas simuler les
zones contenant les pattes postérieures et antérieures, nos maillages sont donc ouverts dans la direction
cranio-caudale en dessous du pelvis et en haut des poumons. Les points limites de ces deux régions
sont fixes pour limiter la déformation dans ces endroits. De plus, il est aussi nécessaire de fixer le
dos pour simuler le repos du porc sur la table d’acquisition. Cette contrainte est aussi nécessaire pour
maintenir le modèle 3D dans la scène si la gravité est activée. En revanche, les modèles des viscères
abdominaux et thoraciques ne sont évidemment pas fixés. Lorsqu’une gravité est présente, la collision
avec la surface interne de la paroi abdomino-thoracique est suffisante pour maintenir les viscères à
l’intérieur de la cavité abdominale.

FIGURE 3.10: Nous illustrons le modèle 3D de la paroi abdomino-thoracique ainsi que les points qui
sont fixes durant la simulation (en rose).

3.3.2 Gravité

La prise en compte de la gravité est un sujet délicat dans le contexte de la simulation médicale.
Considérer la gravité améliore la crédibilité du réalisme de la simulation, mais prendre en compte
la gravité précisément est difficile. En effet, les différents maillages utilisés dans la simulation sont
extraits d’une image TDM qui a été acquise alors que les tissus subissaient évidemment la gravité.
Par conséquent, si nous appliquons naïvement une force gravitationnelle de nouveau sur les modèles
anatomiques, cette force de gravité aura plus ou moins été appliquée deux fois. Bien que ce problème
soit commun dans les simulations spécifiques au patient, il n’est pas souvent mentionné et compensé
à l’exception de certains travaux comme celui de Whiteley [146].
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Pour simuler le pneumopéritoine, l’impact de la gravité est faible par rapport à la pression du gaz
insufflé. De plus, il est nécessaire de générer une scène sans l’effet de la gravité avant de l’appliquer
dans la simulation. Au final, nous pensons que prendre en compte la gravité dans la simulation ap-
portera une erreur supplémentaire à l’estimation de la cavité abdomino-thoracique. De plus, à l’heure
actuelle, aucune solution analytique ne permettrait de déterminer un modèle complexe sans gravité
dans le cas de figure où le modèle est composé de plusieurs objets en interaction entre eux. Nous
choisissons donc de ne pas inclure de gravité dans la simulation que nous proposons.

3.3.3 Pression due au gaz

La simulation du gonflement de la paroi abdomino-thoracique est effectuée par l’application de
forces sur la cavité abdominale (cf. Fig. 3.11). La valeur de cette force est reliée à la pression d’in-
sufflation de gaz de 12 mmHg, valeur couramment utilisée en chirurgie laparoscopique et dont la
direction est perpendiculaire à la surface au point d’incision. Le maillage volumique de la paroi
abdomino-thoracique est ensuite expansé en raison de son appariement, entraînant des déformations
des maillages surfaciques associés. De plus, le maillage de la cavité abdominale, où la pression du gaz
est appliquée, entre en collision avec le maillage surfacique des viscères thoraciques qui est poussé
dans la direction du crâne. Comme le maillage surfacique des artères est apparié avec le maillage
volumique de la paroi abdomino-thoracique, celui-ci est aussi déformé, car il est lié à la déformation
du maillage abdomino-thoracique (en raison de la pression simulée dans la cavité abdominale).

3.4 Évaluations sur des données de porc

L’évaluation de la simulation a été réalisée en utilisant deux images TDM de porc, acquises avant et
après la génération d’un pneumopéritoine. Pour évaluer la qualité de cette simulation, nous comparons
la position simulée de la cavité abdomino-thoracique, de la peau et des artères et la position de ces
mêmes structures segmentées sur le TDM acquis après pneumopéritoine. Nous montrerons aussi que
l’impact du nombre de tétraèdres est faible sur les résultats, mais important sur les temps de calcul.

3.4.1 Évaluation de la position de la paroi abdomino-thoracique

Pour chaque structure simulée, la vérité terrain correspondante est un maillage généré à partir de
la segmentation réalisée à partir de l’image TDM après pneumopéritoine. Nous calculons la distance
entre chaque triangle de la surface de la structure simulée au maillage vérité terrain comme proposée
dans l’annexe C. Le même procédé est utilisé pour la surface interne de la paroi abdomino-thoracique
(la cavité abdomino-thoracique), sa surface externe (la peau) et la zone postérieure de la cavité abdo-
minale proche du foie.

L’erreur moyenne de la simulation sur les données de porc est détaillée dans le tableau 3.1. Pour
évaluer visuellement l’erreur, nous affichons dans la figure 3.12 les surfaces simulées avec les plages
de couleur décrites dans le tableau 3.1. Par contre, si nous limitons l’évaluation uniquement à la sur-
face de la cavité abdomino-thoracique en contact avec le foie, l’erreur est réduite à 2 mm en moyenne.
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FIGURE 3.11: Résultat de la simulation du pneumopéritoine, avec un plan de coupe sur l’axe sagittal
médian, avec la peau (en fil de fer noir), la cavité abdominale (vert), les viscères thoraciques (jaune)
et les viscères abdominaux (rouge). Cette simulation est illustrée à des pas de temps croissants (de
gauche à droite, de haut en bas).
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Ce premier résultat montre qu’il est possible de simuler l’insufflation de gaz avec juste un modèle
biomécanique extrait d’un TDM. Nous montrerons cependant dans la section 3.5 que cette simulation
est perfectible en particulier au regard du choix des valeurs des paramètres biomécaniques.

TABLE 3.1: La distance décrite dans l’annexe C entre les maillages surfaciques simulés et les maillages
des segmentations de l’image acquise après pneumopéritoine, est calculée et triée en quartile (chaque
plage contient un quart de l’aire totale du maillage).

Peau (mm) Surface interne (mm) Partie dorsale du foie (mm) Plages de couleur
0 - 1.2 0 - 1.3 0 - 1.1 Bleu à Turquoise

1.2 - 3.2 1.3 - 3.2 1.1 - 1.8 Turquoise à Vert
3.2 - 8.2 3.2 - 7.0 1.8 - 2.6 Vert à Jaune
8.2 - 17.5 7.0 - 17.4 2.6 - 7.2 Jaune à Rouge

4.8 (± 4.2) 4.4 (± 3.8) 2.0 (± 1.2) Moyenne (± Écart-type)

Nous n’avons pas remarqué un changement de précision notable de l’estimation lors de change-
ment de résolution du maillage volumique de la paroi abdomino-thoracique. À contrario, la taille
des maillages influence grandement le temps nécessaire pour initialiser les appariements entre les
maillages volumiques et surfaciques et le temps nécessaire pour atteindre une stabilité de la si-
mulation. En effet, lorsqu’un maillage est associé à un autre maillage, il est nécessaire d’associer
chaque élément d’un maillage à son plus proche voisin sur l’autre maillage. Sur de très gros maillages
(200 000 tétraèdres), cette étape peut durer plusieurs minutes contrairement à de plus petit maillage
(8000 tétraèdres), où la durée est de quelques dizaines de secondes. De même, le temps pour aboutir
à une stabilisation de la simulation augmente de la même amplitude.

3.4.2 Évaluation de la position des artères

Contrairement aux évaluations proposées jusqu’à présent, une comparaison de maillage n’est pas
appropriée pour ce type de structure anatomique, car les surfaces des artères ne mettront pas en évi-
dence l’erreur de translation le long de la direction principale des artères. Nous proposons d’évaluer
l’estimation de la position des artères simulées en calculant la distance euclidienne entre leurs bi-
furcations et celles des artères segmentées sur l’image acquise après pneumopéritoine. Six points de
bifurcation ont été sélectionnés manuellement sur les artères simulées et celles issues de la vérité de
terrain. Une erreur moyenne de 12,5 mm a été rapportée (cf. Tab. 3.2 et Fig. 3.13).

Le faible nombre de bifurcations sélectionnées s’explique par la segmentation difficile de ces ar-
tères qui ne permet pas de discerner de nombreuses bifurcations dans l’image TDM. De plus, certaines
sont visibles sur l’un des maillages, mais pas sur l’autre, ce qui rend impossible l’appariement et réduit
donc le nombre de mesures possibles.

Nous remarquons que comme pour la surface interne de la paroi abdomino-thoracique l’estimation
des artères sous-estime le déplacement dû au pneumopéritoine. Nous soulignons cependant l’impor-
tant gain de précision acquis en simulant le déplacement des artères épigastriques.
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FIGURE 3.12: Ces maillages représentent la distance entre l’estimation de la paroi abdomino-
thoracique et la vérité terrain (en noir et fil de fer) en utilisant les plages de couleur du tableau 3.1,
avec, de haut en bas, l’estimation de la peau, de la surface interne et de la partie dorsale du foie. Nous
remarquons que l’estimation sous-estime le déplacement puisque la position du maillage de l’estima-
tion reste “en-dessous” de celui de la vérité terrain. Nous montrerons dans la suite que cette erreur est
due au choix de la valeur de l’élasticité de la paroi abdomino-thoracique.
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TABLE 3.2: Nous retrouvons dans ce tableau les distances euclidiennes entre les bifurcations des ar-
tères avant et après la simulation, avec : le déplacement latéral (Lat.), le déplacement dans la direction
Antéro-Postérieure (A.P.), le déplacement dans la direction Cranio-Caudale (C.C.) et la distance eu-
clidienne entre les bifurcations (Eucli.). Les bifurcations sont numérotées pour être visualisées sur la
figure 3.13.

N˚ de la bifurcation 1 2 3 4 5 6 Moyenne (Écart-type)

Lat. 4,0 10,1 4,7 2,7 2,0 2,1 4,2 (± 3,0)
Distances A.P. 51,4 48,7 52,0 42,0 18,0 43,4 42,6 (± 12,7)
initiales (mm) C.C. 1 0 1 3 3 9 2,8 (± 3,3)

Eucli. 51,5 49,7 52,2 42,2 18,4 44,3 43,0 (± 12,7)

Lat. 3,4 0,8 2,7 4,7 0,6 2,7 2,5 (± 1,6)
Distances après A.P. 10,0 8,6 12,0 12,1 14,0 15,3 12,0 (± 2,5)
estimation (mm) C.C. 3 3 1 0 3 1 1,8 (± 1,3)

Eucli. 10,9 9,2 12,3 12,9 14,3 15,6 12,5 (± 2,3)

FIGURE 3.13: Prédiction de la position des artères épigastriques (bleu) et les artères segmentées avant
(noir) et après pneumopéritoine (rouge).

3.5 Améliorations de la simulation biomécanique

Nous avons montré que la simulation biomécanique estime de façon réaliste la position de la ca-
vité abdomino-thoracique et de la peau. Cependant comme nous l’avons vu sur la figure 3.12, ces
estimations dont la précision est supérieure à 4 mm, sous-estiment l’effet d’insufflation de gaz. Nous
proposons donc dans cette section trois améliorations de la simulation biomécanique :

1. un choix empirique de la valeur du module de Young de la paroi abdomino-thoracique ;

2. une délimitation en trois zones de la paroi abdomino-thoracique, afin de considérer une élasticité
différente dans chacune de ces zones ;

3. l’ajout d’informations intraopératoires.

En fin de section, nous évaluons et comparons l’apport de ces trois améliorations et concluons sur
leurs avantages et inconvénients.
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3.5.1 Variations du module de Young

L’élasticité de la paroi abdomino-thoracique dépend en particulier du module de Young associé. Il
est intéressant d’étudier le comportement du modèle de cette structure anatomique lorsque le module
de Young varie (cf. Fig. 3.14 et Tab. 3.3).

Nous avons choisi précédemment un module de Young égal à 24 kPa provenant d’une étude [116].
Cette valeur a été évaluée sur un humain et n’est apparemment pas appropriée pour le porc puisque
nous obtenons de meilleurs résultats lorsque le module de Young est égal à 17 kPa (cf. Tab. 3.3).
Cette différence peut s’expliquer par une zone ventrale moins contrainte par les côtes que chez l’être
humain.

Selon le module de Young, nous observons que certaines zones sont prédites plus précisément que
d’autres. Ceci confirme la nécessité de considérer la subdivision de la paroi abdomino-thoracique en
plusieurs zones avec des valeurs différentes du module de Young. Ceci sera discuté dans la section
suivante.

TABLE 3.3: Erreur moyenne obtenue par l’estimation de la position de la cavité abdomino-thoracique,
selon la valeur du module de Young de la paroi abdomino-thoracique.

Module de Young (kPa) 12 14 16 17 18 20 24 30 36
Distance moyenne (mm) 5.3 3.7 3.4 3.35 3.4 3.7 4.4 5.2 5.6

Écart-type (mm) 4.9 3.2 2.9 2.9 2.9 3.2 3.7 4.8 5.7

3.5.2 Hétérogénéité de la paroi abdomino-thoracique

Pour prendre en compte l’hétérogénéité de l’élasticité de la paroi abdomino-thoracique, nous di-
visons cette structure anatomique en plusieurs ensembles avec un module de Young différent pour
chaque ensemble. La délimitation de la paroi abdomino-thoracique de ces zones est expliquée dans le
chapitre suivant 4, où celle-ci est séparée en trois zones : une zone postérieure contenant l’ossature
avec un module de Young égal à 28 kPa, une zone antérieure extensible avec un module de Young égal
à 14 kPa et la zone centrale avec un module de Young égal à 24 kPa (cf. Fig. 3.15). Ces valeurs du
module de Young ont été choisies empiriquement pour obtenir la meilleure précision de l’estimation
de la cavité abdomino-thoracique. Enfin, puisque nous n’avons pas observé de changement de volume
pour les trois zones à partir de l’analyse des images avant et après pneumopéritoine (cf. Chapitre 2),
nous avons choisi un coefficient de Poisson égal à 0,49 (qui correspond à une quasi-incompressibilité).

La simulation utilisant ce nouveau modèle est effectuée dans les mêmes conditions que précédem-
ment, sans gravité et avec des points fixes dans le dos pour faciliter la comparaison entre les résultats
des différentes améliorations. L’évaluation quantitative de cette amélioration est donnée dans la sec-
tion 3.5.4.

3.5.3 Suivi de points sur la peau

L’idée est ici d’estimer l’apport sur la précision de la simulation biomécanique lorsqu’on acquiert
des données intraopératoires. L’information intraopératoire que nous proposons d’utiliser dans cette
expérience est le suivi de quelques marqueurs sur la peau pendant l’insufflation, comme dans l’ar-
ticle de Song et al. [116]. Comme une telle expérience n’a pas pu être réalisée au bloc, nous avons
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Module de Young à 12 kPa Module de Young à 14 kPa Module de Young à 16 kPa

Module de Young à 17 kPa Module de Young à 18 kPa Module de Young à 20 kPa

Module de Young à 24 kPa Module de Young à 30 kPa Module de Young à 36 kPa

FIGURE 3.14: Résultats de la simulation, décrite précédemment en section 3.3, selon différentes va-
leurs du module de Young de la paroi abdomino-thoracique. Ils montrent l’importance de ce paramètre
biomécanique. La vérité terrain est illustrée en noir et en mode fil de fer et l’estimation de la cavité
abdomino-thoracique est coloriée selon la plage de couleurs située en bas. Nous remarquons que les
résultats sont cohérents d’un point de vue biomécanique : lorsque l’élasticité est trop faible, la paroi
abdomino-thoracique ne se gonfle pas suffisamment, et à contrario, lorsque l’élasticité est trop forte,
la paroi abdomino-thoracique gonfle trop.
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FIGURE 3.15: Le modèle de la paroi abdomino-thoracique est associé à plusieurs valeurs du module
de Young pour considérer une pseudo-hétérogénéité de l’élasticité. La paroi abdomino-thoracique est
subdivisée en trois zones avec des élasticités différentes (faible élasticité en orange et mauve, forte
élasticité en bleu).

utilisé comme marqueurs les sept paires de tétons du porc qui sont facilement localisables sur les ac-
quisitions avant et après pneumopéritoine, la position extraite après pneumopéritoine simulant ainsi
des informations acquises durant l’opération. Nous nous servons de cette information en ajoutant des
contraintes à la simulation, sous la forme de ressorts reliant la position des tétons avant et après pneu-
mopéritoine (cf. Fig. 3.16). La raideur des ressorts est choisie de manière à garantir que les tétons
avant pneumopéritoine soient superposés à ceux de l’image après pneumopéritoine.

Comme dans la méthode précédente, les conditions aux limites sont d’ajouter des points fixes dans
le dos et de ne pas tenir compte de la gravité. Nous avons choisi d’utiliser le modèle hétérogène avec
les mêmes valeurs du module de Young que dans la section précédente.

3.5.4 Évaluation et comparaison des trois améliorations

L’évaluation de la surface de la peau (3,3 mm ± 3,0 mm) et de la cavité abdomino-thoracique
(3,3 mm ± 2,9 mm) montrent une nette amélioration apportée par les trois variantes de la simulation
biomécanique (cf. Tab. 3.4 et Fig. 3.17). Nous remarquons que considérer la délimitation de la paroi
abdomino-thoracique en trois zones améliore peu les résultats, par rapport à considérer un seul module
de Young. Nous présentons ici les premiers résultats avec ce modèle (des travaux sont en cours pour
optimiser les paramètres biomécaniques).
L’ajout d’informations intraopératoires améliore les résultats avec une erreur moyenne de l’estimation
de la position de la peau (resp. de la cavité abdomino-thoracique) égale à 2,8 mm ± 2,2 mm (resp.
2,9 mm ± 2,6 mm). Par rapport à nos précédents résultats, le gain est assez faible, car l’information
ajoutée améliore localement l’estimation. Les tétons sont en effet positionnés dans la zone centrale
du porc qui, de plus, ne correspond pas à une zone de forte erreur. Une meilleure répartition des
marqueurs permettrait vraisemblablement d’obtenir des résultats plus précis.

L’évaluation de la position des artères (cf. Tab. 3.5 et Fig. 3.18) est plus représentative de l’amé-
lioration sur l’estimation de la zone antérieure. En effet, la distance moyenne entre les bifurcations
des artères estimées et segmentées sur l’image après pneumopéritoine est nettement réduite : quand
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FIGURE 3.16: Les contraintes ajoutées sur la simulation que nous proposons relient la peau préopéra-
toire (bleu) avec la peau intraopératoire (rouge, transparent) sous la forme de ressorts (vert). Ceux-ci
vont forcer l’appariement entre sept paires de points, où chacune de ces paires correspond à une paire
de tétons.

TABLE 3.4: Résumé des différentes évaluations effectuées sur la peau, la cavité abdomino-thoracique
et sa surface postérieure voisine du foie, pour les trois améliorations de la simulation biomécanique.

Méthode Peau (mm) Surface interne (mm) Partie dorsale de SI (mm)
YM = 24 kPa 4,8 (± 4,2) 4,4 (± 3,8) 2,0 (± 1,2)
YM = 17 kPa 3,3 (± 3,0) 3,4 (± 2,9) 2,0 (± 1,8)

Subdivision en 3 zones 3,3 (± 3,0) 3,3 (± 2,9) 1,9 (± 1,3)
Avec suivi de marqueurs 2,8 (± 2,2) 2,9 (± 2,6) 1,8 (± 1,5)

le module de Young de la paroi abdomino-thoracique est égal à 17 kPa (8,1 mm ±2,8 mm) ; puis,
lorsque la distinction de la paroi abdomino-thoracique en trois zones (6,7 mm ±1,8 mm) ; et enfin
avec l’utilisation de marqueurs suivis après pneumopéritoine (4,0 mm ±0,8 mm). Ce dernier résultat
peut être expliqué par la proximité des marqueurs avec les artères considérées dans l’évaluation.

3.6 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté une méthode permettant de prédire la position de la paroi
abdomino-thoracique après pneumopéritoine en utilisant uniquement une image médicale préopé-
ratoire, un moteur de simulation biomécanique et des paramètres biomécaniques. La base de cette
simulation est la modélisation de trois structures anatomiques générée à partir des données TDM pré-
opératoires et associée à différents paramètres biomécaniques. Le pneumopéritoine est alors simulé en
appliquant une pression sur la cavité abdominale dont la valeur est égale à celle utilisée en chirurgie
laparoscopique. Une évaluation a été effectuée à l’aide d’acquisitions TDM d’un porc avant et après
pneumopéritoine, nous permettant de mesurer quantitativement la précision de la simulation biomé-
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FIGURE 3.17: Ces illustrations montrent l’amélioration de la simulation lorsque la valeur du module
de Young est choisie empiriquement (à gauche), lorsque la paroi abdomino-thoracique est séparée
en trois zones avec des élasticités différentes (au centre) et lorsque des marqueurs sont utilisés pour
contraindre la simulation (à droite). Nous rappelons que les structures anatomiques évaluées sont, de
haut en bas : la peau, la surface interne de la paroi abdomino-thoracique et la partie dorsale du foie.

canique. Les résultats montrent que celle-ci fournit une simulation réaliste de la peau et de la paroi
abdomino-thoracique avec une précision inférieure à 0,5 cm en moyenne. Enfin, nous avons présenté
trois améliorations pour estimer plus finement la position de la cavité abdomino-thoracique ainsi que
celle des artères épigastriques. L’évaluation des résultats obtenus avec ces améliorations montre qu’il
est possible de prédire la peau et la cavité abdomino-thoracique avec une précision moyenne proche
de 3 mm. Les artères épigastriques sont quant à elles estimées avec une erreur égale à 8 mm qui peut
être réduite à 4 mm si un suivi de quelques marqueurs sur la peau est effectué.

Ces différentes expérimentations ont montré que le choix des valeurs biomécaniques est important.
En effet, nous avons montré qu’en modifiant la valeur du module de Young de la paroi abdomino-
thoracique, les résultats pouvaient être plus précis. Initialement, nous avions pris une valeur issue
de la seule étude proposant un module de Young pour cette structure anatomique. De plus, si nous
nous intéressons aux paramètres biomécaniques du foie, qui est un organe plus étudié que la paroi
abdomino-thoracique, nous retrouvons dans la littérature des valeurs différentes pour celui-ci, avec
un important écart-type [145, 147, 148, 149, 150, 151] selon la technique de mesure, les conditions
cliniques (in-vitro ou in-vivo) et l’état médical de l’organe (foie sain ou présence de tumeurs ou d’une
cirrhose). Il est donc difficile de choisir la valeur d’un paramètre biomécanique en ne se basant que
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FIGURE 3.18: Nous illustrons ici les estimations des positions des artères épigastriques obtenues avec
nos trois améliorations : module de Young à 17 kPa (en orange), délimitation en trois zones (en vert)
et le suivi de marqueurs (en turquoise). Nous avons ajouté à cela l’estimation obtenue auparavant
(module de Young à 24 kPa, en bleu), pour comparer visuellement l’amélioration de la précision
de l’estimation de la position de ces artères, et la vérité terrain (en rouge). Nous remarquons que
la première estimation proposée (en bleu) est la plus éloignée de la vérité terrain par rapport aux
autres estimations. Celles-ci sont difficiles à dissocier sur cette figure, mais si nous comparons leur
évaluation quantitative (cf. Tab. 3.5), la méthode utilisant le suivi de marqueurs intraopératoires offre
la meilleure estimation des artères épigastriques.
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TABLE 3.5: Distances euclidiennes entre les bifurcations des artères segmentées sur l’image acquise
après pneumopéritoine et des artères estimées à partir de la simulation et des trois améliorations
proposées dans cette section, avec : le déplacement latéral (Lat.), le déplacement dans la direction
Antéro-Postérieure (A.P.), le déplacement dans la direction Cranio-Caudale (C.C.) et la distance eu-
clidienne entre les bifurcations (Eucli.). Les bifurcations sont numérotées pour être visualisées sur la
figure 3.18.

N˚ de la bifurcation 1 2 3 4 5 6 Moyenne (Écart-type)

Lat. 4,0 10,1 4,7 2,7 2,0 2,1 4,2 (± 3,0)
Distances A.P. 51,4 48,7 52,0 42,0 18,0 43,4 42,6 (± 12,7)
initiales (mm) C.C. 1 0 1 3 3 9 2,8 (± 3,3)

Eucli. 51,5 49,7 52,2 42,2 18,4 44,3 43,0 (± 12,7)

Lat. 3,4 0,8 2,7 4,7 0,6 2,7 2,5 (± 1,6)
Distances après A.P. 10,0 8,6 12,0 12,1 14,0 15,3 12,0 (± 2,5)
estimation (mm) C.C. 3 3 1 0 3 1 1,8 (± 1,3)
(YM = 24 kPa) Eucli. 10,9 9,2 12,3 12,9 14,3 15,6 12,5 (± 2,3)

Lat. 5,4 1,2 6,0 6,0 0,6 3,4 3,8 (± 2,4)
Distances après A.P. 0,6 0 3,3 5,3 11,3 9,3 5,0 (± 4,6)
estimation (mm) C.C. 4 4 1 2 4 4 3,2 (± 1,3)
(YM = 17 kPa) Eucli. 6,9 4,2 6,9 8,3 12,0 10,7 8,1 (± 2,8)

Lat. 4,7 0,8 5,4 4,7 0,6 0,7 2,8 (± 2,3)
Distances après A.P. 0,7 0,7 2,6 4,6 8,0 8,6 4,2 (± 3,4)
estimation (mm) C.C. 3 4 1 1 2 3 2,3 (± 1,2)
(subdivision en 3 zones) Eucli. 5,6 4,1 6,0 6,7 8,2 9,2 6,7 (± 1,8)

Lat. 2,6 1,8 0,6 4,0 0 3,2 2,1 (± 1,5)
Distances après A.P. 0,6 2,6 3,3 2,6 3,2 2,0 2,4 (± 1,0)
estimation (mm) C.C. 0 3 1 0 3 2 1,5 (± 1,4)
(avec suivi de marqueurs) Eucli. 2,7 4,4 3,5 4,8 4,6 4,3 4,0 (± 0,8)

sur la littérature. Une solution serait de pouvoir estimer durant l’opération l’élasticité des organes,
comme par exemple en utilisant un système d’élastographie qui est une technologie encore peu répan-
due [152].
Une autre solution serait de s’appuyer sur des données intraopératoires pour limiter l’impact du choix
de ces paramètres biomécaniques. Nous avons observé une bonne progression de nos résultats en nous
servant des tétons du porc comme marqueurs. Normalement, nous aurions dû placer des marqueurs
sur le patient et les suivre durant l’insufflation. Pour limiter l’encombrement du système de suivi dans
la salle d’opération, nous pensons que celui-ci peut être placé sur un côté du patient. En effet, comme
Song et al. [116], nous supposons que la forme du patient est symétrique par rapport au plan sagittal
médian, limitant ainsi la zone de suivi. De plus, ce système nécessaire uniquement durant le début de
l’opération peut être enlevé dès la fin de l’insufflation de gaz et ainsi ne plus déranger les chirurgiens
lors de l’intervention.
Nous rappelons cependant que l’utilisation de données intraopératoires implique que la simulation
biomécanique doit être réalisée en début d’intervention et non plus dans les conditions d’une planifi-
cation préopératoire.

Pour aller plus loin, il est aussi possible d’utiliser pleinement l’image médicale intraopératoire.
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En effet, la peau après insufflation peut être extraite à partir de cette image, et ainsi être utilisée pour
estimer le champ de déplacements de la peau. Ce dernier est approximativement le même champ de
déplacements que celui de la paroi abdomino-thoracique et donc de la cavité abdomino-thoracique.
Cette idée est étudiée et réalisée dans le chapitre suivant.



CHAPITRE 4
Méthode géométrique contrainte par un

suivi de la peau

Dans ce chapitre, nous décrivons une méthode

d’estimation de la position de la cavité abdomino-

thoracique à partir de la position de la peau pré-

opératoire et intraopératoire. En effet, l’acquisi-

tion de la position de la peau peut être effectuée

à partir d’un imageur, de type C-arm intraopé-

ratoire, ou alors par reconstruction à partir d’un

système optique durant l’opération. Nous expli-

quons ainsi comment, à partir de cette informa-

tion, le champ de déformations de la peau lors

d’un pneumopéritoine est généré et ensuite pro-

pagé à la cavité abdomino-thoracique et aux ar-

tères épigastriques. Nous concluons sur l’évalua-

tion de cette méthode et sur la comparaison avec

les résultats du chapitre précédent.

65
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Dans le chapitre précédent, nous avons présenté une simulation biomécanique sans informations
intraopératoires, basée uniquement sur un modèle préopératoire. Nous avons montré que la précision
est convenable, mais dépend fortement des paramètres biomécaniques qui sont choisis empiriquement.
Nous avons aussi montré que connaitre la position de quelques marqueurs sur la peau et contraindre
leur déplacement, lors de la simulation, permettait d’améliorer l’estimation de la position de la ca-
vité abdomino-thoracique. Nous avons aussi évoqué la possibilité d’utiliser une image intraopératoire
dans le chapitre 2, ce qui va être étudié dans ce chapitre. En particulier, nous examinons le gain en
précision que nous pouvons obtenir avec ce type d’informations, et nous verrons comment exploiter
la position de la peau intraopératoire fournie par un imageur de type Zeego ou par un système optique
de reconstruction surfacique (lumière structurée ou Time of Flight).

Nous présentons tout d’abord notre méthode géométrique pour générer le champ de déformations
de la peau qui sera propagé pour estimer la position de la cavité abdomino-thoracique et des artères
épigastriques. Nous expliquerons ensuite comment délimiter la paroi abdomino-thoracique en trois
zones caractéristiques et l’intégration de cette délimitation dans notre méthode d’estimation. Nous
évaluerons ensuite ces estimations à partir d’une image TDM acquise après pneumopéritoine prise
comme référence. Enfin, une comparaison des résultats obtenus dans ce chapitre avec ceux du chapitre
précédent nous permettra de conclure.

4.1 Description de la méthode

Notre méthode d’estimation de la position de la cavité abdominale se compose de trois étapes qui
seront décrites dans cette section (cf. Fig. 4.1). Au préalable, nous proposons une description générale
de notre approche et des données intraopératoires nécessaires à la mise en oeuvre de notre méthode.

4.1.1 Approche en vue d’une réalisation au bloc opératoire

L’image intraopératoire peut être utilisée pour extraire la position de la peau. Lors de nos es-
sais, nous avons constaté que la zone d’acquisition des images Zeego était trop petite pour permettre
d’acquérir la partie antérieure de la peau. Cependant, la connaissance de la position de cette partie
antérieure n’est pas nécessaire pour l’estimation de la partie dorsale de la cavité abdomino-thoracique
(cf. Section 4.3).
La méthode de segmentation de la peau est la même que celle utilisée pour l’image préopératoire
et donc réalisable en moins d’une minute de façon automatique. Par contre, la segmentation de la
cavité abdomino-thoracique est difficilement réalisable dans les conditions intraopératoires. En effet,
cette structure anatomique est difficile à segmenter (cf. Annexe A) et nécessite donc une segmenta-
tion semi-automatique requérant approximativement une dizaine de minutes ce qui est trop élevé pour
envisager une exploitation au bloc opératoire. Une fois la peau intraopératoire segmentée, son ali-
gnement avec la segmentation de la peau préopératoire est possible en recalant des structures rigides
facilement identifiables comme la colonne vertébrale. Cet alignement sera aussi utilisé et décrit en
détail dans le chapitre 5.
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FIGURE 4.1: Notre méthode d’estimation de la cavité abdomino-thoracique après pneumopéritoine se
résume en quatre étapes : une étape de segmentation, l’appariement entre la peau préopératoire et la
cavité abdomino-thoracique, l’appariement entre la peau préopératoire et intraopératoire et l’applica-
tion du champ de déplacements.



68 CHAPITRE 4. MÉTHODE GÉOMÉTRIQUE CONTRAINTE PAR UN SUIVI DE LA PEAU

Alternativement, il est possible d’acquérir la peau du patient en temps réel en utilisant un système
optique basé sur la projection de lumière structurée, comme dans les travaux de Nicolau et al. [153],
ou bien à l’aide d’un système de type "Time of Flight" [154, 155, 156, 157, 158]. Nous proposons
d’utiliser un système optique sur chaque côté du patient pour obtenir la plus grande surface de peau
possible. La partie dorsale de la peau ne sera par contre pas visible et il sera donc nécessaire d’estimer
cette partie à partir de la connaissance de la position de la surface intraopératoire acquise avec les
systèmes optiques.
Pour recaler la TDM préopératoire dans le champ du système optique, un recalage de type Iterative
Closest Point sera effectué [159] avant le pneumopéritoine entre la peau segmentée dans l’image
préopératoire et la surface de la peau obtenue avec le système optique. Nous supposons que la table
d’opération n’est pas déplacée pendant le pneumopéritoine, ce qui correspond à la routine clinique.
Ainsi la reconstruction de la peau après insufflation est déjà recalée avec la peau préopératoire.

À partir de la connaissance de la position de la peau préopératoire et intraopératoire, il est possible
d’estimer le champ de déformations de la peau lors du pneumopéritoine. Comme nous ne connaissons
pas le mouvement de chaque point de la peau, nous proposons d’apparier ces deux peaux pour estimer
ce champ de déformations. Nous verrons que le mouvement cranio-caudal peut être ignoré sans ajouter
d’erreur sur l’estimation de la position de la cavité abdomino-thoracique. Ensuite, nous proposons de
propager le mouvement de la peau à la cavité abdomino-thoracique et aux artères épigastriques. Nous
proposons enfin de prendre en compte l’élasticité de la paroi abdomino-thoracique à partir d’une
délimitation de celle-ci en trois zones. Par la suite, pour prendre en compte le changement d’épaisseur
de la paroi abdomino-thoracique, nous proposons d’ajouter un modèle biomécanique, comme dans la
simulation avec marqueurs présentée dans le chapitre précédent.

4.1.2 Appariement entre la peau et la cavité abdomino-thoracique

La deuxième étape consiste à apparier la peau et la surface interne de la paroi abdomino-thoracique.
Cet appariement est effectué dans chaque coupe axiale où les segmentations de la peau et de la ca-
vité abdomino-thoracique s’apparentent à des courbes que nous nommons respectivement Cext (pour
surface externe, la peau) et Cint (pour surface interne, la cavité abdomino-thoracique). Pour initiali-
ser l’appariement entre les deux courbes, un point P 0

ext (resp. P 0
int) est placé au centre dans la partie

dorsale de la courbe Cext (resp. Cint). En effet, ce premier point a peu de chances de s’être déplacé
après pneumopéritoine et donc, P 0

int est le correspondant anatomique de P 0
ext.

Ensuite, Cext (resp. Cint) est échantillonnée, à partir de P 0
ext en N points P i

ext (resp. P i
int), i corres-

pondant à un indice, avec 0 ≤ i < N . Les points P i
ext et P i

int qui ont le même indice sont appariés
ensemble (cf. Fig. 4.2, à gauche).

4.1.3 Calcul du champ de déplacements de la peau

Dans cette troisième étape, nous estimons le déplacement de la peau lors d’un pneumopéritoine
en appariant la peau préopératoire avec la peau intraopératoire. Le mouvement cranio-caudal étant
ignoré, nous apparions les coupes axiales entre elles ce qui réduit ce problème à un appariement 2D.
En effet, nous verrons dans la section 4.3.1 que le déplacement dans cette direction est faible et qu’il
peut être ignoré.

L’appariement que nous proposons consiste à chercher pour chaque P i
ext son correspondant sur

la peau intraopératoire sur la même coupe axiale qui s’apparente aussi à une courbe fermée CextA
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(cf. Fig. 4.2, à droite). Nous utilisons la méthode utilisée pour apparier la peau préopératoire avec
la cavité abdomino-thoracique présentée dans l’étape précédente : les points P i

ext sont appariés avec

ceux issus d’un échantillonnage de CextA, les points P i
extA. Les vecteurs

−−−−−−→
P i
extP

i
extA correspondent au

champ de déformations de la peau préopératoire à la peau intraopératoire (Fig. 4.2, sur la droite).

FIGURE 4.2: Illustrations des appariements réalisés avec à gauche, l’appariement entre la surface
externe Cext (vert) et interne Cint (rouge) de la paroi abdomino-thoracique et à droite, l’appariement
entre la peau préopératoire Cext (vert) et intraopératoire CextA (orange).

4.1.4 Estimation de la position de la surface interne

L’estimation de la surface interne de la paroi abdomino-thoracique après pneumopéritoine est cal-
culée en appliquant aux points de la cavité P i

int le même déplacement que leur correspondant sur la

peau P i
ext. Chaque point P i

int est ainsi déplacé selon le vecteur
−−−−−−→
P i
extP

i
extA estimant ainsi sa position

après pneumopéritoine en un point P i
estim. L’ensemble des points P i

estim forme l’estimation que nous
proposons de la surface interne après l’insufflation de gaz (Fig. 4.3, à gauche).

4.1.5 Estimation de la position des artères épigastriques

Comme les artères épigastriques sont des structures internes de la paroi abdomino-thoracique, nous
proposons de propager le déplacement de la peau, en appliquant le champ de déformations de la paroi
abdomino-thoracique au maillage des artères. Ainsi pour chaque sommet du maillage, appelé Part,
leur position après pneumopéritoine est estimée par interpolation du déplacement des points P i

ext et
P i
int (Fig. 4.3, à droite).

Premièrement, nous trouvons avec une méthode itérative le quadrilatère P i
extP

i+1
ext P

i+1
int P

i
int qui

est le plus proche de Part. Deuxièmement, la droite qui passe par Part et qui intersecte le segment
P i
extP

i
int en un point PI1 ainsi que le segment P i+1

int P
i+1
ext en un autre point PI2, est calculée telle que

les rapports des distances soient conservées :
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‖
−−−−−→
P i
extPI1‖

‖
−−−−→
P i
intPI1‖

=
‖
−−−−−→
P i+1
ext PI2‖

‖
−−−−−→
P i+1
int PI2‖

(4.1)

Enfin, nous appliquons à Part un vecteur issu d’une somme pondérée des deux vecteurs
−−−−−−→
P i
extP

i
extA

et
−−−−−−−→
P i+1
ext P

i+1
extA :

dist(Part) =
‖
−−−−→
PI2Part‖

‖
−−−−→
PI1PI2‖

−−−−−−→
P i
extP

i
extA +

‖
−−−−→
PI1Part‖

‖
−−−−→
PI1PI2‖

−−−−−−−→
P i+1
ext P

i+1
extA (4.2)

FIGURE 4.3: Estimation de la position de la surface interne de la paroi abdomino-thoracique après
pneumopéritoine (figure à gauche). Sur la figure de droite, le déplacement de Part est calculé à partir
du déplacement des points PI1 et PI2 et du déplacement des points P i

ext et P i
int.

4.1.6 Évaluation de la position de la cavité abdomino-thoracique

Nous proposons une évaluation succincte de la position de la cavité abdomino-thoracique à partir
de la méthode d’évaluation présentée dans l’annexe C. Une importante erreur, située dans la partie
pelvienne montre que le champ de déformations est mal évalué à cet endroit (cf. Fig. 4.4). Cette
erreur est due à la répartition homogène de la déformation. Nous proposons donc de délimiter la paroi
abdomino-thoracique en zones caractéristiques.

4.2 Améliorations de la méthode d’appariement

Dans la méthode proposée ci-dessus, la déformation est supposée être homogène sur l’ensemble de
la paroi abdomino-thoracique. Or, comme nous l’avons montré dans le chapitre 2, la paroi abdomino-
thoracique se déforme de façon hétérogène et nous proposons de prendre en compte cette hétérogé-
néité en délimitant en trois zones caractéristiques la paroi abdomino-thoracique. Nous présentons tout
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FIGURE 4.4: En haut, une carte de distances entre l’estimation de la cavité abdomino-thoracique et
la vérité de terrain sous deux points de vue. Nous remarquons une importante erreur dans la zone
pelvienne qui correspond à la zone entre les pattes inférieures du porc et la partie ventrale. En bas
à gauche (resp. à droite), appariement entre la peau (en vert) et la cavité abdomino-thoracique (en
rouge) préopératoires (resp. l’estimation de la cavité abdomino-thoracique) représenté par les traits
bleus sur une coupe axiale située dans la zone de forte erreur. Nous remarquons sur l’image en bas
à droite l’importante discontinuité (entourée en noir) du champ de déformations. Cette discontinuité
est due à l’appariement d’une partie de la cavité avec avec une partie des pattes (entourée en noir sur
l’image en bas à gauche). Pour éviter ce cas de figure, il est donc nécessaire de délimiter les pattes et
la partie ventrale pour ensuite apparier ces zones séparément.
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d’abord l’identification de cette délimitation et ensuite sa mise en place dans la méthode d’estimation
du champ de déformations que nous avons proposée. Enfin, nous proposons une autre méthode de
déformation de la paroi abdomino-thoracique à partir d’un moteur de simulation biomécanique et du
champ de déformations pour prendre en compte de façon plus réaliste le changement d’épaisseur de
la paroi abdomino-thoracique.

4.2.1 Identification automatique des zones élastiques de la paroi
abdomino-thoracique

Comme nous l’avons vu dans le chapitre 2, la paroi abdomino-thoracique subit une importante
déformation qui ne se propage pas de façon homogène. En effet, des zones de la paroi subissent une
déformation importante alors que d’autres zones subissent une faible déformation. Suite à notre ana-
lyse du pneumopéritoine (chapitre 2), nous proposons de séparer automatiquement la paroi abdomino-
thoracique en trois zones où l’élasticité sera différente dans chacune d’entre elles.
Nous proposons tout d’abord une première délimitation de cette paroi en deux zones : une partie sans
ossature que nous nommons ici zone extensible et une autre avec ossature que nous nommons zone
non-extensible. Ensuite, une deuxième séparation est effectuée dans la zone extensible pour délimiter
une zone centrale faiblement extensible où la présence des tendons reliant les muscles rigidifie la paroi
abdomino-thoracique.

4.2.1.1 Séparation entre la partie non-extensible et la partie extensible

Nous présentons ici la méthode de délimitation de la paroi abdomino-thoracique. Son ossature, et
en particulier les côtes, vont servir de repères pour établir cette délimitation sur chaque coupe axiale.
Cependant, les côtes ne sont présentes que sur une partie de la paroi abdomino-thoracique. Il est
donc nécessaire d’utiliser d’autres repères anatomiques pour délimiter le reste de la paroi abdomino-
thoracique, comme par exemple les hanches qui apportent une rigidité notable qui doit être prise en
compte. Nous obtenons ainsi trois zones distinctes dans le sens cranio-caudal : une zone contenant
une forte ossature s’arrêtant après les hanches, une zone contenant les côtes et enfin la zone se trou-
vant entre les deux et, qui ne contient qu’une partie de la colonne vertébrale. Ces trois zones sont
dissociables en utilisant la segmentation de l’ossature : la largeur maximale de l’ossature en chaque
coupe axiale est calculée et les trois zones sont alors définies selon cette mesure (cf. Fig. 4.5). Cette
première séparation se base sur les segmentations de la peau et de l’ossature uniquement. Pour sim-
plifier la lecture, seule la séparation de gauche est explicitée. La même méthode est utilisée pour la
séparation à droite.

Nous observons une rigidité importante de la zone postérieure au niveau du pelvis, due à la pré-
sence des pattes inférieures. Nous proposons donc de placer la séparation de la première zone au début
des hanches (en bas sur la Fig. 4.5 et sur la Fig. 4.6) : ainsi, les pattes et le dos sont considérés comme
non-extensibles et la partie ventrale extensible. À cette hauteur, nous remarquons sur la segmentation
de la peau que le ventre et les pattes sont dissociables par la présence sur la surface antérieure d’un
creux entre ces deux structures anatomiques. En partant du point Pc, le point localisé au milieu de la
peau, la délimitation est placée au point à gauche de Pc qui se trouve au niveau de ce creux de la peau
(cf. en bas sur la Fig. 4.5).

Pour se repérer, la deuxième zone ne contient que l’information de la colonne vertébrale et la
forme de la paroi abdomino-thoracique n’a pas de repères remarquables (au centre sur la Fig. 4.5 et
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FIGURE 4.5: Nous identifions trois zones pour notre méthode de séparation de la zone extensible,
selon la présence de structures anatomiques : de bas en haut, une zone qui contient les pattes et les
hanches, la zone centrale ne contenant que la colonne vertébrale et enfin, la zone contenant les côtes
et la colonne. À droite, trois coupes axiales types illustrent chacune de ces zones et notre proposition
de délimitation.

sur la Fig. 4.7). Dans ce cas, le point le plus à gauche de la segmentation de la colonne vertébrale Po

est détecté. La séparation correspond alors au point qui est sur la segmentation de la peau et sur la
droite horizontale passant par Po (au centre sur la Fig. 4.5). De plus, ce choix permet de conserver
une continuité entre la position des séparateurs de cette deuxième zone et celle des séparateurs de la
troisième zone.

Pour la dernière zone où les côtes sont visibles, le point Ph, le plus haut à gauche sur la segmen-
tation de l’ossature, est choisi pour effectuer la séparation. De la même façon que pour la deuxième
zone la séparation est obtenue en sélectionnant le point du contour de la peau intersectant la droite
horizontale passant par Ph (en haut sur la Fig. 4.5). Par contre, comme la pointe d’une côte n’est
présente que sur certaines coupes, nous obtenons une suite de points dont l’altitude antéro-postérieure
est en forme d’escaliers. Pour obtenir une forme plus lisse, nous approximons en ne gardant que les
points se trouvant sur les pointes des coupes et en interpolant les séparateurs des autres coupes avec
une spline implémentée dans VTK (vtkCardinalSpline).
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FIGURE 4.6: Nous illustrons deux exemples de la délimitation de la zone basse, avec le porc avant
(en bleu) et après pneumopéritoine (en rouge). Nous remarquons que la partie qui se déforme le plus
correspond à la zone ventrale alors que les hanches, les pattes inférieures et le dos subissent une faible
déformation. De plus, nous remarquons aussi que le périmètre de la zone postérieure ne change pas
(contour noir et orange), alors que celui de la zone antérieure (contour jaune et vert) s’agrandit après
pneumopéritoine. La séparation entre ces deux zones est donc placée au début des hanches.

FIGURE 4.7: Comme pour la première zone, nous illustrons deux exemples de la délimitation de la
zone centrale, avec la peau avant (en bleu) et après pneumopéritoine (en rouge). Nous avons séparé
en deux zones la paroi abdomino-thoracique représentées par les contours noir et jaune (resp. orange
et vert) pour la paroi avant (resp. après) pneumopéritoine. Nous remarquons que contrairement aux
courbes jaune et verte, les courbes noire et orange ont approximativement la même taille.
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4.2.1.2 Séparation entre la partie centrale et la partie extensible

La deuxième séparation consiste à distinguer dans la zone extensible, une zone centrale qui inclut
entre autres les tendons reliant les muscles et qui est moins extensible que le reste de la paroi. Cette
zone centrale est segmentée en sélectionnant une zone de longueur fixe sur chaque coupe axiale. Nous
avons choisi la valeur de 5 cm comme taille de la zone correspondant en moyenne à ce que nous avons
pu observer sur les images médicales à différentes hauteurs cranio-caudales (cf. Fig. 4.8).

FIGURE 4.8: Nous avons mesuré, en chaque coupe axiale, la partie centrale de la paroi abdomino-
thoracique qui contient les tendons reliant les muscles, qui sont moins extensibles que ces derniers.
Nous avons obtenu en moyenne une mesure égale à 5 cm, comme dans les trois exemples illustrés sur
cette figure.

Le résultat final est illustré sur la figure 4.9. Si nous reportons cette délimitation sur le profil de
l’épaisseur en une coupe axiale présentée dans le chapitre 2, nous pouvons voir que la délimitation que
nous proposons correspond bien aux trois zones caractéristiques observées auparavant (cf. Fig. 4.10).

FIGURE 4.9: La zone considérée comme extensible est ici représentée en jaune alors que la zone
en bleu est celle contenant l’ossature et est donc considérée comme non-extensible. Enfin, une zone
centrale en rouge peu extensible correspond à la partie contenant les tendons qui relient les muscles
abdominaux.
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FIGURE 4.10: Sur cette illustration, nous avons repris le graphique 2.13 en ajoutant les délimitations
des trois zones de la paroi abdomino-thoracique que nous proposons. Nous rappelons que ce gra-
phique représente 200 mesures de l’épaisseur de la paroi abdomino-thoracique sur une coupe axiale
d’une image avant (courbe bleue) et après pneumopéritoine (courbe orange). Les séparateurs entre
la zone extensible et la zone non-extensible postérieure (resp. antérieure) sont notés en jaune (resp.
en violet). Nous pouvons observer que les deux séparations découpent ces deux courbes en zones
caractéristiques.

4.2.2 Modifications de l’appariement

Nous présentons ici les modifications de notre méthode d’appariement pour prendre en compte la
délimitation en trois zones de la paroi abdomino-thoracique. L’idée est que la peau préopératoire, la
surface interne de la paroi abdomino-thoracique et la peau intraopératoire vont être séparées en trois
zones et chacune de ces zones sera ensuite appariée.

4.2.2.1 Appariement entre la peau et la cavité abdominale

Selon la délimitation présentée dans la section 4.2.1, Cext est séparée en trois parties représentant
respectivement les parties non-extensibles postérieure Cpos

ext et antérieure Cant
ext , et la partie latérale

extensible séparée en deux courbes C lat1
ext et C lat2

ext par Cant
ext (cf. Fig. 4.11, à droite).

Ensuite, nous recherchons pour chaque séparation le point le plus proche sur Cint séparant cette
dernière courbe en trois parties. Enfin, chaque partie de Cext et de Cint est appariée selon la méthode
présentée auparavant en section 4.1.2 (cf. Fig. 4.11, à gauche).

4.2.2.2 Calcul du champ de déplacements de la peau

Afin d’apparier Cext et Cint, il est d’abord nécessaire de séparer la peau intraopératoire en trois
zones correspondantes aux trois zones de Cext. Dans le cas où la peau est acquise à partir d’un système
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FIGURE 4.11: Sur la figure de gauche, les surfaces externe (vert) et interne (rouge) de la paroi
abdomino-thoracique sont appariées. Sur la figure de droite, l’appariement entre la peau avant pneu-
mopéritoine (vert) et la peau intraopératoire (orange) est illustré. La séparation entre la zone extensible
et non-extensible est dessinée en jaune.

optique, l’ossature n’est pas connue et ne permet pas d’utiliser la même méthode de séparation que
celle proposée auparavant. Cependant, nous avons vu dans le chapitre 2 que les parties non-extensibles
Cpos
ext et Cant

ext subissent une faible déformation lors d’un pneumopéritoine. Nous considérons alors que
ces parties conservent leur longueur après pneumopéritoine et dans ce cas, nous pouvons définir les
séparateurs de la partie non-extensible postérieure sur CextA.
Premièrement, nous estimons sur Cext (resp. CextA) le point P c

ext (resp. P c
extA) se trouvant sur la partie

postérieure et se trouvant à la moitié de la largueur totale de la paroi abdomino-thoracique sur la coupe
actuelle (cf. Fig. 4.12). Ensuite, nous calculons la distance l1 (resp. l2) entre P c

ext et la séparation à
gauche S1

ext (resp. à droite S2
ext). Cette distance correspond aux nombres de pixels à traverser en

partant de P c
ext pour arriver à S1

ext en parcourant la courbe Cext. Enfin, le point S1
extA (resp. S2

extA) de
CextA est défini pour être à une distance égale à l1 (resp. l2) de P c

extA (cf. Fig. 4.12).
Pour séparer la partie non-extensible antérieure sur CextA, nous effectuons la même méthode que pour
Cext présentée dans la sous-section 4.2.1.2. La taille de cette partie antérieure non-extensible est la
même que celle de Cext.
Pour calculer le champ de déformations, nous effectuons un appariement entre chaque partie de Cext

et de CextA comme dans la section 4.1.3 obtenant ainsi le champ de vecteurs
−−−−−−→
P i
extP

i
extA.

4.2.3 Déformation biomécanique de la paroi abdomino-thoracique

Nous proposons d’ajouter un modèle biomécanique pour propager le déplacement de la peau à la
surface interne et aux artères épigastriques (cf. Sec. 4.1.4) en utilisant un modèle biomécanique. Le
but de cette amélioration est de remplacer l’étape d’appariement entre la peau et la cavité abdomino-
thoracique préopératoires présentée dans la section 4.1.2. Le modèle biomécanique est composé d’un
modèle tétraédrique de la paroi abdomino-thoracique préopératoire qui est associé à un modèle d’élé-
ments finis avec une élasticité hétérogène, comme dans le chapitre 3. Des maillages surfaciques de la
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FIGURE 4.12: Nous observons à gauche (resp. à droite) que le point P c
ext (resp. P c

extA) se trouve au
milieu de la partie postérieure de la peau. Pour séparer la partie postérieure non-extensible de la partie
extensible, le séparateur S1

extA est défini tel que la distance entre S1
extA et P c

extA soit égale à la distance
entre S1

ext et P c
ext. La même méthode est employée pour définir S2

extA.

peau et la cavité abdomino-thoracique sont aussi associés à ce maillage volumique. Le maillage de la
peau correspond aux points Pext définis par notre méthode. Enfin, un maillage de la peau intraopéra-
toire correspondant aux points PextA est ajouté dans la scène de simulation.

L’estimation de la cavité abdomino-thoracique est effectuée en déformant la peau préopératoire
selon l’appariement entre les points Pext et PextA. Cette déformation est effectuée en ajoutant des
forces entre chaque paire de points appariés (cf. Fig. 4.13). Ainsi, la peau préopératoire est déformée
pour coïncider avec la peau intraopératoire. Cette déformation est aussi propagée sur la surface interne
et les artères épigastriques à l’intérieur de la paroi abdomino-thoracique.

Comme dans le chapitre précédent, les paramètres biomécaniques associés au modèle d’éléments
finis se composent des modules de Young, un pour chaque zone d’élasticité de la paroi abdomino-
thoracique, et d’un coefficient de Poisson. De plus, la raideur des ressorts est paramétrable. Le choix
de la valeur de ce paramètre est discuté dans la section suivante.

4.3 Évaluation sur des acquisitions de porc

Dans cette section, nous montrons tout d’abord pourquoi le déplacement cranio-caudal peut être
ignoré. Ensuite, nous proposons d’évaluer les positions de la surface interne de la paroi abdomino-
thoracique et des artères épigastriques de la même façon que dans le chapitre précédent. Enfin, nous
comparons nos résultats avec ceux du chapitre 3.

En introduction, nous avons expliqué que deux systèmes d’acquisition étaient envisagés pour ob-
tenir la position de la peau après pneumopéritoine : l’imagerie intraopératoire et une reconstruction
surfacique par un système optique. L’évaluation proposée dans cette section a été réalisée uniquement
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FIGURE 4.13: La peau préopératoire (en bleu) est déformée selon le champ de déplacements (traits
verts) pour correspondre à la peau intraopératoire (en rouge).

avec des TDM intraopératoires. En effet, la technique de suivi de la peau à partir d’un système optique
n’a pas encore été réalisée.
Nous soulignons que si la partie antérieure de la paroi abdomino-thoracique n’est pas visible sur
l’image intraopératoire, il est toujours possible d’appliquer notre méthode. En effet, dans ce cas de
figure, seule la partie dorsale de la cavité abdomino-thoracique est estimée ce qui est possible puisque
dans notre méthode, la peau est séparée en trois zones (postérieure, latérale et centrale).

4.3.1 Évaluation du déplacement cranio-caudal

Pour montrer que le mouvement cranio-caudal peut être ignoré, nous mesurons la distance entre
six bifurcations des artères épigastriques sur les images acquises avant et après pneumopéritoine. En
moyenne, le déplacement cranio-caudal (1,8 mm (± 2,3 mm)) est négligeable comparé aux déplace-
ments antéro-postérieur (42,4 mm (± 14,2 mm)) et latéral (4,7 mm (± 3,2 mm)) (cf. Tab. 4.1).

TABLE 4.1: Mesure des déplacements de six bifurcations d’artères lors d’un pneumopéritoine.

Déplacement latéral (mm) 4,0 10,1 4,7 2,7 2,0 2,0
Déplacement antéro-postérieur (mm) 51,4 48,7 52,0 42,1 18,2 43,4

Déplacement cranio-caudal (mm) 1 0 1 3 3 3

Ce mouvement cranio-caudal, d’amplitude évaluée à 2 mm, ignoré par notre méthode, a un faible
impact sur nos résultats. En effet, ignorer ce mouvement signifie que nous considérons l’appariement
d’une coupe axiale préopératoire localisée à la position Z avec une coupe axiale intraopératoire locali-
sée à la position Z±2 mm. Or, pour les images de la segmentation de la cavité abdomino-thoracique, la
différence de forme entre ces deux coupes est faible et en moyenne inférieure à 0,1 mm (cf. Tab. 4.2).
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TABLE 4.2: Distance moyenne entre une coupe axiale à la position Z et une coupe axiale à la position
Z + X de la segmentation de la cavité abdomino-thoracique intraopératoire. Nous calculons tout
d’abord la moyenne M de la distance euclidienne entre chaque pixel de la coupe Z avec le pixel le
plus proche sur la coupe Z + X . Enfin, M est calculée pour chaque coupe de l’image et la distance
moyenne notée dans le tableau correspond à la moyenne de M .

Espace entre les coupes X (mm) 0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Distance moyenne (mm) 0 0,1 0,3 0,6 0,8 1,1 1,4 1,7 2,0 2,4 2,7

4.3.2 Évaluation de la position de la surface interne

Nous illustrons la précision du positionnement de la surface interne de la paroi abdomino-thoracique
prédite (avec un maillage coloré), en comparant notre estimation avec la segmentation de l’image mé-
dicale acquise après l’insufflation de gaz (cf. Tab. 4.3 et Fig. 4.14). Nous montrons aussi dans cette
section l’influence du nombre d’appariements et des paramètres biomécaniques sur la précision de
cette estimation.

Le maillage surfacique Mpredi de notre prédiction de la surface interne est généré et est comparé
avec la segmentation de la surface interne de l’image après pneumopéritoine à partir de la méthode
présentée en annexe C.

TABLE 4.3: Distance pour chaque sommet triée en quatre plages ; chacune de ces plages correspond à
un quart de l’aire totale du maillage.

Sans modèle mécanique Avec modèle mécanique Plages de couleur
0 - 0.9 0 - 0.8 Bleu à Cyan

0.9 - 1.7 0.8 - 1.5 Cyan à Vert
1.7 - 3.0 1.5 - 2.6 Vert à Jaune

3.0 - 13.1 2.6 - 14.7 Jaune à Rouge

2.3 (± 2.0) 2.1 (± 2.0) Moyenne (± Écart-type)

Nous remarquons que l’erreur principale se trouve sur les flancs, l’endroit où la paroi abdomino-
thoracique subit un amincissement important (cf. Chap. 2). En effet, notre méthode géométrique
ne permet pas de changer localement l’épaisseur de la paroi abdomino-thoracique. Pour prendre en
compte des changements d’épaisseur si importants, nous avons proposé d’ajouter un modèle méca-
nique. L’évaluation de l’utilisation du modèle mécanique (cf. Fig. 4.14) montre que le changement
d’épaisseur, dans la zone extensible, est partiellement pris en compte. En effet, la force exercée par
les ressorts a un impact sur la caractéristique élastique du modèle.

L’ajout du modèle mécanique introduit des paramètres biomécaniques comme le module de Young
et le coefficient de Poisson. Dans le chapitre 3, nous avons montré que ces deux paramètres jouent un
rôle important sur les résultats de notre simulation. Par contre, leur impact est presque nul dans le cadre
de la méthode présentée dans ce chapitre. En effet, dans ce cas, la force exercée par les ressorts pour
déformer la paroi abdomino-thoracique est une contrainte qui va empêcher une expansion excessive
qui était possible lorsque la paroi abdomino-thoracique avait une valeur du module de Young très
faible. Par contre, la valeur de la raideur des ressorts est un paramètre important que nous avons choisi
empiriquement afin que la totalité des points de la peau préopératoire se déplace jusqu’à la position
de leur point correspondant : nous avons gardé la valeur minimale de raideur ayant fourni la meilleure
estimation (c’est-à-dire la valeur de 500 N, cf. Tab. 4.4).
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FIGURE 4.14: Ces différents maillages surfaciques représentent la distance entre l’estimation de la
position de la paroi abdomino-thoracique sans (en haut) et avec un modèle mécanique (en bas) et la
vérité de terrain, sous deux angles de vue différents. Dans les deux cas, nous utilisons la même échelle
de couleurs. L’erreur principale se situe au niveau des flancs où l’élasticité de la paroi abdomino-
thoracique est la plus importante. Nous soulignons que l’ajout du modèle mécanique permet de réduire
cette erreur.

TABLE 4.4: Impact de la raideur des ressorts sur la précision de l’estimation de la position de la cavité
abdomino-thoracique.

Raideur des ressorts (N) 0 5 10 50 100 250 500 1000 1500
Distance moyenne (mm) 7,9 5,8 4,9 2,9 2,5 2,2 2,1 2,1 2,1
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Un autre paramètre important dans notre méthode est le nombre de points utilisés pour effectuer
l’appariement. Comme précédemment, nous proposons d’évaluer son impact sur nos résultats en éva-
luant l’erreur moyenne de notre estimation de la position de la surface interne (cf. Tab. 4.5). Le gain de
précision à partir de 100 points étant faible, nous utilisons 100 points pour assurer à la fois un niveau
de précision suffisant et un temps d’exécution faible.

TABLE 4.5: Le nombre de segments utilisé dans notre méthode a un impact direct sur la précision
de l’estimation de la cavité abdomino-thoracique. La distance correspond ici à la distance proposée
en annexe C entre cette estimation et la vérité terrain (la cavité abdomino-thoracique segmentée sur
l’image intraopératoire). Mais l’impact de ce paramètre est limité lorsqu’au moins 100 points sont
utilisés.

Nombre d’appariements 20 50 100 200 300 400
Distance moyenne (mm) 6,1 3,3 2,6 2,4 2,3 2,3

4.3.3 Évaluation de la prédiction de la position des artères

Nous mesurons la distance entre des bifurcations des artères extraites de l’image après pneumopé-
ritoine et notre prédiction de la position des artères (Fig. 4.15). Nous obtenons une distance moyenne
de ces six repères égale à 6,4 mm ± 2,7 mm sans modèle mécanique et 7,3 mm ± 2,3 mm avec
(cf. Tab. 4.6). Notre méthode peut donc être utilisée pour aider les chirurgiens à éviter de perforer ces
artères lors de l’insertion des trocarts avec une marge d’erreur d’un centimètre.

On pourrait penser que l’erreur est partiellement due à l’absence de mouvement cranio-caudal
dans notre méthode. Cependant, une seule bifurcation a eu un important déplacement (1 cm) dans la
direction cranio-caudal. Les autres bifurcations ont par contre un mouvement cranio-caudal égal ou
inférieur à 3 mm.

FIGURE 4.15: La prédiction de la position des artères sans (vert) et avec modèle mécanique (violet) et
les artères segmentées sur l’image avant (bleu) et après pneumopéritoine (rouge) montre que l’impor-
tant déplacement antéro-postérieur est bien estimé. Nous remarquons que la seule bifurcation ayant un
fort déplacement cranio-caudal se situe au niveau du pelvis et donc loin du foie (notre organe cible).
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TABLE 4.6: Distances euclidiennes entre les bifurcations des artères après pneumopéritoine et des
artères estimées à partir de la simulation, avec : le déplacement latéral (Lat.), le déplacement dans la
direction Antéro-Postérieure (A.P.), le déplacement dans la direction Cranio-Caudale (C.C.) et la dis-
tance euclidienne entre les bifurcations (Eucli.). Les bifurcations sont numérotées pour être visualisées
sur la figure 4.15.

N˚ de la bifurcation 1 2 3 4 5 6 Moyenne (Écart-type)

Lat. 4,0 10,1 4,7 2,7 2,0 2,1 4,2 (± 3,0)
Distances A.P. 51,4 48,7 52,0 42,0 18,0 43,4 42,6 (± 12,7)
initiales (mm) C.C. 1 0 1 3 3 9 2,8 (± 3,3)

Eucli. 51,5 49,7 52,2 42,2 18,4 44,3 43,0 (± 12,7)

Distances après Lat. 1,3 4,7 8,0 5,3 0,7 2,7 3,8 (± 2,8)
estimation sans A.P. 2,0 0,7 4,7 2,0 4,7 2,7 2,8 (± 1,6)
modèle biomécanique C.C. 1 0 1 3 3 9 2,8 (± 3,3)
(mm) Eucli. 2,6 4,7 9,3 6,4 5,6 9,8 6,4 (± 2,7)

Distances après Lat. 6,7 2,0 8,0 7,3 2,0 0,7 4,3 (± 3,4)
estimation avec A.P. 4,0 0,7 4,7 2,0 5,3 3,3 3,6 (± 1,2)
modèle biomécanique C.C. 1 0 1 1 2 9 2,3 (± 3,3)
(mm) Eucli. 7,8 3,3 9,3 7,7 6,0 9,6 7,3 (± 2,3)

4.3.4 Comparaison avec les résultats du chapitre 3

Nous avons présenté dans le chapitre 3, une première méthode d’estimation à partir de données bio-
mécaniques uniquement. Dans ce chapitre, nous présentons une méthode qui s’appuie essentiellement
sur la connaissance de la position de la peau. Ces deux méthodes fournissent un résultat satisfaisant de
la position de la cavité abdomino-thoracique après un pneumopéritoine (cf. Tab. 4.7). L’estimation de
cette structure anatomique est nécessaire, car elle est la frontière de la partie postérieure de la plupart
des viscères abdominaux et constitue donc une base pour la simulation des viscères de l’abdomen
après pneumopéritoine. Pour notre application, nous nous intéressons plus particulièrement à la partie
de la cavité abdomino-thoracique proche du foie. Nos évaluations montrent clairement que la méthode
géométrique sans modèle mécanique estime plus précisément la position de la partie postérieure que
les autres méthodes (cf. Fig. 4.16 et 4.17).

TABLE 4.7: Récapitulatif des distances des estimations de la position de la partie postérieure de la
cavité abdomino-thoracique avec la vérité terrain.

Moyenne (Écart-type) Maximum
Avant estimation (mm) 3,1 (± 3,3) 15,4
Méthode biomécanique (mm) 1,9 (± 1.3) 7,3
Méthode géométrique sans modèle mécanique (mm) 1,5 (± 1,2) 6,4
Méthode géométrique avec modèle mécanique (mm) 1,6 (± 1,5) 7,8
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(a) Avant estimation (b) Méthode biomécanique

(c) Méthode géométrique sans modèle
mécanique

(d) Méthode géométrique avec modèle
mécanique

FIGURE 4.16: Les estimations de la position de la cavité abdomino-thoracique de nos méthodes ont
été évaluées en calculant la distance entre ces estimations et la segmentation de la partie postérieure du
foie après pneumopéritoine, la partie restante du foie est visualisée en noir et fil de fer. Nos méthodes
améliorent principalement les zones latérales du foie par rapport à sa position avant pneumopéritoine.

4.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté une méthode pour simuler la position de la paroi abdomino-
thoracique après pneumopéritoine en utilisant uniquement une image médicale préopératoire et un
suivi de la peau intraopératoire. À partir de ces données, nous estimons le champ de déplacements
de la peau lors d’un pneumopéritoine pour prédire la position de la surface interne. Nous avons en-
suite montré qu’il était possible de délimiter la paroi abdomino-thoracique en zones caractéristiques
pour améliorer l’estimation du champ de déplacements. De plus, nous avons proposé d’ajouter un
modèle mécanique permettant de prendre en compte partiellement le changement d’épaisseur de la
paroi abdomino-thoracique. Enfin, la position des artères de la paroi abdomino-thoracique est estimée
en utilisant les positions des surfaces intérieures et extérieures.

Dans le cas où la position de la peau intraopératoire est obtenue à partir d’une image Zeego, il se
peut que la fenêtre d’acquisition soit trop petite et que par conséquent, seules les parties postérieures
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FIGURE 4.17: Les différentes méthodes sont représentées par des courbes de couleurs : la méthode
présentée dans ce chapitre sans (en orange) et avec modèle mécanique (en jaune), ainsi que la méthode
présentée dans le chapitre 3 (en vert). La courbe bleue représente la cavité abdomino-thoracique avant
pneumopéritoine. Nous représentons ici le pourcentage de surface cumulé par rapport à cette distance :
par exemple, 90% de la surface de notre estimation géométrique (courbe orange) est à une distance
inférieure ou égale à 3 mm. Nous remarquons que cette méthode donne la plus précise estimation,
bien que l’évaluation de la cavité abdomino-thoracique complète ait montré que l’ajout d’un modèle
mécanique améliore les résultats.

et latérales de la paroi abdomino-thoracique soient acquises. L’appariement est alors réalisé seulement
sur la partie non-extensible résultant à l’estimation de la zone de la cavité abdomino-thoracique pos-
térieure, celle qui est proche du foie et qui est nécessaire et suffisante pour la suite de notre approche.
Cependant, dans ce cas, il n’est plus possible de fournir une estimation de la position des artères
épigastriques.

L’évaluation de la précision de nos estimations a été effectuée sur des images médicales de porcs,
acquises avant et après pneumopéritoine. Elle a montré que la précision de la prédiction de la position
des artères est suffisante pour fournir aux praticiens une marge de sécurité raisonnable de moins de
1 cm. De plus, l’estimation de la position de la partie dorsale de la cavité abdominale, proche du foie,
est évaluée avec une erreur moyenne de seulement 1,4 mm alors que l’erreur moyenne pour la cavité
abdominale segmentée sur l’image acquise avant pneumopéritoine est de 3,1 mm.





Deuxième partie

DÉFORMATION DU MODÈLE
PRÉOPÉRATOIRE

87





CHAPITRE 5
Recalage à partir de la surface antérieure

du foie

Dans ce chapitre, nous décrivons la déforma-

tion subie par le modèle préopératoire du foie

pour qu’il corresponde à sa forme après pneu-

mopéritoine. Cette déformation se base sur l’ap-

pariement du modèle préopératoire du foie et de

sa surface antérieure extraite d’une image in-

traopératoire. De plus, la localisation de la ca-

vité abdomino-thoracique, estimée dans la partie

précédente, est utilisée comme conditions aux li-

mites de cette déformation. Enfin, nous concluons

sur l’évaluation de notre méthode sur deux paires

d’images de porc.
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L’approche que nous avons présentée dans le chapitre 2 est décomposée en deux parties : d’une
part, l’estimation de la position de la cavité abdomino-thoracique pour connaître la position de la
surface postérieure du foie et d’autre part, la déformation du modèle préopératoire du foie à partir
d’informations intraopératoires. Dans la première partie, nous avons proposé deux méthodes pour
estimer la position de la cavité abdomino-thoracique et connaître ainsi la position de la surface posté-
rieure du foie. Nous nous intéressons donc ici à la seconde partie. Comme nous l’avons expliqué dans
le chapitre 2, les déformations du foie dues au pneumopéritoine sont trop importantes et nous avons
alors proposé d’acquérir cette partie durant l’opération. Celle-ci nécessite au préalable d’être recalée
avec les données préopératoires pour pouvoir être utilisée. Le modèle préopératoire du foie peut ainsi
être déformé pour que sa forme corresponde aux parties postérieure (estimée) et antérieure (acquise).

Dans un premier temps, nous décrivons les caractéristiques de la surface antérieure du foie qu’il
est possible d’extraire à partir d’une image intraopératoire ou d’une reconstruction 3D endoscopique
dans des conditions cliniques. Nous proposons par la suite de recaler les données de l’estimation de
la partie postérieure préopératoire avec celles de la partie antérieure dans un même repère, à l’aide de
repères anatomiques. Une approche permettant d’apparier les points des parties parcellaires du foie
intraopératoire et de déformer, de manière concordante le modèle préopératoire est proposée. Après
la présentation de l’évaluation de ce recalage non-rigide, nous proposons une méthode manuelle pour
recaler le modèle déformé du foie sur la vidéo endoscopique. Enfin, nous concluons sur une discussion
sur la faisabilité de notre méthode au bloc opératoire.

5.1 Obtention des données intraopératoires

Nous avons vu dans le premier chapitre 2 l’importante amplitude des déformations du foie lors
d’un pneumopéritoine. Ces déformations sont surtout situées sur la partie antérieure du foie. Pour
connaître la forme de cette zone, nous proposons ici d’utiliser l’information intraopératoire extraite à
partir d’une image intraopératoire ou une reconstruction 3D de la vidéo endoscopique.

5.1.1 Acquisition C-arm intraopératoire

Pour effectuer le recalage, un imageur intraopératoire de type Zeego ( c©Siemens) est mis à dispo-
sition par l’IHU de Strasbourg 1 permettant d’effectuer une acquisition intraopératoire d’un porc. La
qualité de l’image n’est cependant pas très bonne et il est donc difficile de segmenter précisément le
foie malgré l’injection de produit de contraste (cf. Fig. 5.1). De plus, la segmentation des vaisseaux
est une tâche difficile à réaliser en un temps raisonnable (< 10 min.) qui est généralement effectuée en
30 min. environ par un expert.
La seule structure anatomique disponible rapidement et dans des conditions cliniques est la partie an-
térieure du foie. En effet, cette zone est en contact avec le gaz se trouvant dans la cavité abdominale
et donc peut être rapidement segmentée comme nous le proposons dans la section 5.3.1.

1. http ://www.ihu-strasbourg.eu/
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FIGURE 5.1: Trois coupes axiales pour des hauteurs différentes d’une même acquisition, obtenues à
l’aide d’un imageur de type Zeego. Nous remarquons que le contraste entre les différentes structures
anatomiques n’est pas aussi prononcé que sur des images TDM. De plus, les instruments introduits ici
- un trocart (en rouge, au milieu) et un endoscope (en jaune, à droite) - génèrent d’importants artefacts
dans l’image, rendant la segmentation du foie difficile à réaliser sur ce type d’images.

5.1.2 Reconstruction 3D endoscopique

Nous avons vu en introduction 1 que des techniques de projection de lumières structurées, ou de
tous autres systèmes optiques, peuvent être utilisés pour reconstruire la surface d’un organe cible. Le
principal inconvénient de ces méthodes en chirurgie laparoscopique est qu’elles requièrent des outils
spécifiques qui restent des outils d’expérimentations non-commercialisés pour le moment. Pour cette
raison, nous préférons considérer les systèmes basés sur la vidéo endoscopique uniquement, que se
soit avec un endoscope monovision ou stéréovision.

De nombreux travaux ont proposé des méthodes de reconstruction 3D endoscopiques à partir des
années 2000 [64, 65, 66, 67, 68, 69, 70, 71], reprenant des techniques proposées en vision par or-
dinateur, comme par exemple la méthode de Structure-from-Motion ou de Shape-from-Shading. Ces
méthodes se basent sur une estimation des formes soit à partir de plusieurs images de l’organe cible et
avec un mouvement de la caméra, soit à partir de la différence d’éclairage de l’organe. Une autre solu-
tion est d’utiliser un endoscope stéréoscopique pour obtenir une reconstruction 3D par triangulation,
ce qui a l’avantage de ne pas nécessiter un déplacement du capteur.

La qualité de la reconstruction 3D est difficile à estimer, les différents travaux énumérés présentent,
au mieux, des évaluations qualitatives effectuées sur des mannequins qui sont plus simples à traiter
qu’une reconstruction de surfaces d’organes in-vivo, lors d’une intervention de chirurgie laparosco-
pique par exemple. Cependant, nous pensons qu’il est possible que cette technique puisse permettre
d’acquérir la surface antérieure du foie, de manière similaire à ce que nous avons présenté dans la sec-
tion précédente 5.1.1. Dans cette thèse, nous n’utilisons pas ce type de données, mais nous sommes
confiants sur une possible utilisation à l’avenir.

5.2 Approche proposée

Le recalage que nous proposons est composé de trois étapes intraopératoires (cf. Fig. 5.2). Premiè-
rement, un recalage rigide et global est réalisé pour aligner la partie postérieure du foie préopératoire
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avec la partie antérieure intraopératoire dans le même espace (à partir des positions de la colonne
vertébrale et de l’entrée de la veine porte). Deuxièmement, un appariement est mis en oeuvre entre les
deux surfaces antérieures en utilisant un outil interactif basé sur l’analyse des distances géodésiques.
Finalement, cet appariement est utilisé pour mettre à jour la forme du modèle préopératoire à partir
d’un moteur de simulation biomécanique.

5.2.1 Recalage rigide basé sur des repères anatomiques

Comme nous l’avons montré dans le chapitre 2, la colonne vertébrale subit une faible déformation
lors de l’injection de gaz et peut donc être utilisée comme repère pour positionner le modèle préopé-
ratoire du foie dans le même espace que celui du modèle intraopératoire. Un recalage de type ICP est
réalisé entre les deux maillages de la colonne vertébrale (erreur moyenne inférieure à 0,01 mm). La
matrice de transformation obtenue est ensuite appliquée sur le modèle préopératoire du foie pour le
recaler avec la surface antérieure intraopératoire (cf. Fig. 5.3).

Cependant, le foie a tendance à glisser dans la direction cranio-caudale, lors de la respiration
et lors du pneumopéritoine, à l’intérieur du péritoine, qui comme décrit dans le chapitre 2, est une
structure qui facilite ces glissements. Le recalage de la colonne vertébrale seule ne suffit donc pas et
une correction selon une translation dans la direction cranio-caudale est nécessaire. À cette fin, nous
avons décidé d’utiliser la principale bifurcation de l’entrée de la veine porte, visible dans les images,
à la fois préopératoire et intraopératoire, pour déduire cette translation. Cette dernière est réalisée
à partir de l’identification manuelle du point d’entrée de la veine porte, dans les deux images 3D,
facilement identifiable, en dépit de la faible qualité de l’acquisition du C-arm (cf. Fig. 5.4).

5.2.2 Appariement entre MP et MI

Dans l’étape précédente, le modèle préopératoire MP a été rigidement recalé avec le modèle in-
traopératoire MI . La prochaine étape est le calcul de l’appariement entre les sommets des parties
antérieures de MP et MI . Cette étape d’appariement est réalisée ici à l’aide des distances géodésiques
entre les sommets des maillages et des repères anatomiques pertinents.

5.2.2.1 Choix du critère de sélection

Dans le domaine du "computer graphic", de nombreuses méthodes présentent des travaux sur l’ap-
pariement entre maillages [160, 161, 162, 163, 164]. Ces différentes méthodes traitent soit de l’appa-
riement entre un maillage entier et une partie de celui-ci, soit de l’appariement entre deux maillages
entiers, qui correspondent généralement à deux formes d’un même objet dans différentes positions.
Dans notre cas, le maillage partiel a été déformé et ne correspond donc pas au maillage source ; il
est donc difficile d’adapter ces méthodes à notre cas. Pour résoudre ce problème, nous proposons
d’apparier manuellement quelques points entre ces deux maillages et d’extrapoler leur appariement
aux autres points du maillage. L’extrapolation est basée sur la distance géodésique d’un maillage qui
correspond à la longueur du plus court chemin se déplaçant sur la surface du maillage et qui relie deux
sommets. Cette distance a déjà été utilisée comme critère de sélection dans les travaux de Bronstein
et al. [165] par exemple, où les auteurs proposent notamment des algorithmes de classification de
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FIGURE 5.2: La méthode de recalage proposée dans ce chapitre se compose de trois étapes : recalage
rigide et global, appariement des sommets des maillages et déformation biomécanique.
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Avant recalage

Après recalage

FIGURE 5.3: Les colonnes vertébrales préopératoire (en bleu) et intraopératoire (en rouge) après seg-
mentation ne sont pas situées dans le même espace (en haut). Elles sont recalées à partir d’une méthode
ICP. La matrice de transformation résultante est ensuite appliquée sur le maillage du foie préopératoire
(en bas). Nous remarquons que le recalage entre les colonnes est imparfait, car les vertèbres ne sont
pas tout à fait alignées. Nous remarquons aussi que les parties de la colonne recalées ne correspondent
pas à la même zone de la colonne (les vertèbres sont différentes). En effet, le foie a glissé dans le sens
cranio-caudal à cause soit de la respiration, soit du pneumopéritoine, et par conséquent, la fenêtre
d’extraction de la colonne a aussi été déplacée.
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FIGURE 5.4: La bifurcation de la veine porte est mise en évidence (croix rouge) sur ces deux acqui-
sitions, l’une préopératoire (à gauche) et l’autre intraopératoire (à droite). Ce repère anatomique est
utilisé pour estimer la translation du modèle préopératoire selon la direction crânio-caudale.

maillages par rapport à la distance entre eux et des interpolations de forme entre maillages. L’origi-
nalité de notre méthode consiste à ne considérer que les distances géodésiques à des points appariés
manuellement.

Le principal avantage de la distance géodésique, par rapport à la distance euclidienne, est qu’elle
reste identique lorsque l’objet subit des déformations qui ne changent pas sa topologie. En effet, si un
des lobes se déplace, sa distance géodésique avec les autres lobes ne change pas, contrairement à sa
distance euclidienne (cf. Fig. 5.5, à gauche). Par contre, si ce lobe rentre en contact avec un autre lobe
avec lequel il n’était pas en contact auparavant, sa distance géodésique va être modifiée à cause de ces
changements topologiques (cf. Fig. 5.5, à droite). Ces changements topologiques sont généralement
dus à des erreurs de segmentation, comme on peut le voir sur la figure 5.5 où la séparation entre deux
lobes du foie crée ce changement topologique.

FIGURE 5.5: Nous illustrons ici les propriétés de la distance géodésique lors d’une déformation locale
sans (à gauche) et avec changement topologique (à droite). Chaque sommet des maillages est colorié
selon sa distance géodésique à la graine (croix rose). Nous remarquons que si nous appliquons une
déformation locale (à gauche), les distances géodésiques sont approximativement identiques avec ceux
du maillage initial (au centre). Cette déformation locale a été effectuée en tirant le lobe gauche du foie
avec l’aide du moteur de simulation biomécanique. Par contre, lors d’un changement topologique (à
droite), dû ici à une erreur de segmentation, les distances entre les points à gauche du maillage et à
droite sont différentes de ceux du centre. Cette erreur de segmentation ici est due au fait que les deux
lobes n’ont pas été séparés lors de la segmentation.
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Nous nommons carte de distance géodésique GDMG l’ensemble des distances géodésiques entre
chaque sommet d’un maillage et une graine G. Nous calculons un ensemble de GDM par rapport à
des graines sélectionnées et appariées sur les deux maillages (cf. Fig. 5.6).
La distance géodésique est calculée en utilisant la bibliothèque geodesic 2 qui fournit un algorithme
exact basé sur les travaux de Mitchell et al.[166] et une méthode approximative basée sur l’algorithme
du plus court chemin de Dijkstra. Pour éviter une quelconque approximation dans le calcul de la
distance géodésique, nous choisissons d’utiliser l’algorithme exact (ce qui prend quelques secondes
d’exécutions pour un maillage composé de 5000 sommets).

FIGURE 5.6: Maillage préopératoire du foie MP (ligne du haut) et partie antérieure du foie après
pneumopéritoine MI (ligne du bas) obtenue à partir de la méthode décrite dans la section 5.3.1.
Les couleurs sur chaque maillage illustrent la distance géodésique de chaque sommet à un point de
référence (le point jaune). Les sommets bleus sont proches du point de référence et les rouges sont
éloignés. Nous soulignons que les sommets anatomiquement appariés ont à peu près la même couleur
(le point rouge est un exemple).

5.2.2.2 Sélection des correspondances

Le principal but de cette étape est d’estimer le champ de déformation de MP à MI qui est calculé
à partir d’un appariement des sommets. Le nombre de sommets de MI étant inférieur à celui de
MP , nous calculons pour chaque sommet PI de MI le sommet qui lui correspond anatomiquement
sur MP . Cette recherche se compose de deux étapes, une étape de sélection des meilleurs candidats
suivie d’une étape de raffinement.

2. http ://code.google.com/p/geodesic/
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Sélection des meilleurs candidats Étant donné deux graines appariées GP et GI , un sommet PP

est un candidat possible pour PI si :

GDMGI
(PI) = GDMGP

(PP ) ± ε, (5.1)

, où GDMGP
(PP ) (resp. GDMGI

(PI)) est la distance géodésique entre PP (resp. PI ) et la graine
GP sur MP (resp. GI sur MI ) et ε est un indice de confiance (dont la valeur est discutée plus loin
dans cette sous-section).

L’idée principale est qu’une GDM filtre parmi tous les sommets de MP les bons candidats qui
peuvent être appariés à PI selon l’équation 5.1. Ces sommets sont répartis le long d’un anneau géodé-
sique (dont l’épaisseur dépend de ε) autour de la graine (cf. Figure 5.7 (b)). Si l’on considère une autre
graine et une GDM supplémentaire (un autre anneau géodésique) alors une autre liste de candidats est
calculée. Enfin, si nous sélectionnons les sommets qui appartiennent aux deux anneaux géodésiques
le nombre total de candidats est alors réduit (cf. Fig. 5.7 (c) et Fig. 5.8, lignes 3 à 9). En pratique, nous
utilisons cinq à dix GDM selon le cas pour limiter le nombre de bons candidats.

Le choix de ε est important et dépend de la proximité entre chaque graine et le sommet courant
PI : nous supposons que l’information est plus fiable lorsque PI est proche de la graine. En effet, un
sommet plus éloigné a une plus grande probabilité d’être influencé par une forte déformation ou des
erreurs de segmentation. Ainsi, l’indice de confiance de ε prend en compte cet éloignement : nous
considérons un anneau mince lorsque la graine est proche de PI (où l’information est tout à fait sure)
et de larges anneaux lorsque la graine est éloignée de PI (cf. Figure 5.7 (c)).

(a) MI
(b) MP en utilisant une

GDM
(c) MP en utilisant deux

GDM

FIGURE 5.7: Exemples d’utilisation de GDM multiples pour réduire les sommets candidats PP pour
un sommet PI . À gauche, nous avons sélectionné un point PI sur MI et nous devons trouver sur
MP son correspondant. Nous filtrons l’ensemble des sommets de MP en ne gardant que les candidats
possibles qui sont coloriés en rouge foncé sur la figure du milieu et à droite. Sur la figure du milieu, les
candidats en rouge sont repartis sur un anneau géodésique dont le centre est la graine (le point rose).
À droite, nous ajoutons une seconde GDM et affichons deux zones contenant les candidats en orange
et en rouge : l’intersection des ces deux cercles est une petite zone en rouge foncé qui correspond aux
meilleurs candidats pour le point PI . On peut voir que l’épaisseur de l’anneau dépend de la distance
entre la graine et le sommet PI à apparier.

L’épaisseur des anneaux (ε dans l’Eq. 5.1) est choisie égale à la distance géodésique entre PI et
la graine de la GDM , divisée par un coefficient τ . Celui-ci est important, car s’il est trop faible,
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aucun candidat n’est trouvé et s’il est trop élevé, trop de candidats restent en lice rendant le filtre
peu efficace. Il est aussi possible qu’une GDM fournisse une information erronée, généralement due
à une déformation locale, résultant en un anneau géodésique qui n’intersecte pas les autres anneaux
géodésiques. Dans ce cas, la GDM n’est pas prise en compte et le filtrage est arrêté (cf. Fig. 5.8,
lignes 10 à 13).

Entrées : PI un sommet de MI à apparier avec MP

1 C ←− l’ensemble de tous les sommets de MP

2 ListeGDM ←− toutes les GDM triées selon la proximité de leur graine à PI

3 pour chaque GDMG ∈ ListeGDM faire
4 Ctemp ←− C
5 pour chaque point PP de MP faire
6 si (GDMG(PI) 6= GDMG(PP ) ± ε) alors
7 enlever PP de C
8 fin
9 fin

10 si (C = ∅) alors
11 C ←− Ctemp

12 arrêt de l’algorithme
13 fin
14 fin

FIGURE 5.8: Algorithme pour filtrer les bons candidats d’un sommet PI de MI à apparier avec
MP . La liste des bons candidats C est initialisée à tous les sommets de MP (ligne 1). Ensuite,
les GDM sont triées, dans l’ordre croissant, selon la proximité de leur graine à PI (ligne 2).
C est sauvegardée dans une autre liste nommée Ctemp (ligne 4). Ensuite, pour chaque pair de
GDM , les candidats (contenus dans C) sont filtrés suivant l’équation 5.1 (lignes 5 à 9). Si après
un filtre, la liste des candidats est vide alors Ctemp est copiée dans C et l’algorithme est arrêté
(lignes 10 à 13).

Étape de raffinement Lorsque la sélection des candidats est terminée, un seul sommet PG est choisi
parmi l’ensemble des candidats restants C, en minimisant le critère de sélection suivant :

PG = arg min
Pk∈C

∑

G
j
I
,G

j
P
∈Graine

||(GDM
G

j
I

(PI)−GDM
G

j
P

(Pk))|| • δ,

avec i, j des indices et δ est un coefficient de normalisation : δ =
[GDM

G
j
I

(PI)]
−1

∑
g∈[0;NbGraine][GDMGi

I
(PI)]−1

(5.2)

δ est utilisé pour pénaliser les GDM avec une graine éloignée du point à apparier. Nous pouvons
aussi nous passer de l’étape de filtrage et faire la minimisation de tous les sommets de MP . Mais,
dans ce cas, le temps de calcul est plus important (une minute), alors qu’avec l’étape de filtrage,
notre méthode ne prend que quelques secondes seulement. De plus, la méthode de filtrage permet de
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supprimer des minima locaux. De plus, dues aux importantes déformations, la minimisation s’effectue
à partir des plus proches GDM seulement, les autres GDM étant trop éloignées, biaisent les résultats
et sont donc ignorées.

5.2.3 Déformation biomécanique

Les résultats obtenus fournissent un champ de déformation de la surface antérieure du foie. Ce
champ de déformations est ensuite utilisé par un modèle biomécanique pour que la partie antérieure
préopératoire soit à la même position et avec la même forme que celle du modèle parcellaire intrao-
pératoire. Durant cette étape, le reste du modèle préopératoire est aussi déformé et est libre de tout
mouvement. Cependant, pour limiter le déplacement de la partie postérieure, nous proposons d’uti-
liser l’estimation de la position de la cavité abdomino-thoracique, obtenue dans la partie précédente,
comme frontière du modèle du foie. Ce choix est discuté et évalué dans la section 5.3.3.

Le maillage volumique du modèle préopératoire VP est associé à un modèle d’éléments finis pour
la déformation des tissus mous. MP et ce maillage volumique sont appariés ensemble ainsi que le
maillage des vaisseaux pour permettre la déformation réaliste des vaisseaux. Nous ajoutons la cavité
abdomino-thoracique simulée qui est utilisée comme conteneur pour le foie. Enfin, la déformation
de MP est finalement réalisée en ajoutant des ressorts entre les points appariés et en les forçant à
conserver une longueur nulle (cf. Fig. 5.9).

5.3 Validation expérimentale

Notre évaluation est effectuée sur les données de deux porcs : une paire d’ensembles de données de
volume 3D a été acquise avec un agent de contraste avant et après pneumopéritoine. Pour la première
paire, le porc est resté sur la table de l’imageur pendant les deux acquisitions, de sorte que le recalage
rigide basé sur la colonne vertébrale n’a pas été nécessaire ; une translation (1,6 mm) a été cependant
requise pour corriger le déplacement cranio-caudal du foie dû au pneumopéritoine. Pour la seconde
paire, le porc a été déplacé d’un scanner vers un C-arm Zeego : les données préopératoires ont été
acquises avec un TDM et les données intraopératoires après pneumopéritoine avec l’imageur Zeego.

Le foie et ses vaisseaux sont segmentés à partir de l’acquisition intraopératoire et utilisés comme
vérité terrain. Ensuite, nous évaluons la précision du recalage de notre méthode sur la surface du foie
et l’impact des conditions aux limites et des paramètres mécaniques sur la précision obtenue. Enfin,
de la même manière que dans les chapitres précédents, nous mesurons la distance entre la position du
réseau veineux estimée et celui extrait de l’image intraopératoire.

5.3.1 Étape de segmentation

Le foie et ses structures critiques (vaisseaux et tumeurs) sont segmentés sur les acquisitions pré-
opératoire et intraopératoire (pour l’évaluation seulement) selon les méthodes présentées dans l’an-
nexe A. Nous soulignons que la segmentation du foie a été réalisée entièrement manuellement sur
l’image Zeego en raison de la mauvaise qualité de l’acquisition : les valeurs d’intensité de l’image du
foie sont extrêmement hétérogènes en raison de nombreux artefacts. Enfin, la face antérieure du foie
dans l’image intraopératoire MI est extraite selon la méthode présentée ci-dessous.
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FIGURE 5.9: En haut, le modèle du foie préopératoire (en bleu) est positionné à l’intérieur de la
paroi abdomino-thoracique (en noir et fil de fer) avec les collisions détectées (en vert) entre ces deux
structures anatomiques. En bas à gauche, le modèle biomécanique du foie (en bleu) est illustré avec
le maillage du réseau veineux (en vert). En bas à droite, l’appariement est représenté par les lignes
vertes entre le maillage préopératoire MP (en bleu) et le maillage intraopératoire (en rouge).

Segmentation de la partie antérieure du foie intraopératoire

Nous avons conclu dans le chapitre 2 que l’apport d’une information intraopératoire était néces-
saire pour connaître la forme de la partie antérieure du foie, là où la déformation est la plus impor-
tante. Pour cela, nous proposons d’acquérir une image intraopératoire à l’aide d’un C-arm rotationnel
et d’extraire cette partie spécifique du foie. La partie antérieure du foie est en contact avec le gaz se
trouvant dans la cavité abdominale et par conséquent, elle semble pouvoir être facilement segmen-
tée. Nous rappelons que la qualité médiocre des acquisitions obtenues avec ce type d’imageurs ne
permet pas d’obtenir une segmentation, même grossière, de la surface entière du foie en un temps
raisonnable par rapport aux contraintes de temps du bloc opératoire. Typiquement, les chirurgiens des
Hôpitaux Universitaires de Strasbourg sont prêts à concéder un maximum de 10 minutes pour réaliser
la reconstruction des données qui nous sont nécessaires.

La méthode d’extraction automatique est décomposée en trois étapes : premièrement, nous seg-
mentons le gaz (valeur comprise entre -1024 HU et -500 HU), nous gardons ensuite la deuxième plus
grande composante connexe (la première correspond à l’air autour du patient) enfin, nous gardons
uniquement la surface de la zone postérieure (cf. Fig. 5.10, en haut). Nous obtenons ainsi la face an-
térieure des viscères abdominaux et il reste à segmenter le foie uniquement.
Nous proposons de délimiter manuellement la zone désirée correspondante au foie à partir d’un logi-
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ciel avec lequel il est possible de colorier un maillage surfacique (cf. Fig. 5.10, en bas). Nous verrons
que cette étape n’a pas besoin d’être réalisée de manière très précise, et prend moins d’une minute, ce
qui est compatible avec les exigences d’une intervention en salle d’opération. De plus, nous pensons
que cette étape peut être automatisée, en utilisant la courbure pour délimiter le foie des autres viscères.

FIGURE 5.10: En haut, les trois étapes automatiques de la segmentation de la partie antérieure du foie :
de gauche à droite, l’image médicale initiale, la segmentation du gaz dans la cavité abdominale et la
segmentation de la partie antérieure des viscères abdominaux. La segmentation obtenue est maillée
et correspond à la surface antérieure des viscères abdominaux (en bas, à gauche). Il est nécessaire
d’isoler le foie de ce maillage (en bas, à droite).

5.3.2 Évaluation de la position de la surface du foie

Nous comparons le maillage surfacique MR résultant de notre méthode avec le maillage intrao-
pératoire MI à partir de la méthode présentée dans l’annexe C. La distance entre les deux maillages
d’entrée (MP et MI ) est calculée juste après le recalage rigide. Nous calculons également la distance
avant le recalage rigide pour la première paire d’images, étant donné que celles-ci ont été acquises
dans un bref délai, dans le même scanner et dans la même phase respiratoire.

Nous obtenons une erreur moyenne inférieure à 6 mm pour la surface entière du foie pour les deux
paires d’images cas et une erreur moyenne avant recalage égale à 8 mm (cf. Tab.5.1 et la Fig. 5.11).

Les principales erreurs sont rassemblées dans la partie crâniale du foie. Nous pensons que la dé-
formation du diaphragme, pendant le pneumopéritoine, entraîne une déformation du foie sur cette
partie crâniale. Une solution possible serait d’extraire le diaphragme sur l’image intraopératoire pour
ainsi apparier la partie crâniale du foie de la même manière que pour sa partie antérieure. Cependant,
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une segmentation dans les conditions cliniques (< 10 min.) est difficilement réalisable à cause de la
mauvaise qualité de l’image et de l’atélectasie (cf. Sec. 2.3.2).

TABLE 5.1: Distance calculée entre MR et MI : avant recalage (1), après recalage rigide (2) et après
recalage non-rigide (3). Les distances entre chaque triangle de MR et la vérité terrain sont calculées
et classées en quatre groupes. Chaque groupe contient un quart de l’aire totale du maillage.

Première paire d’images (mm) Seconde paire d’images (mm)
Plage de couleurs (1a) (2a) (3a) (2b) (3b)
Bleu à Turquoise 0 - 3.6 0 - 1.8 0 - 1.0 0 - 2.9 0 - 1.8
Turquoise à Vert 3.6 - 6.6 1.8 - 4.2 1.0 - 2.2 2.9 - 6.3 1.8 - 4.4
Vert à Jaune 6.6 - 11.2 4.2 - 10.8 2.2 - 4.2 6.3 - 11.4 4.4 - 8.1
Jaune à Rouge 11.2 - 55.5 10.8 - 44.6 4.2 - 14.3 11.4 - 42.2 8.1 - 43.2

Moyenne (± Écart-type) 8.3 (± 7.3) 7.4 (± 7.6) 2.6 (± 2.3) 8.2 (± 7.0) 5.7 (± 5.4)

(3a)

(3b)

FIGURE 5.11: On peut visuellement évaluer les résultats de notre méthode sur la surface du foie,
pour les deux paires d’images, avec la vérité terrain en fil de fer noir. Les maillages sont coloriés
selon le code couleur présenté dans le tableau 5.1 : les couleurs du foie de gauche correspondent à la
troisième colonne (3a) et celui de droite à la cinquième colonne (3b). Pour la seconde paire d’images,
à droite, on peut voir que les résultats ne sont pas très bons au centre du foie. En fait, au cours du
pneumopéritoine, le lobe du milieu s’est déplacé vers la gauche, sous le lobe gauche. Ce phénomène
explique également l’erreur moyenne de la surface. Le recalage que nous avons présenté ne gère pas
ce genre de déplacement pour le moment.

5.3.3 Conditions aux limites dans la partie postérieure

La déformation du modèle du foie préopératoire MP s’effectue en appariant les points de sa partie
antérieure sur celle de la surface partielle intraopératoire MI . Ces points sont ensuite contraints pour
aller à la même position que leur correspondant sur MI , alors que les autres points de MP sont
libres de se déplacer. Nous suggérons que la partie postérieure doit aussi être contrainte par, ce que
nous appelons ici, des conditions aux limites. Dans la section 5.2.3, nous avons expliqué le choix des
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conditions aux limites appliquées dans la déformation biomécanique. Nous proposons d’illustrer et
d’évaluer l’estimation de la surface du foie selon quatre conditions aux limites, de la même manière
que dans la section précédente (cf. Fig. 5.12) :

1. sans condition aux limites ;
2. la partie postérieure est totalement fixe ;
3. un modèle de la cavité abdomino-thoracique est ajouté comme conteneur ;
4. un modèle de la cavité abdomino-thoracique est ajouté comme conteneur et un modèle des

viscères abdominaux est ajouté pour limiter le déplacement cranio-caudal.

Le premier cas montre bien que si la partie postérieure n’est pas contrainte alors celle-ci se déplace
dans la direction antéro-postérieure (cf. Fig. 5.12 (a)). Si les sommets de la partie postérieure sont
fixes (deuxième cas), l’estimation de la position de la surface est grandement améliorée (cf. Fig. 5.12
(b)). Enfin, dans le chapitre 2, nous avons proposé d’utiliser la cavité abdomino-thoracique comme
repère pour estimer la position de la partie postérieure. Si la cavité abdomino-thoracique est ajou-
tée dans notre modèle comme frontière du maillage du foie préopératoire, alors, ce dernier va être
maintenu par collision avec la cavité abdomino-thoracique (troisième cas). Comme les autres organes
abdominaux, qui normalement empêchent les mouvements du foie dans la direction cranio-caudale,
ne sont pas modélisés, le foie glisse dans cette direction. Il en résulte une erreur importante dans
la partie caudale du foie (cf. Fig. 5.12 (c)). Pour éviter ce glissement, nous proposons d’ajouter un
modèle de l’ensemble des viscères abdominaux (quatrième cas), autre que le foie, qui contraint le
déplacement du modèle du foie dans la direction cranio-caudale (cf. Fig. 5.12 (d)). Cet ensemble de
viscères contient aussi l’aorte et la veine cave qui passent sous le foie pour remonter au coeur et qui
contraignent le déplacement antéro-postérieure de la partie crâniale du foie.

Nous remarquons que la meilleure estimation de la position de la surface du foie est obtenue
lorsque le modèle de la cavité abdomino-thoracique et le modèle des viscères abdominaux sont ajoutés
comme contraintes pour la partie postérieure du foie.
Dans les chapitres 3 et 4, nous avons proposé différentes estimations de la cavité abdomino-thoracique
et il est intéressant de savoir quelle méthode d’estimation permet de contraindre le mieux le modèle
du foie pendant sa déformation. Pour cela, nous évaluons la méthode d’estimation de la position de
la surface du foie en ajoutant le modèle des viscères abdominaux et un modèle d’une des cavités
abdomino-thoraciques obtenues en utilisant :

1. la méthode géométrique avec modèle mécanique (chapitre 4) ;
2. la simulation biomécanique avec prise en compte des trois zones d’élasticité (chapitre 3) ;
3. la simulation biomécanique avec les marqueurs (chapitre 3).

Les résultats de l’estimation de l’ensemble de la surface du foie sont très proches, pour les trois
méthodes, avec une erreur moyenne égale à 2,6 mm (± 2,3 mm) (cf. Fig. 5.13). Celles-ci peuvent donc
être utilisées pour fournir une estimation satisfaisante de la position de la cavité abdomino-thoracique.

5.3.4 Influence des paramètres de la déformation biomécanique

Les trois principaux paramètres choisis empiriquement (cf. Tab. 5.2) de la déformation bioméca-
nique sont le module de Young, le coefficient de Poisson du foie et la raideur des ressorts utilisés pour
déformer le maillage du foie.

Nous remarquons que modifier la valeur du module de Young influence peu nos résultats (cf. Tab. 5.2).
Ce paramètre est lié à la raideur des ressorts : en effet, si le foie a une faible élasticité, il est nécessaire
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(a) Erreur moyenne : 5,7 (± 4,6)

(b) Erreur moyenne : 3,2 (± 2,5)

(c) Erreur moyenne : 3,4 (± 2,8)

(d) Erreur moyenne : 2,6 (± 2,3)

FIGURE 5.12: Erreurs d’estimation de la surface du foie (en mm) obtenue avec notre méthode de
recalage selon différentes conditions aux limites : de haut en bas, aucune condition limite, sommets
sur la partie dorsale fixes, ajout de l’estimation de la cavité abdomino-thoracique sans et avec un
modèle des viscères abdominaux.
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FIGURE 5.13: Erreurs d’estimation de la surface du foie obtenue avec notre méthode de recalage, en
utilisant la position de la cavité abdomino-thoracique estimée à partir de la méthode géométrique (en
haut), de la simulation (au milieu) et de la simulation avec marqueurs (en bas). Nous illustrons ici
uniquement la partie postérieure du foie puisque la face antérieure est approximativement la même
dans les trois cas.
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d’employer plus de forces pour le contraindre à suivre le champ de déformations. Si à l’opposé le foie
est fortement élastique, la force nécessaire pour l’étirer correctement peut être plus faible. Nous avons
choisi de prendre une valeur du module de Young égale à 15 kPa, valeur issue de l’étude médicale de
Samur et al [145].

L’étape de déformation sert aussi de régularisation du champ de déformations, en fonction de la
raideur des ressorts. En effet, si cette dernière est importante les points de MP vont s’aligner même
si des incohérences, comme des repliements, sont générées. Au contraire, si la raideur est faible, les
sommets de MP vont s’approcher de leur correspondant sans être exactement sur leur position. Au
final, nous choisissons empiriquement la valeur de raideur des ressorts (50 N) telle que les sommets
soient proches de leurs correspondants, mais en évitant les repliements.

Le coefficient de Poisson est aussi un paramètre significatif, car le foie subit une réduction de
volume d’environ 15%, comme nous l’avons vu précédemment dans le chapitre 2. Cette information
est importante, car le coefficient de Poisson indique le degré d’incompressibilité de l’organe et doit
être choisi en prenant en compte cette réduction de volume du foie. Nous avons choisi la valeur 0,1
pour ce paramètre, valeur qui peut paraître assez faible au regard d’une totale incompressibilité (0,5),
mais qui correspond aux meilleurs résultats obtenus.

TABLE 5.2: Simulation en changeant la valeur d’un seul de ces paramètres mécaniques et en fixant les
deux autres (en parenthèse, la valeur choisie) : le module de Young (15 kPa), le coefficient de Poisson
(0,1) du foie et la raideur des ressorts (50 N). Nous remarquons que les modifications des valeurs de
ces paramètres ont peu d’impact sur nos résultats.

Module de Young (Pa) 1000 5000 10000 15000 25000 50000
Erreur moyenne (mm) 2,6 2,6 2,6 2,6 2,7 2,7

Raideur des ressorts (N) 10 50 100 200 500 1000
Erreur moyenne (mm) 2,7 2,6 2,6 2,6 2,6 2,6

Coefficient de Poisson 0,01 0,1 0,2 0,3 0,4 0,49
Erreur moyenne (mm) 2,6 2,6 2,6 2,7 2,8 3,0

5.3.5 Évaluation de la position des vaisseaux du foie

L’évaluation de la précision du recalage des vaisseaux est effectuée sur les deux paires d’images
(cf. Fig. 5.14 et 5.15). Nous calculons la distance euclidienne entre dix bifurcations des veines sé-
lectionnées manuellement. Nous obtenons pour la première paire d’images (resp. la seconde paire),
une erreur moyenne de 17,9 mm ± 11,0 mm et une valeur maximale de 44,3 mm (resp. 27,3 mm ±
14,3 mm et 58,8 mm valeur maximale) après le recalage rigide et 5,0 mm ± 3,8 mm et une valeur
maximale de 14,8 mm (resp. 14,0 mm ± 14,9 mm et une valeur maximale de 45,1 mm) après le
recalage non-rigide (cf. Fig. 5.14).

Nous avons observé que l’amélioration du recalage non-rigide est moins significative sur la se-
conde paire d’images. Ceci est vraisemblablement dû au phénomène de glissement du lobe central.
En effet, le recalage non-rigide compense correctement le mouvement du lobe seulement si la surface
de lobe est identifiée et mise en correspondance sur les images préopératoire et intraopératoire. Pour
le second ensemble de données, puisque le lobe s’est déplacé et est caché sous un autre lobe, nous ne
pouvons pas réaliser un bon appariement de la surface. Si nous ignorons ce lobe dans le calcul d’erreur
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(les trois premières valeurs à gauche sur l’histogramme de la Fig. 5.14), l’erreur moyenne est réduite
à 5,7 mm± 2,0 mm. Nous pensons que les résultats devraient être meilleurs sur des données cliniques
puisque le foie humain n’est pas composé de lobes aussi indépendants et possède des propriétés moins
élastiques.
Pour prendre en compte ce déplacement de lobes, il faudrait pouvoir les segmenter pour ensuite pro-
poser un modèle mécanique indépendant pour chacun d’eux. La réalisation de cette segmentation est
discutée dans le chapitre suivant.

FIGURE 5.14: Distance euclidienne entre les bifurcations des veines du foie après recalage rigide (en
bleu) et après recalage non-rigide (en orange). Les bifurcations encadrées d’une couleur sont situées
dans le cadre de la même couleur sur la figure 5.15.

5.4 Application de réalité augmentée

Le modèle déformé est recalé sur la vidéo endoscopique pour pouvoir être visualisé durant l’opé-
ration. Nous proposons une méthode simple qui utilise les points remarquables précédemment sélec-
tionnés sur le maillage partiel intraopératoire. Comme dit précédemment, ce maillage correspond à la
surface du foie visible sur la vidéo endoscopique au début de l’opération et donc, il est possible de
sélectionner manuellement sur cette vidéo les mêmes points remarquables que ceux sélectionnés lors
de l’étape d’appariements (cf. Fig. 5.16).
Après que les points aient été sélectionnés, nous utilisons une méthode de la bibliothèque ARLCore,
développée à l’IRCAD, qui permet de calculer la matrice de transformation entre un ensemble de
points 3D et un ensemble de points 2D. Cette matrice est ensuite utilisée pour recaler le modèle pré-
opératoire déformé que nous proposons comme illustré sur la figure 5.16) où le modèle de la veine
porte préopératoire déformée est superposé à l’image endoscopique. Le modèle préopératoire non-
déformé est aussi affiché pour montrer le gain de notre méthode.
Nous observons sur la figure 5.16 que la position des vaisseaux déformés est visuellement plus cohé-
rente que celle du modèle sans déformation. L’estimation des vaisseaux n’est pas parfaite, mais permet
dès aujourd’hui de fournir un modèle proche de ce qu’on peut visualiser sur la vidéo endoscopique.
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(a) Premier cas

(b) Second cas

FIGURE 5.15: Les veines du foie après (rouge) pneumopéritoine et après recalage rigide (bleu), ainsi
que notre estimation de leur position (vert), sont illustrées et démontrent le gain qu’apporte notre
méthode. L’ensemble des veines est représenté au centre et quelques autres points de vue de ces
veines correspondants aux branches principales sont présentés.
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Au final, le modèle préopératoire du foie a été déformé et superposé à la vidéo endoscopique ce qui
valide notre objectif initial.

FIGURE 5.16: En haut, l’image de la vidéo endoscopique (à gauche) et la surface antérieure du foie in-
traopératoire (en rouge, à droite) sont recalées en sélectionnant des points anatomiques remarquables.
Nous soulignons que dans cette expérience l’image intraopératoire et la vidéo endoscopique ont été
acquises durant la même intervention, mais à des instants différents. Il existe donc un biais entre le
modèle intraopératoire du foie et la vidéo endoscopique dû en particulier à la respiration. Ce biais
aurait pu être évité si les deux acquisitions avaient été réalisées lors de la même phase respiratoire ce
qui est possible puisque le porc est sous respiration mécanique. La matrice de transformation calcu-
lée permet aussi de recaler d’autres structures anatomiques comme par exemple la veine porte. Nous
avons superposé sur les images du bas les maillages de cette structure anatomique avant (à gauche) et
après déformation (à droite) : les deux maillages ont été recalés à la vidéo endoscopique à partir de la
matrice de transformation précédemment calculée.

5.5 Discussion

Nous proposons une discussion sur la faisabilité de notre méthode au bloc opératoire, notamment
sur la réalisation des deux étapes interactives : la segmentation de la partie antérieure du foie intrao-
pératoire et l’appariement des graines pour le calcul des GDM .
La segmentation du foie intraopératoire nécessite de délimiter manuellement le foie sur l’ensemble
des viscères abdominaux MV . Pour l’instant, il est possible de délimiter en coloriant le maillage MV

à partir d’un de nos logiciels. La délimitation est rapide et s’effectue généralement en une minute.
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L’appariement manuel est aussi rapide à effectuer. En effet, MI ne représente qu’une petite zone du
foie et donc le nombre de points remarquables est limité : nous estimons qu’une minute est suffisante
pour réaliser cette étape manuelle (cf. Fig. 5.17). Les étapes automatiques sont elles aussi très rapides
et notre méthode prend environ 5 minutes au final ce qui est un temps raisonnable et acceptable en
conditions cliniques. Nous avons déjà évoqué les différentes possibilités pour localiser des graines
caractéristiques. Le principal problème est de trouver sur les deux maillages des graines qui se cor-
respondent anatomiquement. Or, l’importante déformation subie par le foie modifie sa forme et des
critères de similarité comme les normales à la surface ne nous paraissent pas fiables.
Au final, les étapes manuelles peuvent être perçues comme un frein à la reproductibilité de notre mé-
thode. Cependant, nous avons montré que ces étapes sont facilement exécutables et que les logiciels
fournis permettent une réalisation simple et rapide.

FIGURE 5.17: Exemple d’un ensemble de graines appariées sur un maillage du foie préopératoire MP

(en bleu, à gauche) et un maillage du foie partiel intraopératoire MI (en rouge, à droite), avec chaque
paire de croix colorée qui représente un appariement. Nous observons que peu de points remarquables
sont disponibles sur MI permettant une réalisation rapide de l’appariement.

Les conditions aux limites lors de la déformation biomécanique permettent de conditionner le
déplacement du foie préopératoire lors de son appariement avec la surface antérieure du foie intrao-
pératoire. Nous avons montré que l’estimation la plus précise de cette déformation est obtenue en
ajoutant le modèle des autres viscères que le foie et l’estimation de la cavité abdomino-thoracique.
L’avantage de cette configuration est de laisser au modèle du foie des degrés de liberté contrairement à
la fixation des sommets dans la partie dorsale. Pour améliorer le réalisme de cette méthode, le modèle
du foie est limité dans le sens caudal par un modèle des viscères abdominaux qui pour l’instant est
fixe et immobile. Ce dernier point n’est cependant pas réaliste : il faudrait que le foie par collision
pousse et déforme ces viscères.
Une perspective intéressante est d’ajouter aux viscères abdominaux un modèle d’éléments finis para-
métré avec des valeurs biomécaniques. Cependant, comme nous l’avons expliqué dans le chapitre 3,
les valeurs de ces paramètres sont difficiles à estimer surtout que les viscères abdominaux sont com-
posés d’organes creux (l’estomac par exemple) dont le module de Young est difficile à mesurer et qui
sont difficiles à simuler à cause du gaz contenu dans ces structures anatomiques. De plus, nous remar-
quons sur la figure 5.12 que le déplacement du foie dans le sens caudal n’est pas le même à gauche
et à droite. En effet, le lobe droit semble être correctement estimé alors que le lobe gauche s’est dé-
placé lors du pneumopéritoine dans le sens caudal. Cette différence est sûrement due à la robustesse
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de ces organes par rapport à l’amplitude du déplacement caudal du foie. Pour prendre en compte
cette différence, il faudrait séparer ces organes et les caractériser avec des paramètres biomécaniques
appropriés.

Avant de conclure, nous rappelons que notre méthode peut également être mise en oeuvre à l’aide
d’une reconstruction 3D par vidéo endoscopique. Ce type de donnée intraopératoire a l’avantage d’être
acquis à partir d’un équipement couramment utilisé lors d’une chirurgie laparoscopique. Nous rappe-
lons que la surface du foie que nous avons segmentée est approximativement ce que nous pouvons
attendre d’une méthode de reconstruction monoscopique ou stéréoscopique. Si l’endoscope est alors
suivi à l’aide d’un système optique comme dans [48], la table peut être utilisée comme une référence
pour initialiser le recalage rigide et la translation cranio-caudale (le long du plan de la table) pour-
rait être déterminée par une localisation rapide de la veine porte à partir de la vue endoscopique. La
réalisation de cette approche représente une perspective intéressante.

5.6 Conclusion

Ce chapitre présente la mise à jour de notre modèle préopératoire en utilisant des données intrao-
pératoires issues d’une acquisition d’un C-arm 3D. Tout d’abord, nous avons montré qu’un recalage
rigide était possible en s’appuyant sur la position de la colonne vertébrale et de l’entrée de la veine
porte. Nous avons aussi montré que notre méthode de recalage à partir uniquement de la connaissance
de la position de la surface antérieure du foie est insuffisante pour assurer une bonne précision, car il
est nécessaire de contraindre aussi la partie postérieure. Pour surmonter ce problème, nous avons pro-
posé d’utiliser l’estimation de la cavité abdomino-thoracique obtenue à partir de notre simulation d’un
pneumopéritoine, comme une frontière pour le modèle du foie et le modèle des viscères abdominaux
pour limiter le déplacement cranio-caudal. La déformation du foie est ensuite effectuée en forçant la
partie antérieure du modèle préopératoire à s’apparier à la forme de celle du modèle intraopératoire.
Les résultats montrent la faisabilité de cette approche. Nous sommes conscients que notre méthode
nécessite des étapes manuelles (identification de l’entrée de la veine porte et l’appariement des re-
pères anatomiques), mais cela semble raisonnable d’après les cliniciens de l’Hôpital de Strasbourg.
En fait, la principale préoccupation des chirurgiens est l’erreur de recalage. Notre méthode doit encore
être améliorée et les chirurgiens estiment qu’une précision de guidage acceptable pour les structures
profondes est une valeur d’environ 5 mm (par exemple, pour afficher une planification préopératoire
d’une résection). Nous avons enfin montré qu’il était possible de recaler ces structures critiques sur la
vidéo endoscopique.

Dans ce chapitre, la donnée intraopératoire utilisée est la partie antérieure du foie uniquement. Ce
choix a été effectué à cause de la mauvaise qualité de l’acquisition intraopératoire, qui ne permet pas
d’effectuer une segmentation du foie en entier en un temps raisonnable, mais aussi, parce que cette
surface correspondrait à la zone reconstruite à l’aide de la vidéo endoscopique. Dans le cas où la
qualité de l’image rend possible la segmentation du foie, en entier, en un temps compatible avec une
intervention, notre méthode de recalage non-rigide pourrait aussi être utilisée. Nous proposons, dans
le chapitre suivant, une lecture différente de notre méthode d’appariement géodésique dans le cas de
figure où la surface intraopératoire du foie disponible est complète, comme dans l’image préopéra-
toire.
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Dans le chapitre précédent, nous avons proposé une méthode d’appariement interactive afin de
trouver le correspondant d’un sommet d’un maillage de la surface entière du foie préopératoire avec
le sommet d’une surface partielle du foie. Cette méthode d’appariement fut ensuite utilisée afin de
déformer la partie antérieure du modèle préopératoire. Dans ce chapitre, nous proposons d’étendre
l’utilisation de cet appariement afin de recaler le foie d’un patient qui a été acquis dans différentes
modalités à partir de sa surface uniquement.
Cette application est, tout d’abord, parfaitement adaptée à notre problème, car dans un futur proche,
les images intra-opératoires permettront une identification rapide des organes d’intérêt avec une dose
irradiante négligeable (grâce notamment au constant progrès de la sensibilité des capteurs).
Par ailleurs, l’imagerie multiphase du foie est une autre application qui requiert aussi un recalage
de deux formes différentes du même foie. En effet, l’imagerie multiphase consiste à acquérir une
image en temps artériel et une image en temps veineux. Celles-ci ne sont généralement pas acquises
dans la même phase respiratoire (cf. Fig. 6.1) et par conséquent, les réseaux ne sont pas superposables
directement (en tout cas, un recalage rigide ne suffit pas). Pour une planification chirurgicale optimale,
il est préférable de pouvoir visualiser les artères et les veines dans le même repère. La validation des
algorithmes de recalage dans ce cas de figure peut être difficile, voire impossible, car l’intérieur du
foie correspond à des structures anatomiques différentes qui ne peuvent pas être comparées. Nous
présentons donc l’utilisation de données 3D+t monomodales pour évaluer la position de la surface du
foie et des vaisseaux sanguins.

FIGURE 6.1: Illustration de la différence des intensités de niveau de gris d’une paire d’images multi-
phases. Les artères les plus fines sont visibles sur l’image artérielle (à gauche), alors que sur l’image
acquise en temps veineux (à droite), seules les fines veines sont visibles.

Nous présentons tout d’abord les caractéristiques des données de porc, mais aussi d’humains, que
nous utilisons dans ce chapitre. Ensuite, nous montrons que notre méthode de recalage, basée sur la
distance géodésique à des points remarquables, est toujours pertinente avec ces nouvelles données
et nous indiquons les modifications apportées à notre méthode de recalage. Enfin, la robustesse de
l’appariement est réalisée à partir de données synthétiques générées à partir du moteur de simulation
biomécanique. Finalement, nous évaluons l’appariement que nous proposons sur les données de porc
dans le contexte de la chirurgie laparoscopique et sur les images d’humains 3d+t.
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6.1 Caractéristiques des données d’entrée selon le contexte clinique

Dans cette section, nous proposons une description des données utilisées pour valider notre mé-
thode de déformations. Nous rappelons tout d’abord les caractéristiques des données de porc avant
et après pneumopéritoine. Ensuite, nous présentons le contexte clinique du recalage multiphase, ainsi
que les spécificités de ce type d’imagerie.

6.1.1 Données de porc en chirurgie laparoscopique

Nous utilisons les données acquises sur des porcs : le modèle préopératoire du foie et la surface
externe intraopératoire qui a servi de vérité terrain. Comme observée tout au long de ce manuscrit,
nous avons noté l’importante déformation du foie causée par l’insufflation de gaz (cf. Fig. 6.2). De
plus, le foie d’un porc est multi-lobaire et chacun de ses lobes a plus de degrés de liberté qu’un
foie humain, amplifiant ainsi les déformations. Nous traitons donc dans ce premier cas clinique des
déformations pouvant atteindre 5 cm d’amplitude et pouvant générer des changements topologiques
et des changements significatifs de forme.

FIGURE 6.2: Maillage surfacique du foie d’un porc avant (resp. après) pneumopéritoine sur la colonne
de gauche (resp. colonne du milieu). Les deux maillages en fil de fer (à droite) illustrent les impor-
tantes déformations du foie subit en raison du pneumopéritoine : la partie antérieure se déplace vers le
bas et le lobe gauche se déplace vers la gauche dans la cavité abdominale. Sur le foie du bas, le lobe
central (à gauche) se déplace sous le lobe gauche. Ce type de mouvement ne peut pas se produire sur
un foie humain.

6.1.2 Données d’humains en imagerie multiphase

L’imagerie multiphase consiste à réaliser une série d’acquisitions sous agent de contraste d’un
même patient à des phases sanguines différentes. En effet, l’agent de contraste injecté dans le réseau
sanguin va circuler dans ce dernier et lors de l’acquisition, il va améliorer le contraste des images
selon sa position dans les vaisseaux sanguins : le réseau artériel puis le réseau veineux. Ces données
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permettent ensuite d’extraire la totalité de l’arbre vasculaire du foie. Dans ce contexte clinique, les
acquisitions sont celles d’humains, et non de porcs, par conséquent les foies considérés ont une forme
plus compacte et plus simple (cf. Fig. 6.3).

Lors d’une séance d’acquisitions multiphases, le patient n’est pas forcément dans la même phase
respiratoire. Une erreur due à la respiration peut donc être présente entre les images, pouvant se tra-
duire par un déplacement de 2 cm dans la direction cranio-caudale (cf. Chap. 2). Il est donc nécessaire
de déformer le modèle du foie pour correspondre à l’autre image multiphase. Nous nous retrouvons
alors dans une situation similaire à celui de la chirurgie laparoscopique, mais avec des déformations
beaucoup moins importantes dans le cas du recalage multiphase.

FIGURE 6.3: Quatre paires de foies d’humains extraits d’images 3d+t. Une translation a été effectuée
pour souligner les déformations entre les maillages.

De nombreux auteurs ont évalué des méthodes de recalage non-rigide basées sur la minimisation
de l’information mutuelle et à partir d’un champ de déformations de type B-spline, pour recaler des
images multiphases [167, 168, 169]. D’autres travaux comme ceux de Kwon et al. [170] et de Cao et
al. [171] proposent l’utilisation des coins : l’opérateur de détection des coins 3D de Forstner [170] et
celui de Harris [171]. Les coins détectés sont automatiquement appariés entre les images multiphases
à partir d’un critère basé sur l’intensité en niveaux de gris de l’image médicale. Kwon et al. [170] et
de Cao et al. [171] ont utilisé un modèle de déformation de forme libre sur la base de B-splines [170]
ou de “thin-plate spline” [171]. Puisque les vaisseaux sanguins ne sont pas les mêmes sur l’image
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acquise en temps artériel et sur celle acquise en temps veineux, un recalage basé uniquement sur la
similarité des intensités de niveau de gris semble inadapté en raison de l’incohérence des intensités
(cf. Fig. 6.1).

Heldmann et al. [172] ont utilisé le champ de gradient normalisé comme critère de recalage avec
une régularisation linéaire élastique. Leur principale contribution est de proposer un terme de pénalité
pour éviter la superposition entre les veines et les artères. Drechsler et al. [173] ont proposé l’uti-
lisation de repères anatomiques couplée avec un recalage de type “Demons élastique”. Cette étape
prend en compte la distance des voxels à la surface du foie, afin d’éviter une fausse correspondance
des structures internes. Contrairement aux méthodes antérieures, celle-ci a utilisé des informations a
priori pour améliorer le champ de déformation à l’intérieur du foie. Cependant, leur déformation est
basée sur un modèle élastique qui ne peut pas prendre en compte correctement les propriétés bioméca-
niques réelles du foie. Les méthodes basées sur un modèle biomécanique, comme celui des éléments
finis, aidées par des appariements de la surface, peuvent fournir des résultats réalistes [76, 174]. Nous
pensons donc que ce type de modèle est nécessaire pour estimer de façon réaliste la position des
vaisseaux du foie.

À notre avis, la principale limite de ces travaux est que l’estimation de la position des vaisseaux
sanguins n’est pas évaluée. En effet, tous ces travaux évaluent uniquement la précision du recalage
sur la surface du foie, il est difficile de comprendre si ces approches sont vraiment pertinentes ou non.
Dans notre contexte clinique, la précision du recalage doit être évaluée sur la position des structures
cruciales pour les chirurgiens, comme les vaisseaux du foie ou les tumeurs. Cependant, une telle
évaluation nécessite au moins deux images de la même phase, ce qui est rare lors des acquisitions
multiphases. Nous verrons dans la section 6.5 qu’il est possible d’évaluer la position de ces structures
anatomiques à partir d’images 3d+t acquises en temps veineux.

6.2 Méthode de déformation du foie

Comme dans le chapitre précédent, nous cherchons ici à déformer un maillage source MP (avec
ses sommets PP ) pour qu’il corresponde à un maillage cible MI (avec ses sommets PI ) et nous avons
choisi de suivre la même approche, avec quelques changements. Premièrement, la cavité abdomino-
thoracique n’est plus nécessaire puisque nous connaissons la position de la partie postérieure du foie.
Deuxièmement, un recalage rigide initial est aussi inutile puisque les maillages n’ont pas besoin d’être
dans le même repère pour être appariés. Nous rappelons qu’auparavant ce recalage était nécessaire
pour repositionner la partie dorsale des données préopératoires.

La génération de l’appariement est réalisée de la même façon que précédemment sous les mêmes
critères. Nous proposons ici de montrer que la méthode d’appariement initiale est toujours pertinente
avec des maillages de foies humains. Les modifications apportées lors de l’étape de déformation bio-
mécanique seront ensuite détaillées.

6.2.1 Appariement entre MP et MI

Nous rappelons qu’une carte de distance géodésique GDMG correspond à l’ensemble des dis-
tances géodésiques entre chaque sommet d’un maillage et une graine G. Ces cartes sont utilisées pour
élaborer le critère d’appariement. En effet, nous remarquons que si des GDM sont générées sur des
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maillages du foie extraits d’images acquises sur un même patient à partir de deux images 3d+t, ces
GDM sont semblables d’un maillage à l’autre si les graines sont placées à des endroits similaires
(cf. Fig. 6.4).

FIGURE 6.4: Le maillage du foie segmenté sur une image d’un même patient (MP , en haut) et acquise
6 mois plus tard (MI , en bas). La couleur de ces maillages est en fonction de la GDMG, avec G
la graine rose (bleu pour les points les plus proches et rouge pour les plus éloignés). Les graines de
chaque maillage sont sélectionnées et appariées manuellement.

Notre appariement entre MP et MI consiste à utiliser ces GDM pour ne garder que les bons
correspondants. Cette méthode fonctionne aussi dans le cas où les deux maillages sont entiers (cf. Fi-
gure 6.5). Dans le chapitre précédent, l’un des maillages (MI ) à apparier était partiel et donc, l’appa-
riement était aussi partiel. Puisque la totalité de la surface des deux maillages est connue, il est possible
de calculer pour l’ensemble des sommets de MI leur correspondant sur MP , mais il est aussi possible
de calculer pour l’ensemble des sommets de MP leur correspondant sur MI . Ces deux ensembles
d’appariements sont donc calculés et seuls les appariements identiques dans les deux ensembles sont
conservés.

6.2.2 Déformation biomécanique

Les résultats obtenus fournissent un champ de déplacement pour la surface externe du foie. Un
modèle biomécanique est utilisé pour interpoler la matière à l’intérieur du foie. Le maillage volumique
VP du maillage source est associé à un modèle d’éléments finis pour gérer la déformation des tissus
mous. De la même façon, le maillage des vaisseaux est associé à VP : quand VP est déformé, les
vaisseaux sont également déformés. La déformation de MP est effectuée en ajoutant des ressorts
entre les points appariés avec une raideur choisie de manière empirique afin que MP coïncide le mieux
possible avec MI (cf. Fig. 6.6). Contrairement au chapitre précédent, la cavité abdomino-thoracique
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(a) en utilisant une GDM (b) en utilisant deux GDM (c) en utilisant trois GDM

FIGURE 6.5: Exemple d’utilisation de GDM multiples pour réduire les éventuels candidats PI pour
un sommet PP . Les candidats pertinents sont colorés en rouge foncé. Sur la figure de gauche, la zone
en rouge est un anneau dont le centre est la graine (crois verte). Sur la figure du milieu, nous ajoutons
une deuxième GDM et affichons deux zones contenant les candidats. Sur l’image de droite, une
troisième GDM est ajoutée et l’intersection des trois cercles est une petite zone en rouge foncé. On
peut voir que l’épaisseur de l’anneau dépend de la distance entre la graine et le sommet à apparier PP .

n’est pas nécessaire puisque l’ensemble des points de MP est contraint, la plupart des points ayant un
appariement avec des points de MI .

(a) Avant déformation (b) Après déformation

FIGURE 6.6: Maillages du foie avant et après la déformation biomécanique en utilisant SOFA. Le
maillage source MP est en bleu et chacun de ses sommets est étiré pour correspondre avec leur sommet
correspondant sur le maillage cible MI (en rouge), en utilisant des ressorts (en vert).
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6.3 Validation de l’appariement

L’appariement que nous proposons est validé à partir de données synthétiques : des maillages sont
générés en déformant un même maillage initial à l’aide du moteur de simulation SOFA. L’idée est
d’obtenir plusieurs formes de ce maillage initial qui ont l’avantage d’avoir la même indexation des
sommets. Dans ce cas, l’appariement anatomiquement correct est connu et est donc utilisé dans cette
section comme vérité terrain pour valider l’appariement à partir des distances géodésiques que nous
proposons.

Nous avons choisi d’utiliser le modèle du foie de porc car ces lobes sont plus faciles à déformer
que les foies d’humains. Les lobes du modèle du foie sont étirés dans des directions différentes pour
obtenir une déformation du modèle (cf. Fig. 6.7). Ainsi, les sommets du maillage initial MP et du
maillage déformé MI possèdent les mêmes indices et ces deux maillages sont composés par un même
nombre de sommets (5000 sommets). Nous considérons donc qu’un appariement est correct (resp.
mauvais) si le sommet d’indice i de MP correspond (resp. ne correspond pas) au sommet d’indice
i de MI . Deux déformations sont proposées : dans le premier cas, nous avons essayé de déformer
sans trop allonger le lobe déformé et dans le second cas, la déformation est plus importante avec des
déformations locales (cf. Fig. 6.7).

(a) 1er cas (b) Second cas

FIGURE 6.7: Le maillage d’un foie de porc (en bleu) est déformé à partir d’un moteur de simulation
en étirant les lobes du foie. Le résultat de la déformation (en rouge) est considéré comme une forme
différente du maillage initial qui peut ainsi permettre d’évaluer notre méthode d’appariements. La
présence de forts étirements a provoqué dans le second cas des déformations locales (entourées en
jaune) qui peuvent s’apparenter à des erreurs de segmentation.

Nous proposons d’étudier la robustesse de l’appariement en fonction du nombre de graines utili-
sées (cf. Tab. 6.1). L’objectif de cette étude est d’estimer combien de graines sont nécessaires pour
que l’appariement que nous proposons soit correct.
En premier lieu, nous vérifions que l’étape de filtrage des candidats est fonctionnelle : nous avons
évalué qu’en moyenne le nombre de candidats restants pour un appariement est égal à 545 candidats
en utilisant 2 graines et égal à 86 candidats en utilisant 8 graines. Comme le nombre de candidats est
beaucoup plus important, la probabilité pour que l’appariement soit faux est donc aussi plus impor-
tante.



6.3. VALIDATION DE L’APPARIEMENT 121

Ensuite, nous proposons d’estimer l’erreur d’appariement (cf. Tab. 6.1). Nous remarquons qu’à partir
de 8 graines pour le premier cas (resp. 12 graines pour le second cas) l’appariement est correct avec
un pourcentage élevé d’appariements corrects, mais surtout s’accompagne d’une distance d’erreur des
mauvais appariements relativement faible (4,2 mm (resp. 4,4 mm)). La distance d’erreur des mauvais
appariements utilisée ici est la distance euclidienne entre le sommet que nous estimons être le bon
correspondant et le sommet qui a le même indice que celui du point à apparier. Nous remarquons
aussi que le second cas nécessite plus de graines que le premier pour obtenir une précision à peu près
équivalente. Cette différence est due aux déformations plus importantes présentes dans le second cas
(cf. Fig. 6.7). La valeur de la distance d’erreur des mauvais appariements est proche de celle de la
distance euclidienne moyenne entre les sommets du maillage et de leurs voisins (la longueur moyenne
des arêtes) qui est égale à 4,4 mm. Donc, en moyenne, les sommets mal appariés sont reliés, non pas
avec le sommet ayant le même indice, mais avec un de ses voisins. De plus, nous avons vérifié que
si la résolution du maillage est plus importante (avec un maillage contenant dix fois plus de points),
avec donc une longueur moyenne des arêtes plus faible (1,2 mm), alors la distance moyenne des mau-
vais appariements diminue également (1,7 mm). Nous envisageons à l’avenir d’étudier plus en détail
l’apport de ce paramètre sur nos résultats.
Il est aussi important de noter que l’appariement anatomiquement correct n’est pas parfait à cause des
déformations locales qui peuvent provoquer des étirements locaux du maillage (cf. Fig.6.8). Dans ce
cas, la correspondance par indice entre les maillages est approximative et la vérité terrain est donc
biaisée.

TABLE 6.1: Évaluation des appariements en fonction du nombre de graines utilisées. La distance
moyenne des mauvais appariements (dernière colonne à droite, en mm) correspond à la distance eu-
clidienne entre le mauvais sommet choisi par notre appariement et le sommet de même indice.

Premier cas :
Nombre de Pourcentage de Pourcentage de Distance moyenne

graines utilisées bons appariements mauvais appariements des mauvais appariements
1 4,3 47,3 63,3 ± 36,9
2 33,7 28,2 30,3 ± 29,4
4 59,4 20,7 6,4 ± 10,0
8 77,5 12,9 4,2 ± 1,8

12 82,7 9,3 4,2 ± 2,0
16 83,6 8,8 4,3 ± 2,0

Second cas :
Nombre de Pourcentage de Pourcentage de Distance moyenne

graines utilisées bons appariements mauvais appariements des mauvais appariements
1 3,3 47,9 63,6 ± 35,8
2 20,0 35,2 29,0 ± 29,7
4 48,2 25,1 7,7 ± 11,7
8 53,5 23,5 5,3 ± 2,6

12 67,6 14,4 4,4 ± 1,9
16 70,3 13,2 4,3 ± 1,7

Dans l’expérience précédente, l’appariement des graines était parfait, c’est-à-dire qu’une graine de
MP d’indice i était appariée à la graine d’indice i de MI . Nous proposons d’étudier les erreurs de
l’appariement lorsque les graines sont mal appariées ce qui peut arriver lors d’un appariement manuel
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FIGURE 6.8: À gauche, le maillage est colorié en fonction de la moyenne des différences de chaque
GDM de MP avec leur GDM correspondant de MI . Sur ce maillage, les zones jaune et rouge
correspondent donc à des zones d’étirements locales. À droite, le maillage est colorié en fonction de
la distance entre le maillage déformé manuellement (en noir, fil de fer) et celui déformé en utilisant
l’appariement que nous proposons. Nous remarquons que les principales erreurs correspondent aux
zones de forts étirements.

effectué par un utilisateur. Deux ensembles de graines mal appariées ont été sélectionnés : le premier
a été choisi manuellement et le second a été obtenu en prenant comme graine un sommet voisin de la
graine correcte (cf. Tab. 6.2).
Les résultats montrent que l’appariement est moins précis lorsque le nombre de graines mal appariées
augmente. Cependant, l’erreur d’appariements reste acceptable puisque celle-ci (inférieure à 6 mm)
est pratiquement égale à la longueur moyenne des arêtes, même lorsque toutes les graines sont mal
appariées. Nous pouvons conclure que notre méthode d’appariements est robuste aux erreurs d’appa-
riements entre les graines.

Nous rappelons que l’appariement est ensuite utilisé pour déformer le maillage à l’aide d’un mo-
teur de simulation biomécanique. Cette étape sert aussi à régulariser l’appariement et donc à limiter
l’impact des mauvais appariements. Par exemple, pour le second cas, lorsque 8 graines sont utilisées
l’erreur moyenne des mauvais appariements est égale à 5,3 mm ± 2,6 mm. La distance moyenne du
maillage obtenu après déformation MR par rapport à la vérité terrain MI est égale à 0,4 mm± 0,9 mm
(cf. Fig. 6.9). La distance indiquée ici correspond à la même que celle présentée en annexe C et est
calculée pour chaque triangle de MR avec le triangle de MP ayant le même indice (et non plus, le
triangle de MP le plus proche).

Dans cette section, nous avons montré que l’appariement des sommets était suffisant pour fournir
un champ de déformations satisfaisant pour l’étape de déformations. Nous avons aussi montré qu’une
dizaine de graines étaient nécessaire pour arriver à un tel résultat et que notre méthode fonctionnait
malgré des erreurs d’appariements des graines.
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TABLE 6.2: Évaluation des appariements lorsque des graines sont mal appariées, c’est-à-dire des
graines appariées qui n’ont pas le même indice. La distance euclidienne moyenne des graines mal
appariées aux graines bien appariées est égale à 8,7 mm (resp. 4,2 mm) pour le premier (resp. second)
ensemble de graines. L’appariement est effectué à partir de 8 graines dont la valeur de la colonne (1)
correspond au nombre de graines mal appariées, avec : le pourcentage de bons appariements (2), le
pourcentage de mauvais appariements (3) et la distance moyenne des mauvais appariements (4), la
même distance que celle utilisée dans le tableau 6.1.

Premier cas :
Premier ensemble de graines Second ensemble de graines

(1) (2) (3) (4) (2) (3) (4)
0 77,5 12,9 4,2 ± 1,8 77,5 12,9 4,2 ± 1,8
1 67,9 18,8 4,5 ± 1,8 72,0 16,0 4,5 ± 1,8
2 58,4 25,5 4,6 ± 1,6 67,4 18,0 4,7 ± 1,9
4 43,3 32,7 5,8 ± 2,8 61,7 19,4 5,3 ± 2,7
8 10,9 51,2 5,7 ± 2,2 23,7 45,1 4,8 ± 2,1

Second cas :
Premier ensemble de graines Second ensemble de graines

(1) (2) (3) (4) (2) (3) (4)
0 53,5 23,5 5,3 ± 2,6 53,5 23,5 5,3 ± 2,6
1 45,6 24,8 6,2 ± 3,3 46,0 24,7 5,7 ± 3,3
2 45,5 25,3 6,4 ± 3,4 47,2 24,7 5,5 ± 3,2
4 33,7 30,1 6,6 ± 3,2 40,4 30,2 5,6 ± 2,8
8 4,8 44,2 6,2 ± 2,5 15,0 43,0 5,6 ± 2,8

FIGURE 6.9: À gauche, chaque triangle du maillage MI est colorié selon la moyenne des distances des
appariements de chacun de ses sommets. Les triangles blancs correspondent aux triangles qui n’ont
pas de sommets appariés. Enfin, les graines sont représentées par les croix roses. À droite l’estimation
de la position de la surface du foie après déformation biomécanique est illustrée avec la vérité terrain
MI en noir, fil de fer. Nous remarquons que les erreurs sont principalement situées dans les zones de
déformations locales.
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6.4 Évaluation sur des données de porc en chirurgie laparoscopique

Nous évaluons dans cette section notre méthode de déformation en utilisant les données de porc
acquises dans le contexte de la chirurgie laparoscopique. Les données sont obtenues par segmentation
des images médicales présentées dans l’annexe A.

L’appariement est effectué en sélectionnant des graines sur les maillages comme décrit précédem-
ment. Le choix des graines est difficile à effectuer, car les deux maillages présentent une forte défor-
mation entre eux due au pneumopéritoine. Cette déformation provoque le déplacement des lobes, qui
sont plus difficiles à situer, et donc à apparier, en particulier dans le second cas (avec le lobe central
qui se déplace sur la droite). Le déplacement de ces lobes entraîne des changements topologiques qui
ne peuvent pas être pris en compte par notre méthode. Cependant, l’approche que nous proposons,
pour apparier un point P , est effectuée à partir uniquement des GDM dont la graine est proche du
point P . En effet, nous avons vu auparavant que les GDM trop éloignées de P ne contribuent pas
à l’appariement de ce point P . En fait, si les déformations locales sont importantes entre les deux
maillages à apparier, alors les GDM vont contribuer à l’appariement de peu de points. Comme obser-
vée dans la section 6.3, la solution pour corriger ce problème est d’adapter le nombre de graines par
rapport à la déformation entre les deux maillages. Dans le second cas, il est donc nécessaire d’utiliser
plus de GDM (entre 10 et 15) pour obtenir suffisamment de GDM contributives localement.

6.4.1 Évaluation de la position de la surface du foie

Nous comparons le maillage MR résultant de notre méthode d’estimation avec celui du foie après
pneumopéritoine. Pour référence, nous rappelons la distance du maillage préopératoire MP du foie
au maillage intraopératoire MI après recalage rigide (cf. Tab. 6.3 et Fig. 6.10).

TABLE 6.3: Distances entre chaque triangle de MR et la vérité de terrain. Les valeurs sont triées en
quatre groupes. Chaque groupe contient un quart de l’aire totale du maillage. La distance est entre
MR et MI : avant recalage (1), après recalage rigide (2) et après recalage non-rigide (3).

Premier cas (mm) Second cas (mm)
Plage de couleurs (1a) (2a) (3a) (2b) (3b)
Bleu à Turquoise 0 - 3.6 0 - 1.8 0 - 0.4 0 - 2.9 0 - 1.2
Turquoise à Vert 3.6 - 6.6 1.8 - 4.2 0.4 - 0.8 2.9 - 6.3 1.2 - 3.2
Vert à Jaune 6.6 - 11.2 4.2 - 10.8 0.8 - 2.0 6.3 - 11.3 3.2 - 6.3
Jaune à Rouge 11.2 - 55.5 10.8 - 44.6 2.0 - 14.2 11.3 42.2 6.3 - 40.8

Moyenne (± Écart-type) 8.3 (± 7.3) 7.4 (± 7.6) 1.6 (± 2.2) 6.3 (± 7.0) 3.6 (± 4.6)

La précision de l’estimation de la position de la surface du foie est meilleure que celle obtenue dans
le chapitre précédent pour les deux cas étudiés. En effet, nous utilisons dans cette méthode l’ensemble
de la surface du foie, il était donc attendu que les résultats soient de meilleure qualité. Le résultat
devrait être parfait puisque normalement la forme du maillage MP devrait coïncider avec la forme du
maillage intraopératoire MI et donc, la distance entre ces deux maillages devrait être nulle. Cependant,
les déformations locales ne sont pas toutes prises en compte et donc créent cette erreur d’estimation.
De plus, nous remarquons que le problème du lobe central pour le second cas provoque des erreurs
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(3a) (3b)

FIGURE 6.10: Résultats de notre méthode de la surface du foie, pour les deux cas, avec la vérité
terrain en fil de fer noir. Les maillages sont coloriés selon les indications du Tab.6.3 : celui de gauche
avec la troisième colonne (3a) et celui de droite avec la cinquième colonne (3b). Pour le second cas,
à droite, on peut voir que les résultats ne sont pas satisfaisants au centre du foie. En fait, lors du
pneumopéritoine, le lobe du milieu s’est déplacé vers la gauche, sous le lobe gauche. Ce phénomène
explique également l’erreur moyenne de la surface égale à 3,6 mm. En effet, l’appariement même
manuel est difficile à réaliser dans cette zone. De plus, notre modèle de déformation ne permet pas de
gérer des changements topologiques lors de la déformation et donc, de créer cette zone vide entre les
deux lobes.

importantes dans cette zone. Pour résoudre ce problème, il faudrait pouvoir couper le maillage pour
permettre cette séparation des deux lobes. Ce type d’interaction n’est pas possible avec notre méthode
de déformation.

6.4.2 Évaluation de la position des vaisseaux du foie

Les vaisseaux ont été évalués en utilisant la même méthode que dans le chapitre précédent, en com-
parant la distance euclidienne des bifurcations de ces vaisseaux entre l’estimation que nous obtenons
avec notre recalage non-rigide et la vérité terrain. Nous obtenons pour la première paire d’images
(resp. la seconde paire), une erreur moyenne de 17,9 mm ± 11,0 mm et une valeur maximale de
44,3 mm (resp. 27,3 mm ± 14,3 mm et 58,8 mm valeur maximale) sans le recalage et 8,9 mm ±
3,6 mm et une valeur maximale de 14,5 mm (resp. 18,2 mm ± 11,8 mm et une valeur maximale de
44,9 mm) après le recalage non-rigide (cf. Fig. 6.11). Comme dans le chapitre précédent, la préci-
sion de l’estimation de la veine porte de la seconde paire d’images est moins précise que celle de la
première paire d’images à cause principalement des déplacements du lobe gauche.

Nous remarquons que les résultats sont moins précis que ceux obtenus dans le chapitre précédent
(cf. Tab. 6.4). La méthode présentée ici ne se base que sur l’appariement de la surface du foie alors
que dans le chapitre précédent nous avons utilisé la prédiction de la position de la cavité abdomino-
thoracique comme conditions aux limites. L’avantage d’utiliser cette prédiction est de restreindre l’im-
pact des contraintes imposées par l’appariement en ne limitant qu’une partie du foie, le reste est simulé
avec des conditions aux limites réalistes (la cavité abdomino-thoracique).
De plus, l’appariement de la totalité de la surface du foie est faussé à cause des déplacements des
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FIGURE 6.11: Distance euclidienne entre les bifurcations des veines du foie après recalage rigide (en
bleu) et après recalage non-rigide (en orange). Les bifurcations encadrées d’une couleur sont situées
dans le cadre de la même couleur sur la figure 6.12.

lobes entre eux ce qui entraîne les erreurs d’estimation de la position de la vascularisation. En effet,
les lobes peuvent se déplacer et glisser l’un sur l’autre à cause des importantes déformations dues au
pneumopéritoine sans modifier la surface du foie (cf. Fig. 6.12). Par conséquent, la connaissance de la
surface du foie n’est pas suffisante pour estimer les vaisseaux sanguins. Nous rappelons cependant que
le foie d’un humain ne possède pas des lobes aussi mobiles entre eux et que donc, les déplacements
entre les lobes ne devraient pas être aussi importants.

TABLE 6.4: Récapitulatif des évaluations de l’estimation des vaisseaux sanguins obtenue dans le cha-
pitre 5 et dans ce chapitre.

Premier cas Second cas
Moyenne (Écart-type) Maximum Moyenne (Écart-type) Maximum

Après recalage rigide 17,9 ± 11,0 44,3 27,3 ± 14,3 58,8
Méthode du chapitre 5 5,0 ± 3,8 14,8 14,0 ± 14,9 45,1
Méthode du chapitre 6 8,9 ± 3,6 14,5 18,2 ± 11,8 44,9

Pour améliorer notre méthode, il serait donc nécessaire de modéliser chacun des lobes du foie
ce qui requiert de pouvoir segmenter ceux-ci sur les images médicales. Ces lobes sont difficilement
visibles à partir uniquement de la surface du foie, par contre il est possible de les identifier à partir de
la connaissance de la vascularisation.
Soler [175] propose une méthode de délimitation des segments anatomiques du foie qui pourrait être
utilisée pour générer un modèle du foie avec des lobes indépendants. Cette méthode se base sur le
fait que chaque lobe est alimenté par une branche distincte du réseau veineux : il est donc possible
d’identifier la position des lobes du foie à l’aide de la connaissance de la position de la vascularisation
(cf. Fig. 6.13). Cependant, même si cette méthode pouvait fonctionner sur l’image préopératoire, elle
ne serait pas réalisable sur l’image intraopératoire puisque la position des vaisseaux sanguins n’est
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(a) Premier cas

(b) Second cas

FIGURE 6.12: Les veines du foie avant (bleu) et après (rouge) pneumopéritoine, ainsi que notre estima-
tion de leur position (vert), sont illustrées et démontrent le gain qu’apporte notre méthode. L’ensemble
des veines est représenté au centre et quelques autres points de vue de ces veines correspondants aux
branches principales sont présentés.
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pas connue. Cette délimitation du foie intraopératoire en lobes est le sujet de prochains travaux.

FIGURE 6.13: Nous nous intéressons ici à l’identification des différents lobes sur un foie de porc. Une
distinction sur les images médicales entre ces lobes est difficile à réaliser à partir de la surface du
foie. Cependant, en visualisant le réseau veineux (en rouge), il est possible de segmenter le foie en
segments (représentés ici par différentes couleurs) qui s’apparentent aux lobes du foie.

6.5 Évaluations sur des données cliniques

Nous proposons dans cette section d’évaluer notre méthode de recalage sur des images 3d+t. En
effet, comme l’imagerie multiphase ne fournit pas les mêmes systèmes de vaisseaux, nous ne pouvons
pas évaluer la qualité du recalage des vaisseaux en utilisant ce type d’acquisitions. Nous proposons
comme alternative d’évaluer notre recalage sur quatre patients en utilisant des images 3D+t acquises
en temps veineux. Nous retrouvons entre deux images 3d+t des déformations dues à la respiration,
mais aussi des déformations dues au temps puisque l’intervalle entre les deux acquisitions est d’une
année. Ainsi, si le recalage que nous proposons donne des résultats précis avec ce type d’images, il
devrait fonctionner sur des images multiphases.

Pour les trois premiers patients, nous disposons de deux TDM avec un intervalle de temps d’une
année. Pour le quatrième patient, nous avons un TDM en position décubitus dorsal et un TDM en
position décubitus latérale et un intervalle de temps de deux ans. Ces données permettent de démon-
trer que même de fortes déformations peuvent être corrigées par notre approche. Nous évaluons la
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précision du recalage en mesurant la distance entre les maillages surfaciques résultants du foie MR et
des vaisseaux avec ceux du maillage cible MI .

Pour réaliser la validation, nous utilisons cinq à dix graines comme la déformation entre les deux
maillages est faible par rapport à celle des foies de porc en chirurgie laparoscopique. Nous sélection-
nons ces points manuellement sur les maillages surfaciques à partir d’un de nos logiciels. L’utilisateur
est guidé par un jeu de couleurs pour sélectionner des graines correspondantes à des points remar-
quables. Le nombre de graines dépend de la forme du foie : il permet généralement une identification
facile et le choix d’au moins cinq points anatomiques distincts, ce qui est déjà suffisant pour que notre
méthode fonctionne. Dans le cas où des points anatomiques peuvent être facilement repérés, nous
les utilisons tous, car ils améliorent la qualité de l’appariement. Afin d’évaluer la variabilité de notre
méthode pour la sélection des graines, nous calculons pour chaque patient le recalage en utilisant
différents ensembles de paires de graines sélectionnées par huit utilisateurs différents.

6.5.1 Évaluation de la position de la surface du foie

Comme pour les autres validations, nous proposons d’évaluer l’estimation de la position de la
surface du foie MR avec la vérité terrain MI . Pour référence, MP et MI ont été recalés en utilisant
une méthode ICP pour ensuite calculer la distance entre ces deux maillages. On notera que les valeurs
indiquées ici sont en fait la moyenne des résultats obtenus avec l’ensemble des huit sous-ensembles
de graines choisies par les huit utilisateurs.

La distance moyenne entre MP (après un recalage ICP) et MI est comprise entre 2 et 4 mm avec
une erreur maximale de 10 à 20 mm (cf. Tab. 6.5). Nous obtenons une erreur moyenne inférieure à
0,5 mm dans les quatre cas et une erreur maximale de 7 mm (cf. Tab. 6.5 et Fig. 6.14). Les erreurs
maximales sont dues à des déformations locales ou dues à des erreurs de segmentation. La variabilité
inter-utilisateur a été calculée et est inférieure à 10%, nous considérons donc que notre méthode est
indépendante de l’utilisateur.

TABLE 6.5: Distances entre chaque triangle des maillages surfaciques déformés et les maillages d’en-
trée, calculées et triées en quatre groupes. Chaque groupe contient un quartile de l’aire total du
maillage.

Premier patient (mm) 2ème patient (mm)
Plage de couleurs (1) (2) (1) (2)
Bleu à Turquoise 0 - 0.8 0 - 0.1 0 - 1.0 0 - 0.05
Turquoise à Vert 0.8 - 1.8 0.1 - 0.2 1.0 - 1.8 0.05 - 0.1
Vert à Jaune 1.8 - 3.5 0.2 - 0.5 1.8 - 2.9 0.1 - 0.2
Jaune à Rouge 3.5 - 13.3 0.5 - 6.3 2.9 - 10.3 0.2 - 4.7
Moyenne (± Écart-type) 1.9 (± 1.9) 0.3 (± 0.4) 1.4 (± 1.7) 0.1 (± 0.3)

3ème patient (mm) 4ème patient (mm)
Plage de couleurs (1) (2) (1) (2)
Bleu à Turquoise 0 - 1.7 0 - 0.1 0 - 1.8 0 - 0.1
Turquoise à Vert 1.7 - 4.1 0.1 - 0.2 1.8 - 4.0 0.1 - 0.3
Vert à Jaune 4.1 - 6.1 0.2 - 0.5 4.0 - 6.6 0.3 - 0.6
Jaune à Rouge 6.1 - 13.2 0.5 - 6.7 6.6 - 20.6 0.6 - 5.7
Moyenne (± Écart-type) 3.2 (± 3.0) 0.3 (± 0.6) 4.0 (± 3.3) 0.5 (± 0.6)
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(a) Premier patient (b) 2ème patient

(c) 3ème patient (d) 4ème patient

FIGURE 6.14: Illustrations des résultats obtenus après le recalage non-rigide que nous proposons,
coloriés selon les indications du Tab. 6.5 avec la vérité terrain (MI ) en noir, fil de fer.

6.5.2 Évaluation de la position des vaisseaux du foie

L’évaluation de la précision du recalage des vaisseaux est effectuée en calculant la distance eucli-
dienne entre dix bifurcations des veines qui ont été sélectionnées manuellement (cf. Tab. 6.6, Fig. 6.15
et Fig. 6.16). Les résultats obtenus sont comparés avec d’autres résultats obtenus à partir d’un reca-
lage rigide. Celui-ci est réalisé avec une méthode ICP entre les deux surfaces du foie résultant en une
matrice de transformation qui est ensuite appliquée au maillage des vaisseaux.
Nous obtenons une erreur moyenne de 2,8 mm au lieu de 4,6 mm, ce qui est suffisant pour les chirur-
giens. Bien que le recalage rigide semble donner de bons résultats initiaux, nous devons souligner que
la principale erreur est généralement due à un lobe qui a été fortement déformé (5 mm à 15 mm). Les
plus fortes améliorations obtenues avec notre méthode correspondent aux colonnes de droite dans tous
les histogrammes de la figure 6.15. Pour le quatrième patient, la distance moyenne est plus importante
que pour les autres (8 mm). Nous rappelons que pour ce patient, nous avons un TDM en position dé-
cubitus latérale et l’autre en position couchée qui implique des déformations plus importantes. Malgré
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un manque de précision, notre méthode offre une amélioration moyenne prometteuse de 160% pour
ce patient.

TABLE 6.6: Précision du recalage des vaisseaux de quatre patients en fonction de la distance eucli-
dienne de dix bifurcations de vaisseaux (cf. Fig. 6.15).

Après recalage rigide (mm) Après recalage non-rigide (mm) Amélioration
Erreur moy. Erreur max. Erreur moy. Erreur max. moyenne (mm)

Premier patient 3.6 ± 2.5 8.9 2.2 ± 1.1 4.0 1.2
2ème patient 3.7 ± 1.3 5.2 2.4 ± 1.1 4.4 1.3
3ème patient 6.5 ± 2.2 9.9 3.7 ± 1.8 6.3 2.8
4ème patient 11.2 ± 3.7 19.1 7.9 ± 3.8 15.4 3.0

6.6 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons montré que notre méthode de recalage fonctionne lorsque les maillages
sont entiers et construits à partir de foies humains. Nous avons montré que l’utilisation de la distance
géodésique à des points remarquables est pertinente pour apparier deux maillages aussi bien dans le
contexte de la chirurgie laparoscopique que dans celui du recalage multiphase. Ensuite, nous avons
expliqué les modifications apportées à la déformation biomécanique qui est appliquée sur le foie et
ses vaisseaux. Nous avons proposé une première évaluation de la qualité de notre méthode d’apparie-
ments sur des données synthétiques montrant qu’ainsi qu’une dizaine de graines est suffisante pour
obtenir un bon appariement. Nous avons ensuite évalué notre méthode de recalage sur des données
de porc sans et avec pneumopéritoine qui estime les vaisseaux avec une précision d’un centimètre
pour le premier porc et de deux centimètres pour le second porc. Ces résultats sont encourageants et
la délimitation en lobes de notre modèle du foie pourrait diminuer ces erreurs d’estimation. Enfin,
une dernière évaluation de notre recalage sur des données 3d+t d’humains donne des résultats pro-
metteurs : en moyenne pour quatre patients, 0,5 mm d’erreur pour la position de la surface du foie et
3,5 mm d’erreur pour la position des vaisseaux. Par ailleurs, nous avons montré comment l’utilisation
d’images 3d+t pour un suivi de tumeur peut aider à évaluer rigoureusement les méthodes de recalage
multiphase des structures internes du foie.

Nous pensons que notre méthode peut aussi être utilisée pour le recalage multimodal où les dé-
formations principales sont dues à la respiration et à une différence de positions du patient dans les
dispositifs d’acquisition. Comme nous ne disposons pas de telles images médicales, nous ne pouvons
pas évaluer notre méthode sur ce type de données, toutefois, nous prévoyons d’obtenir ces données
pour vérifier la pertinence de notre approche pour ce genre de problème clinique.
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(a) Premier patient (b) 2ème patient

(c) 3ème patient (c) 4ème patient

FIGURE 6.15: Distance euclidienne entre les bifurcations de vaisseaux après recalage rigide (en bleu)
et après recalage non-rigide (en orange). Chaque colonne représente l’erreur d’une bifurcation. Les
plus fortes améliorations (correspondantes aux colonnes de droite dans tous les histogrammes) cor-
respondent à un mouvement de lobe qui a été compensé par notre méthode.



6.6. CONCLUSION 133

(a) Premier patient

(b) 2ème patient

(c) 3ème patient (c) 4ème patient

FIGURE 6.16: Maillages des veines du foie après recalage rigide (en bleu), après notre méthode de
recalage non-rigide (en vert) et la vérité terrain (en rouge).





CHAPITRE 7
Conclusion

La thématique de cette thèse se situe dans le cadre du développement d’applications de guidage par
réalité augmentée en chirurgie laparoscopique du foie. Plus précisément, notre objectif était de fournir
un modèle 3D du foie dont la forme correspond à celle du foie du patient au début de l’intervention
pour être ensuite superposée à la vue endoscopique. L’intérêt clinique est de visualiser la position
de structures critiques comme les vaisseaux sanguins et les tumeurs du foie pour guider le geste
du chirurgien lors de l’opération. Pour cela, la précision de la position de ces structures devait être
inférieure à un centimètre pour être utilisable en salle d’opération.
L’ensemble des contributions proposées pour résoudre cette problématique est détaillé ci-dessous pour
conclure sur ce travail et pour présenter des perspectives.

7.1 Contributions

7.1.1 Analyse des déformations dues au pneumopéritoine

La littérature et l’analyse de données de porc que nous avons acquises ont montré que l’ampli-
tude des déformations dues au pneumopéritoine dépasse deux centimètres avec une déformation plus
importante sur la partie antérieure du foie. Nous en avons conclu que l’acquisition d’une image in-
traopératoire était nécessaire pour connaître la forme et la position de cette partie antérieure. Nous
avons aussi montré que la connaissance de la position de la cavité abdomino-thoracique permettait de
positionner précisément la partie postérieure du foie avec les données intraopératoires. Enfin, à partir
de cette analyse, nous avons déterminé quelles structures anatomiques devaient être modélisées pour
réaliser une simulation biomécanique réaliste du pneumopéritoine.
Une analyse plus approfondie de la paroi abdomino-thoracique a permis d’observer l’hétérogénéité
de son élasticité liée à la position de ses différentes structures anatomiques internes (par exemple,
l’ossature et les muscles). Pour prendre en compte cette hétérogénéité, nous avons donc proposé une

135
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délimitation automatique de la paroi abdomino-thoracique en trois zones caractéristiques à partir de
la position de la peau et de l’ossature.

7.1.2 Simulation réaliste et prédictive du pneumopéritoine

Une simulation du pneumopéritoine patient-spécifique a été proposée pour estimer la position de la
cavité abdomino-thoracique. Celle-ci s’appuie sur un modèle simple du porc en trois entités (la paroi
abdomino-thoracique, les organes abdominaux et les organes thoraciques) et sur l’ajout de modèles
aux éléments finis (un pour chaque entité). Ceux-ci permettent de déformer de façon réaliste le modèle
du porc lorsqu’une surpression simule l’insufflation de gaz.
La validation sur un porc montre que la prédiction de la position de la cavité abdomino-thoracique
après pneumopéritoine est précise à 4,8 mm ± 4,2 mm. De plus, nous avons montré que les artères
épigastriques, structures internes à la paroi abdomino-thoracique qui peuvent être endommagées lors
de l’opération, sont prédites avec une précision de 6,7 mm ± 1,8 mm. Cette simulation a fait l’objet
d’une publication à MICCAI [176] (taux d’acceptation : 32%).
Par la suite, nous avons proposé trois améliorations pour cette simulation : un choix plus pertinent
des paramètres biomécaniques, la prise en compte des trois zones de la paroi abdomino-thoracique
et enfin, le suivi de points sur la peau (par exemple les tétons). Ces variantes de notre simulation ont
permis d’améliorer la précision de l’estimation de la position de la cavité abdomino-thoracique (<
3,5 mm). Ces résultats montrent qu’il est possible à partir de données préopératoires, d’un moteur de
simulation biomécanique et de paramètres biomécaniques d’estimer la déformation due à l’insufflation
de gaz des artères épigastriques avec une précision satisfaisante (< 5 mm).

Nous avons montré que cette simulation permettait d’estimer la cavité abdomino-thoracique et les
artères épigastriques. Nous évoquons ci-dessous d’autres applications possibles de cette simulation.
La simulation biomécanique que nous avons présentée pourrait être intégrée à des simulateurs édu-
catifs patient-spécifique pour illustrer de façon dynamique l’insufflation de gaz. Généralement, un
simulateur en chirurgie laparoscopique ne s’intéresse pas à l’anatomie d’un patient et le principal in-
térêt de notre simulation dans ce domaine est d’apporter un modèle 3D d’un patient insufflé. Cette
spécificité peut être utile si le praticien veut s’entraîner avant l’opération sur des données correspon-
dantes au patient.
Lors de la planification préopératoire, le praticien décide des localisations où les trocarts vont être in-
sérés à partir des informations préopératoires du patient et par conséquent, sans prendre en compte les
déformations dues à l’insufflation de gaz. L’estimation de la paroi abdomino-thoracique que nous pro-
posons permettrait ainsi de fournir durant la planification un modèle représentatif du patient insufflé
et donc, une planification plus pertinente de l’insertion des trocarts.

7.1.3 Méthode géométrique de déformations de la paroi abdomino-thoracique

Nous avons montré que le suivi de quelques points sur la surface de la peau permet d’améliorer
la simulation biomécanique. Nous avons donc proposé d’estimer le bénéfice supplémentaire qu’ap-
porterait la connaissance de toute la peau acquise à partir de l’image intraopératoire ou d’un système
optique. Dans le cadre de la simulation biomécanique, nous avons utilisé la position des tétons qui sont
visibles et facilement identifiables sur l’image préopératoire et intraopératoire. En connaissant la po-
sition de ces tétons avant et après pneumopéritoine, il est simple d’estimer le vecteur de déplacement
de chaque téton. Par contre, pour utiliser toute la peau, il est difficile d’estimer pour chaque point
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de cette peau son vecteur de déplacement dû au pneumopéritoine, c’est-à-dire de déterminer l’ap-
pariement anatomiquement correct entre la peau préopératoire et intraopératoire. Nous avons alors
proposé une méthode dite géométrique pour réaliser cet appariement en considérant que la déforma-
tion était homogène. Nous avons montré qu’avec cette méthode la prédiction de la position de la cavité
abdomino-thoracique était précise à 3,1 mm (± 3,6 mm). En prenant en compte la délimitation de la
paroi abdomino-thoracique lors de l’estimation du champ de déformations de la peau, la précision
de la position de la cavité abdomino-thoracique était égale à 2,3 mm (± 2,0 mm) et la position des
artères épigastriques était précise à 6 mm ± 3 mm, ce qui est acceptable pour fournir une marge de
sécurité suffisante au chirurgien. Cette approche a été publiée et présentée oralement à la conférence
internationale ISVC [177].

Il serait aussi envisageable de développer un logiciel qui consisterait à afficher les artères épigas-
triques sur le patient avec un projecteur. Une telle application informatique serait utile pour éviter de
percer les artères lors de l’insertion des trocarts.

Ces deux méthodes d’estimation de la position de la cavité abdomino-thoracique fournissent des
précisions similaires, mais ont chacune des inconvénients notables :

– la simulation biomécanique est dépendante des valeurs des paramètres biomécaniques qui sont
difficilement identifiables. Nous avons mentionné précédemment que des technologies comme
l’élastographie pourraient être une solution pour estimer en temps réel les paramètres bioméca-
niques des organes ;

– la méthode géométrique requiert l’acquisition de la peau intraopératoire. Dans le cas où la peau
n’est pas entièrement visible sur l’image intraopératoire, il sera nécessaire d’acquérir la peau
avec un système optique. Celui-ci devra donc être placé et manipulé en début d’intervention ce
qui peut être un frein à son application clinique.

7.1.4 Déformation du modèle préopératoire

Pour déformer la partie antérieure du modèle préopératoire du foie, nous avons proposé une mé-
thode guidée par une image intraopératoire, à partir de laquelle il est possible de segmenter rapidement
la surface antérieure du foie. Cette surface est essentielle, car elle permet de guider la déformation de
la partie antérieure du modèle préopératoire. Comme les deux modèles ne sont pas acquis dans le
même imageur, il est nécessaire de les aligner dans un même repère. Nous avons donc proposé de
réaliser cet alignement à partir de la position de la colonne vertébrale et de celle de l’entrée de la veine
porte.
Pour déformer le modèle du foie préopératoire, il est nécessaire d’estimer un champ de déforma-
tions entre ce modèle et la surface partielle intraopératoire du foie. Nous avons proposé une méthode
d’appariements entre ces deux surfaces telle que les zones appariées coïncident d’un point de vue
anatomique. Cette méthode est basée sur la distance géodésique à des points anatomiques remar-
quables, choisis manuellement pour générer un champ de déformations précis. Celui-ci est utilisé
pour déformer le modèle préopératoire du foie à partir d’un moteur de simulation biomécanique et
de l’estimation de la position de la cavité abdomino-thoracique (obtenue à l’issue des étapes précé-
dentes), position qui est utilisée comme une condition aux limites.
Nous avons ainsi obtenu une estimation de la position de la totalité de la surface du foie, après pneu-
mopéritoine, avec une erreur moyenne de 2,6 mm (± 2,3 mm). L’estimation de la position des vais-
seaux sanguins est précise avec 1 cm d’erreur en moyenne, ce qui correspond bien à nos objectifs
initiaux. Ces travaux ont été publiés et présentés oralement au workshop international MIAR [178]
(taux d’acceptation à l’oral : 28%).
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7.1.5 Recalage de maillages surfaciques

Nous avons enfin montré que la méthode d’appariements entre deux maillages surfaciques que
nous proposons est adaptable et fonctionne lorsque la totalité de la surface de l’organe cible est
connue. Une évaluation sur des données synthétiques montre que l’appariement est correctement ef-
fectué (75% de bons appariements) et que cet appariement est suffisant précis pour estimer le champ
de déformations de la surface du foie. En effet, après l’étape de déformations biomécaniques la pré-
diction de la surface du foie est précise à 0,4 mm ± 0,9 mm.
Ensuite, l’évaluation sur les données de porc en chirurgie laparoscopique montre qu’il est possible de
recaler la surface du foie (resp. les vaisseaux) avec une précision proche de 3 mm (resp. 2 cm). Enfin,
nous avons montré que dans le cadre du recalage multiphase, notre méthode permettait de fournir une
estimation de la position des vaisseaux, sur quatre cas cliniques, d’une précision égale à 5 mm ce qui
est suffisant pour que le clinicien puisse planifier efficacement une résection. Ces résultats ont fait
l’objet d’une publication au workshop international CCAAI [179] (taux d’acceptation : 84%).

Nous soulignons que cette méthode d’appariements peut aussi être utilisée pour recaler des organes
extraits d’images multimodales (entre un TDM et une IRM par exemple). La difficulté de ce type de
recalage est que les intensités des niveaux de gris d’un même organe sont différentes d’une image à
l’autre. Cette problématique est proche de celle du recalage multiphase où les intensités des niveaux
de gris, à l’intérieur du foie, étaient différentes selon que l’image avait été acquise en temps artériel
ou en temps veineux. Notre méthode devrait donc fournir une précision proche de celle obtenue avec
les images multiphases.

7.2 Perspectives

7.2.1 Analyse des images médicales

L’étude du pneumopéritoine présentée dans ce document reste succincte et il serait intéressant de
quantifier le déplacement d’autres organes que le foie lors du pneumopéritoine. De plus, notre analyse
se base sur deux paires d’images de porc et l’acquisition de nouvelles données permettrait de valider
un peu plus nos observations.
Après un pneumopéritoine, le chirurgien peut incliner la table à 45˚ pour faciliter l’accès au foie
lors d’un acte de chirurgie par laparoscopie. Le foie doit vraisemblablement se déformer aussi lors
de cette étape et il serait intéressant d’effectuer des acquisitions dans cette position pour étudier ces
déformations. Ce type de données a déjà été acquis par Moyano et al. [28].

7.2.2 Vers une simulation biomécanique des viscères

La simulation que nous proposons est une première étape pour une simulation plus approfondie
et plus précise. En effet, nous nous sommes limités à estimer uniquement la position de la paroi
abdomino-thoracique. Il aurait été intéressant également de simuler le comportement du diaphragme,
car celui-ci influe sur la position et la forme du foie. En effet, de la même façon dont nous nous
sommes aidés de la cavité abdomino-thoracique pour prédire la position de la partie postérieure du
foie, il est possible d’estimer, à partir de la position du diaphragme, la position d’une partie de la zone
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crâniale du foie.
Pour estimer la déformation du diaphragme, il pourrait être ajouté à notre simulation biomécanique
comme un modèle de cette structure anatomique attaché à la paroi abdomino-thoracique. Ensuite,
comme pour l’insufflation, on pourrait appliquer une pression sur ce modèle pour simuler celle pré-
sente dans les poumons. Les deux principaux problèmes à résoudre seraient de bien positionner les
points d’attache du diaphragme et de choisir convenablement les valeurs de la pression et des para-
mètres biomécaniques de cette structure anatomique.
Avec un tel modèle mis en place, juste en variant la valeur de la pression, il serait possible de simu-
ler la contraction ou le relâchement du diaphragme, et donc de simuler soit une inspiration soit une
expiration.

Pour simplifier la simulation, nous avons regroupé les organes ensemble. Nous suggérons pour
améliorer le réalisme de la simulation biomécanique de modéliser chaque organe pour observer s’il
est possible, juste à partir des interactions entre eux, d’estimer leur position après pneumopéritoine.
Pour parvenir à un tel modèle, il faudrait pouvoir segmenter les organes creux comme le côlon ou
l’estomac ce qui est actuellement difficile à réaliser même manuellement. De plus, le choix des valeurs
des paramètres biomécaniques est problématique, car ces organes creux peuvent contenir ou non des
aliments ce qui peut modifier l’élasticité de l’organe.

D’autres actes chirurgicaux laparoscopiques, par exemple la néphrectomie, nécessitent de placer
le patient en décubitus latéral pour faciliter l’accès à l’organe cible. La simulation biomécanique
pourrait être adaptée pour ajouter une étape où le modèle serait placé en décubitus latéral et ensuite
insufflé comme dans la simulation que nous avons proposée. Il faudrait ajouter un modèle de la table
positionnée sur un des côtés du modèle du patient (les modèles de la paroi abdomino-thoracique et des
deux ensembles de viscères) et ensuite ajouter une composante de gravité dans la direction de la table.
Par collision avec le modèle de la table, la déformation de la paroi abdomino-thoracique se réaliserait
de façon réaliste.

7.2.3 Application à d’autres organes

L’organe cible tout au long de cette thèse est le foie, mais les travaux présentés dans ce document
peuvent être adaptés aux autres organes en chirurgie laparoscopique, par exemple les reins. Ceux-
ci sont potentiellement déformés lors du pneumopéritoine et, avec notre méthode, il serait possible
de superposer à la vue endoscopique un modèle préopératoire déformé de ces organes, mais aussi
d’autres structures anatomiques comme par exemple les artères mésentériques.
De plus, dans l’hypothèse où la simulation biomécanique peut gérer les changements de position
du patient (par exemple, de décubitus dorsal à décubitus latéral), il sera possible d’élargir le champ
d’applications de cette simulation biomécanique à d’autres organes (comme les reins).

7.2.4 Amélioration de la méthode d’appariements de deux maillages surfaciques

Le principal inconvénient de la méthode que nous proposons pour déformer le modèle préopéra-
toire pour correspondre à sa forme intraopératoire est que celle-ci se base sur des étapes manuelles.
Il serait donc pertinent d’automatiser ces étapes, en particulier celle de la segmentation de la partie
antérieure du foie intraopératoire et celle de la détection et de l’appariement des graines. Nous avons
déjà mentionné ce point dans le chapitre 5 où nous avions évoqué quelques pistes pour réaliser cette
étape automatiquement.
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7.2.5 Évaluation de la distance entre deux maillages surfaciques

La distance entre deux maillages d’un même organe est difficile à estimer, car il faudrait pouvoir
définir les correspondances anatomiquement correctes entre ces maillages. Classiquement, une mé-
thode de type plus-proche voisin est utilisée pour calculer cette distance. Dans ce rapport, nous avons
proposé une version améliorée qui pondère la distance en fonction de l’aire du triangle, mais qui ne
règle pas ce problème d’appariements entre les deux maillages surfaciques.
En fait, ce problème d’appariements a été traité dans le chapitre 6 pour mettre en correspondance les
sommets de deux maillages surfaciques d’un même foie. En pratique, notre méthode d’appariements
pourrait être utilisée, au lieu des méthodes classiques, pour mettre en correspondance deux maillages
surfaciques.

7.2.6 Du porc à l’Homme

Les travaux développés dans cette thèse ont principalement été validés sur des données de porc.
Nous avons vu que malgré une ressemblance d’un point de vue anatomique, le foie du porc est spé-
cifique de par sa taille et sa composition en lobes indépendants. Le foie humain est plus compact que
celui du porc et la déformation due au pneumopéritoine devrait être moins impressionnante, contrai-
rement au porc, où des lobes peuvent se déplacer de 5 cm lors d’un pneumopéritoine. Nous sommes
donc confiants sur l’adaptation de la méthode que nous présentons dans cette thèse, mais nous ne
pouvons pas garantir sans données que celle-ci sera fonctionnelle avec un foie humain.

Le principal problème est qu’aujourd’hui il est difficile d’acquérir des images d’humains durant
un pneumopéritoine provoqué, pour des raisons éthiques. De telles images permettraient d’observer
l’amplitude du foie humain lors du pneumopéritoine et permettraient de valider toutes les méthodes de
simulation de l’insufflation de gaz sur des données cliniques. Ces images pourraient être acquises avec
des imageurs intraopératoires, comme le Zeego de Siemens, et pourraient être exploitées lors d’opéra-
tions de chirurgie laparoscopique. En effet, des salles opératoires équipées d’imageur interventionnel,
qualifiées de salles hybrides, sont en pleine émergence en chirurgie laparoscopique.

7.2.7 Vers une application clinique

Pour aller vers une application clinique, la première étape à réaliser est la validation de la méthode
de déformation du modèle préopératoire sur d’autres acquisitions de porc.
Nous avons montré qu’il était possible de recaler le maillage de la surface antérieure du foie intraopé-
ratoire et la vidéo endoscopique à partir d’une sélection manuelle de points remarquables. Une autre
solution proposée par S. Bernhardt [180], doctorant dans notre équipe de recherche, est d’utiliser les
informations de l’endoscope s’il est visible sur l’image TDM intraopératoire. En effet, dans ce cas, il
est alors possible de segmenter l’endoscope et d’évaluer sa position et son point de vue (orientation).
Le modèle déformé du foie peut ensuite être recalé sur la vidéo acquise à l’aide de ces informations.

Nous soulignons qu’il est aussi possible d’utiliser une reconstruction 3D de la scène anatomique
à partir de la vidéo endoscopique au lieu d’acquérir une image intraopératoire. Une validation doit
être effectuée pour quantifier la précision des reconstructions 3D avec des vidéos endoscopiques de
chirurgie du foie. En effet, si la qualité des reconstructions 3D s’avérait trop faible (> 5 mm), il ne
serait pas possible d’utiliser ce type de données.
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L’estimation du modèle du foie préopératoire avec une forme correspondante à celle que le foie a
réellement au début de l’intervention est d’une précision suffisante pour les cliniciens. À l’avenir, il
pourrait être intéressant de mettre à jour ce modèle durant l’opération grâce à un suivi de points sur la
vidéo. Ceci serait néanmoins difficile, car il faudrait prendre en compte des déformations appliquées
par le chirurgien sur le foie, comme l’étirement avec une pince (déformation locale) ou la découpe
d’organes (changement topologique).
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ANNEXE A
Segmentation

Nous présentons dans cette annexe les outils existants à l’Ircad pour segmenter en des temps rai-
sonnables la paroi abdomino-thoracique, le foie et ses vaisseaux sanguins.

A.1 Segmentation de la paroi abdomino-thoracique

Dans cette section, nous présentons les différentes segmentations de la paroi abdomino-thoracique :
la peau, la cavité abdomino-thoracique et le diaphragme, qui vont nous servir de frontière pour séparer
les organes thoraciques et abdominaux. Ces segmentations sont nécessaires pour créer notre modèle
volumique dans la méthode de simulation présentée dans le chapitre 3.

A.1.1 Segmentation de la peau

La segmentation de la peau est effectuée à partir de l’image médicale. L’image est seuillée pour gar-
der uniquement les pixels qui ne correspondent pas à de l’air (> -300 HU). Des trous correspondants
à du gaz dans l’appareil digestif ou les poumons sont ensuite remplis pour obtenir une segmentation
de l’ensemble du patient (cf. Fig. A.1).

Les images que nous utilisons proviennent de deux porcs et contiennent des particularités, par
exemple les pattes supérieures, qui sont des éléments provoquant des erreurs dans notre méthode
d’évaluation, présentée en annexe C. Ces éléments sont donc enlevés de la segmentation de la peau
par ouverture avec un élément structurant de 15 mm par 15 mm (cf. Fig. A.1). Les éléments supprimés
lors de cette opération sont les pattes, les tétons et des plis de la peau du porc (cf. Fig. A.1).

A.1.2 Segmentation de la surface interne de la paroi abdomino-thoracique

La surface interne de la paroi abdomino-thoracique correspond à la frontière entre la paroi et
les viscères. La délimitation de cette frontière est donc dépendante des organes voisins : lorsque les
structures anatomiques qui l’entourent ont une intensité proche, la distinction est difficile (cf. Fig. A.2,
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FIGURE A.1: Sur l’image médicale (en haut, à gauche), on remarque que les pattes supérieures du porc
touchent la peau. Notre méthode de segmentation inclurait donc ces pattes, ce qui n’est pas souhai-
table. Nous isolons tout d’abord la peau en segmentant l’ensemble du porc (en haut, à droite). Enfin,
les endroits où de l’air interne au porc est présent sont remplis (en centre, à gauche). Pour enlever
les éléments indésirables, nous appliquons une ouverture morphologique qui efface ces éléments de
la segmentation de la peau (au centre, à droite). Enfin, sur la figure du bas, la soustraction entre la
segmentation du porc et l’image après ouverture permet de visualiser les éléments qui ont été effacés
(en rouge). On remarque que les tétons et les pattes ont bien été supprimés lors de cette ouverture.



A.1. SEGMENTATION DE LA PAROI ABDOMINO-THORACIQUE 147

à droite, en rouge) alors que, si la différence d’intensités est importante, la frontière est bien visible
(cf. Fig. A.2, à droite, en jaune).

FIGURE A.2: Ces deux coupes axiales sont issues de la même image médicale d’un porc. Sur celle de
gauche, la limite de la cavité abdomino-thoracique est visible, surtout au niveau de la zone entourée
en jaune, où un organe creux est en contact avec un muscle. Mais sur la coupe axiale de droite, la
cavité est plus difficile à distinguer notamment dans la zone entourée en rouge. Nous illustrons en
bas la segmentation de la cavité abdomino-thoracique (en violet) séparant la paroi et les viscères (en
violet, transparent).

Étant donné la difficulté pour différencier cette frontière sur toutes les coupes axiales, ce travail est
réalisé interactivement. Comme la paroi abdomino-thoracique est utile pour d’autres applications, un
outil de segmentation semi-interactif dédié a été développé par l’équipe R&D de l’Ircad. Son utilisa-
tion pratique et rapide repose sur l’observation que la différence de la forme de la cavité abdomino-
thoracique varie lentement dans la direction cranio-caudale. Ce logiciel a pour objectif d’extraire
rapidement cette structure anatomique en ne segmentant que quelques coupes axiales régulièrement
espacées (cf. Fig. A.3, (a,b)). Cette segmentation manuelle est assistée par un système d’interpolation
par B-spline où l’utilisateur clique pour positionner les points de contrôle de la B-spline. Ensuite, la
segmentation est interpolée pour les coupes axiales restantes et un maillage de la cavité abdomino-
thoracique est généré permettant de vérifier la précision de la segmentation (cf. Fig. A.3, (c)).

Ce logiciel permet de segmenter en moins de dix minutes la cavité abdomino-thoracique. En effet,
Zhu et al. [169] montrent que pour segmenter un patient du pelvis au thorax, segmenter manuelle-
ment quinze coupes axiales est un bon compromis entre la qualité de la segmentation et le temps de
réalisation de cette dernière (cf. Fig. A.3, (d)).
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FIGURE A.3: En haut, les deux coupes axiales, situées à une altitude différente, montrent un exemple
de segmentation interactive de la cavité abdomino-thoracique, avec la courbe en blanc et ses points
de contrôle en rouge. Ensuite, en bas à gauche, la segmentation est interpolée pour les autres coupes
axiales et un maillage 3D est généré avec 15 coupes segmentées. Enfin, en bas à droite, nous montrons
les variations de la précision de la segmentation de la cavité abdomino-thoracique selon le nombre de
coupes segmentées interactivement, la segmentation des autres coupes étant obtenue par interpolation.
Chaque courbe du graphique représente la distribution de la distance entre une segmentation utilisant
50 coupes, qui est considérée comme vérité terrain, et une segmentation utilisant 5 (courbe bleue),
10 (courbe orange) ou 20 (courbe jaune) coupes. Nous remarquons qu’à partir de 10 coupes le gain
de précision est faible. Ces images sont issues du logiciel de segmentation VRMedBreathing et le
graphique provient de l’article de Zhu et al. [169].
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A.1.3 Segmentation du diaphragme

Le diaphragme est généralement facilement identifiable sur les images médicales puisqu’il est
positionné entre les poumons et les organes abdominaux. Cependant, il est possible que le coeur
et le foie soient en contact rendant la segmentation imprécise à cet endroit. De plus, il peut être
difficile de distinguer le bas des poumons lors de la présence d’atélectasie comme nous l’avons vu
dans la section 2.3.2, mais la position du diaphragme est nécessaire dans le modèle 3D pour notre
méthode de simulation biomécanique (cf. Chap. 3). Afin de réduire le temps de segmentation et de
limiter l’influence de l’utilisateur, un outil semi-interactif a aussi été développé par l’équipe R&D de
l’IRCAD.

Cette méthode est la continuité du logiciel de segmentation de la cavité abdomino-thoracique pré-
sentée auparavant. Initialement, il faut sélectionner la coupe axiale, qui se trouve au plus bas des
poumons, mais qui ne les contient pas (cf. Fig. A.4, (a)). Quinze coupes sagittales doivent ensuite être
segmentées (leur position étant représentée par une ligne sur la coupe axiale de référence (cf. Fig. A.4,
(b))). La segmentation de chacune de ces coupes sagittales est assistée par le logiciel. Ce dernier
propose de raffiner manuellement quinze points sur le diaphragme automatiquement placés sur des
lignes équidistantes entre elles sur le plus fort gradient (cf. Fig. A.4, (c,d)). Enfin, la segmentation
des autres coupes sagittales est obtenue par interpolation 3D et un maillage du diaphragme est généré
(cf. Fig. A.4, (e,f)).

A.1.4 Segmentation de la colonne vertébrale

Cette structure anatomique nous intéresse puisqu’elle ne subit qu’une faible déformation durant un
pneumopéritoine et nous permettra donc de recaler les données préopératoires et intraopératoires dans
un même espace. La segmentation de l’ossature s’effectue classiquement en seuillant l’image médicale
(> 300 HU). Nous obtenons une segmentation de l’ensemble de l’ossature dont nous extrayons la
colonne vertébrale en ne gardant que la plus grande composante connexe (cf. Fig. A.5).

A.2 Segmentation du foie

Nous présentons dans cette section la segmentation du foie, ainsi que la technique employée pour
segmenter ses vaisseaux. Nous rappelons que ces deux segmentations sont réalisées sur l’image TDM
préopératoire du patient qui a généralement une haute résolution et est systématiquement acquise avec
un agent de contraste.

A.2.1 Segmentation de la surface du foie

Le foie étant l’organe cible de notre application, il est important que sa segmentation soit précise.
Celle-ci est bien sûr dépendante de la qualité de l’image médicale. En particulier, si du produit de
contraste n’est pas utilisé pour l’acquisition de l’image, le contraste du foie sera tel qu’il sera presque
impossible de reconnaître ses contours et ses vaisseaux ne seront pas visibles (cf. Fig. A.6, en haut).
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FIGURE A.4: De haut en bas, de gauche à droite : (a) l’utilisateur choisit la coupe axiale de réfé-
rence correspondant à la plus haute (dans le sens cranio-caudal) coupe axiale ne contenant pas les
poumons. (b) Ensuite, quinze coupes sagittales sont segmentées en raffinant manuellement des points
sur le diaphragme préalablement proposés par une méthode automatique basée sur le gradient (c,d).
Enfin, un maillage surfacique du diaphragme est généré (e,f). Ces images sont issues du logiciel de
segmentation VRMedBreathing.
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FIGURE A.5: De gauche à droite : l’image médicale est seuillée pour extraire l’ossature. Enfin, nous
gardons uniquement la plus grande composante connexe qui correspond à la colonne vertébrale (en
rouge, à droite).

Dans notre cas, la segmentation du foie est habituellement réalisée sur des TDM standards haute
résolution avec agent de contraste, par des experts, à l’aide d’outils interactifs. L’équipe R&D Infor-
matique de l’Ircad a elle aussi développé ses propres solutions pour segmenter rapidement les organes
abdominaux [181]. Ces outils comprennent un algorithme de propagation à partir de graines placées
manuellement (cf. Fig. A.6). En pratique, cet outil permet de faire rapidement une segmentation gros-
sière du foie qui est ensuite raffinée manuellement pour améliorer les contours finaux. La durée de la
segmentation dépend de la qualité de l’image et du patient (déplacements durant l’acquisition, respi-
ration), mais prend habituellement entre une demi-heure et une heure. Cette durée est bien en dessous
du temps habituellement disponible, l’acquisition préopératoire étant toujours réalisée au moins un
jour avant l’intervention, et la plupart du temps plusieurs jours ou semaines à l’avance. Par ailleurs,
cette durée est aussi raisonnable d’un point de vue du coût de l’opérateur. Il aurait été en effet ni
acceptable ni rentable, que la reconstruction nécessite à un utilisateur plusieurs jours de travail.

A.2.2 Segmentation des vaisseaux du foie

Les vaisseaux du foie sont visibles grâce à leur contraste avec ce dernier, lorsque du produit de
contraste a été injecté. Dans le cas contraire, seuls les gros vaisseaux sont visibles. Une méthode,
similaire à celle de la segmentation du foie, est utilisée pour segmenter ces vaisseaux (cf. Fig. A.6).
Le temps requis pour réaliser cette segmentation varie de 30 minutes à 1h30, selon le contraste des
vaisseaux dans l’image et selon la précision requise dans la reconstruction de l’arbre vasculaire.
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FIGURE A.6: En haut, à gauche, un exemple d’une image TDM acquise sans agent de contraste alors
que, sur la droite, du produit de contraste a été utilisé avant l’acquisition. Nous remarquons que sur
l’image non injectée, des parties du contour du foie sont difficilement visibles. La segmentation du foie
s’effectue à partir d’une propagation selon le gradient et l’intensité des pixels. Sur l’image d’origine,
en haut à droite, nous avons cliqué (croix rouge) pour propager notre segmentation sur toute l’image.
Le résultat (au milieu, à gauche) montre que la totalité du foie a été segmentée. Enfin, sur la deuxième
ligne à droite, une correction manuelle est réalisée pour corriger les imperfections en bordures. La
même méthode est utilisée pour segmenter les veines du foie (en bas à gauche). L’illustration, en bas
à droite, montre la segmentation complète du foie et de ses veines.



ANNEXE B
Création des maillages tridimensionnels

Les maillages surfaciques sont générés à partir d’un algorithme du logiciel VRMed, développé par
l’Ircad. Celui-ci nécessite en entrée une segmentation et génère un maillage surfacique triangulaire
composé d’un total de N triangles, l’utilisateur pouvant choisir le nombre maximal de triangles. Le
choix de la valeur de N dépend de l’organe à mailler et de la précision du maillage. En effet, cet
algorithme lisse la segmentation et génère donc des erreurs dont l’amplitude dépend du nombre de
triangles. La valeur de N est choisie telle que la distance moyenne (décrite dans l’annexe C) entre le
maillage généré et la segmentation soit inférieure à 0,5 mm, qui, en pratique, correspond à une erreur
de l’ordre de la résolution de l’image. Le maillage de l’ossature sera ainsi composé de 20 000 triangles
alors que celui du foie n’utilisera que 5000 triangles.

Des maillages volumiques sont aussi nécessaires pour la simulation biomécanique (cf. Chap. 3).
Ils sont générés en utilisant la bibliothèque CGAL (http ://www.cgal.org/). Les données d’entrée sont
directement des images, binaires ou labellisées. Dans ce dernier cas, chaque valeur d’intensité des
pixels correspond à une structure anatomique différente. Il est donc possible d’obtenir un ensemble
de maillages volumiques, n’ayant que des faces communes entre organes voisins (cf. Fig. B.1). Ce-
pendant, la distance entre ces différents organes est nulle alors que, comme nous l’avons vu dans le
chapitre 3, nous avons besoin que les maillages volumiques soient distants les uns des autres, pour le
calcul des collisions. La méthode de génération de maillages volumiques possède des paramètres qui
permettent de changer la taille des faces et des cellules du maillage. Ces deux paramètres influencent
directement le nombre total d’éléments du maillage et donc les temps de calcul. Nous avons choisi
d’utiliser 10 000 tétraèdres pour la paroi abdomino-thoracique, 3000 tétraèdres pour l’ensemble des
viscères abdominaux et 2000 pour l’ensemble des viscères thoraciques. Le choix du nombre de tétra-
èdres et son implication sur la précision de notre simulation sont discutés dans le chapitre 3.
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FIGURE B.1: Nous illustrons sur cette figure une coupe d’un ensemble de maillages obtenus avec
CGAL, à partir d’une image labellisée d’un porc, avec, sur chacune des figures, le dos à gauche et
l’abdomen à droite. Sur l’image de gauche, nous illustrons les maillages volumiques générés à partir
d’une image labellisée d’organes distincts : la colonne vertébrale (bleu), le foie (violet), les poumons
(orange) et les vaisseaux sanguins (vert). À droite, les maillages surfaciques illustrés correspondent à
la surface externe des maillages volumiques, avec : la colonne (bleu), le foie (vert), les poumons (vert
clair), l’aorte (rose) et les vaisseaux du foie (bleu à l’intérieur du foie).



ANNEXE C
Méthodes d’évaluation

Dans ce mémoire, les différentes méthodes qui sont exposées fournissent des maillages surfaciques
des organes estimés, qui sont alors comparés aux données vérité terrain, qui sont aussi des maillages
surfaciques. Pour connaitre la précision de nos estimations, nous avons donc besoin d’une méthode
de calcul de distance entre deux maillages.

Dans le contexte de ce travail, nous comparons deux maillages qui représentent un même organe,
mais à deux instants différents et qui vont parfois présenter une forme assez différente l’une de l’autre
(par exemple, le foie avant et après pneumopéritoine). Pour réaliser une évaluation parfaite, il faudrait
disposer d’un appariement exact et anatomiquement correct entre ces deux maillages. Il est cependant
difficile de connaitre parfaitement cet appariement (au mieux, on peut grossièrement l’estimer). Nous
proposons donc de nous limiter au calcul de la distance entre les surfaces en utilisant une distance
de type "plus proche voisin" pour chaque triangle du maillage, à l’instar de la plupart des travaux qui
nécessitent de comparer deux maillages. Cependant, des parties de l’organe peuvent être favorisées
si la densité de points est importante. Pour tenir compte de ceci, chaque distance calculée, pour un
triangle donné, est pondérée selon la taille de ce triangle.

Nous cherchons pour chaque triangle Tsource, ayant comme centre de gravité Psource, d’un maillage
Msource le triangle Ttarget le plus proche sur l’autre maillage Mtarget dont le centre de gravité est
le plus proche de Psource. Finalement, la distance entre ces deux triangles correspond à la distance
entre Psource et le triangle Ttarget. Cette distance est obtenue en calculant le projeté orthogonal
de Psource sur le plan passant par Ttarget. Si le projeté Pproj est à l’intérieur de Ttarget, alors la
distance entre Tsource et Ttarget est égale à la distance euclidienne entre Psource et Pproj . Sinon,
nous cherchons le point le plus proche P+proche de Pproj à l’une des arêtes de Ttarget et alors,
la distance entre les deux triangles est égale à la distance euclidienne entre Psource et P+proche

(cf. Fig. C.1). Ce calcul de distance entre Psource et Ttarget est effectué en utilisant la bibliothèque
VGL (http ://paine.wiau.man.ac.uk/pub/doc_vxl/core/vgl/html/index.html).

Pour illustrer visuellement les distances locales entre les maillages à comparer, nous proposons
de colorier les maillages surfaciques à évaluer en fonction de la distance de chacun de ses triangles.
Nous avons choisi pour cela quatre plages de couleur : bleu à turquoise, turquoise à vert, vert à jaune
et jaune à rouge. Si la distance est faible alors le triangle est colorié en bleu ; au contraire si la distance
est importante, le triangle est colorié en rouge. Par défaut, chacune de ces plages correspond à un
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FIGURE C.1: La distance d entre un point Psource et un triangle Ttarget est calculée à partir de la
projection orthogonale Pproj de Psource sur le plan passant par Ttarget. Dans ce cas, Pproj ne se situe
pas dans le triangle Ttarget. Nous choisissons donc de calculer le point P+proche le plus proche de
Pproj se trouvant sur le triangle Ttarget.

quartile, mais pour comparer différentes estimations, nous serons amenés à choisir manuellement les
valeurs des plages (cf. Fig. C.2).

Il nous semble important ici de souligner les inconvénients de ces cartes de mesure. En effet, cette
méthode a été proposée pour permettre d’évaluer grossièrement nos estimations puisque l’appariement
entre le maillage à évaluer Msource et le maillage qui sert de vérité terrain Mtarget est parfois incorrect.
Par exemple, aux endroits où Msource et Mtarget s’intersectent la distance entre les deux maillages
est considérée comme étant faible alors que ces endroits peuvent correspondre à des zones différentes
du foie, d’un maillage à l’autre (cf. Fig. C.2). Malgré le fait que nous n’utilisons pas l’appariement
anatomique, cette méthode est intéressante pour comparer deux estimations différentes à une même
vérité terrain.
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FIGURE C.2: Nous avons évalué la distance entre le maillage coloré Msource (foie avant pneumo-
péritoine) et le maillage Mtarget en noir et en mode fil de fer (foie après pneumopéritoine). Chaque
triangle de Msource a été colorié selon sa distance et selon des plages de couleurs. Ces dernières sont
choisies selon la distribution des distances en fonction de l’aire des triangles (à droite). Par exemple,
un premier quart de la surface totale du maillage est à une distance comprise entre 0 mm (bleu) et
3 mm (cyan) de la vérité terrain. Nous remarquons que certaines zones de Msource sont considérées
comme proches de Mtarget parce que ces dernières intersectent Mtarget. Ces zones ne sont donc pas
comparées avec leur correspondant anatomique sur Mtarget. Bien entendu, l’évaluation serait parfaite
si l’appariement anatomiquement correct était connu.
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Jordan BANO
Modélisation et correction des
déformations du foie dues à un

pneumopéritoine : application au
guidage par réalité augmentée en

chirurgie laparoscopique

Résumé :

La chirurgie laparoscopique a révolutionné la chirurgie abdominale en permettant d’effectuer

des interventions peu invasives. Cependant, l’opération est plus difficile à réaliser qu’en chi-

rurgie ouverte, à cause de la perte du toucher et d’une vision limitée du champ opératoire. La

réalité augmentée permet de compenser ces limitations, en superposant à la vidéo endosco-

pique des modèles 3D des structures cachées, comme les vaisseaux sanguins ou les tumeurs.

Ces modèles ne prennent pas en compte les déformations dues à l’insufflation de gaz (pneu-

mopéritoine), une étape nécessaire pour créer un espace de travail. La littérature montre que

ces déformations peuvent atteindre plusieurs centimètres.

Cette thèse a pour objectif de fournir un modèle 3D du foie correspondant à sa forme après

pneumopéritoine. Nous proposons une méthode de recalage entre le modèle préopératoire et

la partie antérieure du foie acquise durant l’opération. Ce recalage s’appuie sur l’estimation de

la cavité abdomino-thoracique obtenue à partir de deux méthodes que nous proposons, une

simulation biomécanique du pneumopéritoine et une méthode géométrique basée sur le suivi

de la peau. L’évaluation du recalage montre que l’erreur de position du foie et de ses structures

internes peut être réduite à 1 cm.

Mots-clés : intervention assistée par ordinateur, réalité augmentée, chirurgie laparoscopique,

simulation biomécanique, recalage

Abstract :

Laparoscopic surgery has revolutionized abdominal surgery to perform minimally invasive pro-

cedures. However, the operation is more difficult to achieve than in open surgery, due to touch

loss and a limited view of the operative field. Augmented reality allows to compensate these

limitations by superimposing on the endoscopic video hidden 3D models, such as blood ves-

sels or tumors. These models do not take into account the deformation due to gas injection

(pneumoperitoneum), a necessary step to create a working space. Literature shows these de-

formations can reach several centimeters.

This thesis aims to provide a liver 3D model corresponding to its shape after pneumoperito-

neum. We propose a registration between the preoperative model and the liver anterior part

acquired during the operation. This registration is based on the estimation of the abdomino-

thoracic cavity obtained from two methods that we propose : a pneumoperitoneum biomecha-

nical simulation and a geometric method based on skin tracking. The registration evaluation

shows that the position error of the liver and its internal structures may be reduced to 1 cm.

Keywords : computer-assisted surgery, augmented reality, laparoscopic surgery, biomechani-

cal simulation, registration


