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Résumé

Les techniques endovasculaires, particulicrement pour l'aorte, sont en plein essor en
chirurgie vasculaire. Ces techniques mini-invasives permettent de diminuer
I'agression  chirurgicale habituellement importante lors de la  chirurgie
conventionnelle. Les limites techniques sont repoussées a certaines localisations de
l'aorte qui étaient il y a encore peu de temps inaccessibles aux endoprotheses. Le
succes et efficience de ces interventions reposent en partie sur I'élaboration et la
mise en ceuvre de nouveaux outils d'aide a la décision. Ce travail entend contribuer a
I'amélioration des procédures interventionnelles aortiques grace a une meilleure
exploitation de I'imagerie pré et peropératoire. Cette démarche s’inscrit dans le cadre
plus général des Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés par Ordinateur, dont les
concepts sont revisités pour les transposer au domaine de la chirurgie
endovasculaire. Trois axes sont développés afin de sécuriser et optimiser la pose
d'endoprothese. Le premier est focalisé sur l'analyse préopératoire du scanner
(sizing) et montre les limites des outils de mesure actuels et évalue la précision d’un
nouveau critere de mesure des longueurs de I'aorte (courbure externe). Le deuxi¢me
axe se positionne sur le versant peropératoire et montre la contribution de la réalité
augmentée dans la pose d’une endoprothese aortique. Le troisieme axe s’intéresse au
probléme plus général des interventions sur les tissus mous et particulicrement aux
déformations artérielles qui surviennent au cours des procédures interventionnelles
qui mettent en défaut le recalage rigide lors de la fusion d’images. Nous présentons
une approche originale basée sur un modéle numérique de prédiction des
déformations qui utilise la simulation par éléments finis en y intégrant des
parametres géométriques et anatomo-mécaniques spécifique-patient extraits du

scanner préopératoire.

Mots clés : navigation endovasculaire, endoprothéese aortique, anévrysme de 'aorte,
réalité augmentée, Gestes médicochirurgicaux assistés par ordinateur



Abstract

The development of endovascular aortic procedures is growing. These mini-invasive
techniques allow a reduction of surgical trauma, usually important in conventional
open surgery. The technical limitations of endovascular repair are pushed to special
aortic localizations which were in the past decade indication for open repair. Success
and efficiency of such procedures are based on the development and the
implementation of decision-making tools. This work aims to improve endovascular
procedures thanks to a better utilization of pre and intraoperative imaging. This
approach is in the line with the framework of computer-assisted surgery whose
concepts are applied to vascular surgery. The optimization of endograft deployment
is considered in three steps. The first part is dedicated to preoperative imaging
analysis and shows the limits of the current sizing tools. The accuracy of a new
measurement criterion is assessed (outer curvature length). The second part deals
with intraoperative imaging and shows the contribution of augmented reality in
endovascular aortic repair. In the last part, image guided surgery on soft tissues is
addressed, especially the arterial deformations occurring during endovascular
procedures which disprove rigid registration in fusion imaging. The use of finite
element simulation to deal with this issue is presented. We report an original
approach based on a predictive model of deformations using finite element
simulation with geometrical and anatomo-mechanical patient specific parameters
extracted from the preoperative CT-scan.

Key words: endovascular navigation, aortic endograft, aortic aneurysm, augmented
reality, computer assisted surgery
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Introduction

Les pathologies aortiques constituent un domaine particulier de la chirurgie
vasculaire. Pendant longtemps le pronostic a court terme était réservé. La gravité de ces
pathologies était liée a ’évolution spontanée de la maladie en I'absence de traitement ou liée
a la lourdeur des traitements quand lindication opératoire était retenue. Le traitement
endovasculaire, dans ces pathologies, a constitué une véritable révolution en diminuant
fortement les complications précoces post opératoires en comparaison de la chirurgie
conventionnelle. Ces résultats sont en partie responsables des innovations technologiques et
de l'évolution permanente de l'offre en matiere d'endoprothéses. Mais si la chirurgie
conventionnelle est encore largement pratiquée, c’est bien parce que tous les patients ne
peuvent pas ¢tre traités par ces techniques mini-invasives car elles ont leurs propres limites.
Il est impressionnant de constater a quelle vitesse celles ci sont repoussées grace a I'audace
et Iingéniosité de certains pionniers. Les endoprothéses étaient initialement posées dans
I'aorte sous rénale, a distance de toute collatérale vascularisant un organe pour éviter de
prendre le risque de la couvrir. Rapidement l'aorte thoracique a été traitée de la méme facon,
car elle aussi se préte anatomiquement bien a la pose d’une endoprothese. L'apparition plus
récente d'endoprotheses complexes a permis de traiter les zones de I'aorte comportant ces
collatérales importantes, en commengant par la jonction thoraco-abdominale, puis la
bifurcation iliaque et enfin la crosse aortique. Il ne reste donc que peu de segment de 'aorte
que les techniques endovasculaires ne peuvent traiter.

St les techniques endovasculaires ont révolutionné le traitement des pathologies
artérielles, c’est en grande partie grace a Iimagerie médicale. Quelque soit le domaine,
I'imagerie permet de diagnostiquer et dépister un grand nombre de pathologies. Elle est
devenue également indispensable pour traiter certaines pathologies par des techniques mini-
invasives notamment. Les cliniciens réalisant un acte thérapeutique sont souvent confrontés
a la discordance entre la qualité de la visualisation d’un organe ou d’une pathologie grace a
I'imagerie préopératoire et sa visualisation restreinte et incompléte lors des techniques mini-

invasives.

L'assistance par ordinateur aux gestes chirurgicaux s'inscrit dans un contexte de
procédures et procédés thérapeutiques en permanente évolution. Thérapie guidée par
l'image et la technologie (IGT), robotique médicale et plus généralement gestes médico-
chirurgicaux assistés par ordinateur (GMCAOQO), visent a contribuer a I'optimisation des
processus observations-actions, de natures multimodales et complémentaires, qui
deviennent de plus en plus fins et ciblés. L'émergence de cette approche pluridisciplinaire,
parallelement au développement des pratiques interventionnelles et chirurgicales
minimalement invasives, se consolide grace aux progres réalisés. I assistance a la thérapie
doit encore répondre a des criteres de bénéfice clinique (efficacité du traitement et réduction
des complications), pratique (sécurisation, fiabilisation et tragabilité du geste), et
économique (réduction des couts de prise en charge). Dans un contexte d'évolution majeure
(diversification, complexification) des dispositifs, plateaux techniques et par conséquent des
pratiques interventionnelles, il convient de rationnaliser et d'objectiver l'usage de telles
technologies.



Rapatrier 'imagerie préopératoire en salle d’intervention pour guider en temps réel
le clinicien constitue l'un des enjeux de l'assistance par ordinateur aux gestes chirurgicaux.
Cette approche peut nécessiter de mettre en commun des données d’imagerie acquises sur
un patient a des instants différents, dans des positions différentes et par des systemes
d’imagerie différents. Ces technologies se sont développées initialement en orthopédie et en
neurochirurgie ou les tissus (ou organe) traités étaient rigides ou supposés comme tel, ce qui
facilitait entre autres la fusion de données. Alors que le traitement endovasculaire des
pathologies aortiques est en permanence lié a I'imagerie, 1'élaboration et l'intégration de
solutions opérationnelles d'assistance par ordinateur reste un défi a relever. Cette
perspective semble pourtant envisageable et pourrait contribuer a aider les chirurgiens a
repousser les limites de ces traitements endovasculaires en plein essor. Si la chirurgie
endovasculaire assistée par ordinateur ne s'est pas encore développée, c’est en partie lié a
une description encore incomplete des besoins des cliniciens pour améliorer la précision de
l'acte thérapeutique et au manque d’outils numériques pour analyser certains aspects liés a la
nature molle donc déformable des tissus artériels.

Le travail présenté ici décrit de facon non exhaustive les problématiques liées a
I'imagerie lors de la pose dune endoprothese aortique et son but est de contribuer a
améliorer la précision de ce geste et a faciliter sa réalisation grace a une approche innovante
utilisant la démarche globale des GMCAO. Plusieurs chapitres illustreront cette démarche
selon la problématique médicale identifiée. Dans le premier chapitre le contexte et les
problématiques médicales globales liées a la pose d’une endoprothése seront exposés ainsi
que les principes des GMCAO. Le deuxieme chapitre est consacré aux questions liées a
Panalyse préopératoire des structures vasculaires. Dans le troisieme chapitre, nous nous
intéresserons a la navigation endovasculaire augmentée et a la visualisation des structures
vasculaires lors de I'intervention et enfin dans le dernier chapitre nous présenterons 'apport
de la simulation numérique pour traiter le probleme des déformations peropératoires des

structures vasculaires.

Notre contribution se situe a I'interface de plusieurs disciplines dans le contexte des
technologies pour la santé. Nous avons tenté de tenir un discours intelligible pour les
différents acteurs de ce domaine pluridisciplinaire. Pour chaque chapitre, la problématique
médicale est décrite et les concepts méthodologiques sont présentés dans les limites de
notre champ de compétences. Cette these est articulée autour de ses contributions
scientifiques qui sont présentées a travers cing articles.



Chapitre 1 GMCAO et Endoprotheéses

aortiques

1.1 Pathologies aortiques

Les pathologies aortiques sont représentées essenticllement par les anévrysmes
athéromateux et les dissections aortiques. Les anévrysmes correspondent a une dilatation
des parois aortiques localisée dont I’évolution ne peut se faire que vers la rupture. Les
dissections correspondent a une déchirure de la tunique interne de laorte (intima)
permettant au sang de s’insinuer dans la paroi aortique entrainant un hématome de la paroi
et une double circulation (vrai et faux chenal) sanguine. La prévalence des anévrysmes de
l'aorte abdominale est de 6% chez les patients de plus de 80 ans(l, 2). Les dissections
aortiques sont plus rares. Leur incidence est de 3 cas par an pour 100 000 habitants(3), et
semble augmenter(1, 4).

Ces deux maladies présentent les caractéristiques communes suivantes. En ’absence
de traitement, elles conduisent systématiquement au déces du patient plus ou moins
rapidement selon la cinétique d’évolution de la maladie. Les traitements conventionnels
chirurgicaux sont lourds. La chirurgie réglée des dissections aortiques de type B par exemple
peut atteindre 30% en post opératoire et a moyen terme(5, 6). La mortalité de la chirurgie
réglée des anévrysmes aortiques varie selon la localisation de 'anévrysme. Le plus souvent
(>90% des cas), il est situé dans la portion sous rénale de I'aorte abdominale, ou la morbi-
mortalité de la mise a plat conventionnelle atteint environ 4 a 5% dans les séries les plus
récentes(7, 8).

Des alternatives chirurgicales sont apparues il y a 20 ans pour les anévrysmes et plus
récemment pour les dissections (de type B). Pour la pathologie anévrysmale, le traitement
endovasculaire (exclusion de I'anévrysme par mise en place d’une endoprothése couverte
insérée par voie fémorale) a démontré son efficacité clinique et sa supériorité en terme de
morbi-mortalité immédiate(7, 8). Plusieurs études randomisées multicentriques ont conclu a
ces mémes résultats(9, 10). Le traitement endovasculaire a donc pris une place importante
dans P'arsenal thérapeutique des chirurgiens. Dans beaucoup de centres francais, environ la
moitié des patients pris en charge pour un AAA de taille chirurgicale bénéficient d’un
traitement endovasculaire. Aux Etats-Unis, engouement pour les endoprotheses a été
encore plus flagrant puisque en dix ans, la proportion d’endoprothése, comparée a la
chirurgie ouverte, est passée de 5,2% a 74%(11). Concernant les dissections aortiques de
type B (exclusion de la porte d’entrée par I'endoprothese couverte), les bénéfices du
traitement endovasculaire ont été démontré beaucoup plus récemment(12, 13). Au début
des années 2000, les dissections de type B étaient traitées soit médicalement (en 'absence de
complication telles que les malperfusions d’organe) soit par la chirurgie ouverte relativement
lourde. L’apparition des endoprothése dans le traitement des dissections aortiques de type B
compliquées est donc récente. Le bénéfice en terme de mortalité n’apparait que cinq années
apres la dissection(14), tandis que le bénéfice en terme de remodelage aortique apparait des
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la deuxieme année(15). Une des complications des dissections de type B non opérée est
I’évolution secondaire vers un anévrysme aortique lorsque le vrai chenal est encore alimenté.
La mise en place d’'une endoprothése permet d’interrompre partiellement cette alimentation
et limite donc I’élargissement de I'aorte (remodelage aortique) sur le long terme.

Finalement, quelque soit le mécanisme (athérome ou dissection chronique), les
patients sont menacés de rupture d’anévrysme. C’est localisation de 'anévrysme qui permet
de distinguer les formes « simples » des formes complexes (Fig. 1). Les anévrysmes simples
se situent soit au niveau de 'aorte sous rénale (donc a distance des artéres rénales) ou au
niveau de I'aorte thoracique descendante (donc a distance de I'artere sous claviere en amont
et du tronc coeliaque en aval). Les anévrysmes complexes correspondent a toutes les
localisations qui impliquent 2 proximité une artére a destinée cérébrale, viscérale et/ou
rénale. Ils regroupent les anévrysmes juxta/para/inter-rénaux, les anévrysmes thoraco-
abdominaux, thoraciques descendants et les anévrysmes de la crosse aortique.

Figure 1. Exemples de formes d'anévrysmes simples (A - abdominal et B-thoracique) et complexes (C et D-
thoracoabdominaux)

1.2 Les endoprothéses

La conception des endoprothéses a beaucoup évolué depuis les premiers modeles.
Leur but reste identique : exclure 'anévrysme. Cela implique que 'endoprothese doit venir
s’ancrer en amont et en aval de la zone anévrysmale et que le sang ne puisse plus circuler
dans l'anévrysme. Elles ont globalement toutes la méme composition : une armature
métallique (souvent en nitinol) recouvert de tissu prothétique (souvent en
polytetrafluoroethylene PTFE).

Comme pour les anévrysmes, on distingue les endoprothéses « classiques» et les
« complexes ». Les endoprothése simples (Fig. 2) regroupent les endoprothéses tubulaires et
bifurquées qui traitent respectivement les anévrysmes de I'aorte thoracique descendante et
de l'aorte abdominale sous rénale. Ces endoprothéses existent depuis plusieurs décennies
(premiere implantation en 1990), leur efficacité et leurs limites sont connues et la technique
d’implantation est maitrisée par tous les chirurgiens actuellement. C’est essentiellement leur
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architecture qui a évolué dans le temps, et selon les fabricants il s’agit de la troisicme ou
quatrieme génération d’endoprothése qui est actuellement sur le marché.

M’ [:J
A W B

Figure 2. Endoprothéses "classiques" : bifurquée (A) pour les anévrysmes de 1'aorte abdominale sous-rénale,
tubulaire (B) pour les anévrysmes de 1'aorte descendante

Les endoprothéses «complexes» regroupent les endoprothése fenétrées et
branchées (Fig. 3). Le rdle de ces endoprotheéses est de permettre DIétanchéité de
Iendoprothése dans une zone ou naissent des arteres vascularisant un organe tout en
assurant leur perméabilité. Ce type d’endoprothése est moins bien connu de la communauté
chirurgicale pour trois raisons. La premicre est que I'indication « anatomique » est rare car
90% des anévrysmes aortiques sont situés sous les artéres rénales et ne nécessitent donc pas
I'implantation d’une endoprothése complexe pour étre traités. Deuxiemement, la
planification et la technique de pose de ces endoprothéses sont également complexes,
restreignant leur diffusion a des centres a haut volume. Troisicmement, comme pour toute
pathologie rare, les études publiées actuellement sont souvent non randomisées et sur des
effectifs moindre, limitant le niveau de preuve scientifique sur la supériorité ou I'équivalence
de ce traitement par rapport au gold standard qui est la chirurgie ouverte. Cependant, les
séries actuelles(16-21) rapportent des taux de morbimortalité trés encourageants par rapport
a la chirurgie ouverte. Ces résultats ont permis lautorisation de Dinscription des
endoprotheses complexes a la liste des produits et prestations remboursables suite a une
¢tude multicentrique francaise (Windows 1 et 2) en 2013. Depuis, I'implantation des
endoprotheses complexes est en constante augmentation. Le facteur limitant reste toujours
la planification et la technique de pose qui sont étroitement liées entre elles, mais aussi a
I'imagerie.
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Figure 3. Endoprothéses complexes (A) assurant la vascularisation des artéres cibles par des échancrures (B)
et/ou des fenétres (C) et/ou des branches (D)

1.3 L’imagerie

I’exploration des pathologies aortiques peut se faire grace a plusieurs modalités
d’imagerie. I’echodoppler, I'angioscanner et 'angiolRM ont chacun des atouts et des limites
dans I’évaluation des pathologies de I'aorte selon le segment considéré, le motif de 'examen
(dépistage, suivi, bilan préopératoire) et les caractéristiques du patient. I’echodoppler
(transthoracique ou abdominal) est particulicrement intéressant pour le diagnostic et le suivi
des anévrysmes de l'aorte ascendante et abdominale. Cependant, cet examen nécessite
souvent d’étre complété par une autre modalité d’imagerie pour confirmer les mesures et
apporter des informations sur les structures adjacentes ou sur les branches de l'aorte
potentiellement incluses dans I'anévrysme. I’angioscanner joue un rdle central dans le
diagnostic, la stratification du risque et la prise en charge de la plupart des anévrysmes,
particuliecrement des qu’ils ne sont pas situés au niveau de I'aorte ascendante. Les avantages
de I'angioscanner par rapport aux autres modalités sont sa rapidité d’acquisition, sa capacité
de reconstruction multiplanaire avec une résolution submillimétrique et sa grande
disponibilité. Les principales limites de I'angioscanner sont I'exposition aux rayons X et la
nécessité d’injecter des produits de contraste néphrotoxiques. L’angiolRM est souvent
moins disponible, mais apporte des informations fonctionnelles et biomécaniques et est
principalement indiquée chez les patients jeunes qui nécessitent un nombre important
d’examen en raison d’un suivi a long terme (dissection aortique par exemple).

Pour le travail qui nous intéresse ici, nous exploiterons la modalité¢ la plus
fréquemment réalisée avant la pose d’une endoprothése, soit 'angioscanner.
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1.3.1 Imagerie préopératoire

I’angioscanner réalisé en préopératoire a plusieurs roles. Il permet de confirmer le
diagnostic de la pathologie, de préciser son mécanisme (athérome, dissection, Fig. 4), sa
localisation sur les différents segments de l'aorte, son extension et la proximité des arteres
«cibles » (i.e celles assurant la vascularisation d’un organe). Le plus souvent, cette premicre
analyse qualitative ne nécessite pas d’outil de traitement d’image dédié en dehors d’un outil

de visualisation classique (viewer) permettant I'exploration du scanner en coupes axiales.

Figure 4. Coupes axiales d'angioscanner : Anévrysme de 1'aorte abdominale d'origine athéromateuse (A)
(fleche=thrombus), et anévrysme de 'aorte thoracique descendante (B) secondaire 4 une dissection chronique
(fleche=voile intimale)

L’angioscanner permet également de déterminer quels sont les traitements
chirurgicaux possibles. La chirurgie classique est presque toujours réalisable, quelque soit
I'anatomie vasculaire du patient. Celle-ci n’étant qu’au second plan par rapport aux
comorbidités du patient qui sont les réels déterminants du succes du traitement chirurgical
conventionnel. Le scanner permet surtout d’évaluer un ensemble de parametres (appelé en
pratique « sizing ») quantitatifs et qualitatifs de ’'anatomie vasculaire qui sont indispensables
pour confirmer ou non la possibilit¢é d’implanter une endoprothése. En chirurgie
conventionnelle il est admis de dire que c’est 'anatomie du patient qui s’adapte au
chirurgien alors que dans le traitement endovasculaire c’est le chirurgien qui s’adapte a
Ianatomie du patient. En chirurgie ouverte lorsque la suture proximale de la prothése est
réalisée au niveau du collet aortique, il n’y a pas besoin d’avoir une adéquation parfaite entre
le diametre de la prothese suturée et le diametre de l'aorte native sur laquelle la prothese
s’implante. Les artifices de suture chirurgicale permettent ’'adaptation de calibres différents
sans conséquence sur 'exclusion de 'anévrysme. Dans le traitement endovasculaire, il faut
impérativement adapter le choix du diameétre de endoprothése aux dimensions de 'aorte
native afin que I'étanchéité entre 'aorte et 'endoprothese soit assurée. En regle générale, il
faut appliquer un surdimensionnement du diametre de 'endoprothese (appelé oversizing en
pratique) de 20% par rapport au diametre aortique dans lequel 'endoprothese s’implante.
Pour réaliser cette analyse (sizing), des outils de traitement d’image sont nécessaires afin de
choisir Pendoprothese la plus appropriée au patient selon les mesures réalisées. Le sizing est
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une étape fondamentale qui est la clé de la réussite de l'intervention et de Iexclusion de
I'anévrysme sur le long terme. Le chapitre suivant de ce travail y est consacré.

1.3.2 Imagerie peropératoire

En salle d’'intervention la pose d’une endoprothese est guidée par une image 2D
fluoroscopique émise par une source de rayons X (c-arm). Les principes de Iintervention
sont rappelés dans la section suivante (§1.4). En France, 'implantation des endoprotheses
aortiques est réalisée dans plus de 80% des cas par des chirurgiens au bloc opératoire. Les
blocs opératoires ont di s’équiper il y a plusieurs années d’appareils permettant ce type
d’intervention. Pour des raisons de couts et d’ergonomie, les solutions choisies étaient des
amplificateurs de brillance mobiles. La qualité de I'image restituée par ces systemes et le
manque d’informations visuelles limitent la pratique de certaines interventions complexes
telles que la pose d’endoprothése fenétrée. Face a cette obsolescence et la nécessité de
pratiquer des gestes de plus en plus nombreux et complexes, certaines équipes chirurgicales
bénéficient des nouvelles évolutions technologiques en maticre d‘équipements radiologiques
adaptés a lenvironnement du bloc opératoire. Cet environnement est appelé «salle
hybride » car il permet a la fois la réalisation d’actes de chirurgie classique et la pratique de
gestes endovasculaires complexes grace a des c-arm de derniere génération, offrant une
qualité d’image supérieure et la possibilité de réaliser des acquisitions rotationnelles (3D),
d’utiliser  des outils de traitement ou de post-traitement d’image. A cette étape du
traitement, ’assistance peropératoire est un élément qui devient capital pour faciliter le geste
chirurgical et améliorer son efficience et sa précision. Les limites et les développements
possibles en terme d’assistance peropératoire dans les environnements hybrides font 'objet
d’un chapitre de ce travail.

1.3.3 Imagerie postopératoire

Le scanner est toujours actuellement examen de référence pour le suivi des patients
ayant bénéficié de la mise en place d’une endoprothese(22, 23). Il permet de visualiser si
Panévrysme est exclu ou non et qu’il n’est pas toujours alimenté par un flux sanguin
(endofuite-Fig. 5). Il permet également de mesurer de fagon reproductible tout au long du
suivi les dimensions de 'anévrysme et ainsi de déterminer son profil évolutif : en régression
(i.e décroissance du diametre), stable ou en croissance. De plus en plus d’études tendent a
montrer que les patients peuvent étre suivis par echodoppler de contraste avec une
sensibilité et une spécificité similaire au scanner(24, 25), ce qui évite les risques liés aux
radiations ionisantes et aux injections itératives de produit de contraste.
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Figure 5. Angioscanner postopératoire montrant du produit de contraste dans I'anévrysme et en dehors de
I'endoprothése signant la présence d'une endofuite

1.4 Technique de pose des endoprothése et

complications spécifiques

Les principales étapes de I'intervention sont illustrées dans la figure 6. L’intervention
débute par la ponction des arteres fémorales. Celle-ci peut étre réalisée par voie percutanée
ou sous controle de la vue apres avoir exposé chirurgicalement les artéres fémorales. Dans
un premier temps des guides souples sont montés dans l'aorte. Par une des arteres
fémorales (gauche par exemple) un cathéter est placé en regard des artéres rénales ce qui
permettra d’injecter du produit de contraste lors de la procédure afin de visualiser les zones
ou 'endoprothése devra étre larguée grace a une angiographie soustraite. Par I'autre artere
témorale (droite), le corps principal de Iendoprothese est inséré ce qui nécessite de
remplacer le guide souple par un guide rigide pour permettre un support solide lors de sa
montée. L’endoprothese est en effet contrainte dans une gaine radiotransparente.
L’ensemble (endoprothése + gaine) est appelé «lanceur» ou « porte-stent» (Fig. 6A).
I’endoprothese comporte plusieurs marqueurs radio opaques visibles en fluoroscopie qui
indiquent son extrémité supérieure et inférieure. Aprés avoir repéré la zone de largage
proximale, 'endoprothése est déployée par le chirurgien qui retire la gaine. Ce retrait permet
a 'endoprothese de se déployer progressivement de haut en bas. Une fois que le jambage
controlatérale (gauche ici) est ouvert au dessus de la bifurcation aortique (Fig. 6B), une
guide monté par le coté gauche vient cathétériser ce jambage (Fig. 6C), ce qui permet
d’ajouter une extension prothétique qui viendra faire la jonction entre le corps principal et
Iiliaque gauche distale (Fig. 6D). Selon les marques d’endoprothése, une extension sera
également placée du coté droit. I’endoprotheése est ensuite appliquée (ou remodelée) par un
ballon de gros diamétre afin d’obtenir une apposition parfaite de 'endoprothése sur la paroi
artérielle et éviter ainsi une fuite de sang entre I'endoprothése et la paroi.

15



(0(0]0)\4

MEDICAL

COOK’

MEDICAL

16



(0(0]0)q

MEDICAL

COOK’

MEDICAL

Figure 6. Etapes de pose d’une endoprohtése aortique bifurquée aorto bi iliaque. Pour chaque étape une
illustration schématique (issues de Cook Medical) est présentée ainsi que la visualisation réelle par 'image
fluoroscopique peropératoire.

Outre les complications pouvant survenir apres tout acte chirurgical invasif (hématome,
infection), il existe des complications propres aux endoprotheses. Parmi elles, les endofuites
sont de loin les plus fréquentes(7-10). Une endofuite correspond a la présence d’un flux

sanguin hors de 'endoprothese et qui alimente le sac anévrysmal (Fig. 5). Il existe 5 types
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d’endofuite (Fig. 5). Elles peuvent survenir a n’importe quel moment des lors que
I'endoprothese est déployée. Parfois elle sont constatées en fin de procédure puis
disparaissent sur les controles scanner de suivi. Parfois elles n’apparaissent que tardivement,
plusieurs mois voire années apres la pose.

L’endofuite de type IA correspond a une alimentation par un flux aortique directe
antérograde provenant d’un défaut d’étanchéité au niveau de la partie proximale de
Iendoprothese. Dans le type IB, PAAA est aussi alimenté par un flux aortique mais
rétrograde au niveau des zones d’ancrage distales des jambages. Ces endofuites nécessitent
systématiquement une réintervention car I'alimentation du sac par un flux aortique entraine
un croissance de PAAA et expose le patient a une rupture. Lorsqu’elles sont constatées en
fin d’intervention, elles sont souvent liées a un défaut de sizing (mauvais choix des
dimensions de I'endoprothése, mauvaise planification de la zone d’apposition) ou a un
mauvais positionnement de I'endoprothese sur les zones d’apposition planifiées. Les
endofuites de type II sont de loin les plus fréquentes (10 a 20% selon les séries) et
correspondent a une alimentation rétrograde de I'anévrysme par des collatérales (arteres
lombaires ou mésentérique inférieure). Le faible débit par ses collatérales n’entraine pas
toujours une croissance de PAAA et ne nécessitent un traitement uniquement en cas
d’augmentation de diametre de plus de 10 mm. Ces endofuites sont les moins prévisibles et
de nombreux articles ont tenté d’en identifier les facteurs prédictifs avec des résultats
contradictoires ou non convergents. Les endofuites de type 3 sont liées a une fuite entre
deux composants de 'endoprothése et nécessitent une réintervention systématiquement.
Les endofuites de type IV et V ont disparu avec les nouvelles générations d’endoprothese

(porosité de la prothéese et croissance sans fuite).
Type lll

Figure 7. Classification des endofuites (illustration de « ESC guidelines 2014 »(26))
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En plus des endofuites, il peut survenir des thromboses de jambage ou d’endoprothese, des
infections de 'endoprothéese, des migrations (rares avec les nouvelles générations). Toutes
ces complications sont responsables d’un taux de réintervention plus élevé qu’apres
chirurgie ouverte et est estimé entre 10 et 20% selon les séries(7-10, 27). Les endofuites sont
la premicre cause de réintervention et leur caractére asymptomatique plaide pour un suivi
rigoureux a long terme(22).

1.5 Contexte scientifique

Traditionnellement, I'imagerie était utilisée pour explorer une pathologie avant
d’envisager son traitement. Parallelement a I'amélioration de ces explorations
préopératoires, les interventions chirurgicales se sont développées vers des techniques mini-
invasives permettant des incisions plus petites, avec pour bénéfices une réduction des taux
de complications postopératoires, une récupération plus rapide des patients et donc des
durées d’hospitalisation moindres. Ces techniques mini-invasives ont pu se développer grace
a un meilleur repérage préopératoire de la zone cible a traiter. Cependant, la discordance
entre la visualisation précise de la structure d’intérét en préopératoire et les difficultés liées a
sa visualisation restreinte ou indirecte dans les interventions mini-invasives a fait émerger le
besoin du clinicien de rapatrier pendant lintervention les informations fournies par
I'imagerie préopératoire. Des outils permettant de guider, de sécuriser et d’améliorer le geste
chirurgical grace aux examens d’imagerie préopératoires se sont donc développés. La
chirurgie vasculaire n’est pas la premicre discipline a avoir manifester ce besoin. D’autres
spécialités comme la neurochirurgie ou Porthopédie ont été les premicres a le faire valoir. La
chirurgie stéréotaxique (mise en place d’électrodes cérébrales) est probablement la premicre
a avoir permis le développement d’outils utilisant I'imagerie préopératoire (scanner et 'IRM)
pendant la réalisation de I'acte chirurgical, pour assister et guider le clinicien(28, 29).
D’autres gestes comme les visées pédiculaires dans les ostéosyntheses vertébrales(30-33)
assistées par ordinateur, se sont ensuite développées et ont permis a la fois d’explorer et
apporter des solutions que nécessitent cette technique tout en montrant les bénéfices en
terme de précision du geste chirurgical. I’approche des gestes médicochirurgicaux assistés
par ordinateur est donc née avec le développement de nouvelles techniques chirurgicales.

1.6 Gestes médicochirurgicaux assistés par

ordinateur

Les GMCAO ont pour ambition d'aider le praticien a mieux exploiter l'information
multimodale disponible en rendant les données acquises, calculées ou définies avant
l'intervention, accessibles et utilisables par le chirurgien pendant l'intervention et sur le lieu
de l'intervention. Malgré les progres réalisés, la diffusion efficace et opérationnelle de ces
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approches reste limitée et inégale en fonction des disciplines. Les questions posées ne
peuvent étre abordées qu'en relation étroite avec les pratiques cliniques. L'un des défis reste
l'utilisation de ces moyens sur des structutes anatomiques déformables afin de guider /
contrdler, en termes de navigation et d'action thérapeutique, des instruments a support
flexible introduits par voie endovasculaire et observable indirectement au moyen de
l'imagerie interventionnelle.

Afin d'élaborer des solutions d'aide a la décision compatibles avec le workflow
clinique et de restituer l'information pertinente au travers d'interfaces ergonomiques, les
moyens mis en ceuvre reposent sur différentes sources d’informations et technologies :
données d’imagerie, simulation et réalité augmentée, micro-technologies et robotique
médicale. ’exploitation de 'imagerie, de la réalité augmentée et de la simulation numérique,
constitue le fondement de notre approche(34). Ces concepts seront explicités dans les
chapitres suivants. Les micro-technologies sont encore peu répandues dans le domaine des
procédures endovasculaires. Dans d’autres disciplines, elles concernent a la fois les
dispositifs d’action (micro-instruments) et d’observation (micro-capteurs). La robotique
médicale pour les procédures endovasculaires peut étre envisagée aussi selon la finalité qui
peut s’exprimer sous forme d’observation ou d’action. Dans le premier cas, I'apparition
récente de nouveaux environnements opératoires de type hybride (chapitre 3) offre aux
chirurgiens la possibilité de se confronter aux systemes de fluoroscopie robotisés alors que
dans les blocs opératoires conventionnels I'exploitation des différents degrés de liberté des
c-arm nécessite I'intervention d’une tierce personne. Dans le deuxiéme cas, le recours a des
systemes de cathétérisme robotisé devient possible. Il reste cependant peu répandu a ce jour
en raison de I'investissement nécessaire, du temps d’installation et du cott du consommable.
Des publications récentes (35, 36) semblent montrer I'intérét de cette technologie (Magellan
Robotic system, Hansen Medical) qui permet de réduire lirradiation lors de certaines
procédures endovasculaires.

A l'instar de l'acte thérapeutique, les GMCAO se structurent autour d'une boucle
Perception - Décision | Raisonnement - Action (37-39). On y distingue une boucle exo-opératoire
(i.e avant et apres lintervention) autorisant un processus décisionnel raisonné et une boucle
peropératoire, de nature plus réactive. Les approches les plus élaborées introduisent
I'homologue numérique du patient. Le patient numérique est la représentation la plus fidele
et complete sur lequel le clinicien va pouvoir élaborer un raisonnement.

1.6.1 Perception

11 s’agit d’acquérir les informations concernant le patient. La perception s'appuie sur les
moyens d'imagetie et les capteurs multimodalité, multidimension et multiéchelle disponibles
a différents stades du traitement, s'ajoutant aux sensations directes du clinicien. Ces
informations acquises sont les supports d'une modélisation générique ou spécifique-patient
de structures anatomiques.

Les composantes algorithmiques impliquent par exemple des fonctions d'analyse
d'image, de caractérisation et de reconstruction / description des structures anatomiques,
mais aussi de recalage / fusion de données (chapitre 3) et de suivi des structures et / ou
dispositifs: compensation des déformations cérébrales — brain shift- lors de 'ouverture de la
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boite cranienne, modification de la géométrie suite a la découpe osseuse dans une
ostéotomie(40).

Il est important de faire la distinction entre les structures anatomiques rigides et
déformables. L.a mise en correspondance d’examens d’imagerie a différentes phases de
I'observation est facilitée pour des organes rigides. Nous verrons par quel moyen les
déformations anatomiques subies par la structure d’intérét peuvent étre compensées
(chapitre 4).

1.6.2 Raisonnement

L'objectif est ici de fournir au chirurgien les éléments d'aide a la décision sous des
contraintes temporelles variables (choix de l'option thérapeutique, planification
préopératoire, planificarion et adaptation per-opératoire, analyse post-opératoire). Les
moyens mis en oeuvre pour ainsi définir la stratégie et le mode opératoire s'appuient sur des
méthodes algorithmiques visant 2 modéliser et/ou prédire les conséquences d'un acte
interventionnel aux stades pré- per- et post-opératoires. Différentes approches plus ou
moins personnalisées sont envisageables (analyse et modélisation statistique a partir d'une
cohorte de patients, modélisation et simulation spécifique patient des interactions outils /
tissus). L'élaboration de telles approches fait partie des questions ouvertes et est
étroitement liée a l'analyse du rapport bénéfice - risque'. Le processus d'aide a la décision
qui peut s'exprimer en termes de planification d'actions et peut se décliner selon des niveaux
avec un degré de complexité variable selon le modéle numérique de patient considéré. Au
niveau analyse, la segmentation et la caractérisation des structures anatomiques est utilisée
(cf. chapitre 2) pour déterminer de maniere indirecte les parameétres des dispositifs (e.g.
choix d'une endoprothése adaptée au patient). Au niveau action il s'agit d'introduire
explicitement la représentation des dispositifs/procédés utilisés pour le traitement et de
modéliser les interactions dispositifs / tissus. Le niveau stratégique concerne quant a lui
I'étude des différents scénarii de traitement possibles et I'anticipation de leur résultat.

Si le geste ciblé concerne des structures déformables, I’étape de modélisation devra
intégrer les parametres mécaniques nécessaires a la construction d’'un modele physique ou
biomécanique (chapitre 4). L’étape de définition de la stratégie opératoire peut aussi
spécifier les gestes a effectuer et utiliser des algorithmes de simulation pour en prédire les

conséquences.
1.6.3 Action

Au sein de la boucle exo-opératoire, il s’agit essentiellement de préparer 'opération
ou de demander des examens supplémentaires. Au sein de la boucle peropératoire, il s’agit
d’effectuer I'acte lui méme. L'action peropératoire est alors assurée selon les disciplines par le
clinicien assisté du systeme dit passif, qui fournit des informations de localisation et d'aide a
la navigation(41) ou par un systeme robotisé asservi (passif ou semi-actif, controlé par le

1 Ces questions sont au coeur des travaux de recherche menés dans le cadre du Labex CAMI - Computer
Assisted Medical Interventions qui regroupe six laboratoire francais ICUBE, ISIR, LATIM, LIRMM, LTSI
TIMC) sur la thématique des GMCAO.
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clinicien) voire autonome (actif) dans certaines disciplines telles qu'en radiothérapie (e.g.
Cyberknife). Ces systemes permettent aussi de transmettre de nouvelles informations
(position, orientation, parametres...) afin de compléter le modele du patient numérique.

Ainsi lors d’une opération assistée par ordinateur, une station de navigation ou
d’assistance dispose des informations du patient (son double numérique) ainsi que les
données du planning. Les capteurs, instruments ou robots utilisés en peropératoire vont
permettre d’adapter et de mettre a jour le planning grace a un dialogue direct entre les
systemes de mesure peropératoires et la station d’assistance. On reboucle alors sur les
phases de perception et de décision.

1.7 Application a la chirurgie vasculaire

Nous avons présenté les principaux concepts de I'approche GMCAO et la fagon dont
elle s’organisait selon les étapes conduisant a la réalisation d’un acte thérapeutique. Nous
avons également vu quelle était la démarche globale des cliniciens lorsqu’une intervention
endovasculaire était envisagée. L’idée que l'assistance par ordinateur puisse aider le clinicien
lors de la réalisation de lacte d'implantation d'une endoprothése est d'autant plus
concevable que les données nécessaires semblent réunies. Elle pourrait fournir un moyen
d’optimiser par une démarche globale et cohérente les différentes étapes du traitement. Les
outils permettant une exploitation optimale des données ne sont cependant pas encore tous
décrits et constituent les prochains chapitres de ce travail. Dans un premier temps, nous
décrivons comment I'approche des GMCAO peut aider le clinicien a chaque étape du
traitement depuis lanalyse du scanner a la pose de I'endoprothése en passant par
I’élaboration de la stratégie opératoire.

* Le sizing exploite principalement la perception. Cette étape d’analyse de I'imagerie
préopératoire qui consiste a effectuer un ensemble de mesure des structures
vasculaires. Les fondements de I’état de 'art du sizing des endoprotheses et les
problématiques actuelles sont exposés dans le chapitre suivant.

* Le planning implique un raisonnement. 11 consiste a prendre une décision sur la
stratégie opératoire au regard des mesures effectuées précédemment et choisir la
meilleure tactique permettant d’accomplir le geste thérapeutique avec la meilleure
efficience possible.

*  Lassistance peropératoire vise a améliorer la précision du geste et de Daction
thérapeutique. Elle s’appuie sur les informations disponibles a toutes les étapes du
traitement qui permettent de guider le clinicien dans son geste.

L’article qui suit expose sous forme de revue, 'approche des GMCAO appliquée a la
chirurgie vasculaire et plus particuliecrement a la pose d’endoprothése aortique.
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Abstract

Computer-aided surgery makes use of a variety of technologies and information sources.
The challenge over the past 10 years has been to apply these methods to tissues that
deform, as do vessels when relatively rigid flexible objects are introduced into them
(Lunderquist rigid guide wire, aortic prosthesis, etc) Three stages of computer-aided
endovascular surgery are examined: sizing, planning, and intraoperative assistance. The
authors’ work shows that an approach based on optimized use of the imaging data acquired
during the various observation phases (pre- and intraoperative), involving only lightweight
computer equipment that is relatively transparent for the user, makes it possible to provide
useful (ie, necessary and sufficient) information at the appropriate moment, in order to aid
decision making and enhance the security of endovascular procedures.

Introduction

Computer-aided surgery (Figure 1) is a discipline based on a variety of technologies and
information sources"”: medical imaging, pre- or intraoperative (computed tomography [CT]
scan, magnetic resonance imaging [MRI], ultrasonography, coelioscopic imaging)’; micro-
technologies, used both for action (micro-instruments) and observation (microsensors)®;
virtual reality’ and augmented reality® in particular interactive simulation and the possibility
of enriching reality, as perceived by the user, with data or preprocessed models; and medical
robotics’ used in master—slave mode and which is now being applied to new fields, in
particular that of robot-controlled catheterization®.
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Robotics

Figure 1. Computer Aided Surgery (CAS).

Computer-assisted surgery tools were first developed for use in orthopedics and
neurosurgery. These were applications using rigid tools in the presence of tissues that were
also, in the first place, rigid or supposedly so (organs encapsulated in bony structures). The
challenge over the past 10 years has been to apply these methods to tissues that deform, as
do vessels when relatively rigid flexible objects are introduced into them (Lunderquist rigid
guide wire, aortic prosthesis, etc).

Progress in medical imaging is often seen as synonymous with high capital investment in
equipment derived from technological research. We present here 3 applications in regular
clinical use that are essentially the result of research into signal and image processing and
algorithm development, requiring relatively little investment in hardware (CT scan,
interventional MRI, and sophisticated robotics). Three stages of computer-aided
endovascular surgery are examined: sizing, planning, and intraoperative assistance.

Sizing

Preoperative sizing, particularly in tricky locations (supra-aortic trunks), and whether
for an aortic stent or a stenotic lesion, necessitates a perfect description of the lesion and
measurements that will lead to the choice of the most appropriate device.

In practice, the surgeon is faced with the use of viewers that are generally not well
suited to this type of task. He or she calls the help of a radiologist or uses a lightweight
imaging console that represents a significant financial investment. The surgeon may also use
nonspecific devices made available free of charge, all of which are equivalent to a slimmed-
down multipurpose radiology console. Sometimes the vascular surgeon may delegate sizing
to product specialists working for the manufacturer of the device. The aim of our study was
to develop a tool, running on a simple, portable computer, enabling the surgeon to perform
sizing himself or herself by automating the thresholding, centerline detection, and sizing
functions’. The software should not be time consuming, enabling sizing to be carried out
with 7 clicks and without a previous experience of imaging workstations for the user. It is a
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decision-making tool that is action oriented (placement of a thoracic or abdominal
endoprosthesis or an endovalve, or stenting of arterial stenosis).

The software developed by THERENVA (Figure 2) provides feasibility alarms
(diameter of iliac arteries, sinuosity, and angle of neck). This makes it possible to optimize
ordering of available devices through a link to the manufacturer’s catalogue. This tool was
validated by an analysis of 32 patients and comparison with the measurements made by an
endovascular radiologist using a General Electric Advanced Vessel Analysis system (GE,
Fairfield, CT); in this study there was no significant difference between the sizing
determined by the radiologist and that obtained by the surgeon on EndoSize'” in an average
time of 15 minutes (range = 10-40 minutes).
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Figure 2. EndoSize intuitive sizing tool.

Planning

Planning is also fully automated (Figure 3) and concerns 3 essential functions as
discussed below. The first function is preoperative choice of operational viewing incidences,
so as to limit injections of contrast medium and radiation doses in intraoperative fluoros-
copy.11 Depending on the existence of partnerships with the suppliers of operating room
imaging systems, this function can be associated with automatic steering of a motor-driven
C-arm.

The second is preparation for endovascular navigation in lesions to which access is
complex, particularly at carotid and supra-aortic level. This planning can be performed
visually using virtual angioscopy'?, that is, virtual exploratory navigation through
preoperative imaging, and/or can be based on explicit study of interactions between the
endovascular material and tissue'>'*. This implies that the mechanical behavior of the
material used has been modeled, full CT images of the aortic arch and the supra-aortic
vessels have been acquired preoperatively, and the material has been computer-tested to
predict its behavior (length, torque, and whip). Industrial development of this application is
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limited first by the need to obtain the mechanical parameters of the guide wires and
catheters on the market (industrially sensitive data that manufacturers are legitimately
reluctant to reveal), and also by the considerable workload involved in creating material
databases for a somewhat limited number of users.

The third function is training, for which the application described above turns out to
be an excellent tool. Surgeons are of course familiar with catheterization simulators, but
generally speaking the latter do not allow quick and easy testing of endovascular tools with
the data of the actual patients to be treated. Catheterization simulation with integration of
the preoperative CT scan of a planned patient would make it possible not only to optimize
device selection but also to test the material and train oneself quickly to use the new tools
that are becoming available on the market with ever-greater frequency.

LTSI INSERM U642

Figure 3. Planning: choice of angles of incidence and preparation for catheterization.

Intraoperative Aid

It is paradoxical to note that very precise information is available preoperatively,
thanks to CT scan, with visualization of complete lesions, aneurysm or stenosis, detection
of the presence of thrombus or calcification, and measurement capability, whereas
intraoperatively only subtraction images are available, with a notable loss of parietal
information with the current C-arms. This intraoperative 2-dimensional imaging, in the
absence of rotational capability, exposes the surgeon to errors (most frequently parallax
error), faulty interpretation of sinuous vessels, and leads to a search for the best angle of
incidence involving repeated injections of contrast medium and additional doses of
radiation.

Intraoperative imaging thus provides relatively little information compared with pre-
or postoperative imaging. A certain number of complications—endoleaks, malpositioning,
covering of renal or internal iliac arteries—result from sizing errors, failure to anticipate
deformations, or faulty intraoperative positioning.
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The assistance tool™® developed by the INSERM team and THERENVA was tested
experimentally by Rennes CHU and was awarded first prize in the AGBM 2008 Innovative
Medical Technologies competition.

The device consists of an assistance console (Figure 4) which, after an automated
registration procedure, enables the surgeon not only to perform the intervention in the
usual way using the scope screen but also to monitor the progression of the inserted device
through the 3-dimensional space derived from the preoperative CT scan. This registration
and image implantation corresponds perfectly to the definition of augmented reality.
Everything takes place in real time, allowing surgeons to benefit from a genuine instrument
panel on which they can see: progression under fluoroscopy, progression through the large-
scale 3-dimensional reconstruction of the aneurysm or the supra-aortic vessels, and CT scan
slices corresponding to the position of the device. Information concerning the vessel wall is
then visible: thrombus, calcification. This tool thus enables full localization to be performed
using a single angle of incidence, and it is backed up by an alarm system based on the
preoperative sizing that alerts the operator in the event of deviation from the preestablished
operating plan. Clinical evaluation is currently under way on 10 aortic endoprostheses and 4
carotid angioplasties; it shows that device placement (endoprosthesis or stent) is optimized
with greater security, there is less use of fluoroscopy to look for different angles of view,

and less contrast medium is injected.

Figure 4. EndoNaut augmented reality device.

The remaining technical problem concerns deformations. Introduction of an extra
stiff guide wire or an aortic stent graft naturally makes arteries, and in particular the iliac
arteries, to straighten and deform. Flexion/extension movements of the neck during carotid
angioplasty can also modify the tortuosity of the common or internal carotid arteries.
Preoperative planning based on the preoperative CT scan may thus turn out to not match
the intraoperative morphology'’. To solve this problem, the aortoiliac deformations during
endovascular aneurysm repair have been modeled using finite element simulation (Figure 5).
This model is based on patient specific geometry from the preoperative CT scan and is still
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assessed on a large cohort to represent various anatomies. According to this model imaging
fusion, including the deformations of the aortoiliac structure, between preoperative CT and
intraoperative fluoroscopy with a standard C-arm could be feasible.

Figure 5. Simulation of deformations of the aortoiliac structure by an extrastiff guidewire.

Conclusion

Computer-aided vascular surgery is a newly emerging practice. Our work shows that
an approach based on optimized use of the imaging data acquired during the various
observation phases (pre- and intraoperative), involving only lightweight computer
equipment that is relatively transparent for the user, makes it possible to provide useful (ie,
necessary and sufficient) information at the appropriate moment in order to aid decision
making. These software solutions can be integrated into a standard operating room, and all
the more easily into a hybrid high-tech installation.

In the long term, the addition of data derived from 2- or 3-dimensional intraoperative
ultrasound, an intracorporeal magnetic localizer, or interventional MRI, coupled with
adequate preoperative sizing and planning taking into account possible future deformations
should enable us to reach our intended goal, that is, endovascular surgery with limited use
of X-rays and with an already available angio-navigation station at the heart of this merging
of data.
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1.9 Synthese

Dans ce premier chapitre et article, nous avons vu que 'approche GMCAO peut
étre transposée a la pose d’'une endoprothése aortique en s’intégrant dans le workflow
clinique depuis le sizing jusqu’a la pose méme de I'endoprothése. Pour chaque étape du
processus il est nécessaire d’évaluer les solutions qui peuvent étre mises en ceuvre (et parfois
existantes) et d’en identifier les problématiques pour parvenir a optimiser chacune de ces
étapes. Le sizing peut étre réalisé actuellement a laide de différents logiciels mais nous
verrons dans le chapitre suivant qu’il est possible d’augmenter la précision des mesures
réalisées par d’autres méthodes. Concernant le planning et I’assistance a la pose, il existe
aussi depuis peu de temps des technologies prometteuses mais perfectibles au travers des
environnements opératoires hybrides. Nous verrons que la contribution de 'assistance par
ordinateur dans ces environnements ne peut étre appréhendée que si elle s’appuie sur une
description personnalisée (spécifique patient) des données préopératoires et sur une
modélisation des interactions outils-tissus.

La mise en ceuvre de I'assistance par ordinateur nécessite d’utiliser certains procédés
de traitement d’image qui vont ¢tre décrits dans les chapitres suivants. Le point essentiel
dans la démarche présentée est de considérer qu’il est possible d’optimiser le geste
chirurgical en s’appuyant sur des données existantes. Cela implique pour les patients et les
cliniciens qu’il n’y a pas de modification des pratiques actuelles (comme la nécessité de
réaliser un examen supplémentaire par exemple). Mais proposer une telle démarche sans
objectif pour le patient n’a aucun sens des lors que I'on travaille de pres ou de loin dans le
domaine de la santé. Au dela de répondre a une problématique scientifique, ce type
d’approche doit encore démontrer le service médical rendu. Nous verrons dans les chapitres
suivants, quels sont les résultats qui peuvent mesurer concrétement ou indirectement les

bénéfices attendus pour le patient.
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Chapitre 2 Analyse de I’imagerie

préopératoire

Nous avons vu que la premicre étape d’une pose d’endoprothése assistée par
ordinateur dans la boucle exo-opératoire consistait a «percevoir». En 'occurrence, cela veut
dire ici, décrire et mesurer l'aorte (sizing) afin de prendre la « décision » sur le choix du
dispositif le plus approprié et la facon de 'implanter (raisonnement). L’approche du sizing
et du planning assisté par ordinateur a pour ambition de réduire les potentielles
complications des endoprothéeses et de réduire les réinterventions liées a des erreurs de
mesure.

A cette étape il s’agit d’exploiter au mieux les informations du scanner préopératoire
réalisé avant l'intervention. Certains procédés existants de traitement d’image (comme la
segmentation des structures vasculaires) sont nécessaires avant de parvenir a 'objectif final
qui est la description la plus fidele et complete de 'anatomie de I'aorte du patient. Il existe
déja des solutions robustes (logiciels) permettant cette analyse. Nous montrerons qu’elles
n’ont pas toujours la précision attendue dans certains cas au regard des constations sur des
cas opérés. Il est possible de 'améliorer en proposant de nouveaux criteres de mesure en
particulier.

Avant de présenter notre contribution, nous rappellerons certains concepts
généraux sur I'image et son analyse. Certains procédés de traitement d’image seront décrits
afin de comprendre en quoi les solutions (ou pratiques) actuelles peuvent manquer de
précision. Nous verrons ensuite plus spécifiquement I’évolution des pratiques actuelles
concernant le sizing et leurs limites. Enfin, la contribution apportée dans ce chapitre sera
présentée a travers un article.

2.1 Image tomographique

La tomodensitométrie est une technique qui consiste a mesurer ’absorption des
rayon X (émis par un scanner) des tissus puis a numériser et reconstruire les images qui
seront visualisées en niveau d’intensité de gris. L'unité de mesure pour les valeurs d'intensité
de gris des images CTA est standard et connue sous le nom d'unité Hounsfield (UH). La
valeur associée a chaque voxel représente alors l'absorption du volume élémentaire qu'il
couvre. Dans un voxel avec un coefficient d'absorption moyen (uy), la valeur
correspondante en UH est alors donnée par

Uy — Heaqu

:ueau
ou W, est le coefficient d'absorption linéaire de I'eau.

UH = 1000x

Les scanners utilisés en routine clinique effectuent un balayage du patient
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permettant une acquisition d’une série d’images (coupes) permettant de constituer un
volume. Le nombre et épaisseur des coupes varient selon la pathologie a explorer. Pour les
pathologies vasculaires aortiques, ’épaisseur des coupes est infra-millimétrique. Pour une
exploration de toute I'aorte thoracoabdominale, plus de 1000 coupes (images) sont réalisées.

Chaque image est définie numériquement par une matrice de pixel dont le nombre,
la taille et la forme peuvent varier. En régle générale, la matrice de reconstruction est de
512512 pixel/image. Les images 2D peuvent étre combinées au sein d'une matrice 3D, ou
volume image numérique. Afin de compenser les différences entre taille du pixel et distance
inter-coupes, une interpolation est généralement utilisée. Ce processus des coupes
intermédiaires lorsque la distance inter-coupes est supérieure a la taille du pixel et rend le
volume isotrope (cotés du voxels de taille identique selon toutes les directions). Par ailleurs
le sang est invisible en contraste spontané et nécessite I'injection d’un produit de contraste
(iodé en TDM) qui permettra au sang d’avoir une intensité similaire a I’os.

2.1.1 Prétraitement des images

Dans les images CT, des facteurs liés aux structures observées (calcifications, stent,
...) et aux principes d’acquisition et de reconstruction peuvent ¢tre responsables de bruit et
d’artefact. Le bruit est un signal aléatoire provenant du systeme et de I'environnement et est
caractérisé par une variation stochastique d'intensité ou par des parasites contenus dans les
images. Les artefacts liés au patient peuvent étre dus a la présence de couronnes dentaires,
d’une prothese articulaire, d’un stent...Ce bruit et ces artefacts diminuent la qualité de
I'image et compromettent certaines opérations de traitement d’images nécessaires a I'analyse
des structures vasculaires par exemple (cf. segmentation). On peut améliorer la qualité des
images soit en augmentant la puissance du signal ou en réduisant le bruit. Un compromis
doit étre déterminé pour obtenir une image de qualité suffisante pour étre analysée, en
réduisant le bruit sans pour autant augmenter lirradiation du patient en modifiant les
parametres du systeme d’acquisition. La qualité de cette image peut étre évaluée sous forme
d’un rapport nommé RSB (rapport signal sur bruit).

Le procédé utilisé pour atténuer le bruit dans les images est classiquement réalisé par
une opération appelée filtrage. Il existe de nombreuses techniques permettant de réduire le
bruit d’'une image numérique qui ne seront pas détaillés mais uniquement mentionnés ici.

Parmi les techniques de base on distingue les opérations de filtrage impliquant des
filtres linéaires ou non linéaires. Un filtre linéaire est appliqué a une image par une opération
mathématique appelée produit de convolution. Elle consiste a effectuer des multiplications
matricielles entre l'image et la réponse impulsionnelle du filtre (passe-haut, passe-bas, passe-
bande, coupe-bande...) qui peut étre matérialisée par une matrice de petite taille. Les filtres
non linéaires opérent quant a eux sur un voisinage local du pixel ou du voxel a traiter pour
effectuer des opérations qui ne relevent pas d'une combinaison linéaire de valeurs. L'un des
exemples typique est le filtre médian qui consiste a retenir la valeur médiane de niveau de
gris dans le voisinage du pixel considéré afin de réduire le bruit de type impulsionnel dans
les images.

Les techniques de débruitage développées autour des filtres permettent de réduire le
bruit en coupant généralement les hautes fréquences de l'image. Cependant, les hautes
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fréquences ne contiennent pas uniquement du bruit. Des caractéristiques importantes de
Iimage telles que les contours se retrouvent aussi dans les hautes fréquences. En
conséquence, les contours se retrouvent généralement adoucies, voire floues apres un
filtrage conventionnel. Naturellement, le prétraitement des images dans le but de mieux
segmenter les images nécessite des contours précises et bien délimitées.

Pour ces raisons, d’autres filtres plus spécifiques et élaborés ont été développés pour
le prétraitement des images scanner vasculaire. Il existe de nombreux algorithmes et
méthodes développées en ce sens comme les algorithmes basés sur la logique floue(42), sur
la diffusion anisotropique(43), les ondelettes(44) ou encore les méthodes statistiques(45).

2.1.2 Segmentation
A-Généralités

La segmentation d'image est une opération de traitement d'images qui a pour but de
rassembler des pixels entre eux suivant des criteres prédéfinis. Les pixels reflétant
l'information d'intérét sont ainsi regroupés afin de constituer un pavage ou une partition de
l'image.

11 existe des méthodes de segmentation utilisées pour les structures vasculaires mais
non spécifiques et qui sont trés courantes dans d’autres domaines en médecine. Elles se
distinguent par leur finalité qui est soit de détecter une « région » ou des « contours ». Le
senillage(46) est la technique de segmentation la plus simple et la plus utilisée au quotidien
dans le domaine médicale. Elle permet de séparer en deux classes les intensités de chacun
des pixels contenus dans une image, graice a un seuil défini par lutilisateur ou
automatiquement. La croissance de région(47, 48) consiste a faire « grossir» une région de
pixels a partir d’'un point de départ, appelé germe. Souvent ces méthodes sont semi-
automatiques car elles nécessitent une initialisation par I'utilisateur. L’algorithme se compose
de deux étapes. La premiere consiste a choisir les points germes en plagant un ou plusieurs
marqueurs dans limage. La deuxieme (croissance) consiste a étendre la région en
agglomérant les pixels voisins selon un critere d'agrégation ou de similarité. Ces pixels
constituent de nouveaux points germes. La région s'étend itérativement jusqu'a ce qu'il n'y
ait plus de pixels/voxels candidats satisfaisant le critére de similarité ou lorsque les limites de
la région d’intérét (ROI) sont atteintes. Les approches « région » ont pour inconvénient
d’incorporer facilement des pixels voisins de méme intensité mais appartenant a un organe
ou une structure voisine et différente de celle étudiée. Pour remédier a ce probleme elles
peuvent étre combinées a des méthodes basées contours.

Les approches basées contours cherchent a exploiter le fait qu'il existe une transition
détectable entre deux régions connexes et se basent sur les propriétés locales des bords.
Cette méthode nécessite un prétraitement obligatoire pour éviter de détecter le bruit (filtre
de Canny par exemple(49)). Méme apres filtrage les images sont souvent difficiles a
exploiter sauf si elles sont tres contrastées. Les contours extraits sont la plupart du temps
morcelés et peu précis, il faut alors utiliser des techniques de reconstruction de contours par
interpolation ou connaitre a priori la forme de I'objet recherché. Des méthodes ont ainsi été
développées telles que les contours actifs utilisant des modcles déformables (szakes(50)), les
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courbes de niveaux (leve/ set(51, 52)). Toutes ces méthodes présentent leurs avantages et
inconvénients propres en termes de robustesse, de ressource allouée (temps de calcul) et de
reproductibilité.

B-Segmentation des structures vasculaires

Récemment, Lesage et al.(53) ont effectué¢ une revue de la littérature sur les travaux
existant en segmentation vasculaire, et plus particulicrement pour les examens 3D. Dans cet
¢tat de lart, seules les techniques de segmentation de la lumiere vasculaire étaient
rapportées. L'analyse est structurée selon trois axes : les modeles qui permettent d'intégrer
une connaissance a priori sur les structures vasculaires (géométrie, apparence), les
caractéristiques ou primitives détectables dans l'image, et les schémas d'extraction qui
combinent modeles, primitives et algorithmes d'optimisation pour patvenir au résultat de
segmentation. Trois grandes classes de primitives vasculaires, ainsi que les filtres et
détecteurs associés ont été utilisés pour évaluer un modele vasculaire sont :

* les primitives isotropes, n’exploitant pas I’élongation présumée d’un vaisseau
sanguin(54-56) et faisant intervenir une caractérisation locale de l'intensité du
vaisseau d'intérét,

* les primitives exploitant la géométrie 3D locale(57) et impliquant notamment les
méthodes dérivatives telles que I’étude de la Hessienne multi—échelle(SS, 59),
particuliecrement populaire, les méthodes intégratives fondées sur DPétude des
moments d’inertie(60-62), et 'optimisation locale d’'un modéle hybride(63-65)

* les primitives 2D évaluant les sections orthogonales des vaisseaux d’intérét ; les
méthodes reposent généralement sur I’évaluation de la position médiale(57, 66) et
d’une détection plus ou moins grossicre de la frontiere de la lumiere vasculaire

utilisant par exemple la technique du ray-casting(67)

Apres ces techniques de prétraitement d’images, les algorithmes d’extraction mise en
ceuvre pour la segmentation de la lumicre vasculaire a proprement parler peuvent aussi se
distinguer selon trois classes:

» algorithmes de croissance de région; cette catégorie comprend la croissance de région
classique(68, 69), fondée sur des critéres d’inclusion voxel par voxel, mais aussi les
algorithmes de propagation par vague ou par front(70, 71) ou la cohérence spatiale du
processus est controlée. De tels algorithmes procedent de maniere itérative et
progressive, permettant notamment I'inclusion de criteres adaptatifs améliorant la
robustesse et la précision du résultat final.

* les méthodes de contours actifs(72, 73); cette catégorie inclut un certain nombre de
méthodes paramétriques(74) (snakes) spécifiquement adaptés aux structures fines
telles que les vaisseaux sanguins, ainsi que des approches implicites telles que des
méthodes par ensembles de niveanx(75) (level-sets) dédiées ala segmentation vasculaire.

* les approches fondées sur la /gne centrale; ces algorithmes visent avant tout a extraire
la structure médiale des vaisseaux cibles; on distingue les méthodes par suivi direct,

qui segmentent itérativement le vaisseau en suivant pas-a-pas sa ligne centrale(61,
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07), et les processus d’optimisation tels que les méthodes par chemins minimanx(76,
77).

Ces méthodes sont relativement efficaces et robustes mais peuvent rencontrer des
difficultés en présence d’une pathologie anévrysmale qui peut présenter les caractéristiques

suivantes :

— le thrombus méme aprés injection ne se rehausse pas et pose le probleme de sa
segmentation

— Tanévrysme est une zone de dilatation qui va entrainer des turbulences et un
ralentissement de la vitesse circulatoire et donc une stagnation temporaire du
produit de contraste quand il arrive dans la zone pathologique avant qu’il ne reparte
vers les membres inférieurs. Cette variation ponctuelle de la vitesse d’écoulement
peut étre a lorigine d’une hétérogénéité d’intensité des pixels / voxels dans les
vaisseaux posant des problemes dans la segmentation par croissance de région

— la proximité du rachis et de l'aorte, avec des niveaux de gris proches sur certaines
parties de ces structures, peut étre a l'origine, selon I'approche adoptée, d’une fuite
de la croissance de région ou dispersion des contours vers les structures osseuses.

Dans la pratique courante, la plupart des logiciels dédiés I'analyse des structures
vasculaires propose une segmentation automatique a laide des algorithmes cités
précédemment. Dans les cas ou la segmentation automatique n’est pas possible il existe des
alternatives algorithmiques mais qui sont encore en voie de recherche (images peu ou pas
contrastées, artefacts). Nous ne rentrerons pas dans les détails de ces approches car cela
dépasserait les objectifs de notre travail. Les logiciels utilisés en routine offrent pour ces cas
difficiles, la possibilité d’une interaction avec I'utilisateur qui devra alors extraire certaines
informations manuellement.

2.2 Méthode de sizing des AAA

Pour choisir une endoprothése parmi les catalogues des fournisseurs, le clinicien
¢évalue essentiellement des parametres quantitatifs. Certains permettent de vérifier 'absence
de contre-indications anatomiques a I'implantation du dispositif selon les instructions du
fournisseur et d’autres servent a choisir les dimensions adéquates de 'endoprothese. Le
clinicien doit donc mesurer anatomie vasculaire par des angles, des diametres et des
longueurs essentiellement. Le probleme des outils de mesure (de longueur, diametre...)
d’une structure cylindrique en 3D présentant des sinuosités (forme de I'arbre vasculaire
schématiquement) s’est donc posé. Tres rapidement, différentes modalités d’imagerie ont
¢été comparées puisque traditionnellement, une aortographie au bloc opératoire en 2D était
pratiqué au début de l'intervention. Les mesures de longueurs se faisaient grace a une sonde
graduée tous les centimetres insérée dans l'aorte. Cette méthode présente un biais évident
qu’est l'erreur de parallaxe. De plus la précision des mesures est faible et la variabilité inter
et intra-observateur grande. Le scanner a donc été privilégié et est devenu 'examen de
référence. Cependant selon les méthodes d’extraction et de segmentation, les mesures
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pouvaient encore différer(78-80). La conclusion de ces études était que la variabilité, qu’elle
soit inter ou intra individuelle ne peut étre évitée. Partant de ce principe, certaines études se
sont attachées a essayer d’évaluer quelles pouvaient étre les méthodes qui tendaient a réduire
cette variabilité. Dans le domaine du sizing des AAA, certaines regles se sont révélées
efficaces. Le reformatage curvilinéaire en 3D est une des méthodes fondamentales pour
corriger les erreurs de variabilité(81-84). L’extraction d’une ligne centrale (de facon
automatique ou semi-automatique) est une autre des méthodes, qui permet d’éviter I'erreur
de parallaxe(85-88) (Fig. 7), fréquente lorsqu’on mesure un vaisseau sur une coupe 2D dans
un plan horizontal. Fukhara et al(89) ont également montré que la segmentation séparée du
thrombus de la lumiére vasculaire avait une incidence significative sur la réduction de la
variabilité des mesures a I’étage aorto-iliaque.

En coupes axiales Selon la ligne centrale

Plan de coupe

Plan de coupe

Erreur de parallaxe

Figure 8. Illustration de I'erreur de parallaxe lorsqu'une mesure de diameétre n'est pas réalisée selon un plan de
coupe perpendiculaire 4 I'axe du vaisseau

2.2.1 Evolution des pratiques médicales

Il'y a encore peu de temps, le chirurgien était confronté a utilisation de viewers qui
ne sont généralement pas adaptés a P'analyse vasculaire selon la méthode décrite dans le
paragraphe précedent. Il faisait alors appel soit a un radiologue, soit a des logiciels gratuits et
non dédiés, version polyvalente et allégée d’une console de radiologie. Enfin le chirurgien
vasculaire pouvait déléguer le sizing a des spécialistes produit, du laboratoire fournisseur du
dispositif. Ces trois alternatives avaient leurs limites. En aucun cas, le chirurgien —acteur et
responsable de lintervention- n’avait la maitrise du sizing par manque de temps, de
formation et d’outil dédié a cette analyse.

Depuis peu de temps (3-4 ans), des outils dédiés a I’analyse vasculaire sont devenus
disponibles et accessibles et de plus en plus de chirurgiens sont impliqués dans cette étape.
Le chirigien qui pose I'endoprothéese peut désormais s’impliquer pleinement avec des outils
appropriés. Sobocinski et al(90) ont montré que depuis I'utilisation d’un logiciel dédié
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(TherRecon) intégrant les fonctionnalités considérées comme la mesure en ligne centrale, le
taux d’endofuite proximale avait été réduit d’un facteur 4, ce qui reflete bien le bénéfice de
la planification et du sizing des endoprothéses avec des outils appropriés.

I existe plusieurs outils de sizing actuellement. Parmi eux, un outil de sizing fut
congu et développé par la société Therenva en collaboration avec I'équipe INSERM U1099
I’objectif était de développer un outil adapté au chirurgien pour qu’il réalise lui-méme son
sizing, utilisable sur un PC portable de base, en automatisant les outils de seuillage, de
détection des lignes centrales et de sizing. Ce logiciel devait étre peu chronophage et
permettre de faire un sizing en quelques clicks. Le logiciel EndoSize (Fig. 8) répond a ces
objectifs et fut validé en 2010 dans une analyse de 32 patients(91), comparant les mesures

réalisées par un chirurgien sur EndoSize et celles d’un radiologue interventionnel sur la

station de General Electric avec les module Advanced Vessel Analysis.

/
.v»/

Figure 9. Interface du logiciel EndoSize
2.2.2 Problématique médicale actuelle et hypothéses

La possibilité de planifier avec des outils adaptés la pose d’une endoprothése fait que
Popérateur sait précisément avant lintervention, ou I'endoprothése doit étre déployée par
rapport a certains reperes anatomiques comme le départ des collatérales aortiques par
exemple. Cette connaissance précise du planning a permis de constater et mettre en
évidence certaines erreurs de positionnement de 'endoprothése. De facon récurrente mais
non quantifiée, une discordance est observée entre la zone de largage planifiée et réelle de
I'endoprothese notamment dans sa partie distale (Fig. 10). Le sizing tel qu’il est pratiqué
actuellement (§ 2.2) mesure la longueur d’un vaisseau entre un point A et un point B par le
calcul de la longueur de la ligne centrale du vaisseau entre ces deux points. C’est a partir de
cette longueur mesurée que la longueur de 'endoprothése sera choisie. 1l est donc attendu,
lors du largage progressif de 'endoprothése de haut en bas, que lorsque celle ci est bien
positionnée au niveau proximal, i.e au point A, son extrémité distale se larguera au point B.
Mais il est fréquent de constater que 'endoprothese se largue en amont du point B (Fig. 10).
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Les conséquences peuvent étre anodines mais dans certains cas, cela nécessite 'ajout d’une
extension prothétique (cout>1000€), qui n’était pas prévue afin de tarir ou prévenir une
¢éventuelle endofuite. Si cette discordance pouvait étre anticipée cela permettrait de choisir

d’emblée la longueur correcte.

30 peus umere

Figure 10. Sur le scanner préopératoire, il est planifié de déployer une endoprothése entre le point A et B. Le
choix de la longueur de I'endoprothése est basé sur la mesure de la longueur par ligne centrale entre A et B
(gauche). Avant que I'endoprothése ne soit déployée ses extrémités sont positionnées en regard de A et B
(centre). Alors que le déploiement s’effectue progressivement de A vers B, on constate que ’extrémité distale de
Pendoprothése (cercle rouge) s’est ascensionnée (droite).

Ce constat signifie que soit I'endoprothese s’est raccourcie(92, 93) ou que
Pestimation de sa longueur était inexacte. Une étude(94) avait déja montré qu’il existe des
différences de longueur au niveau de I'aorte thoracique selon la méthode de mesure, soit par
la ligne centrale, la courbure interne ou externe. On peut supposer que Iarchitecture des
endoprotheses (stents en nitinol étagés et espacés entre eux par du tissu synthétique) ne
permet pas son allongement (ou trés peu) mais uniquement sa compression longitudinale,
donc son raccourcissement. Par ailleurs, les propriétés du nitinol conférent théoriquement
aux endoprotheses la capacité de se conformer a I'anatomie des arteres. Leur pouvoir
déformant intrinséque (par la force radiaire du nitinol) sur des arteres de gros calibre telle
que l'aorte est supposé faible. Selon ces hypotheses, si 'endoprothése se conforme a I'aorte
elle aura alors la méme courbure et subira une déformation. Cette déformation va alors
entrainer une modification des longueurs de certaines parties de 'endoprothése.

Le probléme peut étre exprimé sous forme simplifiée en considérant qu’un cylindre
rectiligne en 2D, de longueur connue, se déforme selon un demi-cercle (forme qui peut étre
assimilé a la crosse aortique schématiquement). La question posée est comment évoluent les
longueurs des bords du cylindre (en 2D) suite a cette déformation. La figure 11 résume de
facon simplifiée le probléme.
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Déformation en demi cercle

Hypothése
L) est fixe et correspond a la

longueur affichée de
I’endoprothése

Fe=Lie)/Tt
r=ro-d
r.=ro- d/2

L=rx(re- d) < Lig=mx(r- d/2) < Lig=muxr,

Figure 11. Evolution des longueurs d'un cylindre lorsqu’il est déformé en demi cercle

La partie de ’endoprothése qui s’applique sur la courbure externe est censée ne pas
varier puisque parmi les hypothéses, nous considérons qu’une endoprothése ne peut pas
s’allonger. Cette longueur doit rester fixe et correspond a la longueur affichée par le
fournisseur. En revanche, la partie de 'endoprothése qui s’applique a la courbure interne
doit, selon ces hypotheses, se raccourcir. Entre le bord externe et interne de 'endoprothese,
toutes les longueurs mesurées seront donc comprises dans un intervalle qui a pour limite
inférieure la longueur de la courbure interne et pour limite supérieure la longueur de
Iendoprothese telle quaffichée par le fournisseur. La longueur mesurée par la ligne centrale
se situe dans cet intervalle et implique nécessairement que sa valeur soit inférieure a la
longueur affichée de 'endoprothese. Cela peut donc expliquer pourquoi la longueur d’un
segment mesuré par ligne centrale sous-estime la longueur réelle de I'endoprothéese a
appliquer sur ce segment et explique ce phénomene de raccourcissement qui n’est en fait,
selon ces hypotheses, qu’un probléme de mesure puisque 'endoprothése ne se raccourcit
pas totalement mais que sur certaines parties (bord interne). Evidemment il s’agit dun
modele tres simplifié de 'anatomie aortique mais le raisonnement est le méme. Dans la
réalité, Paorte présente des rayons de courbure différents sur segment donné et les diametres
peuvent varier aussi.

Pour confirmer cette hypothése «in vivo», un outil de mesure de la courbure
externe des structures vasculaires a été implémenté au logiciel EndoSize (initialement dans
une version d’évaluation) afin de le tester sur des cas de patients opérés. Il s’agit d’une étude
rétrospective qui avait pour principal objectif d’évaluer si les mesures actuellement réalisées
pouvaient étre affinées grace a un outil de mesure spécifique. Indirectement, il s’agissait de
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montrer que la longueur de 'aorte peut étre différente selon la méthode de mesure et que la
méthode actuelle (ligne centrale) est moins précise que celle proposée (courbure externe).
Cette étude constitue le deuxieme article de cette these et a été menée au CHRU de Lille qui
offrait la possibilité d’'un grand nombre de cas pour réaliser I’étude.
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2.3 Article n°2: Centerline is not as accurate
as outer curvature length to estimate thoracic

endograft length

Adrien Kaladji , Rafaélle Spear, Adrien Hertault, Jonathan Sobocinski, Blandine Maurel,
Stéphan Haulon

Publié dans : European Journal of V ascular and Endovascular Surgery 2013 Jul;46(1):82-6

Abstract

Background: to assess the accuracy of the aortic outer curvature length for thoracic
endograft planning.

Methods: Seventy-four patients (58 men, 66.4 * 14 years) who underwent thoracic
endovascular aortic repair between 2009 and 2011 treated with a Cook Medical endograft
were enrolled in this retrospective study. Immediate postoperative CT scans were analysed
using EndoSize software”. Three vessel lengths were computed between two fixed
landmarks placed at each end of the endograft: the straightline (axial) length, the centetline
length and the outer curvature length. A tortuosity index was defined as the ratio of the
centetline length/straight line length. A student’s t-test and a Pearson’s correlation
coefficient were used to examine the results.

Results: We found a significant difference between the centerline length (135.4 * 24 mm)
and that of the endograft (160 £ 29 mm) (p<<0.0001). This difference correlated with the
tortuosity index (r=0.818, p<0.0001), the endograft length (+r=0.587, p<0.0001), and the
diameter of the endograft (r=0.53, p<0.0001). However, the outer curvature length (161.3 £
29 mm) and the endograft length (160 + 29 mm) were similar (p=0.792).

Conclusion: The outer curvature length more accurately reflects that of the deployed
endograft and may prove more accurate than centerlines in planning thoracic endografts.

Keys words: sizing, TEVAR, aortic curvature,

Introduction

Currently, sizing prior to endovascular aortic repair is performed using workstations
with dedicated 3D reconstruction software. In order to calculate aortic lengths and
diameters and overcome the hazard of shortening inherent to axial imaging, a centetline
extraction is useful in order to estimate true vessel length. This method is widely used and is
generally adopted as the “gold standard”. Nevertheless, we have found that TEVAR distal
landing zones do not always lie where the center line based plan might predict. The usual
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error is that the length of the endograft is shorter than the length planned. This
phenomenon has been previously described in abdominal EVARY. Potential explainations
include shortening of the endograft during deployment as well as the geometric
consequences of the curvature of the thoracic aorta. Previous investigators have shown that
there is a difference between aortic length estimated using a centerline reconstruction from
that obtained by measuring along the aortic wall ®. The aim of this study was to assess the
accuracy of the aortic outer curve length as a predictor of endograft length.

Methods

Between 2009 and 2011, data from 74 consecutive patients (58 men, 16 women)
who underwent thoracic endovascular aortic repair (TEVAR) were collected in a
prospective database and were included in this retrospective analysis. The mean age of the
patients was 660.4 = 14 years (range, 19-89 years). The study group comprised two types of
aortic pathology: 45 patients (60.8%, Group 1) with acute type B aortic dissections and 29
(39.2%, Group 2) with degenerative aneurysms. All patients were treated using a Cook
Medical® device (William Cook Europe, Biaeverskow, Denmark). Planning of all thoracic
endografts implanted in the current study estimated endograft length on centerline CPR
reconstructions. The immediate postoperative computer tomography angiography (CTA)
was used for measurements in order that the results were not skewed by later aneurysm
shrinkage. All CTAs were analysed with the EndoSize software”® (Therenva, France) using
automatically extracted centerlines. For each case, a proximal and distal landmark was
placed on the centerline corresponding with the ends of the endograft. Three measurements
were made between these landmarks (Fig.1): the centerline length, the straightline (axial)
length and the outer curvature length. The straightline length is the distance between the
two landmarks using the straightline in 3D. This distance is automatically computed by the
software. The outer curvature length is calculated using a virtual endograft (circular tube)
(Fig. 2), which is constrained on the centerline. The outer curvature length is then
automatically computed by the maximal path along the tube.
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Figure 1. The EndoSize software calculates three lengths: the straight line (red), the center line (green) and the
outer line (blue).

Figure 2. The outer wall length is calculated from a virtual endograft model (tube along the centerline) with a
designated radius

For each patient the diameter of this virtual endograft was calculated using the
diameter of the implanted endograft. This outer curvature length is not the real length of
the outer aortic wall and is consequently independent of the size of the aneurysmal sac or
presence of thrombus. We used a calculated index of tortuosity based on the reporting
standard for thoracic endovascular aortic repair™®” This was defined as the ratio between
the centerline and the straightline lengths. In cases where several endografts were deployed
in the thoracic aorta, only the proximal component was considered. (The end of each
component is readily identified by the gold markers located on both ends of the endograft).
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Statistical analysis
Data are presented as mean F standard deviation. Quantitative variables were compared
using a student’s t-test. Correlation was calculated using Pearson’s coefficient (r). The
statistical level of significance was 5%.

Results

Centerline length

There was a statistically significant difference in the lengths measured using centerlines
(135.4 £ 24 mm) compared with that of the endografts (160 £ 29 mm) (p<<0.0001). The
mean difference between the centerline length and the endograft length was 24.6 + 11 mm
(range 1-50 mm). As a proportion of graft length, the relative difference was 15.1 £ 6.2 %
(range 1-23%), with centerline length consistently returning “shorter than real” lengths.

Not surprisingly, both of these differences showed significant correlation with the tortuosity
index (absolute length: r=0.818, p<0.0001) and endograft length (p=0.587, p<0.0001) (Figs.
3 and 4), as did the relative difference (tortuosity index: r=0.723, p<0.0001; endograft
length (r=0.284, p=0.014). There is also a significant relationship between absolute
difference between the centerline and the endograft length and the diameter of the
endograft (r=0.53, p<0.0001) (Fig. 5).
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Figure 3. Correlation between the tortuosity index and the absolute difference between the centerline distance
and the endograft length
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Figure 5. Correlation between the endograft diameter and the absolute difference between the centerline
distance and the endograft length

Outer curvature length

No significant differences were observed when comparing the lengths of the outer
curvature (161.3 £ 29 mm) and that of the endografts (160 + 29 mm) (p=0.792). The mean
absolute difference between the outer curvature length and the endograft length was 1.3 & 2
mm (range, -3 to +7 mm), and the relative difference was 1.1 = 1.1 % (range -2.4 to
+5.8%). Figure 6 illustrates the potential for over- or underestimated endograft lengths as a
function of the measured outer curvature length. The outer curvature length was shorter
than the endograft length in 11 cases (14.9%), with a maximum relative underestimation of
2.4%. The outer curvature length was within 1 millimeter of the endograft length in 18 cases
(24%). In 45 cases (60.8%), the outer curvature length was longer than the endograft length
with a maximum relative length overestimation of 5.8%.
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Subgroups analysis
Data comparing the dissection and degenerative aneurysm groups are presented in the table
1. The variance between the centerline length and the endograft length was greater in the
dissection group (28.3 * 10.3 mm) than in the aneurysm group (22.2 + 11.8, p=0.027).
However, the aortic pathology was not associated with a difference in the outer curvature
length and endograft length (1 * 2.3 mm in aneurysm group and 1.6 = 1.4 mm in dissection

group, p=0.237). In the aneurysm group no correlation was observed between the aneurysm
sac diameter (65.3 £ 7.9 mm) and the length of the endograft (p=0.802).

Table 1
Population Dissection Aneurysm p value
(n=74) (n=45) (n=29)

Centerline distance (mm) 1354 £ 24 137.3 £ 239 | 1342+ 24.1 0.581
Outer distance (mm) 161.3 £ 294 167.2£29.5 | 157.5+289 | 0.163
Endograft length (mm) 160 £ 29.2 165.6 £29.6 | 156.4+28.8 | 0.188
Endograft diameter (mm) 37.2%39 37.4 £ 3.7 37+ 4.1 0.689
Tortuosity index 1.2+0.14 1.25 £ 0.16 1.18 £ 0.12 0.04
Discussion

Few studies have analysed the discrepancy between the planned and the actual
landing zone of aortic endografts. This mismatch is difficult to predict using standard
radiological measurement techniques, but has been studied by White et. al.”’. Our results

cannot be compared with theirs, principally because their analysis describes first generation
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endografts deployed in the abdominal aorta. Nevertheless, they identified that the landing
zone was more proximal than expected in half of their cases. There are two obvious
possible explanations: the endograft itself may shorten during deployment; sizing may be
inaccurate. The “industry standard” in the estimation of aortic length uses the corrected
centerline extraction. This method has limitations and the apparent aortic length varies
depending on how it is measured - centerline of flow, inner or outer wall measurements can
all be considered. The difference between the measured aortic lengths is most dramatic in
curved, large diameter vessels such as the thoracic aorta. Wors et. al.” have derived a robust
and reliable mathematical model that describes all of the anatomical parameters of the
thoracic arch. Although intuitive, the variability in measured aortic arch length calculated in
this study concurs with our own results. There are potentially important differences
between the apparent length estimated using centerlines and those measured from the
greater curve outer wall. In our study this difference has been measured to be as much as 50
mm. Our results confirm increasing discrepancies with greater aortic curvature, length and
diameter. Whittaker et. al.”’ reported a similar phenomenon in the case of the abdominal
aorta with their experience of the Excluder endograft (WL Gore and associates, Flagstaff,
AZ, USA). Indeed, in the setting of abdominal aortic aneurysms, endograft shortening bore
a relationship to iliac artery tortuousity. The thoracic aorta is a larger, more tortuous vessel
than most abdominal aortas. Therefore, the potential for thoracic endograft length
underestimation is likely to be greater than it is in the treatment of the abdominal aorta.
However, sizing is critical and it is known that thoracic tortuosity is one of the major
anatomical predictors of endoleak!”™”. The choice of device length depends on the extent of
the aneurysm or dissection, as well as on the manufacturers’ instructions for use. Our
results clearly demonstrate that the length of the deployed endograft is most closely
predicted by the outer wall length estimation. The endograft conforms to the aortic
anatomy. Therefore, the centerline measurements are not ideal for sizing endograft length.
It is true that this lack of accuracy has little effect on the technical success because the
endotherapist can implant an additional distal extension endograft to make good any
unexpected shortening. The proposed lengths of thoracic endografts are limited, thus the
endogaft selected is often longer than required. In cases with large thoracic aneurysms
extending from the arch to the distal thoracic aorta, it is usually recommended to implant
more than one thoracic endograft. Tromboning these endografts is an easy method
compensating for the difficulties in predicting the accurate length. Implantation of the first
endograft will require focusing only on the proximal sealing zone, and implantation of the
second endograft will necessitate focusing on the distal sealing zone and the overlap zone.
To avoid type 3 endoleaks and late disconnection, a long overlap between the endografts is
mandatory. In the era of complex aortic endovascular treatment, accuracy of measurement
is critical to the successful use of custom-made devices, such as fenestrated and branched

10 h"" 12 where vessel

endografts"” particularly so when treating pathologies of the aortic arc
curvature is at it’s maximum.

The majority of sizing of complex endografts is performed in the manufacturers’ planning
centers. In the near future, with the release of “off the shelf” fenestrated and branched
endografts"”?, surgeons will have to perform their own complex sizing, particularly in the
management of emergencies. Therefore, these measurement subtleties must be recognized

and sizing tools that take them into account are required.. Even if EndoSize© software
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provides such a solution, adjustment of the centetline is critical, and more important than
just automated outlining of the outer curve measurements.

One of the limitations of this study is the access to the outer curvature length. Indeed, only
EndoSize© software provides such a measurement currently. With most planning software
it is possible to approximate the length of the outer wall simply by manually moving the
points of the automated centerline of flow to the external wall of the aorta (Fig. 7).

— ’
\ r

Figure 7. With another sizing software (Tera Recon Inc., SanMateo, CA, USA) the centetline can be moved to
the outer curvature to calculate the endograft length (the real endograft length in this example is 157 mm)

Conclusion

Although centerlines of flow are useful in the sizing of endografts, in the planning of
TEVAR, they usually underestimate the length of endograft required. The greater the
curvature and larger the vessel, the more profound the underestimate. The outer curvature
length is a more reliable and accurate estimate of the true length needed to effectively

exclude aortic aneurysms and dissections.
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2.4 Syntheése et perspectives

Dans ce chapitre, nous nous sommes intéressés a la premicre étape de la pose
d’endoprothese assistée par ordinateur. Le sizing est une étape qui est considérée
actuellement comme aussi importante que la pose méme de 'endoprothese. La justification
de cette importance est basée sur les bénéfices engendrés pour le patient. Il s’agit de réduire
les complications liées aux dispositifs et indirectement au taux de réintervention
historiquement plus élevé avec la technique endovasculaire qu’en chirurgie ouverte.

Dans T'objectif d’améliorer la précision du sizing nous avons plus spécifiquement
aborder la question du phénomene de discordance entre zones d’apposition planifiées et
effectives lors du largage de I'endoprothese. Nous avons montré que la longueur mesurée
par la ligne centrale sous estimait la longueur de lendoprothése appropriée et avons
proposé une nouveau critere de mesure basé sur la courbure externe. Cette discordance de
longueur peut engendrer parfois la mise en place d'un module supplémentaire donc
augmenter le cott de I'intervention. Il était difficile de montrer directement la réduction de
cout quapporterait la mesure de la courbure externe dans I’étude réalisée. Par ailleurs, on
sait que les zones d’ancrage des endoprothéese peuvent évoluer dans le temps et se dilater.
Lapparition d’une endofuite sera plus rapide si la longueur d’apposition de 'endoprothese
est courte. La mesure de la courbure externe de l'aorte permettrait en théorie d’étre précis
sur cette longueur d’apposition souhaitée par le clinicien, ce qui pourrait retarder
Papparition d’une endofuite et d’une réintervention si la zone d’ancrage était amenée a se
dilater dans le temps. Cette mesure étant désormais intégrée dans un logiciel de sizing, il sera
possible dans 'avenir d’évaluer un tel bénéfice. .

Lorsque les grandes études randomisées comparant chirurgie ouverte et
endoprothese ont été réalisées, la pratique du sizing était différente. Il n’y avait pas non plus
de solutions d’assistance a la pose. Dés lors il est licite de se poser la question de ce qu’aurait
¢été les résultats (des endoprotheses) si ces outils avaient été disponibles. 11 est difficile de
tirer des conclusions sur I'impact de ces nouvelles pratiques sur des études anciennes. Mais
les conclusions de ces études a long terme (taux de complication, de réintervention) ont
nuancé enthousiasme initial autour de la technique endovasculaire. Si ces études étaient
réalisées aujourd’hui les conclusions seraient potentiellement différentes. I.’évolution des
dispositifs est aussi un facteur qui a contribué a améliorer les résultats des endoprotheses.
’impact de études randomisées a grande échelle est trés important car elles constituent des
références scientifiques solides (en niveau de preuve), et leurs conclusions peuvent avoir un
effet considérable sur la pratique (evidence based medecine) et perdurer si elles ne sont pas
remises a jour régulicrement. La question de reconduire de telles études avec les moyens et

technologies actuelles peut donc se poser.
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Chapitre 3 Visualisation

peropératoire des structures

vasculaires

Dans ce chapitre nous abordons la question du guidage et de 1‘amélioration de la
pose d’endoprothése au moyen d’une visualisation enrichie des structures vasculaires. Nous
verrons que dans les pratiques actuelles, 'image qui guide le geste ne permet pas toujours de
visualiser les informations pertinentes, i.e nécessaires et suffisantes, pour atteindre la cible et
larguer précisément I'endoprothéese sur le site prévu par la planification. Pour tenter de
restituer ce manque d’information, la question du rendu visuel (graphisme 3D) n’est pas
abordée ici car elle constitue une autre problématique. Nous proposons plutot d’augmenter
I'image peropératoire par une restitution des informations planifiées en amont de
I'intervention qui est 'une des fonctions de base de la navigation assistée par ordinateur.
Envisager la pose d’une endoprothé¢se en s’appuyant sur un systeme de guidage
peropératoire qui fusionne les données pré et peropératoires n’était pas possible faute de
moyen technologiques jusqu’a présent. Nous verrons que le développement de nouveaux
systemes d’imagerie dans les blocs opératoires offre cette possibilité mais que la technique
de fusion d’images doit étre adaptée au type de patient, de pathologie et de procédure. La
mise en commun de données d’imagerie nécessite dans un premier temps une technique
appelée recalage qui est un des aspects les plus critiques lors de la fusion de données. Avant
de présenter lintérét des approches de fusion d’images personnalisées au travers de
différents cas de mise en ceuvre dont certains ont fait 'objet de publication, les notions
fondamentales concernant le recalage seront rappelés.

3.1 Contexte médical

Comme il a été mentionné au chapitre 1, la pose d’une endoprothese se fait
majoritairement grace a une imagerie 2D fluoroscopique dynamique en temps réel. Cette
imagerie dite de transmission permet d'obtenir un cliché dynamique dont le contraste
dépend a la fois de l'épaisseur et du coefficient d'atténuation des structures traversées. La
procédure chirurgicale consiste a insérer dans I'aorte 'endoprothese par voie fémorale afin
de la déployer sur les zones d’ancrage planifiées en amont lors du sizing. Aux différentes
¢tapes de la procédure le clinicien s’appuie sur un matériel adapté (guide rigide,
introducteur) qu’il visualise grace I'imagerie peropératoire. En terme de visualisation, les
besoins different selon le type de procédure (endoprothése classique ou complexes) et les
différentes étapes de I'intervention.

Les c-arm utilisés dans un bloc opératoire conventionnel permettent ’acquisition de
deux types d’images (Fig. 12). La fluoroscopie correspond a une image de type radiographie
X en temps réel qui ne permet que la visualisation des structures osseuses (a 1’étage
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abdominal) essentiellement et le matériel endovasculaire qui est radio-opaque.
L’angiographie permet de visualiser les structures vasculaires moyennant des injections de
produit de contraste. Cette acquisition offre la possibilité de suivre la progression des outils
endovasculaires au sein des arteres par soustraction de l'image fluoroscopique courante
(angiographie soustraite en mode roadmap).

Figure 12. Acquisition en mode scopie (A) et angiographie soustraite (B) avec un amplificateur de brillance

Les informations apportées par ce type d’imagerie présente une discordance
évidente avec I'imagerie préopératoire. Les structures vasculaires ne peuvent étre visualisées
que par le biais d’injection de produit de contraste avec le risque connu de provoquer une
néphropathie induite au contraste (qui est dose-dépendant).

Les angiographies numérisées ne permettent que la visualisation en 2D des
structures vasculaires. Ces problemes ont été partiellement résolus grace a des équipements
radiologiques permettant les acquisitions d’angiographies rotationnelles (3D) et la fusion
d’images qui sera abordée dans le paragraphe suivant.

3.2 Contexte scientifique

Lors d’une procédure endovasculaire, I'idéal serait de disposer des informations
préopératoires contenues dans le scanner afin d’optimiser la navigation dans les vaisseaux
sans avoir a injecter itérativement du produit de contraste et d’augmenter la précision de
pose de 'endoprothese. La fusion des données préopératoires acquises par le scanner peut
venir enrichir 'image temps réel peropératoire au moyen d’un environnement de réalité
augmenté i.e combinant des informations réelles et virtuelles.

Le terme "Réalité Augmentée" (RA) est de plus en plus employé actuellement. Les
exemples et applications dans la vie quotidienne sont de plus en plus populaires, notamment
a travers des applications de smartphones, initiant le grand public vers la notion et les
concepts d’environnement réel et virtuel. Souvent mise en parallele de la "Réalité Virtuelle"
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(RV), ces deux concepts sont facilement discernables dés lors que l'on s'intéresse a
'immersion de lutilisateur. En réalité virtuelle, l'utilisateur est completement immergé dans
un monde informatique alors qu'en réalité augmentée, il reste dans et en contact avec le
monde réel. Cette distinction est importante car des applications médicales existent dans les
deux mondes, réel et virtuel.

La réalité virtuelle est une simulation informatique interactive immersive, visuelle,
sonore et/ou haptique, d'environnements réels ou imaginaires. Dans son « traité de réalité
virtuelle » Fuchs(95) explique que « /lz finalité de la réalité virtuelle est de permettre a une (on
plusienrs) personne une activité sensorimotrice et cognitive dans un monde artificiel, créé numériguement, qui
peut étre imaginaire, symbolique on une simulation de certains aspects du monde réel ». Dans le domaine
médical, les environnements virtuels (EV) constituant les systemes de réalité virtuelle sont
envisagés pour permettre aux cliniciens de se former ou de s'entrainer aux gestes
chirurgicaux, ou encore de les planifier, a condition qu’ils reposent sur des données réelles
de patient. L'interfacage entre l'utilisateur et l'environnement virtuel est assuré par divers
instruments (capteurs et actionneurs) modifiant I'EV et communiquant I'état de celui-ci dans
une boucle de rétroaction. Ces interfaces homme - machine avancées permettent 2
l'utilisateur d'assurer les fonctions décisionnelles et de maitriser 1'évolution de son
environnement. Dans le cas particulier des thérapies endovasculaires, on peut citer par
exemples les simulateurs de cathétérisme et navigation endovasculaire (Fig. 13).

th

Figure 13. Simulateurs de navigation endovasculaire (Angio Mentor-Simbionix a gauche, VIST-Mentice a droite)

Entre Tenvironnement purement virtuel et réel, il existe des environnements
intermédiaires, qui regroupent la réalit¢ et la virtualité augmentée. La transition de
I'environnement virtuel a réel se fait selon un continuum décrit par Milgram(96), dont les
états intermédiaires sont définis par le degré de connaissance du monde, ainsi que sur le
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degré de réalisme exprimé en terme de qualité d'image (fidélité de reproduction) et
d'immersion (sentiment de présence).

Realité Mixte
| |
Environnement _ Environnement
Reel Virtuel
—» Réalité Virtualité <€+——
Augmentée Augmentée

Figure 14. Continuum de réalité mixte selon Milgram

La réalité mixte est donc la zone du continuum entre la réalité, environnement réel
non modélisé, et la réalité virtuelle, environnement purement virtuel et modélisé (Fig. 14).
Aussi bien la réalité augmentée que la virtualité augmentée ont été utilisées pour visualiser
des modeles pré ou peropératoires du patient intégrés dans 'environnement réel. Centrée
sur l'utilisateur, la réalité¢ augmentée (RA) améliore sa perception du réel et son interaction
avec ce dernier, en intégrant des informations de synthése (pouvant étre associées a tous les
sens humains) semblant coexister dans le méme espace que le monde réel accessible au
travers d'un intermédiaire vidéo ou optique(97). Parce que les entités virtuelles ne doivent
pas remplacer le monde réel mais le compléter, la réalité augmentée et la réalité virtuelle
n'ont pas a satisfaire les mémes contraintes. Aussi la RA est-elle considérée comme moins
exigeante que la RV en terme de ressources allouées au rendu graphique (technologie et
calcul) mais nécessite par contre des dispositifs de capteurs et de suivi plus importants pour
permettre la mise en correspondance et le recalage des référentiels réel et virtuel.

Les GMCAO ont pour objectif d'améliorer une intervention chirurgicale, en
fournissant au chirurgien des informations directement dans le champ opératoire : il y a
donc présence d'information du monde informatique (imagerie, robots) et d'une partie du
monde réel (outils, le patient). Cet aspect s'est d'autant plus renforcé depuis le
développement de la chirurgie minimalement invasive qui ne permet plus au chirurgien de
directement percevoir les structures anatomiques internes. Les GMCAO sont donc un
domaine concret de mise en ceuvre de la RA.

3.3 Fusion d’images et endoprothése

aortique

L’application de la RA dans le domaine des traitements endovasculaires par
endoprothese aortique est encore peu répandue. Initialement la navigation intravasculaire en
3D était assurée grace a une acquisition peropératoire rotationnelle avec une injection de
produit de contraste, notamment en neuroradiologie. I’amélioration de la résolution spatiale
des scanners a permis d’envisager de rapatrier 'anatomie vasculaire cérébrale préopératoire
afin de guider le clinicien dans la navigation intravasculaire tout en limitant les acquisitions
redondantes(98). L’idée de rapatrier les informations TDM préopératoires en salle
d’intervention souleve plusieurs questions :

— quelles sont les images a mettre en correspondance ?
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— comment rapatrier et visualiser ces images en salle d’intervention ?

— quelles sont les informations pertinentes que ’on souhaite visualiser ?

Dans le cadre de la pose d’endoprothese aortique, le clinicien a besoin de voir
essentiellement 'aorte et 'origine de ses branches principales (arteres digestives, rénales,
iliaques). Ces questions nécessitent au préalable de rappeler certaines définitions et décrire
les différentes solutions existantes.

3.4 Recalage d’images

La mise en correspondance dans un référentiel commun de données issues de
modalités différentes nécessite une transformation géométrique qui sera estimée par une
technique appelée recalage.

Le recalage permet de mettre en correspondance des images issues de modalités
différentes (IRM, TDM, angiographie...) et de dimensionnalités différentes (3D, 2D...). Le
recalage d’images peut se définir comme la recherche de la transformation spatiale des
points d’une image, en s’appuyant sur les points physiques correspondants d’une autre
image, pour que les deux images soient alignées dans le méme repere. Ainsi, en recalage, on
patle toujours de deux images, 'une étant référence et lautre 'image est a transformer.
I’image de référence est aussi appelée image cible et I'image a transformer est appelée image
source ou image flottante.

Dans le cadre de la fusion d’images pour la navigation endovasculaire il s’agit de
mettre en correspondance les images 3D TDM  préopératoires avec une image
fluoroscopique de référence acquise en peropératoire. Selon I’équipement radiologique
considéré, 'image peropératoire de référence peut étre en 2D (un cliché de face ou profil)
ou 3D (acquisition rotationnelle).

Le recalage est un probleme complexe et tres vaste. L’objectif de ce paragraphe n’est
pas de faire un état de 'art des multiples méthodes de recalage mais de rappeler les principes
généraux et de voir quelles sont les méthodes retenues dans notre application. On retrouve
les principes et les méthodes expliqués en détail dans Tarticle princeps de Maintz et
Viergever(99) mais aussi un état de 'art complet dans la these de PJ.Lubniewski(100).

Soient une image source 4 (image transformée) et une image cible B (image de
référence) et leur domaine respectif () , et Q5 Le recalage a pour but d’estimer la
transformation T':

T:Q4 - Qp

de telle maniere que 4.1 soit similaire a Bselon un critere prédéfini (fonction d’énergie).

Les méthodes de recalage se distinguent entre elles selon 4 criteres :
* Les primitives : ce sont les informations extraites de 'image sur lesquelles le recalage

va se guider,
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* Le critere de similarité ou de distance : ce critere permet d’évaluer la ressemblance
ou la dissemblance entre 1'image cible et l'image source transformée, il dépend des
primitives et est caractérisé par une valeur extrémale (minimale pour les primitives
géométriques et maximale pour les intensités)

* Le modecle de transformation: définit la facon dont I'image est géométriquement
modifiée

* La méthode d’optimisation : c’est la méthode qui permet d'effectuer la résolution
numérique afin de déterminer la meilleure solution pour la transformation
recherchée. 11 s'agit le plus souvent d'un processus itératif qui peut étre sensible aux
conditions initiales (parametres de la transformation initiale) afin de converger
correctement et rapidement vers le minimum global (paramctres de la
transformation / solution recherchée).

3.4.1 Les primitives

Le choix des primitives utilisées pour guider le recalage est crucial. Il est conditionné
par la nature des images a traiter. On distingue deux approches. L’approche géométrique
consiste a extraire des primitives géométriques (points, contours) et leur mise en
correspondance se fait en minimisant une distance pour augmenter la ressemblance entre les
images (critere de similarité). I’approche iconique utilise ensemble de I'information portée
par limage en se basant le plus souvent sur les niveaux de gris et leur mise en
correspondance se fait en maximisant le critere de similarité basé sur I'intensité de I'image.

A-Approche géometrigne

L’approche géométrique consiste a trouver les structures communes dans les deux
images c'est-a- dire a identifier dans les deux images les primitives géométriques comme les
points, les courbes, les surfaces, les volumes, ... et a mettre en correspondance ces
primitives. Le recalage d’images se fait en deux grandes étapes : la segmentation et la mise
en correspondance ou le recalage proprement dit. LLa segmentation comme on I’a vu peut se
faire de facon manuelle, semi-automatique voire automatique. A partir de la détection de ces
primitives, une multitude d’approches ont été reportées pour réaliser le recalage. On peut
citer entre autres la minimisation de la distance euclidienne, la minimisation de la carte de
distances (101) et les méthodes d’interpolation/approximation(102) et ’algorithme de type
ICP (103) (algorithme du point le plus proche itéré).

B-Approche iconigue

Ces types d’approches utilisent 'information d’intensité attribuée a chaque pixel de
I'image, soit en comparant directement les niveaux de gris des images, soit en associant a
chaque pixel une valeur déterminée a partir des niveaux de gris et en comparant ces
ensembles de valeurs(104). Cette approche ne nécessite pas de réduction préalable de
données comme I'approche géométrique qui utilise des sous-ensembles de I'image. Par
conséquent la quantité de données est importante. Cette approche consiste essentiellement a
optimiser un critere de similarité fondé uniquement sur des comparaisons d'intensités. La
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méthode de bas niveau est une autre appellation de 'approche iconique. Elle est notamment
bien adaptée conséquent, cette approche est plus adaptée en recalage multimodal.

C-Approche hybride

Les approches géométriques et iconiques utilisées conjointement ont pour but
d’améliorer la robustesse de l'algorithme de recalage en combinant les avantages liés a
chaque type d’information. Le terme d’appariement permettant de mettre en
correspondance les objets a recaler est alors composé d’une contribution liées aux
informations iconiques et d’une contribution liée aux amers géométriques (105, 106).

3.4.2 Critére de similarité

Comme mentionné précédemment le critere de similarité dépend des primitives.
C’est a partir de celles-ci que la fonction « objectif » (ou fonction de cott) est déterminée.
Le processus de recalage se fait par la suite en optimisant cette fonction que I'on cherche
soit a minimiser pour les distances (approche géométrique) ou a maximiser pour les
intensités (approche iconique).

Dans les primitives géométriques, le critere est la distance entre les primitives. La
méthode de mesure dépend des sous-ensembles considérés mais le plus souvent la stratégie
d’optimisation cherche a minimiser cette distance qui représente le décalage entre les deux
images. Dans le cas de points appariés et identifiés dans les deux images la distance
euclidienne est classiquement utilisée. Pour les ensemble de points (courbes), il existe
plusieurs méthodes (carte de distance(101), moyenne du carrée de la distance(107), distance
de Hausdorff(108)).

Pour les approches basées intensité, la similarité peut étre mesurée par de
nombreuses méthodes également : critere de similarité quadratique (SSD), mesure basée sur
le coefficient de corrélation, critere de similarité robuste. Dans ces cas, la stratégie
d’optimisation cherche a maximiser le critére de similarité.

3.4.3 Modéle de transformation

Le choix de la transformation est orienté par la nature de la correspondance
géométrique que lon désire établir entre I'image source et 'image cible. On distingue
principalement deux types de transformations.

A-Recalage rigide global et transformations linéaires

Le recalage rigide global consiste a rechercher la transformation géométrique qui
permet d’aligner globalement les structures. Le recalage rigide est surtout utilisé pour des
objets rigides. Mais son utilisation ne se limite pas a des objets rigides parce qu’on peut
'utiliser pour pouvoir comparer globalement des objets déformables.

Les transformations utilisées dans le recalage rigide global sont appelées linéaires car
pouvant s’écrire sous la forme d’un produit matriciel. Les transformations linéaires incluent
plus généralement plusieurs types de transformations qui peuvent ¢tre combinées entre
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elles. Ces transformations peuvent étre formulées sous forme de matrice et autoriser une
représentation en coordonnées homogenes, tres utilisées en géométrie projective pour la
représentation des scenes 3D.

Le recalage rigide ou linéaire revient a résoudre par Pexpression suivante:

T = arngnelglC(I,T o])

Avec :

T : la transformation recherchée

argmin : fonction d’optimisation

C : Mesure de similarité

I : image de référence (considérée comme une fonction)
J : image flottante (considérée comme une fonction)

E : espace de recherche

a-Transformations rigides

Elles sont tres utilisées dans le domaine médical pour recaler des images
multimodales mono-patient. Ce sont les transformations telles que la rotation et la
translation (ou isométrie lorsqu’elles sont combinées). Elles permettent de conserver le
parallélisme, les angles et les distance sont alors préservés.

b-Transformations affines

La transformation affine est la transformation linéaire la plus générale. Elle préserve
les segments et peut ¢tre une composition de transformations telles que rotation,
translation, changement d’échelle ou encore projection. La transformation affine par
morceau est aussi utilisée dans le recalage inter-sujets.

c-Transformations projectives

Cette transformation est une transformation affine particuliere. La projection est
essentiellement utilisée dans le domaine du recalage 3D /2D, comme le recalage de données
IRM ou Scanner X et de radiographies (109).

B-Transformations non linéaires

Ici la transformation est définie explicitement en chaque pixel de I'image par un
vecteur de déplacement. On parle aussi de transformation élastique, non-rigide. Citons les
modeles élastique(110), fluide(111), le flux optique(112) et le modele de diffusion dont le
mod¢le des démons(113) qui est 'un des plus connus dans le recalage déformable.
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3.4.4 Méthodes d’optimisation

Les méthodes d'optimisation permettent d’estimer les parametres de la
transformation afin de minimiser ou maximiser le critere de similarité (intensité ou distance).
Cette estimation peuvent étre complexes et différentes stratégies peuvent étre employées
afin d’obtenir une solution correcte dans un temps raisonnable. On distingue 4 classes de
méthodes(114): méthodes directes, continues, discretes et heuristiques.

Concernant les interventions vasculaires, les deux modalités d’imagerie a mettre en
correspondance seront le scanner CT préopératoire et 'image peropératoire (fluoroscopie
X), qui selon I'équipement en salle d’'intervention (cf. paragraphe suivant), sera en 2D ou
3D.

3.5 Recalage 3D/2D

Récemment, une revue de la littérature réalisée par Markelj et al(115) a porté plus
spécifiquement sur les méthodes de recalage 3D/2D pour les interventions guidés par
I'image. Parmi les nombreuses références citées, on retrouve larticle de Maintz et
Viergever(99) qui avaient proposé une classification des différentes méthodes de recalage
selon huit criteres : modalité d'image, dimensionnalité des images, nature des primitives
utilisées, transformation géométrique, procédure d'optimisation, nature du sujet a recaler,
applications. Nous ne reprenons pas ici tous ces ¢léments, dont la plupart ont déja évoqués
précédemment. Nous donnons quelques compléments au regard de la problématique
spécifique du recalage 3D /2D et de notre domaine d'application.

Dans le cadre d'un recalage 3D/2D impliquant un scanner X préopératoire et une
fluoroscopie X peropératoire, on patle de recalage « quasi intra-modal ». 11 s'agit d'estimer la
transformation qui permet de mettre en correspondance les données 3D et 2D (Fig. 15). La
tranformation globale est composée d'une transformation rigide 3D/3D (rotation et
translation), permettant d'amener le repere 3D du scanner préopératoire en coincidence
avec un repere 3D intra-opératoire (position effective du patient sur la table d'opération), et
d'une transformation 3D/2D permettant de projeter les données 3D sur l'image 2D
peropératoire. Si les matrices de projection sont connues (données issues du systeme
d'acquisition ou d'une phase de calibrage) le recalage consiste alors a estimer la
transformation rigide 3D/3D. La transformation 3D /2D déterminée peut étre exploitée a
des fins de reconstruction (lorsque plusieurs vues sont disponibles), de rétro-projection
(droite de projection associée a un point de I'image 2D et reportée dans le scanner 3D), et
de projection 3D /2D (projection des structures 3D du scanner sur l'image fluoroscopique).
Dans la fusion d’image pour le traitement des pathologies aortiques, les stratégies de
projection 3D /2D sont majoritairement utilisées.
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Figure 15. D’aprés Markelj et al. Décomposition géométrique du recalage d'une image 3D avec une image 2D
fluoroscopique. s; et sj+7 sont les directions du faisceau de rayons X par rapport aux images 2D j et (j+17)
définies par le systéme de coordonnées S;yr,j €t Sinsrgit1 respectivement. S, est le systéme de coordonnées
intraopératoire et S,., préopératoire. T, est la transformation rigide entre S;yr,j et S,. T est la transformation
rigide entre S,,, et S, estimée par le recalage. La transformation rigide T est définie par 6 paramétres t, t,, t.,
Wy, W, et W,.

Les primitives utilisées pour le recalage peuvent étre de nature extrinseque ou
intrinseque. Dans le cas des primitives extrinseques il s'agit d'utiliser des marqueurs externes
qui permettent de faciliter le recalage. Plusieurs travaux ont été reportés dans le cas des
structures osseuses car celles-ci ne sont pas ou peu soumises a des déformations entre les
deux images a mettre en correspondance par opposition aux structures molles, comme la
peau qui a un potentiel de déformation liée a son élasticité. Les primitives de nature
intrinseque exploitent quant a elles les structures anatomiques observables dans les images.
Nous ne détaillerons pas ici toutes les méthodes décrites dans I'article de Markelj et al(115)
qui distinguent trois classes de primitives: «feature, intensity et gradient based methods».
Certaines d'entre elles ont déja été évoquées dans la section précédente. La méthode que
nous avons utilisée notamment pour le travail sur la quantification des déformations
(chapitre 4) s’appuie sur des caractéristiques intrinseques de I'image (feature based) faisant
intervenir une segmentation préalable des structures d‘intérét (i.e les structures vasculaires
contrastées). Cette méthode de recalage consiste a minimiser la distance entre des points de
la structure 3D projetée et des courbes décrivant la structure 2D(116) (typiquement les
lignes centrales). Ce type de méthode présente l'intérét de ne pas avoir a réaliser un
appariement de points caractéristiques qui impliquerait dans le cas des structures
considérées des opérations manuelles. Toutefois leur robustesse et leur rapidité de mise en
ceuvre sont directement liées a la qualité de la segmentation.

Méme si les approches de recalage actuelles essayent au maximum de minimiser
I'intervention de 'utilisateur en cherchant a proposer des recalages totalement automatiques,
des interactions avec I'utilisateur sont souvent nécessaires. De la méme facon que pour la
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segmentation, on distingue les méthodes de recalage, du point de vue de l'application, en
fonction de leur caractere interactif, semi automatique ou automatique.

3.6 Fluoroscopie augmentée

L’objectif dans cette partie est d’envisager les possibilités actuelles d’augmentation
de I'image fluoroscopique peropératoire au travers des nouvelles technologies. Pour cela
nous rappellerons les différents systemes de fluoroscopie actuellement utilisés pour nous
focaliser ensuite sur les possibilités, les limites et les perspectives qu’offrent les
environnements hybrides grace a I'imagerie a faisceau conique (cone beam CT).

3.6.1 Equipements de fluoroscopie
A-C-arm mobiles

Ce sont les systemes les plus anciens. Ils sont composés d’un tube a rayon X (tube
¢lectronique soumis a une tension électrique-Fig. 16-A), d’un arceau semi circulaire (Fig. 16-
C), d’'un détecteur ou amplificateur de brillance (Fig. 16-B) et aussi d’un moniteur vidéo
(Fig. 16-D). Par définition, cet ensemble est mobile et indépendant des autres équipements
d’un bloc opératoire. Les rayons X sont émis de fagon unidirectionnel, traversent les
structures tissulaires puis arrivent sur le détecteur qui convertit le flux de photons en image
lumineuse puis en signal vidéo avec notamment un gain de luminosité (d’ou le nom
d’amplificateur de brillance ou luminance). Ces systemes sont utilisés dans les blocs
opératoires dans de nombreuses disciplines. Mais la qualité des images restituées tend a
devenir un frein au développement de certaines techniques chirurgicales complexes dont le
succes s’appuie sur une visualisation performante des structures anatomiques. Ces systemes
n’ont pas été congus pour faire de la fusion d’image mais des solutions d’assistance utilisant
une interface de réalité augmentée ont été proposés moyennant un recalage 3D/2D. Dans le
domaine des interventions endovasculaires aortiques on peut citer entre autres les travaux
de Penney(117-119) qui a décrit une méthode de recalage rigide automatique 3D /2D basé
sur lintensité des vertebres (DRR=digitally reconstructed radiographs). L’application
clinique reste encore a démontrer lorsque ces méthodes sont appliquées et utilisées avec des
c-arm mobiles. Un des facteurs limitant est la nécessité de relancer la procédure de recalage
a chaque fois que la table d’examen est déplacée, ce qui empéche lutilisation de la fusion
(3D roadmapping) pour le suivi des guides et cathéters sur de longues distances en temps
réel. Le plus souvent, la navigation se fait donc a partir d’'un masque artériel (2D
roadmapping) acquis grace a linjection de produit de contraste. Parmi, les solutions
d’assistance a la navigation (utilisant entre autres le recalage d’image et exploitant les c-arm
mobiles), on citera les travaux du LTSI(120) et de la société Therenva qui a recu le prix
AGBM en 2008 pour sa station d’assistance aux interventions endovasculaires (EndoNaut).

63



Figure 16. Amplificateur de brillance (mobile) utilisé couramment pour les procédures endovasculaires

B-C-arm fixes

Ces systemes équipent ce qui est couramment appelée salle hybride. Ces blocs
opératoires modernes en vogue permettent la réalisation d’actes de chirurgie conventionnels
plus ou moins lourds mais aussi des actes de thérapies endovasculaires complexes. Les
systemes d’imagerie sont similaires a ceux rencontrés dans les salles de radiologie
interventionnelle et ne sont fixés au sol et entiérement robotisés. Généralement, le c-arm est
relié a la table d’intervention ou le patient est installé et 'ensemble de parametres variables
de la table sont connus par le c-arm (déplacement en translation, distance source détecteut,
source-patient...). En plus de ces caractéristiques, les composants du c-arm different. La
projection des rayons X par le tube se fait selon un faisceau conique et leur détection est
assurée non plus par un détecteur type amplificateur de brillance mais par un capteur plan.
L’image obtenue a une meilleure résolution spatiale(121) et n’est pas soumise aux
distorsions que I'on peut observer sur une amplificateur de brillance.

LLa tomographie numérisée volumique a faisceau conique (cone beam CT ou CBCT)
est une méthode d’acquisition répandue initialement en imagerie maxillofaciale, plus
particulicrement pour le massif dentaire. Elle a fait son apparition suite aux besoins des
chirurgiens dentaires de pouvoir réaliser une imagerie 3D sans avoir a s’équiper des scanners
classiques pour des raisons de cout et d’encombrement. La principale différence entre le
CBCT et la tomographie classique (64 barrettes) est que dans le premier cas les informations
sont acquises en 2 dimensions (projection conique) alors que dans le deuxieme elles sont
acquises en 1 dimension par plusieurs capteurs (Fig. 17).
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Figure 17. Faisceau de projection des rayons X en éventail avec les scanners classiques (A) et avec les scanners a
projection conique (B)

Généralement, les scanners effectuent plusieurs rotations (spirale) pour couvrir le
volume d’intérét alors que le CBCT peut, en une seule rotation (incompléte, i.e 200°
souvent), acquérir le méme volume. Actuellement, la durée d’acquisition est plus rapide avec
les scanners mutlibarrette de méme que le temps de post traitement pour la reconstruction
des images. Sur les scanners 64 barrettes, la taille des voxels est de 'ordre de 200%200x200
um’ soit 0,216 um’ alors que les capteurs plans permettent d’obtenir une taille de voxel
presque 25 fois plus petite (0,008 pm’)(122). La dose recue par le patient pour obtenir cette
résolution et 'absence de nécessité clinique rende cette acquisition haute résolution non
utilisable en routine. De plus, si les images CBCT sont souvent de moins bonne qualité que
les images CT classiques, ce n’est pas tant a cause de la résolution spatiale (Fig. 18) mais en
raison du bruit(123) et des artefacts. Un des problemes persistants avec le CBCT est
I'importance du rayonnement diffusé en comparaison avec les scanners classiques(124) qui
sont équipés de membranes anti-diffusion (non applicables sur les capteurs plans). Plusieurs
auteurs ont proposé des algorithmes de réduction de ces artefacts permettant d’améliorer la
qualité des images CBCT(125-127). Comme les images CBCT sont proches de celle
obtenues par le CT classique (avec les différences mentionnées précédemment), le terme de
« CT-like » images est souvent en employé dans la littérature pour designer les images
perprocédures obtenues avec le CBCT.
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Figure 18. Acquisition CBCT non injectée chez un patient porteur d'un AAA (gauche). A droite, le méme niveau
de coupe axial en acquisition CT injectée. Sans traitement de réduction de bruit, I'image de gauche est trés
parasitée, notamment au niveau de la présence de calcifications artérielles.

En application clinique, le CBCT a pour principal intérét la réduction de son
encombrement, la possibilité de faire des acquisitions 3D en une rotation incomplete et une
qualité d’image compatible avec les besoins du clinicien malgré le bruit. Le CBCT a tres vite
satisfait les neuroradiologues interventionnels qui avaient pour contrainte de voir pendant
leur procédure a la fois les structures vasculaires mais aussi le parenchyme cérébral pour
détecter notamment une hémorragie intra cérébrale. Avant que le CBCT n’équipe les salles
des radiologie interventionnelle, il fallait que le patient soit transféré de la salle de radiologie
interventionnelle vers le scanner pour réaliser lacquisition 3D (pour détecter une
hémorragie pendant ou apres la procédure) alors que désormais cette acquisition est faite en
salle d’intervention(128). Il est important de noter que les images CT-like ne remplacent par
le sensibilité et la spécificité des diagnostics réalisés avec un scanner classique mais elles sont
suffisantes dans la plupart des objectifs fixés en application clinique(129).

Actuellement, 4 fabricants (Fig. 19-22) se partagent le marché des équipements de
radiologie des salles hybrides. Chacun de ses systemes a ses particularités tant sur le plan
ergonomique que sur les protocoles d’acquisition des images. Ils ont tous en commun d’étre
des c-arm fixes permettant 'acquisition d’image CBCT 3D avec un capteur plan.
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Figure 20 Systéme XperCT (Phillips Medical Systems, Eindhoven, the Netherlands)

67



Figure 21 Systéme Innova CT (General Electrics GE Healthcare, Waukesha, Wisconsin)

Figure 22 Infinix VC-i (Toshiba Medical Systems, Tokyo, Japan)



3.6.2 Intéréts du CBCT dans le traitement endovasculaire

des pathologies aortiques

Meéme si cette technologie est tres récente, il existe déja plusieurs publications sur
I'intérét potentiel de I'imagerie rotationnelle lorsqu’elle est envisagée lors d’une procédure
endovasculaire aortique. Dans cette section, nous montrerons au travers des données
publiées que I'imagerie rotationnelle peut revétir un intérét dans trois situations lors de
Iintervention. L’intérét, les limites et les bénéfices de Iimagerie rotationnelle 3D sera
exposée. Nous nous focaliseront plus spécifiquement ensuite sur les limites de la fusion
d’images qui est envisagée ici comme fusion du scanner préopératoire avec la fluoroscopie.
Afin de contribuer a surmonter certaines limites de la fusion, nous proposerons une
approche qui repose sur la personnalisation de la fusion d’images qui peut étre augmentée
par des informations spécifiques au patient, a la pathologie et a la procédure. Trois
exemples de personnalisation seront montrés, dont deux sous forme d’articles.

A-Angiographie rotationnelle peropératoire

Dans cette application, I'acquisition est réalisée pendant I'intervention avec injection
de produit de contraste (Fig. 23). La pose dune endoprothese fenétrée nécessite le
cathétérisme des arteres rénales et digestives a travers des fenétres sur endoprothese. La
position des arteres dans les 3 plans est différente et nécessite pour chaque artere de
positionner le c-arm dans une incidence différente. Avec un c-arm classique il faut refaire en
théorie une acquisition avec injection a chaque mouvement du c-arm pour voir la naissance
de lartere. L’acquisition 3D permet de pouvoir mobiliser le c-arm et de conserver la
visualisation des arteres a chaque déplacement du c-arm. De plus, le masque artériel est en
3D (3D roadmapping) et facilite la visualisation de Tartere et le bon positionnement de
Iendoprothese (fenétre en face des ostia des arteres). Selon le systeme utilisé le protocole
d’acquisition différe mais dans tous les cas il est possible de diluer le produit de contraste ce
qui permet d’obtenir avec un faible volume (en comparaison dun CT classique) un
rehaussement correcte de la zone d’étude.
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Figure 23. Exemple d'une acquisition 3D peropératoire injectée utilisée comme masque artériel en 3D lors de
Pinsertion d'une endoprothése

Quelque soit le degré de dilution, le volume de produit de contraste pur (PCI) utilisé
pour ce type d’acquisition varie entre 25 ml et 50 ml (130-132). Dans I’étude de Tacher et
al(130) il n’y avait pas de différence significative sur le volume de PCI utilisé entre le 2D
roadmapping et le 3D roadmapping. Cette absence de différence s’explique par le fait que
malgré Pacquisition 3D, il est nécessaire dans une angiographie rotationnelle de réaliser une
injection de PCI, dont le volume est généralement supérieur a celui utilisé pour la réalisation
de plusieurs angiographie 2D (7 a 10 ml sont suffisants).

B-Fusion d’images

Dans le domaine du traitement endovasculaire aortique, on entend par fusion
d’images la mise en correspondance du scanner CT 3D préopératoire avec Iimage
peropératoire moyennant une procédure de recalage (Fig. 24). La dimensionnalité de I'image
peropératoire nécessaire au recalage varie selon les systemes d’acquisition et surtout selon
les algorithmes implémentés dans les logiciels des stations de traitement d’image. Parmi les
systemes cités précédemment, seul Innova CT (General Electrics GE Healthcare,
Waukesha, Wisconsin) permet de faire un recalage 3D /2D, c’est a dire a partir de simples
images de fluoroscopie 2D peropératoires (2 images face+profil sont nécessaires). Les
autres systemes nécessitent une acquisition CBCT non injectée, réalisée en début de
procédure, qui permet une acquisition 3D CT like a partir d’une rotation de 180 a 200°
selon le systeme. Dans tous les cas, un recalage rigide 3D/3D est ensuite réalisé pour faire
lien avec les données 3D CT préopératoires. Le plus souvent il est basé sur les os mais on
retrouve dans I'étude de Tacher el al(130) 'utilisation des calcifications vasculaires.

A Tissue de la procédure de recalage est la projection de I'arbre vasculaire 3D du CT
préopératoire peut étre projetée et visualisée sur I'une des images de fluoroscopie acquises
par le CBCT. Cette visualisation permet de naviguer avec les cathéters et les guides sans
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avoir a réaliser d’injection de produit de contraste. Lors des mouvements de table, il est
possible de suivre 'outil dans tout 'arbre vasculaire acquis par le scanner CT préopératoire
pendant toute la procédure sans avoir a répéter le recalage. Cette application correspond
mieux au terme de réalité augmentée puisque des éléments virtuels viennent enrichir le

monde réel dans le but ici d’aider le clinicien a la réalisation du geste.

Figure 24. Une reconstruction 3D (volume rendering) de Paorte du scanner préopératoire est superposée a
I'image de fluoroscopie, cette fusion permet de visualiser en temps réel les instruments (guides) dans I'arbre
vasculaire sans injecter de produit de contraste

Les premiers cas publiés de pose d’endoprothese aortique sous fusion d’images sont
tres récents. En 2011 Iéquipe de la cleveland clinic, pionnier dans les endoprotheses
aortiques complexes, a été la premicre a décrire I'utilisation de la fusion d’images pour la
pose d’endoprothése aortique complexe(133). Les bénéfices cliniques ont été montrés
récemment (130) et portaient sur une réduction significative de la quantité de produit de
contraste injecté. la premiere pose d’endoprothése thoracique sans aucune injection
préopératoire grace a la fusion d’images a été rapportée peu de temps apres(134). La
réduction sur la quantit¢ de contraste semblait se maintenir dans d’autres séries tres
récentes(135, 136), en revanche les résultats concernant les durées de procédure et
Iirradiation ne sont pas convergents.

Pour le moment, ces systtmes de réalit¢é augmentée appliqués a la pose
d’endoprothese aortique ne sont évalués que par le biais de résultats concernant le patient et
les bénéfices observés. Ces résultats montrent que I'efficience de la pose d’endoprothése est
améliorée grace a la réalité augmentée, ce qui fait partie des objectifs fixés par les GMCAO.

C-Angiographie rotationnelle post procédure

La derniere application se rapproche des premiers cas décrits en neuroradiologie. Le
CBCT est ici utilisé pour le diagnostic en fin de procédure. Son but est de déceler une
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endofuite qui pourrait étre corrigée directement en fin d’intervention. Habituellement, le
premier controle CT a lieu entre une semaine et un mois apres lintervention. Si une
endofuite grave est décelée, le patient doit étre réopérée de fagon rapprochée par rapport a
la premiere intervention. Dans I’étude de la Cleveland clinic(133), la sensibilit¢ du CBCT
pour diagnostiquer une endofuite apparait correcte et pourrait étre proposée comme
examen en remplacement du scanner CT fait a2 un mois, ce qui permettrait de corriger tout
de suite une éventuelle complication et diminuerait le volume de produit de contraste
¢également.

D-Limites de la fusion

La fusion du scanner préopératoire a des bénéfices directs sur la procédure et
constitue le premier lien concret entre la phase préopératoire de planification et
I'intervention. Cependant, la fusion du CT préopératoire ne prend pas en considération les
données acquises et planifiées spécifiques au patient et a la procédure. Le CT « brut» est
fusionné sans avoir trié ou mis en évidence les informations pertinentes de la procédure.
Les zones de largage plannifiées (distance par rapport aux arteres rénales, iliaques internes,
sous claviere) ne sont pas visibles sur la reconstruction 3D du CT préopératoire sur I'image
de scopie. Les ostia des arteres cibles a cathétériser lors de procédures complexes ne sont
pas non plus mis en évidence et sont méme parfois masquées par la superposition d’autres
arteres. Le CT 3D «brut» est parfois encombrant sur le plan visuel et le clinicien perd le
bénéfice de la fusion. Enfin, la fusion n’est actuellement possible que si le scanner
préopératoire a été injecté ce qui limite son utilisation pour les patients insuffisants rénaux
chroniques séveres. Dans les trois sections suivantes, nous proposons une personnalisation
de la fusion d’images qui peut prendre en considération des données spécifiques au patient,
a la procédure ou a la pathologie.

3.7 Rehaussement des ostia et des zones de

largage planifiées

Le traitement endovasculaire des anévrysmes thoracoabdominaux lorsqu’ils sont
¢tendus a presque toute l'aorte (a partir de la sous claviere) nécessite la mise en place de
plusieurs endoprothése qui seront placées successivement de haut en bas. En regard de la
naissance des arteres cibles, généralement il existe un composant avec des branches qui
seront cathétérisées par voie humérale afin de positionner un stent en « pont » entre Iarteére
cible et la branche de 'endoprothese. Le positionnement de la premiere endoprothese puis
le chevauchement des endoprothéeses entre elles est crucial. Un défaut de positionnement
expose a des risques de fuite par manque de chevauchement et le mauvais positionnement
du corps branché expose a des difficultés de cathétérisme des arteres cibles. Lors de la
planification de la procédure, tout est mesuré et calculé précisément, comme on peut le voir
sur la figure suivante (Fig. 25).
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Figure 25. Schéma de planification d’'une endoprothése multibranches : les différents composants sont fléchés.
On peut noter que le schéma est gradué, indiquant le positionnement de chaque composant

Avec une fusion classique, les reperes gradués ne sont plus visibles et il est
nécessaire de faire une angiographie avec une sonde graduée pour placer précisément
chaque composant comme sur le schéma de planification. Comme pour une mesure de
diametre cette méthode est source d’erreur liée notamment a I'effet de parallaxe et contribue
aux volumes de PCI importants de ces procédures.

Nous proposons ici une méthode de visualisation de ces informations en utilisant la
fusion d’images et le traitement du scanner préopératoire. Le scanner préopératoire est
analysé avec le logiciel EndoSize. En pratique courante, apres la segmentation et Pextraction
des lignes centrales, I'utilisateur place des points sur la lighe centrale matérialisant des zones
clés de la planification et du sizing : zone de largage proximale, distale, zone de bifurcation.
Pour les procédures complexes, les points clés sont placés sur les zones de largage prévues
de chaque composant de 'endoprothése. Comme pour Pexportation des splines dans le
chapitre sur la simulation, il est possible d’extraire uniquement les splines correspondant aux
points clés qui ont été placés. Ensuite, par une méthode similaire a celle qui sera décrite au
paragraphe sur les endoprotheses sans PCI, les splines sont réintégrées au scanner initial
(sous forme de disque) avec une valeur d’unité Hounsfield permettant leur distinction par
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seuillage par rapport a la lumiere vasculaire et aux calcifications. Ce scanner « modifié » est
ensuite utilisé pour la fusion d’images. Apres le recalage, il est possible grace a la fonction de
transfert de la station Syngo DynaCT (Siemens) de ne visualiser que les splines (sous forme
de disque) pendant la procédure (Fig. 26). Dés lors, le clinicien peut limiter les injections de
produit de contraste avant le largage des différents modules. Il a également un repere visuel
facilement identifiable qui permet de maitriser et éventuellement réajuster le positionnement

de Pendoprothése pendant la phase largage.

Figure 26. CT 3D avec en vert la zone de largage planifiée (A). Superposition en fond de Partériographie faite
pour vérifier le recalage (B). Déploiement de ’endoprothése en ne visualisant uniquement que la représentation
de la zone de largage (C)

Les ostia des artéres cibles peuvent étre également mis en évidence par la méme
méthode. Plusieurs représentations sont possibles. Les ostia peuvent étre rehaussés sous
forme de cercle ou de spheres (Fig. 27).
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Figure 27. L'endoprothése est insérée sous contréle de la fusion (A), puis seuls les ostia des artéres cibles sont
affichées (B), le déploiement est amorcé et le positionnement de Pendoprothése est réajusté au fur et a mesure
en fonction de la position des marqueurs radio opaques par rapport aux ostia auxquelles elles sont destinées

Ces méthodes de rehaussement de I'information pertinente lors de la fusion
d’images sont faisables mais n’ont pas été évaluées quantitativement pour le moment mais
pourrait probablement diminuer le temps de cathétérisme et de PCI lors de ces procédures
complexes.
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3.8 Optimisation de la fusion d’images dans

les dissections aortiques

Au cours du traitement endovasculaire d’une dissection aortique, le clinicien est confronté a
la difficulté permanente de la navigation entre le vrai et le faux chenal. Des injections de
PCI itératives sont nécessaires pour guider la navigation. Nous présentons dans Tarticle
suivant(137) (cas clinique), un exemple d’application de traitement du scanner préopératoire
afin de faciliter le clinicien dans la navigation d’une aorte présentant une dissection. La
méthode est similaire aux exemples précédents et consiste a segmenter manuellement sur le
scanner préopératoire le vrai et le faux chenal puis a modifier les propriétés des pixels des
zones segmentées en modifiant les valeurs de HU. Le « volume rendering » permet alors de
distinguer facilement le vrai et le faux chenal. Ce scanner est utilisé ensuite pour la fusion
d’images peropératoire. Nous avons montré la faisabilité et I'utilité de cette application sur

une procédure qui est présentée sous forme de cas clinique.
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Abstract

Computer-aided imaging can aid complex endovascular repair of aortic dissections in
locating the narrow true lumen and identifying perfusion of visceral vessels by the true
and/or false lumen. While these anatomical data are available for analysis during planning,
they are not readily available during the procedure with conventional imaging systems.

We report the use of “Fusion Imaging” to facilitate the treatment of a post-dissection
thoracoabdominal aneurysm. The preoperative computer tomography angiography was
processed and the true and the false lumens individually colour-labeled. These data were
then superimposed on the fluoroscopy images in order to facilitate deployment of a
fenestrated endograft.

Introduction

The endovascular aortic repair of complex aortic aneurysms with fenestrated or branched
grafts requires accurate planning and therefore, high quality imaging. Computer tomography
angiography (CTA) volume data are interrogated and manipulated with an appropriate
workstation to provide multiplanar reconstructions and thereby accurately size and plan
bespoke endografts. Most operative imaging systems provide only two-dimensional
fluoroscopy images with various refinements such as subtraction and roadmapping to
facilitate positioning of the endograft. Conventionally, none of the pre operative CTA data
(position of the aortic branches, true and false lumen location, thrombus or calcifications)
are directly available to the operating surgeon. Current developments in image guided
therapy and computer aided surgery in vascular surgery' are being combined to provide the
pre-operative data to the surgeon during the operation. This case report describes the use of
fusion imaging (3D preoperative CTA overlaid onto the 2D live fluoroscopy image) during
the endovascular repair of a post-dissection thoracoabdominal aneurysm using a four vessel
fenestrated endograft.
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Report

A 46 year-old woman with a systemic lupus erythematous presented with aneurysmal
dilation of a chronic thoraco-abdominal aortic dissection. Previous aortic procedures
included ascending aortic replacement, aorto bi-iliac inlay grafting and replacement of a
segment of descending aorta with patch reimplantation of the origin of the distal intercostal
arteries. The presenting thoracoabdominal aortic aneurysm (TAAA) included the visceral
artery origins, which had not been previously treated. Given the multiple previous aortic
operations, endovascular surgery was the preferred treatment option. The preoperative
CTA was analyzed using an Aquarius workstation (Tera Recon Inc., SanMateo, CA, USA.).
It showed a 60 mm diameter dilated dissection with a Crawford type III anatomical

distribution (Fig. 1A and 2A). There was evidence of a communication between the true
and false lumen at the level of the LRA origin (Fig. 1B).

Figure 1. Pre operative sagittal (figure 1A —left)) and axial (figure 1B-right) CT Multiplanar reconstructions. The
white arrow shows the proximal entry tear located at the thoracoabdominal junction and the black arrow the exit
tear near the origin of the left renal artery.

The true lumen was narrow (7X16 mm) at the level of the visceral bearing aortic segment.
Endovascular exclusion using two tubular components was planned : a proximal thoracic
component to be positioned in the previously surgically placed descending thoracic aorta
graft with its distal margin 20 mm proximal to the CT origin; a distal fenestrated component
to be positioned with 3 stent overlap in the proximal thoracic component, and in the main
body of the previously surgically placed infra-renal bifurcated bypass distally. The distal
component included two large fenestrations for the CT and SMA and two small
fenestrations for the renal arteries. The small fenestrations were planned with preloaded
guidewires”. The procedure was performed in the Theralmage plateform angiosuite at CHU
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de Rennes. A first image processing (Fig. 2A) was performed before the intervention using
the Endosize’ workstation (Therenva, Rennes, France) in order to label on the CTA the true
and false lumen with different colors (Fig. 2B). This post processed aortic volume data was

then imported into the Syngo software.

Figure 2 A and B Preoperative 3D Volume rendering of the aorta before (figure 2A) and after (figure 2B)
postprocessing of the true lumen in red and the false lumen in yellow

To construct the fusion image, this software needs to match the preoperative CTA with an
intraoperative CT perfomed with a c-arm digital flat-panel detector cone beam CT (CBCT)
(Artis zeego, Siemens Healthcare, Forchheim, Germany). This acquisition is performed with
a dedicated program allowing an automatic 200° rotation without injection limited to the
abdomen. A total of 350 images are created and then reconstructed with the Syngo
software, producing CT-like images. The bony structures between the CT like images and
the preoperative CTA are manually alighed. When the alignment is accurate, the vascular
structure can be superimposed onto the 2D live fluoroscopic images. The color labeled
process allowed an accurate real-time 3D visualization of the true and false lumens during
the procedure (Fig. 2C). Fusion imaging also proved very helpful in the catheterization of
target vessels (Fig. 2D), so much so that contrast injection was not required before target
vessel catheterisation, only being necessary to check patency after placement of the covered
stents.
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Figure 2C and 2D. The postprocessing volume is then superimposed onto the 2D intraoperative fluoroscopy
image (Figure 2C): the left renal artery was canulated with a guidewire to check the accurate location of the
target vessels with the fusion. The position of the endograft delivery system within the true lumen (red area) was
confirmed (Figure 2D).

An early type III endoleak was identified arising between the two aortic components. This
was resolved by the adjunct of an aortic extension cuff. There was no type I or III endoleak
on final completion angiography . The duration of the operation was 245 minutes, contrast
volume 145 mL and fluoroscopy time 60 minutes. The early postoperative follow-up was
uneventful, no spinal cord ischemia symptoms were depicted. The 1 month postoperative
CTA (Fig. 3) revealed a type II endoleak and four patent target vessels.
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Figure 3 Postoperative CT control confirmed patency of all target vessels, and no residual flow in the false

lumen.

Discussion

Total endovascular repair of chronic dissecting aneurysms including the visceral arteries
with fenestrated endografts is a challenging procedure. In the few cases that have been
reported’, authors have highlighted challenges surrounding the navigation of the true and
false lumens and in catheterizing visceral vessels. Aneurysm exclusion demands that the
proximal and distal sealing zones of the endograft are located in the true lumen. This is
often very narrow, and this may hinder both the ability to manipulate the main device and
catheterize the target vessels. We anticipated technical difficulty with catheterization of the
target vessels, particularly the left renal artery because of the communication between the
true and the false lumen at that site. With this in mind, we designed an endograft with wires
preloaded into the renal fenestrations”. Sheathes for the renal arteries were advanced directly
through the renal fenestrations without the usual need to catheterize these small
fenestrations. Catheterization of the renal arteries was then performed with a catheter
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advanced through the sheath parallel to the preloaded wires. This system provides stability
and support for the catheter and wire being used to access the renal artery. We contend that
the operative and fluoroscopy times are shortened with this system.

Neuroradiologists were the first these advanced 3D road-map software during challenging
brain aneurysm repairs’. Geenberg et al’ described the first use of fusion images in
endovascular aneurysm repairs. With CTA fusion, 3D roadmapping is available without the
need for operative contrast injection and, contrast-free thoracic endovascular repair has
now been reported with this imaging technique’. Even if contrast is required, the location of
target vessel origins and their catheterisation are easier and fluoroscopy times are reduced.

It is important to acknowledge that the deformations imposed by stiff guidewires and
sheaths can lead to a mismatch between the overlayed 3D preoperative CT and the real
location of the arterial structures (Fig 2D). Further technologies might anticipate such
deformations and propose a deformed aortoiliac overlay.

This experience describes one application of fusion imaging but the ultimate aim of
computer aided imaging and surgery is to simplify complex surgery by making all pre-
operative data available and usable in the operating room.

Conclusion

In this article, we report the case of an endovascular repair of a complex thoracic dissection
facilitated by “fusion imaging”. While fusion imaging is a new technology in the vascular
tield, we anticipate that with further developments it will be a useful tool for endovascular

procedures to reduce contrast and radiation dose.
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3.9 Traitement endovasculaire sans produit

de contraste

Le sizing, la pose d’une endoprothese et le suivi des patients apres 'implantation nécessitent
du produit de contraste. La nephrotoxicité des PCI est bien connue et est un facteur
limitant pour les patients atteints d’une insuffisance rénale chronique sévere. La fusion
d’images permet de diminuer les volumes de PCI peropératoires mais nécessitent que le CT
préopératoire soit lui méme injecté. Or les patients ayant une fonction rénale tres dégradée
ne peuvent pas avoir dinjection ce qui pose le probleme du sizing, du traitement
endovasculaire et de Iutilisation de la fusion d’images.
Nous présentons dans Darticle suivant(138), une méthode permettant de rehausser
virtuellement l'aorte sur le scanner non injecté préopératoire par une méthode similaire a
celle décrite précédemment (modification des valeurs HU des pixels). Le scanner
virtuellement rehaussé est ensuite utilisé pour la fusion d’images. Six patients présentant une
contre indication a I'injection de PCI ont pu bénéficié¢ de cette application et aucun produit
de contraste n’a été utilisé en pré, per et postopératoire.
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Abstract

Background: Severe chronic kidney disease is a major limitation for endovascular aortic
aneurysm repair (EVAR). The aim of this study is to assess the safety and accuracy of
fusion imaging, when performing EVAR in the absence of pre-operative and intraoperative
contrast agents.

Methods: From October 2013 to February 2014, every patient requiring EVAR and
presenting with severe chronic renal impairment underwent a specific pre-operative imaging
assessment, based on a non-enhanced CT-scan produced with a dedicated 3D workstation
(EndoSize, Therenva). Centrelines were manually extracted and key points were placed at
the landing zones. Dedicated image processing software made it possible to artificially
enhance the preoperative CT-scan. This in-house software makes it possible to enhance the
contrast between vascular structures and the surrounding tissue, by increasing the values
attributed to the vascular structure voxels (500 Hounsfield units). EVAR was performed in
a hybrid room (Zeego, Siemens), and the virtually enhanced CT-scan was used for the
construction of fusion imaging. The 3D vascular volume, together with the centrelines and
key points, was overlaid onto the 2D live fluoroscopic image. The alignment of this
projection was checked at the beginning of the procedure, using catheterization of the
lowest renal artery.

Results: Six patients (mean age 77.1 years) were treated by EVAR (5 abdominal aneurysms
and 1 thoracic aneurysm), using fusion imaging without a contrast agent. The median pre-
operative estimated glomerular filtration rate (eGFR) was 17.5 ml/min/1.73 m’. No
contrast was used during the procedure. The mean fluoroscopic time was 21.1 min and the
mean radiation dose area was 8.1 mGy.m”. No intraoperative endoleak was observed on the
duplex scan. No deterioration was observed in the eGFR at 1 week (eGFR=21.7, p=0.49),
nor at 1 month follow-up (eGFR=21, p=0.28). One patient required definitive dialysis after
1 month, in the context of a coronary endovascular revascularization. One type 2 endoleak
was noted on a duplex scan at 1 month follow-up. The stent-graft positioning error was
assessed in terms of the difference between the effective and planned landing zones,
measured on pre- and post-operative CT-scans. The mean error was 1.3 mm at the proximal
landing zone, and 6.5 mm at the distal landing zone.
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Conclusion: EVAR without the use of pre-operative and intraoperative contrast agents
appears to be safe and accurate for patients with severe chronic kidney disease.
Key words : fusion imaging, contrast agent, EVAR, CT-scan, augmented reality

Introduction

Patients with renal impairment are problematic for endovascular therapists. Although frank
renal failure is rare, it is common for progressive renal dysfunction to appear following
endovascular aortic aneurysm repair(l) (EVAR). Patients undergoing EVAR are likely to
have a pre-existing renal impairment, associated with their cardiovascular risk factors.
Patients with severe renal failure or end-stage kidney failure are particularly exposed,
following EVAR, to the short and medium-term risk of dialysis. Among the factors
responsible for such complications, contrast-induced nephropathy(2, 3) (CIN) can be partly
responsible for a deterioration in kidney function. CIN is defined as an increase in serum
creatinine levels by 2 0.5 mg/dL, or 2 25%, with respect to the baseline value, within 72
hours following a contrast radiography using an iodinated contrast medium(4). CIN is more
frequent in arterial procedures(5) and occurs in 2% to 25% of cases, following coronary
procedures(6-8). One of the risk factors of CIN is pre-existing renal impairment.
Permanent, severe renal failure requiring dialysis could occur in up to 10% of patients who
have received a coronary angiography(9). Although the incidence of CIN in EVAR could be
similar, this has not been accurately evaluated. Several techniques have been described,
allowing the incidence of CIN to be reduced. One of these involves minimizing the volume
of contrast medium, since the occurrence of CIN is dose-dependent. Current guidelines in
cardiology(5) state that: “the volume of contrast media should be the minimum necessary to
obtain adequate radiographs”. Fusion imaging is an emerging technique, facilitating
navigation and visualization during EVAR. While fusion is associated with a significant
reduction in the volume of injected contrast agent(10), this technique still requires the
intraoperative injection of a minimal volume and, in particular, a pre-operative
computerized tomography angiography (CTA). In the present paper, we describe a new
image processing technique allowing the preoperative CT-scan to be artificially enhanced.
The resulting image can be used for the fusion imaging guidance of EVAR procedures,
without the need for pre- and intraoperative contrast media. We report on the short-term
results achieved with patients with severe chronic kidney disease (CKD).

Methods

The study protocol was approved by our institutional review board. Patient informed
consent was obtained for being registered anonymously in our database. From October
2013 to February 2014, every patient requiring aortic aneurysm repair and presenting with
an end-stage kidney failure (estimated glomerular filtration rate (¢GFR)<15 ml/min/m?) or
a severe renal failure (eGFR between 15 and 30 ml/min/m? underwent pre-operative non-
enhanced CT-scan and duplex scan imaging.

Pre-operative image analysis
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The non-enhanced CT-scans were analysed with a dedicated 3D workstation (EndoSize(11),
Therenva). Centrelines were manually extracted by selecting points at the centre of the
vessels (aorta, common iliac and renal arteries) using axial, coronal and sagittal views. A
plane orthogonal to the centrelines was then created in order to measure their diameters.
Five key points (P2 to P6) were positioned, allowing length measurements to be made and
suitable endografts to be selected (Fig. 1).

Fig. 1 Non injected 3D aortic volume. For sizing and planning 5 keys points are placed: proximal landing zone
(P2) ; end of proximal neck (P3) ; aortic bifurcation (P4), right and left distal landing zone (P5, P6)

A combination of several different image-processing functions allowed the pre-operative
CT-scans to be virtually enhanced, using in-house software developed by the Signal and
Image Processing Laboratory. Firstly, a set of contours was extracted by manually adjusting
a B-spline curve (4 points) to the vessel lumen, in each of the cross-section planes
(EndoSize). Using this technique, the contours extracted corresponded to the most external
layer of the aorta (adventice). Secondly, from these curves, additional B-spline curves were
created in the longitudinal direction in order to build a “skeleton” of the vascular structure.
The geometry of the vascular wall was then reconstructed by interconnecting the curves
with a surface interpolation tool (Fig. 2) (Ansys DesignModeler). Finally, a binary volume
with the same properties as the patient's CT-scan (dimensions, spacing...) was generated by
rasterizing the mesh representing the vascular structure.
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Fig. 2 From the CT-scan, coutours of the aorta are exported in a software (Ansys DesignModeler) allowing a
connection between them with a surface interpolation tool.

The original patient CT-scan was then modified to enhance the contrast between the
vascular structure and the surrounding tissues, by artificially increasing the value of the
vascular structure voxels to 500 Hounsfield Units (HU) (Fig. 3). This method enhanced
every voxels within the contours initially extracted and could not separate thrombus and
vessel lumen. Vessel centreline (aorta, iliac and renal arteries) and key point representations
were then added to the patient CT-scan, using the same method. A 3 mm diameter
cylindrical mesh was used for the centrelines, and a larger diameter (5 mm) spherical mesh
was used for the key points. These additional features were included in the CT-scan,

through the use of density values lying outside the range of those corresponding to human
tissues (> 3000 HU).
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Fig. 3 Preoperative CT-scan before (A,C) and after (B,D) artificial enhancement on axial view (A, B) and on 3D
view (C,D). Centetlines are added to the 3D view (D) and external iliac arteries not represented.
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Intraoperative imaging
The surgical procedures were performed in the Theralmage Plateform Angiosuite at the
Rennes University Hospital, France. The virtually enhanced pre-operative CT-scan was then
imported into the Syngo software (Siemens Healthcare, Forchheim, Germany). In order to
construct the fusion image, this software was used to match the pre-operative CT-scan with
an intraoperative Cone Beam CT, recorded with a 270° c-arm rotation (Artis Zeego;
Siemens Healthcare). The methodology used to construct this type of fusion image has been
fully described in previous papers(12, 13), and was also applied in the present study. This
process allowed the virtually enhanced 3D vascular volume, including the centrelines and
key points, represented by different colours (Fig. 4), to be projected onto the 2D live
fluoroscopic image. The alighment of this projection was checked at the beginning of the
procedure, by catheterizing the lowest renal artery with a 0.014 inch guidewire, which was
later retrieved. For the thoracic case, the left subclavian artery was catheterized with the
same method. Following completion of the procedure, the patency of the aortic collaterals,
the effective exclusion of the aneurysm, and the absence of any endoleak, were verified by
an experienced radiologist using a duplex scan. For the thoracic case, a cardiologist came at
the end of the procedure to perform a transesophageal duplex ultrasound.

Fig.4: During the procedure, different information can be ovetrlaid onto the native 2D fluoroscopic image (A).
Centetlines and keys points can be projected (B), as the artificially enhanced aortic volume.

Post-operative imaging

A second duplex scan and a non-enhanced CT scan were performed before discharge, and
again one month later (duplex scan only). For the thoracic case, a second transesophageal
duplex was performed before discharge but not at one month (only CT scan). To assess the
accuracy of the stent-graft deployment, specific distances were measured, identifying the
proximal and distal landing zones on the pre- and post-operative scans. In the case of
abdominal aneurysms, the distance (L1 pre) between the lowest renal artery and the planned
landing zone (key point P2) was measured, in addition to the distance (I.2 pre) between the
origin of the internal iliac artery and the planned distal landing zone (key points P5 and P0).
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In the case of thoracic aneurysm, these distances were measured between the subclavian
artery and the proximal landing zone, and between the coeliac trunk and the distal landing
zone. On the post-operative CT scan, the same measurements were performed: the distance
(L1 post) between the top of the endograft (identified by gold markers) and the planned
proximal landing zone (pre-operative key point P2); and the distance (L2 post) between the
planned distal landing zone (key points P5 and P6) and the end of the endograft, were
measured.

The differences between “L1 pre” and “L1 post”, and between “L2pre” and “L2 post”,
were therefore considered to be the errors in stent-graft placement at the proximal and
distal landing zones, respectively.

Statistical analysis

The data are presented as mean standard deviations for the quantitative variables, unless
otherwise noted. The non-parametric Wilcoxon signed rank test was used to compare the
variations in serum creatinine and eGFR levels.

Results

Six patients (one woman and five men, mean age 77.1 years) were treated for endovascular
aneurysm repair (5 abdominal aneurysms and 1 descending thoracic aneurysm). The
patients' demographic characteristics and pre-operative anatomic measurements are
provided in Table 1. The mean preoperative serum creatinine level (Scr) and eGFR was 295
umol/1 and 19.6 ml/min/1.73 m™ respectively.

The procedures were performed under general anaesthesia. The percutaneous approach was
used in all cases. Two Endurant, 2 Cook LP, and 1 Gore Excluder C3 stent-grafts were
used. The technical success rate of these interventions was 100%. No contrast medium was
used during any of the procedures. The mean fluoroscopic time was 21.1 min, and the mean
radiation dose area was 8.1 mGy.m™. No intraoperative endoleak was observed on the post-
operative duplex scan nor on those performed before discharge. The patient with a thoracic
aneurysm was treated with a Valient Captivia delivery system, deployed below the
subclavian artery and 45 mm above the celiac trunk. No endoleak was observed on
transesophageal duplex.

The post-operative follow-up was free of complications in all cases. The mean length of
hospital stay was 5.2 days. The variations in eGFR and serum creatinine levels are provided
in Table 2. No significant variation in Scr/eGFR was observed at 3 days (mean
Scr/eGFR=280/20.5), at 1 week (mean Scr/eGFR=301/19.2) and at 1 month (mean
Scr/eGFR =322/18.7). One patient required definitive dialysis at 35 days follow-up, in the
context of a coronary endovascular revascularization for an acute coronary syndrome. One
type 2 endoleak was noted on the patient's duplex scan at 1 month follow-up. The mean
stent-graft placement errors at the proximal and distal landing zones were 1.33 mm and 6.5
mm, respectively. The details of the various reference distances measured in each patient are
presented in Table 3.
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Discussion

CIN is not as infrequent as commonly believed. In addition to acute kidney failure, patients
developing CIN are also more exposed to adverse long-term events (14). It is thus
indispensible that new techniques be developed, in an effort to reduce the use of contrast
media during endovascular procedures. Canyigit et al.(15) have described the catheterization
of the lowest renal artery during EVAR, with a mean contrast volume of 47 ml. This
technique is simple, but still requires the use of a contrast medium. Alternatives to iodinated
contrast agents, such as carbon dioxide (CO,), have been proposed. As a consequence of
respiratory elimination, CO, has no side effect on renal function, and the safety of its use in
EVAR has been reported in several studies(16-18). Although no deterioration in renal
function was reported in these studies, some of the data is contradictory. Whereas Chao et
al.(16). reported longer fluoroscopy and operating room times, and increased radiation
exposure, Criado et al.(17) observed the opposite effect. Recently, a prospective study(18)
was conducted to assess the use of CO, for the detection of endoleaks in EVAR. In this
study, the iodinated contrast agent appears to lead to better results than CO,. Moreover, the
widespread utilization of CO, is limited by the difficulties associated with its use: a
dedicated injector is required, and most practitioners are unfamiliar with the administration
protocol. Finally, the use of CO, leads to a risk of ischemia, resulting from the presence of
undissolved gas in the bloodstream(19).

Fusion imaging is an emergent technology, which has been introduced into vascular surgery,
and is practiced in hybrid rooms. This application can be used in computed-assisted
surgery(20), thereby providing valuable information at the appropriate moment,
contributing to decision making, and enhancing the security of endovascular procedures.
Two studies(10, 21) have revealed a significant reduction in the use of contrast media during
complex endovascular aneurysm repair, and Kobeiter et al.(22) have reported the first zero
contrast agent endovascular aneurysm repair to be achieved with fusion imaging.
Concerning X-ray exposure, some of the results are contradictory(21, 23), thus calling for
confirmation of these preliminary outcomes. McNally et al(24) recently reported a
significant decrease of all intraoperative data during fenestrated procedure: X-ray exposure,
procedure time and contrast usage. From our own experience (>100 EVAR carried out in a
hybrid room), X-ray exposure in the hybrid room is greater than in a standard operating
room, but also depends on the use of c-arm equipment.

The use of fusion imaging with a non-enhanced pre-operative CT has not been previously
described. The advantage of our process is that it leads to an overlay of not only the 3D
aortic volume, but also the sizing information. In the first case treated by our team, since
the neck diameter was irregular it was decided to deploy the endograft 11 mm below the
lowest renal artery. By overlaying key sizing points (P2), it was thus possible to respect the
planning. Although the pre-operative image processing required the participation of a team
experienced in the use of this technology, it is now possible to apply this software process
to any non-enhanced CT-scan. The implementation of this software clearly has no side
effects, and specific skills are no longer required during the procedure. Fusion with pre-
operative magnetic resonance angiography (MRA) has also been reported, for the treatment
of an internal iliac aneurysm(25). The sizing procedure for EVAR with MRA imagery is
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more complex. However, the pre-operative fusion of an MRA image and a non-enhanced
CT-scan (then used for intraoperative fusion) could be an advantageous solution for
patients with CKD.

Our protocol has some limitations. The process requires manual contouring of the aorta on
the non-injected scan. This step is assisted by the software, but nevertheless takes
approximately 30 minutes. The whole process is therefore difficult to use in emergency
situations. This technology is not currently available elsewhere than in our centre. The long-
term outcome of procedures using this technology remains to be determined. As mentioned
in the description of the technique, the artificial enhancement cannot assess the location of
the thrombus. But we usually size EVAR adventice to adventice, so thrombus is therefore
no important. Even tough there was thrombus at the proximal neck, these patients would
underwent EVAR because they were deemed unfit for open repair. The detection of any
endoleak after completion of the procedure could be underestimated, because the
ultrasound techniques dedicated to vascular procedures could be less sensitive than those
used during follow-up examinations. Nevertheless, radiologists have confirmed that a
significant endoleak can be realistically detected, even with the ultrasound devices
commonly employed in vascular procedures. The positional errors in stent-graft placement
reported in our study are reasonable. Even when procedures are carried out with a contrast
agent, this parameter is rarely measured. The distal landing zone errors are greater than the
proximal landing zone errors, which can be explained by the deformation of iliac arteries
resulting from the use of stiff guidewires. There are differences in the iliac artery lengths,
between those measured on the pre-operative CT-scan and those measured during
procedures. This discrepancy can lead to accidental hypogastric coverage, and we are
currently evaluating the use of numerical simulations to anticipate such deformations(26).

Conclusion

In the present study, we describe the first known implementation of an EVAR procedure
without the use of any pre- or intraoperative contrast agents. This was achieved through the
use of specific software applied to fusion imaging. The artificial enhancement of CT-scans
is a new process, among various alternatives to the use of iodinated contrast agents, and is
intended for the case of patients with severe CKD. Long-term results with a larger cohort
are needed, before the accuracy of this technology can be confirmed.
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3.10 Synthese

Dans ce chapitre nous avons vu concretement comment les technologies actuelles
permettent de mettre en ceuvre le concept de pose d’endoprothese assistée par ordinateur. 11
est possible de guider le geste en s’appuyant sur une restitution peropératoire de la
planification de [lintervention. Cela contribue a diminuer certaines complications
potentielles liées a la nephrotoxicité des produits de contraste et aux effets déterministes et
stochastiques des rayonnements ionisants. Pour étre pleinement utile et appropriée, la
fusion d’images nécessite d’étre « personnalisée », i.e adaptée au type de procédure, de
pathologie et de patients comme il a été montré a travers les articles publiés de ce chapitre.

Parmi les limites de la fusion qui n’ont pas été encore abordées, il existe deux points
qui freinent son utilisation. Le premier est celui des déformations artérielles liées a
I'introduction du matériel rigide introduit dans les arteres et qui sera abordé dans le chapitre
suivant. Le deuxiéme est celui du support technologique qui permet la fusion de données.
Elle est assurée grace aux environnements hybrides équipés des systemes d’imagerie
robotisés permettant de faire un recalage de données mais n’est pas faisable avec les
systemes d’imagerie mobiles qui équipent encore la majorité des blocs opératoires de
chirurgie vasculaire. Il existe des solutions a travers des interfaces de réalité augmentée qui
ne seront pas abordées dans ce travail et qui sont au stade préclinique avec des prototypes
fonctionnels qui font 'objet d’une évaluation actuellement (Station d’assistance EndoNaut,
Therenva).
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Chapitre 4 Simulation numérique et
déformations artérielles

Ce chapitre est consacré aux déformations artérielles qui se produisent pendant
I'intervention. Leur implication dans la mise en défaut du recalage rigide permettant la
fusion d’images a été évoquée. Leurs conséquences seront présentées selon que l'on
s’intéresse au sizing ou a lintervention de pose de I'endoprothese. Nos travaux s'inscrivent
dans la problématique plus générale des interventions sur les tissus mous et de la prise en
compte des déformations dans I'assistance par ordinateur. Nous verrons quelles solutions
sont envisageables et ont été parfois retenues pour les traiter dans d’autres domaines. Dans
le domaine des interventions vasculaires, cette problématique des déformations est connue
mais aucune solution n’a été proposée. La simulation numérique est la solution qui a été
choisie ici. Nous expliquerons les raisons de ce choix, puis la méthodologie globale pour
traiter les déformations sera présentée. Nous reportons en fin de chapitre un article qui
propose une méthode de simulation prédictive des déformations a partir des données
d'imagerie pré-opératoire. Cette contribution a été réalisée dans dans le cadre d'un projet
plus global (ANR-AngioVision) dont la finalité était de proposer un systeme d’assistance a
la pose d’endoprothese aortique en exploitant et en mutualisant au maximum les
informations disponibles au différents stades d’observation (pré, per et postopératoire). Au
sein de ce projet ambitieux, notre travail a porté plus spécifiquement sur la définition des
conditions aux limites et le paramétrage du modéele de simulation numérique de
déformations artérielles lors de la pose d’endoprothése aortique.

4.1 Problématique médicale

Nous avons vu que la réalit¢é augmentée pouvait apporter une contribution
significative au clinicien pendant Iintervention en lui permettant de visualiser des éléments
virtuels (mais non modélisés) dans I'environnement réel. Nous avons vu que la mise en
correspondance des images monomodales mais de dimensionnalité différente était possible
grace a une procédure de recalage rigide basée essentiellement sur I'image des structures
osseuses qui ne se déforment pas. Dans ce type d'approche, on fait 'hypothese que les
autres structures tissulaires de I'image sont bien alignées lorsque la superposition des
structures osseuses entre les deux images a mettre en correspondance est correcte,. Cela
suppose que ces structures ne soient pas déformables.

Par essence, les vaisseaux sont des tissus mous et donc soumis 2 des déformations
d’origine différente. Lors du cycle cardiaque, il a été décrit que le diameétre aortique
thoracique peut varier de 3 a 12% en fonction du cycle cardiaque et de 2 a 20% en
surface(139), voire jusqu‘a 30% au niveau de I'aorte ascendante(140). Lors de la flexion des
articulations, les arteres situées en regard sont également soumises a des phénomenes de
distorsion dans tous les plans(141). Enfin, pendant une intervention, du matériel
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endovasculaire de rigidité variable est introduit dans les arteres afin de réaliser le geste. Lors
de la pose d’une endoprothese aortique, il ainsi est nécessaire d’introduire des guides tres
rigides (extra-stiff) afin d’avoir un support fiable et correct pour monter dans un deuxi¢me
temps 'endoprothese. Cette dernicre est également insérée via un lanceur (ou porte stent)
qui ajoute encore de la rigidité et entraine une déformation plus ou moins importante des
arteres lors des procédures endovasculaires aortiques.

4.2 Conséquences des déformations

artérielles sur le sizing

Comme il a été mentionné au chapitre 1, la premicre étape du traitement
endovasculaire est le sizing. Celui-ci est réalisé sur le scanner préopératoire donc non
déformé par la présence de matériel dans les arteres. Le choix de 'endoprothese est donc
basé sur des mesures qui seront soumises a des variations peropératoires liées aux
déformations qui ne sont pas quantifiables pour le moment mais uniquement anticipée par
Iexpérience de 'opérateur. Ces variations de longueur peropératoire peuvent au maximum
étre responsable de couverture accidentelle d’artéres collatérales telles que les arteres rénales
ou iliaques internes (Fig. 28) qui sont les plus a risque lors de la mise en place dune

endoprothese bifurquée.
’ .

Figure 28. Exemple d'un cas de patient présentant une tortuosité importante de 1'artére iliaque commune
gauche (A — fleche rouge). Les déformations peropératoires ont entrainé un raccoutcissement et un
redressement de I'artére iliaque commune a I'origine d'une couverture accidentelle de I'artére iliaque interne
(fleche noire) par Pendoprothése
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Actuellement, aucun outil ne permet de prédire et de quantifier ces déformations.
Les mesures de longueur peropératoire sur sonde graduée sont soumises au méme
probléme d’erreur de parallaxe. Dans les salles hybrides, on pourrait envisager de réaliser un
CBCT injecté, matériel en place, pour ensuite mesurer les longueurs sur une reconstruction
3D avec extraction d’une ligne centrale. Cependant cette solution est difficilement
envisageable pour plusieurs raisons. Cette procédure augmenterait de fagon significative
Iirradiation et la quantité de produit de contraste. L.a segmentation puis I'extraction de la
ligne centrale sur des images CBCT est soumis au probléme des artefacts et du bruit des
images (Fig. 29) qui rendrait cette étape longue, peu robuste et finalement non faisable en
routine clinique. L’anticipation des ces déformations parait plus raisonnable et compatible
avec la pratique.

A
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Figure 29. Image CBCT peropératoire avec présence d'un guide rigide (fleche blanche) générant des artefacts en
plus du bruit lié a la nature CBCT des images

4.3 Conséquences des déformations

artérielles sur la fusion

L’introduction des guides rigides dans des artéres plus ou moins sinueuses va avoir
pour conséquence une déformation assimilée a une trajectoire plus ou moins rectiligne selon
I'incidence de vue. Lors de la fusion du CT préopératoire, cette déformation n’est pas prise
en compte. Dans une salle hybride, le seul moyen de naviguer avec un 3D roadmapping
prenant en compte les déformations est de réaliser un CBCT injecté peropératoire. Sur le
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plan visuel, cette approche entraine inévitablement une discordance entre la localisation
réelle des instruments et la projection de la structure aorto-iliaque (Fig. 30).

Figure 30. Images de fusion montrant le décalage entre la localisation réelle peropératoire des vaisseaux (artére

iliaque gauche, fleche noire en A) et leur localisation par la projection du scanner fusionné (fleche rouge en A).
Cette mise en défaut de la fusion a pour conséquence une mauvaise localisation des instruments lors de ka
navigation (B)

Comme pour le sizing, cette discordance est surtout prononcée au niveau des arteres
iliaques et peut rendre la fusion inutilisable. Ces déformations sont la principale source
d’erreur dans le recalage, quil soit 3D/2D ou 3D/3D (117, 142). Ce point est
systématiquement souligné dans toutes les publications rapportant l'utilisation de la fusion
d’images dans le traitement endovasculaire aortique (117, 132, 136, 143).

4.4 Approches envisageables

4.4.1 Modg¢le statistique

La résolution de ces questions de discordances pré et peropératoires pourrait étre
envisagée au moyen de méthodes de recalage non-rigide (ou. élastique, non-linéaire). Une
procédure endovasculaire aortique dans une salle hybride rend homogene la dimensionnalité
et la nature des images pré et peropératoires (3D/3D — images de type CT) ce qui poutrait
simplifier en partie le recalage. A notre connaissance, aucun travail n’a été publié sur la mise
en correspondance d’images CT 3D préopératoire/CBCT 3D peropératoire lors des
procédures endovasculaires aortiques. En théorie, une acquisiion CBCT injectée
peropératoire permettrait d’avoir des données utilisables pour un recalage élastique. Un des
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premiers problémes rencontrés est la taille du volume d’acquisition en une seule rotation
avec les c-arm actuels. Le champ d’acquisition reste inférieur a celui du CT préopératoire et
ne permettrait pas d’évaluer les déformations sur toute la structure vasculaire.

Plusieurs travaux ont cependant été publiés dans d'autres domaines. Dans le cadre de la
radiothérapie de la prostate, Cazoulat et al.(144) ont récemment proposé une approche de
recalage non rigide entre un CT préopératoire et des CBCT acquis au cours des fractions de
traitement afin de monitorer la dose recue par les organes a risques déformables (vessie,
rectum) []. En neurochirurgie les interventions sur le cerveau sont également soumises a
des déformations notamment lors de 'ouverture de la dure mere. Le cerveau s’affaisse sous
Peffet de la gravité et se déforme. LLa mise en correspondance par recalage rigide des images
pré et peropératoires est alors mise en défaut. Ce probleme, connu sous le nom de « brain
shift », est bien connu et de nombreux travaux ont été publiés pour tenter de le compenser.
Parmi les solutions proposées, en dehors de modeles biomécaniques par éléments finis, on
retrouve des approches de compensation des déformations par recalage non linéaire. Deux
grandes voies sont décrites.

Des méthodes iconiques basées intensité(145) ont été rapportées et passent par une
phase de recalage rigide multimodale IRM préopératoire — échographie peropératoire. Apres
cette étape, un recalage non rigide monomodale sur des échographies peropératoires est
réalisé afin de mettre les déformations a jour au fur et a mesure de l'intervention(140).

D’autres méthodes basées sur la mise en correspondance de contours ou surfaces
sont réalisées quant a elles en une seule étape de recalage. Aprés 'extraction d’attributs
géométriques homologues dans les images pré et peropératoire, une mise en
correspondance de ces amers est effectuée puis la déformation est extrapolée au reste de
I'image(147). Cette technique nécessite une segmentation précise des images. Or dans le
cadre des images CBCT nous avons vu que la segmentation pouvait ¢tre rendue difficile car
le rapport signal/bruit est faible en raison de la nature de ces images mais aussi a cause de la
présence de matériel dans les arteres au moment de lacquisition. Enfin, un autre
inconvénient des techniques de compensations peropératoires des déformations par
recalage élastique est le temps de calcul qui ne serait pas compatible, a priori, avec la
pratique clinique au regard des données issues du « brain shift ».

La seule utilisation rapportée du recalage non linéaire dans le domaine des
endoprotheses aortiques concerne la quantification des déformations pré et post
opératoires(148). Dans cette approche, une segmentation de I'aorte sur le scanner pré et
postopératoire est réalisée. Les lignes centrales sont ensuite extraites automatiquement (que
sur les régions d’intérét). Apres une phase de recalage rigide entre le CT pré et
postopératoire, un recalage non linéaire des structures extraites est réalisé et permet
d’obtenir les champs de déformations de laorte. La encore, 'application d’une telle
méthode aux déformations peropératoires se confronterait au probléme de segmentation de
I'image peropératoire, au temps de calcul (qui n’était pas rapporté dans 'étude de Demirci et
al) et a la nécéssité de réaliser des acquisitions 3D supplémentaires.

Pour quantifier les déformations, on pourrait envisager de créer par exemple un
mode¢le statistique a partir d’'un grand nombre de cas afin d’estimer pour un patient donné la
déformation. Faut-il encore pourvoir mesurer et décrire les déformations sur cet
¢chantillon. De plus, les propriétés mécaniques des arteres (influencant obligatoirement les
déformations) sont dépendantes de variables complexes a appréhender telles que la
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présence, la diffusion et 'ampleur des calcifications et du thrombus. Ces parameétres sont
tres variables et imposerait d’avoir un échantillon trés large (plusieurs centaines de patients)
avant d’avoir un modcle statistique robuste. Enfin, des acquisitions peropératoires 3D
supplémentaires sur chaque patient seraient la encore nécessaires. Cette approche n’apparait
pas réaliste et faisable.

4.5 Simulation spécifique patient des

déformations artérielles

Cette étude amont sur la simulation prédictive et spécifique patient des
déformations artérielles a été abordée au moyen de la simulation numérique par éléments
finis (FEM - finite elements methods). Plutot que le développement dun modele
biomécanique fin, les travaux se sont focalisés sur I'élaboration d'un modéle macroscopique
des déformations. LLa méthode mise en oeuvre vise a prédire a partir des données d'imagerie
CT préopératoires, la résultante des déformations peropératoires causées par un dispositif
endovasculaire tubulaire initialement (complétement) introduit dans la structure vasculaire
(structure aorto-iliaque). Ce dispositif peut étre un guide rigide ou un cathéter porte stent.

La méthode des éléments finis est utilisée pour résoudre numériquement des
équations aux dérivées partielles (EDP). Ces équations pouvant présenter de nombreuses
solutions, des conditions aux limites doivent étre définies afin de contraindre le probleme.
Afin d'autoriser une résolution numérique, liée au calcul des champs de déplacement et de
déformations de I'aorte dans notre cas, la méthode FEM consiste a discrétiser l'espace ou les
structures d'intérét par des éléments finis pour approximer une solution correspondant a la
résolution d'un probleme mathématique continu a l'origine.

Dans la suite, nous exposons les principales étapes méthodologiques de la
construction du modele qui pourra étre utilisé pour prédire ou quantifier les déformations.
Les détails méthodologiques sont précisés dans l'article reporté a la fin de ce chapitre.
Intuitivement, les déformations sont directement liées a des parametres spécifiques au
patient et aux instruments utilisés. I.’anatomie vasculaire peut étre plus ou moins déformée
par les guides rigides selon la tortuosité ou les calcifications artérielles, qui sont trés variables
selon les patients. I1 est donc essentiel de prendre en compte les caractéristiques
anatomiques et tissulaires de fagon spécifiques a chaque patient. Ces informations sont
visibles sur le scanner et il est possible de les utiliser pour le paramétrage de la simulation.

Parmi les instruments endovasculaires utilisés, seul le guide rigide permettant la
montée de I'endoprothese a été modélisé dans cette étude. Il s’agit du principal facteur
« déformant » au cours de I'intervention et qui contribue a modifier 'anatomie vasculaire
par rapport au scanner préopératoire. Ce dispositif endovasculaire a été modélisé par une
poutre de section circulaire avec une loi de comportement linéaire élastique. Les propriétés
du guide ont été extraites par des tests mécaniques adaptés (cf. article).

La géométrie artérielle dans le modéle biomécanique présenté ici est issue du
scanner préopératoire afin de prendre en compte les tortuosités, les longueurs et les
diametres artériels. Le logiciel EndoSize a été utilisé pour segmenter les structures
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vasculaires. Ces structures ont été extraites par contours actifs et décrites par des courbes
(de type B-spline) dans des plans orthogonaux a la ligne centrale des vaisseaux. Les
coordonnées des points et des plans utilisés pour ces contours étaient exportées vers le
logiciel de simulation.

Le maillage décrivant la paroi de laorte a été construit a partir des contours
importés. Les contours sont liés entre eux au moyen d'une interpolation surfacique pour
récréer ensemble de Panatomie vasculaire. A partir de cette géométrie composée d’un
nombre de points (ou d’éléments) infinis, un maillage a été créé (discrétisation). Des valeurs
d’épaisseur de paroi artérielle typique issues de la littérature ont été appliquées.

Une loi linéaire élastique a été retenue pour décrire le comportement de la structure
vasculaire. La qualité pariétale a été exploitée afin de définir de maniere adaptative (en
fonction de l'imagerie préopératoire) les propriétés des matériaux. Afin de prendre en
considération les propriétés artérielles locales (portions seines, calcifications), les valeurs du
module de Young sont adaptées au moyen d'une loi établissant la correspondance avec
l'information de densité des structures fournies par le scanner.

L'élaboration du mode¢le a consisté : (i) a définir les conditions aux limites au regard

de considérations anatomo-mécaniques issues de la littérature et des connaissances des
experts chirurgiens et (i) a établir des relations avec l'imagerie préopératoire afin de rendre
l'approche spécifique patient.
Dans ce type d'approche, il existe un lien étroit entre le scanner et la simulation puisque le
scanner permet non seulement de définir la géométrie 3D du maillage mais contribue
¢galement a paramétrer ses propriétés mécaniques. La définition des conditions aux limites
est une composante essentielle de la modélisation. Elle a pour objectif de décrire 'influence
de «'environnement anatomique » sur la structure vasculaire. Dans la solution proposée, la
définition des conditions aux limites consistait a contraindre au moyen de supports
¢lastiques les déplacements des structures vasculaires au regard des tissus anatomiques
entourant I'aorte: attaches anatomiques par les branches collatérales, proximité et liens avec
la colonne vertébrale... Ces données géométriques caractéristiques de l'anatomie ont été
obtenues a partir du scanner préopératoire et exportées avec le logiciel EndoSize. La
correspondance entre les données géométriques et mécaniques a été établie au cours du
paramétrage du modele biomécanique.

Un schéma de résolution numérique implicite a été adopté pour la simulation.
Préalablement au lancement de la simulation, une précontrainte axiale a été appliquée aux
arteres et modulée en fonction du degré de tortuosité de Tartere iliaque afin de se
rapprocher des conditions in-vivo. Les interactions outil / tissus ont été modélisées par un
contact sans frottements. Au début de la simulation, le guide est positionné sur une ligne qui
le contraint a l'intérieur de la structure vasculaire et minimise son énergie de flexion. Le
contact entre le guide rigide et la structure aorto-iliaque est ensuite activé et les
déplacements imposés sont progressivement annulés jusqu’a obtention de I’état d’équilibre
du modecle.

Afin d’établir plus finement et paramétrer ces conditions aux limites, une
confrontation de la simulation avec la réalité a été nécessaire. Elle a été réalisée sur un
groupe de cas d'apprentissage en comparant la position du guide simulé dans sa position
d’équilibre (i.e juste avant le déploiement de 'endoprothése) par rapport au guide réel,
visualisé sur les images de fluoroscopie. LLa comparaison a été possible apres une phase de
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recalage rigide 3D/2D géométrique entre I'image de fluoroscopie et les résultats de la
simulation. La distance entre les guides a été quantifiée pour évaluer I'erreur de simulation.
Pour évaluer la part de Ierreur liée au recalage, la distance entre les lignes centrales pré et
peropératoires utilisées pour le recalage a également été quantifiée.

Dans ce travail nous avons ainsi pu proposer une premicre approche de simulation
FEM anatomo-mécanique pour estimer la résultante des déformations per-opératoires a
partir des données d’imagerie préopératoire (angioscanner). Considérant le dispositif
endovasculaire initialement introduit dans la structure anatomique, la solution approchée
proposée s'appuie sur une analyse implicite. Une phase d’apprentissage a permis de
paramétrer le modele, et plus précisément les conditions aux limites (raideur des supports
¢lastiques et degré de précontrainte) par mise en correspondance de la simulation 3D
préopératoire avec les images 2D peropératoires. Des lois permettant le passage des
données « images» spécifiques patients aux données « biomécaniques » ont été identifiées
par une régression polynomiale afin d’obtenir un modele unique adaptatif. Cette solution
approchée s'est avérée prédictive sur les cas et configurations anatomiques considérés et
permet d'obtenir une bonne estimation des déformations peropératoires a partir des
données préopératoires. Une premicre validation de cette approche a pu étre réalisée en
considérant un groupe d'apprentissage de 10 patients et un groupe test de 4 patients.

Outres les perspectives en termes de planification et d'assistance a la pose de
l'endoprothese, ces travaux offrent aussi la possibilité de quantifier les déformations pet-

opératoires et d'en analyser les conséquences.
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4.7 Article n°5: Prediction of deformation
during endovascular aortic aneurysm repair

using finite element simulation
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Abstract

During endovascular aortic aneurysm repair (EVAR), the introduction of medical devices
deforms the arteries. The aim of the present study was to assess the feasibility of finite
element simulation to predict arterial deformations during EVAR. The aortoiliac structure
was extracted from the preoperative CT angiography of fourteen patients who underwent
EVAR. The simulation consists in modeling the deformation induced by the stiff guidewire
used during EVAR. The results of the simulation were projected onto the intraoperative
images, using a 3D/2D registration. The mean distance between the real and simulated
guidewire was 2.3 = 1.1 mm. Our results demonstrate that finite element simulation is
feasible and appear to be teproducible in modeling device/tissue interactions and
quantifying anatomic deformations during EVAR.

Introduction

The deployment of an aortic stent graft requires the introduction of rigid sheaths and
guidewires via a femoral access, which then leads to deformations of the vascular structures,
which by nature are soft. This is the main source of rigid registration errors when the
preoperative 3-dimensional (3D) computed tomography angiography (CTA) is overlayed
onto the 2-dimensional (2D) fluoroscopy images taken during endovascular abdominal
aortic aneurysm (AAA) repair. When these intraoperative arterial deformations occur, they
lead also to length changes, of the iliac arteries in particular. These arteries are measured at
the time of sizing, in order to determine, from a limited catalogue, which stent graft is the
most suitable for the patient. This process leads to an obvious paradox: the deformations
are not objectively taken into account at the time of sizing/planning and of guiding of the
procedure, whereas the stent graft is deployed inside a deformed artery, which will not have
the same length as that measured on the CTA. Currently, the physician anticipates such
deformations, on the basis of their experience, but not on physical or statistical deformation
data.
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A tew works have focused on computer aided navigation to assist endovascular repair
of complex aortic aneurysms. Indeed, most of vascular surgeons work with a standard intra-
operative 2D fluoroscopy-like imaging. For endovascular aortic aneurysm repair (EVAR),
the best imaging to guide the intervention is the superimposition of the pre-operative CT
volume onto the intra-operative imaging environment thanks to a registration process .
Intensity based™ and feature based” 3D/2D rigid registration methods have been
considered. Due to intra-operative deformations of vascular structures it is difficult to
achieve an accuracy of about one millimeter. More recent works integrated non-rigid
registration to take into consideration local deformations, of the renal ostia, observed
between 3D CT pre-operative data and intra-operative images. The results reported from
use of the image-guided surgery system during 23 procedures showed that the method was
within a target accuracy of 3 mm in 78 % of cases. The deformation of the iliac arteries
caused by the introduction of stiff endovascular tools was not taken into account.
Otherwise several works attempted to implement Finite Element Methods (FEM) based
simulation in the context of endovascular procedures. They were intended to deal with
issues related to the understanding and the anticipation of aneurysm rupture risk, of strain,
migration and endoleaks at the stent, in their pre-computed implementation”® or to deal
with catheterization simulation issues in their interactive / real time implementation™’. With
the extension of EVAR to more complex cases, especially for patients eligible for
fenestrated endograft, the quantification of deformation will become important in the
planning and sizing of such devices as well as taking account these deformations in
intraoperative imaging fusion system. The aim of this study was to assess the feasibility of
finite element simulation to predict and quantify arterial deformations during EVAR.

Material and methods
Patient and device data

From January 2011 to March 2011, CTA data was obtained from 14 consecutive
patients (13 men) with an AAA who underwent EVAR in our department. The patients
were operated when the aneurysm diameter exceeded the threshold of 50 mm. Their mean
age was 73.5 = 8.9 years. This study was approved by our hospital's ethics committee. The
CTAs were performed using a 064-slice scanner (General Electric Medical Systems,
Milwaukee, Wisconsin, LightSpeed16). The data acquisition parameters were: slice thickness
= 1.25 mm, using a 215-260 mA, 120 kVp tube. 120 ml of a non-ionised iodine contrast
medium (Hexabrix, Guerbet LLC, Bloomington, Ind) were injected via an antecubital vein
with a 3.5 mL/s flow rate (iodine concentration of 320 mg/ml). The grayscale windowing
of the tissue was 400 Houndsfield units (HU) at the periphery and 40 HU at the center. The
one month postoperative CT'As were carried out according to this protocol, in addition to a
delayed acquisition in order to detect any possible low flow-rate endoleak and so 2 CTAs
were available for each patient.

The CTAs were analyzed using the Endosize® software'' (Therenva, Rennes,
France). The image analysis process combines contour-based and region-based segmention
algorithms including morphological operations to automatically remove connections
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between the vasculature of interest (aortoiliac structure) and bone structures (such as spine).
The vessel centerlines and contours, as well as the surface description of the vascular lumen
were extracted from the CTAs. The aorto-spinal distance was also considered. It was
obtained by computing beforehand a Maurer distance map'? from the bone structures. The
vascular structures were described using active contours, and were represented by curves
(B-spline type) in planes orthogonal to the centerline of each vessel. For each patient, 1
spline pet cm (with 8 points/spline) was extracted, from the abdominal aorta to the femoral
arteries. The 3D coordinates of three points defining each of the planes (one point along
the centerline and two additional coplanar points) as well as the in-plane coordinates of the
vessel lumen contour points were exported to the simulation software. For each patient, a
complete sizing was performed according to the standards of the international society for
vascular surgery”’. P2 corresponded to the measurement point on the centetline
immediately below the renal arteries, P3 to the end of the aortic neck, P4 to the aortic
bifurcation, P5 and P6 to the left and right iliac bifurcations respectively (Fig. 1). P1, P7 and
P8 corresponded to the extremities of the region of interest and were not considered as
measurement points. On the post-operative CTA at 1 month, only the lengths were
analyzed. They were measured using the same reference points (P2, P3, P4, ...) as on the
preoperative CTA. In addition to these quantitative variables, the arterial wall quality
(healthy wall, calcifications) was determined according to the grading system based on the
recommendations of the international society for vascular surgery”’. The grade 0
corresponded to a healthy wall and the (maximum) grade 3 corresponded to circular
calcifications of the whole artery.

Figure 1 Key points in the preoperative sizing
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Simulation

Reconstruction of the vascular geometry was achieved using the ANSYS
DesignModeler software (ANSYS, Inc., Canonsburg, PA). The contours were imported
from Endosize®, and by using a sutrface interpolation tool, the full aortic surface was
recreated (Fig. 2). From this geometric model (Fig. 2), a triangular mesh was generated and
contained (depending on the patient) between 5000 and 10000 shell elements'’. The
thickness of the artery wall was 1.5 mm on the aorta and 1 mm on the iliac arteries. The
vascular wall was considered to be homogeneous, isotropic and incompressible, with a
Poisson's ratio of 0.45. A linear elastic model was used to describe the deformation
properties of the arterial wall. The mechanical properties of the artery wall were determined
from the calcification grade, determined from the sizing. Based on the literature™"® the
values of Young's Modulus (defining the elasticity) were applied as follows: non or
minimally calcified artery (grade 0 or 1): 2 MPa; calcified artery (grade 2): 5 MPa; highly
calcified artery (grade 3): 10 MPa
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Figure 2 Aortoiliac surface reconstructed (on the left) and aortoiliac mesh generated (on the right)

The guidewire used for the simulations was the Lunderquist® (Extra Stiff Wire
Guide, Cook®) model. Its mechanical characteristics were studied using an LF-Plus®
device (Lloyd instruments), which allows tension and bending tests to be carried out using
extensometer and crosshead technologies. It was modeled as a cylinder with a hemisphere at
its end. The characterization of the mechanical properties of the guidewire allowed varying
material properties to be defined, depending on whether the flexible distal end (4 cm) or the
more rigid body of the guidewire was considered. A progressive stiffness gradient was
applied to the transition zone between the flexible and rigid sections of the guidewire™. The
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guidewire mesh was comprised of approximately 1000 hexahedral elements. The parameters
used for the rigid section were: 180 GPa for Young's modulus, and 0.3 for the Poisson's
ratio.

The boundary conditions are the parameters defining the mechanical stresses or
displacements acting on the geometric structure under consideration from external sources.
They can take different forms as fixed points (fixed support) or spring stiffness per unit area
that only acts in the direction normal to the face of the mesh (elastic support). Anatomical
features were considered to choose the location of the fixed supports. The superior
extremity of the abdominal aorta (coeliac aorta) is fixed by the aortic hiatus which is an
aperture in the diaphragm. The aortic hiatus consists in an extension of the pillars of the
diaphragm which are some strong tendinous very close to the spine. The femoral artery is
also fixed in the femoral triangle by its collaterals laterally and the inguinal ligament
forwards. Between the coecliac aorta and the femoral artery, there is no other strong
anatomical structure able to fix the aortoiliac structure. Thus in the present study, the
boundary edges of the mesh corresponding to the coeliac part of the abdominal aorta and
the guidewire insertion site on the femoral artery were assumed to be fixed. Elastic supports
were used to model the anatomical relationship between the posterior side of the aorta and
the anterior side of the spine. The stiffness was chosen to be proportional to the distance
between the aorta and the spinezo, computed beforehand from a distance map. Other
supports were added between the aortic bifurcation and the internal iliac bifurcation.

The simulations were made on a Hewlett Packard Z800 computer (HP Development
Company, California, USA), with an 8-core, 2.4 GHz Xeon processor. The method used
involved displacing the guidewire onto the centerline of the aortoiliac structure, using pre-
stress to initialize the guidewire/artery interactions (Fig. 3). The pre-stress was then
removed and the guidewire/artery contact activated.

Figure 3 Steps of the simulation (left to right): The guidewire is strained on the vessel centerline and then
relaxed to obtain an equilibrium state
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Pre-/intra-operative registration

In order to evaluate the results of our simulation, the simulated guidewire was
projected onto the intraoperative image of the operated patient, and then compared with
the real guidewire. 2D /3D registration was implemented in order to align the preoperative
3D simulation with the 2D intraoperative images. The 2D intraoperative centetlines were
extracted from a frontal digital substraction angiography (DSA) performed at the beginning
of the procedure. The image included the entire abdominal aorta until the femoral arteries.
For this DSA there was no device within the arteries able to deform the aortoiliac structure.
After the acquisition of the DSA, the lunderquist was inserted until its final position without
displacement of the c-arm. This protocol allowed the registration between the preoperative
3D centerlines extracted from the CTA and the 2D intraoperative centerlines extracted
from the undeformed DSA. The geometrical transformation between the preoperative 3D
coordinate system (CTA) and the intraoperative 2D coordinate system (fluoroscopy) was
estimated using a feature-based similarity measure, i.e. the distance to the centerlines of the

vascular structures computed in the intraoperative image"’'.

According to this
transformation the simulated guidewire could be projected and superimposed on the 2D
fluoroscopy image of the real guidewire. Thus for each patient, the simulation was assessed
on the basis of two errors (Fig. 4). The first of these was the error associated with the
registration procedure, which was calculated from the mean distance (Euclidean 2D
distance) between the centerlines on the preoperative 3D image and those on the 2D
intraoperative image. The second error was that associated with the simulation, which was
computed by measuring the mean distance between the simulated and real guidewires.

These distances were obtained from a distance map.
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Figure 4 Registration error: mean distance between preoperative 3D centerlines (red) and 2D intraoperative
centerlines (blue). Simulation etror: mean distance between simulated guidewire (yellow) and real guidewire
(black)

For the first 10 patients in this series (group A), the simulations were adjusted
according to the outcomes they produced, thus allowing the model parameters to be tuned.
In this training group, the location and the value of the elastic supports were adjusted
interactively to minimize the simulation error. For the last 4 patients (group B), this model

was applied with no retroactive corrections.
lied with retroacti rrecti

Quantification of the deformations

Using the simulation specific to each patient, which was initially parameterized and
validated by comparison with the intraoperative data, the guidewire deformations were
quantified by displacing equidistant points (20 mm) of the undeformed structure's centerline
onto the deformed structure, as shown in Fig. 5. For each patient, the length of the
displacement vector, between equivalent points on the deformed and undeformed
centerline, in addition to its (x,y,z) coordinates and the computing time needed for the
simulation, were recorded. For each segment of the aorta and the iliac arteries, the
preoperative, intraoperative, and post-operative lengths were measured.

The data are represented by: the mean t standard deviation for quantitative variables;
their number and percentage for qualitative variables. Registration and simulation errors
were compared between groups using the Mann-Whitney test. Correlations between
variables were determined using Spearman's rank correlation coefficient. For the full set of
analyses, a value of P < 0.05 was considered to be significant.
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Figure 5 Deformations are quantified from the displacement vector between equivalent points on the
undeformed (blue) and deformed (red) centerline and its x,y,z coordinates

Results

The mean values of the variables relevant to sizing are presented in Table 1. The value
of the maximum aneurysm diameter was 54.8 (first quartile 51.3 mm, third quartile 56.8
mm).

Table 1: Mean lengths (L1: preoperative, L2: intraoperative, L3: postoperative) of each segment of the aortoiliac
structure. The tortuosity index (T) and angles for each are measured on the preoperative CT

1 1.2 L3 T Ca Angle
Aortic neck 33,8 = 16,9 34,1 = 16,7 322+ 16,4 1,101 GradeO  321=%177
Aneurysm 82,4 = 18,1 82,1 17,9 784157  1,1x005 Gradel 1482+155
Common iliac artery 67 = 10,8 59,5 = 10,8 63,8+ 11,2 11201 Gradel 1469 +138
External iliac artery 130,9 = 28,2 108,6 = 23 130 = 23,2 12+02  Grade0 1194 %102

Registration and simulation errors

The average value of the registration error was 1.5 = 0.4 mm, a maximum value of
22 mm was found in patient 5, and a minimum value of 0.9 mm in patient 8. The
registration error (Table 3) was significantly correlated with the aortic neck angulation
(P=0.016) and the AAA tortuosity index (P=0.014). There was no difference between the
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registration error in groups A and B (1.6 £ 0.4 mm and 1.3 * 0.3 mm respectively, P=0.20)
(Table 4).

The mean error associated with the simulation (including the registration error) was
2.3 £ 1.1 mm for the full set of patients, with a maximum of 4.8 mm for patient 11 and a
minimum of 0.9 mm for patient 1 (Table 2). This error was significantly correlated with the
maximum angle of the iliac axis (P=0.046) and the tortuosity index of the aortic neck
(P=0.047) (Table 3). The mean computing time for the simulation (Table 2) was 20.7 £ 8.2
minute (minimum 12.4; maximum 38.2 minutes). For example, time for the entire process
was 15 minutes for data extraction, 18 minutes for simulation and 2 minutes for registration
(patient 10). There was no difference between the simulation errors in groups A and B
(2.1 £0.9 and 2.8 £ 1.7 respectively, P=0.83) (Table 4). Based on the superimposition of
the deformed volume onto the intraoperative imaging (Fig.0), a qualitative assessment of
the results of the simulation showed that the real guidewire was plausibly placed into the
deformed artery compared to the preoperative (non deformed) volume for each patient.
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Table 2: Values of the registration and simulation error for each patient

Patient Registration Range Di.stanc'e between Range Tirpe
error (mm) stiff wires (mm) (min)
1 17+14 0-5,4 0,9+1,5 0-2,7 192
2 18+14 0-6,2 2+1,1 0-49 1506
3 2116 0-6,5 1,713 0-4 27,1
4 21t18 0-8,1 21+1.2 0-6,1 16,6
5 22+ 2 0-7,8 19+13 0-4 13,6
6 21*x15 0-7,6 41=+1,3 0-10,2 382
7 1.1+1 0-6 2+09 0-44 132
8 0,9 £0,9 0-5,9 18+13 0-5 28,7
9 14+£11 0-6,7 3117 0-6,8 127
10 1,209 0-4,3 15+1,4 0-6,8 18,7
11 1,209 0-5,1 48+ 206 0-9 12,4
12 1,612 0-7,6 14+ 0,8 0-4,8 31
13 1+0,8 0-3,6 15+1.2 0-5,1 27,1
14 14+1 0-7,8 35116 0-6,2 16,3

Figure 6 Preoperative volume overlaed (left) onto intraoperative 2D fluoroscopy imaging with the stiff
guidewire (in the left iliac artery). On the right, the guidewire is into the left iliac artery of the deformed volume

Values of the elastic supports

The optimization of the simulation error in group A was possible by the adjustment
of the values of elastic supports. The following values were found: 5.10° N/mm’ for the
elastic support between the aorta and the spine (this value was then recalculated by taking
into account the distance between the aorta and the spine). The values of the elastic
supports between the aortic bifurcation and the iliac bifurcation were adjusted according the
calcification grade and were as follow: 1.10° N/mm’ for grade O or 1,25.10° N/mm’ for
grade 2,5.10°N/mm’ for grade 3.
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Table 3: Correlation coefficient (r) between the sizing ant the results of the simulation (1: aortic neck, 2:
aneurysm, 3:common iliac artery, 4:external iliac artery)

Registration Distance Maximum aortic ~ Maximum iliac
error b;twefm displacement displacement
cuidewires

Angle 1 1=0,66 1=0,28 1=0,33 1=0,16
P=0,016 NS NS NS

Angle 2 r=-0,49 +=0,05 r=-0,33 1=0,21
NS* NS NS NS

Angle 3 r=0,27 r=0,04 r=-0,12 r=0,33
NS NS NS NS

Angle 4 r=-0,36 r=-0,54 r=-0,43 r=-0,45
NS P=0,046 NS NS

T1 r=-0,03 r=0,54 r=0,32 r=0,14
NS P=0,047 NS NS

T2 r=0,6 r=-0,2 r=0,05 r=0,35
p=0,015 NS NS NS

T3 r=-0,04 t=0,35 r=-0,14 r=0,12
NS NS NS NS

T4 1=0,04 r=-0,06 t=0,59 t=0,18
NS NS P=0,03 NS

Table 4: Registration and simulation etror in group A and B
Total (n=14) Group A (n=10) Group B(n=4) p value

Registration error (mm) 1,504 1,6 £05 1,3£03 0,20
Simulation error (mm) 23+ 11 21109 28+ 16 0,33

Quantification of deformations

The mean displacement was 0.7 = 0.3 mm at point P2, 1.4 £ 0.8 mm at point P3,
1.4 £ 1.1 mm at point P4, and 10.2 = 3.3 mm at point P5 (or P6). Figs. 7-10 provide the
total displacement length (norm of the displacement vector of a point, from the
undeformed mesh to the deformed mesh), and along the x, y and z axes. This length is
given for all points on the mesh, from the upper extremity of the studied volume (i.e. the
coeliac aorta, used as the origin of the graphical reference system) to the lower extremity
(i.e. the common femoral arteries). Fig. 7 shows that the greatest displacement occurred at
the level of the external iliac arteries, followed by the common iliac arteries. At the level of
the aortic neck (P2-P3) and the aneurysm (P3-P4), the displacement was small in all
directions (x, y or z in Figs. 8, 9 and 10). Fig. 8 shows that displacements along the x axis
were mainly "positive" at the iliac arteries, corresponding to a displacement towards the
anatomic midline of the aortoiliac structure. Fig. 9 shows that the displacement of the iliac
arteries was mainly "negative", corresponding to a rearward movement. Fig. 10 shows that
the displacements of the iliac arteries varied along their length. At the level of the common
iliac arteries, the displacement was "positive", i.e. upwards. At the level of the external iliac
arteries, the displacement was "negative", i.e. downwards.
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Discussion

In this study we present for the first time a technique for the quantification of
anatomic deformations during EVAR procedures, thanks to the use of "patient-specific"
numerical simulations. Other applications of finite element simulations have been proposed,
for the placement of a stent in the context of EVAR procedures™, or in the peripheral
vessels”?". The main purpose of these prior applications was to study mechanical stresses
between the stent and vessel wall during the placement of the former in pathological
vessels. The geometry of the arteries, as well as the values of the material properties were
not based on patient-specific data, but on standard values found in the literature. In our
study, each simulation took the patient's geometry into account, and the material property
values (Young's modulus) were adapted according to the arterial wall quality of the patient's
arteries.

In order to propose a preliminary model, we have made some simplifying
hypothesis. Our approach is a compromise between a very precise simulation and a
simulation that can be incorporated into a clinical environment. The aim of this study was
to assess the feasibility of our method. It is obvious that this model can be upgraded in
further developments but this first work shows that the clinical application is possible and
compatible with the current practice.

Indeed, one of the limitations of our study is the absence of the aneurysmal
thrombus and the surrounding tissues in the description of the aortic wall and the boundary
conditions. The presence of thrombus could influence the aortic wall thickness, especially
near the aneurysmal sac. Even if the thrombus was not considered, its biomechanical
properties could be applied onto the mesh. Moreover, thrombus is almost located in the
aneurysmal sac where the lumen is very large, and most often in this aortic segment, the
guidewire is not in contact with the aortic wall. Finally, even if we did not consider the
thrombus or variation of the aortic wall thickness, results of the simulation seems to be

acceptable according to the given clinical issue.
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Several simulation trials, not described in detail in this study, were made in order to
find the most robust method. One of the methods involved running a simulation, which
reproduced the chronology of the intervention, i.e. the progressive insertion of the
guidewire from the femoral access to the thoracic aorta. This method would have
considered the frictional forces due to the device insertion. But this method was not robust
and had a high computing cost as a consequence of the large number of equations to be
solved (in terms of guidewire-wall contacts), at each "step" of the guidewire's insertion.
Regarding these considerations, we have chosen a pragmatic approach focused on the main
clinical issue addressed in this paper, i.e. the prediction of intraoperative tissue deformation
when the guidewire is fully inserted before the deployment of the stentgraft.

In our study, the biomechanical properties of the vessels obeyed a linear elastic
model®™?, whereas a hyperelastic model™ has often been reported by other authors’ ™ for
the modeling of vascular tissue behavior. Nevertheless, Scherer et al’. have shown that a
linear elastic model could also be used in simulations describing arterial behavior during
stent placement. More importantly than the biomechanical laws of materials, the boundary
conditions have a non-negligible influence on the outcome of the simulation. The use of
elastic supports, in an attempt to model the stresses induced by anatomical interactions
between arteries, was not based on known or previously studied data. By consulting the
expert knowledge of surgeons, it was possible to localize these constraints. Since no data
could be found in the literature on this topic, it was necessary to adjust the initially used
stress values to the first set of data derived from the patients in group A. The four following
patients (group B) allowed us to test the predictive nature of the model. This appears to
have been well adjusted, since there was no difference between the two groups in terms of
registration and simulation errors. These results must of course be confirmed with a larger
number of patients.

Our results show that even though it was small, the registration error was correlated
with aortic neck angulation. Carrel et al’. have emphasized the limitations of rigid
registration in the case of tortuous necks. Beyond an angulation of 30°, the deformation
imposed by guidewires and delivery systems was too significant, and this study showed a
significant difference between the preoperative projected 3D volume and the fluoroscopic
image. However, the deformation graphs show that most preoperative deformations are
located at the iliac arteries, the external iliac arteries in particular. In addition, the
displacements of the aortic and iliac bifurcations are very small. This means that these zones
should be considered to be nearly fixed, and that between them, arterial shortening occurs
in the case of tortuous arteries during the insertion of a rigid device. This deformation could
almost be compared with the movements of an accordion™.

Finally, another limitation of this study is its validation at only one angle of incidence.
Indeed, the model is evaluated here only through the use of a 2D fluoroscopic image.
Although the error arising from registration and simulation is small, it is important that
these results be confirmed using a minimum of two incidence angles. This will be the
subject of further studies.
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Conclusion

Our results showed the feasibility and reliability of numerical simulation of
device/tissue interactions during EVAR. This work could be used to preoperatively
quantify and predict deformations. Beyond preoperative stent graft sizing, and combined to
a 3D/2D rigid registration process, it could be used to ovetlay pre-computed deformed 3D
CTA data onto 2D fluroscopy images, thus providing an accurate augmented-reality tool to
improve intra-operative stent-graft placement. This preliminary study needs to be confirmed
with a larger population representing various anatomies, especially challenging ones.
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4.7 Syntheése et perspectives

Comme il a été précisé dans la discussion de 'article nous avons présenté le premier modele
de simulation des déformations artérielles lors de procédures EVAR. Cette premicre
contribution semble montrer des résultats intéressants sur la prédiction des déformations au
regard de la confrontation et de la validation du modele sur des données peropératoires.
Plusieurs articles récents sont venus confirmer ce probleme important des déformations, en
particulier lors de la fusion d’image. Le modéle a évolué depuis sa premicre version
présentée dans larticle. I1 comportait plusieurs limites qui ont été en partie traitées par la
poursuite des travaux a travers une these dédiée a la simulation. Plusieurs aspects
méthodologiques ont été conservés dans 'amélioration du modéle de déformation mais des
modifications substantielles ont été apportées pour I'affiner et 'améliorer. Ces améliorations
visent entre autres a permettre une convergence de la simulation pour les anatomies
complexes (tortueuses et calcifiées) qui sont le réel enjeu clinique. L’ouverture de la salle
hybride Theralmage a permis d’obtenir des acquisitions 3D peropératoires enrichissant les
informations de déformations contribuant ainsi au paramétrage du modele numérique. Dans
le travail présenté, lors du recueil des données patient seul un c-arm mobile avec des
acquisitions 2D était disponible. Les résultats obtenus avec 'amélioration du mod¢le de
simulation sont prometteurs au regard de la confrontation des données simulées et réelles.
La combinaison des techniques de fusion d’images et de modélisation des déformations
permet a travers les environnements hybrides de rapatrier les données simulées sur 'image
de fluoroscopie (Fig. 31). La validation de ce modecle laisse envisager la possibilité de
pouvoir simuler les données avant I'intervention pour prédire les déformations. I’objectif
est de contribuer a améliorer la précision de la fusion d’images et a faciliter les procédures
endovasculaires pour les patients présentant des anatomies complexes, donc a risque de

complications peropératoires ou de procédures difficiles.
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Figure 31. Fusion de I'aorte 3D préopératoire non déformée (A), et fusion de 1'aorte déformée par la simulation
numérique (B). Vues sous une autre incidence (C non déformée, D déformée)
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Conclusion et perspectives

L’assistance par ordinateur lors de la pose d’endoprothése aortique est une approche

qui peut se décliner a chaque étape du traitement en exploitant de fagon optimisée les
données d’imagerie existantes grace a différents outils numérique pour le traitement des
images ou la simulation. Nous avons exposé dans ce travail certains problémes actuels liés a
I'imagerie lors de la pose d’une endoprothese aortique. Certains aspects concernant le sizing
sont encore a étudier mais nous avons contribué, en proposant un nouveau critere de
mesure de longueur, a augmenter la précision de l'analyse préopératoire de I'imagerie.
augmentation de 'imagerie fluoroscopique par la fusion d’images est une approche encore
récente dans la pose d’endoprotheése aortique et qui semble prometteuse au regard des
premiers résultats publiés. Nous avons pu montrer que son utilité pouvait étre optimisée si
elle était personnalisée a la pathologie et au patient. Enfin, nous avons proposé une
approche originale pour aborder le probleme délicat des déformations qui représente un
défi technologique de 'approche des GMCAO sur les tissus mous.

Nous avons vu qu’il était possible d”améliorer la procédure de pose d’endoprothese
aortique en terme de précision et d’optimisation de la stratégie opératoire en proposant des
outils opérationnels de localisation et de contrdle peropératoire précis du largage de
I'endoprothese qui inteégrent une modélisation réaliste des interactions outils/tissus. Cette
approche permet de réduire de potentielles complications liées a la nature méme de la
technique de pose d’endoprothése mais elle entend aussi prévenir certaines complications
en rapport direct avec le manque de solutions de guidage du geste interventionnel et
d’informations que I'imagerie actuelle nous propose. La sécurisation des interventions sur
des structures anatomiques déformables et/ou en mouvement est un enjeu important dans
le contexte des thérapies mini-invasives qui se développent dans toutes les spécialités. A cet
égard, la pose d’endovalve par voie percutanée (TAVI) a ses problématiques spécifiques
mais il existe des points communs avec la pose d’endoprothese aortique. Des projets de
recherche sont en cours au laboratoire et se basent sur la méme philosophie d’optimisation
et de sécurisation du geste a partir de données fusionnées.

Dans le domaine des endoprothése aortiques, nous avons abordé le probleme de la

fusion de données essentiellement dans le cadre des salles hybrides. En paralléle des travaux
présentés ici, d’autres voies de recherche s'intéressent a ’assistance a la pose d’endoprothese
au moyen de c-arm mobile standard et d'interface de réalité augmentée dédiée. L’objectif est
de pouvoir intégrer les mémes fonctionnalités de fusion d’images que celles présentées dans
ce travail. Il existe des problématiques liées au recalage entre autres, a 'interaction homme-
machine qui n’ont pas été abordées ici car elles dépassent le cadre des travaux réalisés.
Enfin lintégration d'une simulation numérique de la dynamique des fluides (CFD) n’a pas
¢été traitée ici mais constitue une voie de recherche intéressante a moyen terme. Des tests
ont été réalisés pour intégrer de telles données de simulation avec les données d’imagerie
segmentées. L’apport de la CFD pourrait aider a analyser les causes de complications telles
que les endofuites qui sont parfois liées a une mauvaise adéquation des dimensions du
dispositif avec I'anatomie du patient. L’intégration de la CFD pourrait venir compléter
Iapproche de pose d’endoprothése assistée par ordinateur et apporter des informations
supplémentaires pour aider a personnaliser au mieux le choix du dispositif a implanter.
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