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Résumé

Les implants cochléaires sont les premieres neuroprotheses fonctionnelles a avoir
été développées pour les sujets humains. Elles restaurent la perception auditive chez
les individus atteints de surdité sévere a profonde. L'implantation de ces protheses re-
quiert la réalisation d"un acces a 'oreille interne par mastoidectomie puis l'insertion
d’un porte-électrodes dans la cochlée. L'objectif étant de permettre la stimulation
électrique de 1'extrémité des fibres du nerf auditif. Malgré une chirurgie délicate,
la pose d'implant ne présente pas de véritable danger pour le patient et se pratique
aujourd’hui dans le monde entier. Néanmoins, 1’extension des criteres d’indication
pour ce type de prothese combiné a un risque avéré de complications postopéra-
toires souléve de nouveaux enjeux. En effet, la volonté actuelle des praticiens est
d’évoluer vers une chirurgie minimalement invasive afin de réduire d'une part le
temps d’opération et d’autre part le temps de rétablissement ainsi que les risques de
complications postopératoires pour le patient. La combinaison de ces deux éléments
doit ainsi permettre a I’avenir d’opérer un nombre toujours plus important de person-
nes pouvant bénéficier d’un implant. La réalisation d'une approche minimalement
invasive de la cochlée reste cependant difficilement réalisable pour le chirurgien, pour
ne pas dire impossible, en ce qu’elle limite considérablement les possibilités de con-
trole visuel de la proximité de la fraise chirurgicale par rapport aux structures critiques
ancrées dans 1'os temporal telles que le nerf facial ou la corde du tympan.

Face aux limites du geste chirurgical, nous nous sommes intéressés dans cette these
I'élaboration d’outils et de méthodes permettant de soulever les verrous scientifiques
et technologiques inhérents au développement et a I’évaluation d’un systéeme de GM-
CAO pour la chirurgie otologique s’appuyant sur la fusion d’images échographiques
(US) préopératoires et tomodensitométriques (TDM) préopératoires. Dans ce travail,
nous proposons de :

e étudier la faisabilité de l'usage de I’échographie en tant que modalité peropéra-
toire pour la navigation minimalement invasive de 1'os temporal;

e ¢élaborer une nouvelle procédure de recalage itératif basé intensité d’images
US / TDM de la capsule otique permettant d’atteindre une erreur de recalage
submillimétrique;

e développer un dispositif d’acquisition de volumes US basé sur 1'utilisation
d’une nouvelle sonde écho-endoscopique spécialement concue pour l'imagerie
peropératoire du systeme auditif humain.



vi

L’ensemble des propositions de cette thése est validé de maniere systématique selon
différents dispositifs de validation qui incluent : des fantomes de synthese dévelop-
pés dans le cadre de ce travail ainsi que des échantillons anatomiques ex vivo issus
de cochons d’Inde et de cadavres humains du laboratoire d’anatomie de la faculté de
Médecine de Montpellier.

Mots clés

Implantation cochléaire, Chirurgie minimalement invasive, Echographie, Tomodensit-
ométrie, GMCAO, Navigation, Recalage multimodal, Reconstruction 3D, Sonde écho-
endoscopique, Calibration
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Introduction générale

L'implantation cochléaire constitue aujourd’hui l'unique solution pour restaurer
l'audition chez les personnes atteintes de surdité neurosensorielle pour lesquelles
les aides auditives se montrent inefficaces. Malgré une chirurgie délicate, la pose
d’implant ne présente pas de véritable danger pour le patient et se pratique au-
jourd’hui dans le monde entier. Néanmoins, 1'extension des criteres d’indication pour
ce type de protheéses combiné a un risque avéré de complications postopératoires
souléve de nouveaux enjeux pour les chirurgiens qui, en conséquence, cherchent a ré-
duire la durée ainsi que le degré d’invasivité de 'opération. Au-dela de figurer parmi
les principaux facteurs a risque d’infection (Korol et al., 2013), le temps d’opération
représente également un élément déterminant dans la réalisation de l'implantation
cochléaire sous anesthésie locale (Kecskeméti et al., 2019). En effet, cette derniere con-
nait depuis peu un regain d’intérét en tant qu’alternative a I'implantation convention-
nelle pour faire face au vieillissement a venir d"une partie de la population mondiale
due a 'augmentation de 1’'espérance de vie dans les pays industrialisés (Shabashev
et al., 2017, Connors et al., 2021). Principales concernées par la surdité neurosensorielle,
les personnes agées souffrent également d’une plus grande sensibilité aux agents
anesthésiants qui, dans le cas d'une anesthésie générale, peuvent s’accompagner de
délire ou encore provoquer des effets a long terme sur les capacités cognitives. Avec
une durée d’intervention qui stagne depuis plusieurs années a une centaine de minutes
(Postelmans et al., 2009), les techniques d’implantation cochléaire conventionnelles
peuvent difficilement étre envisagées pour la pose d’implant sous anesthésie locale.
Une technique issue d'une approche conventionnelle modifiée moins invasive et donc
moins longue a déja été proposée et s’est révélée réalisable dans ce contexte (Dietz et al.,
2016). L'implantation cochléaire minimalement invasive présente un intérét d" une part
pour le chirurgien afin de garantir une réduction significative du temps d’opération et
d’autre part pour le patient pour réduire le temps de rétablissement ainsi que les cas
de complications postopératoires. La combinaison de ces deux éléments doit ainsi per-
mettre a ’avenir d’opérer un nombre toujours plus important de personnes pouvant
bénéficier d'un implant. La réalisation d'une approche minimalement invasive de la
cochlée reste cependant difficilement réalisable pour le chirurgien, pour ne pas dire
impossible, en ce qu’elle limite considérablement les possibilités de controle visuel de
la proximité de la fraise chirurgicale par rapport aux structures critiques ancrées dans
I’os temporal telles que le nerf facial ou la corde du tympan.

Face aux limites du geste chirurgical humain, il est donc plus que jamais ques-
tion de I'élaboration d’une aide pour I'implantation cochléaire minimalement invasive
qui, au-dela de satisfaire un nombre toujours plus important de bénéficiaires, présente
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un intérét majeur dans la préservation de 1’audition résiduelle. Dans ce contexte, les
gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur (GMCAO) fournissent une solution
permettant de compenser la perte de repéres anatomiques en guidant le chirurgien
suivant une planification établie & partir d'une analyse préopératoire du geste a ef-
fectuer. Le travail mené dans cette these s’intéresse, au travers des différents chapitres,
au développement ainsi qu’a 1’évaluation de briques technologiques et scientifiques
qui serviront de support a I'élaboration d’une aide au geste chirurgical pour la pose
d’implants cochléaires.

Le chapitre 1 s’intéresse a présenter le contexte médical relatif a I'implantation
cochléaire permettant au lecteur de se familiariser avec les concepts anatomiques clés
de I'oreille qui reviendront tout au long de cette these ainsi que d’apprécier les limites
et enjeux de cette chirurgie délicate qui justifient une assistance au geste chirurgical.

La premiere partie du chapitre 2 se veut une introduction aux concepts de GM-
CAO pour I'amélioration du geste opératoire. Celle-ci offre 1’occasion de dresser un
état des lieux des différentes techniques existantes dans le cadre de la chirurgie oto-
rhino-laryngologique (ORL) afin d’y poser un regard critique et de préciser leurs lim-
ites quant a la pose d’implants. En sont ressorties trois spécifications qui composent le
cahier des charges pour le développement d"un systeme d’assistance a I'implantation
cochléaire minimalement invasive. Face a 'absence de systemes réellement adaptés
a notre besoin, une technique d’imagerie peropératoire jusqu’ici peu explorée dans la
sphere ORL, a savoir I’échographie, est ensuite présentée puis examinée a travers une
étude de faisabilité quant a son application pour le recalage des données peropératoires
(US) avec les données préopératoires (TDM). Ce travail préliminaire représente la pre-
miére contribution de cette these dans lequel une méthode de recalage s’appuyant sur
la simulation de la surface osseuse du modele scanner supposée visible a I’échographie
a été étudiée. Les résultats obtenus par validation expérimentale sur des piéces
anatomiques d’origine animale (cochlées de cochons d'Inde) confirment la pertinence
de l'utilisation d"une telle modalité qui constituera notre fer de lance tout au long de
cette these.

Le développement d'un systeme de GMCAO utilisant I'échographie nécessite
néanmoins de fusionner les informations peropératoires recueillies par ultrasons (US)
avec des données préopératoires qui, dans le cas de l'implantation cochléaire, sont
obtenues par tomodensitométrie (TDM). Le chapitre 3 répond a cette problématique
en présentant une méthode de recalage d’'images US et TDM qui se veut adaptée
a la chirurgie de l'oreille interne. Notre contribution dans ce chapitre repose sur
I’élaboration d"une procédure de recalage permettant de respecter une contrainte en
précision inférieure au millimeétre. La démarche adoptée s’appuie sur la simulation
itérative d'images US a partir d’un volume TDM en combinant recherche globale puis
locale pour obtenir un alignement spatial optimal. Une importance toute particuliere
est portée au protocole d’évaluation afin de proposer une mesure objective de l'erreur
de recalage. Dans un souci de cohérence avec l'application clinique, la validation ex-
périmentale est réalisée sur des piéces anatomiques issues de cadavres humains.

Le chapitre 4 traite enfin de la conception et de l'utilisation d’une nouvelle
sonde écho-endoscopique qui offre des dimensions compatibles avec les contraintes
géométriques fortes associées a I'imagerie peropératoire de I'oreille interne. Nos con-
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tributions dans ce chapitre s’articulent en deux temps autour de l'application de cette
sonde unique en son genre. Premierement, une procédure d’acquisition de volumes
peropératoires, allant de ’acquisition d'une série de coupes US a l'algorithme de re-
construction volumique, est présentée puis implémentée a 1’aide du systeéme RobOtol®
dédié a la microchirurgie de l'oreille. Une validation quantitative préliminaire est
réalisée sur un fantdme de synthese afin de s’assurer de la cohérence des volumes
reconstruits. S’ensuit une validation expérimentale sur une téte cadavérique com-
plete permettant d’exposer 1'intégralité du contexte anatomique clinique. Deuxiéme-
ment, une méthode de calibration géométrique reposant sur la procédure d’acquisition
précédente est proposée puis validée expérimentalement sur un fantdome de synthese.
L'originalité de ce travail réside dans les faibles dimensions de la sonde US utilisée. A
notre connaissance, il s’agit de la premiere étude portant sur la calibration d'une sonde
présentant un tel facteur de miniaturisation.

Enfin, la démarche globale est discutée dans la conclusion générale ainsi que les
perspectives offertes par la combinaison des différents éléments développés dans cette
theése.

Les contributions de ces travaux de these s’inscrivent plus précisément dans le con-
texte de deux projets :

e le projet Optifusion, co-porté par le LIRMM ainsi que le CHU de Montpellier et
financé par la fondation Agir pour I’Audition, qui porte sur 1’optimisation du
recalage d’images échographiques et tomodensitométriques pour la navigation
chirurgicale intracochléaire;

e le projet RobEcho, co-porté par le LIRMM ainsi que I'IINSERM et financé par le
fond de développement régional (FEDER) de la région Occitanie, qui s'intéresse
a développer un environnement robotique pour permettre le contréle peropéra-
toire de la chirurgie de l’oreille interne.
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Ce premier chapitre a pour objectif de présenter le contexte médical relatif a l'implantation
cochléaire afin d’en saisir plus clairement les enjeux. La section 1.1 permet de se familiariser
avec les concepts anatomiques clés de I'oreille ainsi que les mécanismes de 'audition. La sec-
tion 1.2, quant a elle, aborde les principales pathologies associées a la perte d’audition et porte
une attention particuliere a la surdité dite de perception qui permet d’introduire I'implantation
cochléaire discutée a la section 1.3. La section 1.4 laissera enfin au lecteur la possibilité
d’apprécier les limites et les enjeux de cette chirurgie délicate qui justifient une assistance au
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geste chirurgical.
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8 Chapitre 1. Contexte médical

1.1 Anatomie et physiologie de l'oreille

L’oreille assure une fonction toute particuliére au sein de I’anatomie humaine : celle de
percevoir le monde sonore environnant. A la maniere d’un microphone, elle permet de
transmettre puis de convertir une onde sonore en impulsions nerveuses interprétables
par le cerveau. Pour ce faire, le systeme auditif se compose de trois parties qualifiées re-
spectivement d’externe, de moyenne et d’interne, chacune avec un rdle bien spécifique
(Fig. 1.1). Comme le suggere leur nom, le son pergu se propage depuis I’oreille externe
jusqu’a l'oreille interne en passant par l’oreille moyenne. L'oreille interne est la plus
profondément ancrée dans la base du crane et se compose de la cochlée qui constitue
le véritable organe responsable de 'audition. Cette derniére renferme 1’épithélium
sensoriel de I'organe de Corti qui assure la transformation de la vibration sonore en
signal électrique. La cochlée étant une structure osseuse creuse remplie de liquide, les
vibrations sonores, par l'intermédiaire du milieu liquidien, font alors vibrer la mem-
brane basilaire sur laquelle repose I'organe de Corti et sont a 1’origine de 1’activation
des cellules sensorielles de la cochlée. Il convient toutefois de préciser que les vibra-
tions acoustiques se transmettent difficilement a l'interface entre les milieux aérien et
liquidien. Aussi, si les oreilles externe et interne se comportent respectivement comme
un canaliseur et un convertisseur d’ondes sonores, I'oreille moyenne sert quant a elle
d’adapateur d’impédance acoustique et optimise la transmission du son aux fluides
contenus dans la cochlée.

; — » - ’ ,
OREILLE EXTERNE '\. OREILLE MOYENNE | *, OREILLE INTERNE
\\ \
La conque .\‘ ‘\‘ La fenétre ovale et la fenétre ronde
dirige les A isolent I'oreille interne, remplie de liquide,
ondes sonores !‘: A \ Canaux de I'oreille moyenne qui elle est remplie d'ain
vers l'oreille. g ', semi-circulaires
LAS Enclume

\ N Fenétre ovale Nerfs
. \
\ . V( *. Marteau

Membrane
| tympanique

interne

Fenétre
ronde

Trompe d‘Eustache Y

Figure 1.1 - Anatomie du systeme auditif humain (Dematteis et Kahane, 2011).

Au-dela de présenter de fagon succinte le mécanisme de ’audition, cette introduc-
tion tend surtout a souligner la complexité du systeme auditif dont ’anatomie figure
parmi l'une des plus élaborées du corps humain. Afin de saisir la pleine mesure des
enjeux qui relévent de la perte d’audition ainsi que de la pose d’implants cochléaires, il
nous apparait donc essentiel d’insister plus en détails sur les différentes composantes
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de l'audition que nous nous attachons a décrire dans les sections suivantes.

1.1.1 Oreille externe

L'oreille externe constitue le point de départ de la chaine de perception d'une onde
sonore. Comme illustré sur la figure 1.1, cette partie s’étend du pavillon de 'oreille
jusqu’au tympan, ou membrane tympanique de son nom scientifique, en passant par
le conduit auditif externe. En premier lieu, le signal sonore rencontre la partie la plus
visible de l'oreille externe, a savoir le pavillon auriculaire ou auricule. Grace a sa
forme singuliére, cette protubérance cartilagineuse permet de collecter les différents
sons perqus et de les diriger vers le conduit auditif externe. Dans son premier tiers, ce
dernier consiste en un revétement cutané comprenant une pilosité modérée ainsi que
des glandes cérumineuses qui agissent comme une barriére protectrice naturelle. A
mesure que 1’'onde sonore pénetre dans le conduit auditif, la peau s’amincit jusqu’a se
limiter a une simple couche épidermique fermement attachée a 1'os environnant.

En plus de transmettre le signal sonore jusqu’au tympan, 1’oreille externe agit égale-
ment comme un amplificateur sur une certaine gamme de fréquences. Le signal sonore
amplifié arrive alors au niveau du tympan qui correspond au point de départ du mé-
canisme de transmission du son jusqu’a la cochlée. Comme le suggere son nom scien-
tifique, le tympan consiste en une membrane fibreuse dont la forme conique permet
une transmission optimale du son a 'oreille moyenne et n’est pas sans rappeler celle
de la membrane d’un haut-parleur. Son insertion au sein du conduit auditif est par
ailleurs assurée par l'intermédiaire de I'annulus, un bourrelet fibreux ayant la forme
d’un fer a cheval.

1.1.2 Oreille moyenne

L'oreille moyenne est associée a la caisse du tympan qui s’étend latéralement du
tympan jusqu’a I'ouverture de la fenétre ovale et consiste en une cavité remplie d’air
qui accueille la chaine de transmission du son jusqu’a la cochlée. Comme son nom
I'indique, cette chaine ossiculaire est formée de trois osselets : le marteau, I’enclume
et I'étrier qui figurent parmi les plus petits os du corps humain (seulement quelques
millimetres).

Le premier osselet, par sa forme, rappelle celle d'un marteau dont I'extrémité du
manche est fixée au sommet du cone caractéristique de la membrane du tympan tandis
que la téte s’articule avec le second osselet. Cette articulation s’apparente a une liaison
sphérique et permet a I'enclume d’accueillir la téte du marteau de facon a communi-
quer les vibrations jusqu’a son extrémité qui, elle, forme un angle droit avec 1’étrier.
Ce dernier correspond au bout du mécanisme de transmission et assure la tranmis-
sion des vibrations sonores aux fluides contenus dans la cochlée a la maniere d'un
piston. L'intégralité de la structure est maintenue par un ensemble de ligaments et
de muscles qui assurent également sa rigidité. De méme que pour le conduit auditif
externe, le role de la chaine ossiculaire va au-dela de la simple transmission des vi-
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brations pergues par la membrane du tympan. En effet, de fagcon a limiter les pertes
énergétiques a l'interface du milieu liquidien, la structure et ’agencement des osselets
agissent également comme un amplificateur avec un gain du méme ordre de grandeur
que le rapport entre les surfaces du tympan et de la platine de 1’étrier.

Enfin, la cavité tympanique comprend également la trompe d’Eustache dont le role
est d’assurer 1’équilibre en pression de part et d’autre du tympan pour éviter toute rup-
ture de la membrane. Celle-ci consiste en un conduit communiquant avec le pharynx,
fermé au repos, dont I'ouverture est assurée par un ensemble de muscles a 1’occasion
d’un baillement ou d'une déglutition.

1.1.3 Oreille interne

Contrairement a la caisse du tympan, 1’oreille interne consiste en une cavité osseuse,
aussi appelée labyrinthe osseux, remplie de fluides et dans laquelle vient s’insérer la
platine de l'étrier. La partie postérieure du labyrinthe est directement responsable de
I'équilibre. Les trois canaux semi-circulaires, orientés selon les différents plans orthog-
onaux de l'espace, s’apparentent entre autres a un gyroscope tandis que 'utricule et la
saccule assurent la fonction d’accélérometre linéaire. Le labyrinthe antérieur contient
I'organe de I'ouie aussi appelée cochlée.

La cochlée est une structure creuse en forme d’escargot enroulée sur elle-méme
d’environ 2 tours et 3/4 le long de laquelle court le labyrinthe membraneux qui,
comme présenté sur la figure 1.2, scinde la cochlée en trois conduits distincts. Le canal
cochléaire correspondant au canal médian est rempli d’endolymphe et admet pour
limites supérieure la membrane de Reissner et inférieure la membrane basilaire. Les
rampes vestibulaire et tympanique, respectivement associées aux conduits supérieur
et inférieur, sont, quant a elles, remplies de périlymphe. Bien que séparées par le
canal cochléaire, les deux rampes communiquent entre elles au niveau de I'apex de la
cochlée (sommet) par un petit orifice appelé hélicotreme dont la fonction est d’assurer
la transmission des vibrations depuis la rampe vestibulaire jusqu’a la rampe tympa-
nique. Cette derniere débouche par ailleurs sur la fenétre ronde.

A ce niveau de la description du mécanisme de I’audition, il est important de pré-
ciser que la platine de 1’étrier s’inséere sur la fenétre ovale qui, par des mouvements
de va-et-vient, transmet les vibrations au périlymphe contenu dans la rampe vestibu-
laire. Ainsi en ’absence d’hélicotréeme et de fenétre ronde, I'incompressibilité du fluide
rendrait impossible la transmission des ondes sonores depuis la rampe vestibulaire.
Grace a cette communication entre les liquides contenus dans le conduit cochléaire et
les deux rampes, la vibration du périlymphe provoquée par l'étrier se traduit alors par
un mouvement de cisaillement au niveau de la membrane basilaire sur laquelle repose
I'organe de Corti. Ce dernier permet alors de convertir 'onde mécanique percue en
impulsions nerveuses transmises aux ganglions spiraux puis au nerf auditif a I'aide de
cellules sensorielles mécanotransductrices appélés cellules ciliées.

Toutefois, il a été établi que la réponse électrique associée aux vibration transmises
au périlymphe dépend de la fréquence du signal sonore percu mais également de la
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Figure 1.2 — Coupe a travers une spire de la cochlée (Netter, 1999, planche. 91).

localisation des cellules ciliées dans la cochlée. Cette organisation spatiale du spec-
tre en fréquence des sons pergus, nommée tonotopie, a été tres précisément étudiée
(Fig. 1.3). La membrane basilaire est, entre autres, particulierement sensible aux
hautes fréquences au niveau du tour basal de la cochlée. A mesure que la vibration
progresse vers 1'apex, cette sensibilité se déplace vers les basses fréquences, décrivant
ainsi l'intégralité du spectre audible de I'humain de sorte que la cochlée agit comme
un analyseur de spectre particulierement efficace.

7000 Hz

Figure 1.3 — Tonotopie de la cochlée (De Seta, 2016).

1.2 Surdité

Du point de vue anatomique, la surdité est la conséquence de troubles fonctionnels
du systeme auditif provoquant une diminution plus ou moins prononcée de la capacité
a percevoir les sons. On parle également de perte d’audition ou encore de déficience
auditive. Au-dela de I'impact négatif évident sur le développement du langage chez
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I'enfant (Briec, 2012) et la capacité a communiquer chez I’adulte, la perte d’audition a
de nombreuses autres implications, notamment sur le plan social. Celles-ci peuvent, en
effet, aller du simple sentiment d’anxiété a celui de dépression (Manrique-Huarte et al.,
2016) en passant par la solitude ou l'isolement social (Maharani et al., 2019). Il s’avere
également que la surdité a des répercussions sur les fonctions cognitives qui, d’apres
une commission sur la prévention de la démence datant de 2017, serait un des prin-
cipaux facteurs de risque évitable de démence (Livingston et al., 2017). Les personnes
agées touchées par la perte d’audition présentent par ailleurs des taux d "hospitalisation
(Genther et al., 2013) ainsi que de mortalité (Contrera et al., 2015) beaucoup plus élevés.
De maniere indirecte, la perte d’audition est aussi associée a une perte d’autonomie
(Sonnet et al., 2017) qui, d'un point de vue économique, se traduit par une baisse de la
productivité (Clinkard et al., 2015), restreint considérablement les possibilités de car-
riere et constitue un véritable frein pour I'emploi (Ferguson et al., 2017).

Dans son dernier rapport sur 'audition paru en mars 2021, I'Organisation Mon-
diale pour la Santé rapporte, qu'a I'heure actuelle, plus de 1,5 milliards de personnes
connaitraient des troubles liés a une perte d’audition, faisant de la surdité la troisieme
principale cause de handicap dans le monde (World Health Organization, 2021). Au
regard des conséquences socio-économiques quil’accompagnent, la surdité a été érigée
au rang d’enjeu majeur de santé publique.

1.2.1 Degrés de surdité

Il convient toutefois de préciser que la déficience auditive est loin d’étre un
phénomene binaire et que, trés rapidement, 'OMS a cherché a établir une classifica-
tion des différents degrés de surdité observés (World Health Organization, 1991). Les
catégories établies sont basées sur la mesure du décalage du seuil d’audition par au-
diométrie tonale qui constitue I'examen de référence pour le dépistage de la surdité.
Le Bureau International de I’AudioPhonologie (Biap) définit le seuil d’audition comme
la moyenne des intensités sonores minimales que 1’oreille avec la meilleure écoute ar-
rive a percevoir aux fréquences fixées a 500Hz, 1000Hz, 2000Hz et 4000Hz. Initiée en
1991, cette classification a depuis évolué (Humes, 2019) et comprend actuellement sept
degrés de surdité selon la perte d’audition mesurée (Haile ef al., 2021) :

e Audition normale : lorsque la perte est inférieure a 20 dB;

e Surdité légere : lorsque la perte est comprise entre 20 et 35 dB. La personne
concernée peut éprouver une certaine difficulté a suivre une conversation dans
un environnement bruyant;

e Surdité moyenne : lorsque la perte est comprise entre 35 et 50 dB. Ce niveau
est marqué par l'incapacité a suivre une conversation dans un milieu bruité
ainsi qu'une certaine difficulté a entendre une personne parler dans un envi-
ronnement calme;

e Surdité modérément sévere : lorsque la perte est comprise entre 50 et 65 dB. La
surdité modérément sévere correspond a l'incapacité a suivre une conversation
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dans un milieu calme avec toutefois la possibilité de percevoir la parole a haute
VOix;

e Surdité sévere : lorsque la perte est comprise entre 65 et 80 dB. La personne
concernée se trouve dans l'incapacité a suivre une conversation dans un envi-
ronnement calme et éprouve des difficultés a prendre part a une conversation
téléphonique;

e Surdité profonde : lorsque la perte est comprise entre 80 et 95 dB. La surdité
profonde est associée a I'incapacité a percevoir la parole dans un milieu calme
et a prendre part a une conversation au téléphone. La personne concernée
éprouve également des difficultés a percevoir les sons environnants;

e Surdité totale : lorsque la perte s’éleve a plus de 95 dB. Ce degré de surdité
est caractérisé par une incapacité complete a percevoir la parole ainsi que la
majeure partie des sons ambiants et a communiquer verbalement.

Cette classification se veut étre une description des différents types de déficience
auditive bilatérale. A ceci, 'OMS inclut une derniére catégorie associée cette fois a une
perte d’audition asymétrique, aussi appelée surdité unilatérale. Celle-ci correspond a
une perte d’audition au minimum moyenne au niveau de 'une des deux oreilles et
se caractérise par une certaine difficulté a prendre part a une conversation dans un
environnement bruyant ainsi que 1'incapacité a localiser les sons pergus.

1.2.2 Types de surdité

Au-dela du degré de perte d’audition, il convient également de distinguer le type
de déficience auditive selon qu’elle releve de la surdité dite de transmission ou de la
surdité dite de perception (Cunningham et Tucci, 2017). Comme son nom l'indique, la
surdité de transmission correspond aux troubles qui affectent les différents maillons
de la chaine de transmission du signal sonore et qui sont donc localisés au niveau de
l'oreille externe et de 1'oreille moyenne. A l'inverse, la surdité de perception concerne
les troubles affectant le mécanisme de transduction électroacoustique qui se concen-
trent au niveau de l'oreille interne. Dans le cas d'une perte d’audition conjointe au
deux types, on parle alors de surdité mixte.

Surdité de transmission

La surdité de transmission se décline sous différentes formes qui peuvent aller
du simple bouchon de cérumen jusqu’aux infections en passant par certaines mal-
adies d’origine génétique telles que 1'otosclérose qui provoque une fixation de la pla-
tine de l'étrier au sein de la fenétre ovale. Une des infections les plus couramment
observées est 1'otite moyenne qui consiste en une inflammation de la muqueuse de
l'oreille moyenne pouvant également s’accompagner d’une accumulation de liquide
séro-muqueux. Qualifiée d’aigué ou de séreuse, I'otite moyenne se trouve étre la prin-
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cipale cause de surdité légere ou moyenne chez l'enfant (Smith et al., 2005). Toutefois,
celle-ci n’est généralement que temporaire et aboutit dans la plupart des cas a une
guérison spontanée. Tout comme les otites moyennes, la surdité de transmission est
le plus souvent associée a une perte d’audition temporaire, dont le recouvrement par-
tiel ou total est rendu possible en ayant recours a un traitement pharmaceutique ou
une intervention chirurgicale telle que l'ossiculoplastie pour la reconstruction de la
chaine ossiculaire ou encore la stapédectomie en cas d’otosclérose non cochléaire. En
I’absence de traitement, certaines pathologies, dont les otites moyennes chroniques,
peuvent cependant évoluer vers des formes plus graves s’étendant jusqu’a 'oreille in-
terne et entrainer une surdité de perception qui se caractérise par une perte d’audition
au niveau des aigus (Nadol Jr, 1993).

Surdité de perception

La surdité de perception, ou neurosensorielle, est le plus souvent associée a une
diminution permanente des capacités auditives (Smith et al., 2005, Oxenham, 2018). Ici
encore, plusieurs pathologies entrent en jeu. Parmi celles-ci, nous pouvons citer les
anomalies génétiques qui occupent une place toute particuliere puisqu’il s’avere que
la majeure partie des personnes touchées par une surdité de perception le sont a cause
d’une déficience neurosensorielle congénitale (Nadol Jr, 1993). Une part importante
des cas de surdité de perception est aussi due a l'utilisation de substances dites oto-
toxiques qui provoquent la destruction permanente de certaines structures cochléaires
telles que les cellules ciliées. Dans son dernier rapport, 'Organisation mondiale de la
Santé fait état de plus de 600 catégories de médicaments pouvant avoir des effets neuro
ou cochléotoxiques dont fait notamment partie la cisplatine qui est utilisée dans le
traitement de certains cancers. Par ailleurs, il est également fait mention de substances
chimiques utilisées en industrie dont la manipulation ou l'exposition prolongées peu-
vent avoir des effets irréversibles sur le systeme auditif telles que le plomb qui, pour
I'anecdote, serait vraisemblablement a 1'origine de la perte d’audition du célebre com-
positeur allemand Ludwig van Beethoven (Stevens et al., 2013, Brotto et al., 2021).

Les traumatismes sonores constituent également une des principales causes de dé-
ticience neurosensorielle. Entre autres, la perception d"un bruit excessif se traduit au
sein de la cochlée par une pression acoustique anormalement élevée pouvant entrainer
la perte des cellules ciliées et de neurones auditifs (synapses et corps cellulaires). En
cas d’exposition prolongée, ce sont ensuite les cellules ciliées internes qui sont affec-
tées. Dans certains milieux professionnels, le risque d’exposition aux traumatismes
sonores est par ailleurs particulierement élevé bien qu’il fasse 1’objet d'un réglemen-
tation visant a la prévention avec l'utilisation des équipements individuels de protec-
tions. Ainsi, plus de 16% des cas de perte d’audition chez ’adulte seraient dus a une
exposition a des bruits excessifs au travail (Nelson et al., 2005). Cependant 1’espace
professionnel n’est pas le seul générateur de nuisances sonores pouvant entrainer des
dommages permanents pour l'oreille interne. Avec l'essor des dispositifs individu-
els permettant I'écoute de musique, le risque d’exposition s’est en effet étendu a une
nouvelle catégorie de bruits qui, jusqu’ici, relevait du simple loisir. Ainsi I’'OMS es-
time qu’actuellement plus de la moitié des 12 / 35 ans présente une écoute a risque.
Plus récemment, il a été mis en évidence que méme les sons d’intensité modérée (con-
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cert / discothéque), considérés comme un niveau d’exposition bénin car n’engendrant
qu’une perte d’audition temporaire, peuvent provoquer une perte conséquente de cer-
tains ganglions spiraux qui, a long terme, engendre une dégénérescence progressive
des fibres nerveuses auditives (Gourévitch et al., 2014).

Malgré la forte prévalence de la perte d’audition induite par les traumatismes
sonores, la principale cause de déficience neurosensorielle reste la presbyacousie.
Faisant référence étymologiquement a l'audition chez la personne agée, la presbya-
cousie correspond plus simplement a la perte d’audition liée au vieillissement et con-
cernerait vraisemblablement plus de 65% des plus de 60 ans (World Health Organi-
zation, 2021). Il est toutefois nécessaire de préciser que celle-ci ne se réduit pas a la
seule dégénérescence des structures cochléaires due a 1’age mais doit plutot étre percue
comme une accumulation sur le long-terme de traumatismes causés a 1’oreille interne
comme ceux mentionnés précédemment (Gates et Mills, 2005). L'age et la surexposi-
tion au bruit restent cependant les deux principaux facteurs a risque de presbyacousie.
Par ailleurs, ce type de surdité semble étre particuliéerement prononcé dans les pays
industrialisés dii a la forte intensité des bruits modernes (Goycoolea et al., 1986, Rosen
et al., 1962). Symptomatiquement, la presbyacousie se manifeste par une diminution
de la perception des aigus qui, avec 1'age, s’étend progressivement aux fréquences plus
graves. Chez la personne concernée, cela se traduit principalement par la difficulté a
percevoir certaines consonnes qui meéne a des erreurs de communication. Générale-
ment, trois types sont a distinguer selon les structures affectées : neural, sensoriel et
enfin métabolique (Schuknecht, 1955). On sait toutefois aujourd’hui que la presbya-
cousie sensorielle n’a pas grand-chose a voir avec le processus de vieillissement et est
principalement la conséquence de traumatismes sonores (Mills et al., 1990). Quant a
la presbyacousie métabolique, il semblerait qu’elle constitue le véritable stigmate de la
perte d’audition liée a 1’age (Gates et Mills, 2005).

Contrairement a la surdité de transmission, la déficience neurosensorielle a des con-
séquences permanentes sur la capacité a percevoir les sons. Bien que des efforts con-
séquents soient portés dans la médecine régénérative des cellules ciliées (Bermingham-
McDonogh et Rubel, 2003), il n’existe, a 1'heure actuelle, aucun traitement pour restau-
rer les capacités auditives perdues et retrouver une audition normale. Les techniques
de soins pouvant étre apportées se limitent donc essentiellement & des mesures de
prévention et de réhabilitation de fagon a prévenir la perte d’audition et a maintenir
les capacités auditives. Ces derniéres passent principalement par 1'utilisation d’aides
auditives qui, a défaut de restaurer les facultés auditives perdues, permettent une nette
amélioration de la communication.

1.3 Implantation cochléaire

Bien que les aides auditives constituent la technique de réhabilitation la plus
fréquemment indiquée en cas de surdité légere ou moyenne et apportent un véri-
table bénéfice pour le patient (Brodie et al., 2018), elles n’en présentent pas moins
d’inconvénients. Le principe de l'appareillage auditif conventionnel en conduction
aérienne consiste, entre autres, en un systéme d’amplification non linéaire des sons
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sur des bandes de fréquences qui ne permet d’améliorer l'audition des personnes
qu’a condition que la fonction de l'oreille interne ne soit pas trop altérée. Le cas
échéant, I'amplification meéne a des phénomenes de distortion harmonique qui, a dé-
faut d’améliorer, peuvent dégrader 1’audibilité des sons percus par le patient qui doit
alors recourir aux implants cochléaires.

1.3.1 Implant cochléaire

L'implant cochléaire est un dispositif auditif qui permet de recréer une perception
sonore en contournant les mécanismes de transmission et de transduction du son par
I'intermédiaire de stimuli électriques qui viennent directement exciter le nerf auditif.
En ce sens, 'implant cochléaire differe grandement de 1’aide auditive qui se limite a
une simple amplification du son. La paternité de cet implant est souvent attribuée a
tort aux frangais André Djourno et Charles Eyriés qui, en 1957, furent les premiers a
implanter une électrode afin de stimuler les fibres du nerf vestibulocochléaire. Bien que
les travaux de Djourno et Eyries aient servi de point de départ a ce qui deviendra plus
tard l'implant cochléaire, c’est a William House et John Doyle que reviennent la toute
premiere pose d'une électrode intracochléaire le long de la rampe tympanique le 9
Janvier 1961. Pour un historique plus détaillée du développement de cette technologie,
nous renvoyons le lecteur intéressé a 1’excellente rétrospective réalisée sur le sujet par
Mundry et Mills (Mudry et Mills, 2013). Bien qu’apparu il y a plus de 60 ans, I'implant
cochléaire demeure aujourd’hui la prothese neurale la plus avancée de la médecine
moderne (Wilson et Dorman, 2008).

(a) (b)

Figure 1.4 — Parties (a) externe et (b) interne de I'implant cochléaire (De Seta, 2016).

Dans le monde, il existe actuellement cinq constructeurs spécialisés dans la fab-
rication de ce type d'implants : Advanced Bionics aux Etats-Unis, Cochlear en Aus-
tralie, MED-EL en Autriche, Oticon en France et Nurotron en Chine (Yawn et al., 2015).
Malgré de légeres variations entre les différents modeles, les implants présents sur le
marché reposent sur une architecture commune (Fig. 1.4) :

e Une partie externe qui vient se fixer derriere le pavillon et comprend un mi-
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crophone, une batterie, un processeur vocal et une bobine de transmission. Le
microphone assure ici le role de transducteur électroacoustique en transformant
les sons percus en un signal électrique exploitable par le processeur externe.
A son tour, celui-ci convertit 'information obtenue en un train d’impulsions
électriques destinées au faisceau d’électrodes implantées. La bobine quant a
elle assure la transmission par radiofréquence a travers la peau des stimuli
générés ainsi que de l'énergie nécessaire au bon fonctionnement de la partie
interne. Contrairement a une connexion percutanée, ce type de liaison réduit
de maniére significative le risque d’infection, mais ce, au détriment de la
quantité d’information pouvant étre transmise et donc de la qualité du signal
d’excitation du nerf auditif.

e Une partie interne logée dans la base du crane qui, elle, se compose d'une
bobine réceptrice, d'un récepteur / stimulateur ainsi que d’un porte-électrodes.
L’ensemble récepteur / stimulateur permet alors de récupérer l'information
transmise par radiofréquence au niveau de la bobine interne et d’envoyer les
stimuli générés au porte-électrodes préalablement inséré dans la cochlée. Cer-
tains modeles d’implants permettent également une transmission bidirection-
nelle afin de communiquer des données relatives aux électrodes par télémétrie
(Wilson, 2004).

Les tout premiers modeles d’implants cochléaires consistaient en une unique élec-
trode, ce qui limitait a I'époque les possibilités de restauration des capacités auditives
a une seule bande en fréquence. Tres rapidement, ces protheses ont évolué vers une
architecture multi-électrodes avec pour objectif d’augmenter le nombre de points de
stimulation et ainsi reproduire plus fidelement la répartition du spectre en fréquence
le long de la cochlée (tonotopie). L'intérét pour ces nouveaux implants s’est vite con-
firmé par la nette amélioration des scores de perception et a permis en 1'espace d’"une
dizaine d’années de passer de I'implantation du premier prototype multi-électrodes en
1964 (Simmons, 1966, p. 12) a la pose du premier implant multicanaux commercialisé
en 1978 (Clark et al., 1979).

Par ailleurs, l'introduction des protheses multi-électrodes s’est également accom-
pagnée du développement des stratégies de codage. Afin de respecter I'organisation
fréquentielle de la cochlée, il a en effet fallu adapter la génération du train d’impulsions
électriques de facon a ce que les stimuli associés aux sons de haute et basse fréquences
soient respectivement délivrés au niveau de l'apex et du tour basal de la cochlée.
Bien que différentes approches aient été proposées au cours des décennies avec les
stratégies dites 'spectral peak’ (SPEAK) (Skinner et al., 1994), "advanced combination
encoder’ (ACE) (Arndt, 1999), 'n-of-m’ (Wilson et al., 1988) ou encore "simultaneous
analog stimulation” (SAS) (Battmer et al., 1999), la stratégie ‘continuous interleaved
sampling’ (CIS) reste a ce jour la technique par défaut parmi les systemes présents
sur le marché (Wilson et Dorman, 2008). Sa force réside dans la minimisation des
phénomeénes d’interférence et de superposition des champs électriques générés par
chaque électrode en ayant recours a une stimulation séquentielle des canaux depuis la
base jusque vers I'apex (Wilson et al., 1991).

L’évolution des stratégies de codage constitue encore a ce jour l'une des princi-
pales sources d’amélioration des performances de I'implant cochléaire. Si les person-
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nes bénéficiant de ce type de prothése peuvent aujourd’hui espérer retrouver un seuil
d’audition proche de la normale (Carlson, 2020), il est néanmoins primordial de garder
a l'esprit que les bénéfices apportés au patient restent conditionnés par la bonne pose
de I'implant.

1.3.2 Intervention chirurgicale

La pose d'un implant cochléaire, qui correspond plus précisément a la pose de la
partie interne de la prothese, s’effectue par l'intermédiaire d une intervention chirurgi-
cale sous anesthésie générale appelée implantation cochléaire (Yawn et al., 2015, Lenarz,
2017). Lintervention suit une procédure normalisée dont la durée est estimée a env-
iron 2 heures (Carlson, 2020, Postelmans et al., 2009). Afin de mieux saisir les enjeux
de cette chirurgie, nous en proposons un descriptif ci-dessous. Nous tenons toutefois a
préciser que celui-ci ne se veut en aucun cas exhaustif et que nous cherchons avant tout
a présenter au lecteur non averti les étapes principales de I'implantation cochléaire.

En premier lieu, une incision en forme de 'C” est pratiquée derriere le pavillon auric-
ulaire suivie d'une dissection puis d'un rabat vers ’avant des tissus mous recouvrant
la base du crane afin d’exposer la partie osseuse qui se situe derriére 1’oreille aussi
appelée mastoide.

Le chirurgien réalise alors une mastoidectomie qui consiste en une ablation des cel-
lules osseuses de la mastoide a I’aide d"une fraise chirurgicale diamantée (Fig. 1.5(a)).
Cette étape, qui compte pour une grande partie de 'opération, se poursuit jusqu’a
l'identification de reperes anatomiques clés comprenant le canal semi-circulaire latéral,
le segment mastoidien du nerf facial ou encore le canal osseux de la corde du tympan.

(b)

Figure 1.5 — E’tapes de Iimplantation cochléaire : (a) mastoidectomie et (b) réalisation du lit
osseux destiné a accueillir I'ensemble récepteur / stimulateur de I'implant (Lenarz, 2017).
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Ces structures anatomiques servent également de points de repere pour la réalisation
d’un lit osseux situé en arriere de la cavité creusée qui viendra accueillir I’ensemble ré-
cepteur / stimulateur de I'implant avant insertion du faisceau d’électrodes (Fig. 1.5(b)).

Si le canal semi-circulaire latéral marque le début du labyrinthe osseux et donc la né-
cessité de ne pas poursuivre le fraisage plus en profondeur, le nerf facial et la corde
du tympan quant a eux délimitent la fossette du récessus facial qui, apres ouverture,
sert de point d’acces a la caisse du tympan. Pour ce faire le chirurgien réalise un frais-
age du canal facial osseux tout en veillant a préserver la corde du tympan, issue du
nerf facial, ainsi que le nerf facial lui-méme (Fig. 1.6(a)). Afin d’assurer la sécurité du
patient, cette étape particulierement délicate s’effectue sous surveillance du nerf facial
ou neuromonitoring qui permet d’alerter le chirurgien en cas d’atteinte a 1'intégrité du
nerf de fagon a prévenir toute lésion nerveuse qui pourrait entrainer une paralysie du
visage.

Depuis 'ouverture réalisée, le chirurgien doit ensuite identifier la fenétre ronde, qui
représente 1'unique voie d’acces naturelle a la rampe tympanique, avant de procéder a
I'insertion du porte-électrodes (Fig. 1.6(b)). Différentes approches restent néanmoins
possibles et le chirurgien peut tout aussi bien choisir de pratiquer une cochléostomie
qui consiste en un fenétrage osseux a la base de la cochlée permettant de fournir un
point d’entrée autre que la fenétre ronde (Basura et al., 2010).

Fenétre ronde

®

(a) (b)

Figure 1.6 — Etapes de I'implantation cochléaire : (a) ouverture du récessus facial et (b) identi-
fication du promontoire qui surplombe la fenétre ronde (Lenarz, 2017).

A partir de l'orifice établi, le faisceau d’électrodes est ensuite inséré le long de la rampe
tympanique (Fig. 1.7). L'insertion doit s’effectuer de fagon lente et continue afin
de minimiser les traumatismes et préserver les structures intracochléaires. Le point
d’acces de la rampe tympanique est ensuite refermé pour empécher toute fuite du lig-
uide périlymphatique et le porte-électrodes sécurisé au sein de la mastoide.

A cette étape de l'intervention, le chirurgien réalise différentes mesures télémétriques
afin de s’assurer du bon fonctionnement de I'implant ainsi que de la stimulation ef-
fective du nerf auditif. Enfin, les tissus musculaires, sous-cutanés ainsi que la peau
sont refermés. L'implant cochléaire sera activé sous les deux a quatre semaines suivant
'opération.
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Figure 1.7 — Insertion du porte-électrodes depuis la fenétre ronde représentée ici en bleu
(Lenarz, 2017).

La chirurgie décrite ci-dessus n’a rien de nouveau et se pratiquait déja aux débuts
des implants cochléaires dans les années 70 (House, 1976, Clark et al., 1979). Toute-
fois, elle n’en reste pas moins délicate due a la présence de structures critiques
(canaux semi-circulaires, nerf facial, corde du tympan ...) ainsi que d’un faible espace
d’intervention et requiert une grande précision de la part du chirurgien. Au fil des an-
nées, plusieurs alternatives a la mastoidectomie ont fait I’objet d’études approfondies
(Banfai et al., 1984, Colletti et al., 1998, Hausler, 2002, Kiratzidis, 2000, Kronenberg et al.,
2004) sans jamais pour autant réussir a présenter d’améliorations significatives que
ce soit concernant les complications postopératoires ou la préservation des structures
intracochléaires. Aujourd’hui encore, ’'approche de la cochlée par mastoidectomie
avec ouverture du récessus facial demeure la technique chirurgicale de référence pour
I'implantation cochléaire.

1.4 Enjeux liés a la chirurgie

Les criteres d’indication pour ce type de protheses ont tres largement évolué au
fil des années, en affichant néanmoins toujours pour objectif que l'implantation ré-
sulte en une plus-value par rapport a une simple aide auditive. Ainsi en 1984, les
premiéres prothéses autorisées par 1'agence américaine des produits alimentaires et
médicamenteux (FDA) se voyaient indiquées aux seuls adultes atteints de surdité bi-
latérale profonde. Toutefois la nette supériorité des scores de perception affichée par
les personnes implantées atteintes de surdité postlinguale par rapport a celles touchées
par une surdité prélinguale ont rapidement permis de mettre en évidence l'influence
de la perte d’audition précoce dans le développement de la perception du monde
sonore, suscitant 1'intérét pour une implantation dés le plus jeune age (Deggouj et al.,
2007). Par sourd prélingual ou postlingual, nous entendons respectivement toute per-
sonne ayant perdu l'audition avant ou apres avoir appris a parler. Aussi des 1990, la
FDA étend la pose d’implants multi-électrodes aux enfants sourds profonds agés de
plus de deux ans (Arts et al., 2002). Depuis, I'indication n’a cessé de progresser et ne
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comprend actuellement plus aucune restriction d’age, avec des patients pouvant aller
du nourrisson de moins d’un an (Schauwers et al., 2004) jusqu’au nonagénaire (Carl-
son et al., 2010). Les progres dans la perception de la parole et de l'environnement
sonore permis par I’amélioration continue des implants, aussi bien au niveau matériel
que logiciel, ont également conduit a un nombre toujours plus important de bénéfici-
aires. Au cours des décennies, le nombre d'implants s’est, en effet, vu augmenter de
facon exponentielle (Fig. 1.8) et en 2019, on estimait a environ 736900 le nombre total
de personnes disposant d’un implant dans le monde (National Institute on Deafness
and Other Communication Disorders, 2021).

Compte-tenu de cette tendance qui devrait se poursuivre, I'implantation cochléaire
doit aujourd’hui faire face a de nouveaux enjeux au niveau de l'intervention chirur-
gicale dont l'objectif principal est la réduction des traumatismes, notamment dans le
cadre de la préservation de 1’écoute résiduelle.
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Figure 1.8 — Nombre cumulé d’implants au cours des années (Wilson et Dorman, 2008).

1.4.1 Complications médicales

Bien que I'implantation cochléaire ne présente pas de risque particulier pour le pa-
tient, I’approche chirurgicale par mastoidectomie avec ouverture du récessus facial
combinée a I'implantation d"un corps étranger peut toutefois entrainer un certain nom-
bre de complications médicales. Deux études rétrospectives basées sur de larges séries
d’implantations cochléaires rapportent un taux de complication compris entre 16 et
18.4% (Venail et al., 2008, Theunisse et al., 2018). Si celui-ci peut paraitre relativement
faible, il n’en reste pas moins constant (Fig. 1.9) et I'impact économique qu’il induit
a long terme constitue un véritable frein a I'implantation d’un nombre toujours gran-
dissant de personnes pouvant bénéficier de ce type de prothéses. Les complications
rencontrées ne requierent néanmoins pas toutes le méme type de traitement et a ce titre
Theunisse et al. distinguent les complications dites majeures, avec nécessité d’opérer a
nouveau le patient, des complications mineures qui exigent un suivi médical régulier.
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Dans lI'étude de Venail et al, le taux de reprise de l'intervention chirurgicale s’éleve
a 10.2%, soit un total de 51 chirurgies supplémentaires sur 500 implantations dont
3 dues a la présence de cholestéatomes. Parmi les patients concernés par ces inter-
ventions de reprise, 36 ont subi une réimplantation dont la cause principale est liée
a une défaillance de la prothése. Cependant, le taux de dysfonctionnement des im-
plants cochléaires a trés largement diminué au fil des années et cette tendance de-
vrait d’ailleurs se poursuivre grace a 'arrivée constante sur le marché de protheses
toujours plus efficaces (Voir Fig. 1.9). Au-dela des défaillances techniques qui re-
quierent l’explantation ainsi que le remplacement de I'implant actuel, d’autres com-
plications peuvent également conduire a une réimplantation telles que les infections
qui comptent pour 17.6% des chirurgies de reprise. Venail et al. concluent notamment
leur étude sur une note adressée aux praticiens et patients qui doivent garder a 'esprit
la possibilité d"une ou plusieurs réimplantations.

Taux de complication / défaillance (en %)
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Figure 1.9 - Evolution des taux de complication et de défaillance liés a la pose d’implants
cochléaires au cours des années (Theunisse et al., 2018).

Dans leur analyse rétrospective sur 1222 patients ayant subi un total 1362 implanta-
tions, Theunisse et al. rapportent quant a eux 44 cas de lésions ou troubles associés a la
corde du tympan qui figurent au premier rang des complications dites mineures avec
une incidence estimée a 15.9%. Issue du nerf facial, la corde du tympan joue en effet
un role essentiel dans la perception du gotit au niveau des deux tiers antérieurs de la
langue et doit donc étre préservée au cours de la chirurgie. Toutefois, I'étude révele
que des lésions portées a cette branche nerveuse ne sont pas nécessairement associées
a une modification de la perception gustative. Ainsi sur 34 patients pour lesquels la
corde du tympan a d étre sectionnée, seuls 4 ont présenté des signes d’altération du
gotit tandis que 10 cas de troubles gustatifs ont été rapportés malgré I’absence de 1é-
sions apparentes. Theunisse et al. suggerent néanmoins que le faible taux de troubles
liés au gotit en cas de sectionnement du nerf serait du a un manque de signalement
lors du suivi postopératoire.

Parmi les autres complications ne nécessitant pas d’intervention supplémentaire, la
deuxieme plus fréquemment observée chez les personnes ayant recu un implant con-
cerne les troubles vestibulaires. Theunisse et al. font ainsi état de 12 cas présentant
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des sensations de vertige suite a la chirurgie. Cette faible incidence reste cependant
a nuancer. Venail et al. précisent entre autres que ce type de complication est sou-
vent sous-diagnostiqué puisque les anomalies de 1’appareil vestibulaire ne remettent
pas directement en cause la sécurité du patient et sont donc tres peu suivies aprés im-
plantation. A ce titre, Enticott et al. rapportent un taux d’incidence tres nettement
supérieur de 32% sur une base de 146 patients implantés ayant tous été soumis a un
examen vestibulaire (Enticott et al., 2006). Les résultats obtenus mettent également en
évidence une forte prévalence de troubles vestibulaires permanents chez les patients
agés de plus de 70 ans. Parmi les différents symptomes rapportés, I’étude fait mention
d’étourdissements, de nausées, de vision troublée ou encore d"un risque accru de chute
qui avec I’dge peut présenter un danger bien réel pour le patient.

1.4.2 Préservation de I’audition résiduelle

A Texception des défaillances techniques liées a I'implant, les différentes compli-
cations mentionnées ci-dessus résultent toutes de la phase d’approche de la fenétre
ronde qui précede l'insertion du porte-électrodes. La cochlée ne se limite toutefois
pas a une simple structure osseuse et abrite un ensemble complexe de tissus mous
formant le conduit cochléaire ce qui implique qu'un certain nombre de traumatismes
intracochléaires peuvent également survenir au moment de l'insertion. La destruc-
tion des structures internes peut notamment provoquer une détérioration du mécan-
isme de transduction qui se manifeste par une perte des capacités auditives résiduelles.
Pendant de nombreuses années, ces traumatismes ont été considérés comme une con-
séquence inévitable de la pose d'implant (Lehnhardt, 1993) et il faut attendre la fin des
années 90 pour que paraisse la premiere étude sur la préservation de 1’audition résidu-
elle dans laquelle il est rapporté qu'un peu plus de la moitié des 40 patients examinés
ont conservé leur audition naturelle apres implantation (Hodges et al., 1997).

L’audition résiduelle concerne principalement les basses fréquences dont la zone
d’excitation se situe au niveau de l’apex de la cochlée et est donc moins affectée par
les traumatismes sonores ou la presbyacousie. Par ailleurs, la combinaison des stim-
uli électriques générés par I'implant avec la perception naturelle des graves présente
un véritable bénéfice pour les patients qui affichent des scores de perception nette-
ment supérieurs a ceux obtenus par des personnes bénéficiant de la seule stimulation
électrique (Gantz et al., 2005). A l'inverse des stratégies de codage actuelles qui, pour
réduire la superposition des stimuli électriques, se limitent a une dizaine de points
d’excitation le long de la cochlée, la perception naturelle des sons permet une discrim-
ination en fréquence beaucoup plus fine. Du point de vue du bénéficiaire de I'implant,
cette stimulation électroacoustique permet une amélioration significative de la percep-
tion de la parole dans un environnement bruyant ainsi qu'une meilleure appréciation
et reconnaissance de la musique. Face a de tels bénéfices, 'indication de I'implantation
cochléaire a depuis été étendue et inclut aujourd’hui les patients atteints de déficience
neurosensorielle bilatérale dont le degré peut varier de modéré a sévére au niveau des
basses fréquences et est estimé a profond pour les hautes fréquences (Fig. 1.10) (Carl-
son, 2020).

Compte tenu de la nécessité que I'implantation n’entraine pas une dégradation des
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Figure 1.10 — Critere d’éligibilité pour I'implantation cochléaire défini par 1’agence américaine
des produits alimentaires et médicamenteux (Carlson, 2020).

capacités auditives avant opération, I’extension de l'indication a provoqué un véritable
changement de paradigme au niveau de la préservation de I’audition résiduelle qui est
devenue aujourd’hui une priorité dans la pose d’implant. Ce changement intervient
plus précisément dans la phase d’insertion du porte-électrodes le long de la cochlée
qui, jusqu’ici, ne présentait pas de contrainte particuliere. Les forces appliquées du-
rant l'insertion constituent en effet la principale, si ce n’est la seule, source de trau-
matismes intracochléaires pendant la chirurgie (De Seta et al., 2017). Pour n’en citer
que quelques-uns, ces forces d’insertion peuvent notamment provoquer le passage du
faisceau d’électrodes dans la rampe vestibulaire, une rupture de la membrane basi-
laire, une fracture de la lame spirale osseuse ou encore un arrachement du ligament
spiral qui assure le maintien du conduit cochléaire au sein de la cochlée (Kennedy,
1987, Adunka et Kiefer, 2006). Si les criteres d’indication actuels soulévent de nouveaux
enjeux, c’est parce que la conservation de ces structures au moment de 'insertion est
déterminante dans la préservation de 1’audition résiduelle.

Cette volonté de limiter les lésions intracochléaires a notamment conduit les
constructeurs d’implants et praticiens hospitaliers a optimiser le design des porte-
électrodes ainsi que les techniques chirurgicales. De nombreuses stratégies d’insertion
ont ainsi été proposées pour réduire les dommages causés aux structures cochléaires.
Toutefois I'analyse de la littérature actuelle ne permet pas de conclure quant a la supéri-
orité de l'une d’entre elles. Ainsi dans leur méta-analyse sur le sujet, Santa Maria et
al. rapportent que I'approche par cochléostomie permet un meilleur taux de préser-
vation des capacités auditives résiduelles comparée a une insertion depuis la fenétre
ronde (Santa Maria et al., 2014) tandis que Snels et al. concluent en faveur de cette
derniére (Snels et al., 2019). Il convient par ailleurs de préciser que l'intégralité de
ces techniques reposent sur une insertion manuelle de 'implant qui reste donc con-
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ditionnée par le geste du chirurgien. Nguyen et al. ont en effet montré que le profil
en force associé a une insertion manuelle a I’aide de forceps est loin d’étre régulier et
présente notamment des pics dus aux a-coups provoqués par la saisie répétée du porte-
électrode ainsi qu’au tremblement de la main qui peuvent endommager les structures
cochléaires (Nguyen et al., 2014). Malgré la grande hétérogénéité des résultats exam-
inés par Snels et al. qui ne permet pas de dégager de consensus définitif, il semblerait
que la technique combinant un porte-électrodes droit avec insertion depuis la fenétre
ronde soit la plus répandue parmi les chirurgiens.

Bien que les techniques modernes d’implantation aient rendu possible la préserva-
tion des capacités auditives résiduelles, il semblerait que ces-dernieres aient tendance
a décliner avec le temps (Snels et al., 2019). Cette dégradation progressive de I’audition
résiduelle suggere donc que de nombreux efforts restent encore a fournir afin de tendre
vers une insertion atraumatique du porte-électrodes le long de la rampe tympanique.
Au-dela du role essentiel qu’elle joue dans la préservation des facultés auditives, la
conservation des structures cochléaire revét également une grande importance sur le
long-terme avec la possibilité de bénéficier dans les années a venir de protheses plus
efficaces et qui reposeraient sur 1'exploitation desdites structures. L'optogénétique con-
stitue l'une de ces voies potentielles et présente, a '’heure actuelle, des perspectives tout
a fait encourageantes quant au développement de futurs implants disposant d"une ré-
solution en fréquence beaucoup plus fine (Jeschke et Moser, 2015).

1.5 Conclusion

Dans ce premier chapitre, nous avons présenté le contexte relatif a I'implantation
cochléaire afin de permettre au lecteur de se familiariser avec les concepts anatomiques
ainsi que les étapes clés de cette chirurgie qui reviendront tout au long de cette these.
Cela permet également d’apprécier les limites du geste opératoire qui justifient la mise
en place d'une assistance afin d’évoluer vers une chirurgie minimalement invasive.

Dans ce contexte, nous introduisons dans le prochain chapitre les concepts des
gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur (GMCAOQO) pour I'amélioration du
geste opératoire puis présentons un état des lieux des différentes techniques existantes
en ORL. Nous proposons ensuite d’utiliser 1'échographie comme modalité peropéra-
toire et examinons, a travers une étude de faisabilité, son application pour le recalage
des données peropératoires US avec un modele anatomique TDM du patient.
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Les gestes médico-chirurgicaux assistés
par ordinateur au service de la pose
d’implants cochléaires

Comme nous avons pu le constater au chapitre précédent, I'implantation cochléaire suit une
procédure chirurgicale normalisée qui ne présente pas de réel danger pour le patient. Toutefois,
le vieillisement de la population et I’extension des critéres d’indication soulévent de nouveaux
enjeux quant a la pose d'implants qui, face a un nombre toujours plus important de personnes
pouvant bénéficier d'une telle prothese, doit aujourd hui évoluer vers une chirurgie de courte
durée se voulant la moins invasive possible. Ce chapitre s'intéresse donc a I'application des
gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur (GMCAQ) pour 'implantation cochléaire.
La section 2.2 détaille les concepts inhérents aux GMCAQO et fait état des différentes solutions
technologiques déja existantes appliquées a la chirurgie otologique en soulignant leurs lim-
ites dans le cadre de la pose d'implant. Dans la section 2.3, nous introduisons I'échographie
comme modalité d'imagerie peropératoire qui est tres peu explorée dans le cadre de I’oto-
rhino-laryngologie. Nous présentons dans ce contexte une étude de faisabilité quant a son
application pour le recalage des données peropératoires (US) avec les données préopératoires
(TDM) s’appuyant sur la simulation de la surface osseuse du modele TDM supposée visible a
I"échographie. Ce travail a fait I'objet de publications dans deux revues internationales. Enfin,
la section 2.4 sera I'occasion de dresser un bilan de I'aide au geste chirurgical et de rappeler les
performances que devra respecter le systéme que nous envisageons de réaliser.
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2.1 Introduction

Les GMCAO désignent un vaste concept qui regroupe tout un ensemble de tech-
niques chirurgicales ayant recours aux technologies de l'informatique et de la robo-
tique afin de permettre la transposition en salle d’opération de stratégies d’interven-
tion préétablies par l'intermédiaire de systéemes dits de guidage. Pour reprendre une
analogie moins conventionnelle mais qui nous est apparue particulierement pertinente
dans ce contexte, les GMCAOQO peuvent étre apparentés a l'utilisation d’instruments de
navigation dans 'aéronautique (Adams et al., 1990). Avant leur apparition, le pilote,
dans notre cas le chirurgien, ne s’en remettait qu’a sa seule appréciation du "terrain",
navigant a vue, et la présence de "perturbations" pouvait parfois séverement compro-
mettre le succes de I'opération. Grace a la navigation aux instruments?, celui-ci peut
désormais effectuer des "trajets" plus stirs et se focaliser sur certains aspects beaucoup
plus généraux en déléguant une partie du guidage au pilote automatique en aéronau-
tique, ou a un dispositif de GMCAO en chirurgie.

Les GMCAO ont ainsi permis de surmonter certaines barrieres qui jusqu’alors
étaient considérées comme infranchissables. A notre sens, un des exemples qui il-
lustrent le mieux les possibilités offertes par les GMCAO est celui de 1'opération de
téléchirurgie transatlantique réalisée le 7 Septembre 2001 depuis New York sur une
patiente située a Strasbourg (Marescaux et al., 2001). L’analogie avec 1’aéronautique
présentée ci-dessus nous apparait d’autant plus appropriée que cette chirurgie a été
désignée sous le nom de code Opération Lindbergh (Fig. 2.1) en hommage a 'aviateur
éponyme ayant effectué la premiere traversée de 1"’Atlantique sans escale. Malgré cette
prouesse technologique, les véritables enjeux des GMCAO consistent a garantir la
bonne réalisation de la stratégie établie en amont de l'intervention ainsi qu’a réduire
I'invasivité et le temps de chirurgie (Lavallee ef al., 1992), ces deux derniers points
étant par ailleurs des facteurs de risque d’infection chez les patients opérés (Korol et al.,
2013).

Figure 2.1 — Opération Lindbergh : (a) chirurgien opérant depuis New York sur une console
robotique (b) pour le retrait de la vésicule biliaire d"une patiente située a Strasbourg (Marescaux
etal., 2001).

1. Dans ce paragraphe, le terme "instrument” fait référence aux instruments aéronautiques.
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2.2 Gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur
(GMCAO)

2.2.1 Principes des GMCAO

Contrairement a ce que nous pourrions penser, les GMCAO ne sont pas nés de
I"émergence des techniques modernes d’imagerie informatisées aux débuts des années
1970. Comme précisé dans (Adams et al., 1990), I'imagerie par résonance magnétique
ainsi le scanner permettent tout au plus d’établir en amont de la chirurgie une stratégie
opératoire qui se veut la plus optimale possible mais peut s’avérer difficile a réaliser
pour le chirurgien sur la seule base de la "navigation a vue". Il faut ainsi attendre
la fin de la décennie avec les travaux de Brown sur la neurochirurgie stéréotaxique
(Brown, 1979) avant de pouvoir réellement parler de chirurgie assistée par ordinateur.
Reprenant une idée développée dans (Bergstrom et Greitz, 1976), Brown propose en
1979 un prototype de cadre stéréotaxique permettant le guidage précis d’outils en neu-
rochirurgie a partir d’images scanners (Fig. 2.2). Ce prototype differe des cadres de
stéréotaxie conventionnels en ce qu’il intégre a son architecture trois localisateurs en
forme de "N" (N-localizers). Grace a leur géométrie singuliere, ces derniers permettent
entre autres de déterminer 1’orientation dans I’espace des coupes scanners par rapport
au cadre stéréotaxique rendant ainsi possible la transposition de la position des cibles
mises en évidence par imagerie a I’'espace physique du patient. C’est précisément cette
fonctionnalité, jusqu’ici absente, qui fournit au neurochirurgien un moyen objectif de
positionner son outil et fait que cette technique de chirurgie stéréotaxique releve bel et
bien des GMCAO.

Figure 2.2 — Cadre stéréotaxique incluant trois "N-localizers" développé par (Brown, 1979).

Si nous insistons sur cet exemple c’est parce qu’il illustre parfaitement, selon nous,
la confusion qui s’opere entre les méthodes de chirurgie conventionnelles s’appuyant
sur I’exploitation de systémes d’imagerie informatisés et celles issues des GMCAOQO. Ces
derniéres trouvent leur originalité dans le suivi d'une procédure comprenant quatre
étapes bien distinctes qui se veut commune a toute chirurgie assistée par ordinateur



2.2. Gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur (GMCAQO) 31

et dont une premiere description a été proposée aux débuts des années 1990 (Lavallee
et Cinquin, 1991). Dans la perspective de développer une aide au geste chirurgical
qui ne soit pas décorrélée de la réalité clinique, il convient donc de préciser chacune
desdites étapes afin de mieux les situer dans le contexte de I'implantation cochléaire.
Avant d’entrer plus dans le détail de ce qui fait la spécifité des GMCAOQO, nous nous
devons toutefois de présenter quelques éléments de vocabulaire relatifs aux différentes
périodes de la chirurgie et qui reviendront tout au long de cette thése. Ainsi, dans la
suite de ce manuscrit, les termes préopératoire, peropératoire et postopératoire font
référence a tout acte ou événement intervenant respectivement avant, pendant et apres
lI'intervention chirurgicale.

D’abord introduite pour le développement de systemes robotisés guidés par im-
agerie (Lavallee et Cinquin, 1991) puis plus largement étendue aux interventions médi-
cales assistées par ordinateur (Lavallee et al., 1992), la méthodologie générale des GM-
CAOQ présentée par Lavallée et al. s’articule autour de quatre étapes non séquentielles
suivantes :

e Acquisition et modélisation des données. Cette étape peut s’apparenter a la
phase de perception de la chirurgie et consiste plus précisément en la collection
d’informations relatives au patient. L’acquisition des données s’effectue majori-
tairement par l'intermédiaire de systemes d’imagerie pré et/ou peropératoires
(scanner, IRM, fluoroscopie, échographie... ) qu’il est également possible
de combiner a d’autres sources d’informations médicales telles que les atlas
anatomiques. L'ensemble des données recueillies doit alors étre traité en vue
de fournir un modele qui puisse étre exploité par le chirurgien. Le choix du
modele est déterminant pour la suite de la procédure et doit permettre de
mettre en évidence les différentes structures d’intérét.

e Définition de la stratégie chirurgicale. A l'aide des diverses données aux-
quelles il a acces, le chirurgien peut ensuite définir en amont de 'intervention
la stratégie chirurgicale qui lui semble optimale. Cette phase de décision
est aussi appelée planification préopératoire. Celle-ci repose notamment sur
la manipulation du modele précédemment établi qui offre la possibilité de
simuler certaines procédures chirurgicales complexes tout en tenant compte
des contraintes anatomiques afin d’anticiper les difficultés éventuelles que
le chirurgien pourrait rencontrer. Bien que la définition d’une telle stratégie
soit basée sur les seules données préopératoires, elle est ensuite complétée au
cours de l'acte chirurgical par les informations issues des capteurs ou systemes
d’imagerie peropératoires.

e Mise en correspondance des données. Afin de garantir au chirurgien 'acces,
pendant l'intervention, a la stratégie chirurgicale planifiée via un systeme de
guidage, l'intégralité des données pré et peropératoires doivent étre exprimées
dans un référentiel commun. Pour chaque application, il faut ainsi déter-
miner I'ensemble des transformations permettant de relier les différents reperes
dans lesquels les informations sont manipulées. Dans le cas ou la relation
géométrique liant deux reperes est constante, on parle d’étalonnage ou de calibra-
tion. Toutefois, le véritable enjeu de cette étape réside dans la mise en correspon-
dance des données médicales du patient exprimées dans des repéres distincts,
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aussi appelée recalage, qui constitue le rouage indispensable a tout systéeme de
GMCAO. D'un point de vue mathématique, le recalage d’un jeu de donnnées
4D et D exprimées dans les reperes respectifs R4 et Ry se résume a un prob-
leme d’optimisation dont la solution 4Tz maximise la cohérence spatiale entre
les données correspondantes suivant une mesure de similarité S :

ATy = arg max S(“D2D,T)

Cette mise en correspondance peut s’appuyer l'introduction de structures
artificielles (cadres stéréotaxiques, marqueurs radio-opaques. .. ), on parle alors
de recalage extrinseque (Maintz et Viergever, 1998). Afin d’assurer leur maintien
en position entre les phases d’acquisition pré et peropératoires, ces structures
sont généralement ostéo-implantées sur le patient a l'aide de vis dédiées.
Apres implantation de ces reperes artificiels, le patient doit tout d’abord étre
transféré hors de la salle d’opération pour effectuer 1’acquisition des données
préopératoires. Au cours de 'opération, la stratégie planifiée est ensuite recalée
a l'anatomie du patient en faisant correspondre les structures extraites du
modeéle préopératoire a 'aide d’un localisateur. Bien que relativement lourd
pour le patient, ce type de recalage a fait partie des premieres techniques
appliquées en clinique. Aujourd’hui, la tendance est aux méthodes intrinséques
qui se limitent a la seule information anatomique du patient et présentent donc
I'avantage d’étre moins invasives (Viergever et al., 2016). Pour plus de détail
sur les techniques de recalage, nous renvoyons le lecteur au livre (Troccaz, 2012).

e Réalisation de l'acte chirurgical. Cette derniére étape correspond enfin a la
phase d’action de la procédure qui consiste en la réalisation de la stratégie plan-
ifiée a ’aide d’un systéme de guidage. Face a la grande diversité des dispositifs
d’aide au geste existants, dont la complexité varie en fonction du besoin et
de la chirurgie envisagés, plusieurs classifications des systemes de GMCAO
ont été proposées (Lavallee et Cinquin, 1991, Troccaz et al., 1997, Stulberg et al.,
2000, Picard et al., 2004). Dans un souci de présenter une vue d’ensemble qui se
veut la plus simple possible, nous préférons nous focaliser sur la fonction des
systemes de guidage :

— Navigateurs. Cette catégorie concerne 'ensemble des systemes permettant
de déterminer la position d’un outil par rapport au patient sans qu’aucun
controle actif ne soit possible. En I’absence d’actionneur, le guidage du geste
se limite a un simple retour visuel et permet tout au plus de comparer le
geste effectué a la stratégie planifiée. Le chirurgien bénéficie donc d’une
mobilité totale ce qui constitue la force mais aussi la faiblesse de ce type
d’aide qui se présente sous la forme de bras mécaniques passifs ou de
systemes de suivi (optique, électromagnétique ou encore acoustique).

— Robots autonomes. Comme leur nom l'indique, ces dispositifs de GMCAO
permettent la réalisation autonome de parties de la stratégie chirurgicale
planifiée. Le chirurgien n’est donc plus guidé mais remplacé dans son geste,
ce qui permet de s’affranchir des limites du geste humain (tremblement,
précision. .. ) a la maniére du DermaRob qui garantit une pression et une
inclinaison constantes nécessaires au prélevement de lambeaux cutanés en
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chirurgie reconstructrice (Dombre et al., 2003). L'utilisation de cette classe
de systemes en salle d’opération reste cependant limitée due aux problemes
de sécurité que pose leur degré d’autonomie.

— Systemes synergétiques. Cette catégorie se situe a la croisée des local-
isateurs et des systémes robotiques autonomes décrits précédemment. A
I'inverse de ces derniers, les systemes synergétiques, aussi qualifiés de
comanipulateurs ou de cobots, sont pensés pour garantir une coopération avec
le chirurgien qui, par une manipulation commune de l'outil avec le robot,
retrouve un certain degré de controle geste médico-chirurgical. Le guidage
du geste peut ainsi prendre différentes formes allant du filtrage actif des
tremblements de la main (Mitchell et al., 2007) a la contrainte du mouvement
du chirurgien selon une géomeétrie planifiée en préopératoire (Bonneau et al.,
2004) en passant par le positionnement d'un guide mécanique (systéme
semi-actif) (Yaniv et Joskowicz, 2005).

— Systémes de téléopération. Cette classe de systemes désigne, quant a elle,
’ensemble des dispositifs qui, a I'instar du robot da Vinci Si® (Guthart et
Salisbury, 2000), permet la manipulation a distance des outils chirurgicaux,
généralement a l’aide d’une interface maitre-esclave.

— Guides chirurgicaux personnalisés (Patient Specific Implant (PSI) en
anglais). Cette derniere catégorie est apparue avec l'essor récent qu’ont
connu les techniques de prototypage rapide par fabrication additive. Ce type
de systeme consiste en un guide mécanique personnalisé appliqué générale-
ment aux structures osseuses (chirurgie orthopédique, chirurgie maxillo-
faciale, etc.) dont la géométrie est déduite du modéle anatomique préopéra-
toire du patient obtenu a la phase de perception (Hirsch et al., 2009). Con-
trairement a la plupart des systemes de navigation, 1'étape de recalage ne
s’effectue pas de maniere algorithmique mais par couplage mécanique avec
l'os a travailler. Selon la précision recherchée, le cotit et la durée de fabrica-
tion peuvent néanmoins s’avérer prohibitifs pour certaines chirurgies.

Pour reprendre la célébre maxime d’Aristote, le concept de GMCAO se veut "plus
que la somme des parties" qui le composent. La planification chirurgicale a partir
d’images en trois dimensions est, selon nous, I'exemple qui illustre le mieux cette idée.
Avant l'introduction de la méthodologie générale relative aux interventions assistées
par ordinateur, cette technique était en effet déja connue du monde médical depuis
plusieurs années (Brewster et al., 1984). Néanmoins ’absence de moyen objectif per-
mettant de transposer le plan préétabli au bloc opératoire limitait considérablement sa
portée aux interventions chirurgicales. Réciproquement, "utilisation au bloc opéra-
toire d'un robot décorrélé de toute planification chirurgicale pouvait s’avérer dan-
gereuse pour le patient alors que la manipulation robotique d’outils (Paul, 1981) était
a cette méme époque déja largement maitrisée dans le secteur industriel (Hégele et al.,
2008). L'originalité des systemes de GMCAO réside par conséquent dans les intérac-
tions qui s’operent au sein de la boucle perception - décision - action et qui offrent au
chirurgien la possibilité de compléter puis de réaliser la stratégie chirurgicale planifiée
a l’aide d"un ou plusieurs systémes de guidage.
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Dans la section suivante, nous passons ainsi en revue les solutions technologiques
déja existantes pour la chirurgie otologique pour mieux situer leurs limites et leurs
avantages quant a leur application a I'implantation cochléaire. Cette partie du chapitre
sera par ailleurs 1’occasion de les mettre en regard des étapes que nous venons de
présenter afin de vérifier que les systémes proposés résultent bien en une véritable
aide au geste et non pas une simple interface sans réelle plus-value pour le chirurgien
et bénéfice clingiue pour la patient.

2.2.2 Ftat de I'art des GMCAO pour la chirurgie otologique

Comme nous avons pu le mentionner précédemment, le tout premier disposi-
tif de GMCAO remonte a la fin des années 1970 avec le cadre stéréotaxique passif
développé dans (Brown, 1979) pour le guidage du geste d’insertion d’électrodes en
neurochirurgie. Plus tard en 1986, les auteurs dans (Roberts et al., 1986) s’affranchisent
de l'instrumentation encombrante nécessaire a l'utilisation des systemes stéréotax-
iques (Boéthius et al., 1980, Birg et Mundinger, 1982, Sturm et al., 1983) en introduisant
le premier localisateur acoutisque qui, couplé a un microscope opératoire, permet
I'intégration et la visualisation peropératoires d’images scanners. L’année suivante,
les auteurs dans (Watanabe et al., 1987) présentent une nouvelle technique de localisa-
tion mécanique basée sur 1'utilisation d’un bras palpeur permettant au chirurgien de
se situer dans I’espace intracranien depuis des images scanner préopératoires.

Bien que reposant sur des technologies différentes, ces dispositifs pour lesquels
l'aide au geste consiste a déterminer la position d’instruments chirurgicaux par rap-
port a I’anatomie du patient pendant I’'opération marquent les débuts de la navigation
chirurgicale. Si les premieres stations de navigation se limitent a la neurochirurgie,
ces systemes de guidage ont cependant rapidement trouvé un écho favorable dans le
domaine de I'otologie (Schlondorff et al., 1989).

2.2.21 Navigation chirurgicale pour la chirurgie otologique

A la fin des années 1980, les auteurs dans (Schlondorff et al., 1989) décrivent, en
effet, pour la premiere fois un systéme de navigation destiné a la chirurgie ORL se
basant sur un modele préopératoire en trois dimensions du crane du patient. Dans les
années qui ont suivi, l'utilisation de la navigation en ORL s’est néanmoins focalisée
sur des applications relevant principalement de la chirurgie sinusienne (Anon et al.,
1994, Roth et al., 1995, Fried et al., 1997). 1l faut ainsi attendre 1999 avant que celle-ci ne
soit appliquée a 1'otologie dans le cadre de la chirurgie de 1’os temporal (Gunkel et al.,
1999).

Le systeme de navigation proposé dans (Gunkel et al., 1999) repose sur l'utilisation
du dispositif IGS/ELEKTRA Viewing Wand® qui consiste en 1'utilisation d’un local-
isateur mécanique articulé de type bras FARO® (FARO Technologies, Orlando, FL)
ou d’un localisateur optique (NDI, Waterloo, Ontario, Canada). Le recalage des don-
nées préopératoires s’effectue de maniere extrinseque a l’aide d’une structure solidaire
d’une piéce dentaire fixée au patient qui, a I’aide de tiges métalliques, permet de po-
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sitionner des marqueurs radio-opaques proches de la zone d’intervention et qui est
portée au moment du scanner préopératoire. Afin d’empécher tout mouvement qui
pourrait rajouter a la complexité de l'intervention, la téte du patient est maintenue
tout au long de la chirurgie a ’aide d"un systéme de fixation hydraulique.

Plus tard, les auteurs dans (Staecker et al., 2001) évaluent sur patients une technique
basée sur le systéme de navigation optique LandmarX® permettant de s’affranchir d’un
systéme de maintien en position de la téte du patient. Pour ce faire, un marqueur
optique, qui sert de repere de référence pour les outils navigués, est vissé a la base
du crane. Cette approche extrinseque permet une manipulation plus flexible pour le
chirurgien aux dépends du degré d’invasivité.

En 2004, les auteurs dans (Schipper et al., 2004) réalisent la premiére étude sur ca-
davre visant a évaluer le potentiel clinique de la navigation appliquée a I'implantation
cochléaire. Le dispositif testé est un systéme de navigation Stryker-Leibinger® qui per-
met de guider le geste du chirurgien pour la réalisation de la voie d’abord par mas-
toidectomie et du point d’acces de la cochlée par cochléostomie?. Dans cette étude,
les auteurs comparent les avantages et inconvénients de la navigation de 1'os tempo-
ral basée sur des méthodes de recalage extrinseque basée 'utilisation de vis en titane
et intrinséque reposant sur l'exploitation de reperes anatomiques. Comme résumé
dans la figure 2.3, I'approche extrinséque offre une meilleure précision de position-
nement de l'outil que la méthode intrinseque aux dépends de l'invasivité et de la
durée du référencement des marqueurs en préopératoires. Malgré l'intérét que sus-
cite ces deux approches pour la navigation de l'os temporal, 1'étude conclut sur la
nécessité d’améliorer la précision du recalage afin d’atteindre une erreur de navigation
inférieure a 0.5 mm pour le guidage de la cochléostomie. Au regard des dimensions
des structures composant la base latérale du crane, une marge d’erreur inférieure au
millimetre est toutefois per¢ue comme suffisante pour la navigation de I'os temporal.

Caractéristiques Vis en titane Repeéres anatomiques
Précision de positionnement de [|'outil 0.8 mm 1 mm
Invasivité Oui Non

Durée de mise en place des marqueurs
avant acquisitions des données > 15 minutes Aucune
préopératoires

Figure 2.3 - Comparaison des approches de recalage utilisées pour la navigation appliquée a
I'implantation cochléaire dans (Schipper et al., 2004).

L’équipe dans (Labadie et al., 2005a) est la premiere a proposer une approche per-
mettant de satisfaire une telle précision pour 'implantation cochléaire. Evalué in vitro,
leur systeme de navigation affiche en effet une erreur moyenne de positionnement
de I'outil de 0.73 mm au niveau de 'os temporal (Labadie et al., 2004, Labadie et al.,
2005b). A linstar des travaux réalisés dans (Gunkel et al., 1999), le recalage extrin-
séque des données peropératoires s’appuie sur 1"utilisation d'un cadre fixé a une piece

2. Cochléostomie : réalisation d"un fenétrage osseux a la base de la cochlée pour l'insertion du porte-
électrodes (Section 1.3.2).
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dentaire (Fig. 2.4(a)) qui, au cours de la chirurgie, est ensuite remplacé par un mar-
queur optique servant de repere de référence pour le suivi de la téte du patient (Fig.
2.4(b)). En naviguant la fraise chirurgicale, 'équipe a ainsi pu réaliser in vitro un acces
minimalement invasif a I’oreille moyenne tout en préservant les structures critiques.

(b)

Figure 2.4 - Systeme de fixation dentaire : (a) cadre de référence permettant de positionner des
reperes artificiels proches de la zone d’intervention qui, aprés recalage, est remplacé par (b)
un marqueur optique pour la navigation de I’'os temporal pendant la chirurgie (Labadie et al.,
2005a).

En 2008, une équipe allemande dans (Majdani et al., 2008) décrit une technique
de navigation pour l'implantation cochléaire avec une précision comprise entre 0.1 et
0.2 mm. Celle-ci repose sur l'utilisation préopératoire d’'un imageur scanner a pan-
neaux plats qui permet d’atteindre une résolution spatiale d’acquisition de 0.2 mm
selon chaque direction. Le recalage extrinséque des données peropératoires s’effectue
de maniére plus classique a 1’aide de microvis en titane préalablement insérées dans
chaque os temporal ainsi qu'un marqueur optique fixé sur le crane pour le suivi des
mouvements de la téte. A Iaide d’un localisateur optoélectronique VectorVision®, les
auteurs parviennent a étendre les travaux présentés dans (Labadie et al., 2005a) sur
I'approche minimalement invasive de la cochlée a la réalisation d"une cochléostomie.
Bien que remarquablement élevée, la précision rapportée dans ce travail doit étre prise
avec précaution. En effet, celle-ci correspond plus exactement a l’erreur résiduelle
de recalage des reperes artificiels (ou Fiducial Registration Error (FRE) en anglais) qui
comme montrée dans (Fitzpatrick, 2009) n’est en aucun cas représentative de l'erreur
de positionnement de 1’outil chirurgical, qui reléve de la Total Targeting Error (TTE).

Le principal défaut de cette technique réside toutefois dans son caractére invasif
induit par l'utilisation de vis ostéo-implantées comme repéres artificiels. Une alterna-
tive envisagée dans (Stelter et al., 2012) consiste en l'utilisation d"un unique volume
scanner peropératoire afin de réaliser le recalage avec la station de navigation (Brain-
LAB VectorVision Sky) a 'aide d"un marqueur optique fixé au crane avec une seule
vis. Cette technique permet réduire 1'invasivité mais nécessite d’avoir a disposition
en salle d’opération un scanner qui doit étre calibré avec la station de navigation util-
isée. Cette approche a tout d’abord été validée sur un crane synthétique permettant
I'obtention d’une précision, au sens de la TTE, de 0.9 mm au niveau de 1’oreille in-
terne puis testée sur un seul patient (Fig. 2.5) pour l’assistance a la cochléostomie ainsi
que pour l'insertion du porte-électrodes. En l’absence d'une évaluation de 1’erreur
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en précision peropératoire dans un environnement préclinique ou clinique, une étude
prospective reste toutefois a réaliser afin de déterminer 'applicabilité sur patient de
cette technique pour une approche minimalement invasive de la cochlée.

Figure 2.5 — Utilisation peropératoire de l'imagerie scanner pour la navigation de la base
latérale du crane (Stelter et al., 2012).

Plus récemment, 1"utilisation d"un systéme de navigation couplé a un imageur scan-
ner peropératoire (O-arm) a fait 1’objet d"une étude de faisabilité dans le cadre d'une
procédure d’implantation cochléaire minimalement invasive (Duret et al., 2020). La dé-
marche décrite est la méme que celle proposée dans (Stelter et al., 2012) a la différence
pres qu’elle ne se limite pas a une seule acquisition scanner peropératoire. Dans une
perspective d’améliorer la précision en actualisant le recalage du modéle anatomique
du patient qui, dans ce travail, se limite a un rocher synthétique, un scanner est effec-
tué avant chacune des étapes qui composent la chirurgie (fraisage du tunnel a travers
la mastoide, ouverture du récessus facial et cochléostomie). L'approche décrite a été
évaluée sur cing os temporaux de synthese et affiche une erreur moyenne en position
de 0.6 mm au point d’entrée du tunnel et de 0.4 mm avant cochléostomie.

L'intégralité des systemes de navigation chirurgicale que nous venons de citer se
limitent & un simple retour visuel pour le chirurgien. Au minimum, celui-ci permet au
chirurgien de monitorer la position d"un pointeur par rapport au modele préopératoire
du patient. Au mieux, la navigation fournit une information quant au bon suivi de
la stratégie planifiée par l'intermédiaire d’outils navigués. Ces approches souffrent
néanmoins d’une certaine contradiction puisque c’est au plus proche des structures
anatomiques critiques que le chirurgien doit défaire son attention du champ opératoire
pour bénéficier du monitorage de la navigation. Dans ce contexte précis, les auteurs
dans (Cho et al., 2013b, Cho et al., 2013a) ont proposé pour l'implantation cochléaire
une assistance au geste qui repose sur une combinaison de retours visuel et auditif. Les
informations sonores varient selon la distance et ’orientation de la fraise par rapport a
la cible planifiée et permettent au praticien de conserver son attention sur la chirurgie
pratiquée.

L’assistance par navigation chirurgicale présente cependant un inconvénient ma-
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jeur en ce qu’elle reste conditionnée aux limites de l'opérateur humain. Ce type
d’approche peut, en effet, étre sujet a une mauvaise interprétation de la part du
chirurgien qui, n’étant pas contraint dans ses mouvements, peut donc involontaire-
ment dévier de la stratégie planifiée. Une solution proposée pour compenser les lim-
ites de la navigation consiste alors a assister le geste a 1'aide d"un robot chirurgical
comme proposé dans (Majdani et al., 2009), aux dépends toutefois d"une étape de cali-
bration supplémentaire permettant d’exprimer les données anatomiques dans le repére
du robot.

2.2.2.2 Assistance robotique pour la chirurgie otologique

Le systéme proposé dans (Majdani et al., 2009) repose sur l"utilisation d"un robot in-
dustriel sériel KUKA KR3 a six degrés de liberté (ddl) pour le fraisage autonome min-
imalement invasif de la voie d’abord de la cochlée. Le robot utilisé n’étant pas initiale-
ment congu pour la chirurgie, un adaptateur a été spécialement développé pour la ma-
nipulation de la fraise chirurgicale (Fig. 2.6(a)). Le recalage des données anatomiques
s’effectue de maniere extrinseque a l'aide d’une imagerie scanner préopératoire et de
marqueurs optiques fixés a 'échantillon. Evalué sur dix os temporaux cadavériques,
le systéme présente une erreur de positionnement de I'outil de 0.78 mm au niveau de
la zone de réalisation de la cochléostomie qui correspond plus précisément a la fenétre
ronde.

Dans le cadre du projet OTOBOT, I'équipe dans (Danilchenko et al., 2011) s’appuie
également sur l'utilisation d’un robot industriel sériel a six ddl (Mitsubishi RV-3S)
pour le fraisage de la mastoide (Fig. 2.6(b)). Tout comme dans (Majdani et al., 2009),
I'implantation de repéres artificiels visibles au scanner est également nécessaire au re-
calage des données préopératoires tandis qu’un systeme optoélectronique assure le
suivi du robot ainsi que des os temporaux cadavériques étudiés. Suivant une zone a
préparer préalablement delimitée par le chirurgien, le robot affiche un taux d’ablation
du volume osseux de plus de 96 % sur trois échantillons anatomiques ainsi qu'une
erreur en précision maximale de 0.6 mm. Malgré les performances obtenues, le carac-
tére autonome du systeme pose de sérieuses difficultés en termes de sécurité pour le
patient dans le cadre d"une application clinique.

En 2012, les auteurs dans (Bell et al., 2012) présente un bras sériel expérimental a
cinq ddl spécialement congu pour la microchirurgie de la base du crane visant a ré-
duire l'erreur en précision. Pour ce faire, le systéme développé s’appuie sur une im-
agerie préopératoire hautement résolue (0.15 mm selon chaque direction) ainsi qu'un
systeme de suivi optique tres précis (< 0.05 mm). Le faible poids du robot (5.5 kg)
assure également une meilleure intégration clinique avec la possibilité d’étre directe-
ment fixé a la table d’opération. Evaluée sur quinze tétes de cadavre, I’erreur moyenne
de positionnement est estimée a 0.56 mm au niveau de la fenétre ronde. Plus récem-
ment en 2019, ce systéme vient de faire 1'objet d'une étude clinique comprenant un
total de neuf patients, tous atteints de surdité justifiant une implantation cochléaire
(Caversaccio et al., 2019). Son utilisation a permis le fraisage automatique d'un tun-
nel osseux tandis que le chirurgien a procédé manuellement a la cochléostomie suivie
de I'insertion du porte-électrodes (Fig. 2.7). Désormais développé par CAScination et
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Figure 2.6 — Robots industriels pour le fraisage de la mastoide : (a) KUKA KR3 (Majdani et al.,
2009) et (b) Mitsubishi RV-3S (Danilchenko et al., 2011).

MED-EL, ce robot est disponible sous une version commerciale HEARO® ayant obtenu
le marquage CE en mai 2020.

Figure 2.7 — Robot chirurgical HEARO® utilisé en salle d’opération pour le fraisage de I'accés
a la caisse du tympan (Caversaccio et al., 2019).

Une alternative aux travaux précédemment cités consiste a fixer un systéme robo-
tique directement a la base du crane. Ce type d’approche permet de s’affranchir de la
nécessité de suivre la téte du patient et donc des erreurs induites par 1'utilisation de
localisateurs. Dans (Dillon et al., 2015), les auteurs présentent un robot sériel a quatre
ddl qui est rendu solidaire de la téte du patient a 'aide d’ancres ostéo-implantées (Fig.
2.8(a)). Il en résulte une amélioration de la précision qui est estimée inférieure a 0.5
mm sur un total de quatre mastoidectomies réalisées sur pieces cadavériques.

En 2011, I'équipe dans (Kratchman et al., 2011) s’inspire des robots chirurgicaux a
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Figure 2.8 — Robots chirurgicaux ostéo-implantés : (a) robot sériel a quatre ddl développé dans
(Dillon et al., 2015) ; (b) cadre microstéréotaxique Microtable fixé a la téte du patient (Labadie
et al., 2009) ; (c) robots paralléles de type Gough-Stewart fixés a la base du crane du patient
permettant le positionnement actif (Kratchman et al., 2011) ou (d) passif (Kobler et al., 2016) de
la fraise chirurgicale.
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ancrage osseux et présente un nouveau type de cadre microstéréotaxique s’appuyant
sur une architecture parallele de type Gough-Stewart qui, en comparaison aux bras
sériels, bénéficie d"une plus grande précision de positionnement. Ce systeme s’inscrit
dans la continuité des travaux dans (Labadie et al., 2009) qui présentent un guide de
percage personnalisé pour la mastoide, appelé Microtable (Fig. 2.8(b)), dont la con-
ception s’effectue en peropératoire aux dépends du déroulé de la chirurgie (~ 1h).
L’approche proposée dans (Kratchman et al., 2011) permet d’éviter toute interruption
de l'intervention chirurgicale a 'aide d"un positionnement actif du plateau maintenant
la fraise chirurgicale (Fig. 2.8(c)) qui offre une précision avec 0.38 mm.

Dans le méme esprit, les auteurs dans (Kobler ef al., 2016) décrivent un systéme
reposant également sur une architecture de type Gough-Stewart (Fig. 2.8(d)) dans le
cadre d’une implantation cochléaire minimalement invasive. Contrairement au sys-
teme précédent, celui-ci ne nécessite pas de cadre de fixation intermédiaire et est com-
plétement stérilisable. La précision affichée sur os temporal synthétique est de 0.36
mm.

En 2014, les auteurs dans (Liu ef al., 2014) rapportent la premiére étude sur cadavre
dun systéme de téléopération maitre-esclave pour la pose d’implant cochléaire. Le
systéme décrit est basé sur le célebre robot chirurgical da Vinci Si® (Fig. 2.9) qui, bien
qu’initialement prévu pour la chirurgie laparoscopique minimalement invasive, est
utilisé pour la réalisation de mastoidectomies et de cochléostomies bilatérales. Malgré
lI'intérét que présente la réalité augmentée pour ce type de chirurgie, le cotit prohibitif
et 'encombrement de ce robot en font une solution peu adaptée a la microchirurgie du
systeme auditif humain.
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Figure 2.9 — Robot de téléopération da Vinci Si® pour I'implantation cochléaire (Liu et al., 2014).

Bien que la majorité des systemes présentés précédemment aient été développés
pour le fraisage de la mastoide, un autre domaine d’application de la robotique pour
l'otologie concerne la chirurgie de la chaine ossiculaire. Ainsi dans (Miroir et al., 2008),
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une équipe francaise, menée par les Pr. Sterckers et N'Guyen, a développé un sys-
téme de téléopération dédié a la microchirurgie de I'oreille moyenne appelé RobOtol®
(Fig. 2.10(a)). Celui-ci comprend un bras sériel esclave a sept ddl et une interface de
contrdle SpaceMouse. Avec des dimensions et une cinématique optimisées pour la mi-
crochirurgie de l'oreille moyenne (Fig. 2.10(b)), ce systeme a été spécialement congu
pour permettre la manipulation simultanée de trois bras robotiques sans créer de bar-
riere entre le patient et le chirurgien. Par rapport a une chirurgie manuelle, le systeme
RobOtol® offre une plus grande stabilité des instruments chirurgicaux ainsi qu’un ac-
cés aux structures anatomiques tout en préservant le champ de vision du chirurgien
(Miroir et al., 2010). Le systeme a obtenu le marquage CE en 2016 et vient récemment
de faire I'objet d"une premiere étude clinique pour I'implantation cochléaire dans (Vit-
toria et al., 2021). Au total, ce sont vingt-et-un patients qui ont été opérés a 'aide du
RobOtol®, dont dix cas d’implantation cochléaire. Pour ces derniers, 1'utilisation du
robot s’est limitée a la phase d’insertion du porte-électrodes qui a pu étre réalisée avec
une vitesse de 0.3 mm.s™.

(a) (b)

Figure 2.10 — (a) Sytéme RobOtol® (Vittoria et al., 2021) et (b) son schéma cinématique (Miroir
etal., 2010).

2.2.3 Cahier des charges des GMCAO pour l'implantation cochléaire
minimalement invasive

Comme nous venons de le voir, les dispositifs de guidage du geste pour la chirurgie
otologique ne se limitent pas a un type de technologie en particulier et peuvent aussi
bien se présenter sous la forme de PSI, de stations de navigation que de robots chirurgi-
caux. Il convient maintenant d’analyser les solutions existantes de 1’état de I’art afin de
proposer une solution permettant de répondre aux contraintes imposées par la réalisa-
tion d"une implantation cochléaire minimalement invasive. Pour ce faire, nous définis-
sons un cahier des charges qui s’appuie sur un total de trois spécifications qui concer-
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nent la fonctionnalité du dispositif envisagé (navigation), la précision et la nature du
recalage (extrinseque / intrinseque, etc.) nécessaire a la navigation chirurgicale de 'os
temporal.

2.2.3.1 Fonctionnalité du dispositif envisagé : navigation chirurgicale

Aux sections 1.4 et 1.5 du premier chapitre, nous avons souligné I'importance pour
la phase d’approche de la cochlée, qui compte actuellement pour la majeure partie
de I'implantation cochléaire, d’évoluer vers une chirurgie d’'invasivité réduite. Cette
derniere présente un intérét d’une part pour le chirurgien afin de garantir une réduc-
tion significative du temps d’opération et d’autre part pour le patient pour réduire le
temps de rétablissement ainsi que les cas de complications postopératoires. La combi-
naison de ces deux éléments doit ainsi permettre a I’avenir d’opérer un nombre tou-
jours plus important de personnes pouvant bénéficier d'un implant. La réalisation
d’une approche minimalement invasive de la cochlée reste cependant difficilement
réalisable pour le chirurgien, pour ne pas dire impossible, en ce qu’elle limite consid-
érablement les possibilités de controle visuel de la proximité de la fraise chirurgicale
par rapport aux structures critiques ancrées dans 1'os temporal telles que le nerf fa-
cial ou la corde du tympan. Face a cette problématique, les systemes de GMCAO sont
apparus comme 'une des solutions privilégiées pour ce type de chirurgie (Labadie
et al., 2005a, Majdani et al., 2008, Majdani et al., 2009, Danilchenko et al., 2011, Bell et al.,
2012, Duret et al., 2020). Bien que reposant sur des architectures ou approches dif-
térentes, la plupart des dispositifs décrits précédemment ont en commun de s’appuyer
sur la navigation chirurgicale qui constitue actuellement 1'unique solution pour com-
penser la perte de reperes anatomiques au cours de la phase d’approche.

Au-dela de permettre le fraisage d’un tunnel osseux jusqu’a la caisse du tympan
sans risque pour le patient, la navigation de I'os temporal revét également un intérét
majeur dans la préservation de ’audition résiduelle. Dans une étude récente sur pieces
anatomiques humaines (Torres et al., 2018), 1’équipe dirigée par les Pr. Steckers et
N’guyen a, en effet, montré que 1’axe d’insertion du porte-électrodes était déterminant
dans les traumatismes causés aux structures cochléaires. Afin de faire face a I’extension
des criteres d’indication pour la pose d'implants aux cas de surdité plus modérés, il est
donc également essentiel de pouvoir insérer le porte-électrode selon un axe optimal
permettant de minimiser les traumatismes intracochléaires. Ce qui nous amene a la
premiere spécification du cahier des charges pour le développement d'un systeme de
GMCAO pour I'implantation cochléaire minimalement invasive :

1. Navigation des instruments par rapport aux structures anatomiques. Afin de per-
mettre la pose d'implants cochléaires de maniére minimalement invasive, la solution
développée doit permettre la navigation des instruments chirurgicaux par rapport a
I’anatomie du patient sur I'intégralité de la procédure : de la mastoidectomie jusqu’a
lI'insertion du porte-électrodes.

Bien qu’elle puisse sembler évidente, nous insistons sur le fait que cette premiere
spécification est essentielle pour compenser la perte de reperes anatomiques en cas
d’approche minimalement invasive de la cochlée. Cependant, comme nous avons pu
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le voir a la section précédente, de nombreuses solutions de GMCAO ont déja été pro-
posées pour la navigation des instruments par rapport a 1’os temporal. L'erreur de po-
sitionnement de I'outil qu’elles permettent d’atteindre doit toutefois étre comparée aux
besoins en précision de la chirurgie pour la pose d'implants cochléaires minimalement
invasive qui dépendent directement des dimensions des structures d’intérét ancrées
dans la base du crane.

2.2.3.2 Précision de la navigation

Dans le cas d"une approche minimalement invasive a travers la mastoide, la phase
la plus délicate se situe au niveau du récessus facial qui se trouve encadré par deux
structures anatomiques critiques, le nerf facial et la corde du tympan, et dont le di-
ametre moyen est estimé a 2.5 mm (Bielamowicz et al., 1988). Aussi, dans la plupart
des travaux que nous avons décrit précédemment, le millimetre a été fixé comme étant
la marge d’erreur maximale acceptable pour la navigation chirurgicale appliquée a la
mastoidectomie par rapport a la trajectoire planifiée.

Ce niveau de précision n’est cependant plus suffisant des lors que le chirurgien
s’approche de la cochlée. A titre d’exemple, la distance entre les rampes tympanique et
vestibulaire est d’environ 1 mm (Wysocki et Skarzynski, 1998, Wysocki, 1999). Dans le
cas de pathologies de I'oreille interne nécessitant un point d’entrée autre que la fenétre
ronde, une cochléostomie présentant une erreur de positionnement du méme ordre
peut conduire a une insertion selon la mauvaise rampe. (Schipper et al., 2004), qui ont
été les premiers a étudier l'utilisation de la navigation pour I'implantation cochléaire,
ont ainsi estimé le degré de précision requis au niveau de la fenétre ronde a 0.5 mm.
Aussi, nous formulons notre seconde spécification de la fagon suivante :

2. Erreur de positionnement inférieure a 0.5 ou 1 mm selon la zone de travail. La
station de navigation développée pour la pose d'implants cochléaires minimalement
invasive doit présenter des erreurs de positionnement de 1'outil chirurgical inférieures
a 1 mm pour la voie d’abord a hauteur des oreilles externe et moyenne et a 0.5 mm au
niveau de 1'oreille interne.

En dehors des dispositifs ostéo-intégrés a la base du crane du patient sur lesquels
nous reviendrons plus loin, seul le systtme HEARO® présente un ordre de précision
satisfaisant cette contrainte. Celui-ci figure par ailleurs parmi les robots chirurgicaux
ayant obtenu le marquage CE et semble donc parfaitement indiqué pour I'implantation
cochléaire minimalement invasive. Toutefois, pour rester cohérent avec la réalisa-
tion d'une implantation cochléaire minimalement invasive, le degré d’invasivité de
la procédure de recalage nécessite d’étre pris en compte. Au-dela de cet aspect, la mise
en oeuvre du recalage des données peropératoires doit également étre étudiée d'un
point de vue technologique, économique et clinique (présence ou besoin d’imageurs
pré ou peropératoires, irradiations, compatibilité avec I’environnement clinique, etc.).
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2.2.3.3 Nature du recalage

Les aspects concernant l'invasivité du recalage peropératoire et la compatibil-
ité avec les contraintes du bloc opératoire n’ont, en effet, été que trés peu discutés
jusqu’ici. Dans le cas du systtme HEARO®, les auteurs dans (Caversaccio et al.,
2019) ont eu recours au niveau de 1'os temporal a I'implantation de marqueurs radio-
opaques servant de repéere artificiels entre 'imagerie scanner et I’anatomie du patient.
Bien que les premiers modéles, relativement volumineux, de ces marqueurs ostéo-
implantés aient depuis laissé la place a des microvis (Majdani et al., 2008), leur util-
isation peut entrainer un certain nombre de complications pour le patient. Du fait
du franchissement de la barriere cutanée, les sites d'implantation peuvent notamment
étre sujets a une infection (Kazmers et al., 2016) et occasioner des douleurs postopéra-
toires pour le patient (Nogler et al., 2001). Face a de telles complications, certaines
chirurgies ont méme abandonné 1'utilisation de tels marqueurs ostéo-implantés au
profit des techniques de recalage surfacique (Banerjee et al., 2016). Par ailleurs, la
chirurgie décrite nécessite que le patient soit transféré hors de la salle d’opération
apres implantation afin d’effectuer un scanner préopératoire. La réalisation de la
procédure dans (Caversaccio et al., 2019) requiert également d’effectuer une imagerie
scanner pendant l'intervention, ce qui pose probleme au niveau de la disponibilité du
matériel d’imagerie peropératoire ainsi que de la sécurité du personnel médical et du
patient a cause des irradiations. L'introduction de ce type d'imageur ne peut, en effet,
s’effectuer que dans une salle radio-protégée, ce qui rajoute a la faisabilité économique
de I'intervention.

En conséquence, nous pouvons raisonnablement affirmer que toute procédure
basée sur l'utilisation de reperes artificiels ostéo-implantés pour le recalage des don-
nées préopératoires (Fig. 2.11(a)) entre en contradiction avec notre volonté de réduire
I'invasivité de I'opération. Ce constat est d’autant plus vrai pour les systemes implan-
tés a la base du crane du patient que ceux-ci nécessitent des piéces d’ancrage osseux
plus invasives pour garantir la précision du couplage mécanique (Fig. 2.11(b)). Par
ailleurs, ce type d’approche est difficilement compatible avec les contraintes du bloc
que ce soit a propos de la disponibilité d'une machine a commande numérique pour
la fabrication d’un guide chirurgical personnalisé (Labadie et al., 2009) ou encore de
la nécessité de réaliser la chirurgie dans une salle radio-protégée afin d’acquérir un
volume scanner peropératoire du patient (Kratchman et al., 2011, Dillon et al., 2015).

Les systemes de navigation présentés dans (Stelter et al., 2012, Duret et al., 2020)
présentent ’avantage de s’affranchir de I'utilisation d’implants osseux pour le recalage
des données peropératoires en s’appuyant sur 1’acquisition d’un ou plusieurs volumes
scanners au cours de la chirurgie. Les approches décrites nécessitent tout de méme de
suivre la téte du patient pendant l'intervention a ’aide d"un marqueur ostéo-implanté
a la base du crane. Par rapport aux systémes ostéo-implantés présentés plus haut,
I'invasivité des procédures dans (Stelter et al., 2012, Duret et al., 2020) est toutefois ré-
duite a l'utilisation d"une seule vis. Malgré ces points forts, 1'utilisation d’imageurs
peropératoires de type C-arm ou O-arm pose des problemes de compatibilité avec
les contraintes du bloc opératoire en termes d’équipements de radio-protection ou
de disponibilité du matériel. Une solution permettant de satisfaire a la fois la réduc-
tion de l'invasivité du recalage ainsi que les contraintes du bloc opératoire serait alors
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Figure 2.11 - (a) Implants osseux utilisés comme repéres artificiels (en vert) pour I'étape de
recalage peropératoire (Caversaccio et al., 2017) et (b) ancres pour la fixation d’un cadre mi-
crostéréotaxique (Labadie et al., 2014).

d’appliquer une méthode de recalage intrinseque s’appuyant uniquement sur le con-
tenu d’images du patient acquises a 1'aide d'une modalité d'imagerie adaptée a une
utilisation peropératoire. Ce qui donne pour troisieéme et derniere specification :

3. Fusion des données pré et peropératoires par recalage intrinséque non-invasif.
La solution développée doit proposer une technique de fusion des données qui
s’appuie sur une méthode de recalage intrinséque basée sur 1'utilisation d’'une modal-
ité d'imagerie peropératoire compatible avec les contraintes du bloc opératoire.

A notre connaissance et au moment de la rédaction de ce manuscrit, ce type de
fusion de données n’a cependant jamais été exploré dans le domaine de la chirurgie
otologique. Selon nous, il constitue le dernier pas vers la réduction de l'invasivité de
I'implantation cochléaire. En I’absence de systeme de GMCAO permettant de satisfaire
notre cahier des charges pour la pose d’implants cochléaires minimalement invasive,
nous proposons, dans la suite de cette manuscrit, de développer un dispositif d’aide
au geste navigué adapté a notre besoin en termes de précision et de compatibilité avec
les contraintes du bloc opératoire. Pour cela, et aprés analyse de l'état de l'art sur
les modalités d’imagerie peropératoires, nous utilisons I’échographie en peropératoire
pour le recalage intrinseque et non-invasif des données préopératoires. Dans la sec-
onde partie de ce chapitre, nous passons en revue les modalités d’imagerie peropéra-
toires pour l'otologie ainsi que I’état de I’art sur les techniques de recalage US / TDM
sur structures osseuses puis présentons une étude de faisabilité quant a 'utilisation de
I’échographie pour la navigation de la cochlée. Ce dernier travail a notamment fait
l'objet de publications dans les revues internationales Annals of Biomedical Engineering
et Otology & Neurotology.
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2.3 De l'usage de I’échographie pour la navigation de la
cochlée

2.3.1 Ftat de I’art des modalités d’imagerie peropératoires
Tomodensitométrie

Comme nous avons pu le voir précédemment dans (Stelter et al., 2012, Duret et al.,
2020), I'imagerie scanner ou tomodensitométrie (TDM) constitue 1'une des modal-
ités peropératoires envisagées pour la navigation d’outils chirurgicaux au sein de
l'os temporal. Par ailleurs, son utilisation en salle d’opération permet également au
chirurgien de vérifier la bonne pose de I'implant et a déja été étudiée pour 'ajustement
de l'insertion du porte-électrodes chez un patient souffrant d’'une malformation de
l'oreille interne (Bloom et al., 2009). Le principal défaut de cette technique est qu’elle
repose sur l'exposition a des radiations ionisantes (rayons X) qui, en fonction de la
durée et de I'intensité du rayonnement émis, peuvent présenter des effets nocifs a la
fois pour la santé du chirurgien mais aussi pour celle du patient. Aux Etats-Unis, le
National Council on Radiation Protection and Measurements prévoit que dans un cadre
professionnel la dose effective ne doit pas dépasser 20 mSv par an (Valentin et al., 2007,
p- 99). Pour information, le Sievert (Sv) est 'unité utilisée pour la mesure des effets bi-
ologiques sur ’'Homme induits par des radiations ionisantes. A titre de comparaison,
la dose effective délivrée par une TDM conventionnelle pour 1'imagerie de 1’oreille
est de 0.28 mSv (Faccioli ef al., 2009). Dans le cas d’une utilisation intensive au bloc
opératoire pour la navigation chirurgicale, ce type d'imageur limite considérablement
le nombre d’implantations cochléaires pouvant étre réalisées, ce qui va a I’encontre de
la tendance a I'augmentation du nombre de bénéficiaires de prothéses auditives.

Cone Beam

Bien que reposant également sur l'utilisation de rayons X, le Cone Beam ou CBCT
fournit une alternative moins irradiante a 1'imagerie scanner conventionnelle (Mira-
cle et Mukherji, 2009a). Commercialisé aux débuts des années 2000, le CBCT projette
un faisceau conique de rayons X qui permet en une seule rotation dans le plan axial
d’acquérir un jeu de données volumiques au contraire de la TDM classique qui néces-
site une translation supplémentaire selon 1’axe du patient (Fig. 2.12). Couplé a des dé-
tecteurs a panneau plat, ce type d'imagerie permettre d’atteindre une plus haute réso-
lution spatiale d’acquisition qui présente également ’avantage d’étre isotropique. Ces
différentes caractéristiques en font une modalité particulierement adaptée a I'imagerie
des structures osseuses de la téte et du cou qui, dans notre cas, se limite a ’os temporal
(Miracle et Mukherji, 2009c). Dans le cadre de I'implantation cochélaire, le CBCT per-
met par ailleurs de situer avec précision la position du porte-électrodes au sein de la
cochlée (Aschendorff ef al., 2004) et constitue aujourd’hui la modalité de référence pour
la vérification postéopératoire de la bonne insertion des implants. La encore, son utili-
sation en peropératoire a également été étudiée pour le guidage du geste dans le cadre
de la chirurgie de I'os temporal (Rafferty et al., 2006). Bien que 1'imagerie par CBCT
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permette une réduction de plus de 60 % de la dose délivrée par rapport a I'imagerie
scanner conventionnelle (Faccioli et al., 2009), son intégration en salle d’opération n’en
présente pas moins une source de radiation pour le personnel médical et nécessite
I'installation d’équipements de protection (Eaton et al., 2011).

Source —_—

& I

Source

Détecteur

Détect~

(a) (b)

Figure 2.12 - Comparaison des géométries d’acquisition entre (a) le Cone Beam et (b) I'imagerie
scanner conventionnelle (Miracle et Mukherji, 2009a).

Tomographie par cohérence optique

A ce titre, la tomographie par cohérence optique (Optical Coherence Tomography
(OCT) en anglais) constitue une alternative pertinente a l'imagerie par rayons X.
Cette technique d’imagerie basée sur l'interférométrie a faible cohérence de la lumiere
proche infrarouge permet la reconstruction de sections transversales avec une résolu-
tion de l’'ordre de 1 pm ainsi qu'une profondeur de pénétration de 1'ordre de 100 pm
et peut étre appliquée sans danger sur des tissus biologiques (Fercher et al., 2003).
Les auteurs dans (Pitris et al., 2001) ont été les premiers a proposer son utilisation
pour I'imagerie de I'oreille. Depuis, 'OCT a fait I'objet de recherches intensives pour
I'imagerie in vivo du systéme auditif humain, aussi bien au niveau de l'oreille moyenne
(Fig. 2.13(a)) (MacDougall et al., 2015) que de 1'oreille interne (Fig. 2.13(b)) (Gurbani
et al.,2014). Plus récemment, (Starovoyt et al., 2019) ont étudié son application a travers
la membrane de la fenétre ronde pour le guidage en temps réel de l'insertion du porte-
électrodes. Comme la cochlée se trouve profondément ancrée dans la base du créane,
ce type d’application nécessite cependant de réaliser une voie d’acces au sein de la
mastoide. Une autre approche moins invasive consiste a aligner le chemin optique
de lI'imageur OCT avec la membrane tympanique qui, étant translucide, fournit un
autre point d’acces pour I'imagerie du systeme auditif. Toutefois, la faible profondeur
de pénétration limite considérablement la qualité des images obtenues et nécessite le
plus souvent la réalisation d"une tympanotomie (retrait du tympan) (MacDougall et al.,
2015).



2.3. De l'usage de I'échographie pour la navigation de la cochlée 49

Figure 2.13 — Reconstructions 3D par tomographie par cohérence optique du systéme auditif
humain : (a) oreille moyenne apreés retrait du tympan mettant en évidence le marteau (M),
I'enclume (En) et I'étrier (Et) (MacDougall et al., 2015) ; (b) tour basal de la cochlée (Gurbani
etal., 2014).

Echographie

Une alternative a 'OCT pour l'imagerie du systeme auditif depuis le tympan
consiste a recourir a 1’échographie qui bénéficie d’une profondeur de pénétration
supérieure dont 1’ordre varie de 1 a 10 cm selon le type de sonde utilisé. S’appuyant
sur cette caractéristique, une équipe canadienne a pu montrer la faisabilité de
I’échographie pour l'imagerie de l'oreille moyenne humaine in vitro (Landry et al.,
2015) puis ex vivo (Rainsbury et al., 2016) a travers une membrane tympanique intacte
(Fig. 2.14). Ce méme centre de recherche a également montré que l'imagerie ultra-
sonore (US) haute fréquence (> 20 MHz) permettait d’atteindre une résolution spatiale
suffisante (de l'ordre la dizaine de microns selon la fréquence utilisée) pour la visu-
alisation des structures cochléaires (Brown et al., 2009, Landry et al., 2018). La streté
d’utilisation a la fois pour le patient et le praticien, le faible cotit ainsi que le rendu en
temps réel de I’échographie en font par ailleurs une des techniques d’imagerie les plus
répandues de par le monde (Szabo, 2004) et d’autres chirurgies telles que la chirurgie
orthopédique (Amin et al., 2003, Barratt et al., 2006), pour ne citer que celle-ci, se sont
déja tournées vers cette modalité au début des années 2000 pour la réalisation de GM-
CAO. Cependant, les sondes US sont relativement larges et les cas d’imagerie des or-
eilles moyenne et interne rapportés plus haut nécessitent le retrait du conduit auditif
externe, ce qui s’applique difficilement a une utilisation clinique.

Une solution possible consiste en la miniaturisation des dispositifis actuels sous la
forme d"une sonde endoscopique comme proposée dans (Bezanson et al., 2014) ot1 une
sonde (40 MHZ avec 64 éléments) de dimensions 2.5 mm x 3.1 mm a été réalisée. Ce
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(b)

Figure 2.14 — Echographie du systéme auditif humain : (a) oreille moyenne in vitro mettant
en évidence le tympan (T), I'enclume (En) ainsi que I’étrier (Et) (Landry et al., 2015) et (b)
oreille interne ex vivo aprés décalcification de la capsule optique permettant I'identification des
structures cochléaires telles les rampes vestibulaire (RV) et tympanique (RT) (Landry et al.,
2018).

type de dispositif pourrait étre inséré le long du conduit auditif externe et ainsi per-
mettre I'imagerie peropératoire du systeme auditif humain. Une description technique
plus détaillée des sondes US miniatures et de leur potentiel clinique pour notre appli-
cation est présentée au chapitre 4. Moyennant un systeme de motorisation selon 'axe
propre de la sonde, le chirurgien pourrait alors obtenir de fagon minimalement inva-
sive un modele 3D du systeme auditif qui servirait d’entrée pour le recalage avec une
modalité d’imagerie préopératoire. Cependant, I'échographie de 1'oreille est fortement
restreinte par la présence d’air dans la caisse du tympan qui empéche la propagation
des ondes ultrasonores (Bance et al., 2018). Néanmoins, comme le suggerent (Rains-
bury et al., 2016), ce dernier point peut étre facilement résolu en ayant recours a une
injection transtympanique d’une solution saline a ’aide d"une seringue adaptée.

Au regard des points que nous venons d’aborder, 'imagerie US nous apparait par-
ticulierement adaptée a notre besoin. L'utilisation de I'imagerie US pour la navigation
appliquée a l'otologie s’inscrit par ailleurs dans la continuité de 1’évolution des tech-
niques chirurgicales vers des approches moins invasives. Dans la suite de ce chapitre,
nous étudions donc la faisabilité de cette technique d’imagerie en tant que modalité
peropératoire pour la navigation de la cochlée. Cependant, 1’absence de reperes arti-
ficiels exige un changement de paradigme pour 'alignement spatial de ’anatomie du
patient avec les données préopératoires. Concernant I'imagerie préopératoire du sys-
teme auditif, nous utilisons dans la suite de ce chapitre sur la modalité de référence en
ORL qu’est I'imagerie volumique a rayons X qui inclue les techniques de tomodensito-
métries conventionelle (TDM) et a faisceau conique (CBCT). Dans la prochaine section,
nous passons donc en revue les méthodes existantes de recalage entres images US et
TDM.
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2.3.2 Recalage US/TDM

2.3.2.1 FEtat de I'art des techniques de recalage US / TDM sur structure osseuse

L'utilisation de 1’échographie pour le recalage peropératoire d’'un modele TDM
d’une structure osseuse dans le cadre des GMCAOQO remonte au début des années 1990.
A travers la localisation spatiale d’images US 2D, les auteurs dans (Barbe et al., 1993)
ont montré que cette modalité, moyennant une segmentation manuelle de la surface
osseuse imagée, pouvait suffire au recalage submillimétrique de la stratégie planifiée
avec les outils chirurgicaux, ouvrant ainsi de nouvelles perspectives pour les GMCAO.
I est important de souligner qu’a cette méme époque, 1’assistance au geste chirurgical
reposait en grande partie sur 1'utilisation de marqueurs extrinseques (Paul et al., 1992)
ou d"un palpeur / numériseur 3D (DiGioia et al., 1998) pour le recalage peropératoire
des images TDM. Bien que trés précis, ce type d’approche souffre cependant de la
nécessité d’exposer la structure osseuse d’intérét, ce qui va a 1’encontre de la volonté
de réduire 'invasivité des interventions chirurgicales. C’est pourquoi I'échographie a
rapidement trouvé un écho favorable en tant qu’alternative non-invasive pour la dé-
tection de la surface osseuse a recaler.

Dans (Schmerber et al., 1997), les auteurs ont ainsi proposé une nouvelle approche
de numérisation transcutanée de la surface osseuse reposant sur l'utilisation d’une
sonde US 1D en mode A (amplitude) composée d"un unique élément piézoélectrique.
Le principe général consiste a déduire la profondeur a laquelle se situe la surface os-
seuse du temps de vol du signal réfléchi au niveau de l'interface tissu / os. Cette idée a
été reprise plus tard dans (Moulder et al., 2003) ou1 les auteurs ont montré, sur un mod-
ele synthétique de vertéebre humaine, que cette méthode de numérisation présentait
des performances similaires aux techniques de détection surfacique plus convention-
nelles par palpation. La méme année, I'équipe dans (Amstutz et al., 2003) a confirmé,
avec une étude sur 12 patients, la faisabilité de la numérisation par échographie en
mode A pour le recalage osseux avec un modele TDM appliquée a chirurgie de la téte
et du cou. Une premiere estimation du recalage était tout d’abord obtenue par minimi-
sation (au sens des moindres carrés) de I'écart entre les reperes anatomiques planifiés
et ceux obtenus par palpation conventionnelle. Afin d’affiner I’alignement, entre 12
et 20 points situés sur la surface du crane étaient ensuite acquis a I'aide de la sonde
US 1D. Le recalage final était alors obtenu par minimisation itérative de la distance
moyenne entre points acquis et la surface osseuse TDM.

Au-dela de ces exemples exploitant I'amplitude des signaux US émis depuis une
sonde 1D, d’autres travaux s’appuyant sur I'échographie mode B, plus riche en infor-
mation car fournissant une image en niveau de gris, ont également été réalisés pour
le recalage osseux d’un modele préopératoire TDM. A la maniére des travaux présen-
tés dans (Barbe et al., 1993), les auteurs dans (Carrat et al., 1998, Carrat et al., 2000)
sont ainsi parvenus a détecter la surface osseuse a recaler moyennant une segmenta-
tion manuelle des images US recueillies. Bien que permettant une amélioration du
positionnement des vis ilio-sacrées, ce type d’approche souffrait toutefois de la néces-
sité de segmenter manuellement les données peropératoires, ce qui se traduisait no-
tamment par une augmentation significative du temps d’opération (> 20 minutes). Il
faut alors attendre les travaux publiés dans (Amin et al., 2003) avant que les premieres
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méthodes de segmentation automatiques ne voient le jour. Pour ce faire, les auteurs
s’appuient sur un modéle du procédé de formation des images US afin de localiser
la zone associée a la réflexion des ondes US au niveau de la surface osseuse. Ces ré-
gions sont ensuite recalées au modele surface TDM a l'aide d’un algorithme itératif
de point le plus proche (Iterative Closest Point (ICP) en anglais) qui permet d’atteindre
une erreur de recalage moyenne de 0.5° en rotation et 0.5 mm en translation sur un
bassin de synthese. Le principal défaut de cette approche réside dans le fait que les
performances de l'algorithme ICP dépendent fortement de l'estimation du recalage
initial. Aussi, les auteurs dans (Moghari et Abolmaesumi, 2007) ont amélioré la pré-
cision ainsi que la stabilité de ’algorithme ICP grace a 'implémentation d"un filtre de
Kalman étendu (extended Kalman filter (EKF) en anglais) appliquée au recalage d'images
US et TDM. L'étape de validation réalisée sur un os scaphoide de synthese a permis de
mettre en évidence une erreur de recalage (TRE) estimée a 0.27 mm pour 1'approche
avec le filtrage EKF contre 2.37 mm avec un simple algorithme de type ICP. Cette tech-
nique souffre néanmoins également de la nécessité de segmenter manuellement les
images US. Plus tard, (Rasoulian et al., 2010) ont proposé d’automatiser la segmen-
tation des images US en ayant recours a la programmation dynamique. La méthode
étudiée présente toutefois une faible précision de recalage, notamment au regard de
la résolution des images TDM, avec une TRE de 2.47 mm obtenue sur vertebres syn-
thétiques. D’autres approches de segmentation automatique basées sur des modéles
de mélanges gaussiens (Brounstein et al., 2011) ou sur 'exploitation du cone d’ombre
formé par I'atténuation des ondes US (Pandey et al., 2018) ont également été étudiées
sans pour autant réussir a améliorer de maniere significative 1’erreur de recalage.

Les performances obtenues avec les approches de recalage géométrique basées sur-
face dépendent directement de la qualité de la segmentation de la surface osseuse qui,
dans le cas des images US, s’avére complexe a réaliser a cause du bruit. A I'inverse, les
approches de recalage iconique permettent de s’affranchir de cette étape de segmen-
tation en comparant directement les intensités entre les deux images. Néanmoins, les
mesures de similarité classiques telles que la corrélation croisée ou encore I'information
mutuelle se montrent inefficaces pour 1’analyse d’images issues de modalités reposant
sur des principes physiques distincts comme 1'US et la TDM. L'imagerie US s’appuie
en effet sur la physique des ondes sonores tandis que la TDM se base sur la mesure de
I’absorption des rayons X. Ainsi, une méme zone anatomique a imager peut mener a
des résultats tres différents entre ces deux types d'imagerie. En effet, avec la TDM, les
radiations ionisantes peuvent traversent la structure osseuse ce qui permet d’imager
I'intégralité de 1’échantillon anatomique étudié. Au contraire, a I’échographie, les on-
des US sont fortement atténuées par 1'os ce qui limite I'information acquise a la surface
exposée a la sonde utilisée. Pour étre comparable, 'information contenue dans les
images acquises selon chacune des modalités doit donc étre adaptée.

Face a ce constat, (Wein et al., 2008) ont proposé une alternative prometteuse basée
sur la simulation d’images US a partir des données TDM et 1'utilisation d"une nou-
velle mesure de similarité adaptée aux images obtenues. Cette approche, initialement
développée pour une application sur tissus mous, a plus tard été étendue au recalage
osseux dans (Gill et al., 2012) ot les auteurs ont rapporté une TRE de 1.25 mm mesurée
sur des vertebres animales. Bien que la simulation se veuille la plus réaliste possi-
ble en reproduisant les phénomenes de transmission et de réflexion des ondes US sur
I'intégralité de la coupe transversale étudiée, la technique présentée souffre d"un temps
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de calcul compris entre 14 et 43 minutes sur CPU selon la complexité de 1’échantillon
étudié qui est réduit a entre 11 secondes et 4 minutes sur GPU.

Dans les travaux de (Brendel et al., 2002) et (Winter et al., 2008), les auteurs ont
développé une approche similaire appliquée a la chirurgie du rachis en limitant toute-
fois la simulation au niveau de l'interface osseuse, ce qui permet de réduire le temps
de calcul par rapport a la méthode de simulation réaliste proposée dans (Gill et al.,
2012). Dans leur étude, (Winter et al., 2008) ont, en effet, réussi a rapporter un temps
de recalage de 5 seconde avec une erreur de recalage inférieure au millimeétre. Cette
derniére doit néanmoins étre prise avec précaution car elle ne se base pas sur une éval-
uation objective de 'erreur de recalage comme il sera discuté au prochain chapitre.

Dans la suite de ce chapitre et afin de montrer la faisabilité du recalage US / TDM
pour la navigation de la cochlée, nous nous inspirons de la technique de simulation
surfacique développée dans (Winter et al., 2008) basée sur une approche de recalage
multimodale US natif / TDM simulé. Nous proposons ici de simplifier 1’approche
décrite par les auteurs en nous ramenant a un probléme monomodal en recalant les
volumes binarisés issus des deux modalités. De plus, une attention particuliere sera
portée a une analyse plus objective de 1’erreur de recalage. Cette approche nous per-
met, a ce niveau d’avancement de la theése, d’utiliser des mesures de similarité clas-
siques et ainsi ne pas avoir a développer une nouvelle procédure de recalage tant que
la preuve de concept du recalage US / TDM pour la navigation de la cochlée n’a pas
été démontrée, ce que nous proposons de réaliser au chapitre 3. Dans les sections suiv-
antes, nous décrivons en détail 1’algorithme de recalage utilisé ainsi que le protocole
expérimental adopté pour I'évaluation de notre approche.

2.3.2.2 Procédure de recalage proposée

La procédure de recalage que nous proposons d'implémenter dans la suite de ce
chapitre s’articule en trois étapes que sont : (1) le prérecalage, (2) la simulation de la
surface osseuse et enfin (3) le recalage a proprement parler. Dans un premier temps,
nous présentons cette procédure dans le cas général puis 1’appliquons au cas concret
sur des échantillons anatomiques ex vivo de cochlées de cochons d’Inde.

e Prérecalage. Bien qu'automatiques, les méthodes de recalage iconique fonction-
nent a partir d’un alignement initial "proche" de la solution optimale. Aussi, la
premiere étape consiste a réaliser un prérecalage des deux modalités US et TDM
utilisées en entrées. Pour chaque jeu de données, nous demandons donc a un
chirurgien ORL de sélectionner quatre paires de points entre les deux volumes
a recaler. De ces quatre paires de coordonnées, nous déterminons ensuite par
minimisation par moindres carrés les parametres de translation et rotation
qui composent la transformation permettant de prérecaler les deux modalités.
Dans la suite du traitement, nous désignons les volumes US et TDM comme
étant respectivement les images fixes et mobiles pour 'étape de recalage.

e Simulation de la surface osseuse. @~ Comme mentionné précédemment,
I'information contenue dans le jeu de données pré et peropératoires d’une
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Figure 2.15 — Etapes de traitement : (a) image US native ; (b) image US binaire aprés seuillage ;
(c) image TDM native ; (d) image TDM binaire apres seuillage ; (e) image TDM binaire apres
simulation. Les fleches blanches indiquent la direction de projection des ondes ultrasonores
virtuelles.

méme structure osseuse n’est pas comparable a cause des différences fon-
damentales entre les principes physiques régissant les systémes d’imagerie
US et TDM. De fait, les mesures de similarité classiquement utilisées dans la
littérature pour les problémes de recalage multimodal tendent & échouer lors
de leur application pour le recalage US / TDM sur 'os. Nous proposons ainsi
de reproduire un probleme de recalage monomodal en traitant les données
acquises de facon a ce qu’elles se limitent toutes a une information anatomique
en surface. Dans un premier temps, nous appliquons une segmentation par
seuillage aux deux modalités (Fig. 2.15(a) et 2.15(c)) afin d’extraire la partie os-
seuse contenue dans chacune des images 3D (la plus échogene et la plus dense).
En sortie, nous obtenons des images binaires (Fig. 2.15(b) et 2.15(d)) de sorte
que les voxels blancs correspondent aux structures osseuses et les voxels noirs
au reste du volume. Néanmoins, les deux volumes obtenus ne sont toujours pas
comparables. L'image US segmentée contient I'information relative a une sur-
face osseuse exposée a la sonde US utilisée tandis que 1'image TDM segmentée
se réfere a 'intégralité de 'anatomie imagée. La prochaine étape consiste donc
a projeter sur le volume TDM segmenté des ondes US virtuelles afin de simuler
la surface du volume binaire TDM qui devrait étre visible a I'échographie
(Fig 2.15(e)). Pour ce faire, nous reproduisons la direction de propagation des
ondes US générées pour l'acquisition des volumes peropératoires qui, bien
que nous anticipions sur la prochaine section, s’effectue a I'aide d’un balayage
en translation d'une sonde linéaire réalisé selon I'axe z des images. Aussi, la
procédure de simulation consiste plus simplement a générer un ensemble de
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voxels blancs apres avoir percuté le premier voxel correspondant a la structure
osseuse extraite suivant 1'axe y qui est défini comme 1’axe en profondeur de
I'image (Fig. 2.15(e)). Afin de gagner en cohérence entre les deux volumes
traités, I’épaisseur de la surface simulée du volume binaire TDM est calculée
a partir de celle de la surface extraite du volume US correspondant. Cette
derniére est estimée comme la moyenne des épaisseurs de la surface osseuse
mesurées le long de chaque colonne du volume US en question.

e Recalage et fusion des données : Enfin nous arrivons au coeur du traite-
ment des données a savoir le recalage. Comme nous nous ramenons a un cas
monomodal apres simulation de la surface osseuse contenue dans le volume
TDM, nous avons choisi d’utiliser la corrélation croisée normalisée (Normalized
Cross Correlation (NCC) en anglais) comme mesure de similarité entre les vol-
umes issus de l'étape précédente. Les deux images 3D a recaler étant binaires,
la NCC permet, ici, de maximiser la superposition des voxels blancs associés a
surface osseuse mais également des voxels noirs entre les deux modalités. D’un
point de vue plus formel, la méthode de recalage proposée correspond au prob-
leme de maximisation suivant :

USTrpy = arg max NCO(IFz, T(I5mtsmy) (2.1)

ou I%% et Ihints™ désignent respectivement le volume binaire US et celui
résultant de la procédure de simulation de la surface osseuse appliquée au
volume binaire TDM apres prérecalage. La transformation UST.rpy obtenue
en sortie du recalage est ensuite utilisée pour rééchantillonner le volume natif
TDM selon la fenétre d’acquisition du volume natif US. L'image 3D recalée
résultante I755%F est alors fusionnée avec le volume natif US pour permettre une
appréciation qualitative de 1’alignement obtenu.

Les étapes de prérecalage ainsi que de simulation de la surface osseuse depuis les
volumes TDM ont été traitées a 'aide de la librairie open-source C++ CImg spéciale-
ment dédiée au traitement d’images. La technique de recalage et le rééchantillonnage
des images traitées ont, quant a eux, été réalisés avec le logiciel FIJI®. Dans un souci
de clarté, la procédure compléte établie pour le recalage multimodal US / TDM est
résumée a la figure 2.16.

2.3.3 Validation expérimentale

Afin de valider expérimentalement l'approche proposée, nous avons utilisé six
cochlées ex vivo obtenues a partir de cochons d'Inde. Celles-ci présentent, en effet,
une forte ressemblance avec le modele humain et sont couramment utilisées pour
les études portant sur les implants cochléaires. Les cochlées ont été extraites de co-
chons d’'Inde femelles albinos (350 - 500 g) ne présentant aucun cas d’otite séreuse ou
autre forme de maladie au niveau de l'oreille. Nos expériences ont été réalisées avec
I'approbation du Comité d’éthique local pour la Protection des Personnes (CPP Sud
Meéditerranée IV, N°14461). Pour chacun des spécimens, une injection intrapéritonéale
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Figure 2.16 — Procédure complete pour le recalage multimodal des échantillons anatomiques.

létale de pentobarbital de sodium (300 mg.kg™!) a été réalisée sous anesthésie générale
gazeuse au sevoflurane. Les os temporaux gauches et droits ont ensuite été retirés sous
microscope. Le soin et la manipulation des animaux se sont faits suivant les directives
sur le bien-étre animal de I'Institut National de la Santé et de la Recherche Médicale
(INSERM) avec I'approbation du Ministére de 1’Agriculture et de la Forét.

2.3.3.1 Acquisitions pré et peropératoires

Pour l'acquisition préopératoire des données, nous avons choisi d’utiliser la mi-
crotomodensitométrie (W TDM) qui s’avere particulierement adaptée pour I'étude de la
cochlée (Braun et al., 2012, Shin et al., 2013) en offrant un rendu anatomique plus ré-
solu (Buytaert et al., 2013) ainsi qu'un rapport signal sur bruit plus élevé que la TDM
conventionnelle. Pour chaque échantillon anatomique, une acquisition est réalisée a
l'aide d’un EasyTom 150® qui fournit un volume de la cochlée avec une résolution
isotropique de 42.34 pm.

Pour les acquisitions peropératoires des cochlées, nous utilisons 1'échographie
haute fréquence (> 20 MHz) afin de bénéficier d"une résolution spatiale de 1’ordre de la
dizaine de microns. Les données sont acquises a 'aide d"une sonde MX550D 40MHz
connectée a une plateforme d’'imagerie ultrasonore Vevo 3100 Imaging Platform® (FU-
JIFILM Visual Sonics Inc., Toronto Canada) qui permet d’atteindre une résolution ax-
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iale de 40 yum. Afin d’obtenir des images 3D, la sonde utilisée est fixée a un étage
motorisé (VS-20005, FUJIFILM Visual Sonics Inc.) permettant de réaliser un balayage
en translation (Fig. 2.17). Pour chaque acquisition, I’échantillon est placé dans un
récipient préalablement rempli d’eau afin d’assurer un couplage acoustique avec les
ondes US émises. Grace a un systeme de positionnement mécanique, la hauteur de
la sonde fixée a 1'étage motorisé est ensuite ajustée afin de centrer la région d’intérét
au niveau de la cochlée. La trajet parcouru par la sonde consiste en une série de pas,
perpendiculairement au plan d’imagerie, dont la distance est également paramétrée
par l'opérateur afin de scanner I'intégralité de 1’échantillon. A chaque pas, la sonde ac-
quiert ainsi une coupe 2D avec une épaisseur fixe de 76 um. Les images acquises sont
ensuite combinées en un unique volume représentant la cochlée étudiée.

e

— Récipient

(a) (b)

Figure 2.17 — Dispositif d’acquisition peropératoire : (a) systeme de positionnement mécanique
supportant I’étage motorisé (boite noire) auquel est monté la sonde échographique ; (b) scan
d’un échantillon anatomique placé dans un récipient rempli d’eau pour le couplage acoustique.

2.3.3.2 FEvaluation de I’erreur de recalage

L'évaluation de l'erreur de recalage s’effectue en deux temps. Pour chaque échantil-
lon anatomique, une premiere estimation qualitative du recalage est, tout d’abord, réal-
isée par la fusion des volumes US et ;/'TDM apres rééchantillonnage. Cette comparai-
son visuelle permet de vérifier que la transformation obtenue en sortie de la procédure
de recalage ne mene pas a un alignement aberrant entre les deux modalités. Le cas
échéant, nous procédons ensuite a 1'évaluation quantitative de 1'erreur d’alignement.
Toutefois, en I’absence de vérité terrain dans notre jeu de données, nous n’avons pu
évaluer notre approche qu’en sélectionnant manuellement des paires de points re-
marquables entre les deux modalités recalées. Ainsi, nous avons demandé a deux
chirurgiens ORL ayant différents niveaux d’expertise dans I'imagerie US de la cochlée
de positionner six reperes anatomiques dans les volumes US et 4 TDM apres recalage.
Ces repéres ont été choisis pour leur capacité a étre facilement identifiables dans les
deux modalités. Apres pointage, nous calculons l'erreur de recalage (TRE) comme
la moyenne des distances entre les repéres sélectionnés dans les volumes TDM et
US. Pour chacun des observateurs, nous avons reporté les différentes erreurs obtenues
dans le tableau 2.1.
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2.3.3.3 Résultats expérimentaux

Au total, les six jeux de données comprenant les volumes yTDM apres simulation et
US apres segmentation ont été recalés avec notre approche. Pour chaque échantillon,
la procédure de recalage n’a duré que quelques secondes. Un exemple typique de
rééchantillonnage puis fusion des données apres recalage est présenté a la figure 2.18.

(a)

Figure 2.18 — Exemple d’alignement obtenu pour la cochlée n°6 aprés recalage et fusion des
deux modalités (US en rouge et f TDM en vert) : (a) rendu 3D et (b) coupe tranversale.

Les erreurs de recalage les plus importantes sont obtenues sur la cochlée n°4 avec
0.32 + 0.08 mm pour l'observateur n°1 et 0.50 + 0.19 mm pour l'observateur n°2. A
I'inverse, les erreurs de recalage les plus faibles sont obtenues sur la cochlée n°3 avec
0.17 £ 0.02 mm pour l'observateur n°1 et 0.23 £ 0.05 mm pour l'observateur n°2. En
moyenne, l'erreur de recalage rapportée par 'observateur n°1 est plus faible (0.25 +
0.04 mm) que celle rapportée par 1’observateur n°2 (0.38 & 0.10 mm). Dans l’ensemble,
I'algorithme de recalage présenté atteint une TRE de 0.32 £ 0.05 mm. Les calculs et
statistiques rapportés ont été réalisés a I'aide de Matlab®.

TRE (en mm)
Cochlée Observateur n°1 Observateur n°2 Ensemble
1 0.25 £ 0.08 0.27 £0.17 0.26 +£0.12
2 0.31 +0.13 0.23 +0.05 0.27 +0.10
3 0.17 +0.02 0.44 £+ 0.30 0.32 +£0.27
4 0.32 + 0.08 0.50 +0.19 0.41 +£0.17
5 0.18 & 0.04 0.48 +0.24 0.34 +0.23
6 0.26 £0.11 0.36 +£ 0.30 0.31 £0.22
Moyenne 0.25 + 0.04 0.38 +0.10 0.32 + 0.05

Tableau 2.1 - Erreur de recalage obtenue pour chaque échantillon a partir de reperes
anatomiques cochléaires
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2.3.4 Analyse et discussion des résultats

Dans I’'ensemble, la TRE est estimée a 0.32 + 0.05 mm d’apres le pointage réal-
isé par les deux chirurgiens ORL. En comparaison a d’autres travaux de recherche,
I'approche proposée permet d’atteindre une plus grande précision de recalage. Pour
ne citer que ces deux études, (Wein et al., 2015) rapportent, en effet, une erreur de re-
calage de 3.7 mm sur fémur, tibia et péroné issus d’une jambe de cadavre tandis que
(Pandey et al., 2018) affichent une erreur de 2.44 mm sur un bassin de synthese. L'erreur
que nous avons obtenue doit cependant étre interprétée au regard de la résolution spa-
tiale des images utilisées qui, dans notre cas, s’avere largement supérieure a celles des
systémes d’acquisition des travaux que nous venons de citer, ce qui explique en partie
sa faible valeur. Ainsi, ramenée a la résolution des volumes ¢ TDM, la TRE moyenne
sur ’ensemble des échantillons anatomiques s’éleve a 7.56 voxels.

Par ailleurs, I’absence de vérité terrain dans notre jeu de données suffit a remet-
tre en cause le degré de précision revendiqué. Bien que nous ayons demandé a deux
chirurgiens ORL familiers avec 'anatomie de la cochlée de participer au processus
d’évaluation, les résultats rapportés a la section précédente suggerent, en effet, que
I'erreur obtenue dépend du niveau d’expertise de 1’observateur impliqué dans la sélec-
tion de reperes anatomiques homologues entre les deux modalités. Pour s’en conva-
incre, il suffit de comparer les TRE moyennes mesurées entre les deux chirurgiens.
Ainsi, le chirurgien ORL n°1, qui se trouve étre le plus expérimenté dans 1’étude des
structures cochléaires par imagerie US, présente une TRE moyenne de 0.25 + 0.04 mm,
largement inférieure a celle du chirurgie ORL n°2 estimée a 0.38 + 0.10 mm.

II convient toutefois de garder a l'esprit que 1’objectif premier de ce travail n’est
pas de fournir un recalage précis mais d’étudier la faisabilité de 1'utilisation de
I"échographie comme modalité peropératoire pour la navigation du systeme audi-
tif. En nous appuyant sur les résultats obtenus a la section précédente, nous confir-
mons donc que I'imagerie US de l'oreille interne présente suffisamment d’information
pour permettre un recalage effectif avec un volume TDM préopératoire a partir du
seul contenu des images acquises. En fusionnant les deux modalités apres recalage,
nous pouvons alors naviguer au sein de la cochlée, c’est-a-dire localiser avec précision
I'intégralité des structures visibles a 1'imagerie préopératoire dans le repere des don-
nées peropératoires et, sous réserve d'une calibration du systeme d’acquisition US,
dans le référentiel de la salle d’opération. En effet, comme le montre la figure 2.19,
I'imagerie US ne permet de visualiser que les parties anatomiques les plus denses et
les plus larges due a la distortion causée par la capsule otique. Dans notre cas, seul
le modiolus est visible dans les différents échantillons. Au contraire, la TDM four-
nit une représentation volumique des cochlées dans laquelle les rampes vestibulaire
et tympanique sont facilement identifiables. Ainsi, grace a la fusion des données, il
est possible d’identifier lesdites rampes dans les images US et par conséquent de les
localiser en peropératoire (Fig. 2.19(Il)). Il en est de méme pour la membrane basi-
laire qui bien qu’absente des images préopératoires peut étre située en considérant une
autre structure d’intérét visible dans le volume TDM a savoir la lame spirale osseuse.
Cette derniere consiste en une extension osseuse triangulaire du modiolus qui est un
des points de départ de la membrane en question. En se référant a la pointe de cette
structures, il est donc également possible de déduire la localisation de la membrane
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Figure 2.19 — Cochlée n°1 : I. Fusion des deux modalités aprés recalage : (a) coupe uTDM apres
recalage ; (b) coupes US (rouge) et £t TDM (vert) fusionnées ; (c) coupe US native. II. Visualisa-
tion et identification des structures internes : modiolus (triangles blancs), rampes vestibulaire
(RV) et tympanique (RT) depuis I'image nTDM apres recalage (a) et 'image US correspondante
(b). 1II Visualisation de la lame spirale osseuse (LSO) permettant de déduire la localisation de
la membrane basilaire (MB).

basilaire dans les images TDM (Fig. 2.19(IIl)) et par recalage dans les images US.

2.4 Conclusion

Dans la premiere partie de chapitre, nous avons introduit les concepts inhérents aux
GMCAO puis présenté les différentes solutions technologiques existantes appliquées
a la chirurgie otologique selon trois catégories : les PSI, les stations de navigation et
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enfin les robots chirurgicaux. Cet état de ’art nous a permis de mieux situer chacun
des systemes au regard des enjeux actuels et futurs de I'implantation cochléaire.

En sont ressorties trois spécifications qui composent le cahier des charges pour le
développement d'un systeme d’assistance a 1'implantation cochléaire minimalement
invasive qui concernent : (1) la fonctionnalité du dispositif envisagé (navigation des
instruments par rapport aux structures anatomiques), (2) la précision (erreur de po-
sitionnement inférieure a 0.5 ou 1 mm selon la zone de travail) et (3) la nature du
recalage (recalage intrinséque non-invasif compatible avec les contraintes du bloc
opératoire). Par "compatible", nous entendons que la solution envisagée doit étre
économique, disponible, facilement introductible en salle d’opération, non-irradiante,
etc.

En l'absence de systtme de GMCAO permettant de satisfaire ces trois spécifica-
tions, nous avons proposé dans la seconde partie de ce chapitre d’introduire une nou-
velle modalité d'imagerie peropératoire jusqu’ici tres peu explorée dans le cadre de la
chirurgie ORL a savoir I'échographie. Afin d’évaluer la pertinence de cette approche
pour la navigation chirurgicale, nous avons ensuite réalisé une étude de faisabilité
sur des cochlées de cochons d’Inde qui présentent une forte similarité avec le modéle
humain. Malgré des résultats tout a fait encourageants, notre approche se veut rela-
tivement simple et n’est pas applicable sur des données issues des modalités utilisées
en clinique. En effet, la sonde US que nous avons utilisée présente des dimensions in-
compatibles avec une acquisition peropératoire non-invasive du systeme auditif ainsi
qu'une haute fréquence d’imagerie (40MHz) qui est, en générale, restreinte aux ac-
quisitions sur petit animal. Pour 1'imagerie préopératoire, nous avons eu recours a la
pTDM qui, bien que permettant de bénéficier d'une meilleure résolution spatiale que
la TDM conventionnelle, n’est pas applicable sur patient. La mesure de similarité en-
tre les volumes étudiés est, par ailleurs, basée sur la corrélation croisée normalisée qui,
appliquée a des images binaires, vise 8 maximiser la superposition a la fois des voxels
noirs et blancs alors que I'information utile est limitée aux seuls voxels blancs.

Dans les prochains chapitres, nous contribuons a la résolution des problématiques
liées aux aspects algorithmiques (Chapitre 3) et matériels (Chapitre 4) que nous venons
d’évoquer en proposant une procédure de recalage US / TDM adaptée a une appli-
cation clinique et en introduisant une nouvelle sonde écho-endoscopique compatible
avec l'imagerie peropératoire non-invasive du systeme auditif. Une attention toute
particuliere sera portée au respect de la contrainte en précision du cahier des charges
en établissant un protocole d’évaluation de l'erreur se voulant le plus objectif possible.
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Méthode de recalage d’images
échographique / tomodensitométrique
adaptée a la navigation de 1’os temporal

L’utilisation peropératoire de l'imagerie échographique s’inscrit dans la suite logique de
I'évolution des systemes de GMCAOQO wvers des procédures moins invasives. Toutefois, I'aide
au geste pour l'implantation cochléaire minimalement invasive se doit de respecter un certain
nombre de contraintes (Section 2.2.3). Dans ce contexte, ce chapitre s'intéresse a développer et
valider une procédure de recalage US / TDM intrinséque iconique permettant de satisfaire une
erreur de recalage inférieure au millimeétre. La section 3.2 introduit une nouvelle méthode de
recalage basée sur la simulation itérative d'images échographiques a partir d’un volume acquis
par tomodensitométrie a faisceau conique. La recherche de la transformation optimale entre
les deux modalités s’effectue en deux phases : une recherche globale a partir d'un algorithme
d’optimisation stochastique suivie d'un affinement de la solution estimée par une méthode de
descente de gradient. Face a une forte contrainte en précision, un nouveau protocole est égale-
ment proposé a la section 3.3 pour la génération d’un recalage de référence qui servira de vérité
de terrain pour l'étape de validation expérimentale sur piéces cadavériques présentée a la sec-
tion 3.4. Celui-ci repose sur I'utilisation de marqueurs réalisés par fabrication additive qui sont
visibles dans les deux modalités US et TDM. Enfin, nous concluons dans la section 3.5 quant
a l'approche étudiée ainsi qu’aux perspectives a venir en vue d’une application clinique.
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3.1 Introduction

En comparaison a I'imagerie TDM conventionnelle, 1’échographie offre une modal-
ité sans danger car non-ionisante dont 1'usage est largement répandu dans les struc-
tures médicales. Par ailleurs, son faible cofit, aussi bien d’achat que d’utilisation,
sa grande manipulabilité ainsi que son aspect temps-réel sont autant d’avantages
qui en font une technique d’imagerie adaptée a une utilisation en salle d’opération.
Aussi, bien qu’initialement prévue pour les procédures de diagnostic, 'imagerie US
s’est rapidement imposée dans le domaine de la navigation chirurgicale (Chen et al.,
2012) comme alternative non-invasive aux fiduciaires ostéo-implantés pour le recalage
des données préopératoires. Son champ d’application s’étend aujourd’hui a de nom-
breuses spécialités allant de la chirurgie orthopédique (Chen et al., 2005, Yan et al., 2011)
a laneurochirurgie (Prada et al., 2014) en passant la laparoscopie (Shen et al., 2020) ainsi
que les interventions cardiaques (Huang et al., 2009) et digestives (Lange et al., 2012).
A notre connaissance, son utilisation pour la navigation de 1'os temporal n’a toutefois
jamais été rapportée. Au vu des dimensions des structures critiques qui dominent la
base latérale du crane (Section 1.1), I'absence de systemes de navigation basés US pour
ce type de chirurgie s’explique en partie par le manque de précision des procédures
de recalage US / TDM mais également par 1’absence de sonde adaptée a 'imagerie
peropératoire minimalement invasive de 1'os temporal. Comme nous avons pu le voir
dans le chapitre précédent (Section 2.2.3), la marge d’erreur maximale pour la navi-
gation de 1'os temporal s’éleve a 1 mm au niveau des oreilles externe et moyenne et
a 0.5 mm pour l'oreille interne. Or le recalage entre les données pré et peropératoires
avec une erreur inférieure au millimetre s’aveére particulierement complexe a réaliser
et fait actuellement toujours 'objet de recherches intensives. S'il est vrai que 1'étape de
recalage ne constitue pas la seule source d’erreur de navigation (calibration des instru-
ments, systemes de suivi, etc.) (Avrunin et al., 2015), il convient toutefois de rappeler
qu’'une navigation chirurgicale précise passe nécessairement par un recalage précis des
données pré et peropératoires (Fitzpatrick, 2010). En ce sens, I’erreur de recalage peut
donc étre percue comme la limite inférieure en précision atteignable par un systeme de
navigation.

Dans ce chapitre, nous proposons donc de développer une procédure de recalage
basée échographie présentant une erreur de recalage inférieure au millimetre. Afin de
permettre la comparaison du contenu des images issues des deux modalités, nous nous
appuyons sur la simulation itérative de la surface osseuse du modéle préopératoire
supposée visible a 1'échographie. L'originalité de 1'approche proposée réside égale-
ment dans le processus de recherche de la transformation de recalage optimale que
nous effectuons en deux phases séquentielles : une recherche globale par essaims par-
ticulaires suivie d"une recherche locale plus fine par une méthode de descente de gra-
dient. Afin de saisir au mieux la complexité du contexte anatomique de 1'os temporal
humain, la procédure en question est validée sur des échantillons cadavériques. Enfin,
'étape de validation se base sur un recalage de référence pour permettre une mesure
objective de l'erreur de recalage. Ce travail expérimental constitue, a notre sens, un
étape nécessaire au développement d'un systeme de navigation adapté a la chirurgie
de I'os temporal.

Dans ce chapitre, nous faisons le choix d’utiliser l'imagerie TDM a faisceau
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conique (CBCT) comme modalité préopératoire pour le recalage avec les données
échographiques. Comme nous avons pu le voir a la section 2.3.1, celle-ci constitue
aujourd’hui la modalité de référence pour la vérification postopératoire de la bonne
insertion des implants cochléaires et son utilisation nous apparait tout a fait indiquée
pour I'imagerie de 1’os temporal. Il est a noter que la procédure développée reste toute-
fois valable sur des volumes obtenus par TDM conventionnelle. Afin de rester le plus
général possible, nous désignons donc par TDM, dans la suite du chapitre, I'ensemble
des techniques d’imagerie regroupant la TDM conventionnelle et la TDM a faisceau
conique.

3.2 Procédure de recalage basée sur la simulation itéra-
tive d'images US a partir d’'un volume TDM

3.2.1 Etat de l’art

Les premiers travaux portant sur le recalage US / TDM se sont tout d’abord fo-
calisés sur des approches géométriques basées surface nécessitant la segmentation
manuelle de la surface osseuse des images US généralement représentée sous la forme
de nuages de points (Barratt et al., 2005). Bien que pertinent, ce type de stratégie méne
le plus souvent a une augmentation non négligeable du temps d’intervention intro-
duite par la nécessité de segmenter manuellement les données US. A titre d’exemple,
dans (Carrat et al., 2000), les auteurs ont rapporté une augmentation du temps de
chirurgie de 25 minutes incluant les étapes d’acquisition, de segmentation et de re-
calage appliquée a la chirurgie du bassin a partir de nuages de points. Aussi, de nom-
breux efforts de recherche ont été investis dans I'automatisation de la segmentation
osseuse. Le plus souvent, ces tentatives d’automatisation se traduisent toutefois par
une erreur de recalage supérieure au millimetre comme dans (Rasoulian et al., 2010)
ot il a été proposé d’utiliser la programmation dynamique pour extraire automatique-
ment la surface osseuse des données US permettant ainsi d’obtenir une TRE de 2.47
mm sur des vertebres de synthése.

La littérature fait tout de méme état de plusieurs travaux s’appuyant sur la segmen-
tation automatique des images US qui présentent d"une erreur de recalage US / TDM
inférieure au millimetre. Ainsi, dans (Hacihaliloglu et al., 2012), les auteurs ont proposé
une méthode de recalage pour la chirurgie du bassin permettant d’atteindre une TRE
de 0.77 mm en représentant les surfaces extraites des données pré et peropératoires
par des modeles de mélanges gaussiens. Plus récemment, les auteurs dans (Salehi
et al., 2017) ont rapporté une erreur de recalage inférieure au millimetre en segmentant
la surface osseuse des données US a I'aide d"un réseau de neurones convolutifs. Néan-
moins, selon la métrique utilisée, I'erreur de recalage passe de moins de 1 mm a plus
de 2 mm.Malgré les résultats présentés dans (Hacihaliloglu et al., 2012, Salehi et al.,
2017), la segmentation automatique des images US demeure une étape particuliere-
ment complexe a mettre en oeuvre des données anatomiques. Aussi, comme nous le
verrons dans la suite, les erreurs rapportées dans la littérature doivent étre prises avec
précaution.
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A l'inverse, les méthodes de recalage iconiques fournissent une approche libre de
toute segmentation en comparant directement les niveaux de gris entre les images
étudiées. Dans le cas d’un recalage multimodal US / TDM pour lequel les modal-
ités d’imagerie reposent sur des principes physiques bien distincts, cette comparai-
son nécessite I'introduction de nouvelles mesures de similarité. Dans (Penney et al.,
2006), les auteurs proposent une méthode de recalage pour la chirurgie orthopédique
basée sur la corrélation croisée appliquée a des images de probabilité générées a par-
tir de volumes US et TDM. Ces images représentent la probabilité pour chaque voxel
d’appartenir a une interface osseuse. Leur génération passe cependant par une seg-
mentation manuelle préalable des structures osseuses dans les deux modalités. Dans
(Yan et al., 2011), les auteurs se sont ramenés a un probleme monomodal pour le re-
calage iconique d’images de vertébres en simulant les surfaces osseuses issues des vol-
umes US et TDM et ont ainsi réussi a atteindre une TRE de 0.94 mm. Comme nous
avons pu le voir au chapitre précédent (Section 2.3.2.1), d’autres approches de simula-
tion de la surface osseuse contenue dans le volume TDM ont également été proposées
dans (Brendel et al., 2002, Winter et al., 2008, Gill et al., 2012) afin d’améliorer la mise
en correspondance avec les données US natives pour la chirurgie du rachis. Toutefois,
seuls les auteurs dans (Winter et al., 2008) sont parvenus a obtenir une TRE inférieure
au millimetre sur des données cliniques.

La pertinence des performances rapportées, qu’il s’agisse d’'une méthode recalage
US / TDM géométrique ou iconique, doit cependant étre interprétée au regard du pro-
tocole de validation expérimentale mis en place. Ainsi, en 1'absence d’un standard
de recalage pour une validation sur données cliniques, les auteurs dans (Hacihaliloglu
etal., 2012) ne rapportent une erreur submillimétrique, évaluée par rapport a une vérité
de terrain, que dans le cas d"une évaluation sur fantome. Or, la précision du recalage
mesurée sur fantome se situe, en général, en deca de celle qu’il est possible d’obtenir
sur des données proches du contexte opératoire. Ainsi, dans (Yan et al., 2011) ot une
vérité de terrain est générée, la TRE se situe en dessous de 0.94 mm sur fantome et
atteint 1.6 mm sur échantillon animal. Enfin, la vérité de terrain utilisée dans (Winter
et al., 2008) pour 1'évaluation de 1'erreur de recalage est obtenue en appliquant cin-
quante fois 1’algorithme de recalage présenté par les auteurs. Par définition, la vérité
de terrain générée correspond donc au recalage optimal qui ne permet non pas de
mesurer la précision mais la répétabilité de la méthode proposée.

Comme nous venons de le voir, la littérature actuelle ne permet pas de satisfaire
simultanément une précision de recalage supérieure au millimetre évaluée sur des
échantillons anatomiques ou des données cliniques a partir d"un recalage de référence.
Si certains travaux parviennent a remplir plusieurs d’entre eux, ’absence de vérité de
terrain justifie, selon nous, a remettre en question le protocole de validation expérimen-
tale mis en place. Dans cette perspective, I'étude proposée dans (Gill et al., 2012), basée
sur la simulation itérative d'images US a partir d'un volume TDM pour recalage os-
seux présentée plus en détail a la section 3.2.3, offre un point de départ intéressant. En
effet, ’étude rapporte sur cadavre animal une erreur de recalage proche du millimetre,
mesurée relativement a un recalage de référence généré a 1'aide de reperes artificiels.
Par rapport aux autres techniques de I'état de 'art, 1’erreur rapportée dans (Gill et al.,
2012) est par ailleurs assez faible (1.25 mm) au regard de la résolution du volume TDM
préopératoire (0.70 mm x 0.70 mm x 0.625 mm). Il nous semble donc raisonnable de
penser que celle-ci pourrait étre réduite en ayant recours pour la phase d’acquisition
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préopératoire a I'imagerie TDM dont la résolution spatiale peut atteindre 0.15 mm x
0.15 mm x 0.15 mm (Miracle et Mukherji, 2009b).

Cependant, le temps d’exécution de plus de 10 minutes que requiert cette approche
entre en conflit avec notre motivation principale pour 1’élaboration d"une aide au geste
chirurgical, a savoir la réduction du temps d’opération. Bien que le temps de recalage
doit étre rapporté au gain de temps sur la chirurgie permis par les GMCAOQO, notre
objectif consiste a réduire au minimum la durée de recalage des données peropéra-
toires afin, par extension, de réduire au minimum la durée de l'intervention chirurgi-
cale. Dans toute procédure de recalage, la principale source de calculs réside dans
I'évaluation de la mesure de similarité. Celle présentée dans (Gill et al., 2012) ne
déroge pas a la regle. Leur mesure s’appuie sur le critere de corrélation linéaire in-
troduit dans (Wein et al., 2007, Wein et al., 2008) dont 1’évaluation exploite I'intégralité
des voxels superposés entre les images US et celles issues du processus de simula-
tion. Ce type de comparaison entre les images a recaler se justifie lorsque l'information
anatomique visible a 1’'US ne se limite pas a la seule surface de 1’os. Néanmoins, dans
notre cas, 'imagerie du systeme auditif a travers la membrane tympanique comporte
principalement des structures osseuses (Section 1.1). Une solution permettant de ré-
duire de maniere significative le temps de calcul serait donc de construire une mesure
de similarité s’appuyant uniquement sur la surface osseuse contenue dans le volume
TDM estimée visible a 1’échographie comme présentée dans (Winter et al., 2008) pour
la chirurgie du rachis. Cette combinaison des techniques de recalage nous semble
d’autant plus pertinente que le processus itératif de simulation proposée dans (Gill
et al., 2012) suffit a compenser le manque de précision dont souffre la méthode de sim-
ulation développée dans (Winter et al., 2008) dans l'estimation de 'orientation de la
sonde virtuelle par rapport a 'anatomie du patient.

3.2.2 Simulation de la surface osseuse

Comme nous venons de le voir, la simulation de la surface osseuse supposée visi-
ble a I’échographie peut étre percue comme une adaptation de I'information contenue
dans 1'imagerie TDM. Celle-ci constitue de fait une étape nécessaire a l’application
d’une méthode de recalage iconique permettant de s’affranchir de la segmentation des
données peropératoires. Par conséquent, la précision du recalage des surfaces osseuses
dépend directement de la cohérence du processus de simulation. Bien que simplifiée
par rapport a (Gill et al., 2012), la méthode que nous proposons s’attache a reproduire le
plus fidelement possible la réalité d’acquisition tout en bénéficiant de la simplicité de
traitement offerte par la technique introduite dans (Brendel et al., 2002). Pour ce faire,
celle-ci s’articule autour de grandes étapes. La premiére consiste a détecter 1'interface
osseuse du volume TDM exposée a I'imagerie US en projetant, depuis une sonde
virtuelle, des rayons modélisant les ondes US générées au moment de 1’acquisition.
Pour chaque rayon projeté ayant percuté 1'interface osseuse, la seconde étape consiste
alors a modéliser la surface osseuse sous la forme d’une "couche" dont I'épaisseur et la
complexité de représentation varient selon le degré de réalisme du modéle choisi.
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3.2.2.1 Détection de l'interface osseuse par projection de rayons US virtuels

L'objectif premier de notre technique consiste a déterminer dans le volume TDM
I'interface entre l'arriere-plan de l'image et la structure osseuse supposée visible a
I"échographie. Pour ce faire, nous extrayons tout d’abord le volume osseux contenu
dans les données préopératoires a 'aide d'une méthode de segmentation par seuil-
lage. Dans le cas d'une acquisition par TDM conventionnelle, 1’échelle Hounsfield
(HU) fournit une description des niveaux de gris de 'image obtenue permettant de dis-
tinguer les différents matériaux imagés selon leur densité. Cette échelle ne s’applique
cependant pas a l'imagerie TDM qui, pour un méme tissu, fournit des valeurs HU
différentes selon sa localisation au sein du volume scanné (De Vos et al., 2009). Par con-
séquent, la valeur du seuil de segmentation devra étre fixée de maniere expérimentale
comme nous le verrons plus loin dans le chapitre (Section 3.4.2.2).

Une fois le volume osseux extrait, la surface estimée visible a I’échographie dépend
de la direction de propagation des ondes US. Nous appliquons alors la méthode de
"ray-casting" introduite dans (Brendel et al., 2002) qui consiste en la projection de
rayons modélisant les ondes US générées a 1'acquisition afin de percuter la surface
osseuse représentative de I'imagerie US. Dans un souci de rester le plus cohérent pos-
sible avec la réalité d’acquisition, nous considérons également la géométrie de la sonde
dans la détermination de la direction des rayons projetés. Nous retrouvons la prise
en compte de la géométrie d’acquisition dans (Yan et al., 2011) pour la projection des
rayons US ainsi que dans (Wein et al., 2008, Gill et al., 2012) ou la direction de propaga-
tion des ondes est intégrée aux équations permettant de générer les images US a partir
d’un volume TDM. Ainsi, nous obtenons une méthode de simulation différente selon
que la sonde utilisée est linéaire (Fig. 3.1(a)) ou convexe (Fig. 3.1(b)). En l’absence
de précisions sur la méthode de projection des rayons US virtuels dans les travaux
présentés, nous avons choisi d'implémenter 1’algorithme optimisé de tracé de segment
de Bresenham (Bresenham, 1965) qui permet une minimisation du temps de calcul
pour cette étape de traitement.
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Figure 3.1 - Stratégies de propagation des rayons US virtuels en fonction de la géométrie de la

sonde échographique : (a) linéaire et (b) convexe.
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3.2.2.2 Modélisation de la surface osseuse

La seconde étape non séquentielle de la simulation consiste en la modélisation de
I'information surfacique de la structure osseuse. Par surface, nous entendons toute
couche surfacique de la structure osseuse étudiée qui peut présenter une épaisseur
allant de un a plusieurs voxels. Dans les travaux (Brendel et al., 2002, Winter et al.,
2008), cette derniere se restreint a une surface présentant une épaisseur limitée a un
unique voxel. Cette stratégie souffre cependant d’'un manque de cohérence spatiale
avec les volumes US natifs pour lesquels la surface imagée s’étend sur plusieurs vox-
els. A notre sens, une alternative plus réaliste qui permettrait d’améliorer la correspon-
dance spatiale entre les volumes TDM-simulé et US est de considérer le phénoméne
d’atténuation qui prévaut dans le cas de I'imagerie US de structures osseuses. Ainsi,
I'information surfacique obtenue ne se limite non plus a un unique voxel en pro-
fondeur mais consiste en une couche de voxels dont les intensités décroissent a mesure
que les rayons US virtuels pénétrent dans la structure osseuse. A notre connaissance,
la prise en compte du phénomene d’atténuation combinée a la projection de rayons
US virtuels n’a jamais été explorée dans la littérature correspondante. Cependant,
nous retrouvons dans (Gill et al., 2012) l'intégration de l'atténuation des ondes US
dans les équations régissant la formation de coupes US a partir d’un volume TDM.
Afin d’intégrer ce phénomeéne dans notre travail, nous nous appuyons sur la loi ex-
ponentielle caractéristique de la propagation des ondes US dans différents milieux
décrite dans (Szabo, 2004, p. 73) qui fait intervenir la profondeur de pénétration p et la
fréquence f de la sonde US utilisée :

]atténuation(p) = [0-6Ip(_a'f6'p) pour p 2 0 (31)

Ici, a et B désignent des constantes dont la valeur dépend du tissu imagé. Dans notre
cas, « = 3.54 dB.MHz"".cm™ et 8 = 0.9 pour l'os (Szabo, 2004, p. 535). La constante
Iy représente quant a elle I'intensité en terme de niveau de gris de I'onde US virtuelle
au niveau de l'interface de la structure osseuse qui constitue, par ailleurs, I’origine en
profondeur p = 0. Afin de soulager la lecture du chapitre, la description détaillée de la
modélisation de la surface osseuse avec atténuation est laissée en annexe A.

(a) (b)

Figure 3.2 — Modélisations (a) basique et (b) avec atténuation de la surface osseuse supposée
visible a I’échographie.
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Toutefois, 'augmentation du réalisme de la modélisation surfacique n’est pas sans
conséquence. Comme le montre la figure 3.2, celle-ci se traduit par un nombre de vox-
els de surface largement supérieur a celui issu de ’approche développée dans (Brendel
et al., 2002) qui revient donc a augmenter de maniére significative le cofit calculatoire
de la mesure de similarité. Gardant a 1’esprit un temps de recalage relativement faible
nécessaire a une intégration au bloc opératoire, nous comparons plus loin (Section
3.4.2) les performances de chacune des méthodes de simulation que nous venons de
décrire afin de sélectionner la plus adaptée a notre besoin. Dans la suite de ce chapitre,
nous désignons les modeles de simulation résultant en une surface limitée a un voxel
d’épaisseur et celui prenant en compte le phénomene d’atténuation sous les termes
respectifs de modele basique (Fig. 3.2(a)) et modele avec atténuation (Fig. 3.2(b)).

3.2.3 Procédure de recalage

Comme nous I’avons déja mentionné en fin d’introduction, la procédure sur laque-
lle nous basons nos travaux s’inspire de la méthode présentée dans (Gill et al., 2012) qui
consiste a simuler et recaler itérativement la surface osseuse extraite du volume TDM
avec le volume US natif. L'intérét de cette approche itérative réside dans le fait qu’elle
permet de compenser le manque de précision dans 1’estimation initiale de 1’orientation
de la sonde virtuelle par rapport au patient. Notre procédure de recalage différe cepen-
dant de celle présentée dans (Gill et al., 2012) au niveau de la méthode de simulation
que nous avons décrite a la section précédente. Celle-ci s’articule notamment autour
de trois étapes que sont le rééchantillonnage, la simulation d’images US a partir du
volume TDM et le recalage avec les données US natives.

Volume ! _—
préopératoire —)[ Prérecalage ]—)[ Rééchantillonnage }(_ ‘ Critére d’arrét?w
oV 0 Us pprérecalage e
Itpm il T, _
Y 2
I Simulation from Recalage
VOlee ) — iconique
peroperatoire
us J

Figure 3.3 — Schéma présentant le principe général de la procédure de recalage proposée.

Dans un premier temps, nous rééchantillonnons le volume TDM natif suivant une
transformation de prérecalage que nous déterminons manuellement a I’aide de points
remarquables entre les modalités US et TDM. Ensuite, nous simulons la surface os-
seuse du volume TDM rééchantillonné puis calculons la transformation permettant
de maximiser la superposition de la surface simulée avec le volume US natif par une
méthode de recalage iconique. Enfin, nous actualisons la modélisation surfacique os-
seuse en prenant pour transformation de rééchantillonnage du volume TDM natif la
composée des transformations de recalage et de prérecalage. Comme il s’agit d"un pro-
cessus itératif, ces étapes sont répétées jusqu’a rencontrer un critere d’arrét sur lequel
nous reviendrons plus loin dans la section. La procédure est résumée dans le schéma
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(Fig. 3.3).

Afin de formaliser plus rigoureusement notre approche, nous représentons les im-
ages 3D, codées sur 8 bits, associées aux volumes US et TDM par les applications re-
spectives Iiys : Qus — NN [0,255] et Irpy @ Qrpy — NN [0, 255]. Comme nous tra-
vaillons sur 'espace physique des images 3D, les supports (5 et Q7 pas correspondent
ici a des sous-ensembles de R3. Des lors, la procédure de recalage que nous proposons
peut s’écrire sous la forme d"un systéme de suites récurrentes :

k+1 _ k
HT, = arg maxt m(lys, Ifpys T)
(3.2)
k . k USmprérecalage
La premiere ligne de ce systéme représente 1'étape de recalage qui consiste a maximiser
une mesure de similarité m faisant intervenir le volume US natif I;;g, la modélisa-

tion surfacique actuelle I¥,}, ainsi qu'une transformation T a optimiser. A 1’exception
de VST Sec*49° qui correspond a la transformation permettant d’exprimer les don-
nées TDM dans le repere du volume US apres prérecalage, chaque *™1'T, représente la
transformation optimale permettant de maximiser m a l'itération % de la procédure de
recalage. La seconde ligne correspond a l'actualisation de la modélisation surfacique
I% )y & partir du volume TDM natif I7py,. Celle-ci est réalisée en composant les dif-
férentes transformations obtenues a chaque itération puis en appliquant une des méth-

odes de simulation s définies précédemment.

Dans notre cas, la mesure de similarité m s’inspire de celle développée dans (Bren-
del et al., 2002, Winter et al., 2008) pour la modélisation surfacique basique. Afin de
présenter une version qui soit également compatible avec la modélisation surfacique
avec atténuation, nous proposons d’inclure dans m une pondération des niveaux de
gris des voxels de I;7s avec les valeurs d’intensités des voxels superposés de 1%, :

2 Fenk

 Iys(T.7). Tk (T)
(] Ik T) — recalage
IS, o 2552 |OF |

recalage

(3.3)

ot T désigne la transformation a optimiser et 2,.,;,,. correspond a l'ensemble des

points 7 sur l'ensemble de définition Q% ,,, du modele simulé actuel If,,, pour
lesquels les valeurs de gris sont non nulles : QF, ... = {7 € by, | I8y, (T) # 0}
Sachant que les images I;;s et I7py se limitent a des structures osseuses qui sont sup-
posées ne pas se déformer entre les phases d’acquisition pré et peropératoire, T con-
siste ici en une transformation rigide 3D. Ainsi, l'espace de recherche comporte six
parametres a optimiser : trois rotations et trois translations (une pour chaque direc-
tion). Dans l'image Iyg, les niveaux de gris associés aux points de Q... obtenus
apres application de la transformation 7" sont déterminés par interpolation trilinéaire
qui fournit un bon compromis entre qualité de reconstruction et temps de calcul
(Thévenaz et al., 2000). Le dénominateur permet de normaliser I'expression afin que
la mesure de similarité soit toujours comprise en 0 et 1, ce qui, pour notre application,

présente un intérét pour la définition du critere de convergence (Eq. 3.5).

Par ailleurs, la formulation de la mesure de similarité avec pondération des niveaux
de gris des voxels US (Eq. 3.3) permet d’accorder une plus grande importance a
l'alignement des voxels situés en superficie de la modélisation surfacique I, qu’'a
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celui des autres voxels. Bien que ces derniers aident a renforcer la cohérence spatiale
entre les deux modalités, leur importance décroit de maniére exponentielle avec la pro-
fondeur (Eq. 3.1).

Cette mesure de similarité présente l'avantage d’étre compatible avec les deux
modélisations de la surface osseuse décrites précédemment. Toutefois, dans le cas du
modele surfacique basique, 'information contenue dans 7%, se limite & deux niveaux
d’intensité : 255 pour la surface osseuse et 0 pour 'arriere-plan, ce qui permet de sim-
plifier 'équation 3.3 de la fagon suivante :

e Iys(T.7)
m(IUSa [éf“DM7 T) - 25;7;;; | (34)

recalage

Cette écriture réduit donc le cofit calculatoire par rapport a I'expression 3.3. Aussi,
selon le modeéle surfacique choisi a la section 3.4.2, notre procédure de recalage
s’appuiera sur la mesure de similarité définie a 1’équation 3.3 pour le modele avec
atténuation ou 1'équation 3.4 pour le modeéle basique.

Afin de déterminer la transformation de recalage optimale VST 1, NOUS avons
opté pour une stratégie de recherche en deux phases que nous pouvons comparer a
une approche macro / micro (Fig. 3.4). Dans un premier temps, nous réalisons une
recherche globale (macro) reposant sur la combinaison du recalage multi-simulations
(itératif) résumé aux figure 3.3 et équation 3.2 avec une méthode d’optimisation glob-
ale. Cette premiére phase permet de localiser la solution globale mais sans néces-
sairement l'atteindre avec précision. Aussi, dans un second temps, nous proposons
d’affiner la recherche (micro) autour de la solution globale estimée a 1’étape précédente
AT érecalage @ 1’aide d’un algorithme d’optimisation par descente de gradient. Nous
notons "™°T,,..r0 la transformation obtenue en sortie de cette second phase.

Concernant la recherche globale, nous utilisons un algorithme d’optimisation par
essaims particulaires (Particle Swarm Optimisation (PSO) en anglais) (Kennedy et Eber-
hart, 1995), qui consiste en un algorithme de recherche stochastique dont la progres-
sion vers l'optimum global s’effectue de maniere itérative. Contrairement aux méth-
odes plus classiques par descente de gradient, le PSO ne nécessite pas que la fonction
de cott soit différentiable, qui correspond ici a la mesure de similarité m. Cette car-
actéristique, qui s’étend plus généralement aux métaheuristiques, en fait une méthode
particulierement adaptée a la résolution de problemes d’optimisation difficiles (Garcia-
Gonzalo et Fernandez-Martinez, 2012), ce qui est généralement le cas des problemes
de recalage multimodaux. Le choix du PSO a été également motivé par la disponibilité
de l'algorithme dans l'environnement de développement que nous avons utilisé. Bien
entendu, il aurait également été possible d’utiliser d’autres algorithmes d’optimisation
globaux qui auraient néanmoins nécessité du temps de développement supplémen-
taire.

Pour chaque recalage de la surface osseuse I% 5, avec k > 0, la recherche par PSO
de la transformation optimale ! T, permettant de maximiser m est stoppée au bout de
100 itérations. Cette valeur a été déterminée de maniére expérimentale afin de fournir
un compromis entre le temps de calcul et la recherche de la solution globale, ce qui
nous a permis de limiter le temps total d’exécution de la procédure de recalage macro
/ micro a une trentaine de secondes (Section 3.4.3.2).
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La phase de recalage itérative multi-simulations, quant a elle, se poursuit jusqu’a
convergence de la modélisation surfacique que nous considérons atteinte lorsque le
critere ¢, passe en-dessous de 1 %. Cette valeur a été fixée de maniere expérimen-
tale afin de garantir un temps raisonnable d’exécution de la procédure de recalage.
De maniere plus concréte, le critere ¢, est défini comme la variation relative de
l'information apportée par l’actualisation de la modélisation surfacique. A I'itération k,
cette information est estimée a 1’aide de la mesure de similarité m en sortie du k — 1°™¢
recalage juste avant actualisation de la surface osseuse m(Iys, I5ph,F T)_1) puis di-
rectement apres avoir actualisé la modélisation surfacique m(Iys, I§ s, [dgs) ou Idgs
désigne I'application identité sur R de sorte que :

Cp —

|m(st, I o Ides) — m(Tus, Iiph,” Tret) |

- pour k>1 (3.5)
m(Iys, Ifpar* Th-1)

En cas de convergence de la modélisation surfacique, la valeur m estimée en sortie
du recalage doit tendre vers celle obtenue apres actualisation, ce qui implique que
ci, doit tendre vers 0. Dans le cas ou la modélisation surfacique ne convergerait pas,
nous fixons le nombre maximum de simulations n,,,, = 3 pour le recalage multi-
simulations. Nous avons observé expérimentalement qu’au-dela de trois itérations du
processus de recalage multi-simulations, la modélisation surfacique cessait d’évoluer.
Ainsi l'itération maximale k,,,, avant passage a la recherche locale est définie telle que :

kmaz = min(Npae; k si ey < 1) (3.6)

Concernant la recherche locale (micro), nous proposons d’affiner la recherche
de la transformation globale de recalage ™*“°T, ¢ ecaiage @ partir du modele sur-
facique I} obtenu par recalage itératif multi-simulations avec PSO (macro). Pour
cela, nous changeons de stratégie de recherche d’optimum en appliquant la méth-
ode d’optimisation par descente de gradient Broyden-Fletcher-Goldfarb-Shanno a
mémoire limitée (Limited Memory Broyden—Fletcher—Goldfarb—Shanno Optimization (L-
BFGSO) en anglais) (Liu et Nocedal, 1989) qui fournit en sortie la transformation
MO ero- POUT que notre mesure de similarité m soit compatible avec cet algorithme,
nous avons implémenté une approche de différentiation numérique pour le calcul du
gradient de m. Tout comme pour le PSO, le choix du L-BFGSO a été également motivé
par la disponibilité de I’algorithme dans I’environnement de développement que nous
avons utilisé. Un autre algorithme d’optimisation par descente de gradient aurait aussi
pu étre utilisé.

A l'issue de ces phases de recherche, la transformation optimale de recalage entre
les modalités US et TDM s’écrit alors :

prérecalage

U S mopt __micro Us
T prérecalage O TTDM (37)

macro
TDM — Tmacro T

Dans un souci de clarté, le déroulé de la procédure complete de recalage est résumé a
la figure 3.4.
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Figure 3.4 — Procédure itérative de recalage des volumes pré et peropératoire.

3.3 Protocole de génération du recalage de référence

Apres avoir présenté en détail ce qui faisait ’originalité de notre approche, la suite
de ce chapitre s’intéresse a la validation expérimentale de la procédure de recalage pro-
posée. Comme discuté a la section 3.1, notre principale motivation dans ce chapitre est
de parvenir a atteindre une erreur de recalage inférieure au millimeétre. Nous n’avons,
en effet, pas imposé de contrainte en temps pour le recalage puisqu’il sera toujours
possible d’optimiser I'implémentation de la procédure de recalage proposée et / ou
de la porter sur carte graphique (GPU) dans une perspective de réduction du temps
d’exécution total. En conséquence, I'analyse quantitative des performances de notre
procédure doit donc s’appuyer sur une méthode objective pour 'évaluation de la pré-
cision du recalage. Dans le domaine du recalage d’images, 1’évaluation objective de la
précision repose sur une métrique que nous avons déja rencontrée au chapitre 2 : la
Target Registration Error (TRE). Cette derniere est communément admise dans la lit-
térature comme la mesure exacte de 1’erreur de recalage en ce qu’elle permet de rendre
compte de I’écart dans 1'espace d’arrivée entre la position exacte et celle estimée par la
procédure de recalage d'un point cible de 1'espace de départ (Fig. 3.5). Dans notre cas,
les espaces de départ et d’arrivée correspondent respectivement aux espaces physiques
associés aux volumes TDM et US, ce qui, pour tout point 7P T € Qrpu exprimé dans
le repere Rypy associé au volume TDM, nous permet d’exprimer mathématiquement
la TRE comme suit :

TRE("PM) = |5 Tyhar "M T =% Tfpar "M P | (3.8)

ott USTSL,, désigne la transformation de référence entre les modalités US et TDM.
Cette derniere correspond plus concrétement a la transformation permettant de faire
correspondre de maniere idéale chaque point de Irpy & son équivalent exact dans
Iys. En régle générale, la transformation optimale ne coincide que treés rarement, voire
jamais, avec la transformation de référence. Aussi, il est essentiel de bien saisir la dis-
tinction entre les recalages optimal et de référence qui, en cas de confusion, pourrait
mener a une évaluation erronnée de l'erreur de recalage. A titre d’exemple, les auteurs
dans (Winter et al., 2008) proposent, en ’absence de vérité de terrain sur des données
patient, de générer la transformation de référence en appliquant cinquante fois leur
algorithme de recalage. Par définition, cette transformation générée reste cependant
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une solution optimale du probleme de recalage et ne correspond donc pas a une vérité
de terrain. En conséquence, la métrique utilisée dans cet article ne permet non pas
d’évaluer l'erreur de recalage (accuracy) mais plutodt la répétabilité des résultats (preci-
sion).

Volume US Volume TDM

: USrréf :

: TTTEDM :

v EUS?TE’BV/
i ®
: ® US'ﬁopt
TREY "N
U Srpopt
P TOTPDM

Figure 3.5 — Illustration du calcul de la Target Registration Error (TRE) pour un point donné du
volume TDM.

3.3.1 Limites des méthodes de génération du recalage de référence
issues de 1’état de I’art

Comme nous venons de le voir a la section précédente, la transformation de
référence joue un role essentiel dans le processus d’évaluation objectif de I'erreur de re-
calage. Celle-ci s’avere cependant complexe a déterminer pour des piéces anatomiques
ou des données cliniques. Aussi, la plupart des méthodes de recalage se limitent a
une évaluation de la précision sur des fantdmes de synthese pour lesquels il est plus
simple de déterminer le recalage de reférence en y intégrant notamment des repéres
artificiels. Les seuls travaux présentés a la section 3.2.1 a avoir généré une transfor-
mation de référence sur des données précliniques (pieces anatomiques ex vivo) sont
ceux présentés dans (Yan et al., 2011, Gill et al., 2012, Salehi et al., 2017). Par ailleurs,
ne disposant pas de reperes anatomiques fiables visibles dans les deux modalités, ces
travaux s’appuient tous sur I'implantation de marqueurs artificiels radio-opaques au
niveau des échantillons étudiées. La premiere étape consiste tout d’abord a extraire en
préopératoire la position des marqueurs des images TDM. L’appariement avec 'espace
physique associé a la salle d’opération est ensuite réalisé par pointage du centre de ces
marqueurs a l'aide d’un stylet repéré par un systeme de suivi optique. Enfin, le lien
avec les images US s’effectue grace a l'intégration d’un marqueur optique a la sonde
US, qui apres calibration, permet d’exprimer les données US acquises dans le référen-
tiel du localisateur optique, généralement appelé repére "monde", confondu avec celui
de la salle d’opération.

Ce type d’approche présente cependant 'inconvénient d’introduire de nombreuses
sources d’erreur dans la localisation des centres de chaque marqueur (Fiducial Local-
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ization Error (FLE) en anglais) (Fitzpatrick et al., 1998). Celles-ci peuvent étre d’origine
mécanique comme évoqué dans (Yan ef al., 2011) ou deux types de marqueurs néces-
sitent d’étre insérés au méme endroit entre les acquisition pré et peropératoires ou
encore dues a des incertitudes de mesure inhérentes a 1'utilisation de localisateurs op-
tiques (Elfring et al., 2010). Enfin, les calibrations géométriques du pointeur optique
et de la sonde échographique sont autant de sources supplémentaires de FLE. Toutes
ces incertitudes dans la localisation des marqueurs tendent ainsi a dégrader la pré-
cision du recalage de référence généré qui n’est rien de plus qu'une estimation de la
transformation idéale de recalage.

Face aux différentes sources d’erreur que nous venons de décrire, les procédures de
génération du recalage de référence décrites dans (Yan et al., 2011,Gill et al., 2012,Salehi
et al., 2017) nous apparaissent peu adaptées a I’évaluation de I’erreur de recalage pour
des applications ot celle-ci passerait en dessous du millimetre, ce qui est notamment
recherché en chirurgie otologique. Dans ce contexte, nous proposons donc d’élaborer
un nouveau protocole pour 1'estimation de la transformation de référence permettant
de s’affranchir d'un quelconque systeme de localisation et par conséquent de leurs
erreurs.

3.3.2 Elaboration d’un nouveau procotole pour I’estimation du re-
calage de référence

L’approche que nous proposons repose sur un changement de paradigme au niveau
de la technique de recalage utilisée. L'idée générale consiste a substituer la méthode
géométrique basée sur 1'utilisation de marqueurs optiques comme dans (Yan et al.,
2011, Gill et al., 2012, Salehi et al., 2017) par une méthode iconique. Cette derniere per-
met, en effet, de s’affranchir des étapes de calibration du stylet et de la sonde US ainsi
que de I'utilisation d"un localisateur optique en ne s’appuyant que sur le contenu des
images acquises.

Dans cette optique, nous avons donc cherché a concevoir des marqueurs fabriqués
par impression 3D, que nous qualifions de marqueurs structuraux (MS), offrant un fort
constraste aussi bien a 1'imagerie TDM qu’a 1’échographie. La principale difficulté
étant de réussir a visualiser 1'intégralité du MS a 1’échographie, nous avons comparé
par inspection visuelle différentes structures géométriques sur la seule base de la qual-
ité du rendu dans les images US pour ne finalement retenir que les deux modeles avec
le plus fort caractere discriminant. Apres cette étape de validation, les deux MS sont
tixés a chaque échantillon anatomique a 1’aide d"une colle cyanoacrylate. La figure 3.6
montre les deux géométries retenues que nous désignons dans la suite de ce chapitre
par MS1 (Fig. 3.6(a)) et MS2 (Fig. 3.6(b)).

Afin de permettre de recaler les deux modalités sur la seule base des MS, il nous
faut toutefois extraire l'information relative a ces marqueurs qui se trouve localisée
dans une région bien précise des images étudiées. Pour éviter toute segmentation des
données US, nous proposons ici d’introduire des recalages intermédiaires basés sur
l’alignement des masques binaires associés a chacun des MS retenus avec les modal-
ités US et TDM. Pour la génération des masques binaires, nous utilisons le logiciel
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Rastérisation

I

(a)

Rastérisation

D

(b)

Figure 3.6 — De gauche a droite : modéles de conception assistée par ordinateur et masques
binaires obtenus par rastérisation des marqueurs (a) M S1 et (b) M S2.

binvox ! qui, par procédé de rastérisation (Nooruddin et Turk, 2003), permet de conver-
tir un modele 3D obtenu a 1’aide d'un logiciel de conception assistée par ordinateur
en une matrice de voxels binaires. Une fois les masques associés aux marqueurs MS1
et MS2 générés (Fig. 3.6), le calcul de la transformation de référence relative a chaque
échantillon anatomique s’articule en deux étapes :

1. Recalages TDM / MS1 et TDM / MS2. Dans un premiers temps, nous cherchons a
aligner chacun des marqueurs MS avec son homologue dans le volume TDM. Aussi,
pour la procédure de recalage qui va suivre, nous définissons les masques binaires
Insi et Inse associés respectivement aux marqueurs MS1 et MS2 comme étant les
images mobiles et Iypy 1'image fixe. Tout d’abord, nous déterminons la transfor-
mation de prérecalage “PM T} % “**° par minimisation des moindres carrés entre les
images Irpy et Iy de trois paires de points remarquables sélectionnés manuelle-
ment. Cette transformation nous sert d’estimation initiale pour l'alignement spatial
entre les deux images. Ensuite, nous affinons l’alignement spatial par une méthode
de recalage iconique combinée a l’algorithme L-BFGSO. Dans ce contexte, nous pro-
posons de réutiliser la mesure de similarité définie par 1’équation 3.4 permettant ainsi
de maximiser la superposition du masque binaire avec son homologue contenu dans
le volume TDM :

recalageT prérecalage’ To (TDMTprérecalage)> (39)

prérecalage — AIg m%x m(ITDM7 IMSl MS1

La transformation “PMT)¢; permettant d’aligner le marqueur MS1 avec le volume
TDM revient alors a composer les transformations de prérecalage et de recalage
obtenues de sorte que :

TDMTMSI _ (recalageTpTérecalage) 0 (TDMTé\)Zéé”lecalage) (310)

1. http://www.patrickmin.com /binvox
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La procédure est ensuite répétée pour le marqueur MS2. Une fois 7PMT 4 et
TPMT ) 159 calculées, les masques Iyrs; et Iyrs2 sont rééchantillonnées selon leur trans-
formation respective afin de former une nouvelle image binaire /{514 752}, 700 COM-
prenant les deux marqueurs alignés par rapport au volume TDM. L'image résultante
nous sert alors d’entrée pour 'étape de recalage suivante. Un exemple des masques
rééchantillonnés apres recalage est représenté a la figure 3.7(c).

2. Recalage US / {MS1 + MS2}. Nous cherchons cette fois a aligner I'ensemble
formé des deux marqueurs {MS1 + MS2} avec son homologue dans les données US.
L'image obtenue a 1'étape précédente I{yrs14 152}, 7o st ainsi définie comme l'image
mobile tandis que Iyg correspond a l'image fixe. Par la suite, la démarche adop-
tée reprend celle de 1'étape précédente. Tout d’abord, nous déterminons par min-
imisation des moindres carrés la transformation de prérecalage V° T]{D?\%filzc\lfgz},:ﬁ ISR
l'aide de six points remarquables sélectionnés manuellement. De la méme maniére
que précédemment, nous affinons l’alignement spatial par une méthode de recalage
iconique combinée a 1’algorithme L-BFGSO se basant sur la mesure de similarité m
définie a I’'équation 3.4 :

recalage _ U Smprérecalage
g Tprérecalage = arg m’%X m(]USa ]{MSl—H\/[SQ},TDM) To ( T{MSI+MS2},TDM)) (311)

La transformation UST{ msi+Mms2y,rom permettant d’aligner 1’ensemble {MS1 + MS2}
contenue dans le volume TDM avec les données US s’obtient alors par composition
des transformations de prérecalage et de recalage de sorte que :

Us __ (recalage U Smprérecalage
T{MSl—l—MSQ},TDM - ( Tprérecalage) o ( T{MSI+MS2},TDM) (312)

Un exemple de l'alignement de l'ensemble {MS1 + MS2} obtenu apres rééchantil-
lonnage selon la transformation Y T (ams1+ms2y,rpm est représenté a la figure 3.7(d).
Comme la transformation V° T(ms1+ms2y,rpym permet d’aligner le contenu relatif aux
marqueurs dans le volume TDM avec celui des données US, celle-ci correspond ex-

actement 2 la transformation de référence VST, ,, recherchée. Par conséquent :

USTTTég)]V[ =Us Tnms14ms2y,7DM (3.13)

Ce type d’approche pour la génération du recalage de référence présente cepen-
dant un inconvénient majeur. En effet, l'utilisation de structures artificielles introduit
dans les images TDM et US du contenu extrinséque relatif aux marqueurs MS1 et MS2
constituant ainsi un biais potentiel dans I'évaluation de la mesure de similarité et, par
conséquent, dans la recherche de la transformation optimale.

Pour y remédier, une solution consiste a retirer cette information additionnelle des
volumes pré et peropératoire apres avoir déterminé la transformation de référence as-
sociée. Afin d’éviter de segmenter les données US, nous nous appuyons une nouvelle
fois sur I'exploitation des masques binaires. Toujours a 'aide du programme binvox,
nous générons tout d’abord les masques binaires I§7¢] et 1374} associés cette fois aux
enveloppes convexes des marqueurs MS1 et MS2 que nous déduisons des modéles
3D obtenus par conception assistée par ordinateur. Ensuite, pour le masque I57¢,
nous appliquons dans l'ordre les transformations "?MT 1 puis V*T{yrs14ms2). 7001
afin d’aligner I'enveloppe convexe avec le contenu US a extraire. Enfin, nous suppri-

mons les niveaux de gris US associés au marqueur par simple soustraction du masque
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57¢, apres alignement et répétons cette méme procédure pour le marqueur MS2. La
suppression du contenu s’applique ici aux seules images US. Les marqueurs utilisés
présentent une densité bien inférieure a celle de la structure osseuse imagée qui les
rend ainsi "invisibles" a la segementation par seuillage nécessaire a I'estimation de la
surface osseuse a partir du volume TDM. Un exemple de recalage de référence avec
suppression du contenu des marqueurs structuraux au sein des données peropéra-
toires est présenté a la figure 3.7(f).

3.4 Validation expérimentale

Dans cette section, nous proposons d’évaluer expérimentalement la capacité de la
procédure de recalage proposée a atteindre une erreur de recalage inférieure au mil-
limeétre. Pour ce faire, nous testons notre approche en laboratoire sur un total de qua-
tre piéces anatomiques issus de cadavres humains : deux os temporaux gauches et
deux os temporaux droits. Pour chaque échantillon, nous générons par ailleurs la
transformation de recalage de référence suivant le protocole basés sur les MS décrit
précédemment. Les expériences que nous présentons dans la suite de cette section
sont réalisées avec 'approbation du comité d’éthique local de la faculté de médecine
de Montpellier. L'oreille interne étant profondément ancrée dans la base de 1’os tem-
poral, un chirurgien ORL est tout d’abord chargé d’isoler la capsule otique de chacun
des os en question en retirant le conduit auditif externe, la chaine ossiculaire ainsi que
les canaux semi-circulaires tout en s’assurant de préserver l'intégrité de la cochlée.
Avant de procéder aux acquisitions pré et peropératoires, les marqueurs MS1 et MS2
sont fixés de maniére rigide a chacun des échantillons anatomiques a 1’aide d"une colle
cyanoacrylate.

3.4.1 Acquisitions des données US / TDM

Pour l'acquisition des données TDM préopératoires, nous utilisons un scanner
Cone Beam Planmeca ProMax® 3D Mid (Planmeca, Helsinki, Finlande). La fenétre
d’acquisition consiste en un cube de 8 cm?® qui permet d’obtenir pour chaque piéce
anatomique un volume de 454 x 454 x 454 voxels avec une résolution isotropique de
0.15 mm.

Pour l'acquisition des données US peropératoires, chaque échantillon est tout
d’abord placé dans un récipient rempli d’eau afin d’assurer un couplage acoustique
avec la sonde échographique utilisée. En l’absence d’une sonde compatible avec
I'imagerie peropératoire minimalement invasive du systéeme auditif humain, nous
nous restreint a 1'utilisation d’'une sonde disponible au laboratoire. Dans notre cas,
il s’agit du modele 4DL14-5/38 qui est une sonde linéaire 2D motorisée permettant
I'acquisition d’images US en 3D par un balayage en rotation. Celle-ci est par ailleurs
connectée au systeme d’échographie Sonix Touch® (BK Medical anciennement Ultra-
sonix, Peabody, Etats-Unis) et est réglée a la fréquence centrale de 10 MHz. Un support
compatible avec 'organe terminal d’un robot collaboratif PANDA® a 7 DDL (Franka
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(a) (b)

(c) (d)

(e) ®

Figure 3.7 — Rendu 3D des étapes du protocole de génération du recalage de référence : (a)
volume peropératoire ITpyr ; (b) volume peropératoire Iy s ; (c) recalage des masques binaires
des marqueurs avec Itpy (vert) ; (d) recalage des masques binaires des marqueurs avec I g
(rouge) ; (e) recalage des masques binaires associés aux enveloppes convexes des marqueurs
avec Iy s ; (f) recalage de référence entre Iy s (rouge) et ITpyr (vert).
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Volume US | Dimensions (voxels) Taille (mm)
n° X 1Y V4 X Y V4
1 248 | 412 482 37.20 | 61.80 | 72.15
2 223 | 445 499 33.45 | 66.75 | 74.70
3 251 | 439 496 37.65 | 65.85 | 74.25
4 248 | 398 474 37.20 | 59.70 | 70.95

Tableau 3.1 — Caractéristiques des volumes d’acquisition peropératoires.

Emika GmbH, Munich, Allemagne) a été spécialement congu pour maintenir en posi-
tion la sonde qui doit rester parfaitement immobile tout au long d"une acquisition par
balayage. Ce dispositif expérimental (Fig. 3.8) présente par ailleurs ’avantage d’offrir
une plus grande manipulabité pour l'utilisateur qui peut ajuster la hauteur de la sonde
par rapport a la zone a imager tout en assurant son maintien en position. Chaque ac-
quisition volumique résulte en un total de 103 images 2D US qui sont ensuite rééchan-
tillonnées selon une grille 3D avec une résolution isotropique de 0.15 mm grace a un
algorithme de scan-conversion. Cet algorithme sera présenté en détail au chapitre 4.
La région d’intérét variant selon les pieces anatomiques imagées, nous résumons les
dimensions des volumes reconstruits dans le tableau 3.1.

S—

Syste . ch hi Robot PANDA ‘ ‘. Sonde échographique
ysteme echographique — - |- avec son support

Sonix Touch®

§ YA

., = Echantillon anatomique

Figure 3.8 — Dispositif d’acquisition des données peropératoires.

3.4.2 FEvaluation des modélisations surfaciques implémentées

Avant d’aller plus loin dans I’analyse quantitative des performances du recalage,
il nous faut tout d’abord déterminer la modélisation de la surface osseuse simulée du
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volume TDM la plus adaptée a la procédure que nous proposons. Nous rappelons qu’a
la section 3.2.2, nous avons introduit deux modeles surfaciques qui présentent tous
un intérét au regard de la mesure de similarité m (Eq. 3.3). Avec le modele basique,
I'information générée se limite & une couche surfacique d"un seul voxel d’épaisseur ce
qui se traduit par un cott calculatoire relativement faible pour chaque évaluation de m.
Par ailleurs, I'information présente dans 1'image est limitée ce qui, selon nous, introduit
plus de minima locaux autour du recalage de référence. A l'inverse, I’augmentation
du réalisme de la surface avec le modéle avec atténuation est supposée renforcer la
cohérence spatiale avec les images US qui, du point de vue de m, suppose une réduc-
tion de nombre d’optima locaux autour du maximum global recherché aux dépends
du temps de calcul.

Afin de déterminer la meilleure stratégie pour notre application, une approche
naive de comparaison consiste a rapporter les performances de recalage pour chacune
des deux modélisations surfaciques proposées et de conclure quant a la plus perti-
nente. D’une maniere générale, la transformation optimale obtenue en sortie de re-
calage dépend a la fois de la mesure de similarité, qui dans notre cas dépend de la mod-
élisation surfacique choisie, ainsi que de la méthode d’optimisation. Par conséquent,
il est difficile, pour ne pas dire impossible, de déterminer si I’erreur obtenue en sor-
tie de recalage trouve son origine dans le calcul de la mesure de similarité ou dans
l'algorithme d’optimisation. A titre d’exemple, il suffit d’imaginer que la mesure de
similarité choisie soit inadaptée au probleme étudié et présente un maximum global
pour lequel la transformation de recalage associée méne a une erreur d’alignement
supérieure au millimetre. Sous réserve d’utiliser un optimiseur parfait qui garantit
une convergence globale, I'optimisation de la mesure de similarité précédente men-
era nécessairement a une erreur d’alignement également supérieure au millimetre. A
I'inverse, nous pouvons obtenir une erreur d’alignement similaire si la mesure de sim-
ilarité choisie est parfaitement adaptée mais que 1’optimiseur utilisé ne permet de con-
verger vers la solution optimale.

3.4.2.1 Protocole d’évaluation des modélisations surfaciques implémentées

Dans la suite, nous proposons donc d’étudier le comportement de la mesure de
similarité indépendamment de 1’optimisation pour choisir la modélisation surfacique
la plus adaptée a notre probleme. L'étude approfondie sur le choix de 1’optimiseur ne
sera cependant pas traitée dans cette these. Pour cela, nous nous inspirons des travaux
présentés dans (Skerl et al., 2006) olt un protocole expérimental permettant de sélec-
tionner, pour un probleme de recalage donné et indépendamment de 1’optimisation,
la meilleure stratégie parmi plusieurs mesures de similarité. Celui-ci consiste en trois
étapes : (1) la normalisation puis "échantillonnage de I’espace des parametres associés
aux transformations de recalage, (2) le calcul des valeurs de la mesure de similarité
pour chaque échantillon et enfin (3) I’analyse des propriétés de la mesure de similarité
a partir de ces valeurs.

1. Normalisation et échantillonnage de 'espace des parameétres. D’un point de vue
formel, le recalage intrinseque entre deux images /4 (fixe) et Ip (mobile) consiste a
déterminer la transformation “T 5 permettant de maximiser une mesure de similarité
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m entre les images étudiées de sorte que :

ATy = argmlz}xm(]A,IB,T) (3.14)

Dans le cas général, les images a recaler 14 et I ne varient pas, ce qui implique que la
mesure de similarité m n’est fonction que de la transformation T appliquée a I'image
mobile /5. Pour une application donnée, 1’étude du comportement d’une mesure de
similarité autour du recalage de référence entre les deux images consiste donc a faire
varier T autour de *T’5/. Pour un probleme de recalage rigide 3D, cette étape passe
cependant par 'exploration de chacun des douze coefficients (neuf en rotation et trois
en translation) qui définissent la transformation homogeéne T. En utilisant une notation
plus compacte, cette transformation peut toutefois étre décrite plus simplement a l’aide
du 6-uplet 7 = (04,0,,0.,t,.t,.t,) telle que :

T(7) = R Ry (B Re(0r) [T — R,(6,). . e

01><3 1

oud,, 0, et 0, désignent les angles d’Euler associés aux rotations respectives R,, R, et
R, autour des axes Ox, Oy, Oz et t,, t, et t, les paramétres de translations selon les
axes Ox, Oy et Oz. Le vecteur position < représente le centre de rotation que nous
définissons comme le centre physique de I'image /.

Suivant cette description de la transformation homogene de recalage (Eq. 3.15), la
premiere étape du protocole présenté dans (Skerl et al., 2006) consiste donc a échan-
tillonner 1’espace des parametres formé du 6-uplet (6,,0,,0.,t,,t,,t.) autour de e f
défini tel que AT5" = T(7 ,¢f).

Au préalable, les auteurs dans (Skerl et al., 2006) proposent cependant de nor-
maliser I'espace des parametres de fagon a ce que la variation d"une unité selon cha-
cun des six parametres de transformation, dans 1’espace normalisé, génere le méme
décalage moyen d,,,, du contenu de I'image. Cette étape préliminaire est réalisée en
déterminant six parametres de normalisation 6;"™, 67", 077, 77", {per™ et 707" qui
permettent pour tout point 7’ de ’espace des parametres de définir son homologue
T norm dans I'espace normalisé suivant la relation :

O;LO’I"’H’L
egorm QYLOT"ITL
S o T orm (3.16)

norm
ty

norm
tZ

Afin de soulager le lecteur, nous laissons la description détaillée de la procédure de
recherche des parametres de normalisation en annexe B. L'objectif affiché de travailler
dans l’espace des parametres normalisé est qu'il est ainsi possible d’appliquer la norme
Euclidienne usuelle ||.||; afin de mesurer la distance entre deux transformations Ty =
T(72) etT; = T(?l) (Eq. 3.15) telle que :

d(Th T2) - H?l,norm - 72,7107'm||2-dmoy (317)
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A laide de cette formulation de la distance entre deux transformations, nous pouvons
alors définir le domaine d’échantillonnage Qr C R de I’espace des parametres comme
I'ensemble des 7’ dont la distance par rapport & @, est inférieure a une valeur dg
a fixer. Par ailleurs, comme les parametres normalisés ont la méme influence sur le
décalage du contenu de 1'image, I'étape de normalisation permet de passer, pour le
domaine d’échantillonnage €y, d’une patatoide a une hypersphere centrée en 7,4
dont le rayon R est tel que R.d,,., = dq (Fig. 3.9).

/ Normalisation r

9’&],7&07"”’!

gm 9:(: ,norm

Figure 3.9 — Représentation 3D du domaine d’échantillonnage ()t avant et apres normalisation
de I’espace des parametres.

Ainsi, I'étape d’échantillonnage de 'espace des parametres s’effectue en générant
un ensemble de points appartenant au domaine de l'espace normalisé défini par
I'hypersphere de rayon R qui est ensuite projeté dans 1’espace des parametres non-
normalisé a l'aide de I'équation 3.16. Dans (Skerl et al., 2006), les différents points
d’échantillonnage 7n7m, avecn = 1,2,...,Netm = —M/2,..., M/2, sont répartis,
dans l’espace normalisé, sur un total de N diametres de ’hypersphere de centre 7,
et de rayon R, chacun comprenant M + 1 points réguliérement espacés tels qu'illustrés
dans la figure 3.10. Pour une description plus détaillée de la génération des points
d’échantillonnage de I'espace des parameétres, nous renvoyons le lecteur en annexe B.

2. Calcul des valeurs de la mesure de similarité pour chaque échantillon. Une fois
I'espace des parametres échantillonné, la seconde étape du protocole présenté dans
(Skerl et al., 2006) consiste ensuite a calculer les valeurs m,, ,,, de la mesure de similar-
ité étudiée pour l'ensemble des transformations T, ,, associées aux échantillons 7n7m
générés précédemment, avecn = 1,2,... ., Netm = —M/2,..., M/2.

3. Analyse des propriétés de la mesure de similarité. Enfin, le derniere étape
consiste a analyser les propriétés de la mesure de similarité étudiée sur la base des
valeurs m,, ,, calculées pour chaque échantillon ?mm de I’espace des parameétres, avec
n=12...,Netm=—M/2,...,M/2. Pour cela, six métriques sont proposées dans
(Skerl et al., 2006). Toutefois, pour notre application, nous nous limitons aux métriques
permettant d’évaluer la précision (accuracy (ACC) en anglais) ainsi que la capacité a
converger localement de la mesure de similarité :

e La précision ACC' est définie comme la moyenne quadratique des distances
d(ATTBGf . T maz), au sens de I'équation 3.17, entre la transformation de référence
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Figure 3.10 — Exemple d’échantillonnage en 2D de I'espace des paramétres normalisé selon des
diametres aléatoires de I’hypersphére de rayon R (modifié de (Skerl et al., 2006)).

AT etla transformation T, ., permettant de maximiser le profil de la mesure

de similarité sur chaque diametre n avecn = 1,2,..., N (Fig. 3.11) :
1 Y ,
ACC = \| = S (dATE  Tpmas))? (3.18)
n=1

Cette valeur correspond, plus simplement, a la précision moyenne par rapport a
AT qu'il est possible d’atteindre sur 'ensemble des diametres échantillonnés.

e La capacité a converger localement est définie comme le nombre total de
maxima locaux obtenus sur chacun des N diametres de 1'hypershére (Fig.
3.11). Plus ce nombre est élevé et plus 1'algorithme d’optimisation choisi

pour maximiser la mesure de similarité a de probabilité de tomber dans un
maximum local et donc de converger localement.

Néanmoins, dans notre cas, le probleme de recalage que nous cherchons a résoudre
differe de celui étudié dans (Skerl et al., 2006). En reformulant notre procédure de
recalage pour une unique simulation de la surface osseuse, celle-ci s’écrit en effet :

l B .
recatager = argmaxytm(lygs, 155y, T)

présimulation

(3.19)
sim _ U S mprésimulation
TDM = s(""Trpum o Itpum)

Ainsi, pour un jeu de données Iy et Irpy fixe, I'équation 3.19 montre que notre
mesure de similarité n’est pas uniquement fonction de la transformation T mais égale-

ment de la modélisation surfacique 157}, qui, elle-méme, dépend de la transformation
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Figure 3.11 — Profil de la mesure de similarite m le long d’un diametre de I’hypersphére met-
tant en évidence la transformation T, ., permettant de maximiser m, la transformation de

référence VS T;% u ainsi que les maxima locaux (modifié de (Skerl et al., 2006)).

usmprtsimulation - par conséquent, I’étude du comportement de la mesure de similarité

autour du recalage de référence pour chacun des modeles de simulation implémentés

présimulation

P . . N . Us usmréf
nécessite de faire varier a la fois T et “~ T/ )y, autour de “°T7 ),

Une approche naive reprenant le déroulé du protocole d’évaluation décrit dans
(Skerl et al., 2006) consisterait, pour chaque échantillon 7nm de l'espace des
parametres, & simuler la surface osseuse correspondante I;);;" apreés rééchan-

tillonnage du volume TDM Ippy selon la transformation de présimulation

Usmprésimulation.nm . _ p(gr Y puis d’étudier le comportement de chaque mesure de
similarité m,,,,(T) = m(Iys, 7oy, T) autour de la transformation de référence
usmrél - selon ces mémes échantillons, avecn = 1,2,..., N etm = —M/2, ... M/2.

Par rapport a la démarche initiale, nous passons ainsi de 1’étude du comportement
de une a N(M + 1) mesures de similarité par modele de la surface osseuse simulée.
Soit une pour chaque transformation USTE 557 *"™™ appliquée & Irpys avant sim-
ulation, ce qui tend a faire exploser le temps de calcul nécessaire a I'évaluation d'un
total de N?(M + 1)? valeurs de mesure de similarité. Pour en donner un ordre de
grandeur, nous supposons que le calcul de chaque valeur s’effectue en 10ps. Dans
notre cas, ce temps correspond au temps minimal observé expérimentalement pour
une évaluation de la mesure de similarité avec le modele basique. En fixant N = 40
qui est la valeur minimale indiquée par les auteurs dans (Skerl et al., 2006) et M = 200
la valeur recommandée, nous obtenons ainsi un total de 64 641 600 valeurs calculées en
un peu plus de sept jours. Cette valeur constitue bien entendu une borne inférieure du
temps d’analyse de chaque modélisation surfacique en ce qu’elle ne tient pas compte
du temps nécessaire au rééchantillonnage et a la simulation du volume natif TDM pour



Chapitre 3. Méthode de recalage d'images échographique / tomodensitométrique adaptée a la
88 navigation de I'os temporal

U S mprésimulation,n,m
chaque "> T7% 5}/

Aussi, afin de permettre une comparaison des modeles surfaciques en un temps
raisonnable, nous proposons de réduire de maniére significative le nombre de trans-
formations avant simulation générées et, par conséquent, le nombre de mesures de
similarité & analyser. Pour cela, nous définissons Njyperspheres hyperspheéres intermé-
diaires de rayon croissant R; qui nous permettent de contrdler I'écart entre les trans-
formations avant simulation générés et celle de référence. Comme le montre la fig-
ure 3.12, pour chaque hypersphere de rayon R;, avec i = 1,..., Nyypersphere, le do-
maine d’échantillonnage ()t ; pour la génération des echantlllons 771 .m del'espace des
parametres est alors délimité par sa surface qui sert également a définir le domaine
Qy sepprésimulation ; POUT la génération de Ny, ¢simuiation transformations avant simulation.

2 :
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Figure 3.12 — Représentation 3D des domaines d’échantillonnage )t ; des transformations de

USTprésimulation,n,m défi-

erturbation et () présimulation ; des transformations avant simulation
USTE! TDM

nis a partir des hyperspheres (a) de rayon R; et (b) de rayon R; .

présimulation,i,j

Pour chaque transformation VST4 3] ") générée a partir de I’hypersphere de
rayon R;, avec j = 1,..., Np¢simulation, NOUS rééchantillonnons tout d’abord le vol-
ume TDM natif selon VSTASmletonii ot simulons la surface osseuse supposée visi-
ble a I’échographie. I'image simulée obtenue I;'};7’ est ensuite de nouveau alignée
avec I'image US native I;;g en appliquant la transformation de présimulation inverse
(ST S imutationtiy =1 Apres, nous calculons les valeurs de la mesure de similarité
m; ;(T) définie telle que

mi;(T) = m(Iys, Iipsy, T o (VSTH G erenay =1 (3.20)

en faisant varier T selon I'ensemble des transformations T,, ,, associées aux échan-
tillons 7’ ,,,, générés a partir de ’hypersphere de rayon R;. Enfin, nous estimons la
précision moyenne ainsi que le nombre de maxima locaux moyens par hypersphere a
partir des valeurs des mesures de similarité m, ; pour j = 1, ..., Nprésimuiation- L€ proto-
cole d’analyse des performances pour une transformation de présimulation est résumé
dans le schéma 3.13.
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Figure 3.13 — Schéma de principe du protocole d’évaluation du comportement de la mesure du
similarité implémentée en fonction des modélisations surfaciques étudiées.

3.4.2.2 Résultats expérimentaux

L'intégralité de la procédure d’évaluation des modélisations surfaciques implémen-
tées (Fig. 3.4) a été implémentée en C++ a l'aide de la bibliotheque Insight Tool Kit
(ITK). Pour chaque modeéle de simulation, le niveau de seuillage nécessaire a la détec-
tion de la surface osseuse supposée visible a I'’échographie a été fixé a 80.

Afin de déterminer la modélisation surfacique la plus adaptée a notre probleme de
recalage, le protocole expérimental que nous venons de décrire a été appliqué aux qua-
tre jeux de données US et TDM issus des acquisitions sur os temporaux (Section 3.4.1).
Pour chaque jeu de données, le recalage de référence U T, ., associé a été généré
suivant la méthode décrite a la section 3.3.2 reposant sur 1'utilisation de marqueurs
structuraux. Les performances obtenues pour chacune des modélisations surfaciques
implémentées suivant le protocole établi a la section précédente sont présentées a la
tigure 3.14. Ces résultats ont été obtenus en fixant le nombre de diametres N générés
par hypersphere a 40 et le nombre de points échantillonnés par diametre a 200, ce qui
fait un total de N.(M + 1) échantillons en incluant le centre de '’hypersphere.

présimulation

Afin d’étudier l'influence de la transformation VST, )} appliquée avant sim-
ulation de la surface osseuse du volume TDM, nous avons fixé 1’écart maximal sé-
parant les transformations VST 557" et VST 1 ., et par extension les images I3/,
et I/, 4 20 mm qui est une valeur communément utilisée dans la littérature (Yan
etal.,2011,Gill et al., 2012). Grace a I'unité de décalage moyen d,,,, qui, pour notre ap-
plication, a été fixée a 3.6 mm, cette valeur est rapportée dans l’espace des parameétres
normalisé ce qui donne environ 5.5 unités. Comme décrit précédemment, les trans-
formations USTY 577 """ appliquées avant simulation ont été générées de maniére
itérative a partir de six hyperspheres dont le rayon augmente de maniere réguliére
jusqu’au rayon maximal (5.5 unités). Le nombre total d’hypersphéres a été fixé ex-
périmentalement afin de limiter le temps total de calcul & une nuit. Les rayons des

hyperspheres dans l'espace des parametres normalisés sont par ordre croissant : 0.0,
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1.1, 2.2, 3.3, 4.4, 5.5 ce qui correspond aux écarts respectifs en mm entre les images

sim et [}%M : 0.00,3.96,7.92, 11.88, 15.84, 19.8. Comme nous ne pouvons pas générer
d’échantillons a l'intérieur de '’hypersphere de rayon nul, ce dernier a été placé a la
moitié des rayons intermédiaires soit 0.55 unités ou 1.98 mm. Enfin, le nombre de tran-
formations de présimulation VSTA 57" par hypersphere est expérimentalement
fixé & Nprésimuiation = 12, également afin de pouvoir réaliser 1’ensemble des calculs en

moins d’une nuit.
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Figure 3.14 — Performances de la mesure de similarité définie par I’équation 3.3 obtenues pour
es modélisations surfaciques basique et avec atténuation en fonction de I’écart entre les trans-

1 délisat £ b t tt t fonction de I'écart entre les t

formations de référence V* TrTeg, A et de présimulation VS TI:’FTBSAT“ZWO” : (a) précision et (b) nom-

bre de maxima locaux.

Sur la figure 3.14(a) , nous avons représenté la précision définie a 1'équation 3.18
en fonction de I'écart (VST ,,,US ThEsimulation)  au sens de 1’équation 3.17, qui corre-
spond également aux rayons des hyperspheres utilisées pour la génération des trans-
formations USTH 574" appliquées avant simulation. Comme nous pouvons le voir,
aucune des modélisations surfaciques implémentées ne se démarque de maniere sig-
nificative, ce qui laisse penser que la répartition des maxima globaux dans 1’espace des
parametres est similaire entre les deux modeles surfaciques. Néanmoins, la métrique
utilisée pour l'évaluation de la précision (ACC) ne tient pas compte de la capacité de
chaque stratégie a converger localement ce qui nous ameénera a analyser le nombre de

maxima locaux.

Si on transpose cette analyse sur la précision a notre procédure de recalage itérative,
I'axe des abscisses doit étre interprété comme la tranformation de rééchantillonnage
appliquée avant simulation de la surface osseuse. L'axe des ordonnées correspond
quant a lui au résultat obtenu en sortie du recalage. Comme la méthode est itérative,
ce dernier sera réinjecté ensuite comme entrée de la transformation de rééchantillon-
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nage et ainsi de suite. Ainsi, en partant de °T, nous obtenons en sortie de la premiére
itération du recalage la transformation 'T,. Cette derniére est ensuite définie comme
le point de départ pour une nouvelle itération de recalage ainsi de suite jusqu’a con-
vergence de la modélisation surfacique osseuse. Un schéma résumant cette approche
itérative est présenté a la figure 3.3.
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Figure 3.15 — Illustration de I'intérét de la simulation itérative pour la convergence du recalage.

Sur la figure 3.14(b), nous avons représenté le nombre de maxima locaux obtenus
sur chaque hypersphere en fonction de 1'écart d(VSTiD,,,US Thsimulationy " Tndépen-
damment de l'écart par rapport a 1’alignement de référence, la mesure de similarité
calculée a partir du modele avec atténuation bénéficie d'un nombre plus faible de
maxima locaux comparé au modele basique, ce qui confirme notre prévision initiale.
Par conséquent, la recherche de la transformation de recalage en utilisant le modele
avec atténuation est moins sujette & une convergence locale qu’avec le modele basique.
Cependant, comme nous avons déja pu le mentionner a la section 3.2.2, la modélisation
avec atténuation induit un coft de calcul non négligeable de la mesure de similarité.
Celle-ci s’avere, par conséquent, difficilement conciliable avec une recherche globale
par PSO, qui pour étre efficace, nécessite un nombre conséquent d’évaluations de la
mesure de similarité. Cette notion de temps sera traitée a travers le nombre moyen
d’évaluations de la mesure de similarité a la fin de la section 3.4.3.2.

Afin de tirer profit des avantages de chacune des modélisations surfaciques, nous
proposons d’implémenter une approche de modélisation de la surface osseuse simulée,
que nous qualifions d’hybride, permettant un juste compromis entre le temps de calcul
et la convergence globale. Ainsi, comme montré dans la figure 3.16 pour 1’étape de re-
calage itérative multi-simulations (macro), nous utilisons le modele basique qui géneére
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un cofit de calcul de la mesure de similarité relativement faible. Pour le recalage affiné
(micro), nous appliquons ensuite le modele avec atténuation afin de réduire le risque
de convergence locale avec I'algorithme L-BFGSO.
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Figure 3.16 — Procédure hybride de recalage des volumes pré et peropératoire.

3.4.3 Evaluation des performances du recalage

Apres avoir défini la stratégie optimale qui, pour application, correspond a une util-
isation combinée des modélisations surfaciques osseuses, nous pouvons maintenant
procéder a 'analyse quantitative des performances du recalage. Pour ce faire, nous
proposons de réaliser cent recalages par échantillon anatomique, soit un total de qua-
tre cents recalages sur 1'ensemble des quatre jeux de données. Pour chaque recalage,
nous générons tout d’abord une transformation de prérecalage VST4 5 obtenue a
partir d’une perturbation aléatoire T**"* appliquée par rapport au recalage de référence

vsmrel . telle que :

USmprérecalage __ rmpert = USmréf

Le vecteur 7 = (0,,0,,0.,t,,t,,t,) associé a la transformation de perturbation T?*"* est
généré aléatoirement selon une loi uniforme de sorte que chacun des parametres soit
compris entre —10 et +10 mm en translation et entre —10 et +-10° en rotation. L'image
mobile 7275159 obtenue apres rééchantillonnage de I7p), suivant la transformation
Usmrriecalage ost ensuite recalée avec I'image fixe g selon la procédure résumée a la

tigure 3.16.

Enfin, nous rapportons les performances obtenues pour chacun des quatre cents
recalages réalisés a l'aide des métriques définies dans la section suivante.
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3.4.3.1 Métriques pour l’évaluation des performances
Erreur de recalage

Comme nous avons pu le voir a la section 3.3.1, I'évaluation de la précision du
recalage en un point 7P 7 de 'image mobile Iy, repose sur la TRE définie par :

TRE(™M ) = VST, TPV 5 =1 T, TP |

ott VST, correspond a la transformation de référence entre les modalités US et TDM
obtenue suivant le protocole défini a la section 3.3.2 et VST, a la transformation
optimale obtenue en sortie de la procédure de recalage. Afin de rendre compte de
I'écart résiduel au niveau des structures d’intérét, I'évaluation de l'erreur de recalage
ne doit cependant pas se limiter a quelques points. Dans un souci de cohérence avec
I'application clinique envisagée, nous proposons de focaliser 1’évaluation de l'erreur
au niveau de la cochlée qui constitue la structure d’intérét pour notre application. Bien
que visibles dans les deux modalités, nous écartons le calcul de 'erreur se basant sur les
marqueurs artificiels MS1 et MS2 car ceux-ci se trouvent trop éloignés de la cochlées.
Ainsi, nous décidons d’évaluer la moyenne quadratique de la TRE (RMS TRE) obtenue
en chacun des points composant la cochlée que nous devons extraire au préalable de

I'image Irpu.

Pour ce faire, nous appliquons une segmentation par méthode des ensembles de
niveaux (level set en anglais) (Sethian, 1999) dont les principales étapes sont décrites
ci-apres. Tout d’abord, nous générons une image I5477% présentant un meilleur con-
straste au niveau des contours délimitant la cochlée que I'image native I7pys en appli-

quant sur chaque voxel une fonction sigmoide :

1

_Irpy(@)-B

T () = (Tmte — o),

+ [figmoide (3.22)
1+e

otl [59m94e ot [sigmoide correspondent aux niveaux d’intensité minimum et maximum

mwn max
de I'image de sortie I5:977% et o et 3 définissent respectivement la largeur associée a
la plage d’intensité de I'image d’entrée I1p), et le centre de la plage en question. Nous
appliquons ensuite un algorithme de fast marching (Sethian, 1999) qui consiste a faire
se propager au cours du temps une surface fermée a partir d’un point d’initialisation
Timir- L'image I5$77% sert ici a coder la vitesse de propagation de la surface en question
de fagon a privilégier une expansion rapide pour les voxels de faible intensité et lente
voire nulle pour ceux de forte intensité. Afin de s’assurer que la surface se propage ef-
fectivement le long de la cochlée, le point d’initialisation est sélectionné manuellement
au niveau de l’'apex du conduit cochléaire. Pour éviter toute propagation indéfinie,
I'algorithme requiert également une valeur d’arrét v,,,+ a partir de laquelle la surface
s’arréte de croitre. A l'issue de la méthode de fast marching, une segmentation par
seuillage (de seuil S) est réalisée sur 'image de sortie afin d’obtenir une représentation
binaire de la cochlée 9553, Les valeurs des parametres utilisés pour 1'étape de seg-
mentation de la cochlée contenue dans le volume TDM ont été déterminées de maniére
expérimentale. Un exemple typique de segmentation de cochlée est présenté a la figure

3.17.
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Figure 3.17 — Rendu 3D apres segmentation de la cochlée n°1.

En considérant Q575 défini comme I’ensemble de points 7/ appartenant au sup-
port Q¢ du modele binaire de la cochlée I¢5F¢ pour lesquels les valeurs de gris
sont non nulles : Qe = (T € Qehite | [eachice(7) £ 0}, la RMS TRE estimée par
rapport a la cochlée s’écrit alors :

1

! —
cochlee| Z TTD]V[%US ? T%(]l\/[(ﬁ%S' p H (323)
TDM ?EQLO( hlée

MSTRE =
RMSTR Jm

Les valeurs des parametres utilisées pour la segmentation des cochlées contenues
dans les données préopératoires de chaque échantillon anatomique sont rapportées
dans le tableau 3.2.

Volume TDMn° | « B | T imi(vovels) | vamer | S

-7.5 | 42.5 | (190, 307, 166) 19 19
-6.67 | 30 | (224,217,155) | 145 | 145
-5.83 | 17.5 | (221, 262, 198) 24 24
75 | 425 | (226,194, 115) | 18 | 18

= QN —

Tableau 3.2 — Parametres de la procédure de segmentation de cochlée a partir du volume TDM.

Taux de recalage

Afin de mesurer la reproductibilité en terme de précision des recalages obtenus par
notre approche, nous proposons de calculer le taux de recalage qui est défini comme le
pourcentage de recalages "réussis" par rapport au total de recalages effectués sur le jeu
de données étudié. Au regard de notre objectif en précision, un recalage est qualifié de
"réussi" lorsque l'erreur en précision associée (Eq. 3.23) est inférieure a 1 mm, de sorte
que:

nombre de recalages "réussis"(RM S TRE < 1mm)
nombre total de recalages du jeu de données

taux de recalage = (3.24)
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Temps de recalage

Le temps nécessaire au recalage entre les modalités US et TDM est défini comme la
durée mesurée entre le lancement de la phase de recalage multi-simulation et 1’arrét de
la phase de recalage affiné. Comme cette valeur dépend de la puissance de calcul de
la machine de traitement utilisée, nous rapportons également le nombre d’évaluations
de la mesure de similarité pour chacune des phases de recalage qui constitue, a notre
sens, une estimation objective du cotit de calcul nécessaire a notre approche.

3.4.3.2 Résultats expérimentaux

L'intégralité de la procédure de recalage (Fig. 3.4) ainsi que les différentes métriques
décrites précédemment sont implémentées en C++ a l'aide de la bibliothéque Insight
Tool Kit (ITK). Les résultats obtenus sont résumés dans le tableau 3.3 ainsi qu’a la figure
3.18.

Echantillon Recalage macro Recalage macro + micro
anatomique || RMS TRE | Taux de recalage || RMS TRE | Taux de recalage
n° (mm) (%) (mm) (%)
1 0.44 95 0.76 98
2 0.68 97 0.63 99
3 1.15 31 1.02 87
4 1.06 86 0.63 93
| Moyenne | 083 | 77.25 [ 076 | 94.25 |

Tableau 3.3 — Performances de la procédure de recalage obtenues aprés recalage macro et apres
recalage macro + micro.

Dans le tableau 3.3, nous avons choisi de rapporter les performances obtenues en
sortie du recalage macro ainsi qu’en sortie du recalage macro + micro afin de pouvoir
évaluer la pertinence de la stratégie de recherche macro + micro. Comme nous pou-
vons le voir, la phase de recalage micro permet d’améliorer la précision ainsi que le
taux de recalage obtenus en sortie du recalage macro pour les échantillons n°2, 3 et
4. Pour l’échantillon n1, la phase de recalage micro permet uniquement d’améliorer
le taux de recalage qui passe de 95 % a 98 %. A l'inverse, la précision est dégradée
passant de 0.44 mm a 0.76 mm mais elle reste toutefois sous la barre des 1 mm.

Du point de vue de la procédure de recalage macro + micro, les meilleures perfor-
mances sont obtenues pour 1’échantillon n°2 pour lequel nous rapportons une préci-
sion de 0.63 mm ainsi qu'un taux de recalage de 99 %. Les performances les moins
bonnes sont obtenues pour "échantillon n°3 pour lequel nous observons une précision
de 1.02 mm ainsi qu'un taux de recalage de 87 %. Sur I'ensemble des quatre cents re-
calages, la procédure proposée permet d’atteindre une précision de 0.76 mm avec un
taux de recalage de 94.25 %.

Dans la figure 3.18, nous avons représenté la répartition des erreurs de recalage
(RMS TRE) obtenues en sortie de la procédure de recalage macro + micro pour chaque
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Figure 3.18 — Représentations graphiques de I'erreur de recalage (RMS TRE) obtenue en sortie
du recalage macro + micro : (a) boites a moustache et (b) histogramme.

échantillon anatomique (Fig. 3.18(a)) ainsi que pour l'ensemble des jeux de don-
nées (Fig. 3.18(b)). La répartition sous forme d’histogramme confirme que l'erreur
de recalage moyenne se situe bien autour de 0.6 mm avec un pic en fréquence dans
l'intervalle [0.4,0.6] mm avec 112 recalages sur un total de 400 suivi par un second pic
dans l'intervalle [0.8, 1.0] mm avec 109 recalages. Ceci conforte que les conclusions for-
mées a partir du tableau 3.3 concernant le taux de recalage (RMS TRE < 1 mm) estimé a
94.25 % ainsi qu'une RMS TRE moyenne de 0.76 mm. Malgré la présence de recalages
aberrants, la figure 3.18(a) montre bien qu’environ 95 % des recalages effectués présen-
tent une RMS TRE inférieure a 1 mm, avec toutefois une tres faible modération pour
I"échantillon n°3, ce qui rejoint encore une fois les conclusion tirées plus haut concer-
nant le taux de recalage ainsi que la RMS TRE moyenne.

Le temps moyen d’exécution de la procédure de recalage macro + micro nécessaire
a l'alignement des volumes Iy;5 et Irpy est de 29.29 s sur une machine équipée d'un
processeur Intel® Xeon™ i7-8750H 2.20 GHz. Le nombre moyen d’évaluations de la
mesure de similarité est de 9664 pour la phase de recalage multi-simulation et de 214
pour la phase de recalage affiné.

3.4.4 Discussion

Dans la section précédente, nous avons présenté une validation expérimentale de
la procédure de recalage proposée a la section 3.2.3. Les résultats obtenus sur pieces
anatomiques humaines ex vivo confirment la pertinence de 'utilisation de cette procé-
dure pour le développement dune station de navigation appliquée a 1'os temporal
en ce que qu’elle permet d’atteindre une erreur de recalage inférieure au millimeétre.
Comme discuté a la section 2.3.4 du chapitre précédent, 1’erreur obtenue doit cepen-
dant étre ramenée a la résolution des images utilisées pour pouvoir étre comparée aux
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techniques de recalage issues de 1’état de I’art. Ce qui, pour une résolution isotropique
de 0.15 mm nous amene a une RMS TRE de 5.07 voxels. Au-dela de la question de
la précision, l'approche en deux phases de recherche de la transformation optimale
d’alignement s’avere également pertinente en ce qu’elle permet une amélioration sig-
nificative de la répétabilité des résultats de recalage.

Cette approche combinée a l'utilisation hybride des modélisations surfaciques
basique et avec atténuation conduit cependant & un cofit de calcul conséquent ce qui
se traduit par un temps moyen de recalage plus long par rapport a d’autres travaux
portant sur le recalage US / TDM de structures osseuses (Gueziri et al., 2019, Broun-
stein et al., 2011). Ces résultats sont toutefois a analyser au regard de la précision ainsi
que du taux de recalage rapportés. Ainsi dans (Gueziri et al., 2019), les auteurs font
état d’un temps d’exécution de 11 s pour une erreur moyenne ainsi qu’un taux de
recalage respectivement de 1.48 mm et de 84.42 %. Dans (Brounstein et al., 2011), celui-
ci s’éleve a 2.11 s pour une erreur de recalage en surface de 0.63 mm. Par ailleurs,
I’évaluation quantitative de la précision reste, dans ce cas, a nuancer puisqu’elle a été
réalisée sur des données cliniques pour lesquelles aucun recalage de référence n’a été
généré. Ainsi, de notre point de vue, la grande précision et la forte capacité a atteindre
une erreur de recalage submillimétrique que permet notre méthode suffisent a justifier
un temps de recalage plus important qui, par ailleurs, se trouve étre du méme ordre de
grandeur que celui présenté dans (Gueziri et al., 2019). Enfin, une implémentation sur
carte graphique est laissée en perspective dans le cas ot le temps d’exécution rapporté
serait incompatible avec une application clinique.

3.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté une méthode de recalage reposant sur la sim-
ulation itérative de la surface osseuse estimée visible a 1’échographie a partir d’un vol-
ume préopératoire de I'imagerie TDM pour la réalisation d’une station de navigation
adaptée a la chirurgie de I'os temporal. Deux modélisations surfaciques de la structure
osseuse étudiée ont ainsi été proposées pour I'évaluation de la similarité entre les vol-
umes a recaler. Le premier modele, que nous qualifions de basigue, se limite a une sur-
face binaire d"une épaisseur de 1 voxel a l'interface os / arriére-plan. Le seconde, qual-
ifié de modele avec atténuation, améliore la correspondance spatiale avec les images
peropératoires en prenant en compte le phénomene d’atténuation dans ’estimation de
la surface osseuse aux dépends du temps de calcul de la mesure de similarité. Apres
avoir comparé leur influence sur le comportement de la mesure de similarité utilisée,
nous avons choisi d’adopter une stratégie hybride combinant les avantages de chacune
des modélisations surfaciques et permettant un juste compromis entre temps de calcul
et convergence globale.

Afin de permettre une évaluation quantitative objective des performances de la
procédure proposée, nous avons également présenté un nouveau protocole pour la
génération de la transformation de référence permettant d’aligner les volumes US et
TDM s’appuyant sur une méthode de recalage basée intensité ainsi que des marqueurs
structuraux fabriqués par impression 3D. Les résultats obtenus sur pieces anatomiques
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humaines ex vivo confirment la pertinence de notre approche qui permet d’atteindre
dans 94.25 % des cas une erreur de recalage inférieure au millimetre avec un temps
d’exécution moyen estimé a environ 30 s.

L'utilisation de cette méthode de recalage pour l'élaboration d"une station de nav-
igation appliquée a la chirurgie de 1’os temporal reste cependant conditionnée par
I'acquisition peropératoire d’un volume de la capsule otique de maniere minimale-
ment invasive. Dans ce contexte, nous introduisons, au prochain chapitre, une nou-
velle sonde écho-endoscopique miniature spécialement congue pour l'imagerie de
I'oreille et présentons les différentes étapes de développement nécessaires a son in-
tégration a une station de navigation.
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Nouvelle sonde écho-endoscopique
pour I'imagerie du systeme auditif
humain

Les performances obtenues avec la procédure de recalage présentée au chapitre précédent confir-
ment la pertinence de I'échographie pour la fusion des données peropératoires US avec le modeéle
anatomique du patient obtenu par TDM. L'applicabilité de cette méthode pour la navigation de
I'0s temporal reste cependant conditionnée par la possibilité d’acquérir un volume peropératoire
de la capsule otique de maniere minimalement invasive. En réponse a cette problématique, ce
chapitre présente le développement et la mise en oeuvre d'une nouvelle sonde écho-endoscopique
permettant I'imagerie de l'oreille moyenne et de l'oreille interne depuis le conduit auditif ex-
terne. Apres une breve description de la phase de conception de la sonde a la section 4.2 et de sa
motorisation a la section 4.3, une procédure pour la reconstruction d'images 3D a partir d'une
série d’acquisitions de coupes échographiques est présentée puis validée expérimentalement sur
une téte de cadavre a la section 4.4. Dans la perspective de développer une station de naviga-
tion, une méthode de calibration géométrique basée sur la procédure d’acquisition de volumes
précédemment décrite est ensuite proposée a la section 4.5.
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4.1 Introduction

L’étude réalisée au chapitre précédent confirme l'intérét que présente I'échographie
pour la fusion des données pré et peropératoires pour la navigation de 1’os temporal.
La faible profondeur de pénétration des ultrasons au niveau des structures osseuses
rend cependant inenvisageable 1’application de cette modalité depuis 1'os temporal
pour l'imagerie de I'oreille interne qui se trouve étre profondément ancrée dans la base
du crane (Section 1.1). Comme nous avons pu le voir au chapitre 2, une alternative
proposée dans (Landry et al., 2015, Rainsbury et al., 2016) consiste a imager le systeme
auditif depuis la membrane tympanique qui constitue 1'unique point d’accés naturel a
la caisse du tympan (Section 1.1.2). Pour étre applicable dans un contexte clinique, ce
type d’approche nécessite cependant la miniaturisation des dispositifs échographiques
actuels sous la forme d’une sonde endoscopique pouvant étre insérée le long du con-
duit auditif externe.

L'étude présentée dans (Brown et al., 2009) est la premiere a avoir fait mention de
l"utilisation d"une sonde miniature pour I'imagerie du systéme auditif humain. Malgré
I'acquisition d’images échographiques hautes fréquences (50 MHz), la largeur totale
du dispositif présenté (~ 6 mm) n’est toutefois pas compatible avec la taille du conduit
auditif externe d'un adulte moyen. En effet, le diametre maximal des caméras endo-
scopiques utilisées en chirurgie transtympanique minimalement invasive pour adultes
est de 4 mm (Tarabichi, ). De nombreux travaux couvrant d’autres applications médi-
cales telles que la biopsie mammaire (Cummins et al., 2016, McPhillips et al., 2017) ou
encore la neurochirurgie (Schiavone et al., 2017) ont depuis réussi a atteindre un di-
ametre de miniaturisation de moins de 2 mm pour des sondes linéaires' La largeur
du champ de vision de ce type de sonde reste néanmoins contraint a la longueur de
la barrette, ce qui, en cas de miniaturisation, réduit considérablement les possibilités
d’imagerie. Afin d’élargir le champ de vision, une solution consiste a défléchir les
ondes ultrasonores générées en modifiant la courbure de la barrette d’éléments. Ces
dispositifs se présentent notamment sous la forme de sondes convexes comme dans
(Peng et al., 2017) ou la fabrication d"une sonde curviligne de 64 éléments de 10 mm
de diametre a été présentée ou comme dans (Lay ef al., 2018) ol1 une sonde annulaire
de 5 mm de diametre comprenant 512 éléments a été étudiée en simulation. Une autre
possibilité permettant l'acquisition d’images sectorielles a partir d'une sonde linéaire
consiste a contrdler électroniquement la déflexion des ondes émises en jouant sur le
déphasage entre les différents éléments qui composent la barrette. Le cas de minia-
turisation de cette technologie rapporté dans (Bezanson et al., 2014) souffre cependant
d’un temps d’acquisition incompatible avec une application in vivo. En effet, le dis-
positif développé dans ce travail consiste en une sonde endoscopique de 2.5 mm x
3.1 mm comprenant 64 éléments pour une fréquence centrale de 40 MHz qui nécessite
cependant un temps pouvant aller de 20 minutes a 6 heures pour la formation d’images
selon la stratégie choisie pour la déflexion des ondes US.

Comme nous venons de le voir, 1’évolution des techniques de fabrication per-
met aujourd’hui la réalisation de sondes endoscopiques pouvant étre insérées le long

1. Une sonde linéaire désigne tout dispositif pour lequel les différents transducteurs piézoélectriques
ou éléments responsables a la fois de I'émission et de la réception des ondes ultrasonores sont répartis
le long d’une barrette linéaire.
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du conduit auditif externe. Néanmoins, l'intégralité des travaux que nous venons
de citer se limitent a 1’acquisition de coupes échographiques tandis que la méthode
de recalage proposée au chapitre précédent requiert un volume en entrée. Face a
cette problématique, les sondes matricielles apparaissent comme une solution idéale
pour l'acquisition en temps réel de volumes échographiques. Comme leur nom
I'indique, ces dispositifs reposent sur une matrice 2D d’éléments qui permet la for-
mation d’images 3D a partir du méme procédé de balayage électronique décrit plus
haut. L'augmentation du nombre d’éléments nécessaire a cette technologie (/N pour
une sonde 2D contre N? pour une sonde matricielle) rajoute toutefois a la complexité
du processus de miniaturisation qui s’effectue le plus souvent aux dépens de la largeur
du champ de vision, de la fréquence et, par conséquent, de la résolution spatiale (Light
et Smith, 2004, Dausch et al., 2014). Plus récemment, 1’étude dans (Latham et al., 2020)
a rapporté la fabrication d'une sonde matricielle haute fréquence (30 MHz) sous la
forme d"un endoscope miniature. Malgré une prouesse technologique, cette derniere
présente néanmoins des dimensions (6 mm x 5 mm) du méme ordre de grandeur que
celles de la sonde décrite dans (Brown et al., 2009) et s’avere donc incompatible avec
une acquisition in vivo du systéme auditif humain de maniére minimalement invasive.

En I'absence d'une sonde matricielle dont la taille est compatible avec le conduit
auditif externe, une solution consiste a motoriser une sonde 2D endoscopique adaptée
al'imagerie du systeme auditif pour l'acquisition d"un volume US de la capsule otique.
Dans ce chapitre, nous proposons donc de développer une sonde écho-endoscopique
spécialement concue pour 1'imagerie de l'oreille en terme de dimensions et de réso-
lution puis de mettre en oeuvre une prodécure d’acquisition de volumes US basée
sur la manipulation robotisée de la sonde. Afin de conclure quant a l'applicabilité de
cette méthode d’acquisition pour la navigation chirurgicale, la deuxiéme partie de ce
chapitre présente la mise en place de la calibration géométrique de la sonde nécessaire
a la localisation du volume peropératoire au sein de la salle d’opération.

4.2 Développement d'une nouvelle sonde écho-
endoscopique miniature

4.2.1 Définition des spécifications techniques

Le développement d’une nouvelle sonde écho-endoscopique doit s’appuyer sur
un cahier des charges bien précis que nous proposons de définir dans cette section.
Ce travail a été réalisé au cours de I'année 2019 par Guillaume Aiche, ingénieur de
recherche au LIRMM, en collaboration avec le Pr. Frédéric Venail, chirurgien ORL a
I'hopital Gui de Chauliac et également co-porteur des projets Optifusion (Fondation
pour 1’Audition) et RobEcho (FEDER).
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Diameétre de la sonde

Notre motivation principale pour l'élaboration de cette sonde est de permettre
I'imagerie du systeme auditif humain depuis 1"'unique point d’acces naturel a 1’oreille
moyenne que représente la membrane tympanique. En ce sens, la partie endoscopique
de la sonde doit présenter un diametre qui soit compatible avec une insertion le long
du conduit auditif externe. Afin de permettre l'acquisition d’images au plus proche
de l'oreille interne, celle-ci doit également pouvoir étre insérée sous le tympan tout en
préservant l'intégrité de la chaine ossiculaire. Sur la base de I'expérience chirurgicale
du Pr. Venail, le diamétre maximal permettant de satisfaire ce type d’insertion a été es-
timé a ¢sonae = 4 mm. Cette valeur correspond, plus précisément, au diametre maximal
des instruments chirurgicaux et des endoscopes utilisés en ORL devant étre introduits
dans le conduit auditif (Miroir ef al., 2008).

Champ de vision

Afin de déterminer les caractéristiques du champ de vision requis pour I'imagerie
de la capsule otique depuis le conduit auditif, un modele numérique de la partie endo-
scopique de la sonde, que nous représentons par un simple cylindre de diameétre ¢sonqe,
est ensuite confronté a I’anatomie du systeme auditif a I’aide de volumes reconstruits a
partir de scanners de patients anonymisés (Fig. 4.1(a)). Au-dela de permettre ’analyse
du champ de vision, ce modele sert également a confirmer la compatibilité du diametre
de la partie endoscopique pour une insertion le long du conduit auditif externe. Pour
étre le plus cohérent avec la réalité d’acquisition clinique, 'insertion de la sonde mod-
élisée a été réalisée selon 1’axe du conduit auditif externe (Fig. 4.1(b)). Enfin, nous ex-
trayons le labyrinthe osseux des images scanners tout en conservant la configuration
de la sonde par rapport a 'anatomie du patient puis déterminons quantitativement
les dimensions du volume d’acquisition nécessaire a 'imagerie de l'intégralité de la
capsule otique. Les caractéristiques du champ de vision requis pour cette sonde sont
résumeées a la figure 4.2.

Fréquence d’'imagerie

La fréquence d’imagerie de la sonde doit permettre un juste compromis entre la
résolution spatiale et la profondeur de pénétration des structures osseuses imagées.
Celle-ci n’est généralement pas fixe et peut étre réglée selon une certaine plage de
fréquences autour d'une valeur centrale que nous devons définir. Pour notre appli-
cation, la valeur centrale de la fréquence est fixée a 18 MHz de facon a bénéficier
d’une grande résolution spatiale (~ 70 pm) tout en gardant la possibilité d’explorer
des fréquences du méme ordre de grandeur que celle utilisée pour 1’acquisition des
os temporaux au chapitre 3 (10 MHz). Pour le choix de la fréquence, il est, en effet,
essentiel de garder a l'esprit le compromis entre la profondeur de pénétration et la
résolution spatiale. Par ailleurs, le systéme échographique Sonix Touch® utilisé au lab-
oratoire possede une fréquence d’acquisition maximale de 20 MHz qui constitue, par
conséquent, la borne supérieure pour les fréquences d’imagerie.
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Conduit auditif

Modéle numé
de la sonde

Axe de référence de la sonde

(b)

Figure 4.1 — Ftapes de dimensionnement de la sonde pour I'imagerie du systéme auditif : (a)
vérification de la compatibilité d’une sonde endoscopique présentant un diametre distal de 4
mm avec une insertion le long du conduit auditif externe ; (b) estimation du champ de vision
(en rouge) requis pour I'imagerie de la caspule otique contenant le labyrinthe osseux (en bleu).

Rayon =4 mm

Figure 4.2 — Caractéristiques géométriques requises pour I'imagerie du systeme auditif hu-
main.
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4.2.2 Conception de la sonde

Apres la définition du cahier des charges, la conception et la réalisation de la sonde
ont ensuite été confiées a la société francaise Vermon, spécialisée dans la fabrication
de tranducteurs pour 1'imagerie échographique médicale. Toutefois, a cause de la
pandémie mondiale de Covid-19 au début de I’année 2020, la société a da faire face
a de nombreux problemes dans sa chaine d’approvisionnement qui ont retardé la fab-
rication de la sonde. Aussi, la sonde finale dont I’envoi était initialement prévu pour
la fin du mois de mars 2020 n’a finalement pu étre réceptionnée qu’au début du mois
d’octobre 2020. En accord avec notre cahier des charges, la partie endoscopique de
la sonde finale présente un diametre de 4 mm et permet l'acquisition d’images secto-
rielles selon un champ de vision de 47.55° d’ouverture a une fréquence centrale de 18
MHz avec une tolérance de £10%. Afin de respecter les contraintes sur le diametre,
la fréquence et le champ de vision définies précédemment, une sonde congue présente
une géométrie convexe comportant un total de 24 éléments de 1.5 mm de largeur (ele-
vation) dont les centres entre deux éléments successifs sont séparés par 0.1 mm (pitch).
La sonde est équipée d"un connecteur compatible avec le systeme d’échographie Sonix
Touch® utilisé au chapitre précédent qui permet 1’acquisition en temps réel de coupes
échographiques sectorielles (Fig. 4.4).

s
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ACOUSTIC SPECIFICATIONS
Number ol elements : 24
Pitch - 0.1mm
Elevation: 1.5mm
Center frequency : 18MHz £10%
Bandwith : >60% at -6dB
Acoustic elevation focus : 8mm

=95=

A

Figure 4.3 — Caractéristiques techniques de la sonde écho-endoscopique.

Comme nous venons de voir, cette nouvelle sonde écho-endoscopique présente des
dimensions qui sont compatibles avec une insertion le long du conduit auditif. Toute-
fois, celle-ci ne permet que l'acquisition de coupes US tandis que la procédure de re-
calage développée au chapitre précédent requiert des volumes en entrées. Afin de
garantir une acquisition volumique peropératoire a partir de cette sonde, une solution
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(b)

Figure 4.4 — (a) Sonde écho-endoscopique finale ; (b) Image sectorielle reconstruite a partir du
systéme échographique Sonix Touch®.

consiste a reconstruire un volume US a partir d'une série d’images 2D US obtenues
pour différentes orientations ¢ de la sonde comme illustré a la figure (Fig. 4.5). Dans la
section suivante, nous proposons d’actionner la rotation de la sonde autour de son axe
propre afin de réaliser I'acquisition d"une série de coupes US par balayage en rotation.

2

Figure 4.5 — Illustration du balayage en rotation de la sonde pour I'acquisition de coupes
échographiques selon différentes orientations y;, p;+1 et pii2.

4.3 Manipulation robotisée de la sonde

Afin de permettre un balayage en rotation de la sonde autour de son axe propre,
deux dispositifs d’acquisition basés sur 1'utilisation de bras robotisés sont proposés
cette section. Le premier repose sur le robot collaboratif PANDA® qui, bien que pensé
pour des applications générales, présente 1’avantage de pouvoir étre comanipulé par
le chirurgien. A l'inverse, le second dispositif utilise le systéeme téléopéré RobOtol®
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dédié a la chirurgie de I’oreille moyenne. Ce dernier a été acquis grace au projet FEDER
RobEcho afin de porter nos travaux en salle d’opération. Ces deux systemes permet-
tent un controle précis du balayage en rotation de la sonde endoscopique qui s’avere
nécessaire a la reconstruction volumique des coupes US acquises. Les travaux présen-
tés dans cette section ont été réalisés avec ’aide du Dr. Jodo Cavalcanti Santos.

4.3.1 Utilisation du robot PANDA®

Le robot collaboratif PANDA® présente un intérét pour notre dispositif
d’acquisition car il peut étre utilisé en comanipulation par le chirurgien qui peut alors
facilement guider le prépositionnement de la sonde. Cependant, 1’architecture de ce
robot est incompatible avec un contrdle précis du positionnement en rotation de la
sonde a partir du seul mouvement de son organe terminal. Afin de maximiser la qual-
ité de la reconstruction 3D, nous avons, en effet, défini expérimentalement 1’écart an-
gulaire minimum entre deux acquisitions 2D successives a 0.05°. Or, il s’avere qu’a
l'inverse du robot RobOtol® qui, étant dédié a la microchirurgie de l'oreille, permet un
contrdle en rotation inférieur a 0.001° (Miroir et al., 2008), le robot PANDA® présente
une précision théorique de 0.1° sur 1’axe de rotation utilisé. Ainsi, un systeme mé-
canique motorisé compatible avec I'organe terminal du robot PANDA® présenté a la
tigure 4.6 a été congu afin de déporter la motorisation de l'orientation de la sonde et
répondre a notre besoin en terme de précision de positionnement angulaire. Ce porte-
sonde motorisé comprend un codeur de haute résolution (0.043°) positionné dans l’axe
de rotation de la sonde qui permet de controler précisément 1’angle ¢ des coupes US.
A Texception du moteur ainsi que des roulements a billes, la structure a été réalisée
par fabrication additive.

4.3.2 Utilisation du robot RobOtol®

Le robot RobOtol® est un systéme commercial de téléopération spécialement congu
pour la chirurgie de 'oreille moyenne comprenant un bras sériel a 7 ddl (3 rotations,
3 translations et 1 actionnement distal). Comme le montre la figure 4.7(a), le dernier
ddl en rotation est adapté au contrdle de 'orientation de la sonde US qui est couplée
mécaniquement au robot par l'intermédiaire d'un fourreau réalisé par fabrication ad-
ditive. Ce dernier comprend deux chemises qui permettent de compenser la différence
de diametre entre les différentes parties (Fig. 4.7).

4.3.3 Validation préliminaire

Afin de valider qualitativement la cohérence de la reconstruction volumique réal-
isée suivant chacun des dispositifs présents, nous avons effectué des essais de recon-
struction 3D préliminaires sur une grille réguliere (Fig. 4.8). Pour chaque manipulateur
robotique, un volume est ainsi reconstruit a partir de la série de coupes US acquises
suivant la méthode présentée dans la prochaine section puis comparé visuellement
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Encodeur

(b)

Figure 4.6 - Dispositif d’acquisition utilisant le robot PANDA® : (a) porte-sonde motorisé porté
par I'organe terminal du robot ; (b) installation du porte-sonde sur le robot PANDA®.

EEEa— Organe terminal
: du RobOtol® ‘

g
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Figure 4.7 - Dispositif d’acquisition utilisant le robot RobOtol® : (a) illustration de I'utilisation
du dernier ddl en rotation pour le contréle de I’orientation de la sonde ; (b) schéma de principe
présentant une vue détaillée de I’assemblage mécanique de la sonde avec I’axe distal du robot.



4.4. Acquisition de coupes 2D et reconstruction volumique 109

a l'aide d’un rendu 3D. Comme nous pouvons le voir a la figure 4.8(a), les résultats
obtenus montrent que l'acquisition volumique réalisée a I'aide du dispositif utilisant
le robot PANDA® n’est pas cohérente avec la réalité. D'importantes distortions appa-
raissent, en effet, lorsque les structures imagées sont situées proches de 1'axe de rota-
tion de la sonde. En I’absence d’artéfacts similaires dans le volume obtenu lorsque la
sonde est portée par le robot RobOtol® (Fig. 4.8(b)), nous supposons que les distortions
en question sont causées par des erreurs dans la fabrication additive des piéces com-
posant le porte-sonde motorisé. Apres avoir inspecté visuellement le bout de la sonde
au cours d'un balayage en rotation, il s’est, en effet, avéré que 'axe propre de la sonde
n’était pas parfaitement aligné avec I’axe de motorisation. Comme la compensation de
cette erreur d’alignement nécessiterait de repenser entierement 1’assemblage du porte-
sonde motorisé, nous avons remis a plus tard 1'utilisation du robot PANDA dans les
délais imposés par la these et le projet FEDER RobEcho sur lequel nous travaillons avec
le Dr. J. Cavalcanti Santos.

Dans la suite du chapitre, nous avons donc réalisé 1'intégralité des acquisitions vo-
lumiques avec le robot RobOtol®.

(b)

Figure 4.8 — Rendus 3D d’une grille réguliére reconstruite a partir d’une série de coupes
échographiques acquises avec les dispositifs (a) basé PANDA® et (b) basé RobOtol®.

4.4 Acquisition de coupes 2D et reconstruction volu-
mique

4.4.1 Méthode de reconstruction volumique par balayage

Dans la littérature, la reconstruction de volumes US a partir d'une série de coupes
US acquises de maniere réguliere s’effectue suivant la méthode de reconstruction par
balayage (scan-conversion (5C) en anglais) (Duan et al., 2003, Zhuang et al., 2009, Pospisil
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et al., 2010). Cette technique consiste a rééchantillonner les coupes US acquises selon
une grille Cartésienne en utilisant un systeme d’équations de transformation de coor-
données obtenu a partir de la géométrie de la sonde utilisée. La procédure de recon-
struction peut se résumer en trois étapes (Fig. 4.9) :

1. Pour chaque voxel ou échantillon du volume Cartésien a reconstruire, il faut tout
d’abord déterminer le point correspondant dans la pile d'images composée des
coupes US. Pour cela, nous appliquons un systéme d’équations, appelé modeéle
inverse, déduit a partir de la géométrie de la sonde US utilisée qui permet de
passer des coordonnées de I'espace physique a celles de 1’'espace d’acquisition
de la sonde. Le détail du calcul du modele inverse est présenté en annexe C.

2. Dans le cas ou le point obtenu ne se situe pas sur la grille d’échantillonnage
associée aux données avant conversion, l'estimation de la valeur de gris corre-
spondante est ensuite réalisée par interpolation.

3. Enfin, le niveau d’intensité estimé est attribué a 1’échantillon étudié.

Série de coupes US Grille Cartésienne

1. Modéle inverse

\\\\i'\./\ls
e = e i e i |

% Interholation 3. Attribution de la valeur
d’intensité interpolée

Figure 4.9 — Schéma illustrant les étapes de la méthode de reconstruction volumique par bal-
ayage (adapté de (Duan et al., 2003)).

Afin de rester cohérent avec les développements réalisés au chapitre précédent,
I'intégralité de la procédure de reconstruction volumique par balayage a été implé-
mentée en C++ a 'aide de la bibliotheque ITK et exécutée sur une machine équipée
d"un processeur Intel® XeonTM i7-8750H 2.20 GHz. Pour l’estimation du niveau de
gris associé apres transformation inverse, nous avons choisi d’appliquer une interpo-
lation trilinéaire qui fournit un bon compromis entre la qualité de reconstruction et le
temps de calcul (Duan et al., 2003).
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4.4.2 Protocole de validation expérimentale
4.4.2.1 Protocole de validation sur fantdéme de synthése

Afin de valider la reconstruction 3D obtenue avec la nouvelle sonde US en ne nous
limitant pas a une simple inspection visuelle comme proposée dans la littérature (Duan
et al., 2003, Zhuang et al., 2009, Pospisil et al., 2010), nous avons conc¢u un fantome de
synthése pour permettre 1'évaluation quantitative de la cohérence physique des vol-
umes générés. Notre objectif est de vérifier si la procédure de reconstruction volu-
mique permet de conserver a la fois les orientations et les distances. Ainsi, nous avons
développé une structure en croix comprenant deux paires de fils paralleles séparés
de 2 mm, montées orthogonalement entre elles (Fig.4.10). Le support est fabriqué en
plastique par impression 3D (Ultimaker, Utrecht, Netherlands) tandis que les fils util-
isés sont en métal afin d’améliorer le contraste a 1’échographie par rapport au milieu
environnant.
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Figure 4.10 — Fantome de syntheése utilisé pour évaluer la cohérence physique des volumes
reconstruits a partir d’une série de coupes échographiques.

Pour procéder a l'analyse quantitative des volumes reconstruits, il nous faut tout
d’abord fournir un modele de référence du fantdme de synthese con¢u. Le modele
obtenu par conception assistée par ordinateur avant impression 3D s’avere cependant
insuffisant car il ne permet pas de rendre compte des éventuelles erreurs de fabrication
additive ou de positionnement des fils métalliques. Aussi, afin d’obtenir un modéle
3D qui soit le plus proche de la réalité¢, nous avons scanné le fantdme par microto-
modensitométrie (©TDM) qui bénéficie d"un excellent rapport signal sur bruit. Nous
avons ainsi réalisé 1'acquisition dun volume de 389 x 1987 x 1243 voxels avec une
résolution isotropique de 29.35 pm a l’aide d’un scanner EasyTom 150® (RX Solutions,
Chavanod, France). A partir du modele de référence acquis, nous cherchons ensuite a
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déterminer |'orientation ainsi que Iécart entre les différents fils composant le fantome.
Pour ce faire, nous modélisons chacun des fils i, i € {1, 2,3, 4} par une ligne ayant pour
réprésentation paramétrique :

LUTDM _ (guTDM | 5 GuTDM |\ o Y 4.1)
ott PP et @HTPM correspondent respectivement a un point de la ligne i et a son
vecteur directeur unitaire. Toutefois, la modélisation nécessite au préalable de seg-
menter les fils du volume acquis. Comme les fils métalliques présentent une densité
supérieure a celle du support plastique, cette étape est réalisée a 'aide d"une simple
segmentation par seuillage. Par la suite, chaque fil i est isolé manuellement de 'image
binaire résultante puis converti en un nuage de points. Le vecteur directeur ¢/" "
est alors obtenu par analyse en composante principale (ACP) et 77#" " par Calcul du
centroide du nuage de points associé.

Nous estimons ensuite 1’orientation entre deux fils i et j a partir du produit scalaire
entre leurs vecteurs directeurs unitaires des lignes correspondantes de sorte que :
b;; = cos_l(?fTDM.??TDM) aveci # j (4.2)
L’écart séparant les fils issus de chaque paire (Fig. 4.10) est cependant plus délicat a
déterminer puisque rien ne garantit que les lignes estimées soient strictement paral-
leles entre elles. Par conséquent, nous calculons la distance d;; entre deux fils 7 et j
comme la moyenne quadratique des distances || """ x pp*TPM|| pour ’ensemble
des points p € Eﬁf DM ontenus dans le volume I wrpum reconstruit par TDM. En exp-
rimant p a l'aide de la représentation paramétrique donnée a 1'équation 4.1, la distance
d;; s’obtient alors par le calcul intégral suivant :

1 b2 Y oM — —uTDM
di; = J NPT NIyt [@ETPM s (prpmTPM 4 N UMY 20N (4.3)
7,1
)\”TD M )\“TD M désignent les valeurs correspondant aux points d’intersection
pﬁ TDM et p/; TDM dela ligne £/"7™ avec le volume I,7py telles que :
TDM TDM TDM —uTDM
Pia T =0y T AT ey (4.4)
TDM TDM TDM —> TDM :
PUEPM = TP oM 2
Ce qui, apres calcul analytique de l'intégrale, donne :
a+b+c
dij \J |/\,LLTDM A;LTDM’ (45)
avec
()\MTDM NTDAY |@UTPM o phnTDM |2
TDM TDM\2y (pTDM . —u TDMY (—pTDM , —>uTDM
b (O~ (g (2 ron (eron o P

EPM)? — TP

3

—uTDM _, —>uTDM
c= et X 67 &
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Apres avoir déterminé les orientations ainsi que les écarts de référence entre les dif-
térents fils du fantome de synthese a partir de son modele TDM, nous procédons en-
suite a la reconstruction d’un volume US a partir de la procédure détaillée a la section
précédente. De fagon a permettre le balayage complet de la "croix" centrale du fantome,
le champ de vision de la sonde est centré sur la zone d’intersection des quatre fils et la
plage angulaire de rotation de la sonde autour de son axe est fixée a Ay = 120°. En-
tin, nous appliquons 1’algorithme de SC a partir de la série de coupes échographiques
acquises.

Tout comme pour le modele de référence, le calcul des orientations et distances
entre les fils du volume reconstruit nécessite de modéliser chacune des lignes corre-
spondantes suivant la représentation paramétrique :

LY {5+ 22| A eR}, pour ie{1,2,3,4} (47)

Contrairement a la yTDM, I'imagerie US est sujette a de nombreux artéfacts qui ren-
dent inenvisageable I’application d"une ACP pour la détermination de chaque vecteur
directeur unitaire €V, Ainsi, nous avons implémenté la méthode décrite dans
(Uher¢ik et al., 2010) pour la détection d’aiguilles dans un volume US qui, a l'aide
d’un algorithme de consensus d’échantillons aléatoires (RANdom SAmple Consensus
(RANSAC) en anglais), permet d’exclure les points aberrants. En sortie de 1’algorithme
de détection, nous obtenons deux points 7 V54 et 7 KINSAC gppartenant a _1>a ligne

Us

estimée a partir desquels nous définissons simplement les parametres V% et @5 par

—RANSAC _ —FRANSAC
JUS _ DRANSAC o —2US _ D2 Pii (4.8)
feom I P |
i, i,

Enfin, nous déterminons les orientations et écarts entre les lignes estimées du volume
échographique a 'aide des équations 4.2 et 4.5. Les validations expérimentales liés a
ce protocole ainsi que leur analyse sont détaillées dans la section 4.4.3.1.

Les procédures permettant de modéliser les fils dans les volumes TDM et US ont
été implémentées en C++ a l'aide de la bibliotheque ITK tandis que le calcul des orien-
tations et distances entre les lignes est réalisé sous MATLAB®.

4.4.2.2 Protocole de validation ex vivo sur téte de cadavre

Afin d’évaluer le potentiel clinique du dispositif proposé tout en rendant compte
du contexte anatomique peropératoire, nous avons réalisé une série d’acquisitions sur
téte de cadavre (Fig. 4.11). Quatre configurations ont ainsi pu étre testées avec 1'aide
d’un chirurgien ORL. La manipulation et I'imagerie des tissus cadavériques ont été
réalisées aprés approbation du comité d’éthique local de la faculté de médecine de
Montpellier.

Contrairement aux travaux présentés dans (Landry et al., 2015, Rainsbury et al.,
2016, Landry et al., 2018) qui ont nécessité le retrait du conduit auditif externe a cause
de la taille des sondes US utilisées, aucune ablation de 1’0os environnant la caisse du
tympan n’a été nécessaire pour 1’acquisition des coupes peropératoires. Bien que les
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Figure 4.11 - Illustration du dispositif expérimental pour l'acquisition US de données
anatomiques a partir d’une téte de cadavre.

dimensions de la sonde soient compatibles avec une insertion le long du conduit audi-
tif externe, pour les besoins de cette expérience préliminaire, une incision postérieure
a l'oreille a toutefois été réalisée afin de soulever le pavillon et ainsi faciliter ’accés au
conduit. Cette étape permet de garantir un meilleur controle visuel du positionnement
du bout de la sonde et ainsi d’éviter d’endommager les structures d’intérét telles que
la membrane tympanique (tympan), la chaine ossiculaire ou la sonde elle-méme.

La premiere acquisition 3D a été effectuée au niveau de l'oreille gauche qui présen-
tait un tympan intact. Une injection transtympanique d’une solution saline a tout
d’abord été réalisée pour assurer un couplage acoustique. Une fois la sonde position-
née, nous avons fait une acquisition suivant un balayage en rotation de Ay = 100°
puis reconstruit le volume associé qui est illustré a la figure 4.14(b). Comme il s’agit
de nos premieres expériences réalisées avec notre sonde dans un contexte anatomique
réaliste (téte de cadavre), nous avons rencontré des difficultés pour situer la fenétre
d’acquisition au niveau des structures de 1’oreille moyenne a cause du caractere
opaque de la membrane tympanique. Pour y remédier, nous avons donc acquis un
second volume US en retirant cette fois le tympan, ce qui permet un contrdle visuel
direct du positionnement de la sonde. Apres réalisation d"une tympanotomie par le
chirurgien, la sonde a été de nouveau insérée le long du conduit auditif externe tout en
veillant & focaliser la fenétre d’acquisition sur I'oreille moyenne. A partir de cette nou-
velle configuration, nous avons ensuite réalisé un balayage en rotation de Ay = 100°
puis reconstruit le volume associé. Les résultats obtenus avec cette seconde acquisition
sont présentés a la figure 4.15.
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Comme le coeur de cette these porte sur I'implantation cochléaire, nous nous
sommes dans un second temps intéressé a 1’acquisition 3D d’implants cochléaires.
Parmi les deux modeles de porte-électrodes a notre disposition (implants cochléaires
Neuro ZTI version Classic (CLA) et version EVO), I'implant CLA s’est avéré étre celui
offrant le meilleur rendu. Pour cela, nous avons comparé la reconstruction volumique
pour chacun des implants que nous avions au préalable placés dans un récipient rem-
pli d’eau. Apres avoir sélectionné 1'implant bénéficiant du meilleur rendu qui, dans
notre cas, correspond a I'implant CLA, nous avons ensuite souhaité étudier la visibil-
ité de I'implant sélectionné a l'intérieur de la cochlée. Pour ce faire, une mastoidec-
tomie a été réalisée afin de permettre I'insertion du porte-électrodes depuis la fenétre
ronde. Apres implantation, deux acquisitions 3D suivant les mémes balayages en rota-
tion (Ap = 100°) et les parametres d'imagerie ont été réalisées : dans un premier temps
avec le porte-électrodes implanté et ensuite apres son retrait. Cette étape nous a ainsi
permis d’extraire le porte-électrodes des données acquises par simple soustraction de
ces volumes reconstruits. Les résultats obtenus sont résumés dans la figure 4.16.

4.4.3 Résultats

4.4.3.1 Résultats de la validation sur fantome de synthese

(b)

Figure 4.12 — Acquisitions du fantéme de synthése par : (a) volume TDM ; (b) volume US.

Un exemple de rendu 3D des volumes obtenus par imageries 4TDM et US du fan-
tome de synthese est présenté a la figure 4.12. Comme mentionné plus haut, la forte
densité des fils métalliques par rapport au milieu ambiant se traduit au niveau des
images acquises £TDM et US par un contraste net qui facilite leur segmentation. Le
modele 4TDM consiste en une image de 389 x 1987 x 1243 voxels avec une résolution
isotropique de 29.35 um. Le volume US reconstruit consiste, quant a lui, en une image
de 609 x 643 x 724 voxels avec d"une résolution spatiale isotropique de 34 pm obtenue
pour une fréquence d’imagerie de 20 MHz. La fenétre d’acquisition US de notre dis-
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positif reste cependant tres limitée et ne permet d’imager que la partie centrale du
support plastique au contraire de la TDM.

D’un point de vue qualitatif, notre systeme d’acquisition 3D US semble préserver
les orientations des fils imagés. En effet, au regard de la figure 4.12(b), les fils 1 et 2
(respectivement 3 et 4) apparaissent paralléles entre eux, ce qui est cohérent avec la
conception du fantome. Bien que les paires de fils paralleles a et b semblent également
perpendiculaires entre elles, I’orthogonalité est ici plus difficile a confirmer a partir
d"une simple inspection visuelle.

Concernant I'analyse quantitative des volumes reconstruits, les différentes étapes
de traitement nécessaires a la modélisation des lignes dans chacune des modalités sont
résumées a la figure 4.13. Dans un premier temps, les voxels d’intérét pour I'estimation
des parametres de chaque ligne sont extraits des volumes ¢TDM et US par simple
seuillage (Fig. 4.13(a) et 4.13(b)). Afin de travailler sur la méme région d’intérét entre
les deux modalités, le volume binaire ¢ TDM est ensuite rogné au niveau de la zone
centrale du fantdme. Enfin, les parametres associés a chaque ligne sont estimés a 1’aide
d"une ACP pour le volume xTDM (Fig. 4.13(c)) et de la méthode basée sur une tech-
nique de RANSAC présentée dans (Uhercik et al., 2010) pour le volume binaire US (Fig.
4.13(d)). Les valeurs des orientations et des distances calculées a partir des parametres
estimés sont données dans le tableau 4.1. Ces résultats ont été obtenus en fixant les
seuils de segmentation a 30 et 120 respectivement pour les volumes 4 TDM et US et le
critere d’arrét de la méthode RANSAC, qui correspond au nombre total d’itérations, a
1000.

Volume US Volume ¢TDM Modéle théorique

Distances (mm)

dis 1.84 2.07 2.00
dsy 2.08 2.05 2.00
Orientations (°)
012 0.57 0.46 0.00
013 90.43 89.48 90.00
014 89.74 89.39 90.00
O3 89.70 89.55 90.00
Oa4 90.93 89.45 90.00
034 0.75 0.13 0.00

Tableau 4.1 — Distances et orientations mesurées entre les fils du fantéme de synthése a partir
des volumes US et yTDM.

A partir des résultats rapportés dans le tableau 4.1, nous remarquons, tout d’abord,
que les valeurs des orientations et des distances entre les fils mesurées dans le vol-
ume £/ TDM sont cohérentes avec les valeurs théoriques de conception du fantome de
synthese. En effet, les distances d;2 (2.07 mm) et ds, (2.05) mesurées dans le volume
1 TDM présentent des écarts relatifs respectivement de 3.5 % et 2.5 % par rapport aux 2
mm théoriques séparant les fils. Par ailleurs, 1’écart relatif des orientations entre les fils
modélisés par ¢ TDM par rapport aux orientations théoriques est compris entre 0.5 %
et 0.7 %. Malgré les faibles écarts rapportés, le modele TDM fait cependant foi pour
la comparaison des valeurs mesurées dans les données US.
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Concernant le volume US, les distances d;2 (1.84 mm) et ds4 (2.08 mm) présentent
des écarts relatifs respectivement de 11.1 % et 1.5 % par rapport a celles estimées a
partir du modele 4 TDM. Cette différence significative entre les distances di, et ds4
estimées dans les données US peut s’expliquer par le fait que les fils 3 et 4 passent
devant les fils 1 et 2, "cachant” ainsi une partie de l'information des fils 1 et 2 utile a
I'estimation des parametres a I’aide de la méthode RANSAC. Toutefois, il convient de
garder a l'esprit que les valeurs mesurées a partir du volume US reconstruit sont tout
de méme tres proches de la réalité (#TDM). Au niveau des orientations, 1’écart maxi-
mal est observé pour l'orientation 6,4 avec une erreur de 1.48°. Ainsi, nous pouvons
raisonnablement affirmer que la méthode de reconstruction volumique par balayage
implémentée permet de conserver a la fois les orientations et les distances par rapport
a la réalité physique d’acquisition.

(c) (d)

Figure 4.13 — Etapes de traitement pour la modélisation des fils composant la géométrie de
rétérence : volume (a) pnTDM et (b) US apres seuillage ; localisation des fils (vert) (c) dans le
volume ;1 TDM aprés réduction du volume de travail puis analyse en composantes principales
et (d) dans le volume US par consensus d’échantillons aléatoires.
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4.4.3.2 Résultats de la validation sur téte de cadavre

Un rendu d’acquisitions 2D et 3D du systéme auditif avec une membrane tympa-
nique (MT) intacte est présenté a la figure 4.14. Le volume obtenu apres reconstruction
des coupes échographiques consiste en une image de 586 x 658 x 625 voxels avec
une résolution isotropique de 28 um pour une fréquence d’imagerie de 20 MHz. La
MT avec sa forme caractéristique en cone est clairement identificable depuis la coupe
échographique ainsi que le promontoire de l'oreille interne qui se traduit a 'image
par une zone blanche de forte intensité due a son caractere échogene (Fig. 4.14(a)). A
cause de la distortion des structures osseuses, la fenétre ronde reste cependant diffi-
cile a localiser sur la seule base des images 2D acquises a 1'issue du balayage en rota-
tion. A l'inverse, le rendu 3D du volume US apreés reconstruction permet d’identifier
facilement le sourcil de la fenétre ronde qui surplombe la fenétre ronde par la mise en
évidence d'une cavité au sein du promontoire cochléaire (Fig. 4.14(b)). Certaines par-
ties du marteau sont également identifiables telles que l'umbo qui se situe a la pointe
du cone de la MT ou encore le processus antérieur. La représentation discontinue du
manche du marteau s’explique ici par le fait que l'osselet en question ne se situe pas
entierement dans la fenétre d’acquisition.

membrane
tympanique

promontoire
cochleaire

T

sodreil de la fenétre ronde

(a) (b)

Figure 4.14 — Acquisitions US d’un systéme auditif avec une membrane tympanique (MT) in-
tacte mettant en évidence des structures caractéristiques de I’oreille moyenne et de I’oreille
interne : (a) image sectorielle ; (b) rendu 3D.

La figure 4.15 illustre quant a elle des images du systeme auditif apres retrait com-
plet de la MT. Afin de faciliter I'identification des structures présentes dans le rendu
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3D du volume reconstruit (Fig. 4.15(b)), la figure 4.15(a) présente une vue de la caisse
du tympan obtenue par microscopie ORL. La procédure de reconstruction volumique
fournit en sortie une image de 558 x 623 x 597 voxels avec une résolution spatiale
de 31 pm. En comparaison de la premiere acquisition 3D du systéme auditif réalisée
depuis la MT, le retrait du tympan dans le second volume reconstruit a permis d’ajuster
I'orientation du bout de la sonde de fagon a inclure des structures additionnelles de
I'oreille moyenne dans la fenétre d’acquisition. Une portion plus importante de la
chaine ossiculaire comprenant notamment le manche du marteau, la branche verticale
de l’enclume et 1’étrier a ainsi pu étre imagée tout en conservant la fenétre ronde visible
dans I'image.

(a) (b)

Figure 4.15 — Imagerie de la caisse du tympan apres tympanotomie par (a) microscopie ORL et
(b) échographie 3D mettant en évidence le manche du marteau (MdM), la branche verticale de
I'étrier (BVE), I'étrier, le sourcil de la fenétre ronde (SFR) et la fenétre ronde (FR).

Enfin, les acquisitions portant sur les implants cochléaires sont illustrées a la fig-
ure 4.16 qui présente un rendu 3D du porte-électrodes de type CLA hors contexte
anatomique (Fig. 4.16(a)) puis apres implantation cochléaire (Fig. 4.16(b)). Le pre-
mier volume reconstruit résulte en une image de 609 x 643 x 724 voxels avec une
résolution spatiale de 34 pm. Le contraste avec le milieu aqueux environnant permet
facilement de reconnaitre la forme tentaculaire caractéristique du porte-électrodes que
nous avons au préalable enroulé sur lui-méme afin qu’il soit presque entiérement con-
tenu dans la fenétre d’acquisition. La figure 4.16(b) présente quant a elle un rendu 3D
de l'oreille interne dans lequel nous avons segmenté en vert I'implant inséré dans la
fenétre ronde. L'extraction du porte-électrodes a été réalisée par simple soustraction
des volumes reconstruits avant et aprés implantation cochléaire obtenus a partir des
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(a) (b)

Figure 4.16 — Echographies 3D d’un implant CLA (a) immergé seul dans un récipient rempli
d’eau et (b) apres insertion dans la cochlée. Le porte-électrodes a été extrait par soustraction
puis fusionné en vert dans le volume initial.

mémes parametres d’acquisition. Les volumes acquis consistent en deux images de 558
x 609 x 559 voxels avec une résolution spatiale de 38 um. Contrairement au rendu 3D
du porte-électrodes hors contexte anatomique, seuls quelques segments discontinus
de I'implant sont visibles. Toutefois, leur disposition suggeére clairement une insertion
dans la fenétre ronde.

4.5 Calibration géométrique du porte-sonde robotisé

Une étape essentielle a la réalisation de toute station de navigation chirurgicale ré-
side dans la localisation des données péropératoires par rapport a la salle d’opération
qui est en général obtenue a l'aide d'un systeme de suivi optique. L’utilisation de
I’échographie comme modalité peropératoire pour la mise en oeuvre d'une station de
navigation chirurgicale nécessite cependant une étape de traitement supplémentaire
de calibration afin de permettre de situer chaque volume US par rapport a un mar-
queur optique fixé au corps de la sonde en question (Yan et al., 2011). Apres avoir
introduit a la section précédente un dispositif permettant 1’acquisition peropératoire
de volumes US du systéme auditif, nous proposons maintenant d’étudier la faisabil-
ité de sa calibration géométrique. Comme il s’agit d’une preuve de concept, 'état de
I'art sur les méthodes de calibration des sondes US ne sera pas détaillé dans cette sec-
tion. Pour plus d’informations a ce sujet, nous renvoyons le lecteur a (Mercier et al.,
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2005, Hsu et al., 2009). A notre connaissance, il s’agit 1a de la premiére étude portant
sur la calibration d’une sonde présentant un tel facteur de miniaturisation. Le travail
décrit dans cette section a été réalisé avec 1'aide du Dr. Jodo Cavalcanti Santos et a
notamment fait I’'objet d"une publication qui sera a paraitre dans les proceedings de la
conférence ICAR 2021.

4.5.1 Procédure de calibration géométrique
4.5.1.1 Formulation du probleme de calibration

Les méthodes conventionnelles de calibration pour les sondes échographiques re-
posent sur l'acquisition d'images US d’un fantdme localisé dans 1'espace a 1'aide, en
général, d'un marqueur optique et dont la géométrie est parfaitement connue. La fig-
ure 4.17 illustre 'ensemble des reperes et transformations impliqués dans ce type de
calibration appliqué ici a notre dispositif d’acquisition US 3D. L'assemblage réalisé
comprend deux marqueurs optiques fixés de maniere rigide pour 1'un au bras robo-
tique et pour l'autre au fantdme de calibration dont les reperes respectifs sont R, et
R;. La position des marqueurs en question est exprimée dans un repere de référence
associé a un systeme de suivi optique qualifié de repére "monde" R,,. Dans notre cas,
le dispositif est un localisateur optique FusionTrack 500 (Atracsys LLC, Puidoux, Su-
isse) qui présente une erreur de localisation au niveau des pastilles réfléchissantes es-
timée 0.09 mm. Sur la figure 4.17, Ry g qcq désigne le repere d’acquisition des volumes
échographiques. Celui-ci est défini tel que I’axe U/ 5,4¢, SOit colinéaire a ’axe propre
de la sonde et I'axe 7 (/5.4¢, passe par le point de focalisation de la sonde lorsque la
rotation ¢ = 0 comme représenté dans la figure C.1 en annexe.

Sonde échographique

Systéme optique

\ .

Fantome de calibration

Figure 4.17 — Dispositif de calibration de la sonde écho-endoscopique.
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L’objectif de I'étape de calibration consiste ainsi a déterminer la transformation
"Tysacq permettant de passer du repere R, du robot au repere Rys .., de la sonde.
Des lors, pour un angle donné ¢ de rotation de la sonde par rapport au repere R/ qcq
et en connaissant la localisation du marqueur fixé au robot, il est possible d’exprimer
les coordonnées de chaque pixel de la coupe échographique correspondante dans le
repére monde R,,. De maniere plus formelle, la transformation "1y 4., S'Obtient par
fermeture géométrique des transformations présentées a la figure 4.17, soit :

TTUS#ZCQ = (mTT)_l mTf fTUS,acq (49)

ou chaque T correspond a la transformation homogene permettant de passer du
repere R4 au repere Rp. Il convient de préciser que les transformations ™T, ainsi
que "T; sont fournies a tout instant par le localisateur optique. Par conséquent, le
probleme de calibration se réduit a déterminer la transformation /Tyr5 4., qui s’obtient
par analyse d’un volume reconstruit du fantdme de calibration.

Pour ce faire, ’architecture du fantdme en question doit étre pensée de fagon a ex-
hiber un certain nombre de points ou structures géométriques de référence qui soient
visibles a I’échographie. La connaissance précise de la géométrie du fantome de cali-
bration permet ensuite de situer les points ou structures extraits du volume par rapport
au repeére R et ainsi d’en déduire la transformation / Tysg .., associée. Pour la calibra-
tion de cette sonde miniature, nous utilisons une structure similaire a celle du fan-
tome de synthese congu pour 1'évaluation de la qualité de reconstruction des volumes
échographiques. Afin de prendre en compte les éventuelles erreurs liées a I'impression
3D ou au positionnement des fils a la conception, le modéle 3D du fantome est obtenu
par ¢ TDM. En considérant un ensemble de points Ui i = 1,...,n situés sur les fils
du fantdme qui forment notre géométrie de référence, la transformation ITUSs.acq peut
ainsi étre vue comme la solution d"un probleme de moindre carrés :

n
. — Us,
"Tusaeg = argmin 3| P] — ("Tp) 7" T T (4.10)
i=1
ou ?f et ?fj Siacq correspondent aux points ?Z exprimés respectivement par rapport
aux reperes iy et Ryg geq-

Toutefois, plutdt que d’utiliser un ensemble fini de points, nous proposons a la sec-
tion 4.5.1.2 de modéliser chaque fil par une droite qui peut étre parfaitement décrite a
I'aide d"un point et d"un vecteur directeur unitaire. La méthode permettant de déduire
"Tys,acq @ partir de cette représentation paramétrique est laissée en annexe D.

4.5.1.2 Analyse du fantéme de calibration

La procédure de calibration de notre sonde miniature repose sur 1’acquisition d’un
volume US du fantome illustré a la figure 4.18. Ce dernier présente une architecture
similaire a celle du fantome utilisé a la section 4.4.2.1 pour I’évaluation quantitative de
la reconstruction des volumes échographiques. La géométrie de référence sur laquelle
nous basons nos calculs correspond ici aux deux paires orthogonales de lignes par-
alleles formées a partir de fils de suture utilisés en chirurgie (Fig. 4.18(b)). Un mar-
queur optique est également intégré au support plastique réalisé par fabrication ad-
ditive pour permettre d’exprimer les différents parameétres associés a la géométrie de
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0.8

VUE A-A

(2) (b)

Figure 4.18 — Fantome de calibration : (a) vue isométrique ; (b) vue de dessus présentant les
principales dimensions de la géométrie de référence. Les dimensions sont ici exprimées en
mm.

référence par rapport au repere du robot. La transformation /T, est calculée en début
de procédure par composition des transformations (™T;)~! et ™T, que nous obtenons
a partir des mesures du localisateur optique. Cette transformation reste, par ailleurs,
valable tout au long de la procédure grace a un systéme de fixation rigide qui permet
au fantdme d’étre solidaire du bras du porte-sonde robotisé (Fig. 4.17).

Avant de procéder a I'acquisition d"un volume échographique du fantéme, il nous
faut tout d’abord définir la localisation de chacun des fils par rapport au repere R;.
Ainsi, un modele 3D du fantdome de calibration a été généré a 1’aide d’un scanner Easy-
Tom 150® qui fournit en sortie un volume ¢TDM avec une résolution spatiale de 65 pm
(Fig. 4.19). Afin d’éviter tout artéfact métallique qui pourrait nuire a la qualité de
’acquisition, le marqueur optique est fixé au support avec une vis en plastique. Une
fois le modele 3D généré, nous procédons ensuite a la modélisation de chacun des
tils. Nous réalisons ainsi une segmentation par seuillage permettant d’extraire les fils
du volume acquis suivie d"une régression linéaire du nuage de points correspondant.
Avant d’appliquer la méthode de régression linéaire, chaque fil est au préalable isolé
du reste du volume ;¢ TDM a partir d"un cylindre d’intérét défini manuellement. Nous
obtenons alors pour chaque fil 7, i = 1,...,4 un point ?fﬂj ) ainsi qu’un vecteur di-
recteur unitaire ?fifﬁ) % permettant de définir la ligne correspondante a I’ensemble :

LM — (P o + A€ b | A € RY (4.11)
Cependant, les parametres ?gﬁ’%M et ?ﬁgﬁgM sont estimés par rapport au repere
R,rpv du modele 3D qui, comme le montre la figure 4.19(a), se trouve étre différent
du repére associé au fantdme. Afin d’exprimer chacune des lignes £/"”" dans Ry, il
nous faut donc déterminer la transformation /T urpM qui peut étre facilement déduite
a partir de I'estimation de la position des quatre marqueurs individuels dans R, rpas.
Chaque marqueur individuel est défini dans le volume ¢ TDM comme 1’ensemble des
points visibles par le localisateur qui sont contenus dans le plan de contact entre la
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pastille réfléchissante correspondante et le marqueur optique. Sa position est ensuite
obtenue en calculant le centroide de 1’ensemble des points correspondants. Un rendu
3D de la détection des fils ainsi que des marqueurs individuels est présenté a la figure
4.19(b).

i

&

(a) (b)

Figure 4.19 — Analyse du fantéme de calibration par ;f'TDM : (a) reconstruction volumique ;
(b) localisation des fils (rouge) ainsi que des marqueurs individuels (vert) a partir du volume
reconstruit.

L’analyse du fantome de calibration consiste ensuite a localiser chacune des lignes
composant la géométrie de référence dans le repere Ry s ... Pour cela, nous générons
un modele 3D du fantdme exprimé dans le repere d’acquisition Ry s .., en réalisant
une acquisition d’un volume 3D a 'aide de notre dispositif (Fig. 4.20(a)). A partir du
modele généré, nous procédons ensuite a la modélisation de chacun des fils imagés en
appliquant une segmentation par seuillage suivie d"une régression linéaire du nuage
de points extrait. Toutefois, étant donné la forme "étalée" des fils a I’échographie (Fig.
4.20(a)), 'étape de régression nécessite une légere adaptation. Ainsi, chaque fil i est
ici modélisé par un cylindre elliptique comme illustré a la figure 4.20(b). La méthode

de régression nous permet alors d’obtenir pour chaque fil 4, i = 1,...,4 une ligne £{®
définie par un point ?U {J¢ ainsi qu'un vecteur unitaire ¢ _>US 0y telle que
LS = {TPlis+ 2T 5s | A e R} (4.12)
4.5.1.3 Calcul de la transformation "T/g 4,
A partir des parametres des lignes £U'S et £¢7” i = 1,...,4, obtenus a la section

précédente, nous pouvons ensuite déterminer la transformation "Tyg .., permettant
d’exprimer chaque volume US acquis a 1'aide de notre dispositif dans le repere du
robot R,. Pour cela, nous procédons en deux temps. Tout d’abord, nous calculons
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(a) (b)

Figure 4.20 — Analyse du fantéme de calibration par échographie 3D : (a) reconstruction volu-
mique ; (b) localisation des fils (jaune) a partir du volume reconstruit.

. . . , . . —
la matrice de rotation "Ry q¢, puis nous déterminons le vecteur translation ™ ¢ ;75 4¢q
définis tels que :

r T -
Rusacg "t USacq (4.13)

rTUS,acq = 0 1

. Ly —- .
Afin de soulager le lecteur, les détails du calcul de "Rys q¢q €t de ™ t /g 4¢ SONt laissés
en annexe D.

4.5.2 Validation expérimentale

En I'absence d’une vérité de terrain pour la procédure de calibration, nous pro-
posons de valider expérimentalement le calcul de la transformation "Tyg 4., unique-
ment d'un point de vue qualitatif. Pour ce faire, nous réalisons une premiere acqui-
sition US du volume du fantdéme suivant la configuration du dispositif de calibration
illustré a la figure 4.17 a partir de laquelle nous calculons la transformation "T g qcq
suivant la procédure décrite a la section 4.5.1. Ensuite, nous réalisons une seconde
acquisition en pivotant, cette fois, le fantdome de 180° comme illustré a la figure 4.21.

Apres reconstruction, le volume nouvellement acquis est superposé au modéle 3D
du fantdme obtenu par ¢TDM en appliquant la transformation

MTDMTUS =+TDM Tf fTr TTUS,acq Us’achUS (414)

calculée a partir de la transformation de calibration "Tg 4, précédente. Un rendu 3D
du volume résultant est illustré a la figure 4.22.

D’un point de vue qualitatif, la figure 4.22 montre que la procédure de calibra-
tion présentée permet la calibration effective du dispositif d’acquisition basé sur notre
sonde écho-endoscopique. Toutefois, en 1’absence d"une vérité de terrain, nous ne pou-
vons pas procéder a I’évaluation quantitative de 'erreur générée.



126 Chapitre 4. Nouvelle sonde écho-endoscopique pour I'imagerie du systeme auditif humain

(a) (b)

Figure 4.21 - (a) Illustration du dispositif de validation expérimentale apres avoir retourné le
fantéme de 180° et (b) rendu 3D du volume acquis apres reconstruction.

Figure 4.22 — Superposition du volume US de validation (rouge) avec le volume ;TDM apres
application de la transformation de calibration "T;g cq-

4.6 Conclusion

Dans la premiere partie de ce chapitre, nous avons introduit une nouvelle sonde
écho-endoscopique spécialement congue pour I'imagerie peropératoire du systéme au-
ditif humain présentant des dimensions adaptées a une insertion le long du conduit
auditif externe. Afin d’obtenir des images qui soient compatibles avec la méthode de
recalage décrite au chapitre précédent, nous avons ensuite élaboré une procédure per-
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mettant la reconstruction de volumes a partir d'une série de coupes échographiques
acquises par un balayage motorisé en rotation de la sonde. Pour ce faire, deux disposi-
tifs d’acquisition basés sur l'utilisation de bras robotiques ont été proposés. Le premier
s’appuie sur un robot collaboratif PANDA® au bout duquel est fixé un étage permet-
tant de déporter la motorisation de la sonde tandis que le second consiste en un sys-
téme RobOtol® qui permet de controler avec précision l’orientation de la sonde a I'aide
du dernier ddl en rotation du bras sériel. Des reconstructions volumiques prélimi-
naires ont toutefois permis de relever des erreurs dans la fabrication additive des pieces
composant 1'étage motorisé qui rendent 1'utilisation du dispositif basé PANDA® inen-
visageable en l'état pour la reconstruction précise de volumes échographiques. Par
la suite, nous avons donc choisi d’utiliser le dispositif basé RobOtol® pour réaliser
les acquisitions de volumes échographiques. Celui-ci a notamment fait 1’objet d"une
validation expérimentale sur fantdome de synthese puis sur pieces anatomiques afin
d’évaluer la cohérence physique des volumes reconstruits ainsi que le potentiel clin-
ique pour I'imagerie du systéme auditif.

Afin de permettre la localisation des données peropératoires qui s’avére indispens-
able a la réalisation d'une station de navigation, nous nous sommes intéressés dans
la seconde partie de ce chapitre a la faisabilité de la calibration géométrique d'une
telle sonde. Pour ce faire, une méthode conventionnelle de calibration reposant sur
I'acquisition d'images échographiques d'un fantome localisé a 'aide d’un marqueur
optique a été implémentée puis validée expérimentalement sur un fantdme de syn-
thése. En I’absence d’une vérité de terrain, nous nous sommes limités a une validation
qualitative en superposant le volume US acquis avec un modele 3D obtenu par ¢ TDM.
Malgré 1’absence de résultats quantitatifs, il en résulte que ce type de sonde peut étre
effectivement calibrée. Nous insistons toutefois sur le fait qu’'il s’agit la d’une étude
préliminaire visant & montrer la faisabilité de la calibration d'une sonde miniature.
Bien entendu, ce travail devra étre approfondi dans les perspectives de cette these afin
de quantifier I’erreur de calibration ou encore d’automatiser la procédure comme dans
(Shen et al., 2018).






Conclusion générale

Contributions principales

Face aux limites du geste chirurgical humain pour la réalisation de I'implantation
cochléaire minimalement invasive, nous nous sommes intéressés dans cette these au
développement ainsi qu’a I'évaluation de briques technologiques et scientifiques d'un
systeme de GMCAOQO compatible avec les contraintes du bloc opératoire.

L’aboutissement de ce travail permettra de développer un nouvel outil, unique et
innovant, de navigation et d’insertion cochléaire. La mise en oeuvre d"un tel dispositif
en salle d’opération garantirait la réduction, d'une part pour le chirurgien du temps
d’opération et d’autre part pour le patient du temps de rétablissement ainsi que des
risques de complications postopératoires. Par ailleurs, elle permettrait une implan-
tation cochléaire plus stire et plus efficace et ainsi de diriger plus régulierement les
personnes atteintes de surdité vers I'implantation de ce dispositif médical a fort béné-
fice pour le patient. Cette nouvelle technologie ne profitera pas seulement aux candi-
dats potentiels a 'implantation cochléaire, mais ouvrira également la voie a des inter-
ventions thérapeutiques plus stires pour les pathologies de l'oreille interne, telles que
I’administration in situ de médicaments ou la thérapie génique qui ne peuvent étre
réalisées sans risque avec les outils dont les chirurgiens ORL disposent actuellement.

Le principal verrou scientifique pour le développement de cette plateforme réside
dans 1’élaboration d’une méthode de recalage permettant de satisfaire le cahier des
charges issu de 1’état de l'art qui nous a permis de fixer des contraintes en terme
: de fonctionnalité du dispositif envisagé (navigation des instruments par rapport
aux structures anatomiques), de précision (erreur de positionnement inférieure a 0.5
ou 1 mm selon la zone de travail) et de la nature du recalage (recalage intrinséque
non-invasif compatible avec les contraintes du bloc opératoire). Toutefois, aucune
contrainte en temps pour le recalage n’a été imposée puisqu’il sera toujours possible
d’optimiser I'implémentation de la procédure de recalage proposée et / ou de la porter
sur carte graphique (GPU) dans une perspective de réduction du temps d’exécution to-
tal.

En l'absence de systeme de GMCAO permettant de satisfaire ces spécifica-
tions, nous avons proposé dans cette theése de recourir a 1'échographie (US) comme
modalité d’imagerie peropératoire pour le recalage minimalement invasif du modele
anatomique du patient acquis par tomodensitométrie (TDM). Nous avons ainsi réalisé
une étude faisabilité du recalage US / TDM en nous appuyant sur la simulation de la
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surface osseuse du volume TDM supposée visible a I'imagerie US a partir d’images de
cochlées de cochons d'Inde qui présentent une forte similarité avec le modele humain.
Les résultats expérimentaux obtenus dans cette étude préliminaire nous ont permis
de confirmer la pertinence de la modalité US pour ce type d’application. Néanmoins,
I'approche proposée s’appuie d'une part sur 'utilisation d’imageurs pré et peropéra-
toires incompatibles avec une application sur patient et d’autre part sur une méthode
de recalage qui nous semble difficilement applicable sur des données cliniques. En
effet, la méthode proposée se base sur une technique de segmentation relativement
simple (seuillage). Bien que celle-ci soit appropriée pour des images US obtenues sur
des échantillons anatomiques plongés dans un récipient rempli d’eau, elle nous appa-
rait peu pertinente dans un environnement clinique.

Dans la suite, nous avons contribué a la résolution des problématiques liées aux
imageurs et a la méthode de recalage en proposant une nouvelle procédure de recalage
US / TDM adaptée a une application clinique et en introduisant une nouvelle sonde
écho-endoscopique compatible avec 'imagerie peropératoire non-invasive du systeme
auditif. Une attention toute particuliere a été portée au respect de la contrainte en
précision du cahier des charges en établissant un protocole d’évaluation de 'erreur se
voulant le plus objectif possible.

Concernant la méthode de recalage, nous avons présenté une procédure reposant
sur la simulation itérative de la surface osseuse estimée visible a 1’échographie a partir
d’un volume préopératoire TDM. L'aspect novateur de notre approche réside dans :

e J'utilisation d'une méthode de recalage iconique qui permet de s’affranchir
d’une part de la segmentation des données US et d’autre part de I'implantation
de repéres artificiels invasifs;

e la combinaison d’une recherche globale (macro) puis locale (micro) afin
d’obtenir un alignement spatial optimal;

e l'optimisation de la convergence et du temps de calcul de l'algorithme de
recalage grace a l'utilisation d"une modélisation de la surface osseuse adpatée a
chaque phase de recherche;

e l’élaboration d’'un nouveau protocole expérimental pour la génération du
recalage de référence nécessaire a 1'évaluation quantitative objective des perfor-
mances de la procédure;

e la validation expérimentale sur pieces anatomiques cadavériques proches du
contexte clinique;

e les performances obtenues (précision < 1 mm dans 94.25 % des cas avec
un temps moyen d’exécution de 30 s) qui confirment la pertinence de cette
approche.

L'utilisation de cette méthode de recalage pour l'élaboration d"une station de nav-
igation appliquée a la chirurgie de 1'os temporal reste cependant conditionnée par
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I'acquisition peropératoire d'un volume de la capsule otique de maniere minimale-
ment invasive. Pour cela, nous avons développé et mis en oeuvre une sonde écho-
endoscopique miniature dédiée a I'imagerie minimalement invasive du systéme audi-
tif humain qui présente un diametre de 4 mm, une fréquence centrale d’imagerie de
18 MHz et une géométrie convexe permettant d’imager la capsule otique avec un to-
tal de 24 éléments piezoélectriques. Cette sonde présente également 1’avantage d’étre
compatible avec les plateformes d’imagerie échographique utilisée dans les structures
médicales. La spécificité géométrique de la sonde (2D) ainsi que le besoin d"acquérir un
volume 3D pour notre méthode de recalage nous a conduit a développer un disposi-
tif d’acquisition 3D US basé sur 1'utilisation d’un manipulateur robotisé de la sonde
(robots PANDA® et RobOtol®). La sonde étant convexe, les images acquises se limitent
a des coupes sectorielles 2D, ce qui nous a contraint a implémenter un algorithme de
reconstruction volumique a partir d’une série de coupes US (scan-conversion) dédié
a cette sonde. Le dispositif d’acquisition 3D US développé a fait 1’'objet d"une valida-
tion expérimentale sur fantdbme de synthése puis sur pieces anatomiques permettant
de montrer son potentiel clinique pour I'imagerie du systeme auditif. Afin de permet-
tre la localisation des données peropératoires qui s’avere indispensable a la réalisation
d’une station de navigation, nous nous sommes enfin intéressés a la faisabilité de la
calibration géométrique du dispositif réalisé. L'originalité de ce travail réside dans les
faibles dimensions de la sonde US utilisée.

Perspectives

Les résultats que nous avons obtenus dans cette thése semblent ouvrir un certain
nombre de perspectives, pour la plupart cliniques mais également scientifiques. En
effet, malgré les algorithmes et dispositifs robotisés développés aux chapitres 3 et 4,
nous sommes encore loin d’atteindre notre objectif initial qui consistait en 1’élaboration
d’une aide au geste pour la pose d’implants cochléaires de fagon minimalement in-
vasive. L'aspect minimalement invasif ne se réduit pas ici a la seule voie d’abord
de l'implantation cochléaire mais concerne également l'insertion atraumatique du
porte-électrodes nécessaire a la préservation de I’audition résiduelle. Pour y parvenir,
plusieurs difficultés doivent encore étre surmontées :

e Malgré la grande précision que permet la procédure de recalage itérative
proposée dans le chapitre 3, nous sommes conscients que les volumes
peropératoires utilisés a 1'étape de validation expérimentale ne sont pas
représentatifs des données US du systeme auditif qu'il est possible d’acquérir
de maniére minimalement invasive. Les volumes US de l'oreille moyenne
reconstruits a partir du dispostif robotisé utilisé au chapitre 4 montrent, en effet,
que seules des structures présentant des dimensions de 1’ordre du millimetre
(manche du marteau, enclume, étrier, fenétre ronde, etc.) peuvent étre incluses
dans la fenétre d’acquisition au contraire des acquisitions US du chapitre 3
qui permettaient d’imager intégralement des échantillons anatomiques de
plusieurs centimetres. Par conséquent, un premier travail sera de tester la
procédure de recalage itérative sur des volumes US acquis avec notre sonde
écho-endoscopiques et d’évaluer sa précision. Pour cela, la modélisation
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de la surface osseuse du scanner visible a 1’échographie devra étre adaptée
afin de tenir compte de la géométrie d’acquisition du balayage en rotation
et de la sonde utilisée (convexe). Par ailleurs, face a la forte variabilité des
résultats de recalage entre les échantillons anatomiques rapportées au chapitre
3, il nous faudra également étudier de maniére approfondie l'influence des
parametres des méthodes d’optimisation sur les performances obtenues. Une
autre possibilité sera de remplacer le PSO par une stratégie d’évolution avec
adaptation de matrice de covariance (abrégée CMA-ES en anglais) (Hansen
et al., 2003) qui a déja été étudiée pour le recalage US /TDM osseux (Winter
etal., 2008,Gill et al., 2012) et qui présente ’avantage d’étre une méthode robuste.

e Une autre difficulté concerne la calibration du dispositif robotisé basé sur
l"utilisation de notre sonde écho-endoscopique. Dans le travail présenté au
chapitre 4, nous nous sommes, en effet, concentrés sur la faisabilité de la cali-
bration d"une sonde présentant un tel facteur de miniaturisation aux dépends
d’une validation expérimentale quantitative. Le protocole de validation de-
vra donc étre repensé afin de permettre 1'évaluation objective de 'erreur de
calibration en référence a une vérité de terrain que nous devrons générer. Le
cas échéant, la procédure de calibration devra également étre améliorée afin
d’atteindre une erreur de navigation des outils chirurgicaux (total targeting
error an anglais) (Fitzpatrick, 2010) qui soit en accord avec notre cahier des
charges. Nous pourrons pour cela nous inspirer de la procédure automatique
décrite dans (Shen et al., 2018) qui permet de s’affranchir du suivi (et non pas
de I'utilisation) de marqueurs optiques, et par conséquent des erreurs qu’ils
induisent, au moment de la calibration.

e Sur le plan purement scientifique, un travail intéressant & mener concerne
I'extension du protocole d’évaluation des mesures de similarité indépen-
damment de l'optimisation présenté dans (Skerl et al., 2006) a 'analyse des
modélisations surfaciques pour les problémes de recalage US / TDM sur
structures osseuses. L'intégralité des travaux traitant de ce type de recalage par
la simulation de données US a partir du volume TDM (Brendel et al., 2002, Wein
et al., 2008, Winter et al., 2008, Gill et al., 2012) n’étudient pas si le probleme
d’optimisation a résoudre est bien posé, a savoir que le maximum de la mesure
de similarité choisie est bien atteint lorsque les images sont parfaitement
recalées. Avec un protocole permettant d’évaluer la pertinence d"une technique
de simulation pour un probleme de recalage donné, il serait ainsi possible
d’améliorer considérablement la précision du recalage et de développer plus
facilement des GMCAO.

e Enfin, au regard des récents travaux sur les réseaux adverses génératifs (abrégés
GAN en anglais) réalisés dans le domaine du traitement de I'image médicale
(Lan et al., 2020) et plus précisément pour la génération d'images US a partir
d’un modele TDM (Vitale et al., 2020), il serait plus que pertinent de susbstituer
la technique de simulation de la surface osseuse proposée par une méthode par
apprentissage afin de renforcer plus encore la cohérence spatiale avec le volume
préopératoire a recaler.
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Modélisation de la surface osseuse avec
atténuation

Dans cette annexe, nous décrivons en détail la modélisation de la surface osseuse avec
atténuation introduite a la section 3.2.2.2. Celle-ci consiste plus précisément a mod-
éliser la surface osseuse du volume TDM supposée visible a I"échographie prenant en
compte le phénomene d’atténuation des ondes US.

Pour rappel, I'intégration du phénomene d’atténuation des ondes US dans la mod-
élisation de la surface osseuse s’appuie sur la loi exponentielle caractéristique de la
propagation des ondes US dans différents milieux décrite dans (Szabo, 2004, p. 73) qui
fait intervenir la profondeur de pénétration p et la fréquence f de la sonde US utilisée :

thténuation(p) = Ioexp(—afﬁp) Pour p 2 0 (Al)

ou «a et 3 désignent des constantes dont la valeur dépend du tissu imagé. Dans le cas
ot le milieu traversé correspond a de 1'0s, nous avons « = 3.54 dB.MHz".cm™" et
B = 0.9 (Szabo, 2004, p. 535). La constante I, représente, quant a elle, I'intensité en
terme de niveau de gris de 'onde US virtuelle au niveau de l'interface de la structure
osseuse qui constitue, par ailleurs, ’origine en profondeur p = 0 (Fig. A.1).

Les voxels de plus grande intensité étant localisés a 1'interface entre 1’arriere-plan et
la structure osseuse imagée, nous fixons /, = 255 qui correspond a la valeur maximale
admissible pour chaque voxel appartenant a une image codée sur 8 bits. La princi-
pale difficulté pour I'implémentation de 1’équation A.1 réside dans I'évaluation de la
profondeur de pénétration p selon la direction du rayon US virtuel projeté. Afin de
minimiser le temps de calcul, nous proposons d’actualiser la valeur de p & mesure que
le rayon projeté s’enfonce dans le volume osseux selon la suite récurrente suivante :

Pei1=pr+D avec po=0 et D= ||7H.d,,oxel (A.2)

ol dyoze désigne la résolution spatiale isotropique du volume TDM définie a
l'acquisition et  le vecteur directeur du rayon calculé depuis ’algorithme de Bre-
senham.
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Sonde US virtuelle

Grille de voxels

(b)

Figure A.1 — Propagation des rayons modélisant les ondes US virtuelles a travers la surface
osseuse.

Afin d’illuster plus concrétement le déroulé du calcul des niveaux de gris des voxels
qui composent la couche surfacique du modele avec atténuation, nous nous reportons
a la figure A.1. Pour chaque rayon US virtuel tiré depuis la sonde US virtuelle ayant
pour vecteur directeur @ calculé a partir de 1’algorithme de Bresenham, la premiere
étape consiste a parcourir 1’ensemble des plus proches voxels situés sur le chemin
du rayon projeté jusqu’a détection du premier voxel de la structure osseuse imaggée.
Ce premier voxel, de coordonnées (¢, ), permet alors de définir 1’origine des pro-
fondeurs py = 0 comme illustré a la figure A.1(a). Nous calculons ensuite la valeur de
gris correspondante I(zy, yo) a partir de I'équation A.1 telle que :

[(:EOa y(]) = Iatténuation (p() = O) (A3)

Une fois le niveau de gris calculé, nous nous déplacons jusqu’au voxel le plus proche
du point obtenu apres translation selon le vecteur % depuis (o, yo) qui, dans la figure
A.1(b) a pour coordonnées (zo,yo + 1). Ensuite, nous actualisons la valeur de la pro-
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fondeur p qui, en accord avec la suite récurrente définie a 'équation A.2, vaut p; = D
puis calculons le niveau de gris associé :

[(33'0, Yo + 1) = atténuation(po = D) (A4)

Apres calcul du niveau de gris, nous nous déplagons de nouveau jusqu’au voxel le plus
proche apres application cette fois de deux fois le vecteur @ depuis (7, yo) comme
illustré dans la figure A.1(c), actualisons la valeur de profondeur p suivant I’équation
A.2 puis déterminons le niveau de gris associé.

Ces étapes de déplacement, d’actualisation de la valeur de la profondeur et de cal-
cul de I'intensité correspondante sont répétées jusqu’a ce que la profondeur p dépasse
une valeur 7 que nous définissons comme la distance caractéristique de 1’équation A.1:

T=— (A.5)






b

Normalisation et échantillonnage de
I’espace des parametres

Dans cette annexe, nous décrivons en détail la normalisation et I’échantillonnage de
I'espace des parametres introduits a la section 3.4.2.1 qui constituent la premiére étape
du protocole d’évaluation des mesures des similarité présentée dans (Skerl et al., 2006).

Normalisation

La premiere étape consiste tout d’abord a normaliser 1’espace des parametres as-
sociés a la transformation supposée aligner les images I;;s et Irpy afin qu'une vari-
ation unitaire selon chacun des parametres de 1’espace normalisé conduise a un dé-
calage équivalent des voxels du volume étudié, ici Iyys. Dans le cas d'un recalage
rigide 3D, l'espace de recherche comprend un total de 6 parameétres puisque pour
chaque transformation homogene T il est possible d’associer un unique 6-uplet 7 =
(04,0,,0.,t,,t,,t,) tel que :

z

01x3 1

ou R; désigne la matrice de rotation selon1’axe i aveci € {z,y, 2} et ¢ le centre de rota-
tion qui, dans notre cas, correspond au centre physique de I'image I;s. Si le décalage
moyen des voxels composant [;¢ est relativement simple a déterminer pour chacun
des parametres en translation ¢; avec i € {z,y, 2}, il reste cependant plus délicat a
évaluer pour ceux en rotation ¢; avec j € {z,y,z}. Pour y remédier, nous nous ap-
puyons sur la métrique suivante pour quantifier le décalage moyen des voxels (DMV)
qui nous servira a déterminer les parametres de normalisation en rotation selon chacun
des axes i :

1

PMVO) = 10,47

> IR:(0). 7 — | avee i€ {x,y, 2} (B.2)

€Qus
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La détermination de chacun des parametres de normalisation en rotation se fait néan-
moins en référence a une unité de translation qu’il nous faut donc définir en amont.
Dans (Skerl et al., 2006), I'espace des parametres est normalisé de fagon a ce que 1'unité
en translation corresponde a 10% de la plus faible dimension de 'image étudiée. Dans
notre cas, la dimension la plus faible s’éléve en moyenne a 36 mm (Tableau 3.1), ce qui
nous donne pour unité de translation "™ = 3.6 mm. Les unités correspondantes a
chacun des parametres en rotation ;""" sont ensuite déterminées a 1’aide de I'équation
B.2 de sorte que DM V;(67°"™) ~ t"°"™". Le tableau B.1 récapitule chacun des parametres
de normalisation obtenus pour les quatre jeux de données.

Parametres de normalisation
Volume US | en rotation (rad) | en translation (mm)
nO 9207”77’1 6;107’771 9;107"777/ t;lOT’m t’ZOT‘m t;wrm
0.131 | 0.154 | 0.173 | 3.6 3.6 3.6
0.124 | 0.152 | 0.168 | 3.6 3.6 3.6
0.126 | 0.150 | 0.165 | 3.6 3.6 3.6
0.134 | 0.155 | 0.177 | 3.6 3.6 3.6

= W N —

Tableau B.1 — Paramétres de normalisation en rotation et en translation de I'espace des
parameétres.

Echantillonnage

Apres normalisation de 1'espace des parametres, la suite du protocole consiste a
échantillonner de maniere systématique 1’espace des parameétres. Il convient toutefois
de rappeler que nous cherchons a étudier le comportement de la mesure de similar-
ité autour du recalage de référence. Dans un premier temps, nous alignons donc les
deux images Iys et Irpy selon la transformation de référence générée a partir du pro-
tocole défini a la section 3.3.2. L'idée générale consiste ensuite a générer un ensemble
de points de lkigace des parametres compris au sein d"une hypersphere de dimension
6 centrée en ,.;. Les transformations associées a chacun des points générés servent
alors a perturber l'alignement idéal entre les deux modalités afin d’analyser quanti-
tativement l'influence de chacune des représentations surfaciques sur la mesure de
similarité autour du recalage de référence. Comme les deux modalités se trouvent déja
alignées de maniére idéale avant perturbation, la position de référence 7,4, coincide

exactement avec l’origine de I'espace des parametres soit z,¢; = 0.

Dans (Skerl et al., 2006), les différents points d’échantillonnage 7n7m, nel[l, N]NN
etm € [-M/2,M/2] N Z sont répartis sur un total de NV diametres appartenant a une
hypersphére de centre 7, et de rayon R, chacun comprenant M -+ 1 points réguliere-
ment espacés (Fig. 3.10). Chaque diametre n est défini a partir d’un point 7, M/2
généré aléatoirement sur I’hypersphere ainsi que son miroir ?m M/2 Ppar rapport a r,¢;.
Comme 7,4} = ﬁ, chaque 7', »/» correspond plus simplement a 'opposé de 7, _u/o-
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Tout point 7, ,, régulierement espacé sur le diametre n s’écrit alors :
m + %
Tom = (T =T y) X () + 70y

m+ Y
= —2.?7%7% X ( M 2 ) + 7”77%

(B.3)

La principale difficulté consiste ici a générer de maniere uniforme sur I’hypersphere de
rayon 2 chacun des points aléatoires 7%_ u nécessaires a la définition des V diametres
d’échantillonnage afin de ne privilégier aucune zone de 1'espace des parametres. Pour
ce faire, nous nous reportons a la méthode décrite dans (Muller, 1959) qui permet la
génération aléatoire uniforme de points sur une hypersphere de dimension 6 (plus
généralement de dimension D) a partir de 6 variables (respectivement D variables)
aléatoires suivant une loi normale centrée réduite x; ~ N (0, 1). Pour obtenir un vecteur
aléatoire 7/ uniformément réparti sur I’hypersphere unité, chaque coordonnée de 3/
est définie de sorte que :

6
k=1

Pour que le point 7/ soit situé sur une hypersphére de rayon R, il nous suffit en-
suite de multiplier chacune des composantes y; par R. L'intégralité de la procédure
d’échantillonnage est réalisée dans 1’espace des parametres normalisé. Le passage
a 'espace des parametres classiques, nécessaire au calcul des transformations asso-
ciées, s’effectue par la suite en multipliant chacun des parametres générés par l'unité
en translation "™ ou de rotation 67", i € {x,y, 2z} correspondante.






C

Calcul du modele inverse

Dans cette annexe, nous présentons en détail le calcul du modéle inverse pour la méth-
ode de reconstruction volumique par balayage introduite a la section 4.4. Pour cela,
nous déterminons dans un premier temps le modele direct a partir duquel nous pour-
rons ensuite déduire le modele inverse.

1. Modele direct. Le modele direct permet de calculer les coordonnées de 1'espace
physique (z,y, z) a partir de celles correspondantes a I'espace d’acquisition de la sonde
(xr,yr,¢) (Fig. C.1). Pour ce faire, nous introduisons des repeéres intermédiaires
afin de déduire la transformation homogene T, permettant de passer du repére fixe
Ry = (O, 0. Vo, 70) au repere Ry = (Oy, T4 Y 4, 74) dans lequel sont exprimées les
données US acquises et qui est localisé au niveau de la partie distale de la sonde. Le
repére R, est choisi de facon a ce que 1’axe 7/ soit colinéaire a I’axe propre de la sonde
et que 'axe 7 passe par le point de focalisation de la sonde (PFS) lorsque la rotation

¢ = 0.

Dans notre cas, le repére R4 est obtenu a partir de quatre transformations suc-
cessives appliquées a Ry,. Nous passons tout d’abord du repere R, au repere R; a
l’aide de la transformation °T; qui correspond a une rotation d’angle ¢ autour de l'axe
W= (Fig. C.1(a)). Ensuite, les transformations de passage 'T5 et ' T5 sont respec-
tivement définies par une translation de longueur R le long de x_{, ou R désigne le
rayon de la partie distale de la sonde (R = 2 mm) (Fig. C.1(b)), et une rotation autour
de Z5 = 7 selon l'angle d’élévation 6, permettant d’atteindre la moitié du champ de
vision (0, ~ 0.5 rad) (Fig. C.1(c)). Enfin la transformation 3T, permettant d’exprimer
R4 dans Rj correspond a une translation de vecteur [—Az, Ay, 0] ot Az et Ay corre-
spondent aux distances selon les axes respectifs 7’3 et 33 séparant les origines des
reperes R et Ry (Fig. C.1(d)). En posant ¢, = cos(a) et s, = sin(«a), la transformation
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0T, s’écrit alors :

T, = T, . 'Ty . T3 . Ty
—— —— ——
= Ry(p) . To(=R) . R:(=b0) . T, (Ay). T.(-Ax)

—Cy. [Ax.co, — Ay.sg, + R]

_ | Ry(p)-R(—00) Azx.sg, + Ay.cy, 1)

: Sp. [Az.co, — Ay.Sg, + R
01><3 1

ou R, et R, représentent les matrices homogeénes associées aux rotations autour des
axes ¢/ et 7 tandis que T, et T, désignent les matrices correspondant aux translations
le long des axes 7’ et /.

A partir de 'équation C.1, le modele direct s’écrit alors :

Col(xr — Ax).co, + (yr + Ay).s9, — R]
—(xr — Az).sg, + (yr + Ay).co, (C.2)
—spl(xr — Ax).co, + (yr + Ay).sg, — R]

INIINSOIE
I

2. Modéle inverse. Le modele inverse désigne, de maniere réciproque, le systéme
d’équations permettant de passer des coordonnées de l'espace physique a celles de
I'espace d’acquisition de la sonde. Pour obtenir la relation inverse, une des solutions
consiste a déterminer tout d’abord 'angle de rotation ¢ a partir des coordonnées x et
z du systeme d’équations C.2 :

o= —tan_l(g) (C.3)

Apres injection de 1’angle ¢ dans le modele direct, nous pouvons ensuite déterminer
les coordonnées x; et y; de la coupe échographique correspondante en résolvant le
sous-systéme linéaire formé des lignes 1 et 2 du systeme C.2:

i + R\ [ (x1— Ax).co, + (yr + Ay).sg,
< Yy ) - <—(l'[ - Am)'seo + (yI + Ay).690> (C4)

Ce qui donne :
(i + R).co, — y.Sg, + Az

rr\
(m) B ((jfo + R).s9, + y.Co, — Ay) ()
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cos(p) 0 sin(p)
op_| 0O 1 0
! —sin(p) 0 cos(p)
0 0 0
1 0 0 —R
010 0
1 —
2=l 01 o0
000 1
cos(0y)  sin(fy) 0O
o, —sin(By) cos(6y) 0
T 0 0 1
0 0 0
100 —Az
01 0 Ay
3 —
Ti=loo1 o
000 1

Figure C.1 - Transformations successives pour la détermination du modele géométrique direct.
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Calcul de la transformation "T/g

Dans cette annexe, nous détaillons le calcul de la transformation "T/s 4., & partir des
parametres de modélisation des fils des volumes US et ¢ TDM obtenus a la section
45.1.2.

Afin de déterminer la transformation "Ty g, qui permet d’exprimer les données
US acquises dans le repere du porte-sonde robotisé R,, nous nous appuyons sur les
différentes transformations obtenues a la section 4.5.1.2. Ainsi, les parametres associés
aux fils modélisés a partir du volume yTDM du fantdme peuvent étre exprimés dans
le repére R, tels que:

T 1T TDM T 11T
[?z,uTDM 1" = "T¢ ' Tyrpu [?Z#TDM 1] (D.1)
— —uTDM :
€ o = Ry fRuTDM € ZMTDM

ot “Rp correspond a la matrice de rotation obtenue a partir des trois premieres lignes
et colonnes de la matrice homogene 4T .

De la méme maniere, les parametres associés aux fils modélisés a partir du volume
US s’écrivent dans Ry/s acq

[?Us,acq T 1]T _ US,achUS [—>US T 1]T

i,US Pius (D.2)
—US,acq __ US,ach —US ’
€, us  — Us €4Us

A lissue de I'étape de calibration, la transformation "Ty g .., doit ainsi permettre
de faire correspondre les parametres donnés par les équations D.1 et D.2. Nous pro-
posons alors une méthode de calcul pour "Tg 4., qui s’articule en deux temps. Tout
d’abord, nous nous intéressons a I’orientation "Ry 54, de la transformation homogene
recherchée définie telle que :

T 7“_>
RUS,acq 2 US,acq (D3)

g\ _
US,acq 0 1

Afin de limiter le nombre de variables composant 1'espace de recherche, nous choisis-
sons de représenter les orientations candidates R(y) a 1’aide des angles d’Euler :

R(7) = R.(0,) R, (6,) R.(6.) (D.4)
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ott Ry, i € {z,y, 2} correspond a la matrice de rotation selon I'axe i et @ = [6, 6, 6.].

Nous définissons alors "Ry, comme l'orientation permettant de maximiser la
somme des produits scalaires entre les vecteurs ?;’, urpu €t R(¥) ?5{5;;‘“1 et par con-
séquent leur alignement. D'un point de vue mathématique, le vecteur optimal &
tel que "Riys.aeq = R(Fopt) correspond donc 2 la solution du probléeme d’optimisation
suivant :

4
P = o (X o) RIP) 2157 3

=1

Apres estimation de la matrice de rotation "R/ 4.4, NOus cherchons ensuite a déter-
. . . . a

miner le vecteur translation " ¢ yg,., de la tranformation homogene de calibration
"Tys,acq- NOus avons recours aux projections réalisées entre chacune des paires possi-
bles de lignes perpendiculaires qui, comme l'illustre la figure D.1, résulte en un ensem-
ble de huit points. Cette étape de projection est répétée pour chacune des modalités
menant ainsi a deux ensembles de points. Le vecteur translation est alors obtenu par
soustraction des centroides @7y = 2L Pl ppa et T = 100 B des
ensembles issus des volumes respectifs 4 TDM et US de sorte de que :

- USs,
"t US,acq = 7ZTDM - Cus w (D.6)

Figure D.1 - Illustration des points de projection entre chaque paire de fils perpendiculaires
pour la détermination du vecteur translation de la transformation homogéne de calibration

TTUS,acq-
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