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INTRODUCTION

Parmi les techniques chirurgicales mini invasives, les thérapeutiques endovasculaires ont
connu un essor très important ces dernières années [1]. La technique endovasculaire est de-
venue la référence thérapeutique pour un grand nombre de pathologies. Elle s’accompagne
d’évolutions et d’innovations permanentes en matière de dispositifs. Ces derniers doivent
être navigués dans les structures vasculaires jusqu’à la lésion avant d’opérer leur déploie-
ment ou action. Le préalable à tout acte de traitement endovasculaire est de pouvoir
accéder à la zone cible rapidement et efficacement. Cette étape de navigation, ou cathété-
risme, est réalisée au moyen de cathéters et de guides souples manipulés par le praticien
au regard de l’imagerie interventionnelle (fluoroscopie rayons X). En début ou en cours
de procédure, il s’agit d’éviter les gestes itératifs, de minimiser les temps d’exposition aux
rayons X et d’injection du produit de contraste [2]. Malgré les progrès technologiques, la
navigation endovasculaire réalisée lors du cathétérisme est un geste technique qui s’avère
très difficile dans nombre de cas pathologiques, voire parfois impossible avec le matériel
actuel [3]. Cette complexité est souvent liée au manque de contrôle du cathéter lors de
passages de tortuosités vasculaires [4-6]. Ces difficultés sont accentuées par le manque
d’outils d’aide à la décision.

Le traitement de l’accident vasculaire cérébral ischémique a récemment évolué avec
l’arrivée de la thrombectomie mécanique [7]. Cette procédure endovasculaire consiste à
introduire, sous contrôle fluoroscopique, un cathéter par l’artère fémorale et à le remonter
jusqu’à l’artère obstruée dans le cerveau pour capturer et retirer le caillot. La sélection
des patients pour la thrombectomie mécanique se fait à l’aide d’images pré-opératoires :
angiographie par résonance magnétique ou angiographie par tomodensitométrie. Malgré
ses nombreux avantages, il s’agit d’une procédure réalisée en urgence pour laquelle la
navigation endovasculaire peut s’avérer très difficile selon l’anatomie vasculaire du patient
[8]. Ces difficultés résident, entre autres, dans le choix de cathéters et de guides adaptés
à l’anatomie du patient, dans le franchissement de certaines bifurcations (notamment au
niveau des troncs supra-aortiques) et dans le geste technique à réaliser.
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Introduction

Les travaux réalisés dans le cadre de cette thèse s’attachent à proposer de nouvelles so-
lutions d’assistance à la procédure interventionnelle. Ils se sont déroulés dans le cadre du
LABEX CAMI avec une collaboration entre le LTSI et l’ISIR et dans le cadre projet ANR
DEEP dont le consortium est constitué des laboratoires LTSI et LaMCoS, de l’hôpital
de la Fondation Ophtalmologique Adolphe de Rothschild et des sociétés Therenva, Base-
camp Vascular et Ansys. Les principales questions abordées portent sur la segmentation
automatique des structures vasculaires à partir de l’imagerie pré-opératoire, la mise en
correspondance des données pré-opératoires et per-opératoires, et sur l’aide à la décision
pour le choix du matériel endovasculaire à utiliser.

Les images pré-opératoires contiennent une représentation de qualité des structures vas-
culaires. Elles peuvent aider les médecins à planifier l’intervention et permettent d’aug-
menter les images per-opératoires par projection des structures de navigation segmentées.
Des méthodes de segmentation automatique permettraient de faciliter et d’accélérer la
phase de segmentation des carotides communes et internes et de la crosse aortique, ac-
tuellement réalisée manuellement par les médecins.

L’imagerie fluoroscopique 2D est utilisée durant la phase per-opératoire pour guider
la navigation. L’injection de produit de contraste est utilisée pour certaines localisations
afin de repérer la position des outils par rapport aux structures vasculaires d’intérêts. Le
volume de la crosse aortique étant trop important, l’injection de produit de contraste n’est
effectuée qu’une fois les carotides atteintes, ce qui est insuffisant pour guider le cathété-
risme. La fusion entre l’imagerie pré-opératoire et per-opératoire [10] pourrait permettre
de guider le geste interventionnel. Les solutions proposées actuellement sont peu utilisées
en pratique et restent à un stade expérimental, notamment en raison de leur caractère
semi-automatique. Une des questions principales est d’élaborer une solution de recalage
3D/2D automatique compatible avec une utilisation clinique en phase per-opératoire.

Le franchissement de la bifurcation entre la crosse aortique et la carotide dépend d’une
combinaison entre cathéters et guides adaptée à la tortuosité, la courbure et la torsion des
structures vasculaires d’intérêts. Les difficultés de navigation pourraient être mieux ap-
préhendées au travers d’un système d’aide à la décision permettant lors de la planification
de choisir la combinaison guide-cathéter la mieux adaptée à l’anatomie du patient.
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Ce manuscrit de thèse est structuré de la façon suivante. Dans le premier chapitre, le
contexte clinique et la définition des différents axes sont donnés. Le deuxième chapitre
présente la solution proposée pour la segmentation automatique de l’imagerie par réso-
nance magnétique (IRM) pré-opératoire. Le troisième chapitre présente une méthode de
mise en correspondance multimodale des images 3D/2D pour la fusion d’images. Enfin,
le quatrième chapitre présente une méthode de comparaison de patients en termes de
navigabilité endovasculaire à partir de l’imagerie pré-opératoire dans le but de pouvoir
aider les médecins pour le choix de matériels de navigation endovasculaire. Pour finir, une
conclusion générale est donnée à la fin du document.
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Chapitre 1

CONTEXTE CLINIQUE ET

PROBLÉMATIQUE

Ce premier chapitre introduit le contexte clinique de nos travaux. Dans le cadre du
traitement de l’accident vasculaire cérébral (AVC), une description plus poussée de la
thrombectomie mécanique est présentée afin de préciser la problématique et les objectifs
de la thèse.

1.1 Accident vasculaire cérébral

Après quelques éléments de physiologie et d’anatomie du système cardiovasculaire, cette
section présente une description de l’AVC.

1.1.1 Éléments de physiologie et d’anatomie

Système cardiovasculaire

Le système cardiovasculaire humain (figure 1.1) se compose du cœur, des artères et
des veines. Il a pour fonction de distribuer aux organes, par le sang, l’oxygène et les
nutriments nécessaires et d’éliminer les déchets. Le sang est propulsé par le cœur dans
l’aorte. Le sang emprunte alors les artères secondaires puis les artérioles qui mènent aux
différents organes. Dans chaque organe, le sang circule dans les capillaires afin de distribuer
aux cellules l’oxygène et les nutriments. Le sang se charge alors de gaz carbonique et de
déchets. Le sang est finalement ramené au cœur par les veinules, les veines puis les veines
caves. Le sang veineux est ensuite éjecté du cœur vers les poumons par l’artère pulmonaire.
Il rejoint les alvéoles pulmonaires où il se régénère en oxygène et évacue le gaz carbonique.
Finalement, le sang est de nouveau envoyé vers le cœur, prêt pour un nouveau cycle. Ce
cycle circulatoire est schématisé en figure 1.2.
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Chapitre 1 – Contexte clinique et problématique

Figure 1.1 – Anatomie du système cardiovasculaire d’après [9].

Anatomie vasculaire

L’aorte qui sort du ventricule gauche du cœur forme la crosse aortique qui s’enroule
autour du cœur et d’où vont partir - entre autres - le tronc brachiocéphalique, les carotides,
les artères vertébrales et les artères iliaques dont les artères fémorales font suite. Cela peut
être observé en figure 1.1 et en figure 1.3.
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1.1. Accident vasculaire cérébral

Figure 1.2 – Schématisation du fonctionnement du système cardiovasculaire d’après [10].

1.1.2 Accident vasculaire cérébral

Un AVC (figure 1.4) survient lorsque la circulation sanguine vers le cerveau est réduite
ou interrompue par une artère cérébrale obstruée (AVC ischémique) ou par une artère
rompue (AVC hémorragique). Environ 20 % des AVC sont d’origine hémorragique et
80 % d’origine ischémique. Près de 1 million d’AVC ont lieu chaque année dans l’Union
européenne et près de 800 000 aux États-Unis [12]. En France, cela représente 130 000
AVC par an [13].
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Chapitre 1 – Contexte clinique et problématique

Figure 1.3 – Anatomie de l’aorte, adaptée de [11].

Accident vasculaire hémorragique

Un AVC hémorragique se produit lorsqu’une artère se met soudainement à saigner
dans le cerveau. En conséquence, la partie du corps contrôlée par la zone endommagée
du cerveau ne peut pas fonctionner correctement. Il existe deux principaux types d’AVC
hémorragique :

Les hémorragies intracrâniennes, lorsque le saignement se produit à l’intérieur du
cerveau.

Les hémorragies sous-arachnoïdiennes, lorsque le saignement se produit entre le
cerveau et les membranes qui le recouvrent.

Ce saignement soudain peut résulter d’un traumatisme crânien, d’un anévrisme cérébral,
d’une pression artérielle élevée, d’une anomalie des vaisseaux sanguins, d’une malforma-
tion artério-veineuse, d’une angiopathie amyloïde ou de troubles du sang et de la coagu-
lation.
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1.1. Accident vasculaire cérébral

Figure 1.4 – Illustration des deux types d’AVC, adaptée de [14].

Accident vasculaire ischémique

Lorsque l’AVC est causé par le blocage d’une artère par un thrombus 1 qui réduit le
flux sanguin vers le cerveau, on parle d’AVC ischémique. L’athérosclérose est une maladie
touchant les artères de gros et moyen calibre et se caractérise par l’apparition de plaques
d’athérome 2. Ces dépôts sont la principale cause des accidents ischémiques cérébraux.
Les plaques d’athérome peuvent provoquer deux types d’obstruction :

La thrombose cérébrale est un thrombus qui se développe au niveau de la plaque
d’athérome à l’intérieur du vaisseau sanguin.

L’embolie cérébrale est un caillot sanguin qui se forme à un autre endroit du système
circulatoire, généralement le cœur et les grosses artères de la partie supérieure de la
poitrine et du cou. Une partie du caillot se détache, passe dans la circulation sanguine
et se déplace dans les vaisseaux sanguins du cerveau jusqu’à ce qu’il atteigne des
vaisseaux trop petits pour le laisser passer. Une des principales causes d’embolie
est un rythme cardiaque irrégulier appelé fibrillation auriculaire. Elle peut entraîner
la formation de caillots dans le cœur, leur délogement et leur déplacement vers le
cerveau.

1. Masse de sang coagulé.
2. Plaques graisseuses qui tapissent la paroi des vaisseaux.
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Chapitre 1 – Contexte clinique et problématique

1.1.3 Conséquence de l’accident vasculaire cérébral

Comme tous les organes, le cerveau a besoin de l’oxygène et des nutriments fournis par
le sang pour fonctionner correctement. Si l’apport sanguin est limité ou interrompu, les
cellules cérébrales commencent à mourir. Cela peut entraîner des lésions cérébrales, un
handicap et éventuellement le décès. Malgré une prise en charge médicale, les patients qui
survivent à un AVC souffrent souvent de problèmes à long terme causés par les lésions
cérébrales. Certains patients ont besoin d’une longue période de réadaptation avant de
pouvoir retrouver leur indépendance, tandis que beaucoup ne se rétablissent jamais com-
plètement et ont besoin d’un soutien continu après leur AVC. Néanmoins, un traitement
rapide peut minimiser les effets à long terme. Dans de nombreux cas, le traitement des
AVC est considérée comme une procédure urgente. Si un AVC provoque des symptômes
tels que des difficultés à parler, une faiblesse ou un engourdissement d’un côté du corps ou
des difficultés à respirer, il est important de rapidement le traiter, le temps est un facteur
déterminant dans ces situations.

1.2 Traitements de l’accident vasculaire cérébral is-
chémique

Dans le cadre de cette thèse, l’intérêt est porté sur les AVC ischémiques. Rappelons
que 80 % des AVC sont de cette nature. Cette section présente les traitements de l’AVC
ischémique.

Après les premiers symptômes, un diagnostic rapide et précis du type d’AVC et la loca-
lisation exacte des lésions sont essentiels pour un traitement réussi. Cela peut être réalisé
à l’aide d’une angiographie 3 par résonance magnétique (angio-IRM) ou angiographie par
tomodensitométrie (angio-CT 4).

Les AVC ischémiques peuvent être traités par injection intraveineuse d’un médicament
appelé alteplase, qui dissout les caillots sanguins et rétablit la circulation sanguine dans le
cerveau. Ce traitement médicamenteux est connu sous le nom de thrombolyse. L’alteplase
est plus efficace si elle est administrée le plus tôt possible après l’AVC, et en tout cas

3. L’angiographie est une technique d’imagerie médicale portant sur les vaisseaux sanguins. Elle né-
cessite l’injection d’un produit de contraste.

4. CT pour Computed Tomography (Tomodensitométrie).
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1.3. Thrombectomie mécanique

dans les 4,5 heures. Elle n’est généralement pas recommandée si plus de 4,5 heures se sont
écoulées.

Les AVC ischémiques graves peuvent aussi être traités par une intervention de neurora-
diologie interventionnelle (NRI) appelée thrombectomie. L’intervention consiste à insérer
un cathéter dans l’artère fémorale. Ensuite, un dispositif est passé par le cathéter jusque
dans l’artère du cerveau. Le caillot sanguin peut alors être retiré à l’aide d’un stent, par
aspiration ou par combinaison des deux. L’intervention peut être réalisée sous anesthésie
locale ou générale. Cette intervention permet d’éliminer les caillots sanguins et de rétablir
la circulation sanguine dans le cerveau. Elle est plus efficace lorsqu’elle est pratiquée le
plus tôt possible après l’AVC.

Plusieurs études cliniques ont été réalisées afin d’évaluer la technique de thrombectomie
mécanique. En 2016, une méta-analyse de 5 essais randomisés a montré la supériorité de la
thrombectomie mécanique sur la thrombolyse dans la prise en charge de l’AVC ischémique
(MR CLEAN, ESCAPE, REVaSCaT, SWIFT-PRIME et EXTEND-IA) [15]. Des études
récentes ont même montré que ce traitement peut être réalisé jusqu’à 24 heures après le
début des signes (DAWN et DEFUSE) [16, 17], alors que la thrombolyse doit être réalisée
dans les 4,5 heures après le début des signes [18].

1.3 Thrombectomie mécanique

Cette section décrit la procédure de thrombectomie mécanique en commençant par le
diagnostic jusqu’au geste opératoire.

La sélection des patients pour la thrombectomie mécanique se fait à l’aide d’images pré-
opératoires : angio-IRM (des coupes sont montrées en figure 1.5, figure 1.6 et figure 1.7)
ou angio-CT. Dans les deux cas, du produit de contraste est injecté pour faciliter la
visualisation des structures vasculaires. Cela permet aux médecins de confirmer l’AVC
ischémique, de localiser le thrombus et d’anticiper les difficultés afin choisir le matériel de
navigation à utiliser. Néanmoins, les images ne sont pas automatiquement segmentées et
la visualisation se fait sur les coupes de l’image 3D. Des études ont conclu que l’angio-
IRM était utile pour la sélection des patients avec une fenêtre tardive (6-24 heures après
la déclaration de l’AVC) ou avec une fenêtre de temps inconnu [19]. Des différences de
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Chapitre 1 – Contexte clinique et problématique

pratiques existent en fonction des pays. En France, il est plus courant d’utiliser de l’angio-
IRM alors qu’en Allemange ou aux États-Unis il est plus courant d’utiliser de l’angio-CT.
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1.3. Thrombectomie mécanique

Figure 1.5 – Coupes coronales d’une angio-IRM. Les structures vasculaires apparaissent
en blanc. On distingue sur la deuxième coupe la difficulté du trajet endovasculaire à
effectuer entre la crosse aortique et les carotides.
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Chapitre 1 – Contexte clinique et problématique

Figure 1.6 – Coupes axiales d’une angio-IRM. Les structures vasculaires apparaissent
en blanc. On distingue notamment les carotides.
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1.3. Thrombectomie mécanique

Figure 1.7 – Coupes sagittales d’une angio-IRM. Les structures vasculaires apparaissent
en blanc. On peut notamment distinguer la crosse aortique sur la troisième coupe et
la quatrième coupe. On note des différences d’homogénéité et de contraste et la crosse
aortique et les carotides.
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Chapitre 1 – Contexte clinique et problématique

La thrombectomie mécanique consiste à retirer le caillot sanguin en insérant une sonde
dans l’artère fémorale qui est naviguée par voie endovasculaire jusqu’au caillot afin de
le retirer. Une fois le patient sélectionné pour une thrombectomie mécanique suite à
l’imagerie pré-opératoire, celui-ci est installé en salle d’intervention (figure 1.8). Le patient
est placé sous un C-arm 5 (figure 1.9), qui est un dispositif d’imagerie médicale basé sur
l’utilisation de rayons X. Le C-arm permet de suivre le matériel endovasculaire utilisé lors
de l’intervention, ainsi que de contrôler le bon retrait du thrombus.

Figure 1.8 – Photo d’une procédure de thrombectomie mécanique au CHU 6de Rennes.

L’insertion du matériel de navigation endovasculaire, à savoir les cathéters guides, les
cathéters et les guides (figure 1.10), se fait classiquement au niveau de l’artère fémorale.
Les matériels sont ensuite navigués dans l’artère iliaque jusqu’à l’aorte abdominale pour
ensuite traverser la crosse aortique et atteindre la carotide (gauche ou droite selon la
localisation du thrombus), le chemin endovasculaire est illustré dans la figure 1.11. La
navigation des cathéters guides, cathéters et guides se fait par le praticien en poussant
ou tirant sur la partie non insérée de ceux-ci ou en les faisant tourner sur eux-mêmes
pour donner un mouvement de rotation. L’interaction des différents cathéters guides,

5. Le C-arm est appelé ainsi en raison de son bras en forme de C, qui est utilisé pour connecter la
source de rayons X d’un côté et le détecteur de l’autre.

6. CHU pour Centre Hospitalier Universitaire.
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1.3. Thrombectomie mécanique

Figure 1.9 – Illustration de l’utilisation du C-arm, adaptée d’une figure de [20].

cathéters et guides entre eux est importante pour arriver à correctement naviguer et
plus particulièrement pour le crochetage des zones difficiles. Ces zones se trouvent aux
différentes bifurcations, parmi celles-ci, on peut mentionner le passage de la crosse aortique
aux carotides ainsi que le passage de la carotide commune à la carotide interne. Un choix
de cathéters guides, de cathéters et de guides adaptés à l’anatomie du patient pour la
zone à crocheter est primordial pour la bonne navigation endovasculaire. Néanmoins, ce
choix peut être difficile à réaliser devant la quantité importante de matériels disponibles
comme montré en figure 1.12.

La navigation endovasculaire peut être facilitée par l’utilisation de cathéters actifs. Ces
cathéters peuvent être activés par les praticiens afin de courber leur extrémité permettant
la création d’une courbe (S) spécifique. Ces cathéters actifs sont conçus avec des action-
neurs en alliage à mémoire de forme et ont le potentiel de rendre les procédures rapides,
sûres et contrôlées de manière robotique [21]. Ces cathéters ouvrent des perspectives quant
à l’évolution de la procédure de thrombectomie mécanique, mais sont encore en phase de
développement et d’évaluation avec leurs premières utilisations sur l’homme.

Pour guider la navigation, les praticiens réalisent un ROADMAP. L’idée est d’acquérir
une image angiographique des structures vasculaires d’intérêt par injection de produit de
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Chapitre 1 – Contexte clinique et problématique

Figure 1.10 – Illustration de l’utilisation conjointe d’un cathéter guide, d’un cathéter et
d’un guide, adaptée de [22].

contraste. Les images acquises sous fluoroscopie pendant l’intervention sont combinées
à l’image angiographique ce qui permet de visualiser les instruments par rapport aux
structures vasculaires. Néanmoins, l’injection ne se fait qu’une fois les carotides atteintes.
En effet, le volume de la crosse aortique est important ce qui nécessiterait l’utilisation de
beaucoup de produit de contraste alors que les médecins souhaitent limiter son utilisation
à cause de sa nocivité. Un exemple de fluoroscopie sans et avec produit de contraste est
montré en figure 1.13. L’étape qui consiste à naviguer les matériels de la crosse aortique aux
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1.3. Thrombectomie mécanique

Figure 1.11 – Illustration du chemin de navigation endovasculaire de l’artère fémorale
jusqu’au thrombus, adaptée de [23].

Figure 1.12 – Exemple de différentes formes de cathéters guides, adapté de [24].

carotides s’appelle le crochetage des carotides et est actuellement fait sans visualisation
des matériels de navigation par rapport aux structures vasculaires. Différentes images
fluoroscopiques pendant la phase de crochetage d’une carotide lors d’une thrombectomie
mécanique sont montrées en figure 1.14. Cela illustre les difficultés de contrôle et de
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Chapitre 1 – Contexte clinique et problématique

repérage du matériel de navigation. Pour contourner cela, les médecins peuvent utiliser
un dispositif de fusion d’images pour venir projeter les structures vasculaires de l’imagerie
pré-opératoire sur la fluoroscopie. Actuellement, cette fusion d’images doit passer par
un recalage manuel de la part des médecins. Ceci entraîne une perte de temps pour un
recalage qui n’est pas nécessairement précis. Ces difficultés rendent la navigation délicate
pour le franchissement des carotides une fois dans la crosse aortique.

Figure 1.13 – Fluoroscopie sans et avec produit de contraste.

Une fois le caillot atteint, la suite de la procédure dépend de la technique [25] comme
le montre la figure 1.15. Un stent retriever seul peut être utilisé, il se déploie, s’intègre au
caillot et assure une reperfusion immédiate. Après un court laps de temps (généralement
2 à 4 minutes) pendant lequel le stent retriever s’intègre au caillot, celui-ci est récupéré,
ce qui permet de retirer le caillot. Une autre technique de thrombectomie mécanique est
l’aspiration. Elle est réalisée en poussant un grand cathéter d’aspiration souple dans le
vaisseau et en appliquant une aspiration directe pour récupérer le thrombus. L’aspiration
peut être combinée avec la technique du stent retriever, c’est la technique dite de Solumbra.
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1.3. Thrombectomie mécanique

Figure 1.14 – Différentes images de navigation endovasculaire sous fluoroscopie d’un
patient du CHU de Rennes. Les images montrent le crochetage de la carotide lorsque le
cathéter est toujours dans la crosse aortique.

Figure 1.15 – Illustration des trois principales techniques de thrombectomie mécanique
d’après [26].
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1.4 Difficultés et objectifs

Cette section rappelle les principales difficultés de l’intervention de thrombectomie mé-
canique et précise les objectifs du travail de thèse pour répondre à ces difficultés. Ils
sont abordés en tenant compte de la pratique clinique actuelle, néanmoins les mêmes
problématiques se poseraient pour les cathéters actifs.

1.4.1 Visualisation augmentée des structures vasculaires issues
de l’imagerie pré-opératoire

La segmentation de la crosse aortique et des carotides est une étape préliminaire pour
résoudre les différents problèmes liés à la navigation endovasculaire. Cela concerne notam-
ment la fusion d’images pré-opératoires et per-opératoire pour guider le geste interven-
tionnel ou la caractérisation de la forme des structures vasculaires pour aider au planning
de l’intervention. Malgré de nombreuses méthodes pour la segmentation des structures
vasculaires, notamment avec des méthodes de deep learning, il n’existe pas de méthode
permettant de répondre directement au problème de la segmentation de la crosse aor-
tique et des carotides ainsi que le début des vaisseaux apparaissant le long de celles-ci 7.
L’objectif est de proposer une méthode de segmentation automatique qui doit être assez
rapide pour être utilisée en routine clinique.

1.4.2 Aide à la navigation et à la visualisation per-opératoire

La navigation endovasculaire peut être très difficile en fonction de l’anatomie vascu-
laire du patient. Les médecins peuvent être aidés par l’injection de produit de contraste
pour visualiser les structures vasculaires. Néanmoins, la crosse aortique n’est pas injectée
pendant l’intervention à cause de son trop important volume et n’est donc pas visible sur
la fluoroscopie. L’injection de produit de contraste ne se fait qu’une fois les carotides at-
teintes. Une étude récente a porté sur l’intérêt potentiel de la fusion de la fluoroscopie avec
l’imagerie pré-opératoire [27]. À cette fin, l’approche de recalage était basée sur des repères
anatomiques sélectionnés manuellement pendant l’intervention. Cette étude a montré que
des améliorations supplémentaires de la technique de recalage sont nécessaires pour être
compatible avec le workflow interventionnel. À notre connaissance, aucune approche de
fusion d’images n’a résolu le problème du recalage multimodal (angio-IRM/angio-CT et

7. Un état de l’art de la segmentation des structures vasculaires est présenté au chapitre 2.
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1.5. Conclusion

fluoroscopie 2D) sans produit de contraste pour aider les médecins à faire passer le ca-
théter de la crosse aortique aux carotides 8. Afin de répondre à ce problème, l’objectif est
de proposer une méthode de recalage entre l’imagerie pré-opératoire 3D (compatible à la
fois avec l’angio-IRM et l’angio-CT) et la fluoroscopie per-opératoire 2D sans produit de
contraste.

1.4.3 Aide au choix du matériel d’intervention

La navigation endovasculaire de l’artère fémorale jusqu’au thrombus nécessite, en plus
d’un geste technique, d’un choix de cathéters guides, de cathéters et de guides adapté à
l’anatomie du patient. Ce choix peut être difficile, particulièrement pour les praticiens les
moins expérimentés. Pour répondre à cette difficulté, l’objectif est de travailler sur une
méthode d’aide à la décision de cathéters guides, de cathéters et de guides spécifiquement
adaptés à l’anatomie du patient. Sur la base de travaux réalisés au LTSI sur l’aide à la
décision clinique dans le contexte de l’implantation transcathéter de valves aortiques [28,
29], nous nous intéressons au raisonnement à partir de cas pour l’aide au choix de cathéters
guides, de cathéters et de guides. La question que nous abordons porte plus spécifiquement
sur la définition d’une mesure de similarité afin de retrouver des cas proches en termes de
navigabilité endovasculaire.

1.5 Conclusion

Le traitement des AVC est d’importance majeure puisque environ 1 million d’AVC ont
lieu chaque année dans l’Union européenne et environ 800 000 aux États-Unis. La majorité
de ces AVC sont ischémiques et peuvent être traités par thrombolyse ou par thrombecto-
mie. Les études ont montré la supériorité de la thrombectomie sur la thrombolyse tant au
niveau de l’efficacité que de l’éligibilité des patients. Néanmoins, cette intervention pré-
sente des difficultés de navigation endovasculaire. En plus du geste technique à réaliser, la
difficulté de navigation peut être accentuée par un mauvais choix de matériels (cathéters
guides, cathéters et guides) pour un patient donné ou par le manque d’information sur la
localisation des structures vasculaires sur l’imagerie per-opératoire. L’objectif de la thèse
est d’aider à la navigation endovasculaire en soutenant les praticiens via ces deux derniers
axes et via la segmentation automatique des structures vasculaires en tant qu’étape pré-

8. Un état de l’art du recalage rigide multimodal d’images médicales 3D/2D est présenté au chapitre 3.
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liminaire. La figure 1.16 résume la démarche envisagée dans cette thèse pour répondre à
la problématique de l’aide à la navigation endovasculaire en thrombectomie mécanique.

Figure 1.16 – Aide à la navigation endovasculaire, principaux objectifs : aide à la décision
pré-opératoire, visualisation augmentée de l’imagerie pré-opératoire et assistance à la
navigation endovasculaire.

Le chapitre chapitre 2 présente la solution proposée pour la segmentation automatique
des structures vasculaires à partir de l’IRM pré-opératoire. Dans le chapitre 3, une mé-
thode de recalage permettant d’augmenter les images per-opératoires en y projetant les
structures vasculaires d’intérêt sera présentée. Dans le chapitre 4, les travaux pour l’aide
au choix personnalisé de matériels de navigation seront présentés.
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Chapitre 2

SEGMENTATION ET VISUALISATION

AUGMENTÉE DES STRUCTURES

VASCULAIRES

Ce chapitre présente les travaux consacrés à la segmentation automatique de la crosse
aortique et des carotides à partir de l’angio-IRM pré-opératoire. Après un état de l’art sur
les méthodes de segmentation automatique des structures vasculaires, nous présentons la
méthode proposée ainsi que les résultats associés.

2.1 État de l’art

On rappelle dans cette section la problématique liée à la segmentation automatique des
structures vasculaires. On commence par présenter quelques généralités sur la segmen-
tation puis les méthodes dites traditionnelles avant d’aborder la segmentation par des
méthodes d’apprentissage profond (deep learning).

2.1.1 Problématique

Comme évoqué dans le chapitre 1, la segmentation automatique des structures vascu-
laires peut profiter aux médecins tant pour la fusion d’images que pour l’aide à la décision
pré-opératoire. Sans segmentation automatique, ces méthodes nécessitent une interven-
tion humaine pour être intégrées dans un workflow clinique. La thrombectomie mécanique
étant réalisée en urgence, une méthode de segmentation automatique (et rapide) permet
de faire gagner du temps et d’alléger les praticiens d’une tâche pour se concentrer sur
l’intervention et le geste clinique.
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2.1.2 Généralités sur la segmentation

Le but de la segmentation est généralement de classer chaque pixel d’une image en
fonction de la structure (région, contour, etc.) à laquelle il appartient. Bukenya et al. [30]
ont classé les différentes méthodes de segmentations en trois catégories. Segmentation à
partir de modèles, segmentation basée sur le suivi et segmentation par reconnaissance de
formes. On en rappelle ici les principales caractéristiques.

L’approche à partir de modèles, tels les modèles paramétriques [31], consiste à faire
correspondre un modèle, contenant des informations sur la forme et l’apparence attendues
de la structure d’intérêt, à de nouvelles images. Les approches basées sur un modèle sont
confrontées aux difficultés suivantes : trouver le modèle qui s’adapte aux données, ajuster
les paramètres du modèle ainsi que segmenter les différentes tailles de vaisseaux.

Les méthodes de segmentation basée sur le suivi, comme la croissance de région [32], ont
été utilisées notamment pour segmenter les vaisseaux. À partir d’un ou plusieurs points
de départ, un algorithme estime la localisation des voxels au sein des structures d’intérêt.
Cependant, cette méthode implique une intervention humaine pour définir les points de
départ et peut s’avérer coûteuse en termes de calcul.

La segmentation par reconnaissance des formes permet de distinguer les données de
différents groupes en se basant sur les interrelations morphologiques au sein des données.
Pour la segmentation des vaisseaux, la segmentation par reconnaissance de formes peut
se faire grâce à des techniques basées sur des seuils adaptatifs [33] ou des filtres de rehaus-
sement des vaisseaux [34]. Ces méthodes sont robustes au bruit, mais ont un problème
pour distinguer les vaisseaux des structures environnantes, les structures circulaires étant
détectées comme des structures vasculaires.

Les méthodes classiques présentent des limitations qui sont en partie surmontées par
les méthodes de deep learning rapportées dans la littérature.

2.1.3 Méthodes de deep learning pour la segmentation

Les méthodes de deep learning sont un sous-domaine de l’apprentissage automatique
(machine learning). Le deep learning a permis de trouver des solutions à des problèmes qui
semblaient insolubles comme la reconnaissance automatique de caractères [35]. Depuis,
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le deep learning a continué à se développer et est aujourd’hui largement utilisé pour la
segmentation automatique, notamment pour la segmentation d’images médicales [36]. Il
existe différents types d’organisations des réseaux de neurones comme présenté ci-dessous.

Réseaux de neurones convolutifs

Les réseaux de neurones convolutifs (CNN pour Convolutional neural network) font
partie des architectures les plus utilisées parmi les méthodes de deep learning. Les CNN
ont été initialement proposés par Fukushima [37].

Les CNN sont principalement composés de trois types de couches :

1. les couches convolutionnelles où un noyau (ou filtre) de poids est convolué afin
d’extraire des caractéristiques.

2. les couches non linéaires, qui appliquent une fonction d’activation afin de permettre
au réseau de modéliser des fonctions non linéaires.

3. les couches de mise en commun (pooling), qui remplacent un petit voisinage d’une
carte de caractéristiques par des statistiques (moyenne, maximum, etc.) sur le voi-
sinage et réduisent la résolution spatiale.

Les unités des couches sont localement connectées, c’est-à-dire que chaque unité reçoit
des entrées pondérées d’un petit voisinage des unités de la couche précédente. En empilant
les couches pour former des pyramides multi-résolutions, les couches de niveau supérieur
apprennent à partir de champs réceptifs de plus en plus larges.

Les CNN sont généralement suivies par une couche fully-connected qui combine les
features extraites par les couches précédentes.

Parmi les plus architectures CNN les plus connues, on retrouve : AlexNet [38], VGGNet
[39], ResNet [40], GoogLeNet [41], MobileNet [42] et DenseNet [43].

Réseaux de neurones récurrents

Les réseaux de neurones récurrents (RNN pour Recurrent Neural Network) [44] sont
largement utilisés pour traiter des données séquentielles, telles que la parole, le texte,
les vidéos et les séries temporelles, où les données à une position dépendent des données
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rencontrées précédemment. À chaque instant, le modèle collecte l’entrée au temps actuel
Xi et l’état caché de l’étape précédente hi−1. et produit une valeur cible et un nouvel état
caché.

Les RNN posent généralement des problèmes avec les longues séquences, car ils ne
peuvent pas capturer les dépendances à long terme dans de nombreuses applications du
monde réel (bien qu’ils ne présentent aucune limitation à cet égard) et souffrent souvent
de problèmes de disparition ou d’explosion du gradient. Cependant, un type de RNN
appelé mémoire à long terme (LSTM pour Long Short Term Memory) [45] est conçu pour
éviter ces problèmes.

Encodeur-décodeur

Les modèles encodeur-décodeur sont une famille de modèles qui apprennent à faire
correspondre des points de données d’un domaine d’entrée à un domaine de sortie via
un réseau à deux niveaux. L’encodeur est représenté par une fonction d’encodage z =
f(x) qui comprime l’entrée dans une représentation de l’espace latent. Et le décodeur,
représenté par une fonction y = g(z), vise à prédire la sortie à partir de l’espace latent.
La représentation latente fait ici essentiellement référence à une représentation vectorielle
des caractéristiques, qui est capable de capturer l’information sémantique sous-jacente de
l’entrée qui est utile pour prédire la sortie.

Parmi les réseaux les plus efficaces pour la segmentation des images médicales, on
compte le réseau U-Net [46] qui a spécialement été conçu dans ce but et appliqué pour
la première fois en 2015. Il se compose principalement de deux voies. L’un est un chemin
encodeur et l’autre un chemin décodeur. Le chemin de l’encodeur capture le contexte de
l’image en produisant des cartes de caractéristiques via des couches de convolution et
de mise en commun. Le chemin du décodeur est utilisé pour permettre une localisation
précise en utilisant des convolutions transposées.

Réseaux antagonistes génératifs

Les réseaux antagonistes génératifs (GAN pour Generative Adversarial Network) sont
constitués de deux sous-modèles : un générateur et un discriminateur (généralement tous
deux mis en œuvre par des réseaux de neurones). Le générateur génère de nouvelles
images synthétiques tandis que le discriminateur prend en entrée une image (réelle ou
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2.1. État de l’art

synthétique) et prédit si l’image est réelle ou synthétique. Le générateur est entraîné à
tromper le discriminateur et le discriminateur est entraîné à différencier les images réelles
des images synthétiques générées par le générateur. Le générateur est entraîné en utilisant
la rétroaction du discriminateur qui fait en sorte de générer des images de plus en plus
réalistes au fil de l’entraînement. Le discriminateur est entraîné à l’aide d’images réelles et
d’images provenant du générateur (qui s’améliore au fil de l’entraînement), ce qui l’amène
à s’adapter aux améliorations du générateur.

Les GANs sont difficiles à entraîner et à régler, car l’optimisation ne consiste pas à
trouver un minimum (ce qui est généralement le cas avec les réseaux neuronaux et qui
se fait grâce à un algorithme de descente de gradient et à de la rétropropagation) mais à
trouver un équilibre entre le minimum du générateur et le maximum du discriminateur.

Segmentation des structures vasculaires

Parmi les techniques précédemment présentées, certaines sont appliquées à la segmen-
tation des structures vasculaires. Certaines utilisent encore des méthodes traditionnelles
comme [32] pour la segmentation de la crosse. Ces méthodes sont néanmoins moins perfor-
mantes que les méthodes de deep learning sur les cas difficiles. C’est pourquoi la majorité
de la littérature pour la segmentation d’images médicales s’appuie aujourd’hui sur les
méthodes de deep learning [36, 47]. De plus, depuis 2015, la majorité des réseaux de neu-
rones pour la segmentation des structures vasculaires fait appel à un réseau U-net en le
modifiant. Par exemple avec l’utilisation d’un réseau U-net 3D [48] spécifique aux images
3D comme le sont l’IRM et le CT. Il y a aussi la mise en cascade de réseaux U-net 2D [49]
ou l’utilisation de 2.5D U-net [50-52] qui consiste à segmenter des projections 2D d’une
image 3D plutôt que de travailler par coupe comme avec un 2D U-net.

La littérature traite généralement de la segmentation de l’intégralité des structures
vasculaires de mêmes tailles présentes sur une image, alors que notre objectif est de seg-
menter uniquement des structures vasculaires spécifiques (carotides communes et internes
et crosse aortique) liées au chemin endovasculaire de la thrombectomie mécanique ainsi
que le début des structures vasculaires le long de ce chemin. C’est pour cela que nous
avons besoin de définir une méthode spécifique pour notre problème. Ceci dans le but
d’aider à la navigation endovasculaire ainsi qu’à l’aide à la décision clinique en phase de
planning.
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Chapitre 2 – Segmentation et visualisation augmentée des structures vasculaires

2.2 Segmentation automatique à l’aide de réseaux U-
net en cascade

Nous présentons ici la méthode proposée pour la segmentation automatique des struc-
tures vasculaires correspondant au trajet endovasculaire en thrombectomie mécanique à
partir d’images angio-IRM. Ces travaux ont été présentés à SPIE 2022 et ont été publiés
dans les actes de la conférence [53].

2.2.1 Hypothèses et principes de la méthode

L’objectif est de segmenter uniquement les structures vasculaires liées à la navigation
afin de les mettre en évidence et d’éviter l’ajout de structures non pertinentes. Dans une
approche de réalité augmentée, on cherche à ne restituer visuellement que l’information
pertinente et nécessaire au guidage du cathétérisme. Comme les principales difficultés
de la navigation résident dans le passage des bifurcations, la visualisation de toutes les
structures vasculaires à chaque bifurcation est essentielle. Il s’agit des artères vertébrales,
des artères sous-clavières et des artères carotides externes. Il est nécessaire de segmenter
le début de ces vaisseaux, afin de conserver de l’information sur les bifurcations sans
ajouter de longues structures non essentielles. Pour prendre en compte les différences
anatomiques importantes entre les carotides communes et internes et la crosse aortique,
les deux structures sont segmentées séparément. La segmentation de la crosse aortique
est résolue en utilisant un réseau U-net. La segmentation des carotides communes et
internes avec le début des artères qui commencent le long du chemin de navigation n’est
pas triviale. Dans cet objectif, nous proposons un réseau U-net en cascade. L’idée est
d’utiliser un premier U-net pour ne sélectionner que les voxels dans un voisinage des
structures à segmenter et d’utiliser un deuxième U-net pour réaliser la segmentation.

2.2.2 Données patient

L’étude présentée a été réalisée sur un ensemble de 16 angio-IRM provenant de pa-
tients de l’hôpital de la Fondation Ophtalmologique Adolphe de Rothschild (FOR) [Paris,
France] qui avaient subi une thrombectomie mécanique comme traitement d’un AVC is-
chémique. La segmentation de la vérité terrain a été fournie par les médecins de la FOR
et l’ensemble des 16 patients a été divisé en un ensemble d’apprentissage de 13 patients
et un ensemble de validation de 3 patients, cf. figure 2.1.

52



2.2. Segmentation automatique à l’aide de réseaux U-net en cascade

F
ig

ur
e

2.
1

–
Vé

rit
é

te
rr

ai
n

de
la

se
gm

en
ta

tio
n

di
vi

sé
e

en
de

ux
en

se
m

bl
es

:l
’e

ns
em

bl
e

d’
en

tr
aî

ne
m

en
t

et
l’e

ns
em

bl
e

de
te

st
.

53



Chapitre 2 – Segmentation et visualisation augmentée des structures vasculaires

2.2.3 Segmentation des troncs supra-aortiques

Pour la segmentation des carotides communes et des carotides internes, un premier
U-net est entraîné à l’aide de coupes axiales rééchantillonnées au format (128, 128). L’ap-
prentissage est effectué à l’aide de l’optimiseur Adam avec comme fonction de perte l’en-
tropie croisée binaire et le logarithme du coefficient de Dice. Une fois le premier U-net
entraîné, il permet d’obtenir une première segmentation 3D des artères d’intérêt. La sup-
pression des îlots (island removal) est utilisée pour enlever les petits amas de voxels puis
la dilatation permet d’obtenir un volume qui inclut les structures vasculaires d’intérêt.
Chaque angio-IRM est masquée à l’aide de ces volumes binaires. Un deuxième U-net est
entraîné en utilisant des coupes axiales 2D de l’angio-IRM masquées de taille (128, 128)
associée à la vérité terrain. Comme pour le premier U-net, l’apprentissage est effectué à
l’aide de l’optimiseur Adam avec comme fonction de perte l’entropie croisée binaire et le
logarithme du coefficient de Dice.

Le processus résultant de la segmentation des carotides communes et internes est illustré
en figure 2.2. Le premier U-net est utilisé avec les coupes axiales pour obtenir une première
segmentation 3D par concaténation des coupes segmentées. La suppression des îlots et
la dilatation sont utilisées pour créer un volume permettant de masquer l’angio-IRM
originale. Enfin, le second U-net est utilisé avec les coupes axiales précédemment masquées
et le volume de segmentation final est obtenu par concaténation de ces coupes segmentées.

Figure 2.2 – Processus de segmentation automatique des carotides.

2.2.4 Segmentation de la crosse aortique

Pour la segmentation de la crosse aortique, l’angio-IRM est divisée en coupes coronales
sous-échantillonnées à une taille de (128, 128) associée à la vérité terrain. Comme précé-
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demment, l’apprentissage est effectué à l’aide de l’optimiseur Adam avec une combinaison
d’entropie croisée binaire et de logarithme du coefficient de Dice comme fonction de perte.

La segmentation de la crosse aortique est illustrée en figure 2.3. Une fois que toutes
les coupes d’une angio-IRM sont segmentées et concaténées, la suppression des îlots en
post-traitement permet d’éliminer les petits artefacts pour obtenir le volume segmenté
final de la crosse aortique.

Figure 2.3 – Processus de segmentation automatique de la crosse aortique.

2.2.5 Concaténation des sous-volumes

Le volume final, représentant le chemin de navigation endovasculaire pour la thrombec-
tomie mécanique, est obtenu par concaténation des deux volumes segmentés des carotides
commune et interne et de la crosse aortique, comme montré en figure 2.4.

2.3 Résultats

Dans cette sous-section, les résultats qualitatifs et quantitatifs obtenus avec la méthode
de segmentation proposée sont présentés.

2.3.1 Résultats qualitatifs

Les résultats qualitatifs visuels pour les trois patients de validation sont présentés en
figure 2.5, en figure 2.6 et en figure 2.6. Par rapport à un U-net 2D classique, ils mettent
mieux en évidence les structures vasculaires liées à la navigation endovasculaire en throm-
bectomie mécanique ainsi que le début d’autres structures vasculaires le long de ce trajet
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Chapitre 2 – Segmentation et visualisation augmentée des structures vasculaires

Figure 2.4 – Structures endovasculaires segmentées finales : obtenues par concaténation
des carotides segmentées et de la crosse aortique segmentée.

de navigation. L’utilisation d’un U-net 2D classique pour segmenter uniquement les struc-
tures vasculaires d’intérêt peut entraîner, pour certains cas (patients de validation 2 et
3), une segmentation incomplète des carotides.

2.3.2 Résultats quantitatifs

Le coefficient de Dice et la sensibilité (cf. annexe) de la segmentation des carotides
communes et internes et de la segmentation de la crosse aortique sont calculés pour les 3
cas de l’ensemble de test. Pour les résultats des carotides communes et internes, seules les
structures du chemin de navigation sont évaluées. Cela signifie que les débuts des artères
qui commencent le long du chemin de navigation ne sont pas retenus pour le calcul du
coefficient de Dice et de la sensibilité. La présence de ces structures sur la segmentation
finale a été évaluée qualitativement. Les résultats quantitatifs pour les trois patients de
validation sont présentés dans le tableau 2.1 et comparés à un simple U-net. La méthode
proposée donne un coefficient de Dice de 0,851 et une sensibilité de 0,922.
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Figure 2.5 – Segmentation des structures vasculaires pour le patient 1 de la base de
test : résultats obtenus avec un U-net 2D, avec la méthode proposée et vérité terrain.
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Figure 2.6 – Segmentation des structures vasculaires pour le patient 2 de la base de
test : résultats obtenus avec un U-net 2D, avec la méthode proposée et vérité terrain.
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Figure 2.7 – Segmentation des structures vasculaires pour le patient 3 de la base de
test : résultats obtenus avec un U-net 2D, avec la méthode proposée et vérité terrain.
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Tableau 2.1 – Résultats de la segmentation de la méthode proposée par rapport à un
simple U-net 2D.

Chemin endovasculaire
(crosse aortique + carotides) Carotides communes et internes

Coeff. de Dice Sensibilité Coeff. de Dice Sensibilité
Méthode proposée 0.851 0.922 0.817 0.923

U-net 2D 0.829 0.858 0.782 0.820

Les résultats de cette évaluation quantitative montrent que la méthode proposée pour
la segmentation des carotides communes et internes et pour la segmentation de la crosse
aortique donne des performances satisfaisantes. Néanmoins, certaines limites subsistent.
La méthode proposée a été évaluée sur des données de patients issues de la FOR d’où
venait aussi la cohorte utilisée pour l’entraînement. Même si les résultats sont bons sur
ces patients, il faudra valider les performances de la méthode avec des données issues de
différents centres et envisager un entrainement pour chaque centre.

2.4 Conclusion

La segmentation automatique des structures vasculaires d’intérêt pourrait profiter aux
médecins lors des interventions de thrombectomie mécanique, en évitant la perte de temps
nécessaire à la segmentation manuelle. Dans ce contexte, nous avons proposé une méthode
de segmentation automatique des structures vasculaires liées au trajet de navigation endo-
vasculaire. Des U-net 2D en cascade sont utilisés pour segmenter les carotides communes
et internes. Un U-net 2D est utilisé pour segmenter la crosse aortique. Le succès de la
segmentation de la méthode proposée en fonction de notre objectif a été vérifié visuelle-
ment, et le coefficient de Dice pour la segmentation utilisant la méthode proposée est égal
à 0,85 avec une sensibilité égale à 0,922.
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Chapitre 3

RECALAGE D’IMAGES 3D/2D POUR

L’AIDE À LA NAVIGATION

PER-OPÉRATOIRE

Ce chapitre présente les travaux portant sur le recalage multimodalité 3D/2D pour
de la fusion d’images comme aide à la navigation endovasculaire dans le contexte de la
thrombectomie mécanique.

3.1 État de l’art

On rappelle ici rapidement la problématique du recalage pour la fusion d’images 1, puis
on présente une revue de l’état de l’art des méthodes de recalage d’images 3D/2D en se
focalisant sur les applications vasculaires.

3.1.1 Problématique

La thrombectomie mécanique présente de nombreux avantages par rapport à la throm-
bolyse. Néanmoins, la navigation endovasculaire peut être très difficile en fonction de la
vascularisation du patient [8]. Les médecins peuvent s’aider d’un ROADMAP 2 mais celui-
ci n’est utilisé qu’une fois les carotides atteintes car le volume de la crosse aortique est
trop importante pour l’injection de produit de contraste. Actuellement, la navigation dans
la crosse aortique se fait sans produit de contraste sous fluoroscopie. Une étude récente a
étudié l’intérêt potentiel de la fusion de la fluoroscopie avec l’imagerie pré-opératoire [27].

1. La fusion d’images consiste à superposer des images de différents types de modalités pour créer
une image qui contient une information composite. Dans le contexte médical interventionnel, elle fait
principalement référence à la projection de structures issues de l’imagerie pré-opératoire 3D sur l’imagerie
per-opératoire 2D.

2. Se reporter au chapitre 1.
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Dans cet objectif, l’approche de recalage était basée sur des repères anatomiques sélec-
tionnés manuellement pendant l’intervention. Cette étude a montré que des améliorations
supplémentaires de la technique de recalage sont nécessaires pour être compatible avec le
workflow interventionnel. À notre connaissance, aucune approche n’a résolu le problème
du recalage multimodal (angio-IRM/angio-CT avec la fluoroscopie 2D) sans produit de
contraste pour aider les médecins à faire passer le cathéter de la crosse aortique aux ca-
rotides. Dans ce chapitre de thèse, nous abordons la question du recalage 3D/2D pour le
guidage de la navigation endovasculaire de la crosse aortique aux carotides.

3.1.2 Généralités sur le recalage

Le recalage d’images consiste à représenter des images issues de différentes modalités
d’acquisition dans un même système de coordonnées. Les images à recaler sont ici notées
A (dans un système de coordonnées RA) et B (dans un système de coordonnées RB),
définies sur les domaines ΩA et ΩB.

A est l’image source : celle à transformer

B est l’image cible : la référence pour le recalage

Le recalage entre les images est représenté par une fonction T , appliquée à l’image
source A, appelée transformée :

T : ΩA → ΩB

La figure 3.1 illustre le principe du recalage d’images et la figure 3.2 montre un exemple
de recalage d’images médicales.

Les différentes méthodes de recalage peuvent être classifiées selon la dimension des
images, la modalité des images, l’interaction avec l’utilisateur, la nature de la méthode et
le type de transformation [56] comme explicité ci-dessous.

Dimension des images

Les méthodes de recalage des images peuvent être distinguées en fonction de la dimen-
sion des images. Le recalage des images peut être 2D/2D, 3D/3D ou 3D/2D.
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3.1. État de l’art

Figure 3.1 – Recalage d’images entre une image source A et une image cible B à l’aide
d’une transformée T d’après [54].

Figure 3.2 – Exemple du recalage de deux images médicales, adapté de [55].

Modalité des images

Le recalage des images médicales 3D/2D peut être quasi-intramodal [57-60], multimodal
[61-64] ou modèle-à-modalité [65-67]. Quasi-intramodal fait référence au recalage entre un
scanner 3D et une radiographie 2D, car ils reposent tous deux sur le même principe
d’imagerie. Multimodal fait référence au recalage entre un IRM ou angio-IRM 3D et
une radiographie 2D, car ils reposent sur des principes d’imagerie différents. Modèle-
à-modalité fait référence au recalage entre un modèle tel qu’un modèle statistique 3D
(lorsqu’il n’existe pas d’images pré-interventionnelles du patient) et des radiographies 2D.
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Interaction avec l’utilisateur

Selon l’interaction requise par l’utilisateur, le recalage peut être classé comme automa-
tique (aucune interaction de la part de l’utilisateur), semi-automatique (l’utilisateur doit
initialiser le recalage en spécifiant certains points par exemple) ou manuel (l’utilisateur
effectue le recalage sur une interface visuelle).

Nature de la méthode

Dans le cas du recalage d’images médicales, les méthodes peuvent être classées en ex-
trinsèques ou intrinsèques. Les méthodes extrinsèques sont basées sur des marqueurs qui
sont des parties non anatomiques du patient comme les prothèses dentaires. Les mé-
thodes intrinsèques sont basées sur des parties anatomiques du patient telles que les os
ou les structures vasculaires. Les méthodes intrinsèques de recalage d’images peuvent être
classées en deux catégories : les méthodes basées sur les caractéristiques [68-70] et les mé-
thodes basées sur l’intensité [71-73]. Dans la méthode basée sur les caractéristiques, des
caractéristiques telles que des points ou des lignes sont extraites de l’image source et de
l’image cible. L’objectif est de trouver une transformation de l’image source pour aligner
ses caractéristiques avec celles de l’image cible. Dans la méthode basée sur l’intensité, le
recalage est effectué en utilisant les valeurs des voxels et des pixels des images.

Type de transformation

La transformée T peut être soit rigide (transformée linéaire) soit non-rigide (non linéaire
pour tenir compte de la déformation). Pour le recalage 3D/3D, de nombreux travaux
concernant du recalage non-rigide sont reportés dans la littérature. Néanmoins, pour le
recalage 3D/2D, très peu de travaux concernant du recalage non-rigide ont été reportés
du fait que ce type de problème n’est pas assez contraint pour une approche non-rigide.
Pour la suite, on s’intéresse donc aux approches de recalage rigide.

3.1.3 Recalage 3D/2D

Dans cette sous-section, on se limite à une revue du recalage rigide multimodal d’images
médicales 3D/2D. Parmi les publications de la littérature relative à cette problématique,
on se concentre sur les publications les plus proches de notre sujet. De plus, la probléma-
tique de recalage se divise en deux sous-problèmes : un premier concernant la métrique de

66



3.1. État de l’art

recalage et un second concernant la recherche de la transformation optimale. Ainsi, l’état
de l’art présenté est articulé autour de ces deux axes.

Métrique de recalage

Les approches basées sur l’intensité supposent généralement que les mêmes structures
anatomiques d’intérêt soient visibles dans les deux modalités. La méthode de recalage
3D/2D de loin la plus utilisée dans la littérature est basée sur des images de projection de
rayons X simulées appelées radiographie reconstruite numériquement (DRR pour Digitally
Reconstructed Radiography). Celles-ci sont produites à partir d’une image de CT en
simulant la projection des rayons X [74]. De même qu’avec les DRR, le recalage peut se
baser sur une projection d’intensité maximale (MIP pour Maximum Intensity Projection),
générée à partir d’une image CT en projetant la valeur d’intensité maximale sur le plan
2D, comme proposé par Kerrien et al. [75]. Le recalage d’un volume CT par rapport
à une image radiographique est alors estimé en optimisant itérativement la mesure de
similarité calculée entre une DRR ou une MIP générée pour la transformation courante et
l’image radiographique. Parmi les mesures de similarité les plus fréquemment utilisées et
étudiées pour les recalages 3D/2D basés sur la DRR, on retrouve l’information mutuelle,
la corrélation croisée normalisée, la somme des carrés des écarts, etc. Hipwell et al. [76]
ont proposé une méthode basée sur la correspondance d’intensité entre des DRR estimées
à partir d’angio-IRM et des radiographies 2D. Il s’agit d’une des premières approches de
recalage 3D/2D avec des DRR issues d’angio-IRM. Le calcul d’une DRR à partir d’une
angio-IRM n’est pas trivial du fait de la différence de principe physique entre l’angio-IRM
et la fluroscopie 2D. Leur méthode repose sur l’hypothèse que les intensités des pixels
dans une image fluoroscopique sont approximativement proportionnelles à la longueur du
trajet des rayons X, L, à travers le vaisseau, et à la densité, ρ , du produit de contraste
rencontré par le faisceau de rayons X, c’est-à-dire :

IDSA ∝ µ
∫ L

l=0
ρdl

où la constante µ est le coefficient d’atténuation massique de l’agent de contraste. Leur
méthode consiste donc à segmenter les vaisseaux injectés pour simuler les DRR en utilisant
l’équation ci-dessus. Ainsi, leur DRR ne contient que les vaisseaux injectés et aucune
autre structure. Un test sur des données cliniques (anévrisme neurovasculaire) a permis
d’estimer l’erreur de projection entre 1,5 et 1,6 mm. En utilisant un critère d’échec de
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plus de 4mm d’erreur de rétroprojection, le recalage est réussi dans 82 % des cas avec
des données cliniques. Cela n’est faisable qu’avec des structures en commun sur les deux
modalités, par exemple les structures vasculaires [76]. Dans notre cas, il n’y a pas de
structures anatomiques d’intérêt en commun dans les deux modalités.

Les approches basées sur les caractéristiques nécessitent la segmentation de caracté-
ristiques spécifiques dans les deux images. La crosse aortique ou les carotides peuvent
être segmentés à la fois dans l’angio-IRM et l’angio-CT et pourraient servir à effectuer
le recalage. Goksu et al. [77] ont proposé une méthode géométrique basée sur les lignes
centrales endovasculaires. La méthode consiste à trouver la transformation qui minimise
la distance entre les lignes centrales 3D projetées sur les lignes centrales 2D issues d’une
fluoroscopie injectée. Néanmoins, la crosse aortique n’est pas injectée pendant l’interven-
tion et n’est pas visible sur la fluoroscopie. Peu de travaux ont étudié le recalage d’images
entre l’imagerie 3D pré-opératoire et la fluoroscopie 2D sans produit de contraste. Ambro-
sini et al.[78] ont proposé une méthode pour les fluoroscopies sans produit de contraste.
La méthode consiste à faire coïncider la projection des lignes centrales de l’angio-IRM
pré-opératoire avec le cathéter de la fluoroscopie. Cette méthode, appliquée aux artères,
repose sur l’hypothèse que les petits vaisseaux contraignent fortement la position du ca-
théter. Dans notre cas, la crosse aortique ne contraint pas suffisamment le cathéter pour
qu’il soit proche de la ligne centrale.

Stratégie de recherche de la transformation optimale

En plus de la métrique de recalage, Une autre question est de savoir comment rechercher
la transformation optimale. De nombreuses stratégies d’optimisation ont été proposées
dans la littérature pour estimer la transformation optimale [79-81]. Ces méthodes, telles
que la descente de gradient, la méthode de Newton-Raphson, la méthode de Powell ou la
méthode de NelderMead, peuvent converger vers un optimum local au lieu d’un optimum
global. Des méthodes stochastiques telles que les méthodes de Monte-Carlo ont été propo-
sées pour limiter ce risque. Une autre stratégie possible consiste à effectuer une recherche
exhaustive de la solution en échantillonnant l’espace des paramètres de la transformation
et en conservant la transformation qui a donné le résultat optimal [82]. Cependant, sous la
condition d’un échantillonnage satisfaisant, cette méthode est peu utilisée en pratique en
raison d’une complexité algorithmique importante. Pour permettre une recherche exhaus-
tive tout en réduisant la complexité algorithmique, une approche par recherche exhaustive
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3.2. Recalage de la crosse aortique

multirésolution a été introduite [83]. Cela consiste à commencer le processus à un niveau
de détail inférieur et à affiner progressivement le résultat en augmentant le niveau de dé-
tail des images. Dans le cadre de travaux au LTSI, cette méthode de recherche exhaustive
multirésolution a été utilisée pour des applications interventionnelles [84, 85].

3.2 Recalage de la crosse aortique

3.2.1 Vue d’ensemble de la méthode

La méthode que nous proposons pour le recalage multimodal 3D/2D entre l’image-
rie pré-opératoire et l’imagerie per-opératoire non injectée fait l’objet d’une soumission
d’article [86]. La méthode proposée repose sur une mesure de similarité exploitant la pro-
jection de la crosse aortique segmentée à partir de l’imagerie préopératoire et les positions
successives du cathéter à partir de la fluoroscopie. La recherche est basée sur une recherche
exhaustive multirésolution. Une vue d’ensemble de la méthode est présentée en figure 3.3.
La région de la crosse aortique est segmentée à partir de l’imagerie pré-opératoire pour
définir l’image mobile. Une pseudo radiographie reconstruite numériquement (pDRR pour
pseudo Digitally Reconstructed Radiography) est calculée comme la projection conique de
l’image mobile sans atténuation des rayons X. Les positions des cathéters sont segmentées
image par image à partir de la fluoroscopie et sont superposées pour définir l’image fixe.
Le processus de recalage repose ensuite sur une recherche exhaustive multi-résolution de
la transformation 3D/2D. La transformation 3D/2D finale est obtenue au maximum de
la mesure de similarité comparant l’image fixe à la pDRR.
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3.2. Recalage de la crosse aortique

3.2.2 Mesure de similarité

La mesure de similarité est utilisée pour comparer la projection de la segmentation de
la crosse aortique 3D avec la superposition des segmentations des cathéters 2D successifs.

À partir de l’imagerie pré-opératoire (angio-IRM ou angio-CT), la lumière de la crosse
aortique est segmentée pour définir l’image mobile Imobile. À partir de là, la pDRR est
définie comme la projection conique de Imobile compte tenu des paramètres du C-arm et
sans atténuation radiographique simulée. La pDRR correspondant à la ième transforma-
tion 3D de la recherche exhaustive est notée Gi. Elle consiste en la projection inhérente
au système d’acquisition fluoroscopique étant donné la ième transformation 3D de l’image
mobile.

Les positions du cathéter sont segmentées sur les images fluoroscopiques pendant que
le cathéter navigue dans la crosse aortique du temps t = t0 jusqu’à t = tn, ce qui conduit
à (tn − t0) × fCarm différentes positions segmentées du cathéter (avec fCarm la fréquence
d’acquisition du C-arm) qui sont superposées sur une nouvelle image pour définir l’image
fixe Ifixée. Elle peut s’écrire comme suit :

Ifixée =
n⋃

k=0
Sk

avec Sk l’image du cathéter segmenté à partir de l’image fluoroscopique à l’instant t = tk.

La mesure de similarité est définie comme le carré de la corrélation croisée normalisée.
Elle est appliquée entre la pDRR et l’image binaire Ifixée.Elle peut s’écrire comme suit :

C(f, m) = < f − f̄ , m − m̄ >2

| f − f̄ |2| m − m̄ |2

dans laquelle, f et m sont les vecteurs représentant les images Ifixe et Imobile, f̄ et m̄ sont
la valeur moyenne de f et m. <, > désigne le produit interne et | · | désigne la norme L2.

3.2.3 Configuration géométrique et recherche de la transforma-
tion optimale

La mise en œuvre d’un recalage 3D/2D nécessite l’expression de la transformation per-
mettant d’amener les données pré-opératoires dans le cadre de référence intra-opératoire.
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Cette transformation peut être décomposée en trois transformations : une première trans-
formation pour représenter la pose du C-arm, une seconde pour positionner l’image pré-
opératoire dans l’espace et une dernière pour calculer la pDRR.

La pose du C-arm est déterminée par le système source-détecteur. La transformation P

décrit la projection inhérente au système d’acquisition fluoroscopique. Afin de positionner
correctement le volume pré-opératoire dans l’espace, une transformation A est définie entre
le système de coordonnées pré-opératoires Sv et le système de coordonnées mondiales Sw.
Pour exploiter les propriétés de projection du C-arm, un système de coordonnées Sa est
défini de sorte que l’axe Oy soit aligné sur l’axe principal du C-arm et que le plan Oxz

soit parallèle au plan de l’image comme le montre la figure 3.4. La transformation A est
exprimée comme suit :

A = TV ol c · Txyz · Ry · Rz · Rx · T −1
V ol c

où TV ol c est la translation définie par la position du centre de rotation du volume, Txyz

est la translation le long des axes de Sa, etRy, Rz et Rx sont les rotations autour des axes
de Sa.

La détermination de la transformation optimale est basée sur une recherche exhaustive.
Elle consiste à échantillonner l’espace des paramètres de la transformation, à générer une
pDRR et à calculer une mesure de similarité pour chaque combinaison de paramètres
et enfin, à conserver la combinaison de paramètres qui a fourni la mesure de similarité
maximale. Cette stratégie présente des avantages en termes de robustesse, notamment en
étant moins sensible au risque de non-convergence inhérent aux stratégies d’optimisation
classiques.

En utilisant une pDRR au lieu d’une DRR, il est toujours pertinent de réduire le nombre
de pDRR calculés. À cette fin, la transformation A est décomposée en deux transforma-
tions afin d’estimer la mesure de similarité de plusieurs transformations successives à
partir d’un seul pDRR. L’idée est d’exploiter les propriétés des transformations dans le
plan et hors du plan, comme le montrent les équations ci-dessous. Les rotations hors plan
sont décrites par une transformation 3D A3D (paramètres ωx et ωz) qui doit être appli-
quée au volume pré-opératoire avant de générer le pDRR. Les autres degrés de liberté
sont décrits par une transformation A2D appliquée directement au pDRR et composée
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3.2. Recalage de la crosse aortique

Figure 3.4 – Configuration géométrique per-opératoire utilisée pour le recalage d’après
[84]. Sw est le système de coordonnées global, Sv est le système de coordonnées du volume
pré-opératoire, Si est le système de coordonnées dans lequel l’image per-opératoire est
acquise et Sa est un système de coordonnées dont l’axe Oy est aligné avec l’axe principal
du C-arm et dont le plan Oxz est parallèle au plan de l’image per-opératoire.

d’une rotation (paramètre ωy), d’une mise à l’échelle (paramètre ty) et d’une translation
(paramètres tx et tz). L’échantillonnage S de l’espace des paramètres se fait simplement
en définissant une plage de variation discrétisée par paramètre et en créant un ensemble
E composé de 6n paramètres conduisant à n transformations telles que :

Gi ≈ Ai
2D ◦ P ◦ Ai

3D
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Ai
3D = A(tini

x , tini
y , tini

z , ωi
x, ωini

y , ωi
z)

Ai
2D = A(ti

x − tini
x , ti

y − tini
y , ti

z − tini
z , 0, ωi

y, 0)

où ti
x, ti

y, ti
z, ωi

y, ωi
x et ωi

z sont des valeurs des plages de variation des paramètres de G.
Les transformations utilisant la même transformation Ai

3D ne nécessitent qu’une seule
génération de pDRR.

L’initialisation grossière dans le plan exploite les paramètres du C-arm et les infor-
mations sur sa position par rapport au patient : la distance source-image, la distance
source-objet, l’angle craniocaudal et l’angle antérieur droit/gauche. Par conséquent, la
transformation représentant la position du C-arm est incluse dans A par le biais de para-
mètres d’initialisation. Pour étudier la faisabilité de notre méthode, l’initialisation dans
le plan est interactive. Elle consiste à identifier grossièrement un point caractéristique
sur la première pDRR générée et un point correspondant sur l’image per-opératoire. Une
transformation initiale Aini est ainsi obtenue en calculant la translation 2D (tx, tz) entre
ces points.

Pour accélérer le calcul, les images sont traitées selon un schéma multi-résolution. En
commençant par une résolution de 64 x 64, la résolution de l’image est doublée à chaque
nouveau niveau. Les paramètres de la recherche exhaustive multi-résolution sont présentés
dans le tableau 3.1.

Tableau 3.1 – Paramétrage de la recherche exhaustive multirésolution

Level
Images resolution

(pixel)

In-plane translation

(mm)

Out-plane translation

(mm)

In-plane rotation

(degrees)

Out-plane rotation

(degrees)

1 64 x 64 [-40, -20, 0, 20, 40] [-40, -20, 0, 20, 40] [-10, -5, 0 ,5, 10] [-6, 0, 6]

2 128 x 128 [-20, -10, 0, 10, 20] [-20, -10, 0, 10, 20] [-6, -3, 0, 3, 6] [-3, 0, 3]

3 256 x 256 [-4, -2, 0, 2, 4] [-4, -2, 0, 2, 4] [-2, -1, 0, 1, 2] [-1, 0, 1]

3.2.4 Evaluation de la méthode

La vérité terrain du recalage pour des patients réels n’est pas accessible puisque la
crosse aortique n’est pas visible sur la fluoroscopie. Le choix a été fait d’évaluer d’abord
la méthode proposée en utilisant un fantôme physique en silicone d’une crosse aortique et
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des carotides sur lesquelles les structures sont visibles via la fluoroscopie. Ces structures
visibles sont utilisées pour l’évaluation mais ne sont pas prises en compte dans la méthode
de recalage. Dans le cas du fantôme physique, l’image pré-opératoire 3D est obtenue à
partir d’une acquisition CT. À partir d’elle, la lumière du volume 3D a été obtenue
semi-automatiquement en utilisant MeVisLab pour définir l’image mobile Imoving. Ceci
est illustré en figure 3.5.

La navigation endovasculaire a été réalisée sur le fantôme par un neuroradiologue in-
terventionnel expérimenté (Dr François Eugène) au CHU de Rennes (Rennes, France).
Deux cathéters ont été utilisés : le cathéter JB2 et le cathéter Simmons. Le fantôme a été
placé sur la table du patient sous le C-arm. La navigation a été guidée par fluoroscopie
2D avec laquelle le cathéter était visible. La navigation a été effectuée 3 fois depuis le dé-
but de la crosse aortique jusqu’à la carotide droite pour chaque cathéter, ce qui a donné
lieu à l’enregistrement de 6 navigations. Chaque enregistrement conduit à une image fixe
différente.

Figure 3.5 – Photo du fantôme physique, volume CT du fantôme physique et crosse
aortique associée segmentée en 3D.

La segmentation du cathéter sur la fluoroscopie est réalisée de manière semi-automatique
en utilisant MeVisLab. Des exemples de la segmentation résultante sont montrés dans la
figure 3.6 qui montre également l’image fixe résultante de la superposition des images seg-
mentées du cathéter entre t0 et tn. Le temps t0 est choisi de telle sorte qu’il corresponde
au moment où le cathéter est inséré avec la pointe à la frontière entre l’aorte ascendante et
la crosse aortique. Cette opération de passage de l’aorte descendante à l’aorte ascendante
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est simple pour les praticiens et peut être réalisée en quelques secondes. Le temps tn est
choisi de telle sorte que le cathéter atteigne la carotide au temps tn+1s.

Figure 3.6 – Vue d’ensemble du calcul de l’image fixe à partir de la fluoroscopie du
fantôme physique. Les positions du cathéter sont segmentées sur des images successives
de la fluoroscopie, l’image fixe est formée par la superposition de ces images segmentées
binaires.

Pour évaluer la précision du recalage de la méthode proposée, une comparaison est faite
entre les structures vasculaires visibles et les structures projetées. Pour les comparer, la
structure projetée doit représenter les parois du fantôme au lieu de la lumière. Pour cette
raison, une autre segmentation Iparois(3D) des parois du fantôme est calculée à partir du
CT pour l’évaluation. Une fois le recalage effectué à l’aide de Imobile, les paramètres de
recalage sont utilisés pour projeter Iparois(3D) pour l’évaluation. Le fantôme de la crosse
aortique est segmenté sur la fluoroscopie en utilisant MeVisLab pour définir Iparois(2D).
La méthode est évaluée à l’aide du score Dice et le calcul de l’erreur moyenne sur les
points de repère (MLE pour Mean Landmarks Errors). Le score Dice est calculé entre
les Iparois(3D) projetés et les Iparois(2D). Quatre points de repère ont été pointés sur la
fluoroscopie, comme le montre la figure 3.7. De plus, après chaque recalage, les quatre
points de repère sont pointés sur la projection Iparois(3D) pour calculer la MLE.
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Figure 3.7 – Quatre points de repère sont utilisés pour calculer les erreurs de déviation
entre l’image fixe et l’image mobile.

3.3 Résultats

La méthode proposée a été évaluée sur un fantôme physique avec un CT comme ima-
gerie pré-opératoire et une fluoroscopie comme imagerie per-opératoire. La méthode a
aussi été appliquée rétrospectivement sur un patient réel qui a subi une thrombectomie
mécanique comme traitement d’un AVC ischémique avec une angio-IRM comme imagerie
pré-opératoire et une fluoroscopie comme imagerie per-opératoire.

3.3.1 Evaluation

La performance globale du recalage est étudiée en fonction de trois critères : le réglage
des paramètres de recherche, la couverture de la structure 3D et la durée de la séquence
fluoroscopique 2D. La précision du recalage, en tant qu’indicateur de succès, est évaluée
par le score Dice et la MLE.

77



Chapitre 3 – Recalage d’images 3D/2D pour l’aide à la navigation per-opératoire

Pour l’évaluation, les mêmes paramètres de translation dans le plan sont appliqués
pour initialiser chaque recalage. Ces paramètres sont choisis pour initialiser l’algorithme
avec une transformation volontairement imprécise qui est censée être plus défavorable que
l’initialisation manuellement requise par la méthode. Étant donné une paire d’images fixe
et mobile, cela a conduit à un score Dice de 0,36 entre l’image fixe et l’image mobile
projetée. Pour comparaison, sur la même paire d’images, le même opérateur a rapidement
initialisé 10 transformations manuelles. Elles ont conduit à un score Dice moyen de 0,53
avec un écart-type de 0,01.

Réglage des paramètres de recherche

La figure 3.8 illustre le comportement de la recherche exhaustive en fonction des pa-
ramètres du tableau 3.1. L’abscisse représente le numéro de la combinaison hors plan et
l’ordonnée la valeur de la mesure de similarité associée. Pour une bonne visualisation,
étant donné une combinaison hors plan, seule la valeur la plus élevée de la mesure de
similarité des 125 combinaisons dans le plan est affichée. Sur la figure, on peut voir qu’à
chaque nouveau niveau, le min, le max et l’étendue de la mesure de similarité diminuent
tandis que sa moyenne augmente.
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Chapitre 3 – Recalage d’images 3D/2D pour l’aide à la navigation per-opératoire

Les résultats du recalage en utilisant le réglage des paramètres de recherche ont été
comparés aux résultats utilisant un réglage des paramètres de référence reporté dans le
tableau 3.2. En partant d’une initialisation précise, le paramétrage de référence est réalisé
avec un taux d’échantillonnage élevé afin de se rapprocher le plus possible de la vérité
terrain. Le recalage conduit alors à une mesure de similarité finale de 0,459 alors que le
recalage avec le paramétrage proposé conduit à une mesure de similarité finale de 0,454
tout en étant 10 fois plus rapide. Ceci met en évidence le bon équilibre entre la précision
et le temps de recalage du paramétrage proposé.

Tableau 3.2 – Paramètres du réglage de référence.

In-plane

translation (mm)

Out-plane

translation (mm)

In-plane rotation

(degrees)

Out-plane rotation

(degrees)

Range Step Range Step Range Step Range Step

[-10, 10] 1 [-15, 15] 5 [-5, 5] 1 [-5, 5] 1

Couverture de la structure vasculaire en 3D

L’influence de l’image mobile sur le résultat du recalage est explorée en utilisant trois
structures 3D comme image mobile nommées crosses aortiques longue, moyenne et courte.
Ces structures sont représentées en rouge sur la droite en figure 3.9. Pour chacun des
6 enregistrements, le recalage est effectué avec chacune des trois images mobiles. Ceci
conduit à 18 recalages. Les résultats du recalage, évalués par le score DICE et la MLE,
sont reportés dans le tableau 3.3 et les résultats qualitatifs de la première navigation
avec le cathéter Simmons en utilisant les trois structures vasculaires 3D sont reportés en
figure 3.9.

En utilisant les crosses aortiques longue et moyenne, les MLE sont inférieurs à 4 mm.
Ceci est considéré comme un recalage réussi étant donné le diamètre carotidien d’environ
10 mm et la distance inter-carotidienne d’environ 10 mm également. Les résultats du
recalage avec la crosse aortique courte conduisent à quatre recalages sur six avec un MLE
supérieur à 20 mm, ce qui est considéré comme un recalage non réussi. À partir de cette
évaluation, il est considéré que la crosse aortique moyenne représente la taille minimale de

80



3.3. Résultats

l’aorte descendante présente sur la structure vasculaire 3D pour effectuer le recalage. Elle
est compatible avec les protocoles d’acquisition d’angio-IRM et d’angio-CT en pratique
clinique courante.
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Chapitre 3 – Recalage d’images 3D/2D pour l’aide à la navigation per-opératoire

Désormais, la taille de l’image mobile est fixée (en utilisant le volume de la crosse
aortique moyenne) pour les évaluations suivantes.

Durée de la séquence fluoroscopique 2D

L’influence de la durée de la séquence de navigation sous fluoroscopie pour calculer
l’image fixe sur le recalage est explorée. Pour cela, on utilise trois durées différentes dk

eval

(avec k=1, 2, 3) telles que l’image fixe est issue de la superposition des segmentations du
cathéter sur la fluoroscopie du temps t = t0 jusqu’à t = tk

n. Pour chaque navigation, la
durée de la navigation du cathéter dans les images fluoroscopiques pour calculer l’image
fixe est indiquée dans le tableau 3.4. Pour l’une des navigations, les trois différentes images
fixes calculées pour les trois différentes durées dk

eval (avec k = 1, 2, 3) sont présentées en
figure 3.10.

Tableau 3.4 – Durées de navigation du cathéter dans les images fluoroscopiques pour
calculer les images fixes. Les durées d1

eval sont définies par tn − t0. Les durées d2
eval et d3

eval

sont définies par d2
eval = t2

n − t0 et d3
eval = t3

n − t0 avec t2
n et t3

n tels que d2
eval = 2

3d1
eval et

d3
eval = 1

3d1
eval.

Navigation d1
eval (s) d2

eval = 2
3d1

eval (s) d3
eval = 1

3d1
eval (s)

1 (Simmons) 6.1 4.1 2.0

2 (Simmons) 22.4 14.9 7.5

3 (Simmons) 16.0 10.7 5.3

1 (JB2) 16.0 10.7 5.3

2 (JB2) 16.0 10.7 5.3

3 (JB2) 6.0 4.0 2.0
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Chapitre 3 – Recalage d’images 3D/2D pour l’aide à la navigation per-opératoire

Le recalage a été calculé pour chacun des 6 enregistrements en utilisant les trois images
fixes associées, ce qui a donné un total de 18 recalages. Les résultats des recalages sont
présentés dans le tableau 3.5. Les durées sont comprises entre 2s et 22s et les MLE sont
toujours inférieurs à 5,5 mm et inférieurs à 4 mm pour 15 d’entre eux. Ces résultats
montrent que seules quelques secondes de navigation (typiquement trois à quatre) sont
nécessaires pour que le recalage soit réussi.
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Chapitre 3 – Recalage d’images 3D/2D pour l’aide à la navigation per-opératoire

Recalage sur patient

Les données d’un patient qui a subi une thrombectomie mécanique comme traitement
d’un AVC ischémique au CHU de Rennes ont été recueillies rétrospectivement. Les données
comprennent l’imagerie pré-opératoire (angio-IRM dans ce cas) et la fluoroscopie per-
opératoire. La segmentation des structures vasculaires dans l’imagerie pré-opératoire ainsi
que la segmentation des positions des cathéters dans l’imagerie per-opératoire ont été
réalisées de manière semi-automatique en utilisant MeVisLab. Le recalage a été réalisé
avec succès. Les résultats qualitatifs sont présentés en figure 3.11. Le taux d’inclusion
du cathéter dans le volume projeté sur la séquence fluoroscopique totale, comprenant les
images de l’insertion du cathéter dans la carotide, a été calculé et est égale à 100 %.

Figure 3.11 – Résultat du recalage sur un patient réel en utilisant la méthode proposée.
Deux types de projection différentes (surface ou contours) sur deux images différentes.
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3.4. Discussion

3.4 Discussion

La fusion d’images est une étape cruciale pour aider les médecins dans la navigation
endovasculaire. Elle nécessite un recalage entre l’imagerie pré-opératoire et l’imagerie per-
opératoire. À cette fin, nous avons présenté une nouvelle méthode de recalage. L’originalité
de l’approche proposée repose sur la prise en compte de la fluoroscopie sans produit de
contraste comme imagerie per-opératoire. Les positions successives du cathéter sur la
fluoroscopie sont utilisées pour calculer l’image fixe. La recherche de transformation se
fait grâce à une recherche exhaustive multirésolution pour avoir une complexité de calcul
compatible avec une application clinique tout en convergeant vers l’optimum global.

La méthode proposée a été évaluée sur un fantôme physique ainsi que sur les données
issues d’un patient. Le comportement de l’algorithme a été évalué en fonction des para-
mètres de recherche, de la couverture de la structure vasculaire en 3D et de la durée de
la séquence de fluoroscopie en 2D. Les résultats montrent que la méthode est compatible
avec la pratique clinique courante en termes de complexité de calcul, de protocoles d’ac-
quisition d’angio-IRM et d’angio-CT et en termes de durée de séquence fluoroscopique
pour effectuer le recalage.

Bien que les résultats obtenus soient satisfaisants, la méthode proposée repose sur plu-
sieurs hypothèses. Le mouvement cardio-respiratoire ou celui de la tête ne sont pas pris
en compte. Le mouvement de la tête ne devrait pas poser de problème car un dispositif
de contention est utilisé la plupart du temps et est facile à gérer dans la pratique clinique.
La déformation due aux mouvements cardio-respiratoires a été quantifiée [87, 88] et la
translation gauche-droite est en moyenne inférieure à 1,3 mm, la translation postérieure-
antérieure est en moyenne inférieure à 3,9 mm et la translation inférieure-supérieure est
en moyenne inférieure à 2,8 mm. Compte tenu de la distance inter-carotidienne et du
diamètre des carotides d’environ 8-10 mm, l’algorithme devrait pouvoir être performant
sur des patients réels.

L’évaluation sur le fantôme physique donne de bons résultats. L’étape suivante consiste-
rait à effectuer une évaluation plus poussée sur des patients réels, d’abord sur un ensemble
plus important de données recueillies rétrospectivement, puis directement pendant l’in-
tervention. Pour l’exploitation pendant l’intervention, la segmentation des cathéters sur
la fluoroscopie devrait être automatisée. Nous pensons que cela serait faisable en uti-
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lisant des approches d’apprentissage profond [89]. La méthode d’initialisation pourrait
être automatisée [90] ainsi que la segmentation de l’imagerie pré-opératoire [53, 91] pour
supprimer toute interaction des médecins.

Enfin, la manière de projeter la structure pour guider la navigation doit être étudiée.
Nous avons travaillé sur une méthode de recalage, mais la projection des structures sur
la fluoroscopie pour le guidage doit encore être considérée. Les solutions existantes de
guidage endovasculaire pour des applications similaires mais différentes [92] peuvent aider
à décider la meilleure option.

3.5 Conclusion

La thrombectomie mécanique est une approche très efficace pour traiter les AVC isché-
miques malgré les difficultés de navigation endovasculaire. Aujourd’hui, aucune approche
de recalage automatique n’est disponible pour aider les médecins à naviguer de la crosse
aortique jusqu’aux carotides. Dans ce but, nous avons proposé une méthode de recalage
3D/2D pour fusionner une angio-IRM ou un angio-CT pré-opératoire avec une fluoro-
scopie per-opératoire sans produit de contraste. Une première évaluation sur un fantôme
physique, ainsi que sur les données rétrospectives d’un patient, a démontré la faisabilité
et la précision de la méthode.
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Chapitre 4

MESURE DE SIMILARITÉ POUR L’AIDE AU

CHOIX DU MATÉRIEL D’INTERVENTION

Dans ce chapitre, les travaux concernant la définition d’une nouvelle mesure de simi-
larité pour la comparaison entre patients, en termes de navigabilité endovasculaire, sont
présentés. La définition d’une mesure de similarité est une première étape pour la mise
en place d’un raisonneur à partir de cas permettant l’aide aux choix de matériels de navi-
gation spécifique patient pour la thrombectomie mécanique. Tout d’abord, on présentera
un bref état de l’art de l’aide à la décision clinique puis de la comparaison de formes.
On s’intéressera ensuite à la mesure de similarité proposée pour la comparaison entre
patients. Finalement, les performances de la métrique proposée pour la comparaison de
formes sont présentées avant d’avancer des perspectives sur son exploitation.

4.1 État de l’art

Après un rappel de la problématique, cet état de l’art présente un rapide aperçu de
l’aide à la décision clinique et des mesures de similarité via la comparaison de formes. On
présentera aussi les différents outils et concepts nécessaires à la définition de la mesure de
similarité entre patients.

4.1.1 Problématique

Comme évoqué dans le chapitre 1, la navigation endovasculaire peut être très diffi-
cile, voire impossible selon l’anatomie du patient. En plus du geste technique à réaliser,
cette difficulté peut être accentuée par un choix inadéquat de matériels pour réaliser l’in-
tervention. Devant un nombre important de matériels disponibles et l’importance de la
combinaison de ceux-ci, un choix adapté peut être difficile à réaliser. Suite à ce constat,
l’idée est de s’intéresser à l’aide au choix de matériels pour un patient donné. Afin de
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Chapitre 4 – Mesure de similarité pour l’aide au choix du matériel d’intervention

montrer la faisabilité de l’approche envisagée, nous choisissons de restreindre notre étude
à l’aide au choix de matériels pour le crochetage de la carotide droite.

4.1.2 Aide à la décision clinique

Généralités

Un système d’aide à la décision clinique est un logiciel conçu pour aider les médecins et
autres professionnels de la santé à prendre des décisions [93], par exemple pour établir un
diagnostic ou pour la prise de décision interventionnelle. Ces systèmes s’appuient sur les
données cliniques du patient et peuvent se baser sur un système à base de règles, sur des
méthodes d’apprentissage automatique (machine learning) ou sur des méthodes hybrides
via du raisonnement à partir de cas (CBR pour Case Based Reasoning) [94]. Le principe
fondamental du CBR est simple : il consiste à résoudre un problème en se basant sur les
solutions de situations passées similaires.

Les systèmes basés sur des règles explicitement programmées peuvent s’avérer difficiles
à implémenter et devenir trop complexes à paramétrer. D’autre part, les techniques de
machine learning nécessitent une base de cas importante afin de pouvoir apprendre des
données. De plus, le processus est peu évolutif, car il nécessite une phase d’apprentissage
mise en œuvre pour un jeu de données spécifique. Entre les deux, le CBR présente moins
de difficultés de paramétrage que les systèmes basés sur des règles et est plus évolutif que
les méthodes de machine learning. Contrairement au machine learning qui nécessite des
données massives et étiquetées pour entraîner un modèle, le CBR est capable de s’adapter
et d’apprendre à partir d’un plus petit nombre de cas et de nouvelles observations. Le
CBR est souvent considéré comme plus transparent que le machine learning qui donne
une réponse sans possibilité de comprendre le raisonnement qui a mené à ce choix. Avec le
CBR, il est possible d’examiner les cas retrouvés qui ont mené à la proposition de solution.
Pour des applications médicales, il est important que les cliniciens puissent comprendre
comment la décision a été retenue pour éventuellement l’ajuster. Enfin, le CBR peut
être plus facile à mettre à jour et à maintenir que les modèles de machine learning. Si
de nouveaux cas ou des informations supplémentaires deviennent disponibles, le CBR
peut simplement les intégrer dans sa base de connaissances existante pour améliorer sa
performance, tandis que la mise à jour des modèles de machine learning nécessite un
ré-entraînement complet sur l’ensemble des données d’apprentissage. D’après les points
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mentionnés ci-dessus et sur la base de travaux réalisés au LTSI [29, 95, 96], on choisit de
s’intéresser au CBR pour notre problématique.

Le CBR a déjà été appliqué dans divers domaines, tels que le contrôle statistique de
la qualité [97], le génie chimique [98], les systèmes d’interprétation des signaux [99] et
les sciences de la santé [100-102]. Dans le domaine médical, selon une enquête [100, 101],
les systèmes CBR ont différentes applications, telles que le diagnostic [103-105], la clas-
sification [106-108], l’enseignement [109], la planification [110, 111] et l’acquisition de
connaissances [112]. La plupart de ces applications du CBR ont été développées pour des
maladies spécifiques. Gu et al. [113] ont proposé u CBR pour améliorer la précision de la
prédiction de la récidive du cancer du sein. Bentaiba-Lagrid et al. [114] ont rapporté une
approche pour classifier les masses en mammographie. Torrent-Fontbona et al. [115] ont
mis au point un CBR pour quantifier la dose d’insuline en bolus. Le CBR a été récemment
utilisé pour des applications de traitement d’images médicales, par exemple pour améliorer
la segmentation des tumeurs rénales, comme l’ont rapporté Marie et al. [116]. Feuillâtre
et al. ont quant à eux proposé un CBR dans le cadre de l’implantation percutanée d’une
prothèse valvulaire aortique pour répondre aux questions cliniques relatives à l’accès vas-
culaire et au choix de la prothèse [29, 96]. Le CBR est adapté aux problèmes médicaux,
où les connaissances évoluent en permanence et où les cas comportent de nombreuses
caractéristiques.

Raisonnement à partir de cas

Le CBR provient des travaux de Schank et al. au début des années 1980 [117]. Le
modèle de Schank a donné naissance au premier système de CBR : CYRUS de Kolodner
et al. [118]. Aujourd’hui, le CBR constitue un domaine de recherche actif [119].

L’idée derrière le CBR est simple : il s’agit de résoudre un problème actuel en utilisant
des situations similaires passées. Les cas similaires au cas actuel sont retrouvés et leurs
solutions sont utilisées pour trouver une solution au cas actuel. Si les solutions appliquées
aux cas précédents ont échoué, cela donne une information utile pour l’aide à la décision.
Si les solutions ont réussi, elles peuvent être utilisées pour trouver une solution au cas
actuel.
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Le cycle CBR est composé de quatre étapes : 1. Rechercher ; 2. Réutiliser ; 3. Réviser ;
4. Retenir (figure 4.1). Un nouveau problème est résolu en recherchant un ou plusieurs
cas précédemment expérimentés. Réutilisant les cas retrouvés, la solution se base sur
une révision des solutions proposées pour ces cas. La solution validée peut-être retenue
et ajoutée à la base de cas.

Figure 4.1 – Fonctionnement global du CBR, adapté de [120]. Le cycle CBR est composé
de quatre étapes : 1. Rechercher ; 2. Réutiliser ; 3. Réviser ; 4. Retenir.

L’idée est de s’intéresser au CBR pour le choix des cathéters et des guides pour les
interventions de thrombectomie. La base de cas doit alors être constituée de patients
ayant déjà subi une thrombectomie mécanique comme traitement d’un AVC ischémique.
Chaque cas est décrit à l’aide d’attributs de caractérisation, d’attributs de solution et
d’attributs de résultat qui peuvent être de différents types :
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des attributs quantitatifs continus et discrets ;

des attributs qualitatifs ordinaux ;

des attributs qualitatifs correspondant à une caractérisation booléenne.

Les cas de la base de cas sont aussi décrits à l’aide d’attributs pour la solution utilisée
et d’attributs pour le résultat. Pour un nouveau patient qui doit subir une thrombectomie
mécanique, uniquement décrit à l’aide d’attributs de caractérisation, le CBR peut servir
pour proposer des matériels de navigation via les attributs de solution et de résultat des
patients les plus proches. Pour obtenir des cas similaires dans l’étape de recherche, la
mesure de similarité globale est calculée à partir d’une pondération de distances associées
à chaque type d’attributs de caractérisation [121, 122].

4.1.3 Mesure de similarité de navigabilité endovasculaire

Généralités et positionnement

Afin de mettre en place un CBR, il est important de définir une mesure de similarité
adéquate permettant de rechercher efficacement des cas proches. Il s’agit de comparer
des patients en termes de navigabilité endovasculaire. Pour une application d’aide à la
décision clinique, il est courant d’utiliser des attributs issus des données cliniques. Néan-
moins, la forme des structures vasculaires est un critère pertinent et prépondérant pour
la navigabilité endovasculaire. Dans nos travaux, nous nous concentrons sur la définition
d’une mesure de similarité entre formes d’après l’imagerie pré-opératoire. Ensuite, cette
mesure de similarité pourra être combinée à des attributs cliniques pour la définition d’une
mesure de similarité globale pour le CBR.

Descripteurs pour la comparaison de formes

Avant d’aller plus loin, il convient de discuter de plusieurs aspects liés aux méthodes
permettant de retrouver et de comparer des formes 3D. Un cadre typique de récupération
de formes 3D consiste en une base de données où chaque modèle 3D est décrit à l’aide
de descripteurs. La similarité entre deux descripteurs est quantifiée grâce à une mesure
de similarité ou de dissimilarité (correspondant à la notion de distance). Dans leur revue
de l’état de l’art, Tangeleder et al. [123] ont identifié trois méthodes de comparaison de
formes : la méthode basée sur les caractéristiques, la méthode basée sur les graphes et la
méthode basée sur la géométrie.
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Les descripteurs de forme doivent être sensibles tout en étant robustes. Un petit chan-
gement dans une forme doit entraîner de petits changements dans les descripteurs de
forme et un grand changement dans une forme doit entraîner de grands changements
dans les descripteurs de forme. Les modèles 3D ont une échelle, une orientation et une
position arbitraires. Soit les descripteurs de forme sont invariants par rapport à l’échelle,
l’orientation et la position, soit une normalisation de la pose est nécessaire. Les méthodes
de normalisation d’un modèle 3D pour l’échelle, la rotation et l’orientation peuvent être
trouvées dans [123].

La caractérisation des formes 3D des structures vasculaires est une tâche complexe qui
nécessite la définition de descripteurs appropriés pour quantifier les caractéristiques de
forme et de géométrie des structures vasculaires. Il existe plusieurs descripteurs utilisés
dans la littérature pour la caractérisation des formes 3D des structures vasculaires. Tan-
gelder et al. [123] ont divisé les descripteurs en quatre catégories en fonction du type de
caractéristiques de forme utilisées : (1) caractéristiques globales, (2) distributions globales
de caractéristiques, (3) cartes spatiales et (4) caractéristiques locales. Les méthodes ba-
sées sur les caractéristiques des trois premières catégories représentent les caractéristiques
d’une forme à l’aide d’un descripteur unique constitué d’un vecteur de valeurs à d dimen-
sions, la dimension d étant fixe pour toutes les formes. La valeur de d peut facilement être
de quelques centaines. Le descripteur d’une forme est un point dans un espace à haute
dimension, et deux formes sont considérées comme similaires si elles sont proches dans
cet espace. L’extraction des k meilleures correspondances pour un modèle de requête 3D
équivaut à la résolution du problème des k plus proches voisins dans un espace à haute
dimension. Contrairement aux méthodes basées sur les caractéristiques des trois premières
catégories, les méthodes basées sur les caractéristiques locales décrivent la forme 3D au-
tour des points de la forme. À cette fin, un descripteur pour chaque point de la forme est
utilisé au lieu d’un seul descripteur.

Pour notre problème, nous faisons l’hypothèse que les lignes centrales sont un moyen
adapté pour décrire les structures vasculaires et les comparer. Les vaisseaux sanguins pré-
sentent une topologie cylindrique qui se prête naturellement à une représentation linéique.
L’utilisation de lignes centrales permet une caractérisation quantitative, automatique et
rapide des vaisseaux, ce qui est particulièrement important dans les applications cliniques
où une analyse précise et rapide est nécessaire.
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Extraction des lignes centrales

Bien que le concept de ce qu’est une ligne centrale soit plus ou moins intuitif, leur
définition mathématique n’est pas unique. De nombreuses méthodes ont été proposées
dans la littérature pour le calcul des lignes centrales à partir d’images angiographiques et
de modèles 3D. L’algorithme implémenté dans Vascular Modeling ToolKit (VMTK) [124]
traite du calcul des lignes centrales à partir de modèles de surface, et a l’avantage d’être
bien caractérisé mathématiquement et assez stable aux perturbations de la surface.

En bref, les lignes centrales sont déterminées comme les plus courts chemins pondérés
tracés entre deux points extrêmes. Afin de s’assurer que les lignes finales sont effectivement
centrales, les chemins ne peuvent pas se trouver n’importe où dans l’espace, mais doivent
obligatoirement passer par le diagramme de Voronoï du modèle de vaisseau. En première
approximation, on peut les considérer comme l’endroit où sont définis les centres des
sphères maximales inscrites. Une sphère inscrite dans un objet est dite maximale lorsqu’il
n’y a aucune autre sphère inscrite qui la contient. Ainsi, pour chaque point appartenant
au diagramme de Voronoï, il existe une sphère centrée en ce point qui est une sphère
inscrite maximale (l’information relative au rayon est définie partout sur le diagramme
de Voronoï).

Caractérisation des lignes centrales

Les lignes centrales permettent en effet de caractériser une forme de manière synthé-
tique. Les lignes centrales peuvent être extraites à partir de l’imagerie pré-opératoire. Les
lignes centrales sont de puissants descripteurs de la forme des vaisseaux et contiennent
des informations sur les formes telles que la courbure, la torsion et la tortuosité dont
dépendent la navigabilité endovasculaire.

Introduisons une paramétrisation de la ligne par l’abscisse curviligne associée. La ligne
est reparamétrée au moyen de la variable s ∈ [0, L] où L est la longueur de l’arc de la
ligne centrale.

La courbure de la ligne c(s) est définie comme suit :

k(s) = | c′(s) × c′′(s) |
| c′(s) |3
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et mesure la déviation de la courbe par rapport à une ligne droite.

La torsion est définie comme suit :

τ(s) = [c′(s) × c′′(s)] × c′′(s)
| c′(s) × c(s) |

et reflète l’intensité de la torsion de la ligne dans l’espace.

La tortuosité est définie comme suit :

χ = L

D
− 1

où L est la longueur de la ligne centrale et D la distance euclidienne entre ses points
d’extrémité.

Malgré le fait que les lignes centrales permettent une bonne synthèse de l’information
géométrique des formes, les caractéristiques mentionnées ci-dessus restent complexes pour
définir simplement une mesure de similarité. En effet, la méthode qui consisterait à extraire
des attributs à partir des lignes centrales tels que la courbure ou la torsion conduirait à une
augmentation importante du nombre d’attributs avec des difficultés de pondérations sur
chacun de ces attributs. Pour ce qui est de la définition d’une mesure similarité directement
à partir de la ligne centrale, la méthode triviale qui consisterait à utiliser une distance
euclidienne entre les vecteurs des coordonnées des points des lignes centrales présente des
limites puisqu’elle n’intègre pas suffisamment les caractéristiques des formes.

La modélisation statistique de forme 1 (SSM pour Statistical Shape Model) est une
technique couramment utilisée dans la littérature scientifique [125-127] pour la caracté-
risation globale des formes. Elle permet une description synthétique à partir de peu de
paramètres, susceptible de faciliter la définition d’une distance.

Caractérisation globale des lignes centrales

Les SSM sont créés à partir d’un ensemble de formes préalablement enregistrées et
analysées à l’aide de méthodes mathématiques telles que l’analyse en composantes princi-

1. Ce modèle a été baptisé modèle statistique de formes mais il n’a pas grand-chose à voir avec la
distribution de points en statistique.
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pales (PCA pour Principal Component Analysis). Cette approche permet de déterminer
les variations les plus importantes dans la forme, en utilisant une petite quantité de don-
nées. Les SSM sont utilisés dans de nombreux domaines, tels que la biométrie, l’imagerie
médicale, la reconnaissance de visage et l’analyse de mouvement. Ils permettent de quan-
tifier les différences entre les formes et d’identifier les caractéristiques qui les rendent
uniques, offrant ainsi un outil puissant pour l’analyse de la forme et la compréhension de
la variabilité.

Étant donné un ensemble d’entités décrivant une forme, il est de possible construire
un SSM. Chaque entité de l’ensemble d’apprentissage est représentée par un ensemble
de n points de repère étiquetés, qui doivent être cohérents d’une forme à l’autre, comme
montré dans [128]. Pour ne modéliser que les variations de formes, les entités sont ali-
gnées (translation et rotation) et mises à la même échelle. Chaque entité peut alors être
représentée par un vecteur de 3n (n correspond au nombre de points et 3 correspond au
fait que les points sont décrits dans un espace de dimension 3) éléments :

x = (x1, ..., xn, y1, ..., yn, z1, ..., zn)

où (xk, yk, zk) sont les coordonnées du kième point. L’ensemble d’apprentissage aligné forme
un nuage de points dans l’espace de dimension 3n, chaque entité est ainsi considérée
comme un point dans cet espace.

Une PCA permet d’identifier les principaux axes du nuage pour ne modéliser que les
premiers, qui représentent la majorité de la variation. Dans le cadre d’un SSM, les scalaires
issues de la projection d’une forme sur les axes donnés par la PCA sont appelés des modes.
Ce sont ces modes qui vont caractériser la forme. Les premiers modes sont ceux qui vont
expliquer le maximum de variance. Un nombre réduit de modes, bien inférieur aux 3n

scalaires du départ pour décrire une ligne centrale, permet donc de caractériser la forme.
Le modèle de forme est alors :

x = xmoyenne + Pb

où xmoyenne est la moyenne des exemples d’apprentissage alignés, P est une matrice de
taille 3n × t dont les colonnes sont des vecteurs unitaires le long des axes principaux du
nuage et b est un vecteur à t éléments de paramètres de forme (modes).
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4.2 Lignes centrales comme critère de similarité

Nos travaux portant sur la comparaison de formes pour le crochetage de la carotide
droite ont été préséntés à EMBC 2021 et ont été publiés dans les actes de la conférence
[129]. L’approche globale est donnée en figure 4.2. Tout d’abord, les volumes 3D des vais-
seaux sont segmentés à partir d’images pré-opératoires obtenues par angio-IRM. Ensuite,
les iso-lignes centrales sont extraites pour calculer un SSM à l’aide d’une décomposition
en valeur singulière (SVD pour Singular Value Decomposition) pour calculer les axes de
la PCA. Pour les nouvelles lignes centrales, leurs projections sur le SSM donnent des co-
efficients de modes qui sont utilisés pour comparer les chemins endovasculaires entre eux.
Afin d’évaluer les performances de la mesure de similarité, une base de cas avec différentes
classes de cas proches entre eux a été générée.
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4.2.1 Données patient

Pour les interventions de thrombectomie mécanique, les images pré-opératoires peuvent
être des angio-IRM ou des angio-CT. En plus des avantages et inconvénients de chaque
modalité, les types d’images utilisés en routine diffèrent d’un pays à l’autre. En France, il
est assez fréquent d’utiliser l’angio-IRM. L’étude présentée a été réalisée sur un ensemble
d’angio-IRM composé de 11 patients issus d’une étude observationnelle dont les données
ont été collectées rétrospectivement à l’hôpital Fondation Adolphe de Rothschild (Paris,
France) à partir de patients ayant subi des procédures de thrombectomie mécanique.
La collecte des données et le formulaire de consentement éclairé ont été approuvés par
le comité d’éthique local. Les patients ont fourni un consentement éclairé écrit pour le
traitement anonyme de leurs données. Ces 11 patients étaient âgés de 46 à 93 ans, avec
une moyenne de 76 ans et un écart type de 14 ans, 8 étaient des femmes et 3 des hommes.

4.2.2 Segmentation, extraction des lignes centrales et modèle
statistique de forme

Segmentation de la crosse aortique et des troncs supra-aortiques

Pour ces travaux, nous avons utilisé les images transmises par la FOR, ce sont les
mêmes que celles utilisées dans le chapitre 2. Elles représentent les vaisseaux de la crosse
aortique jusqu’à la carotide, y compris la bifurcation (PBif ) difficile à traverser à l’aide
des matériels de navigation.

Extraction de lignes centrales

À partir de ces régions, les lignes centrales, qui incluent des propriétés géométriques
des vaisseaux telles que la tortuosité, la courbure et la torsion (qui sont liées aux dif-
ficultés de navigation endovasculaire), sont extraites sous forme de plus courts chemins
pondérés situés sur des axes médians à l’aide de VMTK. Les lignes centrales sont ensuite
rééchantillonnées, translatées et tournées pour décrire des iso-lignes centrales. L’intervalle
de rééchantillonnage est choisi de telle sorte qu’il y ait 100 points également répartis entre
deux points anatomiques : les bifurcations PHigh et PBif (figure 4.3). Puis, seuls les points
proches du passage difficile sont conservés : 30 points en dessous et 9 au-dessus de PBif

comme montré en (figure 4.3). Une translation est appliquée de façon à ce que PBif soit
au centre du système de coordonnées (O, x⃗, y⃗, z⃗) et une rotation du centre O autour de
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4.2. Lignes centrales comme critère de similarité

l’axe z⃗ est appliquée de façon à ce que le point le plus bas de la ligne centrale PLow se
trouve dans le plan y = 0 (figure 4.4) comme décrit dans [127].

Figure 4.3 – L’intervalle de rééchantillonnage est choisi de telle sorte qu’il y ait 100
points entre PHigh et PBif . Seuls 40 points proches de PBif sont conservés sur les lignes
centrales rééchantillonnées pour décrire les iso-centrales : 30 points au-dessous de PBif et
9 au-dessus.

Modèle statistique de formes

La ligne centrale d’un patient i est représentée par le vecteur Li. La longueur du vecteur
est égale à 120, soit trois fois (car nous utilisons des coordonnées 3D) le nombre de points
de l’iso-ligne centrale (40 points). En utilisant une SVD, la matrice composée des diffé-
rents vecteurs Li notés X peut s’écrire comme :



LT
1

...

LT
m


= X = UΣV T
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Figure 4.4 – Iso-lignes centrales de l’ensemble des 11 patients dans deux plans différents.
La visualisation dans le plan YZ (a) montre l’alignement des lignes centrales à PBif et la
visualisation dans le plan XZ (b) montre que les points PBif et PLow se trouvent dans le
plan XZ.

où les colonnes de V sont les directions principales et les colonnes de UΣ sont les compo-
santes principales (ou modes). Les descripteurs des vaisseaux sont définis par le vecteur
contenant le deuxième, troisième, quatrième et cinquième modes normalisés du SSM des
lignes centrales et la distance entre formes dforme est définie comme la distance euclidienne
entre ces vecteurs.

4.2.3 Principe de l’évaluation

Afin d’évaluer la performance de récupération des iso-lignes centrales les plus proches de
dforme, différentes classes d’iso-lignes centrales de formes similaires sont nécessaires. Pour
cette raison, les 11 iso-lignes centrales sont divisées en deux ensembles : l’ensemble 1 (6
patients) afin de calculer le SSM à partir de la méthode décrite et l’ensemble 2 (5 patients)
afin de générer de nouvelles iso-lignes centrales pour la validation. En utilisant une iso-
ligne centrale de l’ensemble 2, de petites variations de cette ligne centrale permettent de
générer de nouvelles lignes centrales avec une forme quasi-similaire. Ces iso-lignes centrales
quasi-similaires générées forment un groupe. En utilisant toutes les iso-lignes centrales de
l’ensemble 2, il est possible de générer 5 groupes de 5 iso-lignes centrales quasi-similaires.
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4.2. Lignes centrales comme critère de similarité

Les groupes formés par les iso-lignes centrales quasi-similaires générés servent de vérité
de terrain. La validation consiste à vérifier que, étant donné un cas courant, les quatre
cas les plus proches retrouvés en utilisant dforme appartiennent au même groupe que celui
du cas courant. Deux méthodes de génération de lignes centrales sont utilisées pour la
validation de la méthode proposée.

Méthode 1

L’ensemble 2 de 5 iso-lignes centrales est utilisé pour générer des iso-lignes centrales
quasi-similaires en utilisant une moyenne arithmétique pondérée (figure 4.5). Cette pre-
mière méthode permet de générer facilement de nouvelles iso-lignes centrales quasi-similaires.

Pour une iso-ligne centrale centrée i de l’ensemble 2, une autre iso-ligne centrale centrée
j de l’ensemble 2 est choisie au hasard pour calculer une nouvelle ligne centrale dont le
kième point peut être écrit comme :

(xi(j)
k , y

i(j)
k , z

i(j)
k ) = w1(xi

k, yi
k, zi

k) + w2(xj
k, yj

k, zj
k)

w1 + w2

avec w1 le poids associé à la ligne centrale i (de l’ensemble 2) et w2 le poids associé à l’autre
ligne centrale j (de l’ensemble 2). Cette opération est répétée 5 fois pour obtenir 5 iso-
lignes centrales quasi-similaires et est appliquée à chaque iso-ligne centrale de l’ensemble
2 pour obtenir les 5 groupes de 5 iso-lignes centrales quasi-similaires. Le poids w1 est
supérieur au poids w2 de sorte que les iso-lignes centrales générées sont proches les uns
des autres au sein d’un groupe. La valeur de w2 a été fixée à 1 et celle de w1 à 5, 4, 3 et
2,5 pour obtenir des groupes générés avec différents degrés de similarité, comme le montre
la figure 4.5.

Méthode 2

Un ensemble de 5 iso-lignes centrales (ensemble 2) est utilisé pour générer des iso-lignes
centrales quasi-similaires à l’aide d’un SSM (figure 4.6). Cette deuxième méthode permet
de générer des iso-lignes centrales de formes similaires sans être trop proches spatialement.

Un SSM est calculé en utilisant les 5 iso-lignes centrales de l’ensemble 2. Une iso-ligne
centrale de cet ensemble est projetée sur le SSM pour obtenir ses modes, puis chaque
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Figure 4.5 – Lignes centrales générées avec w1 fixé à 5, 4, 3 et 2,5 : 5 groupes de 5
iso-lignes centrales quasi-similaires générées pour chaque valeur de w1.

coefficient de mode est modifié en faisant varier aléatoirement (suivant la loi uniforme)
sa valeur de ± ∆ %. Cette opération est répétée 5 fois pour obtenir 5 iso-lignes centrales
quasi-similaires et est appliquée à chaque iso-ligne centrale de l’ensemble 2 pour obtenir les
5 groupes de 5 iso-lignes centrales quasi-similaires. Connaissant le SSM, les lignes centrales
peuvent alors être reconstruites en utilisant leurs modes. À partir d’une ligne centrale i,
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4.2. Lignes centrales comme critère de similarité

Figure 4.6 – Lignes centrales générées avec ∆ fixé à 10 %, 20 %, 30 % et 40 % : 5 groupes
de 5 iso-lignes centrales quasi-similaires générées pour chaque valeur de ∆.

le coefficient k de l’obtention de la jième ligne centrale générée peut être écrit comme suit :

α
i(j)
k = αi

k(1 + δ
i(j)
k )

avec α
i(j)
k le coefficient de mode kième de la jième ligne centrale générée à partir de la iième

ligne centrale, αi
k le coefficient de mode kième de la ligne centrale iième et δ

i(j)
k un nombre
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aléatoire généré à partir d’une distribution uniforme dans la plage [−∆, +∆]. La valeur de
∆ a été fixée à 10 %, 20 %, 30 % et 40 % pour obtenir des groupes générés avec différents
degrés de similarité, comme montré en figure 4.6.

4.3 Résultats

Les performances de la métrique proposée pour la comparaison de formes sont présentées
avant d’avancer des perspectives quant à son exploitation.

Étant donné un ensemble de 25 iso-lignes centrales générées (5 groupes de 5 iso-lignes
centrales quasi-similaires générées à partir de l’ensemble 2), une iso-ligne centrale de
chaque groupe est sélectionnée et la métrique de distance proposée (distance entre les
vecteurs des modes du SSM calculés avec les iso-lignes centrales de l’ensemble 1) est utili-
sée avec chacun d’eux pour retrouver les quatre iso-lignes centrales les plus proches parmi
l’ensemble des 25 iso-lignes centrales. Pour une iso-ligne centrale donnée, les iso-lignes
centrales du même groupe sont considérés comme des cas correctement retrouvés. Avec
la première méthode de génération d’iso-lignes centrales, pour chaque valeur de w1, les
résultats présentés sont la moyenne de 10 tests de récupération avec une iso-ligne cen-
trale choisie au hasard pour chaque groupe. Avec la deuxième méthode de génération
d’iso-lignes centrales, pour chaque valeur de ∆, les résultats sont la moyenne de 10 tests
de récupération avec 10 ensembles différents de 25 iso-lignes centrales générées, avec une
iso-ligne centrale sélectionnée au hasard pour chaque groupe. Les résultats sont présen-
tés en figure 4.7 pour la méthode 1 de génération d’iso-lignes centrales et en figure 4.8
pour la méthode 2. La métrique dforme est comparée à une distance euclidienne entre les
vecteurs des coordonnées des points des iso-lignes centrales. La méthode proposée donne
un pourcentage élevé de cas correctement retrouvés (> 95 %) alors que la distance eu-
clidienne n’est efficace que lorsque les iso-lignes centrales sont spatialement très proches
les uns des autres (valeurs élevées de w1 et petites valeurs de ∆). Les résultats montrent
que le descripteur proposé est capable de retrouver des trajets endovasculaires similaires
représentés par des iso-lignes centrales de la crosse aortique à la carotide.
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4.3. Résultats

Figure 4.7 – Pourcentage de cas retrouvés dans le même groupe (correctement classés) en
utilisant la métrique de distance proposée (basée sur le SSM) par rapport à une métrique
de distance naïve (distance euclidienne entre iso-lignes centrales) sur des lignes centrales
générées avec la méthode 1 (de w1 = 5 à w1 = 2.5).

Figure 4.8 – Pourcentage de cas récupérés dans le même groupe (correctement classés) en
utilisant la métrique de distance proposée (basée sur le SSM) par rapport à une métrique
de distance naïve (distance euclidienne entre les iso-lignes centrales) sur les lignes centrales
générées avec la méthode 2 (de ∆=10 % à ∆=40 %).
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4.4 Perspectives

Notre contribution sur la comparaison de formes ouvre plusieurs perspectives. Nous les
présentons dans le cadre de la définition d’un système d’aide à la décision clinique.

Raisonnement à partir de cas

Pour la mise en place du CBR, il s’agit de définir une mesure de similarité globale
incluant la distance dforme. Il faut définir les attributs permettant de caractériser les
patients ainsi que les attributs de solution et de résultat. En lien avec les experts cliniques,
nous avons identifié deux attributs cliniques à utiliser en plus de l’imagerie pré-opératoire
(qui sert pour le calcul de dforme) : l’âge ainsi que la présence ou non d’hypertension
artérielle (HTA). En plus des attributs caractérisant le patient, les attributs de solution
et de résultat sont aussi à intégrer. Concernant les propositions en sortie du CBR, nous
souhaitons proposer aux médecins une liste de matériels adaptés au crochetage, dans un
premier temps, de la carotide droite. Cela consiste en l’aide au choix d’un cathéter guide,
d’un cathéter et d’un guide. Néanmoins, la variabilité de matériels à utiliser en fonction de
l’anatomie du patient réside principalement dans le choix du cathéter guide et du cathéter.
Au CHU de Rennes, le Terumo 0.35mm est classiquement et pratiquement nécessairement
utilisé comme guide. Le CBR propose donc un cathéter guide et un cathéter à utiliser
conjointement avec un Terumo 0.35mm pour un patient donné. Les attributs à considérer
pour la solution doivent inclure les cathéters guides et cathéters utilisés. Les attributs à
utiliser pour le résultat doivent inclure le succès ou non de la navigation. La réussite ou
non de la navigation peut être évaluée d’après le résultat du crochetage de la carotide,
ainsi qu’à travers le temps qu’il a fallu pour le crochetage si ce dernier a été possible.

Pour une première évaluation, une interface graphique qui puisse être utilisée par les
médecins a été mise en place au LTSI comme montré en figure 4.9. En plus des propo-
sitions de matériels, le but de l’interface graphique est de montrer aux médecins les cas
retrouvés ainsi que leurs attributs cliniques et la valeur de la mesure de similarité afin
de favoriser l’autonomie de leurs décisions et d’éviter qu’elles soient entièrement dictées
par le système CBR. De plus, l’interface graphique permet à son utilisateur de définir des
mesures de similarités personnalisées à l’aide de pondération entre les différents attributs
ou à l’aide d’un arbre décisionnel comme expliqué dans [29]. C’est ainsi qu’une première
étude préliminaire a été réalisée avec le Dr Quentin Alias, chef de clinique Neuroradiologie
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Interventionnelle au CHU de Rennes, dans le cadre de son master recherche. Un premier
ensemble de 29 données patient incluant l’imagerie pré-opératoire ainsi que deux attri-
buts cliniques (l’âge ainsi que la présence ou non d’HTA) ont été récoltées. Une première
mesure de dissimilarité entre deux cas C1 et C2 a été envisagée :

diss(C1, C2) = ωage × dage(C1, C2) + ωHT A × dHT A(C1, C2) + ωforme × dforme(C1, C2)
ωage + ωHT A + ωforme

où ωage, ωHT A et ωforme sont des coefficients de pondération, dage est la distance entre
les attributs d’age, dHT A est la distance entre les attributs d’HTA et dforme est la mesure
de dissimilarité que nous avons proposée. Dans cette étude préliminaire, les coefficients
de pondérations sont égaux à 0,7 pour l’âge, 0,3 pour l’HTA et 2,0 pour la forme. Les
distances dage et dHT A sont définies entre deux cas C1 et C2 comme suit :

dage(C1, C2) = |C1 − C1|
range

dHT A(C1, C2) =


1 si C1 = C2,

0 sinon.

où range représente l’étendue de l’âge de la base de cas du CBR.

Ces travaux ont permis d’élaborer un premier CBR et d’envisager une évaluation plus
poussée par les praticiens hospitaliers. Pour une évaluation des résultats, des données
issues de nombreux cas doivent encore être récoltées. Néanmoins, il n’y a pas unicité des
matériels qui peuvent être utilisés pour un crochetage avec succès. Cette question reste à
aborder pour proposer un système d’aide à la décision clinique sur le choix de matériels
de navigation endovasculaire.
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Raisonnement à partir de cas simulés

L’utilisation de la mesure de similarité proposée, qui était à l’origine définie pour aider
au choix de guides et cathéters avec un CBR, est désormais envisagée pour un raisonne-
ment à partir de cas simulés. L’idée est d’aider au choix de paramètres pour la simulation
sur de nouveaux cas à partir de paramètres de cas déjà simulés. Ceci est particulièrement
intéressant car la simulation par éléments finis nécessite un temps de calcul important.
Des travaux préliminaires ont été réalisés en collaboration avec le LaMCoS à Villeurbanne.

Les cathéters actifs facilitent la navigation endovasculaire en permettant la création
d’une courbe spécifique activée par les praticiens à l’aide d’alliages à mémoire de forme,
améliorant la rapidité, la sécurité et le contrôle des procédures robotiques. Badrou et al.
du LaMCoS ont construit un modèle d’éléments finis pour simuler la navigation endo-
vasculaire vers des cibles cérébrales, en utilisant ces dispositifs actifs, en particulier le
crochetage de l’artère carotide gauche [130]. Un tel modèle serait utile pour configurer le
cathéter actif et optimiser son contrôle. Cependant, pour un nouveau patient donné, la
recherche des paramètres appropriés pour réussir le crochetage de la carotide gauche peut
nécessiter de nombreux calculs. Plusieurs paramètres pilotent la simulation de navigation.
Parmi eux, Badrou et al. distinguent les paramètres de configuration du fil guide actif et les
paramètres de navigation, à savoir les temps d’activation, les temps de poussée/traction
et les temps de rotation des matériels. L’idée est de définir des aortes de référence afin
de simuler par éléments finis le crochetage de la carotide et de constituer une base de cas
simulés. Badrou et al. ont simulé la navigation avec catéhters actifs dans les aortes de
référence et ajusté les paramètres de configuration et de navigation jusqu’à ce que l’ac-
crochage de la carotide gauche soit réussi. Ensuite, pour un nouveau patient, la métrique
que nos avons proposée peut être utilisée pour retrouver le cas de référence le plus proche.
Celui-ci ayant déjà été simulé, les paramètres de configuratoin et de navigation peuvent
alors être réutilisés pour le nouveau patient afin d’accélérer la simulation.

Pour le choix des aortes de référence parmi un ensemble de 11 aortes, deux critères
ont été utilisés pour caractériser les géométries de l’aorte en termes de complexité du
chemin endovasculaire vers la carotide gauche. Le premier correspond à l’angle formé par
le premier tronçon de la carotide gauche et la tangente de la crosse aortique à l’ostium de
la carotide gauche, représentant l’angulation de la carotide gauche ; le second est l’angle
entre l’apex de la crosse aortique et l’ostium de la carotide gauche, représentant la position
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de la carotide gauche. La figure 4.10 représente les 11 aortes dont les trois aortes A, B, C
en fonction des deux critères de caractérisation.

Figure 4.10 – Les 11 aortes sont représentées sur un graphique d’après l’angle d’incli-
naison entre la carotide gauche et la crosse aortique et l’angle entre l’entrée de la carotide
gauche et le sommet de la crosse aortique. La croix rouge au centre représente les coor-
données moyennes de ces deux critères. Les noms des aortes de référence ont été surlignés
en rouge. Ces aortes couvrent une certaine variabilité anatomique.

Pour chaque aorte testée L, M et N, les paramètres de configuration et les séquences de
navigation ont été extraits de l’aorte typique la plus proche, c’est-à-dire la plus similaire,
retrouvée à l’aide de dforme (tableau 4.1). La figure 4.11 montre la simulation du croche-
tage de la carotide gauche pour chaque couple d’aortes (cas de référence et cas test) en
utilisant les mêmes paramètres de configuration et les mêmes séquences de navigation.
Le crochetage a été réalisé avec succès pour chaque cas de patient, ce qui démontre la
pertinence de la stratégie. Ces résultats préliminaires sont prometteurs et devraient être
validés sur une plus grande cohorte de patients. Ce travail ouvre la voie à un raisonnement
à partir de cas simulés.
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Tableau 4.1 – Distances calculées à partir de dforme entre les aortes de références et les
aortes de test.

Tested

aortas

Reference aortas

A B C

L 3,9 2,9 0,9

M 3,3 1,7 1,9

N 1,4 2,4 4,0

Figure 4.11 – Les séquences de navigation sont illustrées pour chaque couple d’aortes de
référence / cas retrouvé en utilisant les mêmes paramètres de configuration et les mêmes
séquences.
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4.5 Conclusion

Nous avons proposé une mesure de similarité entre formes pour comparer les voies
endovasculaires dans l’objectif d’élaborer un CBR pour l’aide au choix de matériels de
navigation endovasculaire en thrombectomie mécanique. Un SSM des lignes centrales a
été calculé. Les modes du SSM ont été utilisés pour caractériser et comparer les cas en
termes de navigabilité endovasculaire. Les résultats ont montré que la récupération des
cas les plus proches était correcte dans plus de 95 % des cas. Pour les besoins de la
planification, cela pourrait aider les médecins à retrouver des patients déjà traités, avec
des voies endovasculaires similaires, pour aider au choix de guides et cathéters et aussi
anticiper les difficultés de cathétérisme.
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CONCLUSION

Les travaux présentés dans cette thèse ont porté sur l’aide à la navigation endovascu-
laire pour le franchissement de parcours complexes. Ils ont été réalisés dans le contexte du
traitement des AVC ischémiques, en collaboration avec les cliniciens afin d’envisager des
solutions compatibles avec l’utilisation clinique, par thrombectomie mécanique. Même si
ce traitement est maintenant établi et reconnu, la navigation endovasculaire des cathé-
ters guides et cathéters, ainsi que leur choix, peut être difficile, voire impossible selon
l’anatomie du patient. Actuellement, il n’existe pas d’outils performants pour l’aide à la
navigation endovasculaire. L’objectif de nos travaux était d’apporter des solutions d’assis-
tance aux cliniciens pour la planification et la réalisation de la navigation endovasculaire.
Ainsi, le travail de thèse a porté sur trois différents axes.

Le premier axe de recherche a porté sur la segmentation automatique des structures
vasculaires à partir de l’angio-IRM pré-opératoire. Cela permet d’obtenir une description
des structures d’intérêt afin de l’utiliser pour du recalage 3D/2D pour guider la navi-
gation endovasculaire et de l’utiliser pour un système d’aide au choix de matériels pour
l’intervention. Nous avons proposé une méthode de segmentation automatique de la crosse
aortique et des carotides à l’aide de deux réseaux U-net en cascade. Le premier réseau
est utilisé pour créer un masque pour l’appliquer sur l’angio-IRM afin de sélectionner les
voxels qui sont dans un voisinage des structures d’intérêts. Le deuxième réseau est utilisé
pour segmenter les structures en utilisant l’angio-IRM masquée. Les résultats qualitatifs
et quantitatifs obtenus montrent les bonnes performances de la méthode. Ces résultats
devront être confirmés en validant les performances de la méthode avec des données issues
de différents centres.

Le deuxième axe de recherche s’est concentré sur une méthode de recalage multimo-
dal 3D/2D entre l’imagerie pré-opératoire et l’imagerie per-opératoire non injectée. Le
but est de pouvoir projeter une segmentation de la crosse aortique et des carotides issue
de l’imagerie pré-opératoire sur l’imagerie per-opératoire pour faciliter la navigation des
cathéters guides, des cathéters et des guides de la crosse aortique aux carotides. Nous
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avons proposé une méthode qui repose sur une mesure de similarité exploitant la projec-
tion de la crosse aortique segmentée à partir de l’imagerie préopératoire et les positions
successives du cathéter à partir de la fluoroscopie. Les résultats montrent que la méthode
est compatible avec la pratique clinique courante en termes de complexité de calcul, de
protocoles d’acquisition d’angio-IRM et d’angio-CT et en termes de durée de séquence
fluoroscopique pour effectuer le recalage. Pour aller plus loin, l’étape suivante consistera
à effectuer une évaluation plus poussée sur des patients réels, d’abord sur un ensemble
plus important de données recueillies rétrospectivement, puis directement pendant l’in-
tervention. Pour l’exploitation pendant l’intervention, la segmentation des cathéters sur
la fluoroscopie devra être automatisée.

Le troisième axe de recherche a porté sur la définition d’une mesure de similarité pour un
outil d’aide à la décision pré-opératoire quant aux choix de cathéter guides et cathéters
spécifique patient. La mesure de similarité se base sur une distance entre modes issus
d’un modèle statistique de formes des lignes centrales. Les premières évaluations sont
satisfaisantes et les travaux préliminaires ouvrent la voie à l’utilisation de cette mesure
de similarité dans un raisonneur à partir de cas ou cas simulés.

Les méthodes d’assistance proposées se sont attachées à enrichir tout en préservant
les pratiques actuelles de planification et de réalisation du geste opératoire. Bien que les
efforts se soient concentrés sur la navigation endovasculaire pour le traitement d’AVC
ischémiques, l’utilisation des méthodes proposées pourrait être étendue au traitement
endovasculaire de plusieurs autres pathologies.
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ANNEXE

Outils d’évaluations de la segmentation

Nous présentons ici quelques métriques permettant d’évaluer les méthodes de segmen-
tation. Le coefficient de Dice peut être utilisé pour comparer l’accord pixel par pixel entre
le résultat d’une segmentation et la vérité terrain correspondante. Le coefficient de Dice
est égal à deux fois la zone de chevauchement divisée par le nombre total de pixels dans
les deux images :

Dice(X, Y ) = 2 × |X ∩ Y |
|X| + |Y |

où X est l’ensemble des pixels prédits et Y est l’ensemble des pixels de la vérité terrain.
Le coefficient de Dice est défini comme étant égal à 1 lorsque X et Y sont vides. Le score
du classement est la moyenne des coefficients de Dice pour chaque image de l’ensemble
de test.

La sensibilité et la spécificité sont aussi couramment utilisées pour évaluer une mé-
thode de segmentation. La sensibilité caractérise le pourcentage de pixels qui doivent être
segmentés et qui le sont effectivement et est calculée par la formule suivante :

Sensibilité = V P

V P + FN

avec VP pour vrais positifs et FN pour faux négatifs.

La spécificité caractérise le pourcentage de pixels segmentés qui le sont correctement et
est calculée par la formule suivante :

Spécificité = V N

V N + FP

avec VN pour vrais négatifs et FP pour faux positifs.
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Titre : Aide à la navigation endovasculaire pour le franchissement de parcours complexes

Mot clés : Guidage interventionnel, segmentation automatique, recalage 3D/2D, aide à la dé-

cision, thrombectomie mécanique

Résumé : Les thérapeutiques endovascu-
laires ont connu un essor très important ces
dernières années. Le préalable à tout acte
interventionnel est de pouvoir accéder à la
zone cible rapidement et efficacement. Ce-
pendant la navigation endovasculaire réalisée
lors du cathétérisme est un geste technique
qui s’avère difficile dans nombre de cas patho-
logiques, voire parfois impossible. C’est le cas
de la thrombectomie mécanique pour le trai-
tement endovasculaire de l’AVC ischémique.
Afin de surmonter ces difficultés, nous appor-
tons dans cette thèse plusieurs contributions
dans le contexte de l’aide à la navigation en-

dovasculaire : (i) une méthode deep-learning
de segmentation automatique des structures
vasculaires 3D d’intérêt à partir de l’angio-
IRM pré-opératoire, (ii) une nouvelle méthode
de recalage 3D/2D par recherche exhaustive
multi-résolution permettant d’augmenter l’ima-
gerie per-opératoire sans produit de contraste
avec les données de l’imagerie préopératoire,
et (iii) une nouvelle mesure de similarité entre
patients exprimée en terme de navigabilité en-
dovasculaire afin d’aider au choix de matériels
dans un contexte de raisonnement à partir de
cas.

Title: Endovascular navigation support for complex catheterization

Keywords: Interventional guidance, automatic segmentation, 3D/2D registration, decision sup-

port, mechanical thrombectomy

Abstract: Endovascular therapies have ex-
perienced a very important development in
recent years. The prerequisite for any inter-
ventional procedure is to be able to access
the target zone quickly and efficiently. How-
ever, endovascular navigation during catheter-
ization is a technical gesture that is difficult
in many pathological cases and sometimes
impossible. This is the case for mechanical
thrombectomy as an endovascular treatment
of ischemic stroke. In order to overcome these
difficulties, we propose in this thesis several

contributions in the context of endovascular
navigation support: (i) a deep-learning method
for automatic segmentation of 3D vascular
structures of interest from pre-operative MRA,
(ii) a novel 3D/2D registration method using an
exhaustive multi-resolution search to augment
no contrast dye intra-operative imaging with
pre-operative imaging, and (iii) a novel simi-
larity measure between patients expressed in
terms of endovascular navigability to support
device selection through case-based reason-
ing.
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