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Résumé

Abstract

For a majority of patients requiring abdominal aortic aneurysm (AAA) surgery, endovas-
cular repair (EVAR) has replaced open, highly traumatic surgery. EVAR consists of po-
sitioning a stent graft (SG) in the aneurysmal sac to avoid the risk of rupture. However,
the number of post-operative complications related to poor positioning of SG still needs
to be reduced. Some of the complications are due to difficulties during the procedure.
These difficulties would be significantly reduced if the practitioner had access to a three-
dimensional visualization of the artery and tools. Thus, to address this issue, a tool for
computer assisted surgery has been developed in our work. This allows the geometry of
the artery to be updated and the deployment of the device to be digitally simulated. The
method is based on the coupling of information from 2D intraoperative imaging with sim-
plified 3D mechanical models. It is divided into two parts: the non-rigid registration of
the artery and the fast method for virtual SG deployment. To smoothly integrate into
the clinical flow, the approach is based on a single intraoperative image from a mobile
C-arm and requires a reasonably short computation time. The performance of the method
was tested using clinical data and data simulated with a 3D printed phantom. The accu-
racy achieved by non-rigid registration and simulation of individual stent deployment is
compatible with clinical expectations. In particular, the positioning of the fenestrations is
sufficiently precise to correctly assist the catheterization of the secondary arteries in the
case of fenestrated SGs. This work opens the way to many promising prospects, and in
particular to the implementation of this tool in an industrial and clinical context.

Résumé

Pour une majorité de patients nécessitant une intervention pour un anévrisme de l’aorte
abdominale (AAA), la réparation endovasculaire (EVAR) a remplacé la chirurgie ouverte,
très traumatisante. L’EVAR consiste à positionner une Endoprothèse (EP) dans le sac ané-
vrismal pour éviter son risque de rupture. Cependant, le nombre de complications postopé-
ratoires, liées à un mauvais positionnement de l’EP, nécessite encore d’être diminué. Une
partie des complications provient de difficultés lors de l’intervention. Ces difficultés seraient
significativement réduites si le praticien avait accès à une visualisation tridimensionnelle
de l’artère et des outils. Ainsi, pour répondre à cette problématique, un outil d’assistance
au geste chirurgical de pose d’EP a été développé durant notre travail. Celui-ci permet de
mettre-à-jour la géométrie de l’artère puis de simuler numériquement le déploiement du
dispositif. La méthode est fondée sur le couplage des informations issues de l’imagerie opé-
ratoire 2D avec des modèles mécaniques simplifiés en 3D. Elle est divisée en deux parties : le
recalage non-rigide de l’artère et la méthode de simulation rapide du déploiement des EPs.
Afin de s’intégrer de manière fluide au flot clinique, l’approche est basée sur une unique
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image peropératoire provenant d’un arceau mobile et requiert un temps de calcul suffisam-
ment court. Les performances de la méthode ont été testées à l’aide de données cliniques et
de données simulées avec un fantôme imprimé en 3D. La précision atteinte par le recalage
non-rigide et par la simulation du déploiement individuel des stents est compatible avec les
attentes cliniques. Notamment, le positionnement des fenêtres est suffisamment précis pour
assister correctement le cathétérisme des artères secondaires dans le cas d’EPs fenêtrées.
Ces travaux ouvrent la voie à de nombreuses perspectives prometteuses, et notamment à
l’implémentation de cet outil dans un contexte industriel et clinique.
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J’ai appris que la voie du progrès n’était ni rapide ni
facile.

Marie Curie

La semplicità è la sofisticazione finale.

Leonardo Da Vinci
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Introduction

Les maladies cardiovasculaires sont l’une des premières causes de décès dans les pays in-
dustrialisés. Parmi elles, les anévrismes de l’aorte abdominales, souvent asymptomatiques,
résultent de la dégradation de l’élastine des parois artérielles et de son remplacement par
du collagène. Leur prévalence est d’environ 5% à 7% chez les personnes âgées de plus de
60 ans. Les complications liées au développement et à la croissance d’un anévrisme sont
la rupture et la dissection, mortelles dans la plupart des cas. Un anévrisme atteignant une
taille trop importante ou une vitesse de croissance élevée doit donc être opéré et exclu
de la circulation sanguine. Il existe deux possibilités pour le chirurgien pour traiter cette
maladie. La première, classique, est la chirurgie ouverte au cours de laquelle l’abdomen du
patient est ouvert et une prothèse vasculaire directement suturée à l’artère. Une prothèse
vasculaire est un dispositif semblable à un tube étanche dont l’objectif est de rediriger le
flux sanguin de manière à ce qu’il n’applique plus de pression sur les parois du sac ané-
vrismal afin d’éviter la rupture. La chirurgie ouverte est très lourde et traumatisante pour
les patients. Une solution alternative a donc été développée. Au cours de cette chirurgie
endovasculaire, aussi nommée minimalement invasive, le chirurgien utilise les voies natu-
relles du patient, par exemple l’artère fémorale, pour remonter l’endoprothèse jusqu’au
site de l’anévrisme. Il procède alors au déploiement de l’endoprothèse jusqu’alors gainée,
comprimée, dans un lanceur rigide.

La réparation endovasculaire de l’anévrisme de l’aorte abdominale, aussi nommé EVAR,
présente beaucoup moins de risques opératoires. Cependant, le nombre de complications
postopératoires est plus élevé [Nor+10 ; Wal+10 ; Pri+04 ; Gre04]. En effet, la chirugie
endovasculaire présente de nombreuses difficultés liées au manque d’informations visuelles.
Le support d’imagerie habituellement employé est la radiographie aux rayons X, qui est
le seul moyen de visualiser ce qu’il se passe à l’intérieur du patient durant la chirurgie. Le
rayonnement X est en lui-même néfaste pour le patient. De plus, les tissus mous, comme
l’artère, sont presque invisibles au rayonnement X car leur coefficient d’absorption est très
proche des tissus environnants. Un produit de contraste radio-opaque doit donc être injecté
pour visualiser l’artère, mais celui-ci est néphrotoxique. Le chirurgien est donc limité par
rapport au nombre d’images qu’il peut acquérir durant la chirurgie. Or, en dehors des
salles hybrides, performantes mais coûteuses, le praticien n’a accès qu’à des images en
deux dimensions pour positionner un dispositif en trois dimensions. Il doit donc multiplier
les angles de vues pour positionner au mieux le dispositif, ce qui augmente l’irradiation du
patient et le volume de produit de contraste injecté. De plus, le manque d’informations
tridimensionnelles en temps réel peut aboutir à un mauvais positionnement du dispositif,
menant à des complications postopératoires telles que des occlusions d’artères secondaires,
des fuites de sang dans le sac anévrismal (endofuites) ou la formation de thrombus [De
+10 ; Cha+13].

Avoir accès à une visualisation tridimensionnelle pendant l’exécution du geste de l’ar-
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tère, des guides et de l’endoprothèse est donc une aide précieuse pour le chirurgien. Concer-
nant la visualisation de l’aorte, des solutions de fusions d’images, qui superposent le volume
de l’artère acquis au cours d’un examen préopératoire avec l’image peropératoire, sont déjà
utilisées actuellement. Cependant, la plupart ne sont pas capables de représenter les dé-
formations non-rigides subies par l’artère durant l’insertion des outils. Des méthodes de
recalage non-rigides ont été proposées, mais nécessitent un temps de calcul trop élevé ou
l’utilisation de plusieurs images peropératoires, ce qui perturbe le flot clinique. Concer-
nant la visualisation de l’endoprothèse, plusieurs travaux proposent des solutions qui pré-
calculent le déploiement du dispositif lors de la phase de planification préopératoires. Très
précises, ces méthodes ne prennent pas en compte les informations peropératoires, pré-
cieuses. D’autres solutions sont basées sur l’utilisation exclusive des images peropératoires
et ne reposent sur aucun modèle mécanique, ce qui limite leur précision dans le cas de
géométries complexes.

En regard de ces limitations, l’objectif de la thèse est donc de fournir un outil d’assis-
tance au geste chirurgical de pose d’endoprothèse. Celui-ci doit être capable de mettre-à-
jour la géométrie de l’artère puis de simuler le déploiement du dispositif. Le défi technique
est de parvenir à coupler les informations de l’imagerie peropératoire 2D avec des modèles
mécaniques 3D, pour pallier les limitations des approches séparées. La méthodologie doit
pouvoir s’intégrer au flot clinique. Elle est donc basée sur une unique image peropératoire
provenant d’un arceau mobile et doit requérir un temps de calcul suffisamment court.

Ce projet est réalisé dans le cadre d’une thèse Cifre en collaboration entre :

• la société Thales MIS (Microwave and Imaging Sub-systems), fabricant des détecteurs
plats d’arceaux mobiles, fournisseur de solutions logicielles et disposant d’une grande
expérience dans l’imagerie aux rayons X ;

• le Centre Ingénierie et Santé de l’École Nationale Supérieure des Mines de Saint-
Étienne, et en particulier le département STBio, spécialiste en simulations numé-
riques et en déploiements d’endoprothèses ;

• le Service de Chirurgie Cardiovasculaire de l’Hôpital de Saint-Étienne qui fournit les
données patients et qui partage ses connaissances dans le domaine de la chirurgie
endovasculaire.

Ce manuscrit présentant le travail de doctorat est structuré de la façon suivante :

• le chapitre 1 est dédié à la description du contexte clinique, chirurgical, d’imagerie et
de simulations numériques sur lequel repose l’étude. Un aperçu de l’état de l’art sur la
chirurgie de l’anévrisme de l’aorte abdominale est présenté. Il est suivi par une revue
de la littérature concernant les outils actuels de recalages et d’assistance visuelle pour
la chirurgie endovasculaire. Puis, les différentes méthodes de simulations numériques
du déploiement d’endoprothèses sont détaillées. Enfin, le chapitre se termine par une
description des objectifs de la thèse et de ses contraintes ;

• le chapitre 2 décrit l’algorithme global de la méthodologie développée au cours de
la thèse. Il présente les différentes étapes qui mènent des images pré-opératoires à
l’affichage final de la simulation du déploiement du dispositif. La seconde partie du
chapitre reprend une publication décrivant la méthode de recalage non-rigide ;

• le chapitre 3 présente la méthode de simulation rapide de déploiement d’endoprothèse.
Après avoir obtenu la géométrie de l’aorte mise à jour grâce au processus décrit dans
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le chapitre précédent, le déploiement du dispositif est simulé dans cette géométrie. La
méthode est divisée en deux phases, une phase initiale de reconstruction géométrique
puis une phase destinée à améliorer la précision des simulations. Elle a été testée sur
un patient pour effectuer la preuve de concept.

• le chapitre 4 est dédié à l’évaluation de l’ensemble de la méthode, regroupant les
processus décrits dans les chapitres 2 et 3. Plusieurs hypothèses et simplifications
ont été faites durant ces étapes, qui sont potentiellement sources d’erreur. A l’aide
de différents types de données tests, ces sources d’erreurs sont isolées et leur impact
sur le résultat final évalué.

• Enfin, une conclusion générale revient sur les principaux résultats et sur les limita-
tions de la méthode. Elle inclut des perspectives pour améliorer la procédure dans un
contexte d’implémentation du travail dans les solutions proposées par Thales MIS.
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1.1 Abstract

The objective of the thesis is to provide an assistance tool for endovascular surgery of the
Anévrysme de l’Aorte Abdominale (AAA). Thus, the context of the thesis is studied in
this chapter by the anatomical description of the vascular system, the specific pathology
of the arterial wall that is the AAA, and then by the treatment methods available for its
repair. The work of this thesis is based on the exploitation of data from intraoperative
imaging. This is why the multiple imaging and image fusion modalities are then detailed
in a second part. Since imaging data should be used to constrain a mechanical model of the
stent graft, the third part of this chapter is dedicated to numerical simulations for modeling
the deployment of the stent grafts. Finally, the objectives of this thesis, defined according
to the context and expectations of the various collaborators involved in this project, are
developed.

1.2 Résumé

L’objectif de la thèse est de fournir un outil d’assistance pour la chirurgie endovasculaire
de l’AAA. Ainsi, le contexte de la thèse est abordé dans ce chapitre par la description
anatomique du système vasculaire, de cette pathologie spécifique de la paroi artérielle qu’est
l’AAA, puis par les méthodes de traitement disponibles pour sa réparation. Les travaux de
cette thèse reposent sur l’exploitation des données issues de l’imagerie peropératoire. C’est
pourquoi les multiples modalités d’imagerie et de fusions d’image sont ensuite détaillées
dans une deuxième partie. Les données d’imagerie devant servir à contraindre un modèle
mécanique de l’EP, la troisième partie de ce chapitre est dédiée aux simulations numériques
destinées à modéliser le déploiement des EPs. Enfin, les objectifs de cette thèse, définis en
fonction du contexte et des attentes des différents collaborateurs impliqués dans ce projet,
sont développés.
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1.3 Les anévrismes de l’aorte abdominale

La méthodologie développée au cours de cette thèse est dédiée à l’assistance au geste
chirurgical de pose d’EP. Cette procédure endovasculaire est destinée à la réparation des
anévrismes, dans ce cas situés au niveau de l’aorte abdominale. Cette première section est
donc dédiée à la description de cette pathologie, des traitements existants et des difficultés
qui leur sont liées.

1.3.1 Description

1.3.1.1 L’anatomie vasculaire

Le système vasculaire, aussi appelé système circulatoire, est composé des vaisseaux qui
transportent la lymphe et le sang dans le corps. Les vaisseaux lymphatiques transportent
le liquide lymphatique (un liquide clair et incolore contenant de l’eau et des cellules san-
guines). Le système lymphatique aide à protéger et à maintenir l’environnement fluide
du corps en filtrant et en drainant la lymphe de chaque région du corps. Les artères et les
veines transportent le sang dans tout l’organisme, apportant de l’oxygène et des nutriments
aux tissus de l’organisme tout en emportant les déchets tissulaires. Le système circulatoire
est composé de trois types de vaisseaux.

Les artères transportent le sang du cœur vers le corps. Les artères principales se ra-
mifient en artères secondaires au diamètre inférieur, puis en artérioles, qui aboutissent
finalement aux capillaires. Les capillaires constituent la transition entre les artérioles et
les veinules. La finesse de leur paroi et leur grand nombre forment une surface d’échange
importante entre le sang et les tissus, assurant leur nutrition et leur bon fonctionnement :
c’est la perfusion tissulaire. Les capillaires se réunissent ensuite en veinules, puis en veines.
Enfin, les veines transportent le sang du corps vers le cœur.

Le système circulatoire est divisé en deux circuits fermés, connectés par le cœur. La cir-
culation générale, dont l’aorte est l’artère principale, distribue le sang oxygéné à l’ensemble
des tissus, excepté les poumons. Les veines assurent au sein de la circulation générale le
retour du sang désoxygéné vers le cœur, qui le redirigera vers la circulation pulmonaire. Le
circuit pulmonaire transporte via les artères pulmonaires le sang riche en gaz carbonique
vers les poumons, où il est oxygéné. Les veines de la circulation pulmonaire terminent le
cycle en véhiculant le sang nouvellement oxygéné vers le cœur (Figure 1.1).

L’aorte est le tronc artériel à l’origine de toutes les artères du corps à l’exception
de celles du poumon. L’aorte abdominale est la partie terminale de l’aorte descendante,
située dans la cavité abdominale. Elle se termine en se divisant entre les deux artères
iliaques communes. Ces dernières naissent en regard de la quatrième vertèbre lombaire
et se dirigent obliquement en bas et latéralement (Figure 1.2). L’aorte abdominale donne
naissance à de multiple branches collatérales. Un ostium est l’orifice qui permet l’accès à
la branche collatérale [Kam06].
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(a) (b)

Figure 1.1 – Schémas du système circulatoire du corps humain (a) (www.larousse.fr) et
de la transfusion tissulaire (b)(www.schoolmouv.fr).

(a) (b)

Figure 1.2 – Schémas de l’aorte (a) (fr.wikipedia.org/wiki/Aorte) et de l’aorte abdominale
avec branches collatérales et terminales (b).(www.chirurgievasculaire.info)

Une artère normale a trois couches : l’intima, la media, et l’adventice (Figure 1.3).
Le composant le plus profond de l’intima, tapissant la lumière de l’artère, est une couche
continue de cellules endothéliales minces, qui offrent peu de résistance à la pression ex-
térieure mais sont sensibles à la force de cisaillement exercée par la circulation sanguine.
La media, qui est responsable de la plus grande partie de la rigidité et de l’élasticité de
la paroi artérielle, est composée principalement d’élastine, de cellules musculaires lisses et
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de certaines matières fibreuses. Les parois élastiques s’étirent pour s’adapter au volume de
sang éjecté du cœur, puis elles se rétractent, agissant comme une pompe auxiliaire. L’ad-
ventice est une gaine fibreuse composée majoritairement de collagène. Elle est en grande
partie responsable de la rigidité statique et de la résistance de la paroi artérielle [Thu07].

Figure 1.3 – Schémas des trois couches principales constituant la paroi arté-
rielle.(www.larousse.fr)

Les caractéristiques mécaniques de la paroi artérielle sont donc principalement induites
par l’élastine et le collagène. L’élastine est facilement étirable et peut ainsi doubler sa lon-
gueur puis reprendre ses dimensions initiales. Le collagène a des propriétés très différentes.
Le collagène fibrillaire a une résistance à la traction plus de 20 fois supérieure à celle de
l’élastine et est très difficile à étirer. Un étirement peu prononcé suffit à l’apparition de
dégâts structuraux. Le collagène est initialement relâché de telle sorte que, dans un premier
temps, la charge exercée sur l’aorte est supportée par l’élastine et, à mesure que la charge
augmente, les fibres de collagène se déroulent et sont progressivement recrutées comme
éléments porteurs. Cela permet à l’aorte de s’étirer facilement au début puis de devenir de
plus en plus rigide quand la charge augmente. Cependant, les caractéristiques mécaniques
de la paroi artérielle peuvent se dégrader et conduire à des pathologies graves.

L’une des pathologies fréquentes de la paroi artérielle est l’anévrisme. Il s’agit d’une
dilatation anormale de la paroi d’une artère qui entraîne la création d’une poche de sang
nommée sac anévrismal. Il n’y a pas à l’heure actuelle de consensus sur les causes de for-
mation des anévrismes. L’une des conséquences de ces phénomènes bio-mécano-chimiques
complexes est la dégradation de l’élastine de la paroi et son remplacement par le colla-
gène. Cette dilatation mène à la fragilisation de la paroi, ce qui peut causer à terme une
dissection ou une rupture, provoquant une grave hémorragie interne. Le suivi des patients
est donc très important, pour déterminer si une intervention est nécessaire et dans quelles
conditions, ce qui est l’objet de la section suivante.

1.3.1.2 Critères interventionnels

Environ 90% des anévrismes de l’aorte sont localisés entre les artères rénales et la bifurca-
tion des iliaques. Ils sont nommés AAAs. Leur prévalence est d’environ 5%-7% parmi les
personnes âgées de plus de 60 ans, 75% des AAAs atteignant des personnes âgées de plus
de 60 ans [KLF07]. Le ratio homme/femme est de 4/1. Cependant, le taux de mortalité
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chez les femmes est plus élevé, en raison de leur âge plus avancé à l’apparition de l’AAA et
du risque de rupture plus élevé pour les AAAs de petite taille [BP99]. Les facteurs de risque
les plus importants d’AAA sont le sexe masculin, l’âge, les antécédents familiaux et le taba-
gisme. L’hypertension artérielle est associée à un risque légèrement accru, mais le diabète
n’est associé à aucune augmentation [WQ98]. Les AAAs sont souvent asymptomatiques et
sont détectés lors de dépistages.

Opérer l’AAA peut être très traumatisant pour le patient, voire mortel, avec une morta-
lité peropératoire de 4.6% [Saj+08]. Cependant, laisser l’AAA se développer, sans handicap
si ce dernier est asymptomatique, c’est prendre le risque d’une rupture ou d’une dissec-
tion. Pour le bien du patient, il est donc nécessaire de trouver le meilleur compromis entre
opérer ou non l’AAA. Ainsi, une opération doit être planifiée si et seulement si le risque de
rupture devient supérieur aux risques de complications peropératoires et postopératoires.
Il est donc nécessaire de trouver un critère interventionnel qui permettrait de connaître
avec précision le risque de rupture. Cependant, le choix d’un critère à partir duquel il faut
opérer un patient est toujours en débat actuellement, les critères couramment utilisés en
routine clinique ne permettant pas de connaître avec précision la nécessité d’intervenir sur
un AAA.

Malgré le manque de consensus quant au choix des critères de décision, quelques études
ont tenté de proposer des lignes directrices pour déterminer au mieux si un AAA doit
être opéré ou non. Par exemple, d’après [Bre+03], la décision de réparation doit être
individualisée dans chaque cas, l’établissement arbitraire d’un seuil de diamètre unique
pour la réparation élective d’AAA applicable à tous les patients n’étant pas approprié.
Cependant, des essais randomisés ont montré que le risque de rupture d’AAA petits (<5
cm) est assez faible et qu’une politique de surveillance attentive jusqu’à un diamètre de
5,5 cm est sûre, à moins qu’une expansion rapide (>5 mm/an) ou des symptômes ne se
développent. Les symptômes qui sont indicatifs d’un AAA consistent principalement en
des douleurs abdominales, en la présence d’une masse abdominale et d’un tressaillement
sur cette masse [Est50]. Un diamètre de 5,5 cm semble être un seuil approprié pour une
réparation chez un patient "moyen". Pour les femmes, ou pour un AAA avec un risque de
rupture supérieur à la moyenne, une réparation élective de 4,5 cm à 5,0 cm est un seuil
approprié pour la réparation.

Une fois que l’opération a été décidée, deux choix s’offrent au chirurgien: la réparation
chirurgicale ouverte (Open Surgery Repair (OSR)) ou la réparation endovasculaire (Endo-
vascular Aneurysm Repair (EVAR)). Compte tenu de sa durabilité et de son efficacité à
long terme incertaines, ainsi que de la charge de suivi accrue, l’EVAR est plus appropriée
pour les patients présentant un risque élevé pour une OSR.

1.3.2 Traitements chirurgicaux

1.3.2.1 La chirurgie ouverte

Le principe de l’OSR est d’enlever le sac anévrismal pour le remplacer par une prothèse,
afin d’exclure l’anévrisme de la circulation sanguine et donc supprimer les contraintes pa-
riétales engendrées par la pression sanguine. Pour commencer, une grande incision est
pratiquée dans l’abdomen pour visualiser directement l’aorte abdominale et réparer l’ané-
vrisme. Ensuite, le chirurgien doit arrêter le flux sanguin dans l’artère à l’aide de clamps
à l’extrémité proximale (aorte sous-rénale) et aux extrémités distales (aortes iliaques), de
part et d’autre de l’anévrisme. L’anévrisme est incisé puis vidé du sang, des caillots et d’un
éventuel thrombus. Une prothèse est alors insérée et suturée aux tissus sains. La prothèse
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a une forme tubulaire, exceptée si elle est raccordée aux artères iliaques. Dans ce cas une
prothèse bifurquée est utilisée. Les prothèses peuvent être en Dacron ou en polytétrafluo-
roéthylène (PTFE). Le sac anévrismal est ensuite enroulé autour de la prothèse pour aider
à réduire le saignement et le risque que d’autres structures adhèrent à la réparation. Les
clamps sont retirés et le patient est finalement recousu.

(a) (b) (c)

Figure 1.4 – Etapes de la chirurgie ouverte : clampage des artères (a), suture d’une
prothèse tubulaire (b) dans le sac anévrismal, fermeture de la paroi artérielle anévrismale
sur la prothèse (c).(www.vascutek.org)

1.3.2.2 La chirurgie endovasculaire

La réparation endovasculaire mini-invasive est une technologie mise au point dans les an-
nées 1990. Au lieu d’une réparation ouverte de l’anévrisme, un traitement peu invasif est
effectué à l’intérieur du corps du patient à l’aide de cathéters longs guidés par imagerie à
rayons X (fluoroscopie). Pour les anévrismes aortiques, le chirurgien pratique une petite
incision dans l’artère fémorale, puis fait passer l’EP dans l’artère fémorale vers le site de
l’anévrisme. Après avoir été correctement positionnée dans l’aorte abdominale, l’EP est
libérée et retrouve sa forme initiale grâce à des mécanismes auto-déployables ou par le
gonflement d’un ballon. Après le déploiement de l’EP, le cathéter de largage est retiré.
L’EP déployée forme alors un nouveau vaisseau sanguin excluant la cavité de l’anévrisme.
La pression artérielle est supportée par l’EP et la rupture de l’anévrisme est ainsi évitée.

L’ensemble de la procédure endovasculaire est guidée par l’imagerie à rayons X, qui est
le seul moyen de visualiser ce qu’il se passe à l’intérieur du patient. Ce moyen d’imagerie
limité est source de difficultés, qui sont détaillées dans la partie 1.4. Pour résumer, l’utili-
sation de rayon X impose l’emploi d’un agent de contraste néphro-toxique pour visualiser
les artères. De plus, l’image produite par rayons X est une projection en 2D d’une géomé-
trie en 3D, ce qui supprime une partie de l’information. Il est à noter que les principaux
ostia d’intérêts pour une procédure endovasculaire sont ceux de l’artère tronc cœliaque, de
l’artère mésentérique supérieure, des artères rénales droite et gauche, des artères iliaques
communes droite et gauche. Voici un résumé des étapes principales de la procédure en-
dovasculaire, qui peut beaucoup varier en fonction de l’anatomie des patients et du type
d’EP utilisé (Figure 1.5):

- l’accès bilatéral à l’artère fémorale commune s’obtient par une incision ou une ponction
de l’artère fémorale. L’introducteur est mis en place pour pouvoir monter un cathéter. Les
guides rigides permettent de redresser la tortuosité du vaisseau d’accès et d’améliorer la
capacité de suivi des cathéters et des dispositifs introduits.

- le cathéter est un guide qui permet au chirurgien de mettre en place le tube de pose
de l’EP, qui est gainée à l’intérieur.
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- un cathéter pigtail peut être utilisé pour réaliser une aortographie de l’aorte abdomi-
nale et des artères iliaques. Après l’angiographie, le collet proximal est évalué. La longueur
et le diamètre des collets proximal et distal ont été mesurés lors de la planification préopé-
ratoire

- dans le cas d’un anévrisme infrarénal, le corps principal bifurqué de l’EP est largué
en premier. Son extrémité proximale est positionnée sous les artères rénales, au niveau du
collet proximal de l’AAA

- si nécessaire, un jambage iliaque contro-latéral peut ensuite être introduit par la
deuxième aorte fémorale

Figure 1.5 – Étapes de la chirurgie vasculaire: abord fémoral et insertion du pose-stent
(a), largage du corps principal et insertion du guide contro-latéral (b), déploiement du
corps principal et largage du jambage contro-latéral (c), déploiement du jambage contro-
latéral.(www.focusvasculair.nl)

Depuis son introduction en 1991, l’EVAR des AAAs est largement adoptée par les
médecins et les patients en raison de sa nature peu invasive et de ses faibles mortalité et
morbidité peropératoires. La première EP implantée par Juan Parodi en 1991 était faite à la
main, et extrêmement rigide. Depuis lors, la technologie des EPs a évolué rapidement et de
nouvelles EPs ont été introduites sur le marché, élargissant ainsi l’admissibilité aux EVARs
[PPB91] [Ste+16]. L’EP idéale doit s’adapter au col infrarénal pour assurer une étanchéité
adéquate et assurer une fixation suffisante pour résister aux forces qui provoquent une
migration, une perte d’étanchéité et une repressurisation du sac anévrismal. Son système
d’administration doit être flexible, avec un revêtement hydrophile et un diamètre faible
pour faciliter la navigation dans les vaisseaux iliaques tortueux et sténotiques [GS17].

Au cours des deux dernières décennies, d’importantes modifications ont été apportées
pour faire évoluer l’amélioration mécanique des EPs aortiques et, par conséquent, leur
applicabilité pratique et leur performance clinique à long terme [Mou+12]. En tant que tel,
il existe différents tissus (polyester tissé et PTFE) et structures métalliques (nitinol, acier
inoxydable ou alliage de chrome-cobalt); plus important encore, il existe d’importantes
variations dans les modes de scellement et/ou de fixation avec fixations infrarénale et
surrénale avec broches, crochets et barbillons.

Modéliser une EP, ce qui est nécessaire pour simuler son déploiement, implique de
connaître sa conception, par exemple à partir des plans des fabricants. Or, chaque fa-
bricant propose des dispositifs différents. Une courte revue des principaux fabricants est
proposée ici pour donner un aperçu de la diversité des EPs. Le C3 Gore Excluder est
un dispositif de troisième génération au design original, doté de cathéters d’introduction
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flexibles et d’une fixation infrarénale active avec barbillons. Il s’agit d’un système modu-
laire bifurqué composé de PTFE. L’Endurant II (Medtronic, Santa Rosa, CA) est un stent
modulaire bifurqué composé de stents en nitinol et de stents en polyester. La combinaison
de la configuration en forme de M des EPs en nitinol et de l’amélioration de la fixation
active surrénale avec des broches d’ancrage assure une meilleure résistance à la migra-
tion dans les cols aortiques proximaux courts et angulés. Le Zenith Flex (Cook Medical,
Bloomington, USA) est un système modulaire bifurqué composé d’un stent en Z en acier
inoxydable suturé sur un tissage de polyester. L’EP proximale contient des barbillons pour
la fixation surrénale. L’EP abdominale Treovance (Bolton Medical, Barcelone, Espagne)
est une EP trimodulaire en polyester et nitinol avec une prothèse principale bifurquée et
deux extensions de jambes. C’est la seule EP à posséder une combinaison de fixation sur-
rénale et infrarénale. L’EP Anaconda One Lok (Vascutek, Royaume-Uni) est un dispositif
en trois parties composé d’anneaux en nitinol et de polyester. Sa fixation infrarénale active
s’effectue par huit crochets. L’EP aortique Ovation-prime sépare la fixation de l’étanchéité
au moyen d’une paire de bagues gonflables souples remplies d’un polymère radio-opaque
à faible viscosité. Les joints toriques appariés conformables garantissent un positionne-
ment précis sur la surface du collet, quel que soit le degré de calcification ou la quantité
de thrombus. La philosophie du scellement de l’anévrisme endovasculaire (EVAS) a ré-
cemment été introduite avec le système Nellix (Endologix, Inc, Irvine, CA, USA) offrant
une approche alternative au traitement endovasculaire de l’AAA. Cette endoprothèse se
compose de deux pseudo-jambes, chacune entourée d’un endosac rempli de polymère, qui
permettent une fixation anatomique dans le sac anévrismal. Quelques exemples d’EPs sont
présentés dans la Figure 1.6.
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Figure 1.6 – Différents designs d’EPs. De gauche à droite : Zenith, Nellix, Ovation, Ana-
conda. Images adaptées des sites officiels des fabricants.

Pour les anévrismes aortiques complexes, le traitement endovasculaire n’est possible
qu’en utilisant des EPs adaptées à leur morphologie et situation anatomique : les EPs fenê-
trée ou multibranches. L’utilisation de ces EPs permet d’exclure l’anévrisme et de préserver
la circulation des artères viscérales et éventuellement celle des artères iliaques internes. Au
cours d’un traitement endovasculaire par EP classique ou fenêtrée/multibranche, l’artère
mésentérique inférieure est sacrifiée. Le tronc cœliaque, l’artère mésentérique supérieure et
au moins une artère iliaque interne doivent être préservés pour maintenir la vascularisation
digestive et pelvienne.

Dans les EPs fenêtrées, des ouvertures (fenêtres ou échancrures) sont pratiquées dans
le textile du module principal et doivent être positionnées en face des ostia des artères
collatérales dont la vascularisation doit être maintenue, comme montré sur la figure 1.7.
Une fois le module principal déployé, des stents non-couverts (sans textile) sont déployés
dans les fenêtres et les artères collatérales pour assurer le maintien du positionnement des
ouvertures.

Le déploiement de ces stents secondaires requiert une phase de cathétérisme des artères
secondaires. Lors de cette étape supplémentaire, le chirurgien glisse un cathéter dans le
corps principal de l’EP et essaie de l’introduire dans l’artère secondaire en passant par
les ouvertures de l’EP correspondantes. Si ces dernières sont mal alignées avec les ostia
des artères secondaires, le chirurgien aura de nombreuses difficultés à atteindre les artères
secondaires et devra multiplier les prises d’images pour visualiser la scène. Cette étape cri-
tique lors du positionnement d’EPs fenêtrées peut être source d’un allongement conséquent
de la durée de l’opération, ainsi que de l’irradiation du patient et du volume de produit de
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contraste injecté.
Une autre possibilité est de remplacer les fenêtres du corps principal par des branches.

Des stents couverts sont alors déployés pour faire la jonction entre les branches et les artères
collatérales. Cette technique, plus flexible en terme de positionnement des branches sur
l’EP, nécessite cependant un abord supplémentaire par une artère subclavière pour insérer
les stents couverts [Per15a].

Figure 1.7 – Exemples d’EPs fenêtrée (a) et branchée (b).(www.cookmedical.com)

1.3.2.3 Comparaison des deux techniques de chirurgie

La mortalité peropératoire des EVAR est inférieure (1,5 %) à celle des réparations chi-
rurgicales ouvertes (4,6 %)[Saj+08 ; Gre04 ; Pri+04 ; Led+09]. La chirurgie mini-invasive
est moins traumatisante que l’OSR. Celle dernière requiert en effet une large incision de
l’abdomen, puis un clampage des artères iliaques, ce qui implique une suspension de la
circulation sanguine dans les artères majeures durant parfois plusieurs heures. Son emploi
est limité pour les personnes dont l’état de santé est faible car les risques peropératoires
sont élevés (ischémie ou hypothermie). L’utilisation de la chirurgie mini-invasive peut donc
être bénéfique pour ces patients, car elle permet d’éviter les grandes plaies et de limiter la
douleur postopératoire. La diminution de la douleur postopératoire signifie que les patients
peuvent reprendre une activité physique plus rapidement, ce qui réduit la morbidité due
à l’immobilité. De plus, les séjours à l’hôpital sont plus courts et les convalescences plus
rapides [Gre04], ce qui rend comparables les deux chirurgies sur le plan économique, malgré
le prix élevé des EPs et du suivi postopératoire pour une EVAR [Str+12]. Les complications
médicales et les risques d’infection sont également réduits.

Cependant, la mortalité liée à l’anévrisme à long terme est similaire [Mac+09 ; Inv10 ;
05 ; De +10]. De plus, les complications et les ré-interventions sont plus nombreuses dans le
cas de l’EVAR (Figure 1.8). Bien que nécessitant moins de temps d’intervention, l’EVAR
requiert l’utilisation de produit de contraste et l’exposition du patient à des rayons X.

1.3.3 Difficultés de la procédure endovasculaire

Cette section est dédiée à une description de la procédure endovasculaire, qui sera le su-
jet des travaux exposés par la suite. Bien que largement employée, l’EVAR présente de
nombreuses difficultés qui peuvent diminuer son efficacité et sa performance. Ces facteurs
limitant sont l’objets de la plupart des études sur l’EVAR.
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Figure 1.8 – Comparaison du taux de survie (a) du taux de patients survivants sans
complications (b) et du taux de patients survivants sans ré-interventions (c). Adapté de
[Inv10]

1.3.3.1 La planification préopératoire

La clé d’une EVAR réussie est une bonne planification pré-interventionnelle. Tous les ané-
vrismes ne conviennent pas aux EVARs, selon l’anatomie de l’anévrisme et des vaisseaux
iliaques. Pour ceux qui sont jugés appropriés, des mesures minutieuses de l’anévrisme per-
mettront de s’assurer que la greffe est de la bonne longueur et du bon diamètre. Ces mesures
se font habituellement sur les résultats d’une tomodensitométrie (CT-scan) avec injection
de produit de contraste dans la zone d’intérêt. Si l’EP est trop courte, l’anévrisme ne sera
pas exclu de la circulation ; si elle est trop longue, des vaisseaux secondaires importants
peuvent être occlus par inadvertance ; si son diamètre est trop étroit, il n’y aura pas d’étan-
chéité adéquate contre la paroi aortique ce qui peut entraîner une endofuite. Le CT-scan
pré-EVAR doit également évaluer les vaisseaux d’accès pour documenter toute maladie
athéroscléreuse ainsi que les diamètres de ces vaisseaux (pour le passage des systèmes de
largage des dispositifs).

Toutes ces mesures peuvent être effectuées à l’aide de logiciels spécialisés de planifi-
cation préopératoire de la chirurgie endovasculaire (Terarecon, Endosize ou eVida Vascu-
lar[Mac+16] par exemple). Ces logiciels permettent de manipuler l’ensemble de données du
CT-scan afin d’obtenir des mesures précises grâce aux plans de coupe et la manipulation
d’une image 3D (Figure 1.9). Ces programmes incluent des outils de mesure géométrique
qui permettent de mesurer la longueur d’un segment artériel en utilisant la ligne centrale
du vaisseau, un diamètre ou un angle. Cependant, la précision de ces outils reste incertaine,
se traduisant par exemple par une variabilité inter-observateur parfois très élevée [Lal+04 ;
Die+08]. Le chirurgien décide du type d’intervention à effectuer en fonction de l’anatomie
générale du patient et des mesures effectuées.

Dans le cas d’une chirurgie endovasculaire, l’étape suivante consiste à déterminer le mo-
dèle et les dimensions de l’EP la mieux adaptée au patient. La plupart des modes d’emploi
d’EP recommandent de surdimensionner le corps d’un stent de 10 % à 20 % par rapport
au diamètre du collet proximal de l’aorte. Ces recommandations sont basées sur des cols
d’anévrisme droits et donc une mise en place symétrique de l’endoprothèse. Dans le cas d’un
collet proximal angulé, cependant, la taille de l’endoprothèse doit être déterminée après
l’étude de la morphologie du collet et l’estimation de l’angulation périprocédurale. Une EP
peut être positionnée asymétriquement dans un collet proximal angulé. Ce déploiement
asymétrique peut se produire en raison du positionnement asymétrique du guide dans un
collet angulé, qui est causé par les courbures du col et la rigidité du fil et du système de
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Figure 1.9 – Exemple de visualisation d’un logiciel de planification préopératoire.
(www.terarecon.com)

largage. Les différences entre le positionnement symétrique et asymétrique sont illustrées
sur les Figures 1.10 et 1.11. Cette différence de positionnement modifie l’orientation du
plan de déploiement de la prothèse. Or, le diamètre d’un plan qui n’est pas perpendiculaire
à l’aorte augmente à mesure qu’il s’incline par rapport au plan perpendiculaire, ce qui
influence le degré de surdimensionnement (Figure 1.12).

Une fois la taille de l’endoprothèse déterminée, le site d’accès le plus approprié pour
l’endoprothèse principale est déterminé. Celui-ci dépend du diamètre et de la calcification
des vaisseaux d’accès et des caractéristiques morphologiques du col de l’AAA. L’angula-
tion des vaisseaux iliaques ne doit cependant pas être oubliée. La tortuosité des vaisseaux
iliaques, et en particulier l’angle aorto-iliaque, influence la direction du guide et donc de
l’endoprothèse. Enfin, un autre aspect important de la planification préopératoire est la
détermination de la position optimale de l’arceau mobile, avec une vue parfaitement per-
pendiculaire à l’origine de l’artère rénale inférieure. Un arceau mal positionné causera un
chevauchement des structures vasculaires. En positionnant de façon optimale l’arceau, l’en-
doprothèse peut être déployée juste en-dessous de l’artère rénale inférieure, ce qui permet
une étanchéité et une fixation maximales de l’endoprothèse dans le col de l’anévrisme.

Au fur et à mesure que la pratique chirurgicale et la conception des dispositifs évoluent,
des cas plus complexes sont traités par voie endovasculaire, ce qui nécessite des analyses
préchirurgicales de plus en plus complexes et des modèles d’endoprothèses personnalisés.
Dans le cas des AAAs, ceux-ci nécessitent parfois l’installation de fenêtres pour les artères
subsidiaires, en particulier lorsque l’anévrisme s’étend à proximité de l’espace infrarénal,
ce qui empêche la fixation. Ces EPs sont spécifiques aux patients: les fenêtres doivent être
positionnées au même endroit sur le corps principal que les ostia des artères collatérales
sur l’aorte. Le chirurgien doit réaliser un croquis décrivant l’emplacement des fenêtres et
des branches de l’EP avec le plus de précision possible. Ce croquis sera ensuite envoyé au
fabricant qui concevra un premier modèle de validation afin de réduire le risque de mau-
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Figure 1.10 – Endoprothèse déployée symétriquement dans un collet proximal droit
(a). Exemple d’endoprothèse positionnée asymétriquement dans un collet proximal angulé
(b).[VMV10]

vais positionnement des fenêtres, qui peut avoir de nombreuses conséquences (endofuites,
occlusions...).

Une fois validée, l’EP est fabriquée et déployée au cours d’une intervention. La pro-
cédure chirurgicale présente des difficultés liées à l’imagerie peropératoire. Ces techniques
d’imagerie seront détaillées dans le chapitre 1.4.

1.3.3.2 Complications peropératoires et ré-interventions

L’EVAR est de plus en plus privilégiée pour les patients atteints d’AAA. Un nombre crois-
sant de complications sont signalées en raison de l’augmentation du nombre d’interventions
pratiquées [Sch+08]. De nouvelles données montrent que les complications liées à l’EP sont
relativement fréquentes. Le taux de complications a varié entre 16% et 30% et des inter-
ventions secondaires ont été nécessaires chez 19% des patients [Nor+10 ; Wal+10 ; Pri+04 ;
Gre04].

Les endofuites sont les complications les plus fréquentes [De +10 ; Cha+13]. Elles ont
été désignées sous le nom de "talon d’Achille" de l’EVAR. Les endofuites sont caractérisées
par une circulation sanguine persistante à l’intérieur du sac anévrismal à la suite de l’EVAR.
Normalement, l’endoprothèse aortique exclut l’anévrisme de la circulation en fournissant
un canal pour que le sang n’applique pas de pression sur les parois du sac. Les endofuites
sont souvent asymptomatiques, mais comme l’écoulement à l’intérieur du sac anévrismal
est sous pression systémique ou quasi systémique, si elles ne sont pas traitées, l’anévrisme
peut se dilater et court le risque de rupture. Une telle expansion de l’anévrisme après
une EVAR justifie toujours une investigation pour endofuite. Il existe plusieurs causes
d’endofuite qui peuvent être classées en cinq catégories [BR19] (Figure 1.13).

Les endofuites de type I surviennent à la suite d’une étanchéité inadéquate à l’endroit
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Figure 1.11 – Agrandissement de l’illustration . L’EP est placée de façon asymétrique par
rapport au collet proximal. La mise en place asymétrique d’endoprothèses peut avoir de
graves conséquences. [VMV10]
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Figure 1.12 – Schémas illustrant les conséquences de la pose asymétrique de l’EP.
[VMV10]

de fixation de l’EP. Elle peut se produire à l’extrémité proximale, à l’extrémité distale ou
là où les composants se chevauchent. Le flux sanguin s’écoule le long de la prothèse dans le
sac anévrismal. Elles peuvent survenir si la greffe migre ou si le collet proximal est angulé
[Alb+06]. La présence d’une branche collatérale peut influencer l’évolution d’une endofuite
de type I [Sou+07]. Les fuites de type I sont toujours considérées comme significatives car
elles n’ont pas tendance à se résoudre spontanément.

L’incidence de développement d’une endofuite de type II est d’environ 25% par an
[Vei+02]. Elles sont alimentées par une (type IIa) ou plusieurs (type IIb) voies artérielles
collatérales, comme les artères lombaires ou l’artère mésentérique inférieure. Comme en-
viron 40% des endofuites de type II se produisent spontanément et ne sont souvent pas
associées à une augmentation du volume du sac anévrismal au cours de la première année,
elles ne nécessitent pas de traitement rapide et sont surveillées. Par contre, les endofuites de
type II survenant après un an nécessitent souvent un traitement puisqu’elles sont associées
à un élargissement de l’anévrisme.

L’endofuite de type III est rare et liée à une défaillance structurale du dispositif. La
déconnexion entre le corps principal et le jambage contro-latéral est la cause la plus fré-
quente d’endofuite de type III. Le traitement se fait normalement rapidement par la pose
d’une extension. Comme les endofuites de type III peuvent facilement survenir plusieurs
années après l’EVAR, la surveillance continue est d’une importance primordiale.

L’endofuite de type IV n’a jamais été observée avec des dispositifs de nouvelle géné-
ration. Elle est liée à une porosité transitoire du tissu greffé. L’endofuite de type IV n’a
généralement aucune importance clinique et n’est que rarement observée. Ce phénomène
est de courte durée car l’étanchéité est améliorée par la thrombose du textile.
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L’endofuite de type V, aussi appelée endotension, représente le groupe des anévrismes
en croissance sans endofuite identifiable. Les théories de l’endotension comprennent la
transmission systémique de la pression dans le sac anévrismal à travers l’EP, les endofuites
de type I-IV présentes mais non détectables, les infections lentes et les différences de pres-
sion osmotique entre compartiments. Les endofuites de type V surviennent normalement
plus tard après l’EVAR, et une réparation chirurgicale devient nécessaire si la taille de
l’anévrisme est importante.

Figure 1.13 – Schémas illustrant les cinq types d’endofuites possibles après une
EVAR.[BR19]

La thrombose de l’EP est la seconde complication majeure, qui survient le plus souvent
au niveau des jambages et peut engendrer une ischémie des membres inférieurs [Car+02 ;
Coc+07]. Les plicatures de l’EP peuvent fortement réduire la section de circulation san-
guine et ainsi favoriser l’apparition de thrombose. Ces plicatures se situent la plupart du
temps dans les artères tortueuses et rigidifiées par des calcifications [Alb+06]. Parmi les
autres complications post-EVAR, mentionnons les complications au site d’accès vasculaire
(dissection, formation de pseudo-anévrisme, infection), l’embolie mésentérique ou rénale
liée à la migration du thrombose du sac anévrismal, insuffisance rénale, infection de l’EP
et ruptures d’un composant de l’EP. La migration de l’endoprothèse peut se produire
plusieurs années après sa pose.

Ainsi, le bénéfice des EVAR est fortement amoindri par les complications peropératoires
et les ré-interventions fréquentes qui en résultent (le taux de survie sans ré-intervention
après huit ans est de 72% pour les EVARs contre 90% pour les OSRs [Inv10]). Pour amé-
liorer les résultats de cette procédure et la rendre définitivement avantageuse face à la
chirurgie ouverte, plusieurs pistes sont ouvertes. La première serait d’améliorer la concep-
tion des EPs au niveau de leur fixation proximale, de leur flexibilité et de l’apposition des
stents, tel qu’entrepris sur les EPs de seconde génération. La seconde piste serait d’amélio-
rer la planification préopératoire en prédisant les patients à hauts risques de complications
grâce à des simulations numériques réalistes [Per15a].

La troisième possibilité est d’assister le chirurgien avec un outil numérique au cours de
l’opération. En effet, de nombreuses complications résultent des difficultés liées au posi-
tionnement précis de l’EP pendant la procédure, et notamment le manque d’informations
tridimensionnelles. C’est sur ce dernier point que les travaux présentés dans ce manuscrit
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se sont concentrés.
Les anévrismes sont des pathologies fréquentes de l’aorte abdominale, dont les compli-

cations sont très graves, et qui doivent être opérées à partir d’un certain seuil de croissance
ou de taille. La chirurgie ouverte est traumatisante pour le patient, mais une alternative
existe sous la forme de la procédure endovasculaire qui permet une réparation peu inva-
sive. Cependant, cette technique souffre d’un taux de complications et de ré-interventions
plus élevé, pour beaucoup liées à des difficultés de positionnement de l’EP au cours de
l’EVAR. En effet, les informations issues de l’imagerie peropératoire conventionnelle sont
limitées, notamment par le manque de données tridimensionnelles. L’objectif de la thèse
est de développer un outil d’assistance à la chirurgie, capable de fournir au chirurgien des
informations en 3D à partir des images 2D peropératoires. Dans la section suivante sont dé-
crits les moyens d’imagerie peropératoire habituellement utilisés, ainsi que leurs avantages
et limitations.

1.4 Imagerie interventionnelle

La méthode développée pendant la thèse se base sur les informations extraites des images
peropératoires pour mettre-à-jour des modèles mécaniques de l’aorte et de l’EP. Le mo-
dèle de l’aorte est extrait de l’imagerie préopératoire. Ainsi, toute la méthode repose sur
l’utilisation de données d’imagerie. Les paragraphes suivants décrivent les différents types
d’images qui sont communément utilisés dans le cadre d’une EVAR, en terme de temps
d’acquisition comme de leur utilisation au cours de la chirurgie.

1.4.1 Temps d’acquisition, dimensions et modalités d’imagerie

1.4.1.1 Temps d’acquisition

Les images utilisées en chirurgie mini-invasive consistent à la fois en des images acquises
pendant l’intervention (peropératoires) et des images acquises avant l’intervention (préopé-
ratoires). Les images radiographiques et ultrasonores sont couramment utilisées lors des
interventions guidées par l’image. L’imagerie préopératoire n’est pas soumise aux mêmes
contraintes que les appareils d’imagerie utilisés pendant la chirurgie. En particulier, les
méthodes de tomographie 3D peuvent être utilisées avant une intervention à des fins de
diagnostic et de planification de l’intervention. Ces images peuvent être utilisées à l’inté-
rieur du bloc opératoire, soit par un processus de reconstruction mentale, où les chirur-
giens utilisent leur connaissance de l’anatomie préopératoire du patient pour guider leurs
instruments pendant l’intervention, soit par des systèmes d’assistance informatique plus
sophistiqués.

1.4.1.2 Dimensions de l’image

Les images utilisées au cours d’une chirurgie peuvent avoir des dimensions différentes, en
fonction de leurs modalités d’acquisition. Elles peuvent être en trois dimensions ou en deux
dimensions, et être acquises à un moment donné ou évoluer dans le temps.

Volumes 3D Les images tridimensionnelles se présentent généralement sous forme d’un
empilement de coupes successives au format DICOM dans lequel il est possible de naviguer,
par exemple pour extraire les informations sur la géométrie de l’aorte du patient lors de la
planification préopératoire. Le défilement dans les différents plans anatomiques, en utilisant
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l’empilement de DICOM, est la plupart du temps exclu du contexte peropératoire. En effet,
il nécessite une interaction avec un ordinateur, ce qui perturberait le flot opératoire.

La géométrie volumique de l’arbre artériel peut également être segmentée et extraite
sous forme d’un maillage et d’une surface tridimensionnels. La segmentation automatique
est en cours de développement, c’est pourquoi la plupart des interventions nécessitent
une segmentation manuelle. La segmentation manuelle est un processus trop laborieux
pour s’adapter à un flux de travail peropératoire. C’est la raison pour laquelle la plupart
des méthodes de rendu de surfaces extraites de données volumétriques exigent que les
données aient été acquises avant l’opération. Une fois l’image tridimensionnelle extraite,
celle-ci peut être directement affichée au chirurgien au cours de la chirurgie. Les surfaces
peuvent également être projetées sur le plan 2D d’une image peropératoire. Ces processus
de roadmap et de fusion sont détaillés dans la partie 1.4.2.4.

Images 2D Les images de projection bidimensionnelles projettent l’anatomie entière
d’un patient à partir d’une direction d’observation particulière, selon la géométrie du mo-
dèle de caméra sténopé. Les faisceaux de rayons X peuvent traverser différentes parties de
l’anatomie, ce qui entraîne un chevauchement des structures perpendiculaires au plan de
l’image. L’interprétation des images de projection 2D est donc problématique si l’anatomie
représentée est complexe dans la direction de projection. Les modalités de l’imagerie 2D
sont présentées dans la partie 1.4.2.

1.4.1.3 Modalités d’imagerie

Cette section résume les différentes modalités d’imagerie disponibles dans le cadre de la
chirurgie guidée par imagerie. Les principes de bases sont exposés, avant de discuter des
avantages et incovénients de chacun.

Ultrasons L’imagerie par ultrasons (échographie) utilise des ondes sonores à haute fré-
quence pour visualiser l’intérieur du corps. Lors d’un examen par ultrasons, un transduc-
teur (sonde) est placé directement sur la peau ou dans une ouverture du corps. Les images
produites sont observées et interprétées pendant l’examen. Cependant, l’interprétation des
images ultrasonores pendant la chirurgie est rendue malaisée par les artefacts de réfrac-
tion et de diffusion et par les difficultés d’imagerie derrière les structures osseuses et l’air
[Roz98].

IRM Les appareils d’IRM (Imagerie à Résonnance Magnétique) produisent des images
3D des corps des patients sans émission de rayonnement ionisant. Leur impact sur la santé
du patient est donc faible. Les exigences d’emploi d’une unité IRM constituent des incon-
vénients majeurs pour leur utilisation durant une chirurgie guidée par imagerie. En effet,
la salle d’opération doit être dépourvue d’éléments ferromagnétiques. De plus, la plupart
des unités d’IRM sont fermées, ce qui limite les mouvements des chirurgiens et restreint la
manipulation des outils.

Tomographie La tomodensitométrie (CT scan) combine une série d’images radiogra-
phiques prises sous différents angles autour du corps et utilise un traitement informatique
pour créer des images transversales (tranches) des os, des vaisseaux sanguins et des tis-
sus mous du corps. Les images tomodensitométriques fournissent des renseignements plus
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détaillés que les radiographies ordinaires. L’empilement des images transversales résulte
en une image tridimensionnelle. Cette technologie est basée sur la projection de rayons X
et par conséquent est sujette aux mêmes risques liés à l’ionisation, décrite dans la partie
1.4.2. En moyenne, la dose de radiation nécessaire pour cet examen est très supérieure à
une simple radiographie, et nécessite l’injection d’un volume élevé de produit de contraste
pour cartographier tout l’arbre artériel. Dans les salles de chirurgie classiques, l’utilisation
d’un CT scan est limitée car le patient doit être déplacé, ce qui interrompt le flux opératoire
et prolonge le temps d’opération. Cependant, dans les salles hybrides plus modernes, cet
examen peut être réalisé plus rapidement et plus facilement, comme décrit dans la partie
1.5.3.

L’imagerie à rayons X est la modalité d’imagerie la plus couramment utilisée au cours
d’une EVAR. Elle repose sur le principe d’absorption partiel du rayonnement X par les
tissus du patient. Elle est l’objet d’une description détaillée dans la partie 1.4.2.

1.4.2 L’imagerie à rayons X

Les données d’imagerie peropératoires sont essentielles au bon déroulement de la procédure
chirurgicale. La technologie la plus couramment utilisée jusqu’à maintenant est celle des
arceaux mobiles ou C-arm, capables de fournir uniquement des images bidimensionnelles.
Depuis quelques années, des salles hybrides équipées d’un système de C-arm perfectionné
donnent accès à des reconstructions tridimensionnelles du patient au cours de l’opération.
Les deux techniques ont des avantages et des inconvénients, et de nombreux outils d’as-
sistance numérique ont été développés sur ces plates-formes. Malgré leurs différences, ces
deux technologies reposent sur le même principe d’imagerie par projection de rayons X.
Cette section est dédiée à la description de cette technologie et des images qu’elle peut
fournir.

1.4.2.1 La géométrie projective

L’arceau mobile ou C-arm équipe la plupart des salles de chirurgie cardio-vasculaire. Le
nom C-arm provient du bras en forme de C utilisé pour relier entre eux la source de rayons
X et le détecteur d’image. L’arceau en forme de C permet un mouvement horizontal, ver-
tical et autour des axes de pivotement, ce qui, combiné avec les translations de la table sur
laquelle repose le patient, permet de produire des images radiographiques du patient sous
presque tous les angles. Un système informatique permet la visualisation, le traitement et
la sauvegarde des images. L’imagerie peropératoire est basée sur le principe d’absorption
partielle des rayons X. Les rayonnements X sont générés par un tube RX, traversent par-
tiellement la matière et arrivent sur un capteur d’image. Les détecteurs plats remplacent de
plus en plus les amplificateurs de brillance sur les systèmes d’arceaux mobiles, dans le cadre
d’une migration de la technologie qui n’était auparavant disponible que dans les systèmes
de salles fixes. Les avantages de cette technologie incluent une qualité d’image accrue et
aucune détérioration de la qualité de l’image dans le temps. De plus, les détecteurs plats
ne génèrent pas de distorsion de l’image, contrairement aux anciens amplificateurs. Les
systèmes d’arceaux avec détecteurs plats ne comprennent pas de système de lentilles. Pour
cette raison, ils sont modélisés comme une caméra à sténopé sans distorsion. Ce modèle
simple permet de résumer dans une matrice de taille 3x4 l’orientation, le positionnement
et les caractéristiques internes de l’arceau lors de la génération des images. La matrice de
projection permet de déduire des informations bidimensionnelles à partir d’informations
tridimensionnelles ou, inversement, des informations tridimensionnelles à partir de coor-
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données d’image, par exemple sous forme de lignes de rétro-projections associés aux points
bidimensionnels [Gor07].

Figure 1.14 – Modèle géométrique d’une caméra: l’objet se situe entre le point focal et le
plan image. L’image est vue par l’observateur depuis l’arrière du détecteur

L’axe principal est l’axe central du cône d’émission des rayons X. Le point principal de
coordonnées (U0,V0) est l’intersection de l’axe principal avec le plan détecteur. Le passage
par le point P des coordonnées 3D dans le repère patient (x,y,z,1 ) aux coordonnées 3D
dans le repère caméra (Xc,Yc,Zc,1 ) est exprimé par:


Xc
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Zc

1

 =

[
R t

0 1

]
X

Y

Z

1

 (1.1)

où R et t expriment le déplacement rigide entre les deux repères, respectivement en
rotations et translations. Ce sont les paramètres extrinsèques de la matrice de projection,
qui définissent la position et l’orientation de l’arceau mobile dans le repère monde. La
projection q du point P dans le plan image a pour coordonnées homogènes dans Rcam:
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 (1.2)

avec f la distance focale en unité métrique. Les coordonnées en pixels du point q dans
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le repère bidimensionnel associé à l’image Rimage sont données par l’équation:

[
u

v

]
=

[
ku 0 u0

0 kv v0

]xy
1

 (1.3)

avec ku le facteur d’échelle vertical (pixel/mm) et kv le facteur d’échelle horizontale.
Dans notre cas, les pixels du détecteur plan sont carrés donc k = ku = kv. D’après 1.2 et
1.3: susv
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0 α v0

0 0 1
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 (1.4)

avec K la matrice des paramètres intrinsèques et α = kf . D’après 1.1 et 1.4, nous
obtenons la matrice de projection perspective M:

M = K[Rt] (1.5)

où M est définie à un facteur d’échelle s près et possède 11 paramètres indépendants :

q ∝MP c’est-à-dire
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1.4.2.2 Formation des images à rayons X

Toutes les techniques d’imagerie par rayons X sont basées sur l’absorption des rayons X
lorsqu’ils traversent les différentes parties du corps d’un patient. Selon la quantité absor-
bée dans un tissu particulier comme les muscles ou les poumons, une quantité différente
de rayons X traversera le corps et en sortira. La quantité de rayons X absorbée contribue
à la dose de rayonnement reçue par le patient. Lors de l’imagerie par rayons X convention-
nelle, les rayons X sortants interagissent avec le dispositif de détection (détecteur plat) et
fournissent une image de projection bidimensionnelle des tissus du corps du patient selon
la géométrie projective décrite dans la partie 1.4.2.1.

Les rayons X sont atténués lorsqu’ils traversent la matière, c’est-à-dire que l’intensité
d’un faisceau de rayons X diminue à mesure qu’il pénètre dans la matière. Fondamentale-
ment, lorsqu’un photon de rayon X heurte un atome du matériau, de l’énergie est transmise
et un électron est éjecté, ce qui diminue l’intensité du faisceau X. C’est cette modification
de la matière par éjection d’électron qui est nocive pour l’organisme. Le degré de diminution
de l’intensité du faisceau de rayons X dépend de deux facteurs :

- la profondeur de pénétration x ou l’épaisseur ;
- une caractéristique du matériau appelée coefficient d’absorption A ;
L’intensité diminue de façon exponentielle avec la distance parcourue, et l’intensité I

résultante mesurée en un point p(i,j) du capteur est exprimée par :

I(i, j) = I0 exp(−
∫
L
µ(x)dx) (1.7)

Avec µ(x) la fonction représentant le coefficient linéaire d’absorption de la matière
traversée, L l’équation de la droite de propagation du faisceau reliant la source au point
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p et I0 l’intensité du faisceau à l’émission. L’image rayons X formée est donc de manière
indirecte une mesure des coefficients linéaires d’absorption de la matière.

La nocivité d’une exposition à une haute dose de rayons X a été démontrée depuis
longtemps. Les effets de l’irradiation sont nombreux, de la nécrose osseuse à la fibrose
pulmonaire . Une irradiation élevée peut également augmenter le risque de cancers, que
ce soit parmi les patients [Boi+91] ou les cliniciens [Wan+90]. Ainsi, [WEG94] parvient à
la conclusion que l’utilisation du rayonnement devrait être limitée à la quantité minimale
nécessaire pour compléter l’intervention.

1.4.2.3 Angiographie numérique soustraite - DSA

L’angiographie ou artériographie est une technique d’imagerie médicale utilisée pour visua-
liser l’intérieur, ou lumière, des vaisseaux sanguins et des organes du corps, avec un intérêt
particulier pour les artères et les veines. Les coefficients d’absorption des tissus artériels
étant très proches de ceux des tissus environnants, les vaisseaux sont très difficiles voir im-
possibles à distinguer de leur environnement sur les images radiographiques simples. Pour
visualiser les vaisseaux, on injecte traditionnellement un agent de contraste radio-opaque
dans le vaisseau sanguin avec un fort coefficient d’absorption. En se mélangeant au sang,
la lumière de l’aorte devient visible. L’agent de contraste étant transporté par le sang,
les thrombus restent invisibles. L’acquisition, synchronisée avec l’injection, est constituée
d’une série d’images montrant la propagation du produit de contraste dans l’arbre artériel,
et permet d’étudier la dynamique d’écoulement du sang dans l’arbre artériel. Cependant,
l’image reste confuse et son interprétation difficile à cause du faible contraste des petits
vaisseaux et de la prépondérance des os. Afin de rendre l’image lisible, les images de la sé-
quence sont soustraites à une image masque prise avant l’injection du produit de contraste.
Contrairement aux tissus vasculaires, les outils métalliques du chirurgien sont visibles sans
injection de produit de contraste (Figure 1.15).

Les injections de produit de contraste sont indispensables pour la visualisation des
vaisseaux sanguins. Lors du positionnement d’une EP fenêtrée au cours d’une EVAR, le
praticien doit placer précisément les ouvertures de la prothèses en face des artères secon-
daires, qui s’étendent dans toutes les directions depuis le tronc artériel. Cependant, le
praticien n’a accès qu’à des vues en deux dimensions pour positionner cet objet en trois
dimensions. Ainsi, il doit multiplier les angles de prise de vue et les injections de produit
de contraste pour effectuer une reconstruction mentale de la scène, s’assurant de la bonne
correspondance ostia/fenêtres et du déploiement correct de la prothèse. Plus la visualisa-
tion est difficile ou le positionnement délicat, plus le nombre de vues augmente, plus le
volume total de produit de contraste injecté est élevé. Cependant, à haute dose, ce produit
de contraste est toxique pour l’organisme. Les produits de contraste actuellement utilisés
sont basés sur la modification chimique d’un noyau benzénique 2,4,6-tri-iodé et sont indis-
pensables dans la pratique de la radiologie, à des fins diagnostiques et thérapeutiques. Les
effets secondaires des produits de contraste radiographiques vont d’un léger inconvénient,
comme des démangeaisons, à une urgence mettant la vie en danger [Lig+09]. La néphro-
pathie aux produits de contraste iodés est une réaction secondaire bien connue associée
à l’utilisation d’un produit de contraste intraveineux ou perartériel [Bar+06]. D’autres
formes d’effets néfastes comprennent des réactions allergiques retardées, des réactions ana-
phylactiques et des réactions cutanées [Ber00 ; AST14]. Il est donc nécessaire de limiter
la quantité de produit de contraste injectée, notamment dans le cas de patients souffrant
déjà de pathologies rénales.
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Figure 1.15 – Exemple de DSA d’un AAA [Ast+05] (a) et image d’EP en cours de
déploiement

1.4.2.4 Fluoroscopies et roadmap 2D

La fluoroscopie est une étude des structures corporelles ou des outils en mouvement, sem-
blable à un "film" radiographique, avec une cadence d’acquisition généralement comprise
entre 15 et 30 images par seconde pour assurer la fluidité de la séquence. Les images pro-
duites sont assez bruitées car la dose de rayon X utilisée est plus faible que pour une DSA.
Malgré cette dose plus réduite, la dose totale reçue au cours d’une longue intervention
n’est pas négligeable. Les images fluoroscopiques sont utilisées tout au long d’une EVAR.
C’est le seul moyen dont dispose le chirurgien pour visualiser en temps réel ses outils à
l’intérieur du système vasculaire du patient. La fluoroscopie est une succession d’images
radiographiques, elle est donc soumise aux même contraintes. Ainsi, seuls les tissus à fort
contraste comme les os, ou les outils, sont visibles sans traitement de l’image. Un mode de
visualisation nommé fluoroscopie soustraite permet la soustraction des structures osseuses
visibles sur la première image de la séquence aux images suivantes, rendant les outils clai-
rement visibles. Dans ce mode de visualisation, le système vasculaire n’est pas visible. Le
chirurgien doit mentalement positionner l’outil dans les vaisseaux. Pour se situer locale-
ment, le chirurgien peut procéder à des micro-injections de produit de contraste, faisant
ressortir les vaisseaux durant un court instant. En effet, le produit est rapidement dilué
dans le flot artériel. Une application nommée roadmap 2D peut être utilisée pour pallier
ce manque d’informations sur la durée. Une carte 2D des vaisseaux est acquise à l’aide
d’une série d’images injectées. Le reste des images fluoroscopiques est ensuite soustrait au
masque ainsi obtenu. Le chirurgien peut donc visualiser en même temps l’arbre artériel et
ses outils, sans que l’image ne soit rendue confuse par les structures osseuses.

Ces modalités d’imagerie sont une aide précieuse pour le praticien, et les seules per-
mettant d’observer les mouvements des outils en temps réel. Cependant, le manque d’in-
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formations tridimensionnelles est une limitation majeure pour le chirurgien. Les données
tridimensionnelles sont disponibles grâce aux examens préopératoires. La partie suivante
est dédiée à la description des techniques permettant d’utiliser ces informations 3D au
cours d’une EVAR.

1.5 Fusions et recalages sur arceaux mobiles

La méthode de simulation du déploiement des EP requiert de connaître la géométrie de
l’artère (Partie 4). Des techniques de fusion d’image et de recalage existent déjà et sont
pour certaines actuellement utilisées en blocs chirurgicaux. Cependant, la plupart sont
des méthodes de recalages rigides inadaptées pour représenter les déformations de l’artère.
Des méthodes de recalages non-rigides ont été proposées dans plusieurs études, mais elles
souffrent de limitations. Les salles hybrides ont été spécifiquement conçues pour facili-
ter l’intégration des données préopératoires 3D aux données peropératoires. Ces méthodes
sont décrites dans la partie 1.5.3. Malgré les nombreuses possibilités offertes par les salles
hybrides, ces équipements sont encore rares en raison de leur coût très élevé. Beaucoup
d’EVAR se font avec l’assistance d’un C-Arm mobile. Il est donc nécessaire de dévelop-
per des outils d’assistance chirurgicale sur ces plates-formes spécifiques, avec toutes les
contraintes qui en découlent. Pour pallier ces manques, la première partie de la thèse a été
dédiée au développement d’une méthode de recalage non-rigide de l’aorte. Cette section
est dédiée à une description des techniques de fusions et de recalages existantes et de leurs
limitations qui ont conduit au développement d’une solution spécifique.

Figure 1.16 – Exemple de fusion d’une image peroperatoire avec le volume préopératoire
(bleu). Image extraite de [Fuk+13]
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1.5.1 Introduction des méthodes de fusion et de recalage

Comme nous l’avons vu précédemment, des EPs fenêtrées sophistiquées doivent être uti-
lisées pour réparer les AAAs qui s’étendent au-delà des ostia rénales. Dans ce cas, l’EP
doit être positionnée aussi précisément que possible pour faciliter le cathétérisme des ar-
tères rénales. Les ostia ont un diamètre d’environ 5-7mm et se chevauchent parfois avec
les artères rénales secondaires. Les difficultés liées au positionnement des fenêtres en face
des ostia peuvent allonger la durée de l’intervention, induire une sur-irradiation et une
injection excessive de produits de contraste. Des complications peuvent survenir parce que
seule l’imagerie 2D peropératoire est disponible, alors qu’une reconstruction 3D serait né-
cessaire pour un positionnement optimal des EPs. Les bénéfices de la fusion d’images en
termes de réduction du volume d’agent de contraste injecté et de diminution de la durée
de la chirurgie ont été démontrés à plusieurs reprises [De +16 ; Her+14 ; Tac+13].

Les informations tridimensionnelles sont disponibles à partir des examens préopéra-
toires. L’objectif d’une fusion est de projeter ces informations tridimensionnelles dans le
plan de l’image peropératoire. A cette fin, ces données doivent être mises à jour en fonction
des données peropératoires. L’étape clé de la procédure mini-invasive guidée par l’image
est le recalage des données préopératoires et peropératoires. Ce recalage est divisé en deux
catégories: le recalage rigide et le recalage non-rigide. Au cours d’un recalage rigide, la géo-
métrie 3D préopératoire est uniquement déplacée en translations et rotations. Au contraire,
un recalage non-rigide inclut des déformations de la géométrie. La plupart du temps, un
recalage non-rigide implique une première étape de recalage rigide.

Les méthodes de recalage sont nombreuses. Pour une revue complète, le lecteur peut se
référer à la revue publiée dans [Mar+12], qui sera succinctement résumée dans cette section.
Maintz et Viergever [MV98] ont proposé une classification des méthodes de recalage des
images en fonction de la modalité de l’image, de la dimensionnalité de l’image, de la nature
du recalage, des transformations géométriques, et des interactions avec l’utilisateur.

Modalités de l’image Selon les modalités d’image concernées, les recalages 3D/2D
peuvent être classés comme quasi-permodaux, multimodaux ou de modèle à modalité.
Pour les recalages 3D/2D quasi-permodaux, le CT-scan est la modalité préopératoire et
l’imagerie par rayons X est la modalité peropératoire. Bien que le principe de l’imagerie soit
le même dans les deux modalités, l’acquisition d’images se fait à l’aide de différents types
de détecteurs. Pour les recalages 3D/2D multimodaux, l’IRM est utilisée comme modalité
préopératoire et l’imagerie par rayons X est la modalité peropératoire. Étant donné que
l’imagerie par CT-scan et l’imagerie par rayons X reposent sur le même principe, elles
sont plus étroitement liées et donc plus faciles à recaler que les images par IRM et rayons
X. Les recalages 3D/2D de modèle à modalité sont utilisés dans les cas où aucune image
préopératoire n’est disponible, ne peut être acquise ou n’est pas nécessaire. Un modèle
peut être un modèle statistique 3D d’une anatomie ou un modèle géométrique 3D exact
d’un implant.

Dimension de l’image Pour effectuer un recalage 3D/2D, les données 3D et 2D doivent
être en concordance dimensionnelle. La correspondance dimensionnelle peut être obtenue
soit en transformant les données 3D en 2D, soit en transformant les données 2D en 3D.
Alors que la première approche conduit à un recalage 2D/2D, la seconde induit un recalage
3D/3D. Plus spécifiquement, la correspondance dimensionnelle peut être réalisée soit par
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la projection, la rétroprojection ou une stratégie de reconstruction.

Nature du recalage Quelle que soit la stratégie utilisée pour obtenir une correspon-
dance dimensionnelle, les méthodes de recalage 3D/2D peuvent être classées comme extrin-
sèques, intrinsèques ou basées sur un étalonnage. Les méthodes intrinsèques sont ensuite
classées selon si elles sont basées sur des caractéristiques de l’image, sur l’intensité ou sur
le gradient.
Les méthodes extrinsèques reposent sur des objets artificiels tels qu’un petit nombre de
marqueurs fixés à des armatures, des modèles dentaires ou implantés dans l’os, les tissus
mous ou fixés à la peau. Les marqueurs qui sont habituellement des sphères (billes d’acier
inoxydable, billes de plastique creuses remplies d’une solution aqueuse, billes d’or, etc.)
sont conçus pour être bien détectables sur les images obtenues à la fois par l’imagerie 3D
et 2D.
Les recalages intrinsèques reposent sur des images de structures anatomiques. En fonction
de la nature intrinsèque du recalage, une classification est proposée : méthodes basées sur
les caractéristiques de l’image, l’intensité ou le gradient. Pour chacune de ces classes, la
projection, la rétroprojection et la reconstruction peuvent être utilisées pour obtenir des
résultats avec la même dimension. Les méthodes de recalage 3D/2D basées sur les caracté-
ristiques de l’image visent à trouver la transformation qui minimise les distances entre les
caractéristiques 3D, extraites de l’image préopératoire ou d’un modèle, et les caractéris-
tiques 2D correspondantes. Les recalages basés sur l’intensité reposent uniquement sur les
informations contenues dans les voxels et les pixels des images 3D et 2D, respectivement.
Les approches par gradient sont basées sur le fait que les rayons émanant de la source de
rayons X qui pointent vers les arêtes sur les radiographies sont tangents aux surfaces des
structures anatomiques distinctes. Par conséquent, lorsque l’image du CT-scan est alignée
avec l’anatomie correspondante, les rayons passent à travers les maxima de magnitude
locale du champ vectoriel de gradient du CT-scan 3D.

Transformations géométriques Selon la nature de la transformation spatiale et ses
degrés de liberté, les méthodes peuvent être classées comme rigides et non rigides. Le re-
calage rigide est généralement appliqué lorsqu’on suppose que l’anatomie ciblée remplit
le critère de rigidité et que des distorsions spatiales ne sont pas introduites dans le pro-
cessus d’acquisition d’images ou sont corrigées ultérieurement. Un recalage non rigide est
requis lorsque l’anatomie imagée se déforme de façon non rigide entre les acquisitions.
Contrairement au grand nombre de publications sur les recalages 3D/2D rigides, seul un
petit nombre de méthodes non rigides a été publié [Gin+15 ; Gin+17 ; Gin16 ; Moh+18 ;
Dum+13 ; Dum15 ; Lia+10 ; Tot+15 ; GZN09 ; Zhe+18]. L’approche la plus répandue pour
le recalage 3D/2D non rigide est basée sur la reconstruction de la forme 3D de l’anatomie
d’intérêt à partir d’un petit nombre d’images à rayons X.

Interactions avec l’utilisateur Bien que les activités de recherche se concentrent sur
le développement d’algorithmes de recalage 3D/2D entièrement automatisés, une certaine
interaction de l’utilisateur est généralement encore nécessaire, au moins pour la vérifica-
tion finale des résultats. Selon l’interaction utilisateur requise, les méthodes peuvent être
interactives, semi-automatiques ou automatiques. Les algorithmes de recalage entièrement
automatiques exigent que l’utilisateur ne fournisse que les données. Contrairement au re-
calage automatique, le recalage interactif est entièrement réalisé par l’utilisateur à l’aide
d’outils logiciels qui fournissent un retour visuel de la transformation en cours. Malheu-
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Figure 1.17 – Configuration géométrique des méthodes de recalage 3D/2D en fonction de
la nature du recalage et de la stratégie de correspondance dimensionnelle [Mar+12].
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reusement, le recalage interactif précis prend du temps et dépend des compétences de
l’opérateur humain. Le plus souvent, le niveau d’interaction de l’utilisateur se situe entre
ces deux extrêmes. Pour le recalage semi-automatique, il est essentiel que l’utilisateur four-
nisse une certaine initialisation de l’algorithme, comme la segmentation, ou qu’il pilote
l’algorithme en acceptant ou en rejetant le résultat du recalage actuel. La plupart des
méthodes de recalage 3D/2D intrinsèques sont semi-automatiques et nécessitent différents
niveaux d’interaction de l’utilisateur, principalement pour initialiser le recalage et/ou va-
lider visuellement les résultats.

Les méthodes de recalage rigide sont nombreuses et ont fait l’objet d’un nombre impor-
tant de publications [Mar+12 ; Sch+16 ; Kau+15 ; VCP15 ; Fuk+13 ; Bre+18a]. Cependant,
le caractère rigide du recalage peut entraîner des erreurs. En effet, les outils du chirurgien
conduisent à des déformations non-rigides de l’artère, notamment au niveau des iliaques.
Si ces déformations ne sont pas prises en compte, l’outil peut "sortir" de l’artère lors d’une
fusion d’images (Figure 1.18). Les méthodes de recalages non-rigides 3D/2D se sont déve-
loppées plus récemment. La section suivante a pour objectif de donner un aperçu de ces
méthodes, tout en présentant les approches les plus pertinentes par rapport à notre sujet,
basé sur les images peropératoires des C-Arms mobiles pour les EVAR.

Figure 1.18 – Exemple de fusion d’une image peroperatoire avec le volume préopératoire
(rouge) dans le cas de grandes déformations induites par les outils. De larges erreurs dans
la fusion peuvent être observées, notamment dans les zones fortement courbées. Image
extraite de [Bre+18a]

1.5.2 Recalages non-rigides

Dans cette section seront passées en revue les différentes approches envisagées pour le
recalage non-rigide des artères. Quelques exemples d’études seront données pour chaque
approche, avant de conclure sur les avantages et inconvénients de celles-ci.

Plusieurs méthodes de recalage 3D/2D basées sur les pré-calculs des déformations ont
été proposées. Gindre et al [Gin+15] ont développé une méthode pour prédire les déforma-
tions de l’aorte lors de l’insertion de guides rigides. Cette méthode est basée sur un modèle
mécanique de la structure vasculaire qui prend en compte le comportement non linéaire
de la paroi artérielle, l’effet de précontrainte induit par la pression artérielle et le support
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mécanique des organes et structures environnants. Par la suite, cette méthode a été tes-
tée [Gin+17] en comparant les résultats des simulations avec des données peropératoires,
atteignant une erreur de position moyenne de 3.8±1.9mm. Cette méthode est donc ca-
pable de prédire efficacement les déformations de l’aorte lors de l’insertion d’outils rigides.
[Moh+18] ont proposé de pré-calculer la déformation de l’arbre vasculaire pendant l’EVAR
en simulant le positionnement et le déploiement des outils endovasculaires. Cette étude a
démontré l’importance de prendre en considération les tissus périvasculaires pour pouvoir
prédire avec précision la déformation de l’aorte, passant d’une erreur moyenne de simula-
tion de 12.65±5.90mm à 2.99±1.78mm sur le côté ipsilatéral. [Dum+13] ont présenté une
méthode de simulation préopératoire par éléments finis des interactions entre l’outil et les
tissus. Les paramètres des conditions aux limites et du degré de précontrainte de l’artère
iliaque ont été ajustés de manière interactive pour réduire la distance entre le guide simulé
projeté et le guide réel sur un ensemble d’images peropératoires pour entraîner le modèle.
Puis la méthode a été appliquée à un nouvel ensemble de données, atteignant une précision
compatible avec les attentes cliniques.

Figure 1.19 – Comparaison des résultats de la simulation. Géométrie préopératoire non
déformée (surlignée en rouge) superposée à la fluoroscopie peropératoire (a) et fusion du
résulat de la simulation (surlignée en rouge) avec la fluoroscopie peropératoire. Adapté de
[Moh+18].

L’objectif de ces méthodes est donc de pré-déterminer la géométrie déformée de l’artère
par l’insertion d’outils. La première application concerne la planification préopératoire, en
fournissant aux chirurgiens des informations précieuses sur le comportement de l’artère en
réaction à l’insertion d’outils, l’aidant ainsi à anticiper les difficultés et à adapter le proto-
cole en conséquence. Mais cette méthode pourrait également être applicable dans le cadre
d’un recalage non-rigide de l’aorte, au cours duquel la géométrie initiale serait remplacée
par la géométrie déformée pré-calculée au moment de l’insertion des outils (Figure 1.19).
La fusion pourrait donc être mise à jour immédiatement, sans temps de calcul supplé-
mentaire. De plus, en se basant uniquement sur la position des outils sur les fluoroscopies,
cette approche permet de limiter la quantité de produit de contraste injectée. Cependant, le
pré-calcul des déformations du modèle nécessite une prédiction parfaite du processus opé-
ratoire. Tout changement d’outil ou tout événement inattendu pouvant survenir pendant
l’intervention chirurgicale rend le modèle obsolète. Pré-calculer les déformations signifie
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également ne pas utiliser toutes les informations précieuses de l’imagerie peropératoire
concernant les déformations réelles de l’artère.

D’autres études se sont basées sur l’utilisation de fluoroscopies prises selon des angles
différents pour retrouver la configuration tridimensionnelle de l’artère. Liao et al [Lia+10]
ont présenté une méthode basée sur deux images fluoroscopiques dans laquelle un modèle de
déformation est contraint avec des termes voisins de lissage, de préservation de la longueur
et des cartes de distance 2D. La méthode proposée prend en entrée le graphe 3D généré
à partir d’une segmentation du volume préopératoire et la carte de distance 2D calculée
à partir de l’image radiographique 2D. La mesure de similitude consiste en une mesure
de différence, un terme de conservation de la longueur et un terme de régularisation de la
fluidité, tous ces éléments étant définis et calculés sur le graphe. La méthode a été validée
à l’aide d’ensembles de données fantômes et cliniques et a obtenu une erreur moyenne
inférieure à 1 mm en 0,1s. Cependant, cette précision en 3D ne peut être obtenue qu’avec
un minimum de deux fluoroscopies d’incidences différentes.

Une autre méthode utilisant deux images fluoroscopiques a été proposée par [Tot+15].
L’idée est d’adapter le maillage du modèle de l’artère à l’outil reconstruit en 3D en se
basant sur l’approche du squelette As-Rigid-As-Possible (ARAP). La position de l’outil
doit donc d’abord être retrouvée en 3D à l’aide d’au minimum deux fluoroscopies. Grâce
à la connaissance de la position du dispositif 3D, la nouvelle position de certains des
points de repère sur la ligne centrale (Centerline (CL)) peut être déterminée. En raison
de contraintes anatomiques, la position de certains autres points de repère peut être fixée.
Les points connus représentent les points de contrôle de la méthode appliquée, voir Figure
1.20. La méthode ARAP garantit que la forme déformée correspond aux points de contrôle
d’une part et, d’autre part, que les points restants sont déplacés avec des transformations
aussi minimales que possible.

Figure 1.20 – L’image peropératoire montre une superposition d’un volume préopératoire
et d’une image DSA avec le dispositif reconstruit (a). Les rayons sont projetés entre le
maillage de la CL et le dispositif. Si un rayon frappe le maillage, le point d’impact est
désigné comme un point de contrôle, qui sera déplacé vers les points du dispositif. Adapté
de [Tot+15].
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Ces méthodes nécessitent au moins deux images fluoroscopiques pour atteindre une
bonne précision. Ceci implique d’arrêter temporairement l’intervention pour prendre deux
images, avec des angles d’incidence différents, augmentant ainsi la durée de l’intervention.
Pour réduire la durée des interventions, une méthode basée sur une vue unique serait plus
appropriée, s’intégrant de manière plus fluide au flot opératoire.

[GZN09] ont proposé une méthode de recalage des vaisseaux combinant l’approche
de l’Iterative Closest Point (ICP) et des Thin-Plate Splines (TPS). L’idée de base de la
méthode proposée est d’utiliser un terme de différence et de le compléter par des termes
de régularisation qui intègrent une connaissance préalable de la géométrie de l’aorte. Le
terme de différence pénalise la distance entre la projection des points 3D de l’arbre artériel
préopératoire, représentés comme des noeuds d’une CL, et les points 2D correspondants sur
l’image projetée. Le terme de régularisation décrit l’hypothèse selon laquelle la longueur des
vaisseaux ne change pas beaucoup à l’intérieur du corps humain et pénalise les changements
importants de la longueur des vaisseaux. Ce terme est important car il représente des
contraintes dans l’espace 3D et réduit ainsi le nombre de solutions pour un nœud à deux
solutions le long du rayon de projection, si un des voisins est supposé fixe (Figure 1.21).
Cette méthode donne des résultats très intéressants avec une amélioration significative de
l’erreur de positionnement. Toutefois, il n’est pas garanti que la méthode proposée converge
vers la bonne solution dans certains cas spécifiques, par exemple lorsque les vaisseaux
sont déformés par l’insertion d’outils. De plus la méthode ne repose pas sur un modèle
mécaniquement réaliste. Le temps de calcul est d’environ cinq minutes, ce qui peut être
trop long pour une utilisation chirurgicale.

Récemment, [Zhe+18] ont proposé une méthode basée sur la correspondance des graphes
entre le squelette de l’AAA préopératoire 3D et le squelette peropératoire 2D, avant d’ef-
fectuer le recalage en respectant la longueur du squelette et la fluidité de sa forme. Des
simulations, un fantôme et des données patients d’AAA ont été utilisés pour valider la
procédure. Une erreur 3D de 2mm a été atteinte avec le fantôme. Cette méthode donne
des résultats intéressants mais est sensible aux changements de topologie.

1.5.3 Salle hybride et technologie alternative

Depuis quelques années, des alternatives au simple arceau mobile se développent [Wal+08].
Les salles hybrides intègrent la technologie du C-arm au sein d’un environnement semi-
automatisé, où les déplacements du dispositif d’imagerie sont suivis avec une grande pré-
cision. Ceci donne accès à une assistance au geste chirurgical de meilleure qualité au cours
de l’opération. La fluoroscopie bi-planaire permet l’acquisition d’images depuis deux inci-
dences différentes en même temps. Étant donné que les travaux présentés ici se basent sur
les arceaux mobiles, nous résumerons simplement dans cette section les grands principes
de ces technologies et leurs applications les plus courantes.

1.5.3.1 Avantages par rapport à l’arceau mobile

Le principal avantage des C-arms est leur accessibilité et leur faible coût. La plupart des
blocs de chirurgie occidentaux sont déjà équipés avec ces arceaux. Ces arceaux sont la
plupart du temps montés sur roues et peuvent être déplacés d’un bloc à l’autre. Cette
mobilité permet une utilisation souple et une répartition du matériel entre les blocs selon
les besoins. Cependant, cette mobilité a un coût. Premièrement, il est impossible de suivre
le positionnement du dispositif dans l’espace tridimensionnel du repère monde et donc par
rapport au patient. Par exemple, si une première image est réalisée et un recalage effectué
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Figure 1.21 – Illustration 2D de l’effet du terme de différence et du terme de régularisation
de la longueur sur les déplacements de la CL. Le terme de différence D mesure la distance
sur l’image Ip. La préservation de la longueur pénalise le changement de longueur du graphe
3D G. Extrait de [GZN09].
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sur celle-ci, ce recalage deviendra inutilisable si le dispositif est déplacé en translation. Un
nouveau recalage devra être effectué. Deuxièmement, la position du dispositif et donc la
matrice de projection des images n’est pas parfaitement répétable. Certains C-Arms sont
motorisés en rotation. Théoriquement, il serait donc possible de prendre une image avec
une certaine incidence, d’effectuer une rotation, de prendre une seconde image puis de re-
venir à la position initiale. Ceci permettrait de localiser le dispositif par rapport au patient,
tant que le dispositif n’est pas déplacé en translation. Cependant, en pratique, il est pour
le moment impossible de revenir précisément à la position initiale.

Figure 1.22 – Exemple d’arceau mobile.

Les salles hybrides ont été conçues pour pallier ces limitations. Une salle d’opération hy-
bride est un espace procédural avancé qui combine une salle d’opération traditionnelle avec
une unité d’intervention à imagerie guidée. Cette combinaison permet des interventions chi-
rurgicales très complexes et avancées. Une salle d’opération hybride est un environnement
aseptique qui combine de l’équipement chirurgical, des instruments, des tables d’opération,
des éclairages opératoires, des systèmes de gestion de l’équipement et des rampes chirurgi-
cales avec des systèmes d’imagerie fixes avancés. Dans cet environnement, la table chirur-
gicale et les C-Arms sont entièrement motorisés, et leurs positions sont connues avec une
grande précision. A tout moment, il est donc possible de connaître la matrice de projection
associée à l’image, et donc la position de la source à rayons X et du détecteur par rapport
au patient. Ceci donne accès à de nouvelles possibilités, dont l’acquisition rotationnelle.
L’angiographie par rotation est une technique d’imagerie médicale qui permet d’acquérir
des volumes 3D de type CT-scan lors d’une chirurgie guidée.Le C-Arm fixe tourne ainsi
autour du patient et acquiert une série d’images radiographiques qui sont ensuite recons-
truites par des algorithmes en une image 3D. Ceci permet d’avoir facilement une image 3D
du patient au cours de l’opération, permettant ainsi de vérifier le bon positionnement et
le déploiement d’une EP au cours d’une EVAR. Cependant, cette modalité d’imagerie ne
peut être utilisée qu’avec parcimonie, étant donné la dose de produit de contraste élevée
nécessaire à son acquisition. De ce fait, des méthodes de roadmap 3D et de fusion ont été
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développées, s’appuyant sur les possibilités offertes par les salles hybrides.

1.5.3.2 Roadmap 3D

Une salle hybride offre la possibilité de réaliser un roadmap 3D avec fusion. Dans ce cas,
la géométrie du patient précédemment extraite d’un examen préopératoire peut être réali-
gnée sur les images peropératoires lors d’un recalage 3D/3D. Le volume préopératoire est
localisé dans le repère monde, il est donc possible de naviguer autour. La fusion consiste à
superposer l’image 3D elle-même à l’image fluoroscopique par un code couleur. Pour toute
modification des angulations du C-Arm, le poste de travail recalcule en temps réel la vue de
l’image 3D pour qu’elle corresponde exactement à la vue de l’image fluoroscopique 2D en
direct. Sans injection supplémentaire de produit de contraste, le chirurgien peut observer
les mouvements de l’appareil en même temps que la superposition 3D des contours du vais-
seau dans l’image fluoroscopique (Figure 1.23). Une autre façon d’ajouter des informations
du poste de travail à l’image peropératoire consiste à lui superposer les structures anato-
miques d’intérêt précédemment segmentées. Ceci fournit des informations supplémentaires
qui ne sont pas visibles sur l’image fluoroscopique. Certains logiciels disponibles fournissent
automatiquement des repères, d’autres peuvent être ajoutés manuellement par le chirurgien
ou un technicien qualifié. Dans le cas d’une EVAR avec endoprothèse fenêtrée, ou Fenes-
trated Endovascular Aneurysm Repair (FEVAR), les ostia des artères rénales peuvent être
encerclées sur l’image 3D et ensuite superposées sur la fluoroscopie en direct. Comme le
marquage a été fait en 3D, il sera mis à jour avec tout changement de l’angulation de la
fluoroscopie pour correspondre à la vue courante.

Figure 1.23 – Fluoroscopie peropératoire avec incrustation de fusion montrant le contour
aortique (lignes rouges), l’ostium rénale, l’ostium de l’artère hypogastrique (anneaux bleus),
et la zone de déploiement proximale (anneau jaune). Image extraite de [Sch+16]

Par exemple, [Kau+15] propose un processus de road map et de fusion pour les EVAR
en plusieurs étapes. La première étape est un recalage 3D/3D réalisé en fonction de l’ali-
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gnement de la colonne vertébrale, puis de la meilleure superposition de la paroi aortique,
des calcifications, des ramifications rénales et de la bifurcation iliaque. Lors de l’étape sui-
vante, les maillages de la lumière de l’aorte et du thrombus sont affichés en surimpression
sur les images fluoroscopiques ou sur la DSA et superposées à des repères vasculaires. En-
fin, un outil de correction permet de rectifier en temps réel le recalage. Cette correction
consiste en un réalignement manuel des contours des maillages et des repères vasculaires
sur la projection en temps réel de l’arbre artériel lors des acquisitions DSA. Les étapes du
processus sont résumées dans le schémas 1.24.

Figure 1.24 – Étapes du processus de road map 3D. Les étapes 1 et 2 hors ligne concernent
la segmentation de l’AAA (1) et la création de la planification interventionnelle (2). Les
étapes en ligne 3 à 6 sont l’acquisition CT-scan (3), le recalage rigide avec le CT-scan et
la fusion avec le système d’angiographie (4), la superposition des maillages de la lumière
de l’aorte et du thrombus sur l’image fluoroscopique (5), et l’outil de correction sur DSA
(6). Extrait de [Kau+15]

[VCP15] propose une méthode capable d’effectuer un recalage 2D/3D entièrement au-
tomatisé, particulièrement dans un environnement incluant des vertèbres. La méthode
d’initialisation est basée sur le calcul préopératoire de masques 2D sur une large gamme
de poses 3D. Ces gabarits sont utilisés pour appliquer la Transformation Généralisée de la
Hough à l’image 2D peropératoire et la position 3D recherchée est sélectionnée grâce à une
mesure de similarité de différence de gradient. Les méthodes proposées ont été testées à
partir des données de 31 procédures cliniques avec 417 images de fluoroscopie intervention-
nelle à faible dose. Le système entièrement automatisé atteint un taux de recalage correct
de 95,73%.

Dans la méthode présentée par [Fuk+13], des ensembles de données d’images de CT-
scans préopératoires ont été modifiés pour soustraire la moelle osseuse dense afin d’amé-
liorer la visualisation de la vascularisation sur l’image superposée et ainsi permettre une
navigation précise des outils. L’image de superposition 3D-CT a été recalée sur l’image de
fluoroscopie 2D en utilisant la crête iliaque et les vertèbres lombaires sur les deux images
comme repères. Sur vingt patients, l’origine de l’artère rénale et la bifurcation iliaque ont
été recalées avec une excellente précision chez dix patients (50%). L’artère rénale inférieure
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a dévié de moins de 3 mm chez six patients.

Figure 1.25 – Angiographie pour confirmer l’origine de l’artère rénale . L’ostium rénal
est recalé avec précision, bien que l’aorte abdominale s’écarte du côté droit en raison de
l’insertion du lanceur de l’endoprothèse. Image extraite de [Fuk+13]

Ces techniques alternatives, et notamment les salles hybrides, sont ainsi capables de
pallier la plupart des difficultés de visualisation de l’EP au cours d’une EVAR. Le road-
map 3D permet de localiser efficacement les outils dans l’arbre artériel tout en limitant les
injections de produit de contraste. L’acquisition rotationnelle permet de vérifier immédia-
tement si la prothèse est correctement déployée. Le principal défaut de ces équipements
est leur coût, extrêmement élevé, et par conséquent leur faible disponibilité, la plupart des
hôpitaux n’ayant accès au maximum qu’à une unique salle hybride. La majorité des blocs
chirurgicaux sont équipés de simples C-Arms mobiles.

Les salles hybrides, performantes, ne sont pas accessibles à tous en raison de leur coût.
De plus, la plupart des fusions existantes proposent des recalages rigides. Des solutions de
recalages non-rigides basées sur les arceaux mobiles ont donc été proposées. Cependant, ces
méthodes sont limitées par un temps de calcul trop élevé, l’utilisation d’images multiples ou
sont trop sensibles aux cas particuliers. C’est pourquoi une méthode spécifique de recalage
non-rigide a été développée pendant cette thèse. Cette méthode met à jour la géométrie
de l’artère en fonction des données peropératoires. Cette géométrie servira de base pour
calculer le déploiement des EPs lors de l’étape de simulation. L’idée d’utiliser les simulations
numériques pour aider la chirurgie n’est pas nouvelle. La section suivante est dédiée à une
courte revue des méthodes proposées jusqu’à maintenant.

1.6 Simulations numériques et déploiement d’endoprothèses

Pour guider de façon optimale les chirurgiens, l’imagerie n’est pas toujours suffisante. Les
simulations numériques sont une aide précieuses dans un contexte chirurgical, et peuvent
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avoir plusieurs applications. Dans un premier temps, nous verrons dans cette section com-
ment la simulation d’une chirurgie peut servir de support à la formation d’un chirurgien.
Puis nous verrons comment les simulations de déploiement d’EPs sont utilisées pour plani-
fier ou guider la chirurgie elle-même. Ces méthodes peuvent être divisées en deux catégories
: les simulations basées sur des modèles mécaniques, adaptées à la planification préopéra-
toire, et les méthodes de reconstruction géométriques à partir des images peropératoires,
pour guider la chirurgie. La méthode de simulation proposée dans ces travaux (partie 4)
s’inscrit à l’intersection de ces deux catégories, en utilisant les données peropératoires pour
contraindre un modèle mécanique de l’EP.

1.6.1 Gestes médicaux assistés par ordinateur

Nous avons vu dans la partie précédente que les simulations sont utilisées durant la pla-
nification préopératoire pour pré-déterminer les déformations non-rigides et améliorer la
qualité des recalages. Nous les distinguons ici des simulations en temps réel, destinées à
appuyer les procédures chirurgicales. Ces méthodes sont réunies sous l’appellation de chi-
rurgie assistée par ordinateur (Computer Assisted Surgery (CAS)) et de gestes médicaux
assistés par ordinateur (Computer Assisted Medical Intervention (CAMI)), champ dans
lequel se situent les travaux de cette thèse. Ce domaine réunit tous les outils et méthodes
informatisés dédiés à l’assistance des pratiques et interventions médicales. Par exemple,
il comprend la robotique médicale, la navigation interventionnelle, les recalages d’image
préopératoires ou encore les nouveaux dispositifs d’imagerie ou de systèmes intervention-
nels. Ce domaine mêle donc diverses disciplines, des simulations éléments finis anatomiques
[Llo+19], patients spécifiques [BLP10] ou bien des tissus mous [Pay17 ; PO17], jusqu’aux
méthodes de vison par ordinateur [BZ04 ; Bar07].

Les applications sont nombreuses. Tous les organes du corps peuvent être simulés et
analysés, par exemple, pour étudier les ulcères de pression sur les tissus mous [Pay18],
pour simuler la compression mammaire lors des mammographies [Dev+18], pour calcu-
ler les déformations des poumons [Alv+19] ou pour assister la chirurgie maxillo-faciale
[CLP03]. Le foie a également été le sujet de plusieurs études concernant la réalité augmen-
tée pour guider la chirurgie laparoscopique. Par exemple, [Özg+18] a proposé une méthode
de recalage préopératoire basée sur la laparoscopie. Il existe également des méthodes de
reconstruction optique peropératoire 3D en chirurgie laparoscopique [Mai+13]. [Le +19]
superpose un modèle préopératoire déformable de façon semi-automatique sur une image
laparoscopique. [Mod+19] évalue un algorithme de recalage capable de recaler et de calcu-
ler simultanément les collisions avec les tissus mous. D’autres études se sont concentrées
sur les simulations de chirurgie interactives [Com10 ; Mar07 ; Nes12 ; DG12]. Le contrôle
haptique des instruments et par conséquent le retour de force lors de leur manipulation est
également un sujet de recherche très actif, avec des applications dans les simulations de
chirurgie mais également pour le contrôle de robots chirurgicaux [Hao+18 ; OG07].

De nombreuses méthodes de simulations chirurgicales ont été développées comme sup-
port de formation pour les chirurgiens, ainsi que des logiciels spécialisés. Simulation Open
Framework Architecture (SOFA) est un environnement open source qui a pour princi-
pale vocation les simulations médicales [Ben+07 ; Fau+12]. Une des notions principales de
SOFA est la représentation multi-modèle. Par exemple, un modèle de collision associé à
un maillage grossier, un maillage pour le modèle comportemental plus fin et un modèle
de visualisation très détaillé peuvent être associés (Figure 1.26). Ainsi, il est possible de
simuler en temps réel l’interaction des outils avec un organe, en minimisant le temps de
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calcul lié à la gestion des contacts grâce au maillage grossier, tout en conservant un aspect
réaliste avec le modèle de visualisation.

Figure 1.26 – Illustration de la représentation multi-modèle de SOFA. Le modèle com-
portemental contrôle et met à jour les autres modèles par mapping. Image extraite de
[Ben+07]

SOFA a été utilisé pour simuler différents organes, par exemple pour évaluer les dépla-
cements peropératoires lors d’une opération sur le cerveau [MCC17 ; Cou+19 ; Mor17] ou
lors de l’insertion d’une aiguille [Bui+17 ; Bui+18 ; BTB18].

Dans son HDR [Dur13], C.Duriez présente différentes méthodes pour la simulation
haptique en temps réel de procédures médicales impliquant des déformations et des in-
teractions dispositif-tissu. Il propose notamment un modèle de tubes basé sur la théorie
des poutres, approche qui inspirera une partie des travaux de cette thèse. Concernant le
domaine vasculaire, les simulations sont également utilisées pour étudier le comportement
mécanique des anévrismes eux-même [Roy+14], ou pour étudier les effets des EPs sur ces
derniers [Roy+12].

1.6.2 Analyses éléments finis du déploiement d’endoprothèses

Les premières études sur le déploiement des EPs se sont basées sur des analyses éléments
finis pour étudier le comportement mécanique des stents et pour simuler leur déploiement
dans les artères [Mor+10 ; HSG05 ; Aur+11 ; Roy+16]. Ces premières études se sont in-
téressées à la conception des stents et à leurs effets sur la paroi de l’artère [HSG05] .
[Mor+10] proposent une stratégie de simulation portant sur l’insertion d’un stent dans
une bifurcation coronaire courbe ; l’effet de différents stents de deuxième génération à
élution médicamenteuse sur les déformations de la paroi artérielle a été analysé. Au final,
deux conceptions alternatives ont été proposées pour réduire les contraintes sur la paroi.
[Aur+11] utilisent l’analyse par éléments finis pour évaluer la performance de trois types
de stents autoexpansibles dans une artère carotide. L’étape suivante a consisté à modéli-
ser l’endoprothèse complète, en intégrant les comportements mécaniques des stents et du
tissu étanche [De +13] (Figure 1.27). [KLF07] proposent une étude de l’interaction fluide-
structure pour des déploiements d’EPs dans des AAA comme outil d’évaluation pour un
placement optimal et une meilleure conception des dispositifs. Les groupes suivants se sont
concentrés sur la simulation de déploiements dans des modèles en silicone [De +12] ou sur
des modèles patient-spécifiques [Aur+13].

Les travaux de cette thèse ont été effectués dans la continuité des travaux de N.Demanget
et D.Perrin. N.Demanget a concentré ses travaux sur la modélisation précise des EPs par
éléments finis, sur leurs performances mécaniques [Dem+13a] et sur leurs comportements
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Figure 1.27 – Exemple de gainage des deux premiers stents d’une EP. La membrane n’est
pas représentée. Image extraite de [De +13]

en cas de flexion importante [Dem+12a ; Dem+12b].
D.Perrin [Per+14 ; Per+16 ; Per15a ; Per+15] a mis au point un outil de planifica-

tion préopératoire pour prédire la position postopératoire de l’EP à partir de modèles
patient-spécifiques. La procédure développée se divise en plusieurs étapes. Dans un pre-
mier temps, l’EP est modélisée à partir des données constructeur ou en effectuant une
micro-tomographie aux rayons X de l’EP. Puis, la géométrie de l’aorte du patient est seg-
mentée à partir des scanners préopératoires. La simulation du déploiement de l’EP suit
une procédure particulière. L’EP est insérée dans une gaine tubulaire maillée. Puis, des
déplacements sont appliqués aux nœuds de cette gaine pour effectuer un morphing et la
ramener à la géométrie préopératoire. Au cours de cette étape, l’EP est déformée en raison
des contraintes de contacts qui lui imposent de rester dans la gaine durant toute la durée
du processus (Figure 1.28).

Les modèles ont été validés pour plusieurs types d’EP avec des données in vivo et
présentent des résultats en accord avec les scanners postopératoires, avec une précision
compatible avec les attentes cliniques(Figure 1.29) . Bien que d’un intérêt majeur pour
la planification préopératoire, ces études présentent deux limitations importantes quant à
leur utilisation en temps réel comme outil d’assistance pour le chirurgien : (i) des calculs
d’une durée inappropriée et (ii) l’absence de mise à jour à partir des images peropératoires.

1.6.3 Méthodes de simulations rapides de déploiement d’endoprothèses

Comme vu précédemment dans la partie 1.6.2, une des limitations des analyses par élé-
ments finis classiques est leur temps de calcul trop important. Pour pallier cette restriction,
certains groupes se sont concentrés sur la réduction du temps de calcul et ont développé
des algorithmes permettant de simuler le déploiement d’EPs en " temps-réel ". Ces mé-
thodes proposent des simplifications importantes permettant un temps de calcul rapide
applicable en milieu clinique. Le terme "temps-réel" est générique et peut désigner deux
notions distinctes. La première définition est le temps réel physique, c’est-à-dire que la
simulation tourne en un temps similaire à la durée du processus physique. La seconde est
que le temps réel désigne un temps compatible avec une utilisation clinique, c’est-à-dire
que la simulation nécessite un temps de calcul suffisamment court pour ne pas perturber
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Figure 1.28 – Transformations de la gaine tubulaire jusqu’à obtention du déploiement de
l’EP dans la géométrie artérielle preé-opératoire. Adapté de [Per15b]

le flot clinique (< 10 min). Dans ce manuscrit, le terme "temps-réel" est employé dans le
sens de la seconde définition.

1.6.3.1 Géométries simplifiées

Les premières méthodes reposent sur le déploiement d’une forme géométrique simplifiée
de l’EP. Les structures du stent seront ensuite dessinées ou projetées sur cette forme
simplifiée. Dans la méthodologie proposée dans [FMO07], le modèle est initialisé en plaçant
un cylindre le long de l’axe central d’un vaisseau, puis en le déformant pour suivre la
courbure de l’axe central. Une telle cartographie de la géométrie de l’EP, telle qu’une
texture sur un cylindre, peut avoir des implications sur la précision des configurations de
l’EP, en particulier dans les régions à forte courbure du vaisseau. Une autre étude [App+08]
modélise un stent comme un cylindre déformable, qui est d’abord positionné à l’intérieur
du vaisseau et sert ensuite de base pour la reconstruction de la configuration des structures
du stent. Bien que cette technique tienne compte de la conception spécifique de l’EP, les
caractéristiques physiques telles que la longueur et l’angle entre les entretoises ne sont pas
préservées et une configuration réaliste de l’EP n’est pas garantie, surtout dans les régions
fortement courbées. Comme l’approche précédente, cette méthode ne fait que déformer
une structure cylindrique générique et ne tient pas suffisamment compte des propriétés
géométriques et de la conception du dispositif, ni de son interaction avec le vaisseau. Dans
[Fló+12] deux modèles sont utilisés. Tout d’abord, un modèle géométrique simple, composé
d’un ensemble de cercles ou de polygones empilés le long de l’axe central du vaisseau, est
utilisé pour simuler l’introduction et le déploiement du stent. Deuxièmement, un modèle
à maillage simplexe avec une contrainte cylindrique adaptée est utilisé pour représenter la
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Figure 1.29 – Résultats des simulations (a) et comparaison qualitative entre la géométrie
simulée (rouge) et la géométrie réelle (blanche) pour trois cas cliniques. Adapté de [Per15b]
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surface de l’EP. Un autre modèle déformable à maillage simplexe à contrainte axiale est
utilisé pour reconstruire la paroi du vaisseau en 3D. Cette méthode est soumise aux même
limitations que les méthodes précédentes. Cependant, elle introduit un modèle simplexe
dans la méthodologie. L’approche des modèles simplexes va se développer et fait maintenant
partie des approches courantes pour le déploiement rapide des EPs.

1.6.3.2 Fast Virtual Stenting (FVS)

Les maillages simplexes sont des représentations discrètes de surfaces adaptées à la défor-
mation [Del99]. Cette notion a été exploitée pour le déploiement des stents dans plusieurs
études. La technique du FVS a été introduite dans [LRF08]. Cet article présente une mé-
thode de largage virtuel de l’EP pour des géométries réelles de vaisseaux, où une extension
de modèles déformables basés sur des maillages simplexes est proposée pour représenter
l’information géométrique qui contraint le processus de déformation de l’EP. Il y a deux
raisons principales pour l’utilisation de modèles déformables simplexes. D’une part, ils véhi-
culent des informations implicites sur les caractéristiques locales du maillage (par exemple,
courbure gaussienne de surface, coordonnées normales de surface et barycentriques des
nœuds) facilitant la mise en œuvre d’une déformation régulière du maillage. D’autre part,
le processus de déformation du maillage nécessite un faible coût de calcul, il est facile à
mettre en œuvre et simple à paralléliser. Contrairement aux études précédentes, celle-ci
prend en compte les caractéristiques géométriques des stents : la conception de l’endopro-
thèse, la longueur des entretoises, et les angles caractéristiques entre les entretoises dans la
forme par défaut ou "libre" de l’endoprothèse. Les deux dernières contraintes sont utilisées
pour appliquer des forces sur les noeuds de l’endoprothèse qui conduisent à une déformation
conforme aux propriétés géométriques de l’endoprothèse. Une extension de la méthodologie
et une validation sur données expérimentales obtenues avec un fantôme ont été proposées
dans [Lar+10] (Figure 1.30). D’après les résultats présentés, une bonne ressemblance peut
être observée entre l’EP réelle et l’équivalent virtuel, pour un temps de calcul inférieur à
une minute.

Figure 1.30 – Largage virtuel et in-vitro(avant et après largage). Superposition du stent
virtuel sur les résultats in-vitro. Image extraite de [Lar+10]

Cette méthodologie a par la suite été testée et comparée aux résultats d’analyses élé-
ments finis dans [Flo+09]. Une série de modèles paramétriques a été établie en variant
les géométries de l’EP, du vaisseau et du col anévrismal, et les différences entre les deux
méthodes ont été évaluées en comparant les configurations larguées des modèles correspon-
dants. Les résultats montrent une assez bonne concordance entre les deux méthodologies,
accompagnée d’une réduction significative des coûts de calcul obtenus avec la méthode
FVS. Dans [Ber+12], six approches de modélisation progressivement simplifiées (basées
sur la méthode des éléments finis et le FVS) ont été utilisées. En comparant la précision
des résultats, la configuration finale de l’EP est plus affectée par la non-intégration des
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propriétés mécaniques des matériaux (FVS) que par l’adoption de modèles 1D au lieu de
modèles 3D. En ce qui concerne les coûts de calcul, les simulations impliquant des carac-
téristiques d’EP 1D sont les seules réalisables en contexte clinique.

Les résultats de la méthode FVS sont globalement acceptables pour un temps de calcul
court, ce qui rend la méthode utilisable en environnement clinique. Cependant, les géomé-
tries vasculaires complexes continuent de mettre à l’épreuve cette technique, limitée par la
non-intégration des propriétés mécaniques des matériaux.

1.6.3.3 Méthodes alternatives

Pour pallier les limitations de la méthode FVS, des méthodes alternatives ont été propo-
sées. Dans [SV14], une méthodologie inspirée des méthodes de maillage dynamique a été
proposée. En utilisant l’idée du maillage à ressort, des algorithmes permettant de modéliser
le processus d’expansion de l’endoprothèse et son déploiement dans les vaisseaux ont été
développés. Trois types de ressorts ont été testés et leurs performances évaluées (ressort
linéaire, ressort de semi-torsion et ressort de torsion). La validation détaillée est rapportée
dans une autre étude qui compare ces résultats avec les résultats d’analyses éléments finis
[Spr+15]. La méthode basée sur les ressorts (nommé Fast Model (FM) dans l’article) doit
être optimisée en calibrant les paramètres de raideur avec l’aide d’un algorithme génétique.
Ces étalonnages de la FM doivent être effectués pour chaque nouveau dispositif d’EP in-
clus dans les simulations de déploiement. Dans l’ensemble, les résultats des expériences
indiquent une bonne concordance entre les méthodes FM et éléments finis. Cependant,
la méthode est limitée par un modèle de contact simplifié susceptible d’être responsable
d’erreurs importantes dans les anatomies complexes. [Zho+16] a proposé une approche de
simulation d’image rapide qui utilise une extension des modèles déformables dérivée de
modèles à contour actif pour contraindre le déploiement du stent virtuel. De plus, un nou-
veau critère basé sur des boîtes de contour pour la détection d’auto-collisions a été utilisé
pour la résolution du déploiement virtuel des stents.

Figure 1.31 – Configurations finales après déploiement dans une géométrie de patient.
Configuration obtenue par éléments finis (a), configuration obtenue par FM (b) et super-
position en rouge de la configuration FM sur éléments finis (c). Adapté de [Spr+15]
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[Che+13], propose une étude préliminaire sur un algorithme de déploiement rapide
d’EP basé sur la mécanique des contacts, un modèle de ressorts et des maillages défor-
mables. L’interaction entre l’EP et la paroi du vaisseau est simulée lors du déploiement du
dispositif pour estimer la configuration post-interventionnelle de la lumière aortique. Les
résultats présentent une bonne cohérence avec le CT-scan post-interventionnel. Cependant,
la méthode n’a été testée que sur un seul cas. De plus, l’EP est considérée comme un seul
corps homogène sans distinction du textile et de la structure métallique.

Bien que rapides et obtenant des résultats corrects dans les géométries simples, la
plupart de ces modèles reposent sur une mécanique simplifiée. Les erreurs de simulation
ont par conséquent tendance à augmenter avec la complexité de la géométrie des vaisseaux.
De plus, ces travaux ont pour vocation de faciliter la planification préopératoire. En effet,
ces méthodes ne prennent pas en compte les données peropératoires, qui sont des sources
d’informations indispensables pour obtenir des simulations les plus proches possibles de la
réalité.

1.6.4 Méthodes de reconstruction basées sur l’image

Les images peropératoires sont l’unique source d’informations instantanées sur le dérou-
lement de l’opération. Bien qu’incomplètes, elles sont indispensables pour simuler avec
le plus de précision possible le positionnement des outils. Cette partie est dédiée à une
revue des méthodes, peu nombreuses, qui exploitent ces informations pour nourrir leurs
reconstructions.

1.6.4.1 Traitements d’image

Pour pouvoir utiliser les informations peropératoires, celles-ci doivent être extraites des
images interventionnelles. Cette partie est dédiée à une courte revue des différentes mé-
thodes de traitement d’images.

Le filtre de Frangi est désormais un incontournable du traitement d’images vasculaires.
Introduit dans [Fra+98], ce filtre permet d’extraire les structures tubulaires d’une image
à différentes échelles, en se basant sur les valeurs propres de la hessienne de l’image. Le
premier objectif de ce filtre est d’extraire les structures vasculaires, mais en jouant sur les
différentes échelles, il est possible d’extraire la structure tubulaire de l’EP mais également
des entretoises des stents [Dem+11]. La superposition des structures est un problème récur-
rent pour les projections 2D. [GBS10]. Afin de pallier ces problèmes, [Dem+13b] présente
une méthode de désocclusion en traitant l’occlusion et les dissimilarités durant un recalage
2D/3D. Deux techniques de désocclusions sont introduites et validées avec des données
interventionnelles synthétiques et réelles. D’autres groupes ont travaillé sur la détection
automatique des marqueurs des EPs. Dans [Rei+15], la méthode proposée comprend trois
étapes : premièrement, les marqueurs d’EPs sont détectés sur l’image fluoroscopique. En
utilisant la segmentation tridimensionnelle recalée de l’aorte, les valeurs aberrantes sont
rejetées et des groupes de marqueurs appartenant au même groupe sont identifiés. Enfin,
un seul groupe de marqueurs est sélectionné et, en fonction de la géométrie des points, une
superposition représentant une ligne ou une ellipse est générée. L’objectif est de fournir un
deuxième marqueur elliptique dérivé de la position actuelle de l’EP pour fournir au chi-
rurgien une comparaison entre la position planifiée et réelle de l’EP. Volpi et al [Vol+15]
ont proposé une alternative au filtre de Frangi utilisé dans [Dem+11] qui utilise l’analyse
en composantes principales robuste (RPCA) pour intégrer l’information temporelle des
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séquences radiologiques (Figure 1.32). Leur méthode est basée sur des séquences à haute
résolution d’au moins quatre images et est sensible à n’importe quelle structure filaire en
mouvement. Un réseau de neurones à convolution est proposé dans [Bre+18a] pour seg-
menter automatiquement les EPs. Le réseau est parvenu à localiser avec une précision la
zone couverte par l’EP. Cependant, des informations supplémentaires devraient être four-
nies au réseau pour parvenir à segmenter les stents individuellement. Cette méthode est
étendue dans [Bre+18b] à la segmentation de cathéters.

Figure 1.32 – Extrait de la détection et du résultat du tracking pour l’EP complètement
déployée. Adapté de [Vol+15]

1.6.4.2 Méthodes de reconstruction basées sur l’imagerie peropératoire

Une fois les informations extraites, celles-ci sont exploitées à travers différentes méthodolo-
gies. [Bae+03] et [Wag+16] se sont basés sur la fluoroscopie bi-planaire pour reconstruire
la position d’un guide ou d’un cathéter pendant la chirurgie. Un système de fluoroscopie
bi-planaire, peu commun en blocs opératoires, se compose de deux sources de rayons X et
de panneaux de détection correspondants placés dans un arrangement quasi-orthogonal.
Dans une approche similaire, [Hof+12 ; Hof+13] utilisent deux vues fluoroscopiques pour
détecter et reconstruire un cathéter en 3D. Cependant l’utilisation de deux vues est une
source de perturbation du flot clinique. Dans [Dem+11], un algorithme permettant de
faire correspondre automatiquement un modèle 3D de l’EP avec une seule image 2D per-
opératoire de sa structure est proposée. Grâce au prétraitement automatique et à une
approche de recalage global-à-local, l’interaction de l’utilisateur est réduite au minimum.
La complexité du schéma de recalage est réduite par une stratégie d’optimisation semi-
simultanée intégrant des contraintes correspondant au modèle géométrique de l’EP. Les
premiers résultats obtenus sont prometteurs. Cependant, la méthode n’a pas été validée
avec suffisamment de données. De plus, les stents sont supposés avoir un déploiement radial
homogène, axisymétrique, ce qui n’est pas du tout le cas pour des géométries complexes.

Une autre étude propose un cadre en temps réel pour initialiser la forme 3D d’une EP
fenêtrée à partir d’une seule image fluoroscopique 2D [Zho+18a]. Dans cette méthode, la
forme tridimensionnelle de l’EP est initialisée par interpolation en se basant sur le posi-
tionnement des marqueurs radio-opaques. Tout d’abord, des marqueurs ont été placés sur
l’EP fenêtrée. Deuxièmement, la position 3D de chaque segment d’EP a été initialisée par
la méthode semi-automatique Robust Perspective-n-Point. Troisièmement, la forme tridi-
mensionnelle de l’EP complète a été initialisée par interpolation de l’espace entre les stents,
nommé graft gap dans l’étude. Le cadre a été validé avec des données issues de déploiements
de stents dans des fantômes patient-spécifiques, pour une précision comprise entre 1mm
et 3mm. Elle a l’avantage de ne nécessiter qu’une seule image fluoroscopique prise à faible
intensité de rayons X. La méthodologie a été complétée dans [Zho+18b] en remplaçant la
méthode semi-automatique Robust Perspective-n-Point par une une initialisation automa-
tique de la forme en 3D obtenue par segmentation automatique de marqueurs multi-classes
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Figure 1.33 – Expérience avec données réelles: résultats de la détection (blancs) superposés
aux images interventionnelles acquises de vues différentes (a,b), reconstructions 3D des
deux EPs (vert, rouge) (c), après mise à l’échelle (d). Image extraite de [Dem+11]

et donc par détermination automatique du centre des marqueurs, introduisant cinq types
de marqueurs de formes différentes. Enfin, la méthode a été étendue à des cas d’EPs semi-
déployées dans [Zhe+19]. Cependant, la méthode a plusieurs limitations. Premièrement,
elle n’a pas été validée avec des données cliniques. Deuxièmement, la méthode se base
uniquement sur la position des marqueurs radio-opaques, et requiert donc l’ajout de mar-
queurs supplémentaires sur les EPs. Enfin, si une déformation de l’EP ne modifie pas la
position d’un marqueur, celle-ci demeure indétectable pour la méthode.

Ces méthodes ont l’avantage de temps de calculs très courts et peuvent représenter avec
fidélité le déploiement d’EPs dans des géométries simples. Cependant, ces modèles sont
basés sur des reconstructions géométriques, incluant par conséquent un nombre important
de limitations et d’hypothèses. Les cas plus complexes ne peuvent être traités sans l’apport
d’un modèle mécanique.

Des méthodes d’analyses éléments finis permettent de calculer avec précision le déploie-
ment d’une EP dans une géométrie spécifique au patient. Ces méthodes, très précieuses
pour la planification préopératoire, ont un temps de calcul trop long pour une utilisation
en temps réel. Des méthodes de déploiement rapides d’EP ont également été proposées.
Mais celles-ci, basées sur des modèles mécaniques simplifiés, sont mises en difficulté par les
cas complexes. De plus, elles n’utilisent pas les précieuses informations issues des images
peropératoires. D’autres études se sont donc basées sur l’exploitation de ces données pour
proposer des méthodes de reconstructions géométriques des EPs. A l’inverse des études
précédentes, c’est cette fois l’absence de modèle mécanique qui limite leur précision. Pour
pallier les limitations de ces deux approches, la méthode développée pendant cette thèse
utilise les données peropératoires pour contraindre et nourrir un modèle mécanique de
l’EP.

1.7 Contexte de la thèse

1.7.1 Problématique clinique - Résumé de l’état de l’art

Les maladies cardiovasculaires sont l’une des premières causes de décès dans les pays in-
dustrialisés. Parmi celles-ci, les anévrismes de l’aorte abdominale sont provoqués par une
dégradation de la paroi de l’artère. Cet affaiblissement mène à une déformation anormale
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de l’aorte et à la formation d’un sac anévrismal, gonflement de la structure artérielle.
Celui-ci s’étend généralement de la bifurcation des iliaques communes jusqu’aux artères
rénales, parfois au-delà. Les complications, dissections et ruptures, sont souvent fatales.
L’évolution des anévrismes est surveillée par des examens réguliers, notamment leur taille
et leur vitesse de croissance, qui guident le chirurgien pour décider si une opération est
nécessaire.

L’objectif de l’opération est d’exclure l’anévrisme de la circulation sanguine, en re-
dirigeant le flux sanguin dans une prothèse. Dans ce cas, deux possibilités s’offrent au
praticien : la chirurgie ouverte ou l’EVAR. La chirurgie ouverte est traumatisante pour
le patient. Elle implique une large incision de l’abdomen et une interruption de la circu-
lation sanguine pour les membres inférieurs. La chirurgie ouverte est peu recommandée
pour les patients fragiles ou affaiblis. Au contraire, l’EVAR est une procédure beaucoup
moins risquée et a par conséquent une mortalité opératoire plus faible. Cependant, le taux
de ré-interventions et de complications postopératoires (endofuites et thromboses) est plus
élevé, ce qui est dû à des difficultés de positionnement.

L’EVAR se divise en deux grandes étapes, la planification préopératoire et la procédure
chirurgicale elle-même. Lors de la planification préopératoire des procédures qui concernent
des AAAs complexes, la géométrie de l’aorte est étudiée et mesurée. L’objectif est de fabri-
quer une EP qui corresponde le mieux à l’anatomie du patient, pour limiter les risques de
complications. Lors de la procédure endovasculaire, le praticien utilise les voies naturelles
du patient, très souvent les artères fémorales, pour remonter ses outils jusqu’au site de
l’anévrisme. Il procède alors au déploiement progressif de l’EP.

Pour se guider au cours de l’acte chirurgical, le praticien a à sa disposition des systèmes
d’imagerie à rayons X. Les principales difficultés de positionnement sont liées au manque
d’informations tridimensionnelles en temps réel. Le praticien doit effectuer une reconstruc-
tion mentale de la scène, multipliant les images avec des angles d’incidence différents, ce
qui augmente la durée de l’intervention, l’irradiation du patient et le volume de produit de
contraste injecté. Les salles hybrides sont équipées de moyens perfectionnés qui permettent
d’obtenir au cours de la chirurgie des images tridimensionnelles de l’aorte. De plus, le suivi
de la position des capteurs par rapport au patient permet l’utilisation de masques de fusion,
facilitant la visualisation de l’aorte. Cependant, ces salles sont très coûteuses.

La plupart des blocs sont équipés de C-arm mobiles. Ces derniers sont capables de
fournir uniquement des images en deux dimensions. Des méthodes ont été développées
pour permettre de recaler non-rigidement l’artère à partir d’une seule vue. D’autres études
se sont concentrées sur la reconstruction géométrique des outils, notamment des stents de
l’EP. Toutefois, ces méthodes ne permettent pas d’atteindre la précision d’une simulation
numérique.

Des modèles mécaniques réalistes simulent le comportement des outils et de l’artère au
cours de la chirurgie. Ils permettent par exemple de prédire le déploiement d’une EP dans
la géométrie spécifique de l’aorte d’un patient. Ces simulations restent très coûteuses en
temps de calcul. Des méthodes de déploiement rapide d’EPs (FVS) ont été développées,
basées sur des approximations géométriques ou sur la déformation de maillages simplexes.
Bien que d’une aide très précieuse lors de la planification préopératoire, ces simulations ne
considèrent pas les informations issues des données peropératoires.
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1.7.2 Objectifs de la thèse

Ce travail a été effectué en collaboration entre trois acteurs principaux, incluant un par-
tenaire industriel dans le cadre de la convention Cifre. Ces trois acteurs ont apporté leurs
différents points de vue sur le sujet, avec des contraintes, des objectifs et des connaissances
spécifiques qui ont mené à la définition du projet décrit précédemment.

Attentes cliniques D’un point de vue clinique, le CHU de Saint-Étienne a défini les
objectifs de l’outil. Les principales difficultés de la procédure endovasculaire sont liées
au manque d’informations tridimensionnelles sur le déploiement et le positionnement de
l’EP. En effet, il est indispensable pour le praticien de pouvoir comprendre comment est
positionnée l’EP dans l’aorte, et notamment par rapport aux ostia rénales. Habituellement,
il ne dispose que d’images en 2D pour positionner un dispositif en 3D. Il doit donc multiplier
le nombres de vues avec des incidences différentes pour effectuer une reconstruction mentale
de la scène, et dans certains cas prendre beaucoup de temps pour le cathétérisme des artères
secondaires. Ainsi, fournir directement une représentation en 3D de la scène permettrait
de réduire le nombre d’images, de même que le temps total de la chirurgie. Logiquement,
simuler le déploiement de l’EP au sein de l’artère implique de connaître la géométrie de cette
dernière. Le principal et premier objectif de la thèse est donc de fournir une visualisation
tridimensionnelle de l’aorte et des outils.

De plus, de nouvelles attentes relatives à l’intégration au flot clinique sont apparues.
L’outil développé a pour vocation d’être utilisé pour guider la procédure en se basant sur
les images peropératoires. La méthode devant tourner pendant l’opération, le deuxième
objectif est que son temps de calcul total soit suffisamment court pour ne pas perturber
l’opération. En effet, il est impossible d’arrêter la procédure pendant plus de dix minutes, le
patient étant soumis à une anesthésie générale. De même, l’utilisation de plusieurs images
impliquerait d’arrêter momentanément la procédure pour déplacer l’arceau selon des angles
spécifiques, ce qui est parfois difficile car l’environnement chirurgical est très chargé, par
exemple avec les chariots médicaux ou les écrans de l’arceau mobile eux-mêmes. La méthode
doit donc se baser sur une seule image peropératoire, prise de face, car c’est l’orientation
habituellement utilisée pour suivre la remontée des outils.

Le CHU a également contribué à la thèse en fournissant les données patients mais sur-
tout en partageant sa grande connaissance des procédures endovasculaires, tout en guidant
la conception générale de la procédure pour répondre au mieux aux attentes des cliniciens.
Les objectifs sont donc de fournir une méthode de reconstruction basée sur une seule vue,
avec une erreur finale inférieure à 3mm, valeur fixée en accord avec les praticiens.

Spécificités industrielles L’entreprise Thales MIS fabrique et fournit des détecteurs
plats pour arceaux mobiles. L’entreprise propose également une suite de logiciel de trai-
tements d’images et de calculs pour accompagner le matériel. Le travail de cette thèse
devrait être intégré à l’offre existante pour améliorer leur service. Des techniques de fusion
d’images existent déjà et sont actuellement utilisées en salles de chirurgies, notamment en
salles hybrides. Cependant, la plupart des recalages proposés sont rigides. Les recalages
non-rigides ne sont pas encore très représentés. De même, peu de solutions commerciales
sont disponibles en ce qui concerne les arceaux mobiles. Ainsi, la méthode développée pen-
dant cette thèse doit être innovante, supporter les déformations non-rigides et se baser
sur les contraintes des arceaux mobiles. Ces contraintes ont été détaillées précédemment
(partie 1.5.3). Pour résumer, les points les plus importants sont la non-répétabilité de la
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position du C-Arm et l’absence de suivi de sa position dans le repère monde, ce qui im-
plique que le recalage doit être effectué à chaque changement de configuration. Ce dernier
point accentue la nécessité d’un temps de calcul court.

Thales MIS a apporté son savoir concernant la géométrie des arceaux mobiles et le
traitement des images peropératoires.

Défis scientifiques Deux défis scientifiques émergent des contraintes évoquées précé-
demment. Le premier est de réunir deux champs scientifiques habituellement distincts, le
traitement d’image et les simulations numériques. En effet, le but est de trouver le moyen
de lier efficacement les informations issues de l’imagerie peropératoire avec des modèles mé-
caniques. Un ensemble de données géométriques, en 2D dimensions, doivent être utilisées
pour nourrir des modèles mécaniques en 3D. Le second défi est lié aux modèles mécaniques
eux-mêmes. Comme présenté précédemment, une importante contrainte de temps de cal-
cul pèse sur le sujet. Les méthodes de simulations habituelles, telles que les éléments finis,
étaient donc peu envisageables. Le second défi est donc de trouver le bon équilibre entre
des modèles mécaniques dégradés, avec un temps de calcul court, mais suffisamment précis
pour que les résultats obtenus puissent être de quelque utilité. Pour résumer, les objectifs
relevés avec l’École des Mines et le laboratoire du Centre Ingénierie et Santé (CIS) sont de
parvenir à:
- coupler un modèle mécanique en 3D avec des informations issues de l’imagerie peropéra-
toire 2D.
- concevoir un modèle simplifié mais réaliste d’une EP

L’apport du CIS au sujet de thèse concerne principalement les modèles mécaniques et
la conception globale de l’algorithme. Le centre a une profonde expérience en simulations
numériques, avec plusieurs thèses déjà soutenues sur la simulation du déploiement d’EPs.

L’objectif de la thèse est donc de répondre à ces multiples problématiques et de conce-
voir un outil d’assistance au geste chirurgical de pose d’EP. Cet outil doit être capable de
fournir au praticien une visualisation prédictive en temps réel et en trois dimensions du
déploiement de l’EP au sein de l’artère du patient. La méthode se base sur le matériel le
plus fréquemment utilisé, l’arceau mobile, et doit par conséquent utiliser une unique image
radiographique en deux dimensions. Méthodologiquement, cet outil doit être capable de
coupler les informations issues des images peropératoires avec un modèle numérique de
l’EP et de l’artère: la simulation mécanique est guidée et contrainte avec les informations
géométriques peropératoires. Le modèle mécanique peut ainsi être simplifié, ce qui permet
d’économiser du temps de calcul tout en gardant une précision supérieure à une simple
méthode géométrique.
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2.1 Abstract

The main objective of this thesis work is to simulate and predict the deployment of a stent
graft within the abdominal aorta in an efficient way (short computation time). The purpose
is to allow the surgeon to visualize how the fenestrations and openings of the prosthesis
are positioned compared to the ostia, and to facilitate the understanding of the positioning
of the stent graft with respect to the geometry of the aorta. Thus, the simulation of the
deployment of the prosthesis must be preceded by a step of updating the artery geometry
before the release.

This short chapter is necessary to give an overview of the global algorithm. It facilitates
the understanding of the sequence of steps and data flow from the input data to the final
result. It also presents how the following chapters are articulated and how they fit into the
overall algorithm.

In this section, we will therefore start by presenting an overview of the method that
has been developed during this thesis. The algorithm is summarized as a diagram in figure
2.4. The second part of this chapter also aims to show how the method can be integrated
seamlessly into the clinical flow.
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2.2 Résumé

Le principal objectif de ces travaux de cette thèse est de simuler et de prédire le déploiement
d’une EP au sein de l’aorte abdominale. En effet, le but est de permettre au chirurgien
de visualiser comment sont positionnées les fenêtres et les ouvertures de la prothèse par
rapport aux ostia, et de faciliter la compréhension du positionnement de l’EP par rapport
à la géométrie de l’aorte. Ainsi, la simulation du déploiement de la prothèse doit être
précédée d’une étape de mise à jour de la géométrie de l’artère à un instant t précédant le
largage.

Ce chapitre, court, est nécessaire pour donner un aperçu de l’algorithme global. Il
facilite la compréhension de l’enchaînement des étapes et du cheminement des données,
depuis les données d’entrée jusqu’au résultat final. Il présente également de quelle manière
sont articulés les chapitres suivants et comment ils s’intègrent dans l’algorithme global.

Dans cette partie, nous allons donc commencer par présenter globalement la méthode
qui a été mise au point au cours de cette thèse. L’algorithme est résumé sous la forme d’un
schéma sur la figure 2.4. La seconde partie de ce chapitre a également pour fonction de
montrer comment la méthode peut être intégrée de manière fluide au flot clinique.

2.3 Présentation de la méthode et son intégration au flot cli-
nique

2.3.1 Revue de l’algorithme

La première partie de ce chapitre est dédiée à la revue globale de l’algorithme pour com-
prendre l’enchaînement des étapes. Les étapes sont détaillées dans la suite de ce manuscrit.
L’algorithme de simulation de déploiement de l’EP, également nommée Fast Method of Vir-
tual Stent graft Deployment (FMVSD), requiert la géométrie de l’aorte. Celle-ci est obtenue
en mettant à jour les informations issues du scanner préopératoire. Ce recalage non-rigide
n’est pas trivial, et a été l’objet de plusieurs travaux (Partie 1.5.2). Cependant, le cadre de
la thèse Cifre et de la collaboration avec l’entreprise Thales MIS implique une recherche
d’innovation par rapport aux travaux existants. De plus, la méthode FMVSD requiert des
données spécifiques. Ainsi, la première partie des travaux de la thèse a été consacrée au
développement d’une méthode de recalage non-rigide de la géométrie de l’aorte abdominale
à partir des images peropératoires. Cette étape est un pré-requis obligatoire pour l’étape
de simulation du déploiement de la prothèse, qui en sera nécessairement précédée. En effet,
l’introduction des outils du chirurgien, et notamment le lanceur de l’EP, très rigide, in-
duit des déformations importantes de l’artère. La FMVSD doit être précédée du Recalage
Non-Rigide (RNR). Le RNR est indépendant et peut être utilisé seul à n’importe quel
moment si le chirurgien souhaite connaître la géométrie de l’artère à un moment donné. La
seule condition est de réaliser une DSA. En effet, le RNR requiert comme données d’entrée
la géométrie de l’artère issue des scanners préopératoires et une image peropératoire sur
laquelle est visible l’artère. Ainsi, les données d’entrée de la méthode de recalage non-rigide
sont :
- le scanner préopératoire (Figure 2.1) ;
- la DSA peropératoire (Figure 2.2) ;

Le scanner préopératoire fait partie de la procédure de suivi des patients et de la pla-
nification opératoire. Il s’agit d’un examen médical permettant d’obtenir des informations
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Figure 2.1 – Exemple de segmentation du volume préopératoire à partir du CT-scan

Figure 2.2 – Exemple de DSA peropératoire
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tridimensionnelles sur l’anatomie du patient (Partie 1.3.3.1). De ce CT-scan, le maillage
du volume de l’aorte est extrait, le plus souvent sous format .stl. La seconde donnée ex-
traite est la ligne centrale de l’artère. La DSA, réalisée à un instant précis de la procédure
chirurgicale, permet d’obtenir la projection bidimensionnelle de la forme de l’aorte.

La première étape de la méthode RNR est un recalage rigide, au cours duquel le volume
3D de l’artère préopératoire est déplacé dans l’espace 3D afin que sa projection corresponde
à la DSA. Lors de la seconde étape, la projection 2D de la ligne centrale 3D, précédemment
recalée rigidement, est interpolée pour correspondre à la silhouette cible sur la DSA. Puis,
au cours de la troisième étape, la ligne centrale interpolée est rétro-projetée pour mettre
à jour le modèle éléments finis de la ligne centrale 3D via des multiplicateurs de Lagrange
ajoutés à la matrice de rigidité. Enfin, au cours de l’étape quatre, le volume préopératoire
est déformé pour correspondre à la nouvelle ligne centrale. Les données de sortie de la
méthode de recalage non-rigide sont donc le volume et la ligne centrale 3D de l’aorte mis
à jour selon la DSA peropératoire.

Ces données serviront de données d’entrée pour la deuxième grande partie de l’algo-
rithme, la simulation du déploiement de l’EP (FMVSD). Les autres données d’entrée sont :
- le modèle 3D de l’EP (Figure 2.3) ;
- l’image peropératoire de l’EP (par exemple une fluoroscopie Figure 2.3) ;

(a) (b)

Figure 2.3 – Exemple de modèle 3D d’une EP (a) et image peropératoire avec déploiement
partiel d’EP

Le modèle 3D de l’EP utilisé pour la réparation est déterminé lors de la planification
préopératoire (Partie 1.3.3.1). Le modèle contient notamment la géométrie des stents et la
position des fenêtres et ouvertures. L’image peropératoire est différente de la DSA précé-
demment utilisée. En effet, les stents de l’EP doivent être visibles. Cette image contient
les informations géométriques 2D nécessaires pour la reconstruction de l’EP.

La première étape de la FMVSD, qui est l’étape 5 sur le schéma (Figure 2.4), consiste à
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positionner les barycentres des stents qui composent l’EP dans la géométrie de l’artère, en
3D. Il s’agit d’une étape de positionnement global, l’EP étant représentée par un modèle
éléments finis de sa ligne centrale. L’étape suivante, basée sur la position des barycentres
et les informations géométriques extraites de l’image peropératoire, consiste à reconstruire
les stents de façons géométrique et axisymétrique. Ces deux étapes constituent la Phase
1 de la FMVSD, phase initiale de reconstruction de l’EP. Cette phase se caractérise par
un temps de calcul court. Cependant, pour certaines géométries complexes, la précision
atteinte peut être insuffisante. Dans ce cas, les étapes de la phase dite d’affinage, la Phase
2, peuvent être utilisées pour atteindre une meilleure précision. Ainsi, l’étape 7 consiste à
retrouver la rotation du stent autour de son axe principal, en utilisant un algorithme de
minimisation. Enfin, au cours de la dernière étape, le déploiement des stents est simulé
individuellement au sein de boîtes de déploiement spécifiques.

Finalement, nous obtenons la géométrie de l’EP déployée dans l’artère. Cette géométrie
peut être affichée soit sous la forme d’une fusion avec l’image peropératoire en 2D, soit
sous la forme d’un modèle 3D que le praticien peut manipuler.

2.3.2 Intégration au flot clinique

La méthode est basée sur une image unique provenant d’un arceau mobile. A n’importe
quel moment, le chirurgien peut utiliser la méthode, uniquement la partie RNR ou le
recalage suivi de la simulation du déploiement. Par exemple, lors de la remontée des outils,
lorsque l’artère est déformée, le chirurgien peut visualiser les modifications de la géométrie
de l’artère en utilisant le RNR. Mais l’intérêt principal de la méthode réside dans le suivi du
déploiement de l’EP. La méthode FMVSD est utilisable aux différents stade de déploiement
de l’EP. La méthode peut être appliquée pour une EP partiellement déployée, pour vérifier
son bon positionnement avant son largage final. Grâce à la dernière étape de simulation
du déploiement, qui utilise des modèles éléments finis individuels pour chaque stent, la
méthode est également capable de prédire la configuration finale de l’EP. En effet, la
méthode simule la configuration gainée du stent comme état initial avant le largage. Il suffit
de remplacer la simulation du stent gainé par la véritable configuration gainée extraite des
images, et ainsi obtenir une simulation prédictive du déploiement.

Ainsi nous pouvons imaginer une séquence au cours de la procédure, après l’introduc-
tion du lanceur rigide mais avant le déploiement:
- le chirurgien positionne le C-arm de manière à visualiser l’intégralité de la zone de la
chirurgie, de préférence selon une orientation frontale ;
- une DSA est réalisée pour mettre à jour la géométrie de l’artère déformée par le lanceur ;
- après déploiement partiel de l’EP, le chirurgien démarre la simulation pour obtenir le
déploiement prédictif de l’EP, et effectuer des ajustements sur la position du lanceur si
nécessaire ;
- après déploiement complet, le chirurgien peut de nouveau lancer la simulation pour véri-
fier le déploiement et faciliter le cathétérisme des artères secondaires ;

Du moment que la position du C-Arm n’est pas modifiée et que l’artère ne subit pas
de déformations importantes, une seule DSA peut-être utilisée pour plusieurs simulations
FMVSD. En effet, la limitation majeure de la méthode repose sur le fait qu’elle nécessite
de faire une DSA à chaque déplacement de l’arceau. Étant donné qu’il est impossible de
suivre précisément le système dans l’espace en 3D, un recalage doit être effectué dès que
la configuration du C-arm est modifiée.
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Figure 2.4 – Schéma de l’algorithme global de la méthode développée pendant la thèse.
Les données d’entrée et de sortie ainsi que l’enchaînement des principales étapes sont
représentées
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Ainsi, la méthode ne devrait être utilisée qu’aux moments critiques de l’intervention.
En effet, une DSA nécessite l’injection de plus de produit de contraste. Les multiplier serait
contre-productif par rapport à l’objectif de réduction du volume total de produit injecté.
Cependant, dans le cas où la méthode est utilisée lors de la phase de déploiement de l’EP
et du cathétérisme des artères secondaires, elle devrait permettre de réduire ce volume
ainsi que l’exposition aux rayonnements du patient. En effet, après une injection initiale, le
chirurgien pourrait suivre facilement les déplacements et le positionnement des outils sur
la simulation. Habituellement, c’est au cours de cette phase délicate que le chirurgien doit
faire de nombreuses micro-injections pour situer correctement ses outils par rapport aux
ostia. Dans les cas les plus difficiles, le nombre élevé de vues augmente le volume de produit
utilisé et le taux d’irradiation du patient, de même que le temps consacré à cette phase.
Sur ce second point, la méthode pourrait également contribuer à réduire le temps total de
l’opération en facilitant cette étape. Bien qu’incompatible avec un temps réel physique, la
méthode a un temps de calcul total suffisamment court pour que son intégration clinique
soit envisageable. Ainsi, les inconvénients liés à l’emploi de la méthode seraient largement
compensés par un gain en temps et par une réduction du volume de produit de contraste
et de ionisation du patient, et ainsi réduire les complications postopératoires.

La méthode est basée sur les systèmes d’arceaux mobiles, et l’exemple précédent suit
cette hypothèse. Néanmoins, l’utilisation de la méthode en salle hybride est envisageable
après quelques modifications. La salle hybride permettant de suivre les déplacements de
l’arceau, il est possible d’utiliser la méthode sur une unique DSA puis de naviguer autour
de l’EP reconstruite. Dans ce cas, une nouvelle DSA n’est nécessaire qu’en cas de nouvelles
déformations importantes de l’artère, et non à chaque déplacement de l’arceau. De plus, la
simulation peut être corrigée en réalisant des vues de l’EP selon des angles différents. Il est
déjà possible de réaliser des acquisitions rotationnelles en 3D, mais la méthode permettrait
de réduire la quantité de radiation reçue par le patient en minimisant le nombre d’images
nécessaires pour obtenir la reconstruction 3D du dispositif. Cependant, l’avantage majeure
de la méthode pour une utilisation en salle hybride concerne le déploiement prédictif. En
se basant sur une reconstruction 3D précise de l’état initial pré-déploiement, la prédiction
pourrait atteindre une haute précision. A notre connaissance, aucune autre méthode ne
propose de déploiement prédictif basé sur les informations peropératoires.

2.4 Conclusion du chapitre

Dans ce chapitre, l’algorithme principal de la méthode a été présenté, ainsi que l’enchaîne-
ment des principales étapes. L’algorithme est divisé en deux sous-algorithmes, le recalage
non-rigide de l’artère et la simulation du déploiement des EPs. Puis, la manière dont est
envisagée l’intégration au flot clinique a été présentée, pour un arceau mobile ou en salle
hybride. Dans les deux cas, la méthode peut améliorer les conditions de la procédure en
diminuant le volume de produit de contraste injecté, le taux d’irradiation et le temps total
de l’opération.
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3.1 Abstract

The study in this chapter is dedicated to the presentation of the non-rigid registration
method, which is the first part of the algorithm presented in chapter 2. The different
steps of the registration are detailed. Then, the method is tested on patient cases. The
study was submitted to "Clinical Biomechanics" in 2019. The article is presented in this
manuscript in its full English version. It is preceded by a preamble, followed by a summary
and supplemented by an appendix. These additional sections are in French. It should be
noted that the notations used in the study of this chapter may sometimes differ from those
defined in the rest of the manuscript.

3.2 Résumé

L’étude faisant l’objet de ce chapitre est dédiée à la présentation de la méthode de recalage
non-rigide, qui constitue la première partie de l’algorithme présenté au chapitre 2. Les dif-
férentes étapes du recalage sont détaillées. Puis, la méthode est testée sur des cas patients.
L’étude a été soumise à "Clinical Biomechanics" en 2019. L’article est présenté dans ce
manuscrit dans sa version complète en anglais. Il est précédé d’un préambule, suivi d’une
synthèse et complété par un appendice. Ces sections complémentaires sont en français. Il
est à noter que les notations utilisées dans l’étude de ce chapitre peuvent parfois différer
de celles définies dans le reste du manuscrit.

3.3 Préambule

Les difficultés de positionnement des EPs au cours des EVARs entraînent des risques de
complications postopératoires élevées. De plus, le manque d’informations tridimension-
nelles lors du déploiement du dispositif force le chirurgien à multiplier les vues selon des
angles différents, ce qui augmente le volume de produit de contraste injecté, le taux d’ir-
radiation et le temps total de la procédure. Des méthodes de recalage de l’artère ont été
développées. Cependant, les méthodes de recalage rigide ne peuvent éviter de larges erreurs
dues aux déformations non-rigides de l’artère. De plus, les méthodes non-rigides nécessitent
plusieurs vues 2D, un long temps de calcul ou ne sont pas capables de traiter des cas spé-
cifiques. Ainsi, le but de cette étude est de proposer une nouvelle méthode de recalage
non-rigide de l’aorte abdominale, basée sur une seule image peropératoire et un temps de
calcul cliniquement compatible.

Pour commencer, la géométrie préopératoire est extraite des scanners de planification.
Le volume est segmenté à l’aide d’une méthode basée sur des collisions de front implémentée
dans le Vascular Modeling Toolkit (VMTK). Puis la ligne centrale est extraite de ce volume
grâce à un algorithme basé sur le diagramme de Voronoï. Cette géométrie est ensuite mise
à jour grâce aux données peropératoires. La méthode se divise en plusieurs phases. La
première étape est un recalage rigide de la projection du volume préopératoire sur la
DSA cible. La ligne centrale préopératoire est ensuite projetée en 2D, puis interpolée pour
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correspondre à la DSA. L’étape suivante consiste à mettre à jour un modèle éléments
finis de la ligne centrale 3D préopératoire. Les déplacements calculés durant l’interpolation
sont imposés sous la forme de lignes de rétro-projection qui guident les déplacements des
nœuds de la ligne centrale. Ces conditions limites sont implémentées sous la forme de
multiplicateurs de Lagrange ajoutés à la matrice de rigidité du modèle. Enfin, le volume
de l’aorte est reconstruit.

Puis, la méthode est évaluée et comparée à deux autres méthodes de recalage. La
première est un recalage rigide 3D/3D qui aligne les vertèbres à proximité de l’AAA.
Cette méthode est régulièrement employée en salles hybrides. La seconde est un recalage
rigide 2D/3D qui utilise une seule image radiographique. En comparant les résultats de la
méthode proposée ici avec les performances de ces méthodes non-rigides, nous sommes en
mesure de déterminer si l’approche non-rigide est pertinente. Les scanners de sept patients
ont été utilisés pour évaluer les performances de la méthode.

3.4 Finite-Element based Image Registration for Endovascu-
lar Aortic Aneurysm Repair

3.4.1 Introduction

Cardiovascular diseases are one of the first causes of death in industrialized countries, with
45,000 cases per year in the United States related to abdominal aortic aneurysms (AAA)
[Dua+14]. Minimally invasive procedures known as EVAR procedures are particularly well
adapted to the treatment of AAA and are conducted daily in modern-hospitals. Stent-grafts
are inserted through the femoral artery and are deployed using assistance of 2D angiogra-
phy and fluoroscopy. The intraoperative mortality of EVAR is lower (1.5%) than open
surgical repair (4.6%) [Saj+08]. However, the aneurysm-related mortality in the long term
is similar [Mac+09 ; HI05]. Sophisticated fenestrated stent grafts have to be used to repair
AAA expanding beyond ostia of renal arteries. In that case, the stent-graft should be posi-
tioned as precisely as possible to facilitate catheterization of the renal arteries. Ostia have a
diameter of about 5-7mm and sometimes overlap with secondary renal arteries. Difficulties
in positioning the stent graft with fenestrations sitting precisely in front of the ostia may
lengthen the surgery, inducing over-irradiation and excessive injection of contrast media.
Complications may occur because only 2D imaging is available intraoperatively, whereas
a 3D reconstruction would be needed for optimal positioning of stent-grafts. The key step
in image-guided minimally invasive surgery is the registration of pre- and perinterventio-
nal data [Mar+12]. There are many 2D/3D registration methods that can be applied to
different surgical specialties, such as intensity-based methods using B-splines [YTZ17] or
convolutional neural network regression [MWL16] for bone registration. A method using
a two-step particle filter and ultrasound scanning was proposed by Chen et al. [CLL17]
for the registration of flexible interventional catheter. Fusion imaging is commonly used
to align the preoperative 3D CT scan onto intraoperative fluoroscopy images [Gor+05].
The benefits of fusion imaging are the reduction of contrast agent injection and shortening
of procedure duration [Tac+13 ; Her+14 ; De +16]. Still, fusion imaging usually requires
costly hybrid rooms with fixed imaging systems which automatically adjust the position
of the operating table. Mobile C-arms, which are still very commonplace, do not permit
direct fusion imaging. However, fusion imaging in hybrid rooms also increases patient’s
irradiation as a 3D scan is required at the beginning of the procedure. The fully auto-
mated registration method proposed by Varnavas et al. [VCP15] achieves a satisfactory
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registration rate thanks to two algorithms based on normalized features and multiple ver-
tebra registrations. However, arteries can be naturally deformed, depending on the patient
body position, or artificially modified when the endovascular tools are inserted [Mau+14 ;
Kal+13]. Therefore, standard 3D/3D fusion imaging based on rigid registration cannot
avoid large errors in some cases. Several 2D/3D registration methods based on precompu-
tations were proposed. Kaladji et al. [Kal+19] have shown the interest and feasibility of
2D/3D registration under operating conditions, which reduces the use of contrast agent.
They introduced a rigid registration method and proposed to pre-calculate the non-rigid
deformations that may occur within the aorta during the procedure to provide a more
accurate registration if necessary. Gindre et al. [Gin+15 ; Gin+17] showed the possibi-
lity of predicting large deformations of vascular geometry with numerical simulations and
finite element analysis. Mohammadi et al. [Moh+18] proposed to precompute the defor-
mation of the vascular tree during EVAR by simulating the positioning and deployment of
stent-grafts. They achieved good accuracy in the positioning of tools and iliac ostia, while
avoiding the constraint of computation time. However, pre- calculating model deformations
requires perfect prediction of clinical workflows. Any change of tool or any unexpected event
that may occur during surgery makes the model obsolete. Precomputing deformations also
means not using all the valuable information from intraoperative imaging. Other studies
introduced real-time intraoperative 3D AAA non-rigid registration methods. Liao et al.
[Lia+10] presented a method based on two fluoroscopic images and constrained a deforma-
tion model with neighboring smoothness terms, length preserving, and 2D distance maps.
However this method requires several 2D views to achieve accurate 3D registration. Ano-
ther method using two fluoroscopic images was proposed by Toth et al. [Tot+15], based
on skeleton-based deformations which map the 3D pre-operative AAA shape onto intrao-
perative locations of inserted devices and landmarks. Raheem et al. [Rah+10] described
a deformable 2D/3D registration method using TPS with landmarks. The method also
requires at least two fluoroscopic images. This involves stopping the procedure temporarily
to take two images, with different angles of incidence, thereby increasing the duration of
the procedure. To reduce the duration of interventions, a method based on a single view
would be more suitable. Groher et al. [GZN09] proposed a 2D/3D vessel registration me-
thod based on the Iterative Closest Point (ICP) approach, TPS, smoothness and length
regularization with a single fluoroscopy input. This method shows very interesting results
with significant improvement of the position error. However, the proposed method is not
guaranteed to converge to the right solution in some specific cases, for example when ves-
sels are deformed by tools insertion, and does not rely on a mechanically realistic model.
It also requires about 5 min to run, which can be too long for surgical purposes. Zheng
et al. [Zhe+18] proposed to graph-match 3D preoperative AAA skeleton with 2D intrao-
perative skeleton, before performing the registration while respecting skeleton length and
smoothness. This method yields interesting results but is sensitive to topology variance.
In summary, current 3D/3D fusion imaging systems requiring a hybrid room usually miss
non-rigid registration whereas 2D/3D registration methods need several 2D views, a long
computation time or are not able to deal with specific cases. In order to address these
issues, we propose a new 2D/3D registration method making a good trade-off between
performance, precision and simplicity. The method requires only one x- ray projection to
update a finite element model and is able to run on equipment with limited resources. The
simplicity of the method’s use and the short calculation time make it possible to integrate
it into an operating workflow without disrupting it, and does not require any new hard-
ware. After a comprehensive presentation of the method, we make a proof of concept on
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clinical datasets for which a reference CT-scan was available to evaluate the registration
errors made by our method and to compare them with other registration methods based
on rigid transformations.

3.4.2 Methods

3.4.2.1 Data acquisition

The data available at the beginning of the non-rigid registration method includes the 3D
geometry of the aorta extracted from the preoperative scanner and the intraoperative 2D
images. The geometry extracted from the preoperative scanner is an accurate representa-
tion of the patient’s aorta in the three directions of the patient reference frame. However,
these data may be outdated. Intraoperative images are a projection of the patient’s aorta,
and thus contain only two-dimensional data, along u and v (Fig.3.1). Depth, along the pro-
jection axis of cone beam, is unknown. Nevertheless, this information is up to date unlike
the preoperative scan. The objective of the non-rigid registration method is therefore to
update outdated 3D data with up-to-date 2D data. For this purpose, the 3D geometry is
implemented in a mechanical model, which is then solved according to the 2D information.
Thus, the model is perfectly up to date according to the projection plane of the 2D images,
and the mechanical model calculates the resulting deformations according to the depth.
In addition, the method must be performed in real time and therefore should rely on a
simplified mechanical model with a reduced calculation time.

Figure 3.1 – C-Arm configuration: patient reference frame and projected image reference
frame

Although their nature and origin are still controversial, natural deformations undergone
by the aorta between consecutive CT-scans acquired several months apart may be rather
large and they constitute a significant case study for the image registration problems
considered in this paper. Then we collected retrospectively 3D CT-scans of 7 patients who
further underwent EVAR. These 7 patients all had two preoperative scans available before
their EVAR procedure. The two preoperative CT-scans were taken at about 7 months
interval and were named scan 1 and scan 2. All participants gave their consent for using
of their data. All data and images were acquired in University Hospital of Saint-Etienne
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in clinical settings. The maximum pixel size of all CT-scans is 0.9395x0.9395 mm2 and the
maximum slice thickness is 2mm.

Tableau 3.1 – Patients’sex,age and CT scans intervals

Patient Sex Age at CT-scan 1 CT-scans intervals (months)
1 Female 59 8
2 Male 78 6
3 Male 66 9
4 Male 68 4
5 Male 77 3
6 Male 54 5
7 Male 59 1

3.4.2.2 Non-rigid registration (NR) and measurements

This section is dedicated to the description of the non-rigid registration method (NR)
(Appendix A 3.5) and the evaluation of the method (Appendix B 3.6).

Figure 3.2 – Detailed description of the different steps of our methodology

A detailed flowchart of the proposed framework for the finite element model of the
non-rigid registration method is shown in Fig. 3.2. The initial configuration of the model
is based on data extracted from preoperative CT-scans, the initial centerline composed
of a list of 3D points X0 associated with a connectivity table. The model is constrained
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with data extracted from intraoperative images. The projection of the initial centerline is
registered onto the fluoroscopy. Those 2D constraints are translated in 3D via Lagrange
multipliers implemented as complementary equation to the finite element model (FEM)
resolution. The aorta is finally reconstructed. We assume that the projection matrix and
the patient orientation on the table are known. Thus, errors in the matrix directly affect
the performance of the method. Geometric nonlinearities are neglected in the finite element
model. The complete method is detailed in Appendix A(3.5).

Non-rigid registration (NR) method First, the geometry of the aorta is extracted
from the DICOM stack of the preoperative CT-scan with a front collision method im-
plemented in VMTK [19]. Then, the centerline of the initial geometry is extracted using
the Voronoi diagram method also implemented in the VMTK library. The centerline is
represented by a matrix of 3D points X0 associated with radius of inscribed sphere and
a connectivity table. This centerline is then implemented as the initial geometry of the
FEM. The target data consist of a single DSA taken from a single angle of incidence. This
DSA is the projected shadow of the target aortic volume. The projection parameters are
supposed to be known. The next step is a 2D/2D non-rigid registration of the projection
of the initial centerline onto the target images, which must be translated in 3D defor-
mations. It would have been possible to extract the target centerline directly from the
projection of the target volume, but the point-to- point association of two different CLs
projection creates errors and increases the calculation time, due to the lack of information
out of the projection plane. The conservation of the initial centerline points throughout the
process allows maintaining a perfect match between the 3D centerline points and the 2D
centerline points. The points of the 2D initial centerline are back-projected to obtain back-
projection lines that will serve as “rails” on which the points of the 3D initial centerline are
“guided”. Each point of the finite element model is free to move along his corresponding
back-projection lines. The deformations necessary to reach an equilibrium state are com-
puted by the mechanical model. The centerline is imported in the finite element model as
a matrix of 3D points associated with radii of inscribed spheres and a connectivity table.
Each point becomes a node of the model, and beam elements are created between every
consecutive node pair. The elements are linked together with the connectivity table. Each
node has 6 degrees of freedom U, 3 translations and 3 rotations. The central line of the
aorta is modeled as a series of beam elements within a finite element code. This centerline
was previously extracted by image segmentation from the pre-operative CT-scan. Lagrange
multipliers allow new multi-freedom constraints (MFCs) to be prescribed onto the FEM
by adding equations to the stiffness matrix. In our case, Lagrange multipliers are used to
constrain nodal displacements to remain along the projection lines, by adding equations
to the global stiffness matrix K. Finally, the 3D volume is reconstructed with a VMTK
function. 3D spheres associated with each point of the central line are merged to create the
mesh corresponding to the new surface, which is consequently defined by a set of 3D points
and triangular elements. Surface details of the aorta are lost, but the general volumes, and
most importantly the position of the ostia, are well represented.

Evaluation In this section, we evaluate and compare our 2D/3D non-rigid registration
method (NR) to standard rigid registration methods currently used for fusion imaging.
More details can be found in Appendix B. The first standard rigid registration method
is the 3D/3D registration or spine registration method (R3D). This method aligns two
3D volumes and consequently requires 3D imaging at the beginning of the procedure,
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which is only possible in hybrid rooms. A rigid transformation T is computed to register
the spine lumbar vertebra of the two scanners. The second standard method is the 2D
rigid registration method (R2D) performed on the aorta shape, derived from the non-rigid
registration process. This method simply consists in a rigid registration of the projected
initial aorta on the target aorta from the DSA. This registration is representative of a
2D/3D rigid registration method and does not require hybrid rooms. These methods are
not able to process non-rigid deformations. By comparing their results with the non-rigid
method proposed here, we will determine whether the non-rigid aspect is relevant or not
and evaluate the contribution of the mechanical model. Natural deformations undergone
by the aorta between consecutive CT scans acquired several months apart constitute a
significant case study for the image registration problems considered in this paper. To
purely evaluate the performance of the centerline (CL) deformation method, we used two
CT scans for each patient to simulate the clinical data. The first CT scan represents the
preoperative CT scan used to extract the 3D geometry implemented in the model. The
second CT scan was used to simulate peroperative 2D AAA target fluoroscopies. Thus, the
target 3D geometry is known, which allows us to precisely measure the performance of our
registration method but also to compare it with a 3D/3D registration method. This image
simulation can be used to make assumptions for possible clinical application: the projection
matrix is known, and the artery has a perfect circular cross-section. The distance between
key points of the aorta is measured to compare the accuracy of the registration methods.
This distance characterizes the registration error of the method for the points of interest
related to the surgery, i.e. the ostia of the abdominal aorta: right and left renal, right
and left iliac, superior mesenteric and coeliac arteries. For each CT scan, the 3D position
of each ostium is taken 5 times. The mean point is calculated for each ostium, and the
distance between corresponding ostia of the reference and registered volume is measured.
The measurement uncertainty simply results in the difference between the 5 measurements
taken for each ostia.

3.4.3 Results

Figure 3.3 shows the global precision of each registration method, in the form of a box plot,
representing the median, the first and third quartiles and the maximum and minimum
values. The mean global precision of the NR method is 3.8 (SD 1.3) mm; R2D method
is 5.6 (SD 2.7) mm; R3D method is 5.3 (SD 1.6) mm. Concerning only renal ostia: NR
is 2.6 (SD 1.3) mm; R2D is 2.7 (SD 0.9) mm and R3D is 5.3 (SD 3.0) mm. The mean
residual RMS on landmarks positioning is 0.8mm for R3D. Figure 3.4 shows the precision
of the three different registration methods. It represents the distance between the ostia
of the registered geometries and the target ostia, for each ostium. Figure 3.5 shows the
reconstructed aortas after the non-rigid registration, compared with the target volumes.

3.4.4 Discussion

The objective of this study was to introduce and evaluate our novel non-rigid registration
technique, which is based on a mechanical model. For this purpose, the performances
of the method were compared to a 3D/3D rigid registration method and a 2D/3D rigid
registration method, both states of the art in current fusion imaging registration methods.
A first qualitative visual comparison between the target aortas and the reconstructed aortas
(Fig. 3.5) gave an overview of the results: the registration in the projection plane (front
view) is highly accurate. The registration outside the projection plane is globally less precise
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Figure 3.3 – Box plots comparing global registration precisions of NR and R2D 2D/2D
registration methods and R3D 3D/3D registration methods as gold standard

Figure 3.4 – Comparison of the performance of NR and R2D 2D/3D registration methods
and R3D 3D/3D registration method as gold standard, with the mean and std precision
error for each ostium.
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Figure 3.5 – Visual comparison of non-rigid registration. Targets in blue, NR aorta in
yellow, front and side views for each patient
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but remains acceptable, except for the tortuous geometry of patient 5, where accuracy on
the renal arteries is acceptable but should be improved for the mesenteric and celiac trunk
arteries, outside the projection plane. When comparing the overall accuracy of the different
methods in Figure 3.3, it appears that the NR method is the most accurate, ahead of
R3D and R2D. After prior discussion with vascular surgeons, the acceptability value has
been set below 5mm on ostia. The overall accuracy of the registration changes from low
(x>5mm) for the 2DR method to good (3mm<x<5mm) for the NR method according
to the scale of Kauffmann et al. [Kau+15]. The improvement of accuracy between these
methods shows the added value of the non- rigid aspect of registration, even for an aorta
subjected to low natural deformations. Moreover, the NR method is more robust. The
registration errors are contained in a limited range, while the errors approach 10 mm for
2DR in some cases. However, for renal arteries, NR registration, although qualified as
good according to Kauffmann et al. [Kau+15], remains qualitatively below 2DR. However,
the NR and 2DR methods are rigidly registered in the same way on the renal arteries.
Consequently, the position of the ostia of the renal arteries is slightly modified during
the deformation of the NR model, mainly along the antero- posterior axis, outside the
registration plane. This is one of the limitations of the method, which seeks to achieve an
overall mechanical balance. A weighting of the important points could solve the problem
in a future development of the method. The one view 2D/3D NR method achieves a
better accuracy than the rigid registration methods presented in this study. However,
this simple method, with a calculation time of less than half a second using Matlab R©
, could be perfectly adapted to the surgery workflow. In addition, it requires only one
DSA taken from a single incidence, theoretically reducing the patient’s irradiation rate.
The registration accuracy for both renal arteries (2.5mm) is qualified as high according to
the scale of Kauffmann et al. [Kau+15] and is therefore satisfactory for surgical use. The
accuracy of the registration obtained is slightly lower than the Zheng method. However,
unlike Zheng et al. [Zhe+18], we do not directly compare the positions of 2D points with
3D points. We compare the position of two sets of 2D points, and we perfectly know the
correspondence between the projected 2D initial points and 3D initial points. Therefore, we
can minimize the registration error. Moreover, our NR method is based on a FEM rather
than Zheng et al. [Zhe+18] and Groher et al. [GZN09]. It integrates the actual mechanical
characteristics of the aorta, such as diameter, thickness of and Young’s modulus. Indeed,
the diameter and thickness of the aorta are integrated into the stiffness matrix K via the
cross-sectional area of the beam A and the cross section moments of inertia I as described
in Appendix A. Simulation results remain stable for Young’s modulus E ranging between
7 and 13 MPa [Ber61 ; van+08]. It is therefore possible to implement new functions in the
code, such as the navigation of guidewires, in a mechanically consistent model and without
significant modifications to the existing code. Thus, it is possible to simulate in real time
the deformation of the aorta induced by the tools during the operation using the same
model.

To evaluate the model responses to large deformations, the method was tested on an
artery deformed by an EP launcher. The target artery is deformed using a finite element
simulation and does not correspond to clinical data, but the imposed deformations are
similar to a real case. As shown in Fig. 3.6, the method is able of managing large defor-
mations, with a mean accuracy of 6.3 (SD 2.3) mm and an accuracy on the right and
left renal arteries of 3.3 and 2.2 mm respectively. This method of recalibration therefore
enables to set up a mechanical model of the aorta, updated according to the operating
data, and suitable for clinical applications. However, more tests with large deformations
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must be conducted for confirmation.

Figure 3.6 – Visual comparison of non-rigid registration. Targets in blue, NR aorta in
yellow, front and side views for each patient; a. before registration; b. after registration

Our aorta modeling suffers from several limitations that can reduce, in some cases, the
accuracy of the method, especially regarding boundary conditions. For example, the ancho-
rage points of the aorta and the surrounding structures are not taken into consideration, in
particular the spine, which can significantly change the mechanical behavior of the aorta
[Gin+17]. This should be implemented in a future version of the method. The local stiffness
of the aorta is also not considered, although it can vary considerably, for example in the
case of a thrombus, which are not included in the segmentation of the lumen. However, as
our simulations are guided by intraoperative imaging, errors are minimized. The method
has other limitations. Our method depends on the projection matrix and assumes it to be
given. Its accuracy depends on the reliability of the matrix. To ensure the stability and
robustness of the method, it should be tested with more patients, including cases that are
more tortuous.

3.4.5 Conclusion

As current 3D/3D fusion imaging systems are not optimal for EVAR procedures, we pro-
posed a new 2D/3D registration method making a good trade-off between performances,
precision and simplicity. After a comprehensive presentation of the method, we showed its
performances on clinical datasets for which a reference CT scan was available to evaluate
the registration errors and to compare them with other registration methods based on
rigid transformations. The study permitted also to evaluate the natural deformations of
the aorta observed between two consecutive scanners and to differentiate the non- rigid
deformations from the rigid displacements. It appeared that a non-rigid registration me-
thod is essential to register accurately the ostia position. We also proved that the method
was able to manage large deformations induced by tools insertion. Therefore, our method
represents a significant improvement for fusion imaging in EVAR procedures as it also has
the potential to reduce patient irradiation and, unlike current 3D/3D methods, it does not
rely on hybrid room facilities.
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3.5 Appendix A

3.5.1 Non-rigid registration (NR)

This part is dedicated to the description of the non-rigid registration method (NR). The
aim of this method is to find the displacement U to minimize the potential energy π(U)

of the aorta.

U = argmin π(U) s.t. (u, v) = P (X0 + U) (3.1)

(u,v) are the 2D coordinates of the key points extracted from intraoperative images.
X0 are the initial 3D coordinates of the key points from preoperative CT scan. U stands
for the 3D displacements solutions of equation 3.1. P is the projection matrix.

π(U) =

∫
V
wdV −

∫
V
fiuidV −

∫
ST

TiuidS (3.2)

w is the strain energy density function; V the volume of the elastic body; Ti the ith
component of the surface traction; ui the ith component of the deformation; Fi the ith
component of a body force; ST the portion of the body surface over which tractions are
prescribed. This minimization problem is solved with a traditional finite element model.
A detailed flowchart of the proposed framework for the finite element model of the non-
rigid registration method is shown in Fig. 3.2. The initial configuration of the model is
based on data extracted from preoperative CT scans, the initial centerline composed of
a list of 3D points X0 associated with a connectivity table. The model is constrained
with data extracted from intraoperative images. The projection of the initial centerline is
registered onto the fluoroscopy. Those 2D constraints are translated in 3D via Lagrange
multipliers and the related equations M are implemented as complementary equation to
the finite element model (FEM) resolution (Equation 3.13 ). The model properties include
the stiffness matrix K, involving 2 constants (Young’s modulus E, Poisson’s ratio ν) and 2
dimensional parameters (the diameter of the aorta d and the wall thickness e). The aorta
is finally reconstructed. We assume that the projection matrix and the patient orientation
on the table are known. Thus, errors in the matrix directly affect the performance of the
method. Geometric nonlinearities are neglected in the finite element model.

3.5.1.1 Initial configuration

First, the geometry of the aorta is extracted from the DICOM stack of the preoperative
CT scan with a front collision method implemented in VMTK [19]. This method consists
in defining several seeding points on the image. Fronts propagate from the seeds with
their speed proportional to the voxel intensity. The region where the two fronts collide
is then the initial model. The segmented aorta is extracted as a 3D mesh composed of
triangular elements. Then, the centerline of the initial geometry is extracted using the
Voronoi diagram method implemented in the VMTK library. Centerlines are determined
as weighted shortest paths traced between two extremal points. In order to ensure that
the final lines do not lie anywhere in space, they are bound to run on the Voronoi diagram
of the vessel model. For every point belonging to the Voronoi diagram, there is a sphere
centered in that point that is a maximal inscribed sphere (the information relative to the
radius is therefore defined everywhere on the Voronoi diagram). This initial centerline is
then implemented in the FEM. The centerline is represented by a matrix of 3D points X0
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associated with radius of inscribed sphere and a connectivity table. This centerline is then
implemented as the initial geometry of the FEM.

3.5.1.2 Model constrains

The target data consist of a single Digital Subtraction Angiography (DSA) taken from a
single angle of incidence. This DSA is the projected shadow of the target aortic volume.
The projection parameters are supposed to be known. A projection matrix is composed of
the intrinsic parameter matrix C which contains the properties of the camera.

C =

αu 0 u0

0 αv v0

0 0 1

 (3.3)

αu and αv express the focal length, in number of pixels (respectively in horizontal and
vertical directions) ; u0 and v0 are the coordinates of the principal point, expressed in the
pixel reference frame. The position and the orientation of the camera are expressed by a
3D rotation matrix R and a 3D translation matrix t. The 3 x 4 projection matrix P is:

P = CR(I − t) (3.4)

3.5.1.3 2D/2D non-rigid registration

It would have been possible to extract the target centerline directly from the projection
of the target volume, but the point-to- point association of two different CLs projection
creates errors and increases the calculation time, due to the lack of information out of the
projection plane. The conservation of the initial centerline points throughout the process
allows maintaining a perfect match between the 3D centerline points and the 2D centerline
points. Thus, the first step is a 2D/2D non-rigid registration of the projection of the initial
centerline on the target images.

The geometry implemented in the FEM model, i.e. the centerline of preoperative aorta,
is then projected according to the projection parameters. First, a 3D/2D rigid registration
is performed between the projection of the initial centerline and the intraoperative shadow
of the target aorta from the DSA, to initiate the non-rigid registration. This was done
manually for this study but many studies presented 3D/2D rigid registration method, for
example Groher et al. [GZN09]. Then the centerline is projected again, to obtain a new
set of projected points SCL(xCL, yCL), to perform the non-rigid registration. The rigidly
registered centerline is then interpolated to be aligned onto the shape of the target, in
2D. We do not use the CL of the 2D target, which is not extracted. A set of landmarks
is positioned on the projection of the preoperative aorta, named S12D(x12D, y12D).
Another set of landmarks is positioned on the target image at the same physiological
points, named S22D(x22D, y22D). S12D and S22D are used to obtain two displacement
vectors: {

vx = x22D − x12D
vy = y22D − y12D

(3.5)

The data are interpolated with the griddata Matlab R©function, using biharmonic spline
interpolation, based on Green functions. It may be written:

vq = griddata(x, y, v, xq, yq) (3.6)
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where (x, y) are the former coordinates related to the sample values v ; vq are the
updated values interpolated on the new coordinates (xq, vq). So here:

{
vxi = griddata(x12D, y12D, vx, xCL1, yCL1)

vyi = griddata(x12D, y12D, vy, xCL1, yCL1)
(3.7)

vxi and vyi are the interpolated displacement vectors of the new centerline 2D points.
Green functions of the biharmonic operator, in one and two dimensions, are used for
minimum curvature interpolation of irregularly spaced data points. The interpolating curve
is a linear combination of Green functions centered at each data point [San87]. The result
is a 2D/2D non-rigid registration of the projection of the initial centerline onto the target,
which must be translated in 3D deformations.

3.5.1.4 Back projection lines

Then, the 2D registration must be transferred to the 3D model. The points of the 2D initial
centerline are back-projected to obtain back-projection lines that will serve as “rails” on
which the points of the 3D initial centerline are “guided”. Each point of the finite element
model is free to move along his corresponding back-projection lines. The deformations
necessary to reach an equilibrium state are computed by the mechanical model. Displace-
ments are assigned to the 3D model via Lagrange multipliers in addition to the stiffness
matrix as shown previously. The equations of the projection lines result from basic Carte-
sian geometry. The X-ray source is the origin of the global coordinate system. Therefore, all
projection lines have a common point O(0, 0, 0). The projection parameters are known,
along with the position of the target image in 3D space, representing the layout of the
X-ray source and the flat panel detector. Thus, each target point P (x, y, z) of the image
is associated with a back-projection line running through this point and through the origin.
The normalized vector of the line is therefore:

−→v (a, b, c) =

−→
PO

‖
−→
PO‖

(3.8)

The points of the model are forced to follow these lines, prescribe as constraints using
Lagrange multipliers.

3.5.2 Finite Element Model Resolution

3.5.2.1 Model properties

The centerline is imported as a matrix of 3D points associated with radii of inscribed
spheres and a connectivity table. Each point becomes a node of the model, and beam
elements are created between every consecutive node pair. The elements are linked together
with the connectivity table. Each node has 6 degrees of freedom U, 3 translations and 3
rotations. The central line of the aorta is modeled as a series of beam elements within a
finite element code. This centerline was previously extracted by image segmentation from
the pre-operative CT scan. Each beam has a 12 x 12 elementary stiffness matrix Ke
calculated in local coordinates that relates angular and spatial position of each end of a
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beam element to the forces and torques applied to them [Dur13] :

Ke =



ku

0 kv

0 0 kw

0 0 0 kφ Sym.

0 0 −kwθ 0 kθ

0 kvψ 0 0 0 kψ

−ku 0 0 0 0 0 ku

0 −kv 0 0 0 −kvψ 0 kv

0 0 −k − w 0 kwθ 0 0 0 kw

0 0 0 −kφ 0 0 0 0 0 kφ

0 0 −kwθ 0 kθθ 0 0 0 kwθ 0 kθ

0 kvψ 0 0 0 kψψ 0 −kvψ 0 0 0 kψ


(3.9)

avec kw =
12EIyy

L3 , kθ =
4EIyy

L
, kwθ =

6EIyy

L2 , kθθ =
2EIyy

L
, kv = 12EIzz

L3 , kψ =
4EIzz
L

, kvψ = 6EIzz
L2 , kψψ = 2EIzz

L
, kφ = GJ

L
, ku = EA

L

With G = E
2(1+ν)

where E is the Young’s modulus and ν the Poisson’s ratio; Iyy
and Izz are cross-section moments of inertia; A is the cross-sectional area of the beam,
L its length. Elementary stiffness matrices Ke of each beam elements are then assembled
together into a global stiffness matrix K. Since Ke is initially calculated in local coordi-
nates, a transformation matrix is applied to express Ke in the global coordinate system. As
each element DoFs are in global coordinates, and as the topology is a simple sequence of
segments, the resulting global stiffness matrixK is block-tri-diagonal. This type of system
can be solved very efficiently [Dur13]. This centerline is the simplified representation of the
aorta, and will be deformed during the next steps according to target data. The boundary
conditions are limited to zeroing the translations of a single reference point positioned
between the renal ostia.

3.5.2.2 FEM resolution with Lagrange multipliers

This part described the simplified resolution of the finite element model. First, displace-
ments U are imposed to position the nodes on their corresponding back-projection line.
The reaction forces F are derived from:

KU = F (3.10)

Then the positions of the nodes are updated, and a new stiffness matrix K′ is com-
puted. Lagrange multipliers allow new multi-freedom constraints (MFCs) to be prescribed
onto the FEM by adding equations to the stiffness matrix. In our case, Lagrange multi-
pliers are used to constrain nodal displacements to remain along the projection lines. The
direction of each back-propagation line is defined by the direction vector (Equation 3.8).
Each node translation can be represented by a vector −→n (u, v, w). Colinearity between
those two vectors is imposed using the null cross product −→u ∧−→v . The resulting restriction
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is translated as follows:  0 c −b
−c 0 a

b −a 0


uxuy
uz

 =

00
0

 (3.11)

There are three equations to constrain the displacement of one node. The coefficient
of an equation are implemented as Lagrangian multipliers which constrain the translation
degrees of freedom. These additions are made in the matrix M . M is a mxn matrix, with
m=(3xnumber of constrain nodes) and n=6x(number of nodes):



u1 v1 w1 χ1 ψ1 ω1 u2 v2 w2 χ2 ψ2 ω2 ... un vn wn χn ψn ωn

0 c1 −b1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 ... 0 0 0 0 0 0

−c1 0 a1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 ... 0 0 0 0 0 0

b1 −a1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 ... 0 0 0 0 0 0

0 0 0 0 0 0 0 c2 −b2 0 0 0 ... 0 0 0 0 0 0

0 0 0 0 0 0 −c2 0 a2 0 0 0 ... 0 0 0 0 0 0

0 0 0 0 0 0 b2 −a2 0 0 0 0 ... 0 0 0 0 0 0

0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 ... 0 cn −bn 0 0 0

0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 ... −cn 0 an 0 0 0

0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 ... bn −an 0 0 0 0


(3.12)

M is added to the stiffness matrix K′:[
K′ MT

M 0

] [
U ′

λ

]
=

[
F

Fλ

]
(3.13)

Finally, the equation is solved to find U ′. The calculated displacements U ′ are therefore
forced to respect the equations of the lines implemented inM . The displacements are added
to the previous position of the nodes to find their new position.

3.5.2.3 3D reconstruction

Finally, the 3D volume is reconstructed with a VMTK function. 3D spheres associated
with each point of the central line are merged to create the mesh corresponding to the
new surface, which is consequently defined by a set of 3D points and triangular elements.
Surface details of the aorta are lost, but the general volumes, and most importantly the
position of the ostia, are well represented.

3.6 Appendix B

3.6.1 Evaluation

The previous part presents the non-rigid registration method based on a FEM of the
centerline of the aorta. Three registration methods are now compared in this section to
evaluate the performance of the non-rigid registration method. The first method is the
main 2D/3D non-rigid registration method (NR) itself. This method is then compared to
rigid registration methods currently used for fusion imaging. The surgeons we are collabo-
rating with currently use these methods; therefore, we use them as a standard to evaluate
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the performance of our approach. The first rigid registration method is the 3D/3D registra-
tion already described below as the spine registration method (R3D). This method aligns
two 3D volumes and consequently requires 3D imaging at the beginning of the procedure,
which is only possible in hybrid rooms. The second one is the 2D rigid registration method
(R2D) performed on the aorta shape, derived from the non-rigid registration process. This
registration is representative of a 2D/3D rigid registration method and does not require
hybrid rooms. These methods are not able to process non-rigid deformations. By compa-
ring their results with the non-rigid method proposed here, we will determine whether the
non-rigid aspect is relevant or not and evaluate the contribution of the mechanical model.
Natural deformations undergone by the aorta between consecutive CT scans acquired se-
veral months apart constitute a significant case study for the image registration problems
considered in this paper. To purely evaluate the performance of the centerline (CL) defor-
mation method, we used two CT scans for each patient to simulate the clinical data. The
first CT scan represents the preoperative CT scan used to extract the 3D geometry im-
plemented in the model. The second CT scan was used to simulate peroperative 2D AAA
target fluoroscopies. Thus, the target 3D geometry is known, which allows us to precisely
measure the performance of our registration method but also to compare it with a 3D/3D
registration method. This image simulation can be used to make assumptions for possible
clinical application: the projection matrix is known, and the artery has a perfect circular
cross-section.

3.6.1.1 3D rigid registration(R3D)

The NR method was presented previously. We now briefly present the spine rigid regis-
tration method (R3D). To perform this method, a simple rigid transformation T is used,
parameterized by 6 degrees of freedom withMij describing the 3D rotation matrix and ti
the 3D translations.

T =


M11 M12 M13 tx

M21 M22 M23 ty

M31 M32 M33 tz

0 0 0 1

 (3.14)

The aorta and spine volumes are reconstructed from Dicom images with 3Dslicer R©:
volume V 1 for CT scan 1 and V 2 for CT scan 2. Then, fiducial markers are manually
positioned on anatomical landmarks on V 1 and V 2 (Fig. 3.7); a set of 3D Ss points are
positioned for each scan on lumbar spinal landmarks. S1

s was placed on V 1; S2
s on V 2. S

is on the following form, with n the number of landmarks:

S =


x1 ... xn

y1 ... yn

z1 ... zn

1 ... 1

 (3.15)

Ts , related to Ss , is computed to minimize the RMS errors between the two point
clouds S1

s and S2
s , such as :

RMSErrors =

√∑n
i=1(TS

1
i − S2

i )
2

n
(3.16)
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And

argmin(RMSErrors) = Ts (3.17)

Figure 3.7 – Landmarks on CT-scan 1: S1
s and CT-scan 2: S2

s

Ts is the rigid transformation to register the spine position. This method is the gold
standard, since it is commonly performed at the beginning of fusion imaging in hybrid
operating rooms on lumbar vertebra or iliac bones.

3.6.1.2 2D Rigid registration (R2D)

Rigid 2D/2D registrations are part of the currently used methods during surgery. We
included it in our research to compare the results of our method with this other 2D based
registration method, and to evaluate the relevance of a non-rigid registration. This method
simply consists in a rigid registration of the projected initial aorta on the target aorta from
the DSA. It derives from the first step of the 2D/2D non rigid registration.

3.6.1.3 Measurement

The distance between key points of the aorta is measured to compare the accuracy of the
registration methods. This distance characterizes the registration error of the method for
the points of interest related to the surgery, i.e. the ostia of the abdominal aorta: right
and left renal, right and left iliac, superior mesenteric and coeliac arteries. For each CT
scan, the 3D position of each ostium is taken 5 times. The mean point is calculated for
each ostium, and the distance between corresponding ostia of the reference and registered
volume is measured. The measurement uncertainty simply results in the difference between
the 5 measurements taken for each ostia.

3.7 Synthèse

Dans cet article est présentée la méthode de recalage non-rigide entre les images préopéra-
toires et peropératoires utilisées dans les EVARs. La méthode repose sur un modèle 3D par
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éléments finis (FEM) de la ligne centrale aortique reconstruite à partir de CT scans préopé-
ratoires. Les images fluoroscopiques 2D peropératoires sont utilisées pour déformer le FEM
3D et l’aligner sur la géométrie de l’artère du patient. La méthode a été évaluée à partir
d’ensembles de données cliniques pour lesquels un CT scan de référence était disponible,
afin d’évaluer les erreurs de recalage faites par la méthode et de les comparer à d’autres
méthodes de recalage basées sur des transformations rigides. Il est ressorti que la méthode
a toujours réduit les erreurs de recalage d’au moins 20% par rapport au gold standard 3D
rigide et a permis d’atteindre une précision globale de 3,8 mm et une précision rénale de
2,6 mm, ce qui est une amélioration significative compatible avec les spécifications de la
chirurgie. Enfin, l’atout majeur de la méthode est qu’elle ne nécessite qu’une seule image
2D peropératoire fluoroscopique pour effectuer le recalage 3D non rigide. Cela diminuerait
l’irradiation des patients et réduirait les coûts par rapport aux méthodes traditionnelles
qui ne peuvent effectuer le recalage 3D complet que sur la base d’au moins deux séries
d’images fluoroscopiques 2D fournies par des salles hybrides coûteuses.

3.8 Modifications et automatisation du recalage non-rigide

Des modifications ont été apportées à la méthode depuis la soumission de la publication
reportée précédemment. Alors que les étapes de recalage rigide et d’interpolation 2D/2D re-
posaient sur une désignation manuelle des points, un effort d’automatisation a été effectué
pour faciliter une future intégration dans un environnement clinique. Cette automatisation
s’est déroulée au cours du stage de João Sousa-Floriano, encadré à la fois par l’entre-
prise partenaire Thales MIS et par l’École des Mines. Dans cette section, les principales
modifications sont reportées.

Recalage rigide La première modification majeure concerne le recalage rigide. Dans la
publication, le recalage est manuel. Il est désormais basé sur un algorithme de minimisation.
Les recalages sur les volumes osseux sont habituellement basés sur les intensités des images
à rayons X, par exemple avec des méthodes de corrélation de gradient [Kim+07]. En effet, il
est possible de prévoir les niveaux de gris de l’image en fonction des tissus osseux traversés.
Dans notre cas, les niveaux de gris de l’image dépendent de la quantité de produit de
contraste dans le sang, qui très difficile à prévoir. Ainsi, les images sont binarisées pour
se concentrer sur les géométries et éliminer le bruit de l’image qui pourrait perturber
l’algorithme. Le recalage rigide est centré sur une zone d’intérêt (Region Of Interest ROI)
autour des artères rénales (Figure 3.8). Ces ostia sont critiques pour le bon positionnement
de l’EP, et sont de plus moins soumises aux déformations non-rigides. Une fois la ROI
définie, la méthode du template matching est utilisée. Elle correspond à une méthode de
recherche et de localisation d’une image modèle (template) dans une image plus grande.
Pour cela, il suffit de parcourir l’image cible en la comparant avec le modèle. La score à
minimiser est l’erreur de superposition de la projection du volume 3D préopératoire sur
la DSA cible. Les variables sont les six transformations possibles du volume dans l’espace
en 3D, trois rotations et trois translations. La stratégie utilisée repose sur une méthode
heuristique nommée évolution différentielle. En résumé, elle améliore une solution candidate
de manière itérative, par rapport à une mesure de qualité donnée (score). Ces méthodes
sont communément appelées métaheuristiques car elles ne supposent que peu, voire aucune
hypothèse quant à l’optimisation du problème, et peuvent rechercher de très grands espaces
de solutions candidates, évitant les minima locaux.
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Figure 3.8 – Superposition de la projection de l’aorte préopératoire sur la DSA cible. La
zone d’intérêt est encadrée et les images ont été binarisées.

Interpolation 2D/2D Dans la publication, l’interpolation 2D/2D se base sur une sé-
lection manuelle de points le long de l’artère. L’automatisation met en place une sélection
et une reconnaissance automatique de points anatomiques particuliers. Deux méthodes co-
existent en fonction de la localisation des points. La première méthode associe les points
caractéristiques situés sur les contours de l’aorte (Figure 3.9). Cet appariement est effectué
à l’aide de la méthode de template matching utilisée pour le recalage rigide. Un filtrage par
distance est effectué pour éviter les correspondances multiples (Figure 3.10).

Cependant, la méthode basée sur le template matching est mise en difficulté par les
déformations importantes que peuvent présenter les iliaques. Une seconde méthode basée
sur les lignes centrales et sur l’abscisse curviligne a donc été développée pour ces sections
spécifiques. La DSA cible est squelettisée et des correspondances sont établies entre sa
ligne centrale et la ligne centrale 3D projetée sur l’image. Le point de référence utilisé pour
mesurer l’abscisse curviligne est le point triple, qui réunit la ligne centrale de l’aorte aux
lignes centrales des iliaques (Figure 3.11).

En dehors du processus d’automatisation, la reconstruction finale du volume de l’aorte
a été améliorée. A l’origine, les sphères inscrites associées aux points de la ligne centrale
étaient fusionnées pour reconstituer le volume, lissant la surface et perdant les détails de
la géométrie. Une approche basée sur les Radial Basis Function (RBF) a été mise en place.
Une RBF est une fonction de valeur réelle f(x) dont la valeur dépend uniquement de la
distance entre l’argument x de la fonction et un point fixe c du domaine. Les fonctions pour
lesquelles c correspond à l’origine sont appelées fonctions radiales [Buh00]. La géométrie
de l’artère est composée de la ligne centrale et du volume sous format .stl, c’est à dire
deux nuages de points associés à leur table de connectivité respective. Une fois la nouvelle
ligne centrale 3D déformée, il suffit d’extrapoler ses déformations sur le nuage de point
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Figure 3.9 – Établissement des points de correspondance anatomique sur les contours de
l’artère préopératoire (gauche) et de la DSA cible (droite).

Figure 3.10 – Illustration de la méthode d’appariement. Etablissement de la correspon-
dance (a). Filtrage par distance des correspondances multiples (b).

Figure 3.11 – Squelettes de la projection de la géométrie préopératoire (à gauche) et
postopératoire (à droite)

84



Aymeric Pionteck

constituant le volume. Les RBF ont été conçues pour les applications de mesh morphing,
ce qui assure de conserver la cohérence du maillage .stl pour ces déformations de faibles
amplitudes.

Résultats Les données disponibles pour l’évaluation consistaient en huit cas patients
(scanners préopératoire et postopératoire) inclus dans les études présentées dans les autres
chapitres et ayant par conséquent donné leur consentement pour l’utilisation de leurs don-
nées. Concernant le recalage rigide, la validation a été effectuée en alignant les projections
des volumes issus des scanners préopératoires sur les postopératoires, utilisées pour simu-
ler des DSA peropératoires (Figure 3.12). Les résultats sont compatibles avec les attentes
cliniques, bien que présentant une incertitude plus élevée le long de l’axe de projection.
Les mêmes données sont ensuite utilisées pour tester le recalage non rigide. Ici, la ligne
centrale préopératoire est recalée sur la géométrie cible (Figure 3.13).

Finalement, les premières évaluations de la méthode automatisée et améliorée ont pré-
senté de bons résultats, avec une erreur moyenne de 2.84 mm sur le positionnement des
ostia. Ces premières données doivent être confirmées par des tests plus complets.

Figure 3.12 – Superposition de l’image binaire préopératoire sur l’image binaire simulée
à partir du scanner postopératoire.
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Figure 3.13 – Superposition de la CL préopératoire (en rouge) recalée sur la géométrie
cible (en bleu).

3.9 Conclusion

Ce chapitre dédié à un article en anglais présente la méthode de recalage non rigide. Cette
étude développe le détail de la méthode et de ses performances en comparaison avec deux
méthodes de recalages rigides. Les améliorations apportées plus tard à cette méthode ont
été décrites en complément. La précision atteinte par la méthode dans le recalage des ostia
rénales est compatible avec les attentes cliniques. Cette première étape de mise-à-jour
de la géométrie constitue donc une base valide pour la seconde étape de simulation du
déploiement des EPs.
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4.1 Abstract

Chapter 2 presents the entire method that leads from the pre-operative scanner to the
simulation of the deployed stent graft. The process is divided into two main steps, the
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non-rigid registration (RNR) of the artery, and then the fast method for virtual stent
graft deployment, or FMVSD. The RNR is the subject of a study reported in the second
part of Chapter 3. The registration provides an updated geometry of the artery based
on intraoperative information. This geometry is one of the essential input data for the
FMVSD, which is described in this chapter. The other input data are the 3D model of the
stent graft and intraoperative images. The method is divided into four steps. The first two
lead to a rapid but inaccurate geometric reconstruction of the stent graft. The next two
optional steps improve the accuracy of the previous steps, while increasing the calculation
time. The final step is the individual deployment of stents in specific deployment boxes.
Corotational Euler-Bernouilli beam elements were used to model the devices. A proof of
concept was established using data from a patient who had undergone an EVAR. Target
images were generated from the post-operative scanner, which allowed 3D reconstruction
errors to be measured. The first results are promising and reach a precision compatible
with clinical expectations, including the positioning of fenestrations in front of ostia.

The method has been the subject of two publications. The first in the form of a patent
entitled "Simulation améliorée du déploiement d’une endoprothèse en temps réel (Enhanced
Simulation of Real-Time Stent Graft Deployment) filed in July 2019 under number 1908569.
The second in the form of a chapter submitted for the book "Computational Biomechanics
for Medicine Book" [Nas+20]. This publication in English is attached as an appendix at
the end of this manuscript for information. Most of its content, completed and detailed, is
presented in French in this chapter.

4.2 Résumé

Le chapitre 2 présente la globalité de la méthode qui mène du scanner préopératoire à la
simulation de l’EP déployée. Le processus se divise en deux grandes étapes, le recalage non-
rigide (RNR) de l’artère, puis la simulation rapide du déploiement de l’EP, ou FMVSD. Le
RNR est le sujet d’une étude reportée dans la deuxième partie du chapitre 3. Le recalage
fournit une géométrie de l’artère mise-à-jour grâce aux informations peropératoires. Cette
géométrie est l’une des données d’entrée indispensables à la FMVSD, dont la méthode
est décrite dans ce chapitre. Les autres données d’entrée sont le modèle 3D de l’EP et
l’imagerie peropératoire. La méthode est divisée en quatre étapes. Les deux premières
aboutissent à une reconstruction géométrique rapide mais peu précise de l’EP. Les deux
étapes suivantes, optionnelles, permettent d’améliorer la précision des étapes précédentes,
en contrepartie d’un temps de calcul plus élevé. L’étape finale est le déploiement individuel
des stents au sein de boîtes de déploiement spécifiques. Des éléments poutres corotationnels
d’Euler-Bernouilli ont été utilisés pour modéliser les dispositifs. Une preuve de concept a
été établie grâce aux données d’un patient ayant subi une EVAR. Des images cibles ont
été générées à partir du scanner postopératoire, ce qui a permi de mesurer les erreurs de
reconstruction en 3D. Les premiers résultats sont prometteurs et atteignent une précision
compatible avec les attentes cliniques, ce qui inclut le positionnement des fenêtres en face
des ostia.

La méthode a fait l’objet de deux publications. La première sous la forme d’un brevet
intitulé "Simulation améliorée du déploiement d’une endoprothèse en temps réel" déposé
en juillet 2019 sous le numéro 1908569. La seconde sous la forme d’un chapitre soumis pour
le livre "Computational Biomechanics for Medicine Book" [Nas+20]. Cette publication en
anglais est reportée en appendice en fin de ce manuscrit, pour information. L’essentiel de
son contenu, complété et détaillé, est présenté en français dans ce chapitre.
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4.3 Méthodes

L’algorithme global de la méthode FMVSD est décrit sur la Figure 4.1. Les données d’entrée
de la méthode sont les images peropératoires 2D issues du C-arm mobile et la géométrie 3D
de l’aorte. L’algorithme est divisé en quatre parties principales. Les deux premières étapes
peuvent être combinées en une seule phase nommée Phase 1. Cette phase est essentielle
pour les étapes suivantes mais peut atteindre une précision insuffisante, d’où la nécessité
d’une Phase 2. Durant la première étape de la Phase 1, les barycentres de chaque stent sont
positionnés en 3D en utilisant un modèle éléments finis de l’EP dans l’aorte. Puis, les stents
sont reconstruits géométriquement au cours de la seconde étape de la Phase 1. Si nécessaire,
deux étapes d’affinage sont accomplies durant la Phase 2, qui est une phase de mise-à-jour
ou d’affinage. Ces étapes supplémentaires requièrent un temps de calcul plus long mais
atteignent une précision supérieure. La première étape de la Phase 2 consiste à retrouver
la rotation du stent autour de son axe principal grâce à une boucle de minimisation. La
seconde étape de la Phase 2 consiste à déployer chaque stent individuellement.

Figure 4.1 – Schéma de l’algorithme global de la FMVSD

4.3.1 Acquisition des données

Dans cette section, nous listons les données d’entrée et décrivons comment elles sont trai-
tées pour extraire les informations pertinentes et nourrir les simulations. Les données dis-
ponibles au début de l’algorithme de reconstruction de l’EP incluent le modèle de l’EP, la
géométrie 3D de l’aorte mise à jour et l’imagerie peropératoire. Les modèles d’EPs ont été
obtenus avec la méthode décrite dans [Per15a ; Dem+12a]. En résumé, les géométries des
stents sont obtenues à partir des spécifications du fabricant et sont discrétisées en éléments
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finis grâce à une routine Matlab R©. Les dispositifs ont été fabriqués par Medtronic (Santa
Rosa, CA, USA). Toutes les simulations sont contraintes et guidées par l’imagerie peropé-
ratoire. Pour isoler le contour des stents, une combinaison de filtres de Frangi [Fra+98] et
de masques est appliquée sur l’image [Dem+11]. Le filtre de Frangi est généralement utilisé
pour détecter les structures et les fibres en forme de vaisseau ou de tube dans les données
d’images volumétriques. Le filtre de Frangi est disponible dans des librairies et logiciels
open-source tels que ITK ou ImageJ. Le filtre inclut une échelle de mesure qui permet
d’isoler des structures tubulaires de différentes tailles. En modifiant l’échelle du filtre et
en combinant son utilisation avec des masques, il est possible d’extraire les structures
tubulaires binarisées des stents (Figure 4.2 et Figure 4.3 [Dem+11]).

Figure 4.2 – Schéma du préprocessing pour le calcul automatique des caractéristiques de
l’image. Schéma issu de [Dem+11]

Figure 4.3 – Visualisation d’une procédure d’extraction automatique des éléments carac-
téristiques. De gauche à droite : Image I ; silhouette du cathéter C ; région du stent S ;
lignes fines Iwires ; image caractéristique If Images adaptées de [Dem+11]

Ensuite, l’enveloppe convexe de chaque stent est extraite. L’image extraite du stent
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est composée d’un ensemble de pixels. Chaque stents est donc représenté par un nuage de
points en deux dimensions localisés dans le repère de l’image. L’alpha shape de ce nuage
de point est calculée, avec α ⇒ ∞ , ce qui nous donne l’enveloppe convexe du nuage de
point du stent. Le barycentre bidimensionnel des stents est obtenu simplement à partir de
l’enveloppe convexe (Figure 4.4). Les diamètres de déploiement apparents sont également
mesurés. Pour chaque stent, les diamètres proximal dp et distal dd sont relevés. Ils seront
utilisés lors de la reconstruction géométrique des stents.

Figure 4.4 – Exemple d’application sur une image d’un stent test déployé au sein d’un
fantôme d’EP imprimé en 3D

Lors des étapes suivantes, l’EP sera positionnée dans la géométrie 3D de l’aorte. Cette
géométrie, incluant la ligne centrale de l’aorte et le volume, a été préalablement extraite
des scanners préopératoires du patient. Le volume de l’aorte est segmenté à partir des
DICOMs du scanner préopératoire avec une méthode de collision de fronts implémentée
dans VMTK [19]. Puis, la ligne centrale est extraite à l’aide de la méthode du diagramme de
Voronoi, également implémentée dans VMTK. La géométrie de l’aorte issue des scanners
préopératoires ne correspond pas à la géométrie de l’aorte au jour de l’opération. En
effet, celle-ci peut être déformée, notamment par le passage des outils du chirurgien. Elle
doit donc être mise-à-jour avant le début de la méthode de simulation de déploiement de
l’endoprothèse. Pour cela, la géométrie est recalée rigidement puis non-rigidement sur les
images peropératoires, à l’aide de la méthode décrite dans le chapitre 3. De plus, nous
supposons que nous connaissons la matrice de projection de l’arceau mobile.

4.3.2 Éléments poutres d’Euler-Bernouilli corotationnels

Les éléments poutres d’Euler-Bernouilli corotationels seront utilisés dans les étapes sui-
vantes pour discrétiser la géométrie simplifiée de l’EP lors de l’étape de positionnement
global, puis les stents lors de l’étape de déploiement individuel. Les simulations ont été ef-
fectuées avec Project Chrono [Pro ; Tas+16]. Le détail de la théorie et de l’implémentation
des éléments poutres est décrit dans [Tas16]. Nous rappelons ici les notions et formules
principales.
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4.3.2.1 Éléments poutres tridimensionnels d’Euler-Bernouilli

Les propriétés de la section de la poutre sont définies avec les paramètres suivants : moments
d’inertie Izz et Iyy, module de Young E, module de cisaillement G, surface A, constante de
torsion J. Le cisaillement n’est pas pris en compte dans la théorie d’Euler-Bernoulli : ces
poutres sont bien adaptées aux problèmes de poutres étroites, et sont moins adaptées aux
poutres courtes et épaisses où l’effet de cisaillement pourrait être pertinent. Le module de
cisaillement G est tout de même introduit, mais cela n’est nécessaire que pour les effets
de torsion. Dans le cas du plan, l’équation constitutive suivante est utilisée (équation 4.1),
avec la (supposée faible) déformée w le long de son abscisse, la charge transversale q et
l’abscisse ζ :

d2

dζ2

(
EI

d2w

dζ2

)
= q (4.1)

Le vecteur d (équation 4.2) contient les déplacements locaux et les rotations locales
des deux nœuds terminaux A et B de l’élément finit associé à la poutre :

d =


dA

θA

dB

θB

 (4.2)

K est la matrice de rigidité locale (équation 4.3) pour un élément poutre tridimensionnel
d’Euler-Bernouilli. Les degrés de liberté sont arrangés selon le vecteur d :

K =



ku

0 kv

0 0 kw

0 0 0 kφ Sym.

0 0 −kwθ 0 kθ

0 kvψ 0 0 0 kψ

−ku 0 0 0 0 0 ku

0 −kv 0 0 0 −kvψ 0 kv

0 0 −k − w 0 kwθ 0 0 0 kw

0 0 0 −kφ 0 0 0 0 0 kφ

0 0 −kwθ 0 kθθ 0 0 0 kwθ 0 kθ

0 kvψ 0 0 0 kψψ 0 −kvψ 0 0 0 kψ


(4.3)

avec kw =
12EIyy

L3 , kθ =
4EIyy

L
, kwθ =

6EIyy

L2 , kθθ =
2EIyy

L
, kv = 12EIzz

L3 , kψ =
4EIzz
L

, kvψ = 6EIzz
L2 , kψψ = 2EIzz

L
, kφ = GJ

L
, ku = EA

L

4.3.2.2 Approche corotationnelle

Parmi les différentes méthodes qui permettent de simuler par éléments finis des déforma-
tions, l’approche corotationnelle est une des plus polyvalentes car elle favorise la réuti-
lisation des formules déjà développées pour les éléments finis linéaires classiques. L’ap-
proche corotationnelle permet de grands déplacements, mais elle exige que les déforma-
tions soient faibles. La figure 4.5 montre le concept de la formulation corotationnelle dans
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Chrono::Engine. Un système de coordonnées flottant F suit l’élément déformé, de sorte que
le mouvement global dans l’état déformé CD peut être considéré comme la superposition
d’un large mouvement de corps rigide de la configuration de référence C0 à la configura-
tion dite flottante ou fantôme CS , plus une petite déformation locale de CS à CD. Les
symboles soulignés représentent les variables exprimées sur la base de la référence flottante
F . La base de l’approche corotationnelle est de calculer une rigidité tangente globale Ke

et un vecteur de force global fe pour chaque élément e, étant donné sa matrice K locale,
sa force f locale et le mouvement du corps rigide du référentiel de F en C0 à F en CS .
Chaque fois que l’élément bouge, la position et la rotation de F sont mises à jour.

Figure 4.5 – Représentation schématique du concept corotationnel. Issue de [Tas16]

4.3.3 Phase 1 (phase initiale)

La Phase 1 rassemble les deux premières étapes de l’algorithme : le positionnement des
barycentres des stents dans l’aorte et la reconstruction axisymétrique des stents. Ces étapes
peuvent être effectuées en temps réel étant donné leur faible coût de calcul. Cependant,
elles sont basées sur des hypothèses qui ne sont pas pleinement vérifiables en pratique. Par
conséquent, les données de sortie de la phase initiale serviront de point de départ pour
la phase de mise-à-jour présentée dans la prochaine section. La première étape consiste à
retrouver la position globale de l’EP au sein de l’aorte. La prothèse est simulée avec un
modèle éléments finis simplifiant sa géométrie. L’algorithme de positionnement global est
résumé sur la Figure 4.6.

4.3.3.1 Pré-positionnement des barycentres

Il est très difficile de trouver la position de l’EP directement dans le référentiel global à
partir d’une seule image. En effet, la nature intrinsèque de la projection conique du C-arm
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Figure 4.6 – Schéma de l’algorithme de positionnement global de l’EP

et la discrétisation en pixels des détecteurs conduisent à une incertitude significative le
long de l’axe de projection. Un pixel du détecteur plat peut être assimilé à une surface, par
conséquent sa géométrie de rétroprojection n’est pas une ligne mais un volume pyramidal.
C’est de ce volume que provient l’incertitude sur le positionnement des points (Figure 4.7).
Cette incertitude représente la distance selon laquelle un objet peut être déplacé le long
de l’axe de projection sans se décaler dans le plan de projection. Cette incertitude dépend
de la position de l’objet, c’est-à-dire de la distance source-objet mais aussi de la distance
par rapport à l’axe de projection. Lorsque le pixel se rapproche de l’axe de projection,
l’incertitude peut tendre vers l’infini. Près des bords de l’image, l’incertitude devient plus
faible. Pour un cas standard (distance source-objet = 800 mm, distance source-détecteur
= 1300 mm, détecteur de 750 pixels x 750 pixels), un point situé à 175 pixels de l’axe de
projection a une incertitude de 4,6 mm. Cependant, notre objectif est de réduire autant
que possible cette incertitude. Par conséquent, notre méthode utilise la géométrie aortique
comme support pour le positionnement global de l’EP. La première étape est d’associer
chaque barycentre de stent au point le plus proche de la ligne centrale de l’artère. Cette as-
sociation est réalisée en deux dimensions. La ligne centrale de l’aorte est projetée selon les
mêmes paramètres de projection que l’image peropératoire. Chaque barycentre bidimen-
sionnel est simplement associé au point de la ligne centrale projetée le plus proche. Cette
associativité est retranscrite en trois dimensions, en assumant que le point le plus proche en
2D est presque équivalent au point le plus proche en 3D. Chaque barycentre tridimensionnel
est maintenant associé au point de la ligne centrale correspondant CL(xCL, yCL, zCL).
L’étape suivante est d’obtenir les lignes de rétroprojections de chaque barycentre en 2D.
Pour chaque stent, nous connaissons grâce à l’étape de traitement d’image l’enveloppe
convexe et la position 2D de son barycentre BIm(UIm, VIm) dans le repère de l’écran.
La position de l’image cible dans l’espace 3D, représentant la configuration de la source
de rayons X et du détecteur à écran plat, est connue. Ainsi, chaque barycentre sur l’image
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peut être associé à une position tridimensionnelle B2D(x2D, y2D, z2D). Puisque nous
connaissons la matrice de projection, nous pouvons obtenir pour chaque barycentre la
ligne de rétroprojection correspondante. Ces lignes seront utilisées pour contraindre le mo-
dèle Finite Element Model (FEM) simplifié de l’EP. Chaque stent sera forcé de se déplacer
le long de la ligne correspondante. Les équations des lignes de projection résultent de la
géométrie cartésienne élémentaire. La source de rayons X est à l’origine du système de
coordonnées global. Par conséquent, toutes les lignes de projection ont un point commun
O(0, 0, 0). Les paramètres de projection sont connus. Ainsi, chaque point cible B2D de
l’image est associé à une ligne de rétroprojection passant par ce point et par l’origine
(Figure 4.7). Le vecteur normalisé de la ligne −→v (vx, vy, vz) est donc (équation 4.4 ):

−→v =

−−−→
B2DO

‖
−−−→
B2DO‖

(4.4)

Figure 4.7 – Lignes de rétroprojection des barycentres 2D, selon la configuration de l’ar-
ceau mobile, et incertitude le long de l’axe x résultante de la géométrie de projection et de
la discétisation en pixels du détecteur plat

L’EP doit maintenant être pré-positionnée à l’intérieur de l’aorte. Chaque barycentre
tridimensionnelB3D(x3D, y3D, z3D) a désormais une ligne de rétroprojection et a été pré-
cédemment associée au point le plus proche de la ligne centrale de l’aorteCL(xCL, yCL, zCL).
Nous savons que chaque barycentre 3D se situe sur sa ligne de rétroprojection, mais la co-
ordonnée p (équation 4.5) de B3D le long de sa ligne est initialement inconnue.

B3D(x3D, y3D, z3D) = B2D(x2D, y2D, z2D) + p ∗ −→v (vx, vy, vz) (4.5)

En première approximation, nous assignons à chaque barycentre la coordonnée p du
point de la ligne centrale le plus proche tel que z3D = zCL. De l’équation 4.5, nous avons
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le système suivant (4.6 ): 
x3D = x2D + p ∗ vx
y3D = y2D + p ∗ vy
z3D = z2D + p ∗ vz

(4.6)

D’où :

p =
z3D − z2D

vz
(4.7)

(x3D, y3D) sont calculés avec les équations du système 4.6. Nous obtenons ainsi une
première approximation de la position des barycentres, basée sur la ligne centrale. Dans
certains cas, cette approche est insuffisante et doit être complétée par un modèle par élé-
ments finis de l’EP. La figure 4.8 montre ce qui peut se produire dans le cas d’un grand sac
anévrismal. Dans ce cas, la ligne centrale suit la forme de l’artère. Avec l’approche décrite
ci-dessus, les stents seraient placés dans le sac, ce qui est peu probable et mécaniquement
irréaliste.

Figure 4.8 – Erreur dans le positionnement du barycentre due à une déformation de la
ligne centrale : ligne centrale normale (a), ligne centrale déformée dans un sac anévrismal
(b), résultat : positionnement peu réaliste du stent (bleu) au niveau du sac et positionne-
ment correct (vert) (c), positionnement attendu (d)

Par conséquent, les stents qui sont susceptibles d’être mal positionnés doivent être sé-
parés des autres. Afin de définir les conditions limites les plus précises possibles pour la
simulation éléments finis, les stents sont divisés en deux catégories : les stents libres et les
stents verrouillés. Le diamètre maximal dSmax du stent, c’est-à-dire le diamètre du stent
complètement déployé, est comparé au diamètre local de l’aorte dA au point de la ligne
centrale associé. Si dSmax > dA, le stent est verrouillé. Dans ce cas, nous supposons que
le stent est en équilibre dans l’artère et que son barycentre est donc très proche du centre
local de l’artère, et donc de CL. Si dSmax < dA, par exemple si le stent est dans le sac
anévrismal, le stent est libre. Les stents libres peuvent se déplacer le long de la ligne de
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rétroprojection et ne peuvent sortir du volume de l’aorte. La position des stents verrouillés
est assignée en fonction de la ligne centrale. La position des barycentres des stents libres
sera calculée à l’aide du modèle FEM simplifié de l’EP. A partir de la géométrie tridimen-
sionnelle initiale de l’EP, le barycentre 3D de chaque stent est extrait. Les barycentres sont
reliés entre eux par des éléments poutre d’Euler-Bernouilli corotationnels selon la confi-
guration initiale de l’endoprothèse (Figure 4.9). Le modèle est construit en utilisant les
bibliothèques de Project Chrono [Tas16].

Figure 4.9 – A partir de la géométrie simplifiée de l’EP (a), les barycentres 3 sont extraits
(b), puis reliés par des éléments poutres (c)

Le modèle de l’EP dans sa configuration initiale est pré-positionné dans l’aorte. Ensuite,
des déplacements sont prescrits sur les stents verrouillés et les déplacements résultants des
stents libres sont calculés. Les stents libres ne peuvent pas sortir de la lumière aortique.
Une EP est une structure tubulaire présentant une forte inhomogénéité de comportements
mécaniques due à la combinaison de stents métalliques et du textile étanche. Le modèle
de l’EP est très simplifié, réduisant l’EP à une succession d’éléments poutres ayant le
même comportement mécanique. Les caractéristiques mécaniques des poutres n’ont donc
pas de réalité physique, et ont été optimisées pour assurer la robustesse et la stabilité
du modèle. Le modèle étant soumis à des conditions limites successives (lignes de rétro-
projections, volume de l’aorte), nous assumons que ce modèle simplifié est suffisant pour
notre application, tout en permettant un temps de calcul très court. La position 3D des
barycentres est finalement déterminée, et par conséquent l’orientation des stents.

4.3.3.2 Reconstruction géométrique des stents

A partir de la nouvelle position des barycentres 3D, une reconstruction géométrique du
stent est effectuée. La géométrie initiale de chaque stent, c’est-à-dire la structure métallique,
a été initialement discrétisée en un ensemble de point (Figure 4.10). Chaque point est
identifié par un vecteur

−→
V (Vx, Vy, Vz) qui a pour origine le barycentre B3D du stent et

qui est exprimé dans le repère local du stent. Initialement, le repère local est orienté selon
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les même directions que le repère global. Ainsi, les coordonnées exprimées S(x, y, z) des
n points d’un stent sont définis par l’équation 4.8:

Si:1→n = Bi3D +
−→
V i (4.8)

Les diamètres de déploiement proximal dp et distal dd ont été relevés lors de l’étape
du traitement d’image. Nous supposons ici que le déploiement du stent est axisymétrique.
Ainsi, le diamètre mesuré dans le plan de l’image est supposé être le même dans toutes
les directions. Le diamètre local de déploiement d du stent est donc interpolé le long de
son axe principal z′, initialement confondu avec l’axe z du repère global (Figure 4.10). Les
nouveaux vecteurs de reconstructions

−→
Vd(Vdx, Vdy, Vdz) sont mis à jours selon la réduction

de diamètre rd tel que (équations 4.9 et 4.10):

rd = 1−
dSmax− d
dSmax

(4.9)


Vdx = Vx ∗ rd
Vdy = Vy ∗ rd
Vdz = Vz

(4.10)

Les vecteurs de reconstruction dans le repère global
−→
Vd sont exprimés dans le repère

global avec R la matrice de passage du nouveau repère local du stent (après la simulation
éléments finis) au repère global (équation 4.11):

−→
Vd

1
= R

−→
Vd

1
(4.11)

Finalement, la nouvelle position des points du stents est calculée avec l’équation 4.8 et
les nouveaux vecteurs

−→
Vd. Les stents de l’EP sont reconstruits (Figure 4.10).

Figure 4.10 – Schéma de reconstruction géométrique du stent, avec O’(x’,y’,z’) le repère
local et O(x,y,z) le repère global, modèle initial (a) et après reconstruction géométrique
(b)

Le positionnement et la reconstruction des stents reposent sur deux hypothèses : le
centre de gravité des stents est proche de la ligne centrale de l’aorte et le déploiement
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des stents est axisymétrique. Les résultats de l’étape 1 (voir partie 4.4.3) montrent que
ces hypothèses sont une source d’incertitude pendant la reconstruction du stent, ce qui
peut empêcher dans certains cas de simuler correctement son déploiement. Des étapes
supplémentaires de modélisation individuelle du stent et des corrections de déploiement
sont donc nécessaires.

4.3.4 Phase 2 (phase d’affinage)

Le déploiement individuel des stents peut être imprécis et doit dans ce cas être amélioré.
Cette étape combine deux étapes individuelles de raffinage : la minimisation de la rotation
et le déploiement individuel des stents. Le but de la première étape est de déterminer
l’angle de rotation réel φ de chaque stent, autour de son axe principal z′. Le but de la
deuxième étape est de simuler individuellement le déploiement du stent dans une boîte de
déploiement. Les deux étapes ont des applications cliniques. Dans les cas où l’EP est déjà
déployée, ceci permet de modéliser en 3D le déploiement actuel de l’EP. Dans les cas où
l’EP n’est pas ou pas complètement déployée, ceci permet au chirurgien de visualiser ce
que sera le déploiement de l’EP s’il décide de la déployer dans sa position courante.

4.3.4.1 Minimisation de l’écart sur les rotations

Au cours du déploiement, le stent peut être sujet à des rotations φ autour de son axe
principal z′. Dans le cas des stents axisymétriques, cette rotation a peu de conséquences
sur son déploiement final, même si le chirurgien peut souhaiter une amélioration de la
précision de la reconstruction pour les stents critiques. Cependant, dans le cas des stents
avec fenêtres, le positionnement de ces dernières dépend de la rotation du stent. Il est donc
indispensable de déterminer ces rotations. Cette étape est réalisée au sein d’une boucle de
minimisation avec un algorithme à évolution différentielle. Dans le cas des stents axisymé-
triques, la valeur à minimiser est l’écart eS . Cet écart est calculé en deux dimensions. Le
modèle 3D du stent reconstruit géométriquement à la fin de l’étape précédente est projeté
selon les paramètres de projection de l’image cible. eS est la distance moyenne séparant
chaque point du stent reconstruit de son voisin le plus proche. Cette boucle permet de
déterminer la rotation propre φ ± kθ, avec θ l’angle périodique séparant deux pics de
la forme en Z du stent axisymétrique et k un entier réel. Tous les stents qui comportent
des fenêtres ou des échancrures ont des marqueurs radio-opaques signalant l’ouverture. Le
nouvel écart eM à minimiser est calculé en ne considérant que la distance entre les mar-
queurs radio-opaques. Dans ce cas, la rotation propre φ est exacte et ne dépend pas de θ.
En effet, le positionnement des fenêtres est asymétrique.

4.3.4.2 Déploiement individuel des stents

L’objectif de cette boîte de déploiement est d’utiliser au maximum les données des images
peropératoires. Ainsi, le déploiement du stent ne sera pas seulement contraint par la géo-
métrie de l’aorte, mais également par les informations issues de son contour sur l’image. A
partir de l’enveloppe convexe obtenue précédemment, nous définissons un Polyèdre de Ré-
troprojection (PdR). Chaque face du PdR est un élément triangulaire. La source de rayons
X est à l’origine du système de coordonnées global. Par conséquent, tous les éléments
triangulaires ont un point commun O(0, 0, 0). Chaque arrête de l’enveloppe convexe est
définie comme étant l’arête opposée au sommet O (Figure 4.11). Le volume est fermé par
la surface de l’enveloppe convexe discrétisée par des éléments triangulaires. L’intersection
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booléenne du PdR avec l’aorte donne un volume appelé boîte de déploiement. Le volume
est maillé avec des éléments coques rigides. Le stent est positionné dans cette boîte rigide
selon sa configuration déterminée précédemment.

Figure 4.11 – Schéma d’extraction de la boîte de déploiement par intersection entre le
volume de l’aorte et le PdR

Les stents sont composés d’éléments poutres d’Euler-Bernouilli corotationnels. Le maillage
est plus dense au niveau des zones à forte courbure. Les stents sont modélisés dans leur
position et orientation tridimensionnelles déterminées lors des étapes précédentes. Seul
le diamètre du stent est modifié. Le modèle du stent est initialisé dans sa configuration
déployée. Puis il est pré-contraint au diamètre du lanceur de l’EP avant le début de la
simulation. Les éléments sont des éléments poutres d’Euler-Bernouilli, et ont donc un com-
portement linéaire élastique. Les stents ont un diamètre de 0.125mm et sont composés
d’acier 316L dont les caractéristiques mécaniques sont résumées dans [Dem+12a].

Chaque stent, ou une sélection de ceux-ci selon le choix du chirurgien, est déployé in-
dividuellement. Le stent gainé est positionné à l’intérieur de la boîte de déploiement. La
position de son barycentre et son orientation ont déjà été récupérées lors de l’étape de
positionnement global. Ensuite, le stent est libéré (retour élastique du stent gainé). Le
déploiement est calculé à l’aide du moteur du Project Chrono, avec le solveur Pardiso de
la bibliothèque Math Kernel Library (MKL) d’Intel R©. Après le premier contact, le pas de
temps est réduit pour assurer la stabilité du modèle. Les contacts sont modélisés à l’aide
de l’algorithme de pénalité implémenté dans Project Chrono, l’approche de modélisation
SMooth-Contact (SMC). L’approche SMC utilise des pénalités (au sein d’une méthode
d’éléments discrets (Discrete Elements Method (DEM)) [Tas+13 ; CS79], régularisant les
forces de contacts de frottement, avec des systèmes « imaginaires » de ressorts à chaque
contact). De tels objets en contact ont une légère interpénétration, et nécessitent un temps
d’intégration court. Les simulations ont été faites sur un ordinateur avec 4 CPUs, 3.40GHz,
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16 GB RAM, mais sans parallélisation. Le temps de calcul pour le déploiement d’un stent
est de quelques minutes sans optimisation. De plus, le calcul global est facilement parallé-
lisable, car chaque déploiement de stent peut être calculé sur un cœur différent. Le temps
de calcul global est donc compatible avec une utilisation clinique.

4.4 Preuve de concept

La méthode décrite ci-dessus a été appliquée aux données d’un patient ayant subi une
EVAR.

4.4.1 Données cliniques

Les détails concernant le dispositif sont donnés dans le Tableau 4.1. Un stent supplémen-
taire a été testé, qui inclut trois fenêtres : artère rénale droite, artère mésentérique et
artère rénale gauche. Les CT-scan préopératoire et postopératoire ont été acquis au CHU
de Saint-Étienne sous conditions cliniques. L’utilisation de données cliniques a été approu-
vée par un comité d’éthique et un consentement a été obtenu de la part du patient. La
taille des voxels du scan est de 0.9395x0.9395x2mm3.

Tableau 4.1 – Résumé clinique de la procédure EVAR

Sexe Masculin
Age (an) 78

EP ENBF-28-20-C-170-EE
Nombre de stents 20

Diamètre proximal EP (mm) 28
Diamètre distal EP (mm) 20

Thrombus du sac anévrismal Non

Tout d’abord, nous avons évalué les résultats de la phase 1. Les résultats n’étant pas
assez précis en termes de déploiement radial, une deuxième étape de déploiement individuel
des stents s’est avérée nécessaire. Nous avons évalué les résultats de la méthode complète,
y compris la phase d’affinage. Le diamètre moyen des artères rénales est de 5 à 7 mm. Si
l’erreur de positionnement de la fenêtre est inférieure à 3 mm, le chirurgien peut cathétériser
les artères secondaires comme les artères rénales. Au-delà de ce seuil, on considère que des
complications peropératoires sont susceptibles de survenir. Par conséquent, la valeur de
validation clinique a été fixée à 3 mm en accord avec des cliniciens expérimentés.

4.4.2 Évaluation de la qualité de la simulation du déploiement des EPs

Dans un premier temps, pour isoler et tester le plus précisément possible l’algorithme de
reconstruction du stent, les hypothèses suivantes ont été faites : la matrice de projection
est connue ; la géométrie 3D de l’aorte est considérée comme étant parfaitement recalée.
De cette façon, nous n’introduisons pas d’erreurs de positionnement liées au recalage de
l’aorte. Ainsi, les images cibles et le modèle 3D de l’aorte ont été générés à partir des
scanners postopératoires des patients. La position 3D réelle de l’EP est donc connue, et
servira uniquement de référence pour la comparaison avec la reconstruction des stents issue
de la simulation (Figure 4.12).
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Figure 4.12 – Organigramme du schéma de validation

Plusieurs paramètres sont utilisés pour évaluer la qualité de la reconstruction. Le pre-
mier paramètre est la distanceDB, qui est la distance séparant les barycentres 3D du stent
cible et du stent reconstruit. Cette distance est utilisée pour évaluer la qualité du position-
nement du stent au sein de l’artère. Le second paramètre est la distance DM , qui est la
distance moyenne entre les nuages de points du stent cible et du stent reconstruit. Elle est
définie comme la moyenne des distances euclidiennes séparant un nœud du stent reconstruit
de son voisin le plus proche parmi les points du stent cible. Cette distance permet d’évaluer
en même temps la qualité du positionnement et du déploiement du stent. Enfin, le der-
nier paramètre est CSAS, c’est-à-dire la superposition des sections transversales des stents
cibles et reconstruits, qui permet la comparaison quantitative des déformations des stents
au niveau des plicatures des EPs. Les aires de coupes transversales le long de l’ensemble
du stent ont été mesurées après le déploiement dans l’anévrisme. Après le déploiement, les
superficies transversales ont été modifiées, en particulier au niveau des plicatures des EPs
(Figure 4.13). Soit AT l’aire de la section transversale cible ST et AR l’aire de la section
transversale reconstruite SR. AU est l’aire de l’intersection SU entre ST et SR.

SU = ST ∪ SR (4.12)

CSAS = 100 ∗
AT − ‖AT −AU‖

AT
(%) (4.13)

4.4.3 Résultats et discussion

La Figure 4.14 montre les résultats des Phases 1 et 2 et le tableau 4.2 présente une comparai-
son des résultats des deux phases. Concernant la Phase 1, laDB moyenne est généralement
inférieure à la valeur de validation clinique, le positionnement des stents dans l’artère est
généralement bon. Cependant, l’erreur est trop importante sur la branche controlatérale,
proche ou supérieure à 3 mm avec un maximum de 3,71 mm. En ce qui concerne DM ,
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Figure 4.13 – Exemple de réduction luminale au niveau de la plicature de l’EP. Image
adaptée de [Dem12]

l’erreur moyenne est inférieure à 3 mm, mais la carte de distance montre qu’un nombre
important de stents ont une erreur trop proche de la limite. La carte CSAS confirme ce
résultat, avec une superposition moyenne d’environ 70% et un minimum de 47%, ce qui
est beaucoup trop faible. Une étape supplémentaire de déploiement individuel semble donc
nécessaire. La Phase 2 montre une nette amélioration de la qualité de la simulation des
stents. Toutes les mesures sont inférieures à la valeur seuil, avec un maximum de 1,40 mm
pour DB et de 2,28 mm pour DM . Les valeurs moyennes ont également été améliorées,
en réduisant l’erreur moyenne de -26,5% pour DB et de -21,7% pour DM par rapport à la
Phase 1. Il y a également une nette amélioration de la valeur moyenne du CSAS de 25%.

Tableau 4.2 – Résumé et comparaison des performances des Phases 1 et 2

Phase 1 Phase 2 Différence Différence (%)

DB(mm)
Mean ± std 1.02 ± 1.03 0.75 ± 0.32 -0.27 -26.5

Max 3.71 1.40 -2.31 -62.3
Min 0.05 0.15 +0.1 +200.0

DM (mm)
Mean ± std 2.21 ± 0.44 1.73 ± 0.37 -0.48 -21.7

Max 3.12 2.28 -0.84 -26.9
Min 1.54 0.90 -0.64 -41.6

CSAS (%)
Mean ± std 69.2 ± 12.8 86.6 ± 5.1 +17.4 +25.1

Max 89.3 95.2 +5.9 +6.6
Min 46.9 73.7 +26.8 +57.1
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Figure 4.14 – Carte de distance représentant la distance entre les barycentres de la cible et
de l’EP reconstruite de la Phase 1 (a) et de la phase 2 (b), la distance RMS entre les nuages
de points de la cible et les stents reconstruits des Phases 1 (c) et 2 (d), la superposition
des sections transversales entre les stents cibles et reconstruits des Phases 1 (e) et 2 (f).
Chaque carré représente un stent.

4.4.4 Fenêtres

La Figure 4.15 montre comment les positions des fenêtres (vue de face) ont été calculées.
La différence de taille entre les fenêtres cibles et reconstruites résulte de la segmentation
postopératoire de l’EP . Les fenêtres sont entourées de marqueurs radio-opaques qui créent
des artefacts pendant l’imagerie. Ces artefacts font paraître les marqueurs plus grands que
la réalité. Les distances moyennes entre les centres de gravité des fenêtres sont résumées
dans le tableau 4.3. Le recouvrement des fenêtres est amélioré après les étapes d’affinage,
ce qui est visible sur la Figure 4.15. La méthode, après correction, a donc permis de
positionner les fenêtres avec une précision suffisante pour permettre le cathétérisme des
artères secondaires, avec une distance maximale inférieure à 2,46 mm pour la fenêtre rénale
gauche.

Tableau 4.3 – Résumé et comparaison des performances des Phases 1 et 2

Fenêtre rénale droite 1 Fenêtre mésentérique Fenêtre rénale gauche

DB Phase 1 (mm) 3.06 3.05 6.05

DB Phase 2 (mm) 0.41 1.64 2.46
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Figure 4.15 – Comparaison des positions des fenêtres. En rouge, les cibles, en bleu les
fenêtres reconstruites après la Phase 1, en vert après la Phase 2. Fenêtres rénale droite (a),
mésentérique (b) et rénale gauche (c)

4.5 Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre une méthodologie de simulation de déploiement d’EP
basée sur des images peropératoires couplées à des modèles mécaniques. L’algorithme se
compose d’une série d’étapes successives dont la précision augmente. Une première étape
simule le positionnement de l’EP dans l’aorte à l’aide d’un modèle simplifié de l’EP et
de la ligne centrale de l’artère. La deuxième étape est une reconstruction géométrique
axisymétrique des stents. La troisième étape minimise la rotation du stent autour de son
axe principal. Enfin, la dernière étape consiste à déployer chaque stent individuellement
dans une boîte de déploiement extraite de l’imagerie et de la géométrie de l’aorte. Avec
un ordinateur équipé de 4 CPU, 3.40GHz, 16 Go de RAM, le temps de calcul de la Phase
1 est inférieur à 20 secondes. Le temps de calcul pour la minimisation de la rotation est
inférieur à 1 minute. Le temps de calcul maximum pour la simulation de déploiement
est de 6 minutes. L’optimisation et la parallélisation sont actuellement en cours pour per-
mettre des applications dans des conditions cliniques. Les résultats de la Phase 1 (première
et deuxième étapes) montrent que la position de l’EP est globalement bien prédite dans
l’artère, mais que le déploiement radial des stents est insuffisamment précis, les erreurs dé-
passant le seuil des 3mm. Toutefois, les corrections apportées lors de la Phase 2 (troisième
et quatrième étapes) donnent une précision raisonnable. Plus précisément, des prédictions
précises des positions des fenêtres après la Phase 2 permettraient de faciliter le cathété-
risme des artères secondaires, qui est l’une des principales sources de complications pour les
praticiens. Cependant, la méthode comporte plusieurs limites. Tout d’abord, elle dépend
de la qualité des données d’entrée. En effet, nous supposons que les stents peuvent être
individualisées à l’aide du traitement d’image. Si cette hypothèse est généralement vérifiée,
le chevauchement des stents peut la remettre en question. De plus, la géométrie de l’aorte
est supposée être connue, car elle a été mise à jour en utilisant une méthode de recalage
non rigide précédemment. Cependant, des erreurs de recalage peuvent survenir et s’ajouter
aux autres erreurs mentionnées dans le chapitre. D’autres limitations sont liées à la mé-
thode elle-même. Afin de gagner du temps dans les calculs, le déploiement des stents a été
simulé individuellement dans des boîtes rigides. La rigidité des boîtes est évidemment un
comportement mécanique simplifié de la paroi artérielle, mais elle n’a pas induit d’erreurs
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significatives lorsque les simulations ont été comparées au scanner postopératoire. Enfin,
en simulant le déploiement individuel des stents, nous ne considérons pas l’effet du textile
qui les relie. Par exemple, un stent très comprimé peut modifier le diamètre de déploie-
ment du stent voisin indépendamment de la géométrie locale de l’aorte. Cependant, les
premiers résultats montrent que ces limites n’entravent pas la précision plus que ce qui est
compatible avec les attentes cliniques. L’influence d’autres hypothèses devrait faire l’objet
d’une étude plus approfondie à l’aide de données supplémentaires sur les patients.
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5.1 Abstract

In Chapter 3, the entire method was presented, followed by the description of the non-rigid
registration in Chapter 4. Then, Chapter 5 consisted in the description of the fast method
for virtual stent graft deployment (FMVSD). In both cases, the results of the methods were
evaluated and measured using test data, which validated the methodology used. However,
validations have several limitations. In the case of FMVSD, only one case was tested,
which is insufficient. In addition, both parts were tested independently. However, the final
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method consists of the sequence of these two main phases. It is therefore necessary to test
the method in its entirety. Finally, assumptions and simplifications were made in both
cases. These assumptions are possible sources of error that must be evaluated. In this
chapter, the objective is to overcome the limitations of previous validations. Data obtained
from a stent graft deployment in a 3D printed phantom and from three patients who have
undergone EVARs are used to test the overall methodology. In addition, based on the
different types of data, the sources of error derived from assumptions and simulations are
isolated in order to evaluate their respective influences. Finally, these errors are compared
with clinical expectations to assess the added value of the method.

5.2 Résumé

Dans le chapitre 3, la globalité de la méthode a été présentée, suivie par la description du
recalage non-rigide dans le chapitre 4. Puis, le chapitre 5 a fait l’objet de la description de
la méthode de simulation rapide de déploiement d’EP (FMVSD). Dans les deux cas, les
résultats des méthodes ont été évalués et mesurés à l’aide de données tests, qui ont permis
de valider la méthodologie employée. Cependant, les validations ont plusieurs limitations.
Dans le cas de la FMVSD, un seul cas a été testé, ce qui est insuffisant. De plus, les
deux parties ont été testées indépendamment. Or, la méthode finale est constituée de
l’enchaînement de ces deux grandes phases. Il est donc nécessaire de tester la méthode
dans son intégralité. Enfin, des hypothèses et des simplifications ont été faites dans les
deux cas. Ces hypothèses sont de possibles sources d’erreur qui doivent être évaluées. Dans
ce chapitre, l’objectif est de pallier les limitations des validations précédentes. Des données
issues d’un déploiement effectué dans un fantôme imprimé en 3D et de trois cas de patients
ayant subi des EVARs sont utilisées pour tester la méthodologie globale. De plus, en se
basant sur les différents types de données, les sources d’erreur dérivées des hypothèses et
simulations sont isolées afin d’évaluer leurs influences respectives. Enfin, ces erreurs sont
comparées aux attentes cliniques pour évaluer la valeur ajoutée de la méthode.

5.3 Méthodologie

5.3.1 Contexte

Dans cette partie, nous résumerons brièvement les principales étapes de l’algorithme. Nous
laissons le soin aux lecteurs de se référer aux chapitres précédents pour plus de détails sur
les méthodologies employées.

Recalage non-rigide de l’aorte Tout d’abord, la géométrie de l’aorte (volume et ligne
centrale) est extraite de la pile de DICOMs du CT-scan préopératoire. La CL, représen-
tée par une matrice de points 3D, est implémentée comme géométrie initiale d’un modèle
éléments finis (FEM). La CL est modélisée sous la forme d’une série d’éléments poutres.
Chaque point devient un nœud du modèle et des éléments poutres sont créés entre chaque
paire de nœuds consécutifs. Chaque noeud a six degrés de liberté, trois translations et trois
rotations. Les données peropératoires cibles consistent en une DSA prise à partir d’un seul
angle d’incidence. L’étape suivante est le recalage non rigide 2D/2D de la projection de la
CL initiale sur l’image cible, recalage qui doit être traduit ensuite en déformations 3D. Les
points de la CL initiale 2D sont rétro-projetés pour obtenir des lignes de rétroprojection
qui serviront de "rails" sur lesquels les points de la CL initiale 3D sont "guidés". Chaque
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point du modèle par éléments finis est libre de se déplacer le long de sa ligne de rétroprojec-
tion correspondante. Les déformations nécessaires pour atteindre un état d’équilibre sont
calculées par le modèle mécanique. Les multiplicateurs de Lagrange permettent d’imposer
de nouvelles contraintes multilibertés (Multi-Freedom Constraint (MFC)) sur le FEM en
ajoutant des équations à la matrice de rigidité. Dans notre cas, les multiplicateurs de La-
grange sont utilisés pour contraindre les déplacements nodaux à rester le long des lignes
de projection, en ajoutant des équations à la matrice de rigidité globale K. Finalement,
la méthode pour la reconstruction du volume final a été modifiée par rapport à celle pré-
sentée dans l’étude du chapitre 3. Désormais, un morphing utilisant la méthode RBF est
utilisée. Cette méthode décrite dans [Car+01] permet d’extrapoler le nouveau volume de
l’aorte à partir des modifications de la ligne centrale. Le volume de l’aorte est sous un
format stl, il est donc composé d’un nuage de point et d’une table de connectivité. Il est
possible d’extrapoler la nouvelle position des points de ce nuage à partir des déplacements
de référence d’un autre nuage de point, celui de la ligne centrale. Nous supposons que la
matrice de projection et l’orientation du patient sur la table sont connues.

FMVSD Nous décrirons d’abord brièvement les données d’entrée de la méthode FMVSD,
avant de résumer les différentes étapes de cette méthode. Les données disponibles au dé-
but de la reconstruction de l’EP comprennent le modèle de l’EP, la géométrie de l’aorte
3D mise à jour durant le recalage non rigide et l’image peropératoire. Les modèles d’EPs
sont obtenus à partir des spécifications du fabricant et sont discrétisés en éléments finis.
Toutes les simulations sont contraintes et guidées par l’imagerie peropératoire. Pour iso-
ler le contour des stents, une combinaison de filtres Frangi et de masques est appliquée
à l’image [Dem+11]. Ensuite, l’enveloppe convexe de chaque EP est extraite. Les coor-
données bidimensionnelles des barycentres des stents sont simplement obtenues à partir
de l’enveloppe convexe. Les diamètres apparents de déploiement sont également mesurés.
L’algorithme est divisé en quatre étapes principales. Les deux premières étapes peuvent
être combinées en une seule étape appelée Phase 1. Cette phase est essentielle pour les
étapes suivantes mais peut avoir une précision insuffisante, d’où la possibilité de suivre la
phase 2. Au cours de la première étape de la phase 1, les barycentres de chaque stents sont
positionnés en 3D à l’aide d’un modèle FEM de l’EP dans l’aorte. Ensuite, les stents sont
reconstruites géométriquement au cours de la deuxième étape de la phase 1. Si nécessaire,
deux étapes d’affinage sont réalisées au cours de la phase 2, qui est une étape de mise à
jour ou d’affinage. Ces étapes supplémentaires nécessitent un temps de calcul un peu plus
long mais atteignent une plus grande précision. La première étape de la phase 2 consiste à
retrouver la rotation du stent autour de son axe principal par une boucle de minimisation.
La deuxième étape de la phase 2 consiste à déployer chaque stent individuellement.

5.3.2 Sources d’erreurs

Les objectifs de cette étude sont d’évaluer les performances de la méthode et de quantifier
les erreurs introduites par les différentes hypothèses. Dans cette partie nous allons lister
les hypothèses effectuées dans la méthode ainsi que ses limitations, et évaluer les erreur
de simulation qui en résultent. Afin de différencier et de pouvoir analyser ces différentes
sources d’erreurs, plusieurs données tests ont été acquises dans différentes conditions afin
de’isoler les sources d’erreur qui peuvent influencer les résultats.

La méthode qui aboutit aux résultats préliminaires présentés dans le chapitre 4 com-
porte des hypothèses et des simplifications qui sont sources d’erreur.
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La Source d’Erreur (SE) textile est liée à l’absence du textile dans les simulations de dé-
ploiement individuel des stents. Bien que nécessaire pour réduire le temps de calcul, cette
simplification est une source d’erreur potentiellement importante. En effet, le textile reliant
les stents entre eux, un stent ayant un déploiement restreint par une géométrie complexe
peut influencer le déploiement des stents voisins.
La SE rigidité est induite par le fait que l’aorte est considérée comme étant rigide lors
du déploiement individuel des stents, durant la phase 2 de la méthode FMVSD. Ici, nous
considérons la rigidité locale de l’aorte, qui pourrait modifier le déploiement radial du
stent. En effet, les déformations globales de l’artère sont prises en compte lors de la phase
de recalage non-rigide. Cette simplification, nécessaire pour gagner du temps de calcul, né-
glige les déformations de la paroi de l’aorte induites par le déploiement du stent. Bien que
vraisemblablement modérées, la force de déploiement radiale du stent étant faible, cette
hypothèse peut être à l’origine d’erreurs.
La SE géométrie est liée à l’hypothèse que la géométrie de l’aorte est parfaitement connue
au début de la partie FMVSD, et donc que le recalage non-rigide de l’aorte est parfaitement
effectué. Or, en réalité, celui-ci n’est pas parfait (chapitre 3), et les erreurs du recalage
peuvent s’accumuler avec les erreurs de la méthode FMVSD elle-même. Le tableau 5.1
liste les différentes conditions d’acquisition de données tests, les hypothèses vérifiées et par
conséquent les sources d’erreurs.

Il existe d’autres potentielles sources d’erreurs que celles listées ci-dessus, qui ne sont pas
considérées dans l’étude pour diverses raison. Des erreurs de segmentation sont possibles,
mais ces dernières sont difficiles à identifier et ont probablement une influence mineure sur
les résultats. A priori, la présence de thrombus ne pose pas de problème majeur pour la
segmentation. En effet, c’est la lumière de l’artère qui est segmentée lors de la planification
préopératoire, et non l’aorte elle-même. Or, l’EP est déployée dans la lumière aortique.
Le thrombus peut avoir un effet sur la rigidité globale et locale de l’artère. Ses effets
sur la rigidité globale sont pris en compte lors du recalage non rigide. Ses effets locaux
sont intégrés dans SE rigidité. Les effets d’un thrombus peuvent être rapprochés d’une
autre source d’erreur possible, qui est la non prise en compte des points d’attache de
l’aorte à son environnement. D’autres potentielles sources d’erreur sont des limitations de
la méthode. Ainsi, nous considérons que la matrice de projection est connue. Les erreurs
qui en résultent sont partiellement compensées par l’étape de recalage, mais il est difficile
d’évaluer leur impact précisément. Le comportement mécanique très simplifié est en soi une
source d’erreur possiblement importante, bien que compensée par les informations issues
de l’imagerie. Il s’agit là d’une source d’erreur intrinsèquement liée à la méthode, et donc
impossible à isoler pour l’évaluer. Enfin, le traitement d’image est également une source
d’erreur qui n’a pas pu être évaluée faute de données cliniques.

5.3.3 Données d’étude

Les données de l’étude I ont été acquises en salle hybride en déployant une EP dans un
fantôme imprimé en 3D. Le fantôme est rigide (figure 5.1). Après déploiement, des images
ont été acquises pour servir d’images cibles. Puis, une acquisition rotationnelle a été ef-
fectuée afin d’obtenir la configuration 3D de l’EP. La géométrie de l’artère est connue,
puisque utilisée pour l’impression du fantôme, qui est rigide. La seule source d’erreur est
SE textile, c’est-à-dire la non-intégration du textile.
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Les données de l’étude II ont été simulées à partir de CT-scans de trois patients ayant
subi une EVAR, dont les données ont été récupérées en accord avec un comité d’éthique.
Tous les patients ont donné leur consentement pour l’utilisation de leurs données. Toutes
les données et images ont été acquises au CHU de Saint-Etienne en conditions cliniques.
Les données cliniques liées aux EVARs sont résumées dans le tableau 5.2. Les dispositifs
ont été fabriqués par Medtronic (Santa Rosa, CA, USA). La taille maximale des pixels des
scanners est de 0,9395x0,9395 mm2 et l’épaisseur maximale des découpes est de 2mm. Pour
les données II, les images cibles ont été générées à partir des scanners postopératoires, et
la géométrie utilisée comme donnée d’entrée pour la méthode FMVSD a été extraite du
même scanner. Ainsi, la géométrie de l’aorte est connue. Les sources d’erreurs sont dans ce
cas liées au textile (SE textile) et à la rigidité de la paroi artérielle (SE rigidité). En effet,
les données utilisées proviennent maintenant de cas réels, dans lesquels l’aorte n’est plus
rigide, ce qui peut localement modifier le déploiement radial des stents.

Enfin, les données de l’étude III proviennent des même patients que pour les données
II. Cependant, dans ce cas, la géométrie de l’artère a été extraite du scanner préopératoire
et doit être recalée sur les images cibles. Dans ce cas, les sources d’erreurs sont SE textile,
SE rigidité et SE géométrie.

Tableau 5.1 – Sources d’erreurs en fonction des données utilisées pour tester la méthode

Sources d’erreurs présentes

Description
SE textile

Effet du textile
négligé

SE rigidité
Aorte rigide
localement

SE géométrie
Géométrie de

l’aorte
supposée
connue

Données
I

Fantôme rigide Présente Absente Absente

Données
II

Données patient -
Géométrie de l’aorte
extraite du CT-scan

postopératoire

Présente Présente Absente

Données
III

Données patient -
Géométrie de l’aorte
extraite du CT-scan

préopératoire

Présente Présente Présente

5.3.4 Évaluation

Les critères d’évaluation de la précision des simulations sont les même que pour le chapitre
4, auquel nous laissons les lecteurs se référer pour plus de détails. Pour rappel, il s’agit
de la distance DB séparant les centres de gravité des stents, de la distance moyenne DM

séparant les nuages de points composant les stents et de CSAS quantifiant la superposi-
tion des sections transversales des stents. Dans le cas des jambages, il est impossible de
segmenter correctement les stents des jambages déployés à l’intérieur du corps principal.
Ils ne seront donc pas considérés dans l’étude.

Le critère CSAS étant basé sur les enveloppes convexes de nuages de points, il est
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Tableau 5.2 – Résumé clinique des procédures EVARs

Cas clinique Cas 1 Cas 2 Cas 3
Sexe Masculin Masculin Masculin

Age (an) 70 58 78
EP

Corps principal ENBF-28-13-C-145-EE EP fenêtrée personnalisée ENBF-28-20-C-170-EE
Jambage droit ENLW-16-20-C-95-EE - ENLW-16-24-C-95-EE
Jambage gauche ENLW-16-28-C-80-EE - -

Diamètre
proximal EP

(mm)
28 28 28

Diamètre distal
EP (mm)

13 13 20

Thrombus du sac
anévrismal

Oui Oui Non

Longueur
thrombus (mm)

60 100 -

Épaisseur
maximale

thrombus (mm)
20 20 -

très sensible aux écarts sur la position des points composant les stents cibles, segmentés
à partir du scanner postopératoire. Or, de tels écarts apparaissent facilement à cause des
artefacts présents sur les images de scanners. Ainsi, les valeurs de CSAS ne sont parfois pas
représentatives de la réalité. Le critère étant basé sur le même ensemble de données cibles
pour les études II et III, la comparaison des résultats obtenus pour ces deux ensembles de
données reste pertinente. Nous nous intéresserons donc à l’évolution du critère et non pas
à sa valeur absolue.

Figure 5.1 – Fantôme d’AAA imprimé en 3D
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Figure 5.2 – Volumes préopératoires (a), modèles des EPs utilisées durant les EVARs (b)
et représentation schématique des EPs (c) pour les trois cas cliniques

113



Chapitre 5. Évaluation de la méthode

5.4 Résultats

La section résultat est divisée en trois parties. La première partie est dédiée à la présentation
qualitative des résultats. La seconde partie présente les données quantitatives. Enfin, une
section séparée est réservée pour les résultats sur le positionnement des fenêtres, incluant
données qualitatives et quantitatives.

5.4.1 Évaluation qualitative

Les figures 5.3 et 5.4 donnent un aperçu des résultats des simulations. La figure 5.5 montre
la superposition des stents cibles en rouge et des stents issus de la simulation en vert. Pour
chaque EP une vue frontale et une vue latérale sont représentées. La vue frontale (orientée
selon (x,y)) correspond au plan de l’image sur laquelle s’est basée la simulation. La vue
latérale est orientée selon (y,z). L’axe z correspond donc à l’axe de projection.

Figure 5.3 – Résultats des simulations: Cas 1 (a), Cas 2 (b) et Cas 3 (c). L’EP simulée
est représentée dans la géométrie cible

5.4.2 Évaluation quantitative

La figure 5.6 représente les cartes des distances séparant les barycentres des stents simulés
par rapport aux stents cibles, pour le cas du fantôme. Chaque carte correspond à un
critère. Pour les trois cas patients, les cartes de distances sont également représentées,
mais les résultats sont organisés de la manière suivante : chaque figure correspond à un
critère, DB (Figure 5.7), DM (Figure 5.8) et CSAS (Figure 5.9). Pour chaque figure, les
trois cas sont présentés, pour l’étude II puis pour l’étude III. Dans tous les cas, chaque
carré représente un stent, dont la couleur symbolise la valeur du critère évalué.
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Figure 5.4 – Résultats des simulations sur le positionnement des fenêtres par rapport aux
ostia cibles: vue frontale (a) et vue du dessus (b)

Le tableau 5.3 résume le tableau 5.4 pour tenter d’extraire une tendance générale. Le
tableau 5.4 détaille les résultats présentés sur les différentes cartes de distance. Pour chaque
type de données et pour chaque critère, la moyenne, l’écart-type, la valeur maximale et la
valeur minimale sur l’ensemble des stents du cas correspondant sont présentés.

Tableau 5.3 – Évolution de la moyenne de la précision des recalages en fonction des études
I, II et III

Études I II III
DB (mm) 1.65 1.35 2.91
DM (mm) 1.85 1.53 2.50
CSAS (%) 76.1 83.9 66.3
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Figure 5.5 – Comparaison de la simulation de l’EP (en vert) avec l’EP
cible (en rouge), vue frontale à gauche et vue latérale à droite. Rappel : les données I ont
pour sources d’erreurs : SE textile ; les données II ont pour sources d’erreurs : SE textile
+ SE rigidité ; les données III ont pour sources d’erreurs : SE textile + SE rigidité + SE

géométrie
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Figure 5.6 – Carte de distance représentant les résultats obtenus avec les données du
fantôme imprimé en 3D (étude I): distance DB entre les barycentres de la cible et de l’EP
reconstruite, distance DM entre les nuages de points de la cible et les stents reconstruits,
superposition des sections transversales CSAS entre les stents cibles et reconstruits. Chaque
carré représente un stent.
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Figure 5.7 – Carte de distance représentant la distance DB pour les trois cas patients:
géométrie postopératoire (étude II) et préopératoire (étude III). Les stents blancs sont les
stents des jambages superposés aux stents du corps principal, non inclus dans l’étude
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Figure 5.8 – Carte de distance représentant la distance DM pour les trois cas patients:
géométrie postopératoire (étude II) et préopératoire (étude III).
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Figure 5.9 – Carte de distance représentant la superposition CSAS pour les trois cas
patients: géométrie postopératoire (étude II) et préopératoire (étude III).
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5.4.3 Positionnement des fenêtres

Cette section est exclusivement dédiée à la présentation des résultats sur le positionnement
des fenêtres, point clé dans le cas d’EVAR avec EP fenêtrée. La figure 5.10 présente une
comparaison du positionnement des fenêtres cibles et simulées en vue frontale, pour l’étude
II puis l’étude III. Les fenêtres cibles apparaissent dans certains cas plus grandes que
les fenêtres simulées. Ceci est dû aux artefacts générés par les marqueurs radio-opaques
pendant l’imagerie à rayons X, qui résultent en une apparente augmentation de la taille
des marqueurs. La figure 5.11 montre également une comparaison du positionnement des
fenêtres, pour l’étude II puis l’étude III. Cependant, l’image est cette-fois prise du dessus,
ce qui est équivalent à une section du stent au niveau des fenêtres. Le stent est symbolisé
par le cercle en pointillés.

Figure 5.10 – Comparaison des positions des fenêtres en vue frontale. En rouge, les cibles,
en vert les fenêtres reconstruites, étude II (A) et étude III (B). Fenêtres rénale droite (a),
mésentérique (b) et rénale gauche (c)

Le tableau 5.5 présente la distance moyenne séparant les barycentres des fenêtres cibles
et simulées, pour les études II et III. Le critère utilisé, DB est assimilable au critère utilisé
pour évaluer le positionnement des stents.

Tableau 5.5 – Comparaison de la précision pour la reconstruction des fenêtres pour les
études II et III

Fenêtre rénale droite Fenêtre mésentérique Fenêtre rénale gauche
DB Étude II (mm) 0.41 1.64 2.46
DB Étude III (mm) 2.83 2.63 1.08
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Figure 5.11 – Comparaison des positions des fenêtres, vue du dessus. Le cercle en pointillé
symbolise le stent. En rouge, les cibles, en vert les fenêtres reconstruites, étude II (a) et
étude III (b).

5.5 Discussion

Cette section est divisée en quatre parties. La première est consacrée à une discussion
sur l’évaluation qualitative des résultats. Elle est complétée en seconde partie par une
discussion intégrant les résultats quantitatifs. La partie suivante est réservée à la discussion
sur le positionnement des fenêtres. Enfin, la dernière partie résume les parties précédentes
en une discussion générale.

Notons que l’évaluation souffre de quelques limitations. Premièrement, peu de cas sont
testés, ce qui résulte en une faible force statistique. De plus, la méthode n’a pas pu être
testée sur un ensemble de données complet, c’est-à-dire incluant scanners préopératoires,
postopératoires et images peropératoires pour le même cas. Les images peropératoires sont
manquantes, ce qui ne permet pas d’évaluer la méthode dans des conditions cliniques.

5.5.1 Évaluation qualitative

L’évaluation qualitative permet d’avoir un aperçu général de la précision des simulations.
Globalement, et dans tous les cas, la silhouette de l’EP reconstruite correspond à la cible,
dans le plan de l’image ou selon l’axe de projection. Il n’y a pas d’erreur importante sur
la forme du dispositif.

En considérant les stents individuellement, les simulations basées sur les Données I et
II (Figure 5.5 (a), (b), (d), (f)) sont très proches des cibles. Les erreurs sont difficiles à
distinguer. Cependant, il y a une exception. Les stents 4 et 5 du cas fantôme présentent
un déploiement incorrect dans la vue latérale (Figure 5.5 (a)), le stent 1 étant le stent
proximal. Ces stents sont situés dans le sac anévrismal. Ainsi, leur déploiement dans la
simulation n’est pas contraint hors du plan de projection. Dans la réalité, le textile restreint
le déploiement de ces stents. Concernant l’étude III (Figure 5.5 (c), (e), (g)), des écarts
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sont visibles sur certains stents. Dans le plan de l’image, les positionnements sont corrects.
Cependant, des erreurs le long de l’axe de projection sont visibles dans les vues latérales.
Pour le cas 1 (Figure 5.5 (c)), les quatre premiers stents du jambage droit sont décalés,
d’une distance environ égale à la moitié de leur diamètre. Pour le cas 2 (Figure 5.5 (e)) ,
les deux premiers stents proximaux sont décalés, bien que les déploiements soient corrects.
Pour le cas 3, les positionnements sont corrects, mais les déploiements et l’orientation de
certains stents ne sont pas satisfaisants, notamment pour les deux derniers stents distaux.

Ces résultats sont cohérents avec la méthode employée et globalement satisfaisant. La
précision générale semble suffisante pour faciliter la visualisation de l’EP. Les résultats
obtenus sont très bons dans le cas des études I et II, et présentent quelques écarts pour
l’étude III. L’étude I présente cependant des erreurs de déploiement selon l’axe de projec-
tion pour les stents situés dans le sac anévrismal. Ces erreurs sont très probablement liées
à l’absence du textile qui contraint leur déploiement dans la réalité, et sont donc associées
à SE textile. Aucune différence significative n’est perceptible entre les études I et II. Ainsi,
qualitativement, SE géométrie semble avoir plus d’influence que SE textile. De plus, nous
avons remarqué que peu d’erreurs sont faites dans le plan de l’image, alors que les écarts
les plus importants apparaissent selon l’axe de projection. Cette observation est cohérente
avec la méthode, qui se base sur les informations dans le plan de l’image pour simuler
les stents. Les erreurs d’orientation observables pour les stents distaux du cas 3 peuvent
s’expliquer par leur positionnement dans l’arbre vasculaire. En effet, ils sont situés dans
une artère iliaque, qui est beaucoup plus sensibles aux déformations non-rigides. Malgré
cette erreur, la précision de la méthode dans et hors du plan de l’image semble acceptable.
Ces premières observations doivent être complétées par des évaluations quantitatives, ce
qui est fait dans la seconde partie de la discussion.

5.5.2 Évaluation quantitative

Pour rappel, le critère d’acceptation clinique avait été fixé à 3mm dans le chapitre 4. Afin
d’évaluer plus finement les résultats, nous reprendrons les critères suivants, issus de la
littérature [Kau+15], dans laquelle un score de valeur ajoutée clinique a été défini comme
excellent (erreur < 3 mm), bon (3 mm ≤ erreur ≤ 5 mm), et faible (erreur > 5 mm).

Les observations effectuées sur les cartes de distance sont cohérentes avec les premières
évaluations qualitatives. Dans le cas de l’étude I, les stents 4 et 5 ont un positionnement
global correct, DB restant faible. Cependant, le stent 5 a une valeur pour DM légèrement
plus élevée, ce qui correspond à la première observation faite sur les données qualitatives.
Nous pouvons constater dans le tableau 5.4 que les résultats pour l’étude I sont globalement
excellents, bien que la valeur maximale atteinte pour DM soit de 3.73mm, ce qui la classe
dans bon. Cette valeur correspond au stent 5. Au contraire, les stents situés dans les parties
de l’artère normale ont des résultats excellents. Comme vu précédemment, ces résultats
semblent confirmer que les erreurs sont liées à l’absence du textile qui provoquent des écarts
dans le sac anévrismal.

Globalement, les résultats pour les simulations basées sur les Données II sont bons.
Que ce soit sur les cartes de distance ou dans le tableau 5.4, aucune valeur ne dépasse
le seuil de 5mm, et les moyennes sont toutes inférieures à 3mm. Dans ces conditions, la
méthode atteint une précision satisfaisante, compatible avec les attentes cliniques. Nous
pouvons toutefois nuancer ces résultats en les comparant avec les résultats du fantôme,
résumés dans le tableau 5.3. En effet, nous pouvons remarquer que la précision obtenue
pour l’étude II est supérieure aux résultats pour l’étude I, quel que soit le critère. Ce
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résultat est surprenant, car une nouvelle source d’erreur, SE rigidité, a été introduite. Il
est possible d’en déduire que SE rigidité n’a qu’une influence très limitée sur les résultats de
la simulation. Ceci est cohérent avec nos attentes. En effet, la force de déploiement radiale
des stents est très faible par rapport à la rigidité des parois de l’artère. L’amélioration des
résultats par rapport à l’étude I peut s’expliquer en considérant les géométries des artères.
Au contraire du fantôme, les géométries des cas patients ne présentent pas d’anévrisme au
diamètre très élevé. En accord avec notre conclusion précédente, SE textile n’a donc eu
qu’un apport limité, inférieur par rapport au cas fantôme, dans les erreurs de simulations.

Concernant les résultats pour l’étude III, les moyennes obtenues sont excellentes, ex-
cepté la distance DB moyenne obtenue pour le cas 1 de l’étude III, qui est de 3.37mm.
Cependant, nous pouvons remarquer dans le tableau 5.4 que certaines valeurs maximales
sont insuffisantes. Les stents concernés correspondent aux observations effectuées dans la
partie qualitative. Pour le cas 1, il s’agit de stents du jambage droit, auxquels s’ajoute le
premier stent proximal du jambage principal et le premier stent du jambage gauche. Pour
le cas 2, ce sont les stents proximaux, ce qui apparaît clairement sur la carte de distance des
barycentres (Figure 5.7). Dans le cas 3, il s’agit des stents distaux du corps principal et du
jambage droit. Nous pouvons toutefois constater que ces erreurs sur le positionnement des
barycentres sont en partie compensées par le déploiement individuel des stents, la valeur
DM étant au pire acceptable pour les valeurs les plus élevées. En comparant avec l’Étude
II, les résultats obtenus sont moins bons, et ce pour tous les critères (Tableau 5.3). La
distance DB moyenne est augmentée de 1.56mm et DM de 0.97mm. En se concentrant
sur CSAS, nous remarquons que la superposition moyenne diminue de 17.6%. Nous pou-
vons donc en déduire que SE géométrie est à l’origine de ces écarts, qui peuvent être dans
certains cas importants.

Nous allons tenter de nuancer cette conclusion en étudiant les résultats au cas par cas.
Les observations qui suivent sont des interprétations. Pour le cas 1, les stents qui présentent
le plus d’erreur sont situés dans le sac anévrismal principal, ou dans le sac anévrismal de
l’artère iliaque concernant les stents du jambage gauche. Ceux-ci sont d’une taille plus
réduite que pour le cas fantôme, mais peuvent tout-de même être à l’origine d’écarts im-
portants. Dans ce cas, il est donc difficile de différencier les erreurs provenant de SE textile
et de SE géométrie. En observant précisément l’étude II, nous pouvons constater que ces
écarts sont également présents pour cette étude, mais de manière moins importante, ce
qui montrerait que les erreurs proviennent majoritairement de SE géométrie et en partie
de SE textile. Concernant les deux autres cas, les stents ne sont pas situés dans le sac.
Les erreurs sont donc essentiellement liées à SE géométrie. Nous remarquons pour le cas 2
que les erreurs de positionnement initiales importantes du barycentre (Figure 5.7) sont en
partie compensées par le déploiement individuel, ce qui est visible sur les figures 5.8 et 5.9
où les écarts sont moins importants. Au contraire, pour le cas 3, l’erreur initialement mo-
dérée sur DB devient plus importante pour CSAS. Cette différence peut s’expliquer par le
positionnement des stents dans l’artère. Les stents proximaux du cas 2 sont situés dans une
zone relativement rigide de l’artère. L’erreur de positionnement initiale est probablement
due à une erreur sur l’orientation globale de cette section de l’artère, mais la géométrie
reste très proche. Bien que le stent soit mal positionné initialement, le déploiement dans
une géométrie similaire compense partiellement cet écart. Pour le cas 3, les stents sont si-
tués dans les iliaques, zone très tortueuse. Bien que le recalage non-rigide ait correctement
positionné cette section de l’aorte, la géométrie locale n’est pas correctement reconstruite.
Ainsi, bien que le stent soit bien positionné initialement, le déploiement effectué dans une
géométrie différente entraîne des erreurs clairement visibles avec l’évolution de CSAS.
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5.5.3 Positionnement des fenêtres

Sur la figure 5.10, nous pouvons constater que les fenêtres simulées sont bien positionnées
en face des cibles, pour les études II et III. Dans tous les cas, bien que des les fenêtres ne
soient pas parfaitement centrées sur la cible, la superposition est suffisante pour faciliter le
cathétérisme des artères secondaires. De ce point de vue frontale, la qualité des simulations
pour les deux études semble similaire. Cependant, en se positionnant au dessus du stent,
dans un plan de coupe transversal (Figure 5.11), nous constatons qu’il y a un écart entre
les cibles et les simulations pour l’étude III, notamment pour les fenêtres rénale droite
et mésentérique. Cet écart est principalement radial, et résulte donc d’une erreur sur le
déploiement du stent et non sur son orientation. Cette erreur se retrouve sur la distance
DB entre les barycentres des fenêtres (Tableau 5.5). Concernant les fenêtres rénale droite
et mésentériques, les erreurs sont plus grandes pour l’étude III. Cependant, l’erreur sur la
fenêtre rénale gauche est inférieure pour l’étude III. Dans tous les cas, les erreurs sur les
simulations restent inférieures à 3mm, ce qui les classent comme excellentes. Ainsi, malgré
des erreurs faibles sur le déploiement radial des stents, la méthode aboutit à une simulation
où les fenêtres simulées sont bien positionnées en face des cibles, facilitant le cathétérisme
des artères secondaires, ce qui est l’un des principaux objectifs des travaux de cette thèse.

5.5.4 Discussion générale

Globalement, la méthode a des résultats excellents, pour toutes les études. L’étude I a
montré que SE textile pouvait avoir une influence dans le sac anévrismal. Les résultats
obtenus pour l’étude II sont extrêmement encourageants, et a prouvé que SE rigidité était
négligeable. L’étude III montre cependant les limites de la méthode. Bien qu’excellents en
moyennes, certains stents ont des erreurs insatisfaisantes, probablement dues à SE géomé-
trie. La qualité du recalage de la Phase 1 semble donc être le point le plus influent sur
la qualité finale des simulations. La Phase 2 semble suffisamment performante pour une
adaptation en milieu clinique. La Phase 1 peut être améliorée. Malgré ces limitations, les
résultats de l’étude III restent prometteurs. En effet, les principales erreurs sont apparues
dans le sac anévrismal ou dans les tortuosités des iliaques, à distance des artères rénales.
Il est à noter qu’ici, tous les stents ont été déployés individuellement pour évaluer com-
plètement la méthode. Dans la réalité, seuls les stents d’intérêt seront déployés ainsi, par
exemple pour les stents à proximité des fenêtres. Or, les résultats concernant le position-
nement des fenêtres sont bons. Bien que plus distantes pour l’étude III que pour l’étude
II, les fenêtres simulées sont bien positionnées en face des cibles, ce qui est le point le plus
important au cours d’une EVAR avec EP fenêtrée. Ainsi, malgré des erreurs importantes
sur certains stents secondaires, la méthode est capable de globalement simuler avec préci-
sion le déploiement des EPs. Notamment, la précision obtenue sur le positionnement des
fenêtres est excellente. Cependant, le nombre de cas patients utilisé pour la validation reste
très faible. Il est donc envisageable que les erreurs observées sur certains stents, secondaires
dans cette étude, se retrouvent sur des stents importants pour d’autres patients. De plus,
la méthode n’a pu être testée sur de véritables images peropératoires, faute de données. Le
traitement d’image peut également être une source d’erreurs à contrôler. Afin de valider
ces premiers résultats encourageants, la méthode doit être testée sur un plus grand nombre
de cas et avec de véritables images peropératoires.
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5.6 Conclusion

Dans ce chapitre, la méthode complète est évaluée et testée selon diverses conditions. Le
premier objectif de cette évaluation est de déterminer si la précision atteinte par la méthode
est compatible avec les attentes cliniques. Le second objectif est d’isoler et d’évaluer les
différentes sources d’erreurs de la méthode liées aux hypothèses et simplifications. Ainsi,
plusieurs types de données ont été utilisées, chaque ensemble étant influencé par des sources
d’erreur différentes. Trois sources d’erreurs sont évaluées. La première est liée à l’absence du
textile dans les simulations, la seconde à la rigidité locale de l’aorte et la dernière concerne
le recalage de la géométrie artérielle.

La première conclusion est que la méthode est capable d’atteindre une précision moyenne
excellente, compatible avec les attentes cliniques, notamment dans le positionnement des
fenêtres. Certains stents sont simulés avec une précision insuffisante, mais ces derniers ne
sont pas situés dans des zones d’intérêt majeur. Globalement, la méthode atteint la per-
formance attendue avec les données utilisées ici. Cependant, peu de cas patients ont été
testés. Ces premiers résultats doivent donc être confirmés avec un nombre plus élevé de
patients, permettant d’établir des statistiques solides.

La seconde conclusion concerne l’influence des différentes sources d’erreur. Il apparaît
que les erreurs liées à la rigidité locale de l’artère sont très faibles. Les erreurs liées au textile
et à la géométrie sont plus importantes, en particulier dans les sacs anévrismaux et dans
les zones à haute tortuosité. Les principales pistes d’amélioration devraient s’intéresser à
ces deux paramètres, à savoir trouver une façon de représenter le textile et améliorer la
méthode de recalage de l’artère. Ces points sont discutés plus en détail dans la conclusion
générale.
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Conclusion générale

La chirurgie endovasculaire est une alternative viable à la chirurgie classique, très trau-
matique, pour le traitement des anévrismes de l’aorte abdominale. Cependant, le nombre
de complications post-opératoires est encore trop élevé pour que cette technique s’impose
comme nouvelle référence. La plupart de ces complications sont dues aux difficultés d’ima-
gerie et au manque d’informations tridimensionnelles.

Comme nous l’avons vu dans le chapitre 1, la chirurgie endovasculaire est limitée par les
possibilités d’imagerie existantes. Les méthodes de fusion actuellement utilisées sont pour
la plupart rigides et sont incapables de représenter les déformations non-rigides des artères.
Des solutions de recalages non-rigides ont été proposées. Cependant, elles requièrent l’uti-
lisation de plusieurs images peropératoires, un temps de calcul élevé ou sont trop sensibles
aux cas particuliers. De la même façon, les simulations de déploiement d’endoprothèses
souffrent de plusieurs limitations. D’un côté, les méthodes basées sur des modèles méca-
niques précis de déploiement ne tiennent pas compte des informations peropératoires. D’un
autre côté, les solutions basées sur l’exploitation des données d’imagerie ne reposent pas
sur des modèles mécaniques réalistes. Ces différents éléments ont conduit à la définition des
objectifs de cette thèse, qui doit aboutir à la création d’un outil d’assistance au geste chi-
rurgical de pose d’endoprothèse en couplant l’imagerie peropératoire 2D avec des modèles
mécaniques 3D.

Le chapitre 2 a présenté l’ensemble de l’algorithme et l’enchaînement des étapes qui
mène du scanner pré-opératoire à la simulation finale. La manière envisagée de l’intégrer
au flot clinique a également été présentée.

Le chapitre 3 a été dédié à la description et à l’évaluation de la méthode de recalage
non-rigide développée durant la thèse. Celle-ci repose principalement sur l’interpolation
2D/2D de la ligne centrale pré-opératoire projetée sur la DSA cible, puis sur la mise-à-jour
du modèle éléments finis 3D. Les déplacements des nœuds sont imposés le long des droites
de rétro-projections implémentées sous formes de lignes supplémentaires qui complètent
la matrice de raideur du modèle. Les performances de la méthode ont été évaluées en
comparaison avec deux méthodes de recalages rigides. La précision atteinte par la méthode
dans le recalage des ostia rénales est compatible avec les attentes cliniques. Cette première
étape de mise à jour de la géométrie constitue donc une base valide pour la seconde étape
de simulation du déploiement des EPs.

Cette étape de simulation du déploiement des endoprothèses a été présentée dans le
chapitre 4. La FMVSD est divisée en deux phases réunissant quatre étapes. Les deux pre-
mières étapes aboutissent à une reconstruction géométrique simplifiée de l’endoprothèse
en un temps de calcul court. Les deux étapes suivantes permettent d’affiner les simula-
tions et d’augmenter leur précision. La méthode repose sur la combinaison d’une approche
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géométrique avec un calcul basé sur un modèle mécanique. Cette approche mixte permet
d’économiser du temps de calcul tout en gardant une précision convenable. Un cas patient
a été testé comme preuve de concept. Les erreurs finales sont inférieures à 3mm, ce qui
est compatible avec les attentes cliniques. Notamment, le positionnement des fenêtres est
suffisamment précis pour faciliter le cathétérisme des artères secondaires.

La méthode complète a été testée dans le chapitre 5. La précision de la méthode a été
évaluée. Différents ensembles de données ont également été utilisés pour isoler et évaluer
l’influence des différentes sources d’erreurs liées à la méthode. La première conclusion
est que la méthode atteint globalement la précision requise, malgré des erreurs présentes
dans les zones d’intérêt secondaire, comme les sacs anévrismaux. Concernant les sources
d’erreur, il est apparu que les simplifications liées au textile et les erreurs de recalage de la
géométrie artérielle avaient plus d’influence sur le résultat final que la simplification de la
rigidité locale de l’artère. La figure 5.12 présente un exemple de superposition du résultat
d’une simulation avec l’image peropératoire.

Figure 5.12 – Exemple de rendu pour une fusion entre les résultats de la méthode (géo-
métrie mise à jour et endoprothèse simulée) et l’image peropératoire. Image initiale (a),
fusion (b)

Au cours de cette thèse, un outil d’assistance au geste chirurgical de pose d’endopro-
thèse a été développé. Le chapitre 1 a permis de définir le contexte et les objectifs de ce
travail. L’algorithme complet est présenté dans le chapitre 2. Il est divisé en deux grandes
parties, qui ont été l’objet de présentations détaillées et de validations individuelles dans
les chapitres 3 et 4. Enfin, la méthode complète est évaluée dans le chapitre 5. Les premiers
résultats obtenus sont bons, et atteignent la précision requise, bien que la la méthode et
la validation souffrent de plusieurs limitations. Pour conclure, la méthodologie semble pro-
metteuse et pourrait être généralisée à l’ensemble des salles d’opération équipées d’arceaux
mobiles pour faciliter le déploiement des endoprothèses par des simulations en temps réel
dans le futur.

Améliorations

Si ce travail de thèse a permis de mettre au point une méthode de simulation de dé-
ploiement d’endoprothèses au sein d’une géométrie de l’aorte mise-à-jour qui a obtenu des
résultats prometteurs, il présente néanmoins plusieurs limitations. Elles concernent no-
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tamment la validation avec données réelles de la méthode ou certaines hypothèses parfois
difficiles à vérifier. Le chapitre 5 a par exemple mis en évidence des leviers d’amélioration
possible de la méthode.

Validation et implémentation Bien que le chapitre 5 ait testé la méthode sur un
ensemble de données complet, dont certaines simulées pour s’approcher de données réelles,
la méthode n’a pas été testée dans un véritable contexte clinique. Ainsi, de véritables
DSA devraient être employées pour soumettre la méthode à des conditions réelles, au plus
proche du contexte clinique. De véritables images, aux conditions d’acquisition variables,
permettraient d’évaluer la robustesse de la méthode, notamment concernant le traitement
d’image, dont les capacités n’ont pas pu être évaluées. De plus, la méthode n’a été testée
qu’avec trois cas patients. Un nombre de données patients plus élevé est indispensable pour
effectuer une validation complète et espérer progresser vers l’étape suivante d’implémenta-
tion en milieu clinique. Il doit également être noté que la validation effectuée au cours de la
thèse s’est basée sur les contraintes d’utilisation des arceaux mobiles. Or, comme expliqué
dans le chapitre 2, son utilisation pourrait être étendue aux salles hybrides. Il serait donc
intéressant de tester la méthode dans un contexte de salle hybride, et d’évaluer la précision
que la simulation peut atteindre grâce aux avantages de ces salles de haute technologie.

Améliorations par rapport aux sources d’erreur Deux sources d’erreurs princi-
pales ont été révélées par le chapitre 5 : les erreurs de recalage sur la géométrie de l’artère
et l’absence du textile dans les simulations de déploiement des stents.

L’erreur sur le recalage est directement liée à la première partie de la méthodologie,
présentée dans le chapitre 3. Bien que les erreurs du recalage seules soient compatibles avec
les attentes cliniques, elles s’ajoutent aux erreurs propres à la seconde partie. Il s’agit donc
d’une étape clé pour améliorer le résultat final. Concernant la partie rigide du recalage, il
y aura toujours une incertitude le long de l’axe de projection si une seule vue est utilisée,
sans informations supplémentaires. Coupler le recalage sur l’aorte avec un recalage sur
les volumes osseux pourrait améliorer la précision globale. Sinon, l’utilisation de plusieurs
vues devient inévitable. Concernant la partie non rigide du recalage, la simplification im-
portante de l’artère sous forme d’une ligne centrale en éléments poutres au comportement
homogène est évidemment très limitant. Il pourrait être intéressant d’appliquer un compor-
tement mécanique non homogène en fonction de la rigidité locale de l’artère et des tissus
environnants lors de la planification préopératoire. D’autre part, l’emploi d’un modèle sim-
plifié mais utilisant des éléments coques pourrait améliorer la précision du recalage tout en
conservant un temps de calcul court. Une autre possibilité serait de coupler notre méthode
peropératoire avec une simulation préopératoire. La prédiction préopératoire serait alors
utilisée comme base pour le recalage non rigide. Ainsi, en effectuant de petits ajustements
sur une configuration de départ plus proche de la cible, la méthode devrait aboutir à un
recalage final beaucoup plus précis.

L’absence du textile dans les simulations de déploiement des stents est la seconde
source d’erreur identifiée dans le chapitre 5, principalement dans les sacs anévrismaux. En
effet, dans le reste de l’artère, le stent est contraint par les parois de l’artère. Dans le sac,
ces contraintes ne s’exercent plus car le diamètre de l’aorte est supérieur au diamètre de
déploiement maximal du stent. Dans la réalité, le stent est maintenu par le tissu textile,
mais pas dans les simulations. Il n’est pas envisageable de simuler complètement le textile, le
temps de calcul serait beaucoup trop élevé. Cependant, le textile pourraient être représenté
par des connecteurs logiques entre les stents. Combinés avec un déploiement séquentiel des
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stents, ces derniers pourraient permettre de simuler de manière simplifiée les effets du
textile. Ainsi, les stents situés dans l’artère saine, au diamètre normal, sont déployés en
premier. Puis, leur position est fixée, et les stents situés dans le sac sont déployés un
par un en commençant par les plus proches des stents verrouillés. Chaque stent serait
toujours simulé individuellement, le temps de calcul resterait court, mais les contraintes
supplémentaires ajoutées sous forme de connecteurs logiques permettrait d’améliorer le
réalisme de la simulation.

Traitement d’images L’utilisation de simulations préopératoires est également en-
visageable pour les autres parties de la méthode, par exemple, pendant le traitement
d’images. Dans notre méthode, la position des stents est extraite individuellement. En
connaissant a priori la position de l’endoprothèse grâce à une simulation préopératoire,
il est envisageable de retrouver directement la position de l’intégralité du dispositif. Par
exemple, un modèle pourrait être prépositionné dans l’artère selon la simulation. A partir
de cette position initiale, de simples ajustements seraient nécessaires pour correspondre à
l’image de l’endoprothèse. Ceci permettrait de simplifier l’étape de traitement d’image en
utilisant la forme globale de la prothèse et non la position invividuelle des stents.

Perspectives

Dans cette dernière section, nous allons tenter d’imaginer le futur de l’EVAR, en liant
le sujet à d’autres domaines et en s’inspirant des travaux menés sur diverses applications
cliniques.

Formulation globale du problème Dans le futur, le problème de la simulation en
temps réel du déploiement de l’endoprothèse pourrait être formulé de manière plus glo-
bal. Ainsi, l’optimisation du positionnement du modèle 3D pourrait dépendre de plusieurs
fonctions coût. La première serait la différence entre une DSA simulée de manière réaliste
[VV16] et la DSA cible. La seconde serait l’énergie mécanique du système de l’endopro-
thèse, et la troisième celle de l’aorte. Enfin, il serait même possible d’envisager d’intégrer
au modèle les tissus entourant l’artère. A partir de cette formulation globale, le problème
pourrait être ensuite étendu. Par exemple, en étudiant les changements hémodynamiques
induits par la prothèse et ses risques de migration [Ber+18 ; Fra+06 ; Mol+10 ; How+07]
et le remodelage de l’artère dans le temps [Che+18 ; Pin+11 ; Ish+12 ; TDR15] selon le
positionnement du dispositif, il serait envisageable d’anticiper les complications postopé-
ratoires. A l’heure actuelle, les capacités de calcul sont insuffisantes pour utiliser de tels
modèles en temps réel. Cependant, l’augmentation rapide de la puissance de calcul des
ordinateurs et le calcul sur GPU devraient les rendre accessibles dans quelques années.

Apprentissage profond Les méthodes d’apprentissage automatiques (deep lear-
ning) sont en train de modifier profondément un grand nombre de domaines de recherches
grâce aux nouvelles possibilités qu’elles offrent. L’un des premiers champs de recherche
touché est le traitement d’images, et les applications médicales sont nombreuses [RNZ18 ;
GGS16 ; Hua+15]. Ainsi, dans un futur proche, la reconnaissance automatique des guides,
des stents et des marqueurs radio-opaques d’une endoprothèse au sein d’une image peropé-
ratoire devrait être possible. Mais l’utilité de ces méthodes ne s’arrête pas au traitement
d’images. Il est envisageable d’entraîner un réseau pour modéliser directement l’endopro-
thèse en se basant sur des données générées par des simulations éléments finis, qui ont
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prouvé leur fiabilité [Per15a]. Ces données sont faciles à obtenir en grand nombre, contraire-
ment aux véritables données opératoires, et permettraient de nourrir facilement les réseaux
d’apprentissage.

La réalité augmentée La réalité augmentée permet aux médecins d’incorporer la
visualisation des données dans les procédures de diagnostic et de traitement. Elle devrait
jouer un rôle de plus en plus important dans la chirurgie du futur. Ces outils ont déjà
une utilisation clinique [Váv+17], par exemple pour les opérations de la tête et du cerveau
[Wat+16 ; Bad+14], la chirurgie orthopédique [Kat+15 ; She+13] ou lors d’une résection
laparoscopique du foie [Le +19]. La méthode présentée dans ce manuscrit pourrait être
intégrée à de tels dispositifs. La méthode la plus simple serait de superposer le résultat
de la simulation aux images peropératoires, ou de projeter les images directement sur le
patient à l’aide d’un vidéoprojecteur [KRL14]. Une autre possibilité consisterait à utiliser
un visiocasque (head-mounted display (HMD) parfois appelé smart glasses) qui ressemble
à des lunettes. Ces méthodes utilisent des caméras de suivi de têtes et des projecteurs
spéciaux pour afficher des images de synthèse sur le verre, créant ainsi l’illusion d’une
réalité augmentée. Plusieurs systèmes avec un HMD ont déjà été développés avec succès
[Bad+14]. Ainsi, dans le cas de l’EVAR, nous pouvons imaginer le praticien suivre en temps
réel le déploiement en 3D de l’endoprothèse dans le système vasculaire, superposé au corps
du patient. Il pourrait également suivre le positionnement de ses outils, depuis l’incision
fémorale jusqu’au site de l’anévrisme.
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Annexe

Cet appendice restitue l’article soumis pour le livre "Computational Biomechanics for Me-
dicine book" [Nas+20] dans sa version originale, en anglais, intitulé "A Fast Method of
Virtual Stent Graft Deployment for Computer Assisted EVAR". Son contenu est détaillé
en français dans le chapitre 4.

This appendix presents the article submitted for the book "Computational Biome-
chanics for Medicine book" [Nas+20] in its original version, in English, entitled "A Fast
Method of Virtual Stent Graft Deployment for Computer Assisted EVAR". Its content is
detailed in French in chapter 4.
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Abstract In this paper we introduce a new method simulating stent 

graft deployment for assisting endovascular repair of abdominal aortic aneu-

rysms. The method relies on intraoperative images coupled with mechanical 

models. A multi-step algorithm has been developed to increase the reliability 

of simulations. The first step predicts the position of the stent graft within the 

aorta. The second step is an axisymmetric geometric reconstruction of each 

individual stent. The third step minimizes the rotation of each stent around its 

main axis.  Finally, the last step virtually deploys each stent within a deploy-

ment box extracted from the preoperative CT scan. A proof of concept is per-

formed on a patient. The accuracy is compatible with the clinical threshold of 

3 mm: the average distance between target and simulated stents is 1.73 ± 0.37 

mm.  Fenestrations of the stent-graft are reconstructed with a maximum error 

of less than 2.5 mm, which is enables a secure catheterization of secondary ar-

teries. In summary, the method is able to assist EVAR practitioners by provid-

ing all necessary information for a fast and accurate stent graft positioning, 

combining intraoperative data and a mechanical model in a very low cost 

framework.   
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I. INTRODUCTION 
 

Abdominal aortic aneurysm (AAA) is a frequent asymptomatic pathology that 

results in abnormal local deformation of the aorta. Each year, aneurysm ruptures are 

responsible for 10,000 deaths in the United States [1]. Clinical monitoring of the 

evolution of the aneurysmal sac diameter is used to decide whether an intervention 

is necessary [1], [2]. Two options are available: conventional open surgery or endo-

vascular surgery (EVAR). Endovascular surgery is associated with a lower mortal-

ity rate (1.5%) than open surgery (4.6%), although long-term mortality is similar 

[3], [4].  

During EVAR, the surgeon first makes a small incision in the groin to reach the 

femoral artery. From this incision, tools are introduced to position the stent graft 

(SG) launcher within the aneurysm. Then the SG is progressively deployed.  The 

success of the intervention depends on the precise positioning of the SG in the ar-

tery. In some cases, a fenestrated SG is required if the aneurysm extends beyond the 

ostia of the renal arteries. In this case, the fenestrations of the SG must be positioned 

precisely in front of the renal ostium whose diameter is about 5-7mm. This phase is 

delicate but essential to allow the catheterization of the secondary arteries and avoid 

occlusions and post-operative complications [5], [6] [7], [8]. The lack of 3D infor-

mation obliges the surgeon to perform a mental reconstruction of the scene using 

several images with different incidence angles, which considerably increases the 

duration of the procedure, as well as the time of exposure to X-rays and the volume 

of injected contrast products. Therefore, the virtual 3D representation of the tool 

location and particularly the SG in the aorta is a valuable aid to the surgeon. This 

would reduce the surgery time and the number of X-ray images required. Moreover, 

it would reduce the number of postoperative complications, most often related to 

inaccurate SG positioning. Latest generation systems enable the acquisition of 3D 

images of the tool during the intervention [9], [10]. Recently, efforts have been 

made to use biplanar fluoroscopic acquisitions to reconstruct the 3D shape of the 

device [11]–[14]. However, all these methods are based on expensive equipment 

which are not commonplace in all hospitals, usually equipped with simple mobile 

C-arms. Another solution should therefore be available to obtain a three-dimen-

sional representation of the inserted SG at low cost. Modelling and numerical sim-

ulation of SG deployment then appears as essential. 

First studies on numerical simulation of SG deployment were based on finite 

element analyses to study the mechanics of stents and to simulate their deployment 

in arteries [15]–[17], integrating different types of constitutive behavior for the dif-

ferent materials of SGs  [18], [19], [20].  

Perrin et al. [21]–[24] developed a preoperative planning tool to predict the post-

operative position of the SG from patient-specific models. Although essential for 

preoperative planning, these studies have two important limitations with regard to 

their use as real time assistance for the practitioner: (i) inappropriately long compu-

tation time, and (ii) lack of update from intraoperative images. Some studies have 

focused on reducing the computation time and developed algorithms to simulate 

stent deployment in "real time". They often rely on simplifications such as modeling 
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vessels as generic tubes, on which the stent armatures are then mapped [25]–[27]. 

The Fast Virtual Stenting (FVS) technique was proposed by Larrabide et al [28]. 

This technique is based on constrained deformable simple models and can virtually 

model stent deployment in vessel and aneurysm models. The FVS technique was 

tested and compared with experimental results [29] and with finite element models 

[30][31]. Alternative methods have been proposed, based on mass-spring models 

[32], [33] or on active contours [34]. Although efficient and fast, most of these mod-

els are based on simplified mechanics and can be challenged by complex vascular 

geometries. In addition, applications focus on preoperative planning, as none of the 

work mentioned above considered intraoperative images.  

A small number of studies integrated information from intraoperative images. 

For example, Demirci et al.[35] proposed an algorithm to automatically match a 3D 

model of the SG with an intraoperative 2D image of its structure. Zhou et al.[36] , 

and Zheng et al. [37]  introduced a real-time framework to generate the 3D shape of 

a fenestrated SG from a single 2D fluoroscopic image and position of added radio-

opaque markers. These methods have reduced computation times and can accu-

rately represent the deployment of SGs in simple geometries. However, more com-

plex cases cannot be addressed without the use of a mechanical model. 

To our best knowledge, no studies have ever combined these different aspects 

into a single method. Achieving this combination is the objective of the present 

work, in order to propose a method that can assist EVAR practitioners by providing 

all necessary information for a fast and accurate SG positioning. 

The details of the method are given in this book chapter, first introducing the 

global algorithm, then describing each step and finally showing a proof of concept 

for a patient case. 

II. METHODS 
 

The global algorithm of the method is summarized in Figure 1. The input data 

are the 2D intraoperative images from a mobile C-arm and the 3D geometry of the 

aorta obtained from a preoperative CT scan. The algorithm is divided into four main 

steps. The first two steps can be combined into a single stage called Stage 1. This 

stage is essential for the following steps but may reach insufficient accuracy, hence 

the possible following Stage 2. During the first step of Stage1, barycenters of each 

stent are positioned in 3D using a FEM model of the SG in the aorta. Then, the 

stents are geometrically reconstructed during the second step of Stage 1. If 

necessary, two refining steps  are achieved during Stage 2, which is an updating or 

refining stage. These suplemental steps require a slightly longer calculation time 

but reach higher accuracy. The first step of Stage 2 consists in recovering the 

rotation of the stent around its main axis through a minimization loop. The second 

step of Stage 2 consists in deploying each stent individually. 
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Figure 1 – Schematic of the general algorithm 

A. Data acquisition 
In this section, we list the input data and describe how they are processed to 

extract relevant information and feed the simulations. Data available at the begin-

ning of SG reconstruction include the SG model, updated 3D aorta geometry and 

intraoperative imaging. The SG models are obtained using the method described in 

[22], [38]. Briefly, stent geometries are obtained from manufacturer specifications 

and are discretized into finite elements using a dedicated Matlab® routine.  All sim-

ulations are constrained and guided by intraoperative imaging. To isolate the con-

tour of the stents, a combination of Frangi filters [39] and masks is applied to the 

image [35]. The Frangi filter is generally used to detect vessels or tubular structures 

in volumetric image data. The Frangi filter is available in open-source libraries and 

software such as ITK or ImageJ. The filter includes a measuring scale that allows 

the isolation of tubular structures of different sizes. By modifying the scale of the 

filter and combining it with masks, it is possible to extract binary tubular structures 

of the stents (Figure 2). Then, the convex hull of each stent is extracted. The two-

dimensional coordinates of stent barycenters are simply obtained from the convex 

hull (Figure 2). Apparent deployment diameters are also measured. For each stent, 

the proximal diameter dp and distal diameter dd are recorded. They will be used for 

the further geometric reconstruction of stents. 
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Figure 2 – Example of stent deployment in a 3D printed AAA replica: orig-

inal image (a), stent detection (b) and extraction (c), convex hull (d) and 2D 

barycenters (e) 

 

In the following steps, the SG is virtually positioned in the 3D geometry of the 

aorta. The aortic geometry, including the centerline and the volume, is previously 

extracted from the preoperative scan. The volume of the aorta is segmented from 

the DICOM file of the preoperative scan with a front collision method implemented 

in VMTK  [40]. Then, the centerline is extracted using the Voronoi diagram method, 

also implemented in VMTK. The geometry of the aorta obtained from the preoper-

ative scans may be slightly different of the aortic geometry at the day of the inter-

vention. Indeed, it can be deformed, especially when stiff guidewires are inserted. 

The aortic geometry must be updated before simulating SG deployment.  To do so, 

the geometry is rigidly and then non-rigidly registered on the intraoperative images. 

Several methods are available for this step [41] [42] ([43] under review).  In addi-

tion, we assume that we know the projection matrix of the C-arm.  

B. Corotational Euler-Bernoulli beam elements 
 

In this section we describe the corotational Euler-Bernoulli beam elements that 

are used in the following steps to discretize the simplified geometry of the SG in 

the global positioning step, and then the stents in the individual deployment step. 

Simulations are carried out with Project Chrono [44], [45]. The details of the theory 

and implementation of beam elements are described in [46]. We review here the 

main concepts. Among the different methods that allow simulating large defor-

mations by finite elements, the corotational approach is one of the most versatile as 

it is based on classical linear finite elements. The corotational approach allows large 

displacements, but requires that the strains remain small (Figure 3). A floating co-

ordinate system F follows the deformed element, so that the overall movement in 

the deformed CD state can be assumed to be composed of a large rigid body move-

ment from the reference configuration C0 to the so-called floating or phantom con-

figuration CS, times a small local deformation from CS to CD. The underlined sym-

bols represent variables expressed in the floating reference basis F. A global tangent 
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stiffness Ke and a global force vector fe are derived for each element e, given its 

local matrix K, its local force f and the rigid body motion of F in C0 to F in CS. At 

each time step, the position and rotation of F are updated. 

 
Figure 3 - Schematic representation of the corotational approach 

C. Stage 1 (preliminary stage) 
Stage 1 combines the first two steps of the algorithm: positioning of the stent 

barycenters in the aorta and axisymmetric reconstruction of the stents. This step can 

be run in real-time as it has a marginal computational cost. However, it is based on 

assumptions that may not be fully satisfied in practice. Thus, the output of this pre-

liminary stage will serve as the starting-point for the updating stage presented in the 

next section. The first step is to recover the global position of the SG inside the 

aorta. The SG is simulated with a simplified finite element model. The algorithm 

for positioning barycenters in 3D is summarized in Figure 4. 

 

 
Figure 4 - Overview of the algorithm for 3D positioning of barycenters  
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Barycenter positioning 

It is very challenging to find the position of the SG directly in the global refer-

ence frame from a single image. Indeed, the intrinsic nature of the C-arm conical 

projection and the discretization in pixels of the detectors lead to a significant in-

certitude along the projection axis. A pixel from the flat panel can be assimilated to 

a surface, therefore its back projection geometry is not a line but a pyramidal vol-

ume. It is from this volume that the uncertainty on point positioning comes from 

(Figure 5). This uncertainty represents the distance along which an object can be 

moved along the projection axis without moving in the projection plane. This un-

certainty depends on the position of the object, i.e. the source-object distance but 

also the distance from the projection axis. When the pixel gets closer to the projec-

tion axis, the uncertainty may tend towards infinity. Close to the edges of the image, 

the uncertainty becomes lower. For a standard case (source-object distance = 800 

mm, source-detector distance = 1300 mm, 750 pixel x 750 pixel detector), a point 

located 175 pixels from the projection axis has an uncertainty of 4.6 mm. 

However, our objective is to reduce this uncertainty as much as possible. Ac-

cordingly, our method uses the aortic geometry as a support for the overall SG po-

sitioning. The first step is to relate each stent barycenter with the closest point of 

the artery centerline. This association is achieved in two dimensions. The centerline 

of the aorta is projected according to the same projection parameters as the in-

traoperative image. Each two-dimensional barycenter is simply associated with the 

nearest projected centerline point. This associativity is converted into three dimen-

sions, assuming that the nearest 2D point is almost equivalent to the nearest 3D 

point. Each barycenter is then related to the corresponding centerline position CL 

(xCL, yCL, zCL). 

The next step is to obtain the back-projection lines of each 2D barycenter. For 

each stent, we know (from previous image processing) the convex hull and the 2D 

position of its barycenter BIm (UIm, VIm) in the screen frame. The position of the 

target image in the 3D space, representing the configuration of the X-ray source and 

the flat panel detector, is known. Thus, each barycenter on the image can be associ-

ated with a three-dimensional position B2D (x2D, y2D, z2D). Since we know the pro-

jection matrix, we can obtain the corresponding back projection line for each bary-

center. These lines are combined with the geometry of the aorta to obtain the global 

position of the SG in the 3D frame. Equations of the projection lines result from the 

elementary Cartesian geometry. The X-ray source is at the origin of the global co-

ordinate system. Therefore, all projection lines have point O (0,0,0) in common. 

The projection parameters are known. Thus, each B2D target point of the image is 

associated with a back-projection line passing through this point and through the 

origin (Figure 5). The normalized vector of line �⃗� (𝐯𝒙, 𝐯𝒚, 𝐯𝒛) is: 

 �⃗� =
𝑩𝟐𝑫𝑶⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗  

‖𝑩𝟐𝑫𝑶⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗ ⃗⃗  ‖
 (1) 
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Figure 5 - Back projection lines of 2D barycenter coordinates, according to 

the configuration of the mobile C-arm and uncertainty of positions along the 

projection axis at an estimated source-object distance 

 

The SG must now be pre-positioned inside the aorta. The coordinates of each 

three-dimensional barycenter B3D (x3D, y3D, z3D) have then a back-projection line 

and have previously been associated with the closest centerline point CL (xCL, yCL, 

zCL). We know that each  barycenter 3D coordinate is located on its back projection 

line, but the coordinate p (Equation 2) of B3D along its line is initially unknown.  

 𝐁𝟑𝐃(𝐱𝟑𝐃, 𝐲𝟑𝐃, 𝐳𝟑𝐃) = 𝐁𝟐𝐃(𝐱𝟐𝐃, 𝐲𝟐𝐃, 𝐳𝟐𝐃) + 𝑝 ∗ �⃗� (𝐯𝐱, 𝐯𝐲, 𝐯𝐳) (2) 

As a first approximation, we assign to each barycenter the coordinate p from the 

nearest centerline point such as z3D=zCL. From equation 2, we obtain the following 

system of equations: 

 {

𝐱𝟑𝐃 = 𝐱𝟐𝐃 + 𝑝 ∗ 𝐯𝐱

𝐲𝟑𝐃 = 𝐲𝟐𝐃 + 𝑝 ∗ 𝐯𝐲

𝐳𝟑𝐃 = 𝐳𝟐𝐃 + 𝑝 ∗ 𝐯𝐳

  (3) 

Hence: 

 𝑝 =
𝐳𝟑𝐃−𝐳𝟐𝐃

𝐯𝐳
  (4) 

(x3D, y3D) are calculated by solving the system of equations (3).  Then, we have 

a first approximation of the position of barycenters, based on the centerline. In some 

cases, this approach is insufficient and must be completed using a finite element 

model of the SG. Figure 6 shows what can happen in the case of a large aneurysm 

sac. In this case, the centerline follows the shape of the artery. With the approach 

described above, stents would be positioned in the sac, which is unlikely and me-

chanically unrealistic.  
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Figure 6 – Error in barycenter positioning due to a deformed centerline: 

normal centerline (a), centerline deformed in an aneurysm sac (b), resulting 

unrealistic stent positioning (blue) in the sac area and realistic positioning 

(green) in non-deformed sections (c), expected actual positioning (d) 

 

Therefore, stents that are likely to be badly positioned must be separated from 

the other ones. In order to define the most precise boundary conditions for the finite 

element simulation, stents are divided into two categories: free and locked stents. 

The maximum diameter dSmax of the stent, i.e. the diameter of the fully deployed 

stent, is compared to the local diameter of the aorta dA at the associated point of the 

centerline. If dSmax > dA, the stent is locked. In this case, we assume that the stent is 

in equilibrium in the artery and that its barycenter is therefore very close to the local 

center of the artery, and therefore to CL. If dSmax < dA, for example if the stent is in 

the aneurysm sac, the stent is free. The position of the locked stents is assigned 

according to the centerline (see previous section). The position of the barycenters 

of free stents will be calculated using a simplified finite element model of the SG. 

From the initial three-dimensional geometry of the stent, the 3D position of each 

stent barycentre is extracted. Barycenters are connected between each other by co-

rotational Euler-Bernoulli beam elements according to the initial configuration of 

the SG [46] (Figure 7). The model is set up using the Project Chrono libraries.  
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Figure 7 - From the simplified geometry of the SG (a), 3D coordinates of 

barycenters are first extracted (b), then barycenters are connected using 

beam elements (c) 

 

The SG model in its initial configuration is pre-positioned in the aorta. Then, 

displacements are prescribed onto the locked stents and the resulting displacements 

of the free stents are calculated.  Free stents cannot go outside the aortic lumen. A 

SG is a tubular structure with a high degree of mechanical inhomogeneity due to 

the combination of metal stents and textile graft. The SG model is very simplified, 

reducing the SG model to a succession of beam elements with the same mechanical 

behavior. The mechanical characteristics of these beams therefore have no physical 

reality, and have been optimized to ensure the robustness and stability of the model. 

As the model is subject to successive boundary conditions (back-projection lines, 

aortic volume), we assume that this simplified model is sufficient for our applica-

tion, while allowing a very short computation time. The 3D positions of barycenters 

are finally determined, hence stent orientation.  

Geometric stent reconstruction 

From the updated 3D position of the barycenters, a geometric reconstruction of 

the stent is performed. The initial geometry of each stent, i.e. the metal structure, is 

first discretized into a set of points (Figure 8). Each point is defined as a vector 

�⃗⃗� (𝐕𝐱, 𝐕𝐲, 𝐕𝐳), which originates from the stent barycenter B3D and is expressed in the 

stent local coordinate system. Initially, the local reference coordinate system is the 

translated global coordinate system. Therefore, the coordinates S(x,y,z) of the n 

points of a stent are defined by : 

 𝐒𝑖:1→𝑛 = 𝐁𝟑𝐃
𝐢 + 𝐕𝐢⃗⃗  ⃗ (5) 

The proximal deployment diameters dp and distal dd are measured during the 

image processing step. Here we assume that the stent deployment is axisymmetric. 

Thus, the diameter measured in the plane of the image is assumed to be the same in 

all directions. The local deployment diameter d of the stent is therefore interpolated 

along its main axis z', initially coinciding with the axis z of the global reference 
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frame (Figure 8). New reconstruction vectors 𝐕𝐝
⃗⃗⃗⃗ (𝐕𝐝𝐱

, 𝐕𝐝𝐲
, 𝐕𝐝𝐳

) are updated accord-

ing to the diameter reduction rd such as: 

 𝑟𝑑 = 1 −
𝑑𝑆𝑚𝑎𝑥−𝑑

𝑑𝑆𝑚𝑎𝑥
 (6) 

 {

𝐕𝐝𝐱
= 𝐕𝐱 ∗ 𝑟𝑑

𝐕𝐝𝐲
= 𝐕𝐲 ∗ 𝑟𝑑

𝐕𝐝𝐳
= 𝐕𝐳

 (7) 

Reconstruction vectors 𝐕𝐝
⃗⃗⃗⃗   in the global reference frame is expressed in the 

global frame with the rotation matrix R according to: 

 (𝐕𝐝⃗⃗ ⃗⃗  

1
) = 𝑹(

V𝐝⃗⃗ ⃗⃗  ⃗

1
) (8) 

Finally, the new position of the stent is calculated with equation 5 from the up-

dated vectors 𝐕𝐝
⃗⃗⃗⃗ . The SG is eventually reconstructed (Figure 8). 

 
Figure 8 – Stent geometric reconstruction, with the local frame O'(x',y',z') 

and the global frame O(x,y,z), initial model (a) and after reconstruction (b) 

 

Positioning and reconstruction of stents is based on two assumptions: the center 

of gravity of the stents is close to the centerline of the aorta and the deployment of 

the stents is axisymmetric. Results of Stage 1 (III.C) show that these assumptions 

are a source of uncertainty  during stent reconstruction, which may prevent in some 

cases to correctly simulate stent deployment. Additional steps of individual stent 

modeling and deployment corrections are therefore required. 

D. Stage 2 (refining stage) 
Individual stent deployment may not be accurate enough and need to be im-

proved. This stage combines two individual refining steps: minimization of rotation 

and individual deployment of stents. The goal of the first step is to determine the 
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actual angle of rotation Φ of each stent, around its main axis z'. The aim of the 

second step is to individually simulate the deployment of the stent in a deployment 

box. Both have clinical applications. When the SG is deployed, the actual SG de-

ployment can be reconstructed in 3D. When the SG is not fully deployed, the EVAR 

practitioner can visualize how the SG would deploy at its current position.  

Minimization of the rotational difference 

During deployment, the stent may be subject to rotations Φ around its main axis 

z'. In the case of axisymmetric stents, this rotation has little impact on its final de-

ployment, although the surgeon may wish to improve the accuracy of reconstruction 

for critical stents. However, in the case of stents with fenestrations, their positioning 

depends on the rotation of the stent. It is therefore essential to determine these rota-

tions. This step is performed within a minimization loop with a differential evolu-

tion algorithm.  

In the case of axisymmetric stents, the value to be minimized is the difference 

eS. This difference is calculated in two dimensions. The 3D model of the stent geo-

metrically reconstructed at the end of the previous step is projected according to the 

projection parameters of the target image. eS is the average distance between each 

point of the reconstructed stent and its nearest neighbor. This loop is used to deter-

mine the proper rotation Φ ± kθ, where θ is the periodic angle separating two peaks 

of the Z-shape axisymmetric stent and k a real integer. Considering fenestrated SG, 

all stents with fenestrations or scallops have radiopaque markers to guide the posi-

tioning. The new eM deviation to be minimized is calculated by considering only the 

distance between the radiopaque markers. In this case, the proper rotation Φ is exact 

and does not depend on θ. Indeed, the positioning of fenestrations is asymmetrical. 

Individual stent deployment 

The objective of this deployment box is to make maximum use of intraoperative 

image data. Thus, the deployment of the stent will be constrained not only by the 

geometry of the aorta, but also by the information from its convex hull on the image. 

From the convex hull obtained previously, we define a back-projection polyhedron 

(BpP). Each side of the BpP is a triangular element. The X-ray source is at the origin 

of the global coordinate system. Therefore, all triangular elements have a common 

point O (0, 0, 0). Each edge of the convex hull is defined as the edge opposite to the 

apex O (Figure 9). The volume is closed by the surface of the convex hull discre-

tized in triangular elements. The Boolean intersection of the BpP with the aorta 

gives a volume called the deployment box. Boundaries of the volume are meshed 

with rigid shell elements. The stent is positioned in this rigid box according to its 

previously determined configuration. 



13 

 
Figure 9 – Deployment box extracted from the intersection of the aorta 

volume and the BpP 

 

The stents are composed of corotational Euler-Bernoulli beam elements. The 

mesh size is refined in high curvature areas. The stents are modelled in their 3D 

position and orientation determined in the previous steps. Only the diameter of the 

stent is changed. The stent model is initialized in its deployed configuration. Then 

it is pre-constrained to the diameter of the SG launcher before the simulation begins.  

Euler-Bernoulli beam elements have an elastic linear behaviour. The stents have a 

diameter of 0.125mm and are made of 316L steel which mechanical characteristics 

are summarized in [38]. 

Each stent, or a selection of stents at the practitioner's discretion, is deployed 

individually. The crimped stent is positioned inside the deployment box. The posi-

tion of its barycenter and its orientation have already been recovered during the 

global positioning step.  Then the stent is deployed (elastic recoil as the stent was 

crimped). The deployment is calculated using the Project Chrono engine [45], with 

solver Math Kernel Library (MKL) from Intel®. After the first contact, the time step 

is reduced to ensure the stability of the model. The contacts are modelled using the 

penalty algorithm implemented in Project Chrono, the Smooth-Contact (SMC) 

modeling approach. SMC uses penalty (in a discrete element method (DEM) [47], 

[48], regularizing the frictional contact forces, with “imaginary” spring-dashpot 

systems at each contact) and as such objects in contact will have slight interpene-

tration and integration time-step will likely be small. The simulations are performed 

on a computer with 4 CPUs, 3.40GHz, 16 GB RAM, but without parallelization.  

The computation time for deploying a stent is less than 6 minutes, without optimi-

zation. In addition, the complete calculation is easily parallelizable, as each stent 

deployment can be simulated on a separate core. The overall calculation time could 

therefore be compatible with clinical use. 
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III. PROOF OF CONCEPT 
 

The method described above was applied to a patient who underwent an EVAR 

procedure.   

A. Clinical data 
Details about the device are given in Tab. 1. An additional stent was tested, in-

cluding three fenestrations: right renal artery, mesenteric artery and left renal artery 

fenestrations. The preoperative and postoperative CT scans were acquired at the 

Saint-Etienne University Hospital under clinical conditions. Use of the clinical data 

was approved by the institutional review board and informed consent was obtained 

from the patient. The voxel size of the scans was 0.9395x0.9395x2 mm3.  

 

Table 1 - Clinical summary of EVAR procedure 

Sex Male 

Age (y) 78 

Stent-graft : 

- Number of stents 

- Proximal Graft Diameter 

(mm) 

- Distal Graft Diameter 

(mm) 

ENBF-28-20-C-170-EE 

20 

28 

 

20 

Anevrismal sac thrombus: No 

 

First, we evaluated the results of Stage 1. As the results were not precise enough 

in terms of radial expansion, a second step of individual stent deployment was re-

quired. We evaluated the results of the complete method, including Correction Part. 

The average diameter of the renal arteries was 5 to 7 mm. If the fenestration posi-

tioning error is less than 3 mm, the surgeon can catheterize the secondary arteries 

such as renal arteries. Above this threshold, it is considered that intraoperative com-

plications are likely to arise. Therefore, the clinical validation value was set at 3mm 

in accordance with experienced clinicians. 

B. Quality assessment of stent deployment 
First, to isolate and test the stent reconstruction algorithm as precisely as possi-

ble, the following assumptions were made: the projection matrix was known; the 

3D geometry of the aorta was assumed to be perfectly registered. This ensured that 

not introducing positioning errors related to aortic registration. Thus, target images 

and the 3D model of the aorta were generated from the postoperative scan. The 

actual 3D position of the SG was therefore known, and served as a reference to be 

compared with the simulation for the sake of validation (Figure 10). 
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Figure 10 – Flowchart of the validation scheme 

 

Several parameters were used to assess the quality of the reconstruction. The first 

parameter was the DB distance, which was the distance between the 3D barycentres 

of the target stent and the reconstructed stent. This distance was used to assess the 

quality of stent positioning within the artery. The second parameter was the distance 

DM, which was the average distance between the point clouds of the target stent and 

the reconstructed stent. It was defined as the average of the Euclidean distances 

between a node of the reconstructed stent and its nearest neighbor among the points 

of the target stent.  This distance allowed reaching the quality of stent positioning 

and deployment to be assessed at the same time. Finally, the last parameter is CSAS, 

i.e. the cross-sectional area overlap of target and reconstructed stents, which allows 

the quantitative comparison of stent deformations at the SGs folds. Cross-section 

areas along the entire stent were measured after deployment in the aneurysm. After 

deployment, the cross-sectional areas were modified, particularly in terms of SG 

folds. Let AT be the area of the target cross-section ST and AR the area of the recon-

structed cross-section SR. AU is the area of the SU intersection between ST and SR. 

 𝑆𝑈 = 𝑆𝑇  ∪  𝑆𝑅   (9) 

 𝐶𝑆𝐴𝑆 = 100 ∗
𝐴𝑇−|𝐴𝑇−𝐴𝑈|

𝐴𝑇
 (%) (10) 

C.  Results and discussion 
 Figure 11 shows the results of Stage 1 and Stage 2 and Table 2 shows a com-

parison of the results of the two stages. Concerning Stage 1, the average DB is gen-

erally lower than the clinical validation value, the positioning of stents in the artery 

is generally good. However, the error is too large on the contralateral limb, close to 

or greater than 3 mm with a maximum of 3.71 mm. About DM, the average error is 

less than 3 mm, however the distance map shows that a significant number of stents 

have an error too close to the limit. The CSAS map confirms this result, with an 

average superposition of about 70% and a minimum of 47%, which is much too 

low. Thus, an additional step of individual deployment seems necessary. Stage 2 
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showed a clear improvement in the quality of stent simulation. All measurements 

were below the threshold value, with a maximum for the DB  of 1.40 mm and for the 

DM of 2.28 mm. The mean values were also improved, by reducing the mean error 

of -26.5% for the DB and -21.7% for the DM  compared to Stage 1. There was also a 

clear improvement in the CSAS by a mean value of 25%. 

 
Figure 11 –  Distance map representing the distance between the 

barycenters of the target and the reconstructed SG from Stage 1 (a) and 

Stage 2 (b), the RMS distance between the cloud points of the target and the 

reconstructed stents from Stage 1 (c) and Stage 2 (d), and the cross-sectional 

surface superposition between target and reconstructed stents from Stage 1 

(e) and Stage 2 (f). Each square represents a stent. 

 

Table 2 - Summary and comparison of Stage 1 and Stage 2 performances  

 Preliminary 
Part 

Correction Part 
Differ-

ence 
Difference (%) 

DB 

(mm) 

Mean ± 
std 

1.02 ± 1.03 0.75 ± 0.32 -0.27 -26.5 

Max 3.71 1.40 -2.31 -62.3 

Min 0.05 0.15 0,1 200.0 

DM 

(mm) 

Mean ± 
std 

2.21 ± 0.44 1.73 ± 0.37 -0.48 -21.7 

Max 3.12 2.28 -0.84 -26.9 

Min 1.54 0.90 -0.64 -41.6 

CSAS 
(%) 

Mean ± 
std 

69.2 ± 12.8 86.6 ± 5.1 17.4 25.1 

Max 89.3 95.2 5.9 6.6 

Min 46.9 73.7 26.8 57.1 

 

Figure 12 shows how fenestration positions (front view) were predicted. The size 

difference between the target and reconstructed fenestrations results from the seg-

mentation of the post-operative SG. The fenestrations are surrounded by radio-

opaque markers that create artifacts during imaging. These artifacts make the mark-

ers appear larger than reality.  The average distances between the centers of gravity 

of the fenestrations are summarized in Table 3. The overlapping of fenestrations is 

improved after the refining steps, which is visible on the Figure 12. The method, 

after correction, was therefore able to position the fenestrations precisely enough to 
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allow the catheterization of secondary arteries, with a maximum distance less than 

2.46 mm for the left renal fenestration.  

These results are interesting in comparison with previous work. Indeed, preoper-

ative finite element simulations [21] have an average error of about 3.5mm, which 

is higher than the results obtained here, with a longer computation time, as they are 

intended for planning purposes. It is though difficult to compare the previous fast 

methods with the one presented here. Indeed, the evaluation criteria are not similar. 

For example, in [33], the results of the fast method (FM) were compared with finite 

element simulations (FE), which may themselves differ from reality. In complex 

cases, the average distance between FM and FE is about 3-4 mm, for a very short 

calculation time (<1min). However, these methods are not guided by intraoperative 

imaging. In [36], an accuracy of about 2-3 mm is reached, which is comparable to 

our results, with a shorter computation time. However, their method was based on 

additional markers bonded onto the device, which does not seem suitable. Com-

pared to these previous studies, our method seems to achieve a promising compro-

mise between accuracy, computation time and compatibility with current clinical 

conditions. 

 
Figure 12 - Comparison of the positions of the fenestrations. In red, the 

target, in blue the reconstructed fenestration after Stage 1, in green after 

Stage 2.  Right renal fenestration (a), mesenteric fenestration (b) and left 

renal fenestration (c) 

 

Table 3 - Distance between the center of gravity of target fenestrations and 

reconstructed fenestrations, before and after Stage 2 

 Right renal 

fenestration 

Mesenteric 

fenestration 

Left renal 

fenestration 

DB Stage 1 (mm) 3.06 3.05 6.05 

DM Stage 2 (mm) 0.41 1.64 2.46 

 

 

With a computer powered by 4 CPUs, 3.40GHz, 16 GB RAM, the calculation 

time for Stage 1 is under 20 seconds. The calculation time for the rotation minimi-

zation is under 1 minute. The maximum calculation time for the deployment simu-

lation is 6 minutes. Co optimization and parallelization are currently ongoing to 

enable applications in clinical conditions. 
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The results of Stage 1 (first and second steps) show that the SG position is glob-

ally well predicted in the artery, but that the radial deployment of stents is not suf-

ficiently accurate, with errors exceeding the 3mm threshold. However, corrections 

made in Stage 2 (third and fourth step) yield a reasonable accuracy. More specifi-

cally, accurate predictions of fenestration positions after Stage 2 would avoid com-

plex catheterization of secondary arteries, which is one of the major source of com-

plications for practitioners.  

However, the method has several limitations. First, it depends on the quality of 

the input data. Indeed, we assume that stents can be individualized using image 

processing. If this assumption is usually satisfied, overlapped stent can challenge it, 

for example, in the case of very pronounced angulation of the proximal neck of the 

aneurysm. In addition, the geometry of the aorta is assumed to be known, as it was 

updated using a non-rigid registration method previously. However, registration er-

rors could occur and add to the other errors mentioned in the chapter. The non-rigid 

registration step also involves restriction for clinical applications. As we assumethat  

we know the geometry of the aorta before the SG deployment simulation, the non-

rigid registration must be performed each time the mobile C-arm position is 

changed, which implies to perform a DSA in order to visualize the aorta. The 

method should therefore only be used at key points in the procedure. Moreover, 

segmentation errors of the aorta volume are possible, but they are difficult to iden-

tify and probably have a minor influence on the results. A priori, the presence of 

thrombus is not a major problem for segmentation. Indeed, the aortic lumen is seg-

mented during preoperative planning, not the aorta itself, and the SG is deployed in 

the lumen. Effects of thrombus on overall aortic stiffness are considered in the pre-

vious non-rigid registration step. But local variations in stiffness, due to thrombus, 

calcifications or surrounding tissues are not taken into account. Other limitations 

are related to the method itself. In order to save calculation time, the deployment of 

stents was simulated individually within rigid boxes.  The rigid nature of the boxes 

is obviously a simplified mechanical behavior of the arterial wall but it did not in-

duce significant errors when the simulations were compared with the post-operative 

CT scan. Finally, by simulating the individual deployment of stents, we do not con-

sider the effect of the textile graft connecting them together. For example, a highly 

crimped stent can change the deployment diameter of the neighboring stent inde-

pendently of the local geometry of the aorta. However, initial results show that these 

limitations do not hamper the accuracy more than what is compatible with clinical 

expectations. The influence of other assumptions should be investigated further 

with additional patient data.  

This method would be particularly suited for complex cases of thoracoabdominal 

aortic aneurysms that require the use of fenestrated stent grafts. Indeed, when posi-

tioning fenestrations, the surgeon can potentially encounter difficulties. In most 

cases, the method is able to provide assistance to the surgeon. A few exceptions can 

challenge the method. The method is based on data extracted in the plane of the 

intraoperative image. Missing information along the projection axis are provided by 

simulations. If the main deployment axis of the stent graft was located along the 

projection axis, the method may have difficulty simulating the device. In practice, 

this situation seems very unlikely though. 
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IV. CONCLUSION 
 We have presented in this chapter a methodology for simulating SG deployment 

based on intraoperative images coupled with mechanical models. The algorithm 

consists of a series of successive steps with increasing precision. A first step simu-

lates the positioning of the SG within the aorta using a simplified finite element 

model and the centerline of the artery.  The second step is an axisymmetric geomet-

ric reconstruction of the stents. The third step minimizes the rotation of the stent 

around its main axis.  Finally, the last step consists in deploying each stent individ-

ually within a deployment box extracted from the imaging and geometry of the 

aorta.  

The results of combined Stage 1 and Stage 2 yield a reasonable accuracy. More 

specifically, accurate positioning of fenestration would facilitate catheterization of 

secondary arteries. But the method suffers from several limitations.  First, it depends 

on the quality of the input data and the ability of image processing to distinguish 

stents. In addition, the geometry of the aorta is supposed to be known. Next, the 

wall of the artery is considered rigid when the stents are deployed. Lastly, textiles 

are not simulated. The influence of these limitations on the accuracy of simulations 

needs to be explored further using additional patient data. 

Finally, the translation of our methodology seems promising and could be gen-

eralized to all operating rooms equipped with mobile C-arms to assist SG deploy-

ment using real-time simulations in the future. 
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Abstract

For a majority of patients requiring abdominal aortic aneurysm (AAA) surgery, endovascular repair (EVAR)
has replaced open, highly traumatic surgery. EVAR consists of positioning a stent graft (SG) in the aneurys-
mal sac to avoid the risk of rupture. However, the number of post-operative complications related to poor
positioning of SG still needs to be reduced. Some of the complications are due to difficulties during the pro-
cedure. These difficulties would be significantly reduced if the practitioner had access to a three-dimensional
visualization of the artery and tools. Thus, to address this issue, a tool for computer assisted surgery has
been developed in our work. This allows the geometry of the artery to be updated and the deployment of the
device to be digitally simulated. The method is based on the coupling of information from 2D intraoperative
imaging with simplified 3D mechanical models. It is divided into two parts: the non-rigid registration of
the artery and the fast method for virtual SG deployment. To smoothly integrate into the clinical flow, the
approach is based on a single intraoperative image from a mobile C-arm and requires a reasonably short
computation time. The performance of the method was tested using clinical data and data simulated with
a 3D printed phantom. The accuracy achieved by non-rigid registration and simulation of individual stent
deployment is compatible with clinical expectations. In particular, the positioning of the fenestrations is
sufficiently precise to correctly assist the catheterization of the secondary arteries in the case of fenestrated
SGs. This work opens the way to many promising prospects, and in particular to the implementation of this
tool in an industrial and clinical context.
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Résumé

Pour une majorité de patients nécessitant une intervention pour un anévrisme de l’aorte abdominale (AAA),
la réparation endovasculaire (EVAR) a remplacé la chirurgie ouverte, très traumatisante. L’EVAR consiste
à positionner une EP dans le sac anévrismal pour éviter son risque de rupture. Cependant, le nombre de
complications postopératoires, liées à un mauvais positionnement de l’EP, nécessite encore d’être diminué.
Une partie des complications provient de difficultés lors de l’intervention. Ces difficultés seraient significa-
tivement réduites si le praticien avait accès à une visualisation tridimensionnelle de l’artère et des outils.
Ainsi, pour répondre à cette problématique, un outil d’assistance au geste chirurgical de pose d’EP a été
développé durant notre travail. Celui-ci permet de mettre-à-jour la géométrie de l’artère puis de simuler
numériquement le déploiement du dispositif. La méthode est fondée sur le couplage des informations issues
de l’imagerie opératoire 2D avec des modèles mécaniques simplifiés en 3D. Elle est divisée en deux parties : le
recalage non-rigide de l’artère et la méthode de simulation rapide du déploiement des EPs. Afin de s’intégrer
de manière fluide au flot clinique, l’approche est basée sur une unique image peropératoire provenant d’un
arceau mobile et requiert un temps de calcul suffisamment court. Les performances de la méthode ont été
testées à l’aide de données cliniques et de données simulées avec un fantôme imprimé en 3D. La précision
atteinte par le recalage non-rigide et par la simulation du déploiement individuel des stents est compatible
avec les attentes cliniques. Notamment, le positionnement des fenêtres est suffisamment précis pour assister
correctement le cathétérisme des artères secondaires dans le cas d’EPs fenêtrées. Ces travaux ouvrent la voie
à de nombreuses perspectives prometteuses, et notamment à l’implémentation de cet outil dans un contexte
industriel et clinique.
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