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Introduction Générale

Les techniques de chirurgie guidée par l'image sont totalement rentrées dans la routine
clinique pour la neurochirurgie, chirurgie a laquelle nous allons nous intéresser particuliérement
dans ce manuscrit. L’analogie a été faite entre la cartographie anatomo-fonctionnelle, réalisée
a laide d’images préopératoires, et la cartographie, utilisée par les marins [AC99]. De la méme
maniére qu’un marin doit faire le lien entre la position de son bateau et la carte qu’il tient dans
les mains, le chirurgien doit faire le lien entre le patient qu’il a devant lui et les images qu’il a &
sa disposition. Le marin s’est vu doté, au fur et & mesure des siécles, de méthodes demandant
de moins en moins d’effort cognitif et étant de plus en plus précises. Pour la navigation cotiére,
Putilisation d’amers de navigation indiqués sur les cartes (par exemple un phare ou un arbre) est
analogue a l'utilisation des amers anatomiques par le chirurgien. Le compas pourrait s’assimiler
aux cadres de stéréotaxie. Le GPS est I’équivalent des systémes de suivis d’outils en chirurgie
permettant la neuronavigation. Les radars de fonds sous-marins, dont sont équipés de plus en
plus de voiliers de plaisance, est I’équivalent de 'imagerie peropératoire.

Cependant, deux principales limitations aux systémes actuels de chirurgie guidée par 'image
sont couramment soulignées. La premiére est d’ordre ergonomique et concerne la maniére de
faire le lien visuel entre les images et le patient en position opératoire. La deuxiéme limitation
est que ces systémes reposent sur une hypothése fausse, selon laquelle I’anatomie du patient au
moment du diagnostique est la méme que celle au moment de ’opération. En réalité, I’anatomie
du patient subit des déformations, qu’il faut pouvoir détecter, quantifier et corriger. Dans cette
thése, nous allons montrer comment un systéme simple, peu colteux et sans encombrement
supplémentaire de la salle d’opération, peut améliorer les systémes actuels de chirurgie guidée
par 'image. Nous nous focaliserons sur la neurochirurgie. Nous présentons dans ce manuscrit
une nouvelle modalité d’imagerie peropératoire d’acquisition de surface non-invasive pour la
visualisation, la détection et la quantification des déformations en neurochirurgie guidée par
I'image, basée sur l'utilisation d’un microscope chirurgical. Ce manuscrit est organisé de la
maniére suivante.

Le premier chapitre définit notre contexte, la neurochirurgie guidée par I'image. Le manuscrit
est ensuite divisé en deux parties. La premiére partie est consacrée 4 la visualisation en chirurgie
guidée par 'image, & ses limitations actuelles et & la maniére dont les acquisitions de surface,
que nous proposons, peuvent offrir un nouveau mode de visualisation adapté aux contraintes de
la salle d’opération. La seconde partie présente le probléme des déformations anatomiques du
cerveau pendant la neurochirurgie. Nous montrerons que ce probléme, souvent considéré comme
négligeable par rapport aux déformations d’organes mous rencontrées dans d’autres chirurgies,
est un probléme important et complexe. Nous présentons une nouvelle méthode de détection
et de quantification des déformations de la surface du cerveau, adaptée a chacune des étapes
de la chirurgie, qui est basée sur l’analyse de la vidéo du microscope chirurgical et sur des
reconstructions 3D de la surface du champ opératoire. L’analyse de la vidéo en chirurgie est
un domaine de recherche émergent. Nous discuterons des perspectives que nous semble ouvrir
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cette analyse.



Chapitre 1

Notre contexte : la neurochirurgie
guidée par I'image

La neurochirurgie, en tant que spécialité chirurgicale, concerne les pathologies du systéme
nerveux central et de ses enveloppes en général. Dans cette thése, nous nous intéressons parti-
culiérement aux lésions intra parenchymateuses cérébrales traitées par résection, sous neurona-
vigation et avec microscope chirurgical. Le neurochirurgien a besoin d’établir une cartographie
spécifique de son patient, afin de décider de la route & suivre. Cette cartographie correspond au
modéle patient. Elle contient les informations de localisation de la cible chirurgicale, des zones
& éviter ou les structures anatomiques permettant au neurochirurgien de se repérer. L’itinéraire
choisi par le neurochirurgien est le modeéle de la chirurgie. Il contient la trajectoire planifiée
et éventuellement la procédure chirurgicale. Pendant la chirurgie, afin de prendre ses décisions
et d’adapter le modéle de la chirurgie en fonction de la réalité du patient, le neurochirurgien
doit comprendre la relation spatiale entre ’espace du modéle patient et ’espace du patient.
Cette appréhension des deux espaces, patient et modéle, est basée sur la possibilité pour le
neurochirurgien de repérer des points ou des surfaces, dans ’espace du patient et de retrouver
ces mémes points ou surfaces dans le modéle patient. La stéréotaxie sans cadre, appelée plus
couramment neuronavigation, se base sur ces possibilités de localisation spatiale pour mettre en
correspondance le modéle patient, par conséquent le modéle de la chirurgie, avec le patient, de
maniére visuelle. Le neurochirurgien est alors guidé, passivement, par 'image. Dans cette thése,
nous souhaitons améliorer ces systémes. Il faut donc pouvoir quantifier ’amélioration apportée.
Nous commencons ce chapitre par un bref historique de la neurochirurgie guidée par 'image. La
section 1.2 présente les sources d’information dont dispose le neurochirurgien. Elles sont obte-
nues par imagerie médicale avant et pendant la chirurgie. Nous présentons ensuite les méthodes
d’obtention du modéle patient et du modéle de la chirurgie, dans la section 1.3. Les moyens
technologiques permettant de localiser des points ou des surfaces, dans l’espace patient, sont
présentés dans la section 1.4. Le principe de la neuronavigation est présenté dans la section 1.5.
Dans la section 1.6, nous présentons succinctement les méthodes de validation de systémes de
chirurgie guidée par 'image.

1.1 Bref historique de la neurochirurgie guidée par I’image
La chirurgie guidée par l'image est apparue pratiquement en méme temps que 'imagerie, &

savoir 4 la fin du 191€M€ siacle. Historiquement, la premiére étape a été de guider le geste opé-
ratoire par des images préopératoires, d’abord par lien totalement implicite basé uniquement
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Fic. 1.1 — Cadre de stéréotaxie de Leksell (datant des années 80) avec guide
d’implantation d’électrode. Illustration tirée du musée virtuel de la neurochirurgie
http ://www.neurosurgery.org/cybermuseum /index.html

sur le repérage anatomique. En 1896, la premiére opération guidée par imagerie peropératoire
a lieu & 'université McGill de Montréal. Il s’agissait du retrait d’une balle dans un genou guidé
par rayons X [Cox96]. L’apparition des cadres de stéréotaxie en neurochirurgie (un exemple
de ces cadres est représenté figure 1.1) au milieu du XX ieme giacle a marqué les débuts de la
chirurgie guidée par I'image, comme souligné dans [Pet06]. Il s’agit alors de chirurgie guidée par
des images préopératoires, spécifiques au patient, ou par une connaissance plus générique de
Panatomie traduite par des atlas anatomiques dés la fin des années 70 [TT88]. La stéréotaxie a
commencé tot, les coordonnées des cibles étaient alors calculées par tracé sur les images. Puis,
avec la généralisation de l'informatique, ces tracés ont été progressivement remplacés par des
logiciels. Le principe de la stéréotaxie est de repérer la cible, qui peut étre la lésion a enlever,
la cible & stimuler ou la cible de la biopsie, sur les images médicales préopératoires du patient,
relativement au cadre de stéréotaxie. Il faut alors retrouver sa position pendant l'intervention
grace aux positions relatives, connues, de la cible et du cadre. De cette facon, la cible est repérée
par rapport aux images du patient. Le cadre définit des plans de ’espace, dans lesquels sont
exprimées les coordonnées de la cible identifiée sur I'imagerie préopératoire. Le probléme de la
stéréotaxie est son aspect invasif et lourd pour le patient : le patient doit porter le casque au
moment ou il bénéficie de 'imagerie préopératoire. Il doit le conserver jusqu’a l'intervention
chirurgicale. Il existe alors un risque d’infection avec les pointes du cadre. Cependant, de par
leur rigidité et la précision de leur construction, les cadres de stéréotaxie permettent de loca-
liser une cible de maniére précise. Par conséquent, cette méthode est largement utilisée pour
l'insertion d’électrode de stimulation ou d’aiguille de biopsie!'. L’apparition des technologies de
localisation de position 3D, que nous présentons dans la section 1.4, a permis de remplacer le
cadre par des marqueurs fixés ou collés sur la peau, laissant libre accés au patient, contraire-
ment au cadre de stéréotaxie qui pouvait géner la réalisation d’une craniotomie dans le cas des
exéréses de lésions et avec des limites d’accés globales selon le type de cadre. Les marqueurs
ont également été placés sur les outils. De cette maniére, la position de ’'outil peut étre donnée
dans le repére image. Les premiers systémes de neuronavigation datent du milieu des années 80
[WWMT87]. Les cadres de stéréotaxie sont encore considérés par la plupart des neurochirurgiens
comme le moyen le plus str d’obtenir une précision optimale, bien qu’en réalité 'utilisation de
fiduciaires osseux en neuronavigation permettent d’obtenir la méme précision [Mau02]. Cette
confiance s’explique d’une part par l’enseignement regu par les neurochirurgiens, dans lequel
la neuronavigation n’apparait pas encore. D’autre part, la précision du recalage patient image

1Prélévement d’un échantillon de tissu pour étre analysé par le laboratoire d’anatomopathologie afin de
connaitre la nature des cellules lésionnelles.
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est effectivement aujourd’hui moins précise, avec des fiduciaires non osseux ou un recalage basé
surface, qu’avec un cadre de stéréotaxie. Dans I’état actuel commercialisé des systémes de neu-
ronavigation (par exemple, la StealthStation, Medtronic SNT, Boulder, Etats-Unis ou Brainlab,
Munich, Allemagne), la seule amélioration significative par rapport a lutilisation d’un cadre
est ’absence de port de cadre par le patient. La neuronavigation est aujourd’hui réservée a
I'exérése de lésion ou aux cortectomies pour les épilepsies pharmaco-résistantes, bien que son
usage tende & s’étendre a I'implantation d’électrodes et & la biopsie par insertion d’aiguille
[GDEF03, AC99]. 1l est intéressant de souligner dés maintenant que la neurochirurgie a sou-
vent été le terrain d’expérimentation et d’application de nouvelles technologies chirurgicales.
Cela s’explique d’une part par la rigidité du cerveau dans la boite cranienne relativement a
d’autres organes, d’autre part, & cause du risque de léser des zones fonctionnelles en enlevant la
lésion. Une explication complémentaire est la taille de certaines cibles chirurgicales, demandant
une précision plus importante que dans d’autres types de chirurgie. Les systémes pionners de
robotique chirurgicale, tel que le robot Neuromate en 1985, ont ainsi été développé pour l'im-
plantation d’électrode. Cependant,dans cette thése, nous nous limitons au guidage passif par
I’image, en tant qu’aide & la décision. Nous n’aborderons pas les systémes robotisés.

1.2 Sources d’informations sur le patient

Nous présentons dans cette section les données multimodales du patient et précisons suc-
cinctement leur principe. L’entretien diagnostique avec le patient est également une source
d’information importante, mais nous n’en parlerons pas ici, parce qu’il ne permet pas d’obtenir
des données sous forme numérisée.

1.2.1 Les images préopératoires

En imagerie cérébrale, on a principalement deux catégories de modalités d’imagerie : la
premiére catégorie donne des informations sur ’anatomie, tandis que la seconde donne des in-
formations sur les métabolismes, donnant des indications indirectes sur les fonctions du cerveau.
L’appréhension de la pathologie passe par ces deux catégories d’examens. Nous donnons ici une
liste non exhaustive de ces modalités en expliquant rapidement leur principe et leur intérét.

Modalités anatomiques Les rayons X constituent une modalité & part entiére. Le prin-
cipe est que les rayons X ne sont pas absorbés de la méme maniére selon le coefficient d’atté-
nuation des tissus, qui est différent d'un tissu a l'autre [1A05]. On mesure alors I’énergie des
photons émis. Il faut un émetteur de rayons X et un récepteur, généralement constitué d’un
amplificateur de brillance. La fluoroscopie est un type particulier d’acquisition temps réel.
Les émetteurs,/récepteurs sont placés face a face dans les premiéres générations de fluoroscope.
Dans la derniére génération, le récepteur est une roue dans lequel tourne ’émetteur. Les éner-
gies envoyées sont suffisamment fortes pour éjecter une particule chargée du corps humain. La
fluoroscopie présente donc un danger potentiel pour les organes et les tissus a la fois du patient
et du personnel hospitalier qui fait passer ’examen. L’image obtenue par fluoroscopie est une
projection 2D du volume traversé par les rayons. La différence entre le scanner CT (Computed
Tomography) et la fluoroscopie est 1'utilisation du principe mathématique de tomographie. La
tomographie consiste & reconstruire un volume 3D, & partir d’une série de projection radiolo-
giques du volume, obtenues par rayons X. La transformée de Fourier du signal recu est calculée
pour retrouver les points qui appartiennent a chaque coupe et créer 'image [LA05]. Ces images,
issues des rayons X, donnent des informations, avec une résolution millimétrique (sous millimé-
trique pour les images des plans), sur la densité des tissus. Elles permettent de différencier les
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tissus mous des parties osseuses.

Les deux principes de bases de 'IRM (Imagerie par Résonance Magnétique) sont les suivants.
L’intensité de la résonance des protons d’hydrogéne, soumis & un champ magnétique, est pro-
portionnelle & leur densité. La fréquence de résonance des protons est proportionnelle & la force
du champ magnétique. La localisation spatiale des protons en résonance est calculée de deux
principales maniéres. La premiére consiste & utiliser la fréquence des protons en les soumettant
4 un gradient de champ magnétique statique lorsque le signal de résonance est recu. Plus la
fréquence est élevée, plus le proton est prés de la source du champ magnétique statique. La
deuxiéme méthode consiste & soumettre les protons a un gradient de champ magnétique sta-
tique quelques instants avant la réception du signal. La distance est alors proportionnelle au
décalage temporel de la réception, appelé phase. Avec cette méthode, il n’y a pas de distor-
sion géométrique contrairement & la premiére. Le changement de phase peut également étre
obtenu en excitant les protons d’une autre maniére, comme par exemple avec des ondes & radio-
fréquences, puis en appliquant une nouvelle fois le gradient de champ magnétique statique?. On
récupére les images dans un espace fréquentiel appelé k-space. On revient dans le domaine spa-
tial, pour obtenir I'image IRM, par transformée de Fourier. Des aimants sont utilisés pour créer
le champ magnétique. Des antennes sont nécessaires, soit pour émettre les radio-fréquences et
recevoir le signal, soit simplement pour recevoir le signal. Elles doivent étre au plus prés de
lorgane & imager. Les systémes d’acquisition d’images réalisent ces calculs et les images récu-
pérées sont dans le domaine spatial. Le cotit d’un systéme d’acquisition IRM est environ de 1,5
millions d’euros & 2 millions pour une IRM 3 teslas. Les images IRM donnent des informations
avec une résolution millimétrique sur la densité des atomes d’hydrogénes. Elles permettent de
différencier les tissus mous entre eux [Jan05]. Si 'IRM et le scanner CT ont une résolution
temporelle trés faible (de ordre de 20 minutes entre deux acquisitions pour la téte), les rayons
X par projection ont une résolution temporelle de ’ordre de la seconde. L’appareil permettant
Pacquisition d’angiographies consiste en un examen (IRM ou scanner) avec injection d’un
produit radio-opaque dans les veines du patient. Les veines apparaissent alors nettement sur
I’image obtenue. L’angiographie permet de mettre en avant le réseau vasculaire. Elle a la méme
résolution que I'examen sans injection (scanner CT ou IRM). La spectroscopie peut permettre
la caractérisation de certains types de tumeurs, en mesurant leur densité en différents types de
molécules (par exemple, choline ou glutamate).

Modalités fonctionnelles cérébrales Les modalités d’imagerie fonctionnelle cérébrales sont
basées sur I’hypothése que ’exécution d’une fonction par le cerveau demande une activation
neuronale qui entraine des changements physiologiques : dans le volume sanguin et 'oxygéne
consommé, ou dans ’activité électrique. L’'TRM de diffusion donne des informations sur la
direction des fibres nerveuses, susceptibles d’avoir un roéle fonctionnel. Le principe de la MEG
(Magnéto-encéphalographie) est de mesurer les changements dans le champ magnétique dia a
I’activité électrique propre du cerveau. Elle présente ’avantage d’un temps d’acquisition trés
court (de l'ordre de la milli-seconde), mais avec une résolution de 'ordre de 5 millimétres. Les
EEG (Electro-EncéphaloGramme) et SEEG (Stéréo-EEG) mesurent directement ces signaux
électriques en surface et en profondeur respectivement. La MEG et la SEEG sont des méthodes
directes car elles étudient le signal magnétique et électrique de l’activité neuronale, respective-
ment. LIRMf (IRM fonctionnelle) ou IRM BOLD (Blood Oxygen Level Dependant) mesure
la consommation en oxygéne des zones cérébrales. Comme le cerveau consomme toujours de
loxygéne, le rapport signal sur bruit est faible. Le principe de 'TRMf est de détecter les zones
d’activité en faisant la différence statistique entre les images du patient au repos et les images
du patient & qui on demande d’effectuer une tache particuliére, appelée paradigme d’activation.

?Les ondes & radio-fréquences sont des ondes magnétiques & une fréquence particuliére
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1l est difficile de trouver des paradigmes d’activation suffisamment élémentaires pour activer une
zone correspondant & une fonction en particulier. En médecine nucléaire, la source d’énergie
est fournie par des particules radioactives injectées dans le corps du patient, appelé traceur. Des
détecteurs entourent le patient et recoivent le signal de ces particules radioactives. Ces modali-
tés utilisent des rayons +y trés ionisants. Pour la TEP (tomographie par émission de protons),
les traceurs sont choisis en fonction du processus métabolique & étudier, comme par exemple
la, transmission neurologique, le flux sanguin, le métabolisme du glucose dans le cerveau. La
période radioactive des isotopes utilisés comme traceur est courte (maximum 1h30). L’imagerie
TEMP (Tomographie par Emission Mono-Photonique) ou SPECT (Single Photon Emission
Computed Tomography, qui est le terme le plus usité mais anglophone) est basée sur la mesure
de la distribution 3D du traceur dans le corps, grace & une y-caméra. Les traceurs utilisés sont
des radio-isotopes de durée de vie beaucoup plus longue (jusqu’a 151h) que ceux utilisés en
TEP. Ces deux modalités ont une résolution spatiale inférieure 4 5 millimétres. La résolution
temporelle d’un examen TEP est de ’ordre de 20 minutes, mais elle est légérement plus précise
que la TEMP, beaucoup plus rapide (30 secondes environ). L’IRMI, la TEP, la TEMP sont des
méthodes indirectes car elles étudient soit le métabolisme (TEP) soit le débit sanguin régional
(TEMP, TRMY). Les modalités d’imagerie préopératoires donnent ainsi des informations trés
différentes, & des résolutions spatiales et temporelles complémentaires.

1.2.2 Les atlas

D’autres informations peuvent étre issues d’atlas anatomiques (Talairach par exemple)
[TT88] ou fonctionnels (aires de Brodmann) qui vont donner des informations sur la locali-
sation de cibles anatomiques non visibles sur les modalités d’imagerie, par exemple le thalamus
ou les noyaux gris. Les atlas regroupent des connaissances génériques. Ces atlas sont construits
grace & la dissection du cerveau d’un individu, de ’état des connaissances ou encore d’études
statistiques sur des populations. A cause de la variabilité anatomique forte inter patient, ils
doivent étre adaptés & chaque individu. Pour cela, des points de repéres peuvent étre définis
[TT88]. Un atlas peut également étre déformé sur ’examen anatomique du patient comme dans
[STSCT98] pour la réalisation de stéréotaxie avec cadre.

1.2.3 Les images peropératoires

Les systémes d’acquisition d’images peropératoires sont basés sur le méme principe que leurs
homologues préopératoires, mais présente les caractéristiques suivantes, pour leur adaptation
au bloc opératoire :

- leur forme doit permettre un accés chirurgical au patient,

- les outils ou la table d’opération classique peuvent créer des artefacts selon la modalité utilisée.
Il faut donc adapter ces outils & la modalité utilisée.

- les modalités ionisantes doivent étre utilisées avec parcimonie.

- le temps d’acquisition doit étre court.

- les systémes d’acquisitions doivent étre stérilisables.

Modalités anatomiques En fluoroscopie, les radiations sont ionisantes donc I’exposition
a ces radiations doit étre limitée. En angiographie, on utilise le méme arceau qu’en fluoro-
scopie, mais un produit radio-opaque est injecté au patient juste avant 'opération. C’est une
modalité trés utilisée pour la chirurgie vasculaire. Le scanner CT présente les mémes radia-
tions ionisantes dangereuses que la fluoroscopie ou 'angiographie [Pet06]. L’accés au patient est
limité, mais la résolution spatiale et temporelle est sub-millimétrique. Un exemple de scanner
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préopératoire installé en salle d’opération est montré sur la figure 1.2. En TRMi, IRM inter-

FiG. 1.2 — Scanner CT peropératoire avec table d’opération & faible absorption des rayons X.
Appareil Scanner de Siemens intégré dans le systéme complet BrainSuite iCT de Brainlab

ventionnelle ou peropératoire, les différences entre les tissus sont beaucoup plus visibles qu’au
scanner, mais la résolution temporelle est moins bonne (de l'ordre de 0.2 Hz). La qualité des
images est trés sensible & toute perturbation magnétique extérieure. Cela signifie que les outils
doivent étre amagnétiques et que la salle d’opération doit étre installée dans une cage de Faraday
qui permet de protéger lintérieur de la cage des perturbations électriques extérieures. Il faut
des antennes et des aimants pour créer le champ magnétique et le gradient et les recevoir. Leur
forme définit deux types d’TRMi. Si I'aimant a une forme fermée (en "anneau"), alors les inter-
ventions du chirurgien ont lieu en dehors du champ. La table du patient est déplacée a chaque
nouvelle acquisition, parfois dans une piéce différente. L’image apporte alors des éléments de
controles successifs. Le champ magnétique utilisé est fort (plus de 1 tesla) ce qui permet une
meilleure qualité d’image qu’avec une IRMi & aimants ouverts. La figure 1.3 (b) montre un
exemple d’'TRMi fermée, du fabricant IMRIS, Winnipeg, Manitoba, Canada. L’utilisation des
instruments standards est autorisée comme l'intervention ne se déroule pas dans le champ ma-
gnétique. Les aimants peuvent également étre placés en "beignet" et permettre un accés plus
aisé au patient. Par contre le champ magnétique est plus faible (de l'ordre de 0.5 tesla). Un
exemple d’TRMi & aimants ouverts est présenté figure 1.3 (a). Le Polestar N-20, Medtronic SNT
a pour principal intérét de pouvoir étre installé dans une salle d’opération conventionnelle. I1
offre une meilleure qualité d’image malgré un champ magnétique faible (figure 1.3 (a)). FO-
NAR, Melville, NY, Etats-Unis, compte proposer prochainement le FONAR, 360 degrés avec un
champ relativement élevé (0.6 tesla) et complétement ouvert (les murs de la salle d’opération
faisant office d’aimant) (figure 1.3)(c)). La figure 1.4 montre un exemple d’intervention dans une
IRM.

Bien que ces images aient une meilleure qualité d’acquisition volumique et de différencia-
tion tissulaire par rapport aux autres modalités peropératoires disponibles aujourd’hui [SH99,
NBG101, NKG101, WHT05], cette modalité est encore trés peu utilisée a cause de son coft et
des lourds changements nécessaires au bloc opératoire pour son installation, de par sa difficulté
d’interprétation et par les limites ergonomiques des systémes d’IRMi disponibles aujourd’hui.
D’aprés Medtronic SNT, quarante de leurs systémes d’IRMi & bas champs sont installés dans
le monde, ce qui fait d’eux les leaders sur le marché, puisque la somme des IRMi, installées
par les autres fabricants, serait du méme ordre de grandeur. Le prix d’une IRMi bas champs
Polestar N-10 est de 'ordre de 800 000 euros. Cependant, 'ITRMi n’a pas encore convaincu
les neurochirurgiens francais. Une seule IRMi, 0,12 tesla, est installée depuis 2003 dans le ser-
vice de Neurochirurgie du Professeur Benabid au CHU de Grenoble. L’échographie est une
modalité de plus en plus utilisée en peropératoire. L’échographie est basée sur I’envoi d’ultra-
sons et sur la différence de vitesse du son selon le tissu traversé. Les ultrasons sont produits
par un élément piézo-électrique qui vibre. Le principe des ultrasons est globalement le méme
que celui du radar : on envoie des ondes sonores a une fréquence trés élevée et on obtient la
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FiG. 1.3 — Trois types d’'TRMi. (a) IRM type beignet PoleStar20 (Medtronic SN'T, Boulder, CO,
Etats-Unis), qui est mobile et replacée pour chaque acquisition. (b) IRMi en anneau (IMRIS,
Winnipeg, Manitoba, Canada) le patient doit étre déplacé pour 'acquisition, parfois dans une
salle séparée. (c¢) IRMi prototype complétement ouvert FONAR 360 (FONAR, Melville, NY,
Etats-Unis). Illustrations tirées des sites internet des fabricants.

FiG. 1.4 — Intervention dans une TRMi & anneaux verticaux GE Signa SP, 0.5 tesla, ( GE
Healthcare, Chicago, IL, Etats-Unis). Tllustration tirée de [KKK™06].
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distance des éléments rencontrés parce que la vitesse du son dépend de la densité et de 1'im-
pédance acoustique des tissus. On obtient aussi un signal différent selon la propriété échogéne
du tissu (sa capacité d’absorption et de réflexion des signaux sonores). A l'interface entre des
éléments de trop grande différence d’impédance acoustique, il peut y avoir une réflexion trop
forte des ultrasons. C’est le cas entre ’air et les tissus mous ou encore les tissus mous et la
sonde. On utilise donc un gel spécifique pour diminuer le changement d’impédance & l'interface,
afin d’avoir accés & une image sous l'interface. Il existe différents modes d’acquisition avec les
ultrasons. L’échographie mode B permet d’imager I’anatomie. L’échographie mode T permet
d’obtenir une résolution temporelle trés élevée. L’échographie Doppler utilise ’effet Doppler
basé sur le changement de fréquence observé lorsque la source est en mouvement. Elle permet
d’imager les flux sanguins. Les images obtenues par échographie sont dans un plan. Certaines
sondes permettent d’acquérir directement un volume 3D, mais elles sont beaucoup plus chéres.
La manipulation et I'interprétation des ultrasons demandent un temps d’apprentissage. Ce sont
des images bruitées et difficiles & interpréter pour les chirurgiens non habitués a leur usage (fi-
gure 1.5) [Pet06, EBM ™06, TMH"06]. Cependant, plus la fréquence des ultrasons commerciaux
augmente, plus la qualité de 'image est bonne. Les sondes échographes sont peu encombrantes
et ont un prix peu élevé, entre 5000 et 11000 euros, mais le prix d’une sonde avec échographe
pour un usage clinique varie entre 50 000 & 150 000 euros.

Y, ~
- & b .

-

¥

= 4

‘»
i -

|FAM Pre-opesatoire el phie Inira-operatoine

F1a. 1.5 — Imagerie ultrasonore peropératoire. (a) Acquisition avec la sonde échographique sur le
cortex. (b) Coupe d’TRM préopératoire et le méme plan obtenu par échographie peropératoire.
Images de ’équipe Visages, a la courtoisie de J-J Levrel (a) et de P Coupé (b)

Modalités fonctionnelles Une stimulation électrique sur patient éveillé permet de détecter
les zones fonctionnelles en observant la réaction du patient, pendant U'intervention chirurgicale
[DCSea99]. Mais c’est une technique un peu traumatisante pour le patient.

Derniérement, 'TRMf peropératoire avec stimulation passive [GGST05] a été testée sur plusieurs
patients : une stimulation nerveuse électrique appliquée sur certains nerfs semblerait étre un
paradigme d’activation efficace pour mettre en valeur les zones somesthésiques et motrices.
Au lieu de mettre a jour les données fonctionnelles préopératoires, ces données sont acquises
directement en salle d’opération sur patient anesthésié, donc de facon non traumatisante.

Imagerie émergente Le probléme en fin d’opération est de trouver les limites exactes d’une
lésion. La biopsie optique [Pod05, BHP 99| est une approche trés prometteuse, puisqu’on
passe d’une délimitation macroscopique & une délimitation cellulaire. Cette nouvelle image-
rie, appelée "EndoMicroscopie Confocale" utilise des fibres optiques pour effectuer un scanner
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au rayon X microscopique. Un exemple de premier résultat clinique est montré sur la figure
1.6, obtenue avec le VisioCell de Mauna Kea Technologies. La fluorescence et 1’éclairage par

Fi1a. 1.6 — Le VisioCell de Mauna Kea Technologies, Paris, France. (a) Systéme installé dans un
endoscope chirurgical. (b) A gauche, image obtenue par le VisioCell dans ’endoscope. A droite,
coupe histologique (étudiée en anatomopathologie) correspondante.

lumiére particuliére est également une nouvelle modalité explorée aprés son utilisation chez
I’animal. Aujourd’hui, cette modalité est surtout envisagée pour les gliomes [SRNT03]. Le lec-
teur intéressé par ces nouvelles modalités d’imagerie optique pourra se référer a [CR05]. La
spectroscopie pourrait également étre utilisée en peropératoire pour analyser la lésion, puis
vérifier qu'il n’y a pas de tissus lésionnels restant aprés la résection [BITT06].

1.3 Préparation du geste chirurgical

La prise en compte de toutes ces sources d’information demande un effort cognitif impor-
tant au neurochirurgien. L’objectif de la construction d’un modéle patient est de permettre
la fusion visuelle de toutes ces données. L’étape de préparation du geste chirurgical s’appuie
sur le modéle patient. Elle a pour résultat le modéle de la chirurgie. Le modéle de la chirurgie
consiste aujourd’hui principalement dans la trajectoire planifiée, mais il peut également s’agir
par exemple de la position du patient, du lieu de l’incision cutannée ou encore de la forme
d’ouverture de la dure-mére et des outils & utiliser a chaque étape [Rai04].

Dans un premier temps, les données provenant des différentes sources doivent étre fusionnées
afin d’aider le neurochirurgien & préparer son intervention et sa stratégie chirurgicale. La visua-
lisation multimodale 3D des informations issues des données préopératoires [NHe06, NKGT01,
JFST00, JIMFT02, JRE102, MKSO87], comme par exemple sur la figure 1.7, repose sur la fu-
sion de ces images et sur la segmentation des structures d’intérét. La segmentation consiste
a isoler les voxels ou pixels d’'une image appartenant & une structure particuliére. Toutes ces
structures sont alors exprimées dans le repére associé a I'image qui a la plus haute résolution
anatomique (généralement le scanner CT ou 'TRM reconstruit). Un état de l’art des techniques
de traitement d’image en chirurgie guidée par I'image est réalisé dans [War05]. On reviendra
sur les techniques utilisées au CHU de Rennes dans le chapitre 3, section 3.2.1.

Pendant la chirurgie, le modéle patient et le modéle de la chirurgie doivent étre, d’une part,
mis en relation spatiale avec le patient en position opératoire et d’autre part, remis a jour au
fur et mesure de la chirurgie. Pour cela, il faut pouvoir exprimer le modéle patient dans un
repére attaché au patient en position opératoire. Le principe est alors de repérer la position de
structures communes dans le modéle patient et sur le patient. La transformation géométrique
qui permet de les superposer est alors calculée. Les positions des structures du modéle patient
sont exprimées dans le repére image et connues. Le but des systémes de localisation que nous
allons maintenant présenter est de donner les positions de ces structures, acquises sur le patient
en position opératoire et exprimées dans un repére lié au patient.
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Fia. 1.7 — Modéle patient multimodal. Il s’agit d’une scéne 3D. En rouge, le cavernome; juste
derriére, en orange, un oedeme grossierement segmenté dans I'IRM 3D T1. Les spheéres bleues
et vertes représentent les zones activées par des paradigmes d’activation, moteur et langage
respectivement, révélées par IRMf. Le graphe jaune est le graphe de la trace externe des sillons.
Les rubans jaunes, apparaissant également dans les 3 coupes IRM, sont les sillons jugés utiles
& sa stratégie chirurgicale par le neurochirurgien.

1.4 Les systémes de localisation

Deux principales familles de systémes de localisation sont utilisées [Ce95, Sim97]. L’une
permet d’acquérir la position de points 3D, dans un repére spatial défini arbitrairement. La
deuxiéme famille permet de récupérer une surface, par exemple du visage. Nous reviendrons
sur cette deuxiéme famille dans le chapitre 3. Dans les systémes de localisation de points 3D,
on distingue les systémes mécaniques, les systémes optiques, magnétiques et ultrasonores. Les
différentes caractéristiques techniques des systémes de localisation utilisés en chirurgie guidée
par I'image sont récapitulées dans le tableau 1.1. Ces points peuvent étre obtenus en calculant
les centroides de marqueurs spécifiques au systéme de localisation, ou encore en calculant la
position du bout d’un outil rigide muni de ces marqueurs. Dans ce dernier cas, la position de
n’importe quel point non marqué peut étre obtenu en calculant le bout de 'outil suivi par le
systéme de localisation. C’est le principe des pointeurs de neuronavigation sur lesquels nous
reviendrons dans la section 1.5. Les systémes mécaniques utilisent un bras articulé, dont les dif-
férentes articulations codent trés précisément la position de 'outil en bout de bras. Cependant,
ces bras sont encombrants et ne permettent de suivre qu'un seul objet & la fois, celui qui est
placé au bout du bras articulé. Les systémes optiques utilisent principalement la triangulation,
4 la maniére du GPS, en utilisant deux caméra 2D ou trois caméras 1D minimum. Les systémes
différent par le type de caméras utilisées, par les algorithmes d’extraction des points ou motifs
et par le type de marqueurs. Par analogie avec les composants électriques, un marqueur actif
est un marqueur qui a une activité (par exemple produire de la lumiére) et qui consomme de
Pénergie. Un marqueur passif subit simplement (par exemple refléte la lumiére qu’il regoit)
et ne consomme pas d’énergie. Certains systémes, par exemple ’Optotrak, Northern Digital
(Waterloo, Ontario, Canada) repére les centroides de diodes électro-luminescentes. Ces mar-
queurs actifs sont trés précis et robuste a I’éclairage, mais présentent I’inconvénient de devoir
étre alimentés et donc d’étre reliés par des fils électriques & une source d’alimentation. D’autres
systémes sont bagés sur des marqueurs passifs, soit des sphéres réfléchissantes qui reflétent un
éclairage particulier envoyé par le systéme de localisation, soit des motifs particuliers, géné-
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ralement noir et blanc du fait du cott d’une caméra tri CCD?, réellement couleur. La figure
1.8 présentent quelques-uns uns de ces marqueurs. Les systémes de localisations optiques ont

(d) (e)

FiG. 1.8 — Quelques systémes de localisation et marqueurs associés. (a) Marqueurs optiques
sur un pointeur (Société Claron Technology,) (b) Systéme de localisation magnétique (Flock
of Birds, Ascension Technology Corporation, Burlington, VT) (c) Caméras de localisation op-
tique (Polaris) (d) Marqueurs optiques passifs (SureTrack, Medtronic SNT, Boulder, CO) (e)
Marqueurs optiques actifs sur un pointeur (SureTrack, Medtronic SNT, Boulder, CO)

besoin d’un champ de vue libre entre le marqueur et les caméras. Les systémes de localisa-
tion magnétiques utilisent un champ magnétique et des marqueurs émetteurs (bobines), par
exemple Flock of Birds( Ascension technology Corporation, Burlington, VT). Leur précision
tend & rejoindre celle des marqueurs optiques ou mécaniques. Ils présentent ’énorme avantage
d’étre robuste & ’occlusion physique et donc de pouvoir suivre des marqueurs invisibles & I’'oeil
nu. Ils sont trés sensibles aux types de matériau utilisés, notamment le fer. Ces contraintes les
rendent particuliérement adaptés a 'usage d’'TRMi. Ces systémes sont cependant relativement
chers (environ 8 000 euros chez Medtronic). Les systémes ultrasonores utilisent des marqueurs
émettant des signaux ultrasonores [HR94]. Leur précision absolue est largement inférieure au
millimétre, avec par exemple une erreur de 0,4 mm reportée dans [HR94]. Mais leur sensibilité
aux conditions extérieures diminue généralement cette précision & 5mm [Ce95].

Ces systémes de localisation permettent donc d’acquérir des informations de position de
point, ou de surface.

1.5 Stéréotaxie sans cadre : la neuronavigation

Nous présentons ici la neuronavigation, parce que c’est le systéme de guidage par 'image le
plus utilisé en neurochirurgie. Nos développements se basent sur l'utilisation d’un tel systéme.
La plupart des blocs opératoires francais de neurochirurgie (92%) [BBDLO06] sont aujourd’hui

3Charged Coupled Device
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TaB. 1.1 — Tableau récapitulatif des systémes de localisation de points, adapté de [Sim97] et
[Ce95].

Mécanique Optique Magnétique Ultrasonore
Précision 0,1-lmm  dans | 0,1-0,5mm Smm lmm  dans
1m? 200mm, 0.4
mm?
Résolution 0,01 mm au 0,1mm
mieux
Source d’in- | Occlusion Chaleur, Occlu- | Objets métal- | Température,
terférence physique, sion. Pour les | liques, champ | Humidité,
contraintes marqueurs pas- | magnétique Occlusion,
et force ap- | sifs, éclairage. déplacement
pliquée sur le | Pour les actifs, d’air, taille des
bras réflexion sur ou- émetteurs
tils métalliques
Fréquence >3000Hz 100-2500Hz 20-100Hz 500-1000Hz
d’acquisition
Exemples Faro Arm, Neu- | Polaris, Flash- | Flock of Birds,
ronavigateur Point Polhemus
Fiduciaires Passifs Passifs ou Actifs | Actifs Actifs

équipés de systémes de neuronavigation [AC99, GDEF03], permettant au chirurgien de faire le
lien entre I'imagerie anatomique du patient et le patient en position opératoire. Ces systémes,
dont un exemple est montré sur la figure 1.9, sont constitués d’un localisateur (1), d’un outil
(2), muni de marqueurs stérilisables pouvant étre vus par le localisateur, d’un repére définissant
le repére patient (3) et d’une station informatique (4) sur laquelle est installé un logiciel de neu-
ronavigation. La neuronavigation consiste a afficher en temps réel, dans le modéle patient, la

FI1G. 1.9 — Eléments constituant un systéme de neuronavigation : (1) Localisateur, (2) Pointeur
de neuronavigation, (3) Croix, (4) Station informatique

position du bout d’un outil rigide, appelé pointeur de neuronavigation. Cette neuronavigation
peut se faire dans les images préopératoires, dans les images peropératoires ou dans le modéle
du patient créé a partir des images préopératoires et remis & jour par des informations peropé-
ratoires. La position du pointeur de neuronavigation et, éventuellement, d’autres outils dont
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la position est suivie par un des systémes de localisation, s’affiche sur les coupes de I'examen
préopératoire comme le montre la figure 1.10. Pour obtenir cette fonctionnalité, un repére de

F1G. 1.10 — Systéme de neuronavigation commercial. Le neurochirurgien montre un point sur
le crane du patient et peut voir sa position dans ’examen préopératoire, affiché sur I’écran au
fond de la salle.

coordonnées est défini par rapport au patient. Sur la figure 1.10, ce repére est défini par la croix
attachée au-dessus de la téte du patient. La position de ’outil est donnée dans ce repére grace
& un systéme de localisation. La transformation géométrique entre les images préopératoires
du patient et le patient sont calculées par recalage, c’est-a-dire en cherchant la transformation
géométrique qui permet de superposer des éléments semblables sur 'image et le patient, par
exemple des pastilles collées sur la téte du patient depuis l'acquisition des images, ou encore
des fiduciaires naturels comme le nez ou le tragus. La transformation est ensuite appliquée aux
images préopératoires afin de les exprimer dans le repére patient. Cependant, durant une inter-
vention de neurochirurgie, ’anatomie du patient subit des déformations, imprévisibles comme
nous le verrons dans le chapitre 4. La décision du neurochirurgien repose alors sur des modéles
préopératoires, du patient ou de la chirurgie, qui sont devenus obsolétes suite a ces déforma-
tions. Une facon de résoudre ce probléme est d’utiliser des images directement acquises pendant
Iintervention. De cette maniére, le chirurgien a une image a jour du patient. Cette solution est
également adaptée aux urgences, oil I'acquisition d’images préopératoires n’est pas possible.
La figure 1.11 présente une salle d’opération créée pour le guidage par l'image peropératoire.
La navigation se fait alors dans les images acquises en cours d’intervention [NKG*01]. Dans
ce cas, la mise & jour du modéle patient et du modéle de la chirurgie est faite en affichant
les nouvelles images peropératoires. Cependant, le neurochirurgien ne profite pas de la phase
de décision préopératoire. La solution vers laquelle tendent les stations de neuronavigation est
le guidage par l'image préopératoire, mise & jour par l'image peropératoire. De cette maniére,
le neurochirurgien profite, a la fois, des avantages de sources de données multimodales et de
I’avantage de l'image peropératoire.

1.6 Validation des systémes de chirurgie guidée par 'image

La problématique de la validation est une problématique complexe. La validation consiste
& étudier des critéres dans un contexte particulier et & pouvoir chiffrer ces critéres par des
métriques. Selon le niveau de validation auquel on se situe, le chiffrement des critéres est plus
ou moins aisé. Pour un niveau de validation technique, les critéres et leurs métriques sont
maitrisés. Il existe des formalisations, notamment pour la validation utilisant des méthodes de
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Fig. 1.11 - Salle d’opération multimodale AMIGO (Advanced Multimodality Image Guided
Operating). Trois salles d’opération sont connectées par des rails pour le transport du patient.
Les deux piéces aux extrémités offrent respectivement une IRM 3 teslas et un TEP/CT. Illus-
tration tirée de [Hat06]

références pour la comparaison. Par contre, la validation & des niveaux supérieurs, au niveau
patient, au niveau socio-économique ou méme éthique, est beaucoup plus difficile & formaliser. La
définition de critéres chiffrés est difficile et les études nécessitent des essais de grande envergure,
multi-centriques et sur une durée suffisante pour prendre le recul nécessaire. Nous n’aborderons
pas les niveaux supérieurs d’évaluation dans cette thése. Nous allons présenter la formalisation
pour la validation technique avec référence, exposée dans [JGMO6]. Une procédure de validation
basée sur la comparaison avec une référence peut étre décrite par :

— le contexte clinique de la validation,

— l'objectif de la validation, et I’hypothése qu’elle doit vérifier,

— le nombre et les caractéristiques des données de validation : il peut s’agir de données
synthétiques, cliniques, de fantdmes physiques ou provenant d’une base de données ré-
trospectives,

— le type et le format de la référence,

— la méthode pour calculer la référence,

— la ou les fonctions de normalisation : La normalisation consiste & transformer le format
de sortie des méthodes avant comparaison,

— les entrées de la comparaison,

— la fonction de comparaison,

— le type de la divergence calculée (intrinséque, globale, intra ou inter méthodes),

— la ou les indices de qualité,

— le ou les tests statistiques utilisés pour valider ou réfuter I’hypothése de départ.

Nous utiliserons cette formalisation pour ’évaluation des performances des systémes proposés.

1.7 Conclusion

Nous avons vu que les sources d’information dont disposait le neurochirurgien étaient nom-
breuses et complémentaires. La neuronavigation, restée longtemps monomodale, tends donc
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plutét vers la neuronavigation multimodale, offrant un modéle patient de plus en plus infor-
matif. La neuronavigation qui était classiquement faite sur les images préopératoires, rendues
obsolétes au cours de I'intervention & cause des déformations, tend & utiliser l'imagerie peropé-
ratoire. Aujourd’hui, les limitations de I'imagerie peropératoire restreignent leur usage en salle &
une modalité. La meilleure maniére de conserver un modéle patient riche en informations est de
le construire en préopératoire et de le mettre & jour & 'aide d’images peropératoires. Quelques
études ont cherché a démontrer I'intérét de la neuronavigation monomodale sur image préopé-
ratoire. Dans [PWKTO00], il est montré sur 100 patients pendant une étude de 3 ans et demi que
le cotit par patient est 20% moindre avec l'utilisation de la neuronavigation qu’en craniotomie
standard. Le temps de séjour est 50% moins élevé qu’avec une chirurgie standard, le temps
d’intervention est également plus court. L’intérét de la présence d’information fonctionnelle a
également été étudiée [GFNT99]. A notre connaissance, I'intérét de la mise & jour peropératoire
du modéle patient et de la chirurgie n’a pas été démontré. Les stations de neuronavigation
limitent souvent aujourd’hui 'affichage du lien patient-image & laffichage de la position du
pointeur de neuronavigation dans 'image préopératoire monomodale. Lorsqu’un microscope
chirurgical est utilisé, le modéle patient, limité a la cible, et le modéle de la chirurgie, limité a la
trajectoire, peuvent étre affichés en 2D dans un des binoculaires du microscope. Il nous a semblé
que la visualisation du modéle patient pouvait étre améliorée. Ces modéles restent par ailleurs
figés pendant 'opération. Or des déformations anatomiques dues & l'intervention chirurgicale
déforment le cerveau et rendent obsoléte le modéle du patient. Notre objectif est d’améliorer
ces deux aspects en proposant, d’une part, un nouveau mode de visualisation peropératoire du
modéle patient et, d’autre part, de prendre en compte les déformations peropératoires. Dans
I’étude que nous allons présenter, nous avons cherché & évaluer les solutions proposées, mais
en nous limitant aux niveaux techniques, tout en ayant conscience des niveaux supérieurs de
validation. Ces niveaux nous ont poussés 4 nous orienter vers une solution peu coiiteuse et
venant s’intégrer naturellement & l'existant : la station de neuronavigation et le microscope
chirurgical. La partie suivante est consacrée a la visualisation en chirurgie guidée par 'image.
Elle est composée d’un état de ’art de la visualisation des modéles patient et chirurgie pendant
les interventions chirurgicales et de la présentation du systéme proposé.
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Chapitre 2

Etat de ’Art de la Visualisation
mixte peropératoire en chirurgie
guidée par I'image

Le but de la visualisation peropératoire dont ce chapitre se veut un état de D'art, est de

faciliter la compréhension du modéle du patient par rapport au patient pendant la chirurgie en
intégrant les deux dans un espace de perception commun, d’ou le terme de visualisation mixte.
La chirurgie peut se définir comme un processus d’identification d’un probléme puis de sa ré-
solution sans créer de dommages collatéraux. La fusion du modéle du patient avec le patient,
et du modéle de la chirurgie avec la chirurgie, permet de passer d’un processus mental, manuel
et subjectif & un processus visuel, quantitatif et objectif.
Le chapitre se décompose de la maniére suivante. Dans la premiére section 2.1, nous donnons
les définitions des concepts, utilisés dans le reste de ce chapitre. Les solutions proposées dans la
littérature sont nombreuses. Nous avons donc choisi de faire ressortir les choix possibles, pour
chaque case d’une classification générale des systémes de visualisation mixte. Deux classifica-
tions de systémes de visualisation mélant modéles et réalité sont présentées dans la section 2.2.
La classification utilisée pour 1’état de ’art, inspirée des deux classifications précédentes, est
présentée dans la section 2.3. Les différentes solutions proposées dans la littérature sont pré-
sentées dans la section 2.4. Nous présentons ensuite les contraintes propres & l'utilisation d’un
systéme de visualisation mixte, en salle d’opération, dans la section 2.5. La liste des sources
d’erreurs & anticiper lors de la conception d’un systéme de visualisation mixte est donnée dans
la section 2.7, en parcourant les différentes briques qui constituent un tel systéme. Les conclu-
sions par rapport & notre systéme et & la neurochirurgie en particulier sont discutées dans la
section 2.8.

2.1 Définition des concepts

2.1.1 Domaine d’application

Dans ce chapitre, on s’intéresse uniquement & la visualisation, peropératoire, des images
meédicales du patient dans un contexte de chirurgie guidée par 'image. Nous n’aborderons
pas la visualisation préopératoire pour la préparation du geste chirurgical, ni la simulation de
geste chirurgical, ni les controles postopératoires. La visualisation mixte peropératoire a pour
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objectifs : de redonner leur contexte spatial aux modéles du patient et de la chirurgie, de rendre
explicite le lien patient-modéle, de faciliter la gestion d’information par le chirurgien et de créer
une relation entre la préparation et I’exécution de la chirurgie [Liv05]. Le lieu d’application est
le bloc opératoire. L’utilisateur principal de la visualisation peropératoire est le chirurgien. 1l
y a cependant d’autres utilisateurs qui doivent étre pris en compte dans le bloc. Les acteurs
de base sont : le chirurgien, ’anesthésiste et les infirmiéres de bloc opératoire ou d’anesthésie.
Il faut y rajouter des acteurs optionnels, qui ne sont donc pas systématiquement présents aux
interventions, & savoir I’aide opératoire (chirurgien confirmé ou en formation) et des chirurgiens
en formation.

2.1.2 Reéalité et virtualité en chirurgie

La visualisation peropératoire passe par le concept de visualisation mixte, qui mélange la
réalité et la virtualité. Avant de présenter les systémes de visualisation mixte, il nous semble
utile de préciser la définition que nous donnons & ces deux notions et aux notions adjacentes
dans le cadre de notre domaine d’application. La réalité et la virtualité ont une différence définie
dans le dictionnaire comme « ce qui est actuel »contre « ce qui est possible ou potentiel ». Dans
notre domaine d’application, les termes de réalité augmentée (RA) ou virtualité augmentée
(VA) sont acceptés. Nous cherchons donc a respecter cette taxonomie. Cependant ces termes
sont ambigus au regard des différentes possibilités que nous présenterons dans ’état de art,
section 2.4. Nous discuterons plus tard de leur pertinence.

Reéalité : La réalité est un concept en visualisation mixte qui correspond & ce qui est actuel
et non synthétisé. L’environnement réel dans notre domaine d’application inclut la salle
d’opération, ses acteurs, le patient et le matériel, par exemple les outils utilisés pour agir sur
les tissus du patient ou les écrans. La notion d’environnement réel est liée & celle de perception
réelle : U'environnement réel est définit comme tout ce qui entoure le chirurgien et qui est
visible par le chirurgien de facon directe ou indirecte (voir la définition des capteurs plus bas).
L’environnement réel a quatre dimensions continues, que ce soit celles de ’espace ou du temps.
Un objet réel est un objet qui est présent physiquement dans I’environnement réel et qui
est donc une partie de la réalité. Il existe méme sans avoir été modélisé. C’est le cas, par
exemple, de la lésion du patient. Un capteur capte le réel et le transforme en signal électrique,
interprété par notre cerveau, ou par une machine, dans le cas de 'imagerie médicale ou de la
localisation d’outils. Un objet réel est donné en entrée du systéme de perception du chirurgien
ou d’un systéme d’imagerie peropératoire. Le chirurgien tire les informations réelles de son
interprétation de la perception directe de 'objet ou de son interprétation de la perception de
I’imagerie peropératoire, elle-méme capteur. Les capteurs propres au chirurgien sont sa vue, son
gott, son odorat, son toucher et son ouie. Cependant, dans le domaine d’application défini, on ne
s’'intéresse qu’a la visualisation et donc au sens de la vue. On peut rajouter aux capteurs propres
au chirurgien les autres capteurs offerts par ’environnement réel, par exemple les localisateurs
de position d’outils chirurgicaux, les caméras vidéo ou encore 'imagerie peropératoire. On
parlera de capteur direct lors de la perception de la réalité par l'utilisateur (c’est-a-dire en
utilisant la vue dans notre contexte de visualisation mixte) et de capteur indirect lorsque
la perception utilise un enchainement de capteurs. Par exemple, un capteur indirect est une
IRMi pour une lésion visible avec ce type de modalité. La représentation visuelle d’un
objet réel est la maniére dont il est fourni visuellement & I'utilisateur, aprés que l'objet a
été percu par un capteur. En conservant notre exemple de la lésion, sa représentation visuelle
peut étre 2D, sur une coupe de 'IRMi, et liée & la différence d’intensité du signal visible. Une
information réelle est une information déduite de la représentation visuelle d’un ou plusieurs
objets réels. Dans notre exemple, 'information déduite de la perception de la lésion est sa taille
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approximative et sa position dans le cerveau du patient. L’information indirecte donnée par
I’enchainement de plusieurs capteurs du réel reste une information réelle dans notre définition.
L’exemple d’enchainement indirect le plus simple est la visualisation par le chirurgien d’une
imagerie peropératoire.

Virtualité : La virtualité dans notre domaine d’application est un concept qui caractérise
le modéle patient. L’environnement virtuel, dans notre domaine d’application, est un envi-
ronnement, complétement synthétisé par ordinateur et dans lequel les dimensions sont discrétes
et & nombre variable. Il n’y a pas de contraintes de visualisation dans un environnement virtuel,
contrairement & ’environnement réel dont la perception est contrainte par la pose du capteur.
La virtualité, dans notre domaine d’application, est ce qui appartient & ’environnement vir-
tuel tel que nous venons de le définir. Un objet virtuel est un objet qui appartient au modéle
patient ou au modele chirurgie et représente potentiellement le patient ou la chirurgie. Il peut
étre un modéle de la réalité, par exemple de 'anatomie du patient ou une information qui n’a
pas d’équivalent dans la réalité, par exemple une trajectoire, ou encore une étiquette pour nom-
mer un sillon. Un objet virtuel se percoit de la méme maniére que le réel a 'aide des capteurs
naturels de l'utilisateur. Il existe uniquement sous une forme informatique. Il n’existe que pour
donner une information a 'utilisateur et que si son existence présente un intérét pour ’'utilisa-
teur contrairement a la réalité. La représentation visuelle d’un objet virtuel est la maniére
dont il est fourni visuellement & I'utilisateur. Une information virtuelle est 'information dé-
duite de la perception d’un ou plusieurs objets virtuels. Elle n’est pas connectée avec le temps
courant. Dans notre domaine d’application, un exemple d’information virtuelle est la trajectoire
définie lors de la phase de préparation du geste chirurgical. L’objet virtuel associé peut étre
une droite. L’information virtuelle est la direction de la trajectoire, le point d’entrée et le point
cible. Un autre exemple d’information virtuelle au moment de 'opération est I’emplacement de
la tumeur cérébrale révélé par 'IRM préopératoire. Les objets virtuels donnant cette informa-
tion peuvent étre la représentation de la tumeur en 3D couplée & celle de la peau du patient en
transparence et en 3D. La virtualité apporte des informations qui sont complémentaires a celles
de la réalité puisqu’elles n’existent que pour ’expliquer. Le probléme est alors de représenter
visuellement le lien entre la réalité et la virtualité quand il existe. Dans notre domaine d’ap-
plication, "appartenance d’'une modalité d’imagerie peropératoire a la réalité ou a la virtualité
est ambigué. L’imagerie peropératoire est utilisée a deux finalités : la premiére est de servir de
support de visualisation et la deuxiéme est de mettre a jour le modéle du patient. La dualité de
I’imagerie peropératoire nous pousse & considérer que 'imagerie peropératoire, utilisée comme
support de visualisation, est un objet réel. L'imagerie peropératoire, utilisée dans une finalité
de mise & jour du modéle patient ou chirurgie, est une information virtuelle, puisque la mise
& jour est réalisée par calcul de déformation. Cette deuxiéme utilisation sera détaillée dans le
chapitre 4.

2.1.3 Définition d’un systéme de visualisation mixte

La visualisation mixte consiste & fusionner dans un méme environnement, qu’il soit réel
ou virtuel, des informations réelles et virtuelles. Selon le type d’environnement dans lequel
les informations sont données, on parle de RA ou de VA. Le terme de VA peut surprendre
dans la communauté de 'imagerie médicale et de la chirurgie guidée par 'image, qui préfére
généralement parler de réalité virtuelle, méme lorsque l'environnement virtuel est augmenté
par des informations réelles. Cependant, ce terme est accepté par la communauté de vision et
des interfaces homme machine [Ake98, MC99| et nous 'utiliserons. Nous reconnaissons tout de
méme que ces termes de réalité et virtualité ne sont pas parfaitement adaptés a notre domaine
et nous ressentons le besoin de les redéfinir. Les termes devront certainement étre changés a
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terme mais dans cette thése, nous conserverons cette taxonomie. En visualisation non mixte, les
informations réelles sont proposées au chirurgien dans I’environnement réel par sa perception
des objets réels. Les informations virtuelles sont proposées au chirurgien dans ’environnement
virtuel par sa perception des objets virtuels. En VA, le chirurgien peut avoir des informations
A la fois réelles et virtuelles dans I’environnement virtuel. En RA, le chirurgien peut avoir des
informations & la fois réelles et virtuelles dans ’environnement réel. Le but de la visualisation
mixte est d’automatiser cette tache et donc de la rendre plus objective en permettant la fusion
visuelle des informations.

2.2 Classifications de systémes de visualisation mixte

Cette volonté de mélanger les informations réelles et virtuelles n’est pas propre a la chirurgie
et on trouve de nombreuses classifications de ces approches. On citera en particulier la définition
des continua de Milgram [MC99] et la taxonomie de Dubois [Dub01].

2.2.1 Les continua de Milgram

Un systéme de visualisation mixte, que Milgram nomme réalité mixte, correspond & un seg-
ment ou & un point sur chacune des lignes qui définit un continuum. Il en différencie trois.
La figure 2.1 décrit ces trois continua qui inter-situent les systémes de réalité mixte. Le pre-
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Fia. 2.1 — Définition du continuum de la réalité mixte par [MC99]. Trois continua rentrent
en compte, selon 'auteur, pour classer un systéme mélant réalité et virtualité. Le premier
continuum est divisé en trois continua supplémentaires.

mier continuum est le rapport entre réel et virtuel de la visualisation. Aux deux extrémes de
ce continuum, on trouve, respectivement, la réalité pure et la virtualité pure. On distingue la
virtualité et la réalité par la modélisation ou ’absence de modélisation, respectivement, d’infor-
mations réelles. Un systéme correspondant & un segment sur ce continuum serait, par exemple,
un systéme de RA ou la quantité d’information ajoutée serait ajustable dynamiquement. A
Pintérieur de ce continuum réel-virtuel, Milgram définit trois autres continua (& droite sur la
figure 2.1), qui représentent respectivement ’apport au monde réel, la fidélité au monde réel et
la sensation de présence. Les deux autres continua servent a définir la maniére dont un systéme
de visualisation gére la différence de dimensions et de contraintes entre la réalité et la virtualité
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pour la fusion qu’est la visualisation mixte. La visualisation du réel est contrainte par la pose du
capteur, alors que celle du virtuel ne ’est pas. Comment obtenir alors une base de visualisation
commune pour ces deux types d’informations de contraintes de visualisation différentes? Ces
deux autres continua sont dits de centrisme et de cohérence. L’un régle la question du point de
vue et le deuxiéme celle des dimensions, notamment temporelles. Le continuum de centrisme
est plus adapté a une classification des systémes de visualisation mixte pour des commandes &
distance. Les deux extrémes sont 1’égocentrisme et ’exocentrisme. Dans le premier extréme, la
visualisation est faite comme si on se plagait a 'intérieur du systéme & commander. L’exocen-
trisme consiste & avoir une vision plus globale, par exemple en filmant de 'extérieur le systéme &
commander. Le continuum de cohérence entre I’affichage et le controle qualifie la perception du
réel. Un systéme de visualisation incohérent est, par exemple, celui qui afficherait uniquement
la vidéo provenant d’un endoscope, sans information liée & son orientation dans le monde réel.
Il est possible que la caméra soit & ’envers. Lorsque le chirurgien veut s’éloigner d’un point
situé & droite sur I'image qu’il percoit provenant de la caméra de ’endoscope, il ne saura pas
s’il faut bouger I’endoscope vers la droite ou vers la gauche. Un autre type d’incohérence est le
taux de rafraichissement faible de la représentation visuelle d’un objet réel en mouvement. Un
systéme cohérent est, par exemple, un systéme de RA basé optique avec affichage de contours
d’informations virtuelles par projection dans le microscope chirurgical en neurochirurgie avec
craniotomie. Les objets virtuels ne cachent pas la vue du réel, les outils sont directement vus
dans le microscope. La représentation visuelle de la réalité est celle directement percue par
I’utilisateur.

2.2.2 Taxonomie centrée sur ’utilisateur

Une autre taxonomie trés intéressante est celle présentée dans la thése de doctorat de Dubois
[Dub01]. Cette taxonomie classe non seulement la visualisation, mais aussi tous les systémes
d’apport supplémentaire d’informations, comme le retour haptique ou les avertissements so-
nores. Il parle plutdt de systéme mixte que de visualisation mixte. Cette taxonomie a pour but
d’étre un compromis entre les approches de la communauté Interfaces Homme Machine et de
celles de la Synthése d’ITmages. Les éléments permettant de classer les systémes mixtes sont :

— L’objet de la tache, qui peut étre :

- virtuel, pour les simulations de préparation du geste chirurgical ou pour les simulations
a but pédagogique, ou encore la simulation d’endoscopie pendant une opération.

- ou réel, pour le soin du patient.

— L’augmentation peut avoir pour objectif :
- Pévaluation (typiquement les systémes de RA), c’est-a-dire l'aide a la décision.
- Pexécution (typiquement les retours haptiques)

- 4 la fois exécution et I’évaluation

2.3 Classification proposée

Nous allons ici faire un tour d’horizon de la littérature concernant la visualisation peropé-
ratoire en chirurgie en se basant sur la taxonomie suivante, inspirée des visions de Milgram et
Dubois. Elle est basée sur la définition des concepts de la section 2.1. Les éléments & prendre
en compte pour caractériser un systéme de visualisation mixte en chirurgie sont les suivants :

1. La tache a réaliser : cette tiche peut étre l'intégralité d’une chirurgie particuliére,

N

une tache particuliére commune & plusieurs chirurgies ou encore une étape & réaliser
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particuliére dans une chirurgie particuliére. La définition de la tache a réaliser permet de
définir 'objectif du systéme de visualisation mixte. Ce sera ’objet du paragraphe 2.4.1.

. La base de la visualisation (réelle ou virtuelle) : comme ’a défini Milgram et dans le

respect des définitions données en 2.1, le type d’environnement dans lequel sont fusionnées
les informations virtuelles et réelles différencie la RA de la VA. 11 est cependant parfois
difficile de faire la différence entre les deux. Les définitions que nous avons posées des
environnements réel et virtuel nous permettent de classer une base de visualisation comme
virtuelle uniquement si sa visualisation n’est pas contrainte par la pose du capteur. Ce
sera ’objet du paragraphe 2.4.2. On précigera alors, pour toutes les informations déduites
de la base de visualisation :

— leurs représentations visuelles ;

— leur sémantique : par exemple, dans le cas d’une base réelle, s’agit-il de la surface externe
du patient, est-elle focalisée sur le champ opératoire, ou s’agit-il de données sous la
surface ? Dans le cas d’une base virtuelle, est-ce que ce sont des images préopératoires ou
des modéles issus de connaissance génériques ? Dans tous les cas, est-ce une information
anatomique, stratégique ou fonctionnelle 7

— leur dimension : & la fois spatiale et temporelle;

— le capteur dans le cas d’une base réelle : quel est le capteur et le support matériel pour
ce capteur ? Utilise-t-on des dispositifs cliniques déja en salle, ajoute-t-on de nouveaux
dispositifs ou remplace-t-on les dispositifs utilisés en salle par de nouveaux dispositifs ?

. Les informations ajoutées

— leur type : classiquement virtuelle pour la RA et réelle pour la VA ;

— leur sémantique : stratégiques, comme la trajectoire chirurgicale planifiée ; anatomiques
comme la zone cible, les zones & éviter, ou les amers chirurgicaux ; fonctionnelles, comme
des informations sur I’élongation d’un muscle ou le rythme cardiaque;

— leur dimension dans leur environnement d’origine : toujours 4D pour la réalité mais
pouvant, étre de dimension moindre en virtualité ;

— la dimension de leur représentation visuelle dans la base de visualisation.

Ce sera l’'objet du paragraphe 2.4.3.

. La technologie utilisée pour fusionner informations réelles et virtuelles en se focalisant

sur le support matériel pour D'affichage : par exemple, un casque, un projecteur. Ce sera
I’objet du paragraphe 2.4.4.

. Le lieu de perception : c’est 'endroit ou l'utilisateur doit regarder pour bénéficier

de la visualisation mixte, i.e., la zone de ’environnement réel ou 'utilisateur focalise son
attention pour avoir les informations virtuelles et réelles. Cela peut étre le patient, un écran
extérieur ou encore la totalité de I'environnement réel, dans le cas d’un dispositif casque
qui afficherait des informations virtuelles sans lien de localisation avec ’environnement
réel, comme la température du patient ou son rythme cardiaque sous forme de chiffre. Il
n’y a pas d’exemple de ce type dans la littérature en chirurgie guidée par I'image. Le lieu
de perception est généralement une conséquence de la technologie utilisée et sera traité
dans le paragraphe 2.4.5.

. Le type d’interaction de 1’'utilisateur avec le systéme de visualisation mixte. Peut-

il se déplacer dans I’environnement virtuel avec une souris ou avec un outil, comme le
pointeur du systéme de neuronavigation en neurochirurgie ? Peut-il manipuler les infor-
mations réelles et virtuelles et choisir la quantité d’information qui lui est proposé et si
oui comment 7 Cette question importante sera discutée dans le paragraphe 2.4.6. Elle est
souvent négligée par les systémes de visualisation et peu d’auteurs s’intéressent & ce point
[NMTO04, MNTO05b, MNT054a].
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Nous prenons pour exemple, explicatif de cette classification, les deux modes de visualisation
proposés par les systémes de neuronavigation classiques (par exemple la StealthStation de Med-
tronic, Boulder, Etats-Unis). Ces deux systémes sont la réalité augmentée dans un oculaire du
microscope et la virtualité augmentée sur un écran extérieur. Dans le cas de la réalité augmentée,
la tache & réaliser considérée est la chirurgie entiére. La base de visualisation est réelle, il s’agit
de la vue dans les oculaires du microscope, donc focalisée sur le champ opératoire. Les informa-
tions ajoutées sont virtuelles, il s’agit de la cible, segmentée dans 'examen préopératoire, et de
la trajectoire chirurgicale planifiée. Ces informations de dimension d’origine 3D sont affichées
en 2D, et d’une seule couleur verte. La technologie utilisée est un projecteur VGA projettant
les contours dans un des deux oculaires du microscope. Le lieu de perception de 'augmentation
est alors le champ opératoire. L’intéraction avec le neurochirurgien est limitée au choix binaire
de Taffichage d’une de ces deux informations, et au choix par changement de focal du plan
d’intersection des contours. La manipulation est faite par la panseuse (I'infirmiére circulante).
Dans le cas de la virtualité augmentée du systéme de neuronavigation, la base de visualisation
est virtuelle. Il s’agit a la fois des coupes de ’examen préopératoire, et d’un rendu volumique de
cet examen. Les informations ajoutées sont a la fois virtuelles, pour la trajectoire chirurgicale
planifiée, et réelles, pour la position du pointeur de neuronvigation. L’affichage dans les coupes
2D est 2D, et celui sur le rendu volumique est 3D. Le lieu de perception est un écran extérieur,
placé a coté ou en face du neurochirurgien. L’intéraction avec ce mode de visualisation peut
etre faite soit par la panseuse, soit par le neurochirurgien, par 'intermédiaire du déplacement
du pointeur, ou par le changement de focal ou de position du microscope chirurgical dont la
position est suivie.

Dans la section suivante, nous allons donner les différents éléments rencontrés dans la litté-
rature correspondants & chacun de ces points. Nous présenterons ensuite, dans la section 2.5,
les contraintes liées & notre domaine d’application tel que défini dans le paragraphe 2.1.1. Ces
contraintes sont en quelques sortes les spécifications d’un systéme de visualisation mixte en
chirurgie. Dans la section 2.6, nous dresserons un bilan de 1’état de ’art par rapport aux spéci-
fications. Avant de présenter notre solution, nous chercherons & anticiper les sources d’erreurs
d’un tel systéme dans la section 2.7.

2.4 Etat de I’art des systémes de visualisation mixte pour
la chirurgie

2.4.1 TAache a réaliser

La tache a réaliser est un des éléments qui définit un systéme de visualisation mixte puisque
les informations ajoutées et le matériel utilisé dépendent de cette tache. Nous distinguerons,
dans cette section, les taches définies comme une chirurgie compléte des tiches correspondant
a la réalisation d’une étape particuliére de la chirurgie.

Tache définie comme une chirurgie compléte. Commencgons par considérer le type de
chirurgie par organe. La neurochirurgie [FSHR89, GKA194|, la chirurgie des scolioses [PTE95],
la chirurgie maxillo-faciale NGH T 05] ou orthopédique [MHT 03, dIFOS*05, AKDJO03, LYJ03]
ont en commun que les organes ou os concernés sont attachés a point fixe et ont donc des mou-
vements limités et considérés rigides. Le type d’organe considéré implique certaines hypothéses
pour les systémes de visualisation mixte. Par exemple, en neurochirurgie le cerveau a long-
temps été considéré comme un organe rigide et les systémes de visualisation mixte se basaient
uniquement sur ’imagerie préopératoire. Nous verrons, dans la suite de ce chapitre, que cette
hypothése en neurochirurgie n’est valable que jusqu’a la craniotomie. La visualisation mixte sur
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organe mou pose des problémes importants de suivi des déformations, notamment sur le foie
[NGP105] ou le coeur.

Une autre maniére de définir une chirurgie compléte est de la caractériser par le matériel uti-
lisé. Le matériel apporte alors un nouveau capteur, par exemple lors de I'utilisation d’ima-
gerie peropératoire[GGST05, NBGT01], d’endoscope [SBMT02] ou de microscope chirurgical
[FSHR&9, LM95]. L’utilisation d’un matériel spécifique implique également des besoins d’in-
formation particuliers. En endoscopie, par exemple, la coordination main-oeil et le contexte
autour de ’endoscope sont des points particuliérement importants, puisque le champ de vue de
I’endoscope est trés petit. Les chirurgies avec ces matériels se prétent particuliérement bien &
la visualisation mixte puisque les images de ’endoscope, du microscope et les images peropé-
ratoires peuvent étre récupérées au format numérique, sans modifier le flux d’action chirurgical
et le matériel utilisé en salle d’opération. elles influencent ainsi le choix de la technologie.

Tache définie comme un objectif particulier durant la chirurgie Nous souhaitons
maintenant nous focaliser sur la tache spécifique pour laquelle les systémes de visualisation
mixte ont pu étre congus. L’insertion d’aiguille est une tache demandant une localisation précise.
(’est une application typique de visualisation mixte [FDST06, FDF05, MMNT00]. En effet,
le chirurgien n’a pas accés a la visualisation directe des organes. Des systémes de visualisation
mixte ont ainsi été développés pour 'insertion d’aiguille de radiothérapie (Radio Frequency
Ablation)[NGPT05], [DSST06] ou d’aiguille de biopsie [WVKT06]. Le but de la plupart de
ces systémes est la localisation de la lésion ou le suivi de trajectoire. En neurochirurgie, on
peut différencier plusieurs taches ou la visualisation mixte a été utilisée : la définition de la
craniotomie optimale de fagon a la centrer sur la lésion [GEW 96|, la localisation de zone a éviter
[GGST05], ou encore la localisation macroscopique! de la lésion aprés déformations [GNKT01]
et [NBGT01]. Lors de la craniotomie, par exemple, le neurochirurgien a besoin de beaucoup
d’espace devant lui. Il éloigne le microscope chirurgical de son champ de vision et d’action. Une
solution proposée dans la littérature [FSHR&9] est d’utiliser les oculaires du microscope avec des
informations virtuelles. Les informations ne sont plus disponibles au moment de la craniotomie
suite au retrait du microscope et le chirurgien ressent la nécessité de concrétiser ces informations
en dessinant les contours avec un crayon sur la peau du patient comme le montre les images de
la figure 2.2. D’autres technologies ne génant pas le chirurgien dans ce type d’opération sont
alors & préconiser, comme la projection directe sur le patient ou sur un écran extérieur. Les
informations ajoutées différent selon la tache de l'intervention : pour réaliser la craniotomie,
le neurochirurgien a besoin de tout le contexte. Pour ’accés a la lésion, les informations utiles
sont la trajectoire, la zone cible, les zones & éviter et les repéres. Pendant la tache de résection,
le neurochirurgien a besoin de la localisation de la lésion et des zones & éviter proches de la
lésion.

2.4.2 Base de visualisation
La base de la visualisation définit deux types différents de systémes de visualisation mixte :

la réalité augmentée (RA) et la virtualité augmentée (VA).

En RA La base de visualisation est réelle et sa pose est limitée par celle du capteur. Dans la
littérature, il y a principalement trois choix différents de capteur : la vue optique, la vidéo ou
une modalité peropératoire d’imagerie médicale.

1Nous parlons ici de localisation macroscopique par rapport 4 la possible localisation cellulaire, comme décrit
dans le chapitre 1 et qui n’a pas encore été utilisée en visualisation mixte, mais qui est une nouvelle modalité
d’imagerie trés prometteuse
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(a) (b)

F1c. 2.2 — RA par affichage des contours 2D d’informations de types anatomiques dans 'oculaire
gauche du microscope chirurgical en neurochirurgie (a) avant rasage (b) aprés rasage. La base de
visualisation est réelle et optique. Le chirurgien ressent le besoin de concrétiser, par un dessin,
I'image virtuelle, ce qui se justifie par le fait que le microscope soit retiré du champ pour la
craniotomie.

Dimensions de la représentation visuelle La représentation visuelle de la base de visua-
lisation peut étre 2D, dans le cas de la vidéo [UK95], y compris I’endoscopie, I'TRMi ou les
acquisitions échographiques 2D. L’utilisateur voit ce que capture le capteur, en 2D, avec la ré-
solution temporelle du capteur. Lorsque la base de visualisation réelle est optique, 'information
visuelle a les mémes dimensions continues que la réalité. C’est le cas lorsque le chirurgien re-
garde directement le patient ou lorsqu’un systéme optique binoculaire est utilisé. Une technique
de vidéo stéréoscopique a également été présentée dans [WBHS02]. Le méme principe avait éga-
lement précédemment été utilisé pour la chirurgie des scolioses par [PTE95]. Cette technique
de vidéo stéréoscopique a également été utilisée dans [TSHT06] pour I'orthopédie. Comme on
vient de le souligner, la visualisation 3D d’information réelle est possible méme sans utiliser une
base optique qui permet d’utiliser le systéme de perception de profondeur performant qu’est le
systéme optique humain. L’acquisition de la vidéo a partir d’'une caméra est 2D sauf en vidéo-
graphie [LHNT04]. Pour pouvoir afficher une vidéo 3D, quelle que soit la technique d’affichage
3D utilisée, il faut pouvoir retrouver la profondeur de la vidéo 2D. Plusieurs techniques sont
utilisées en visualisation mixte en chirurgie : 'usage de deux caméras ou d’une seule caméra
par 'utilisation d’une lumiére structurée pour retrouver la profondeur. Nous reviendrons sur ces
méthodes dans le chapitre suivant 3.1. L’intérét d’une vision de base réelle 3D pour la visualisa-
tion mixte peut étre discutée. S’il est indéniable que la 3D apporte une meilleure perception des
distances, l'intérét de 'usage de la 3D en endoscopie n’est pas réellement démontré [Pet06] et les
chirurgiens en coelioscopie ne semblent, pas considérer l'intérét d’une vision de base réelle 3D,
sauf éventuellement pour la réduction de la courbe d’apprentissage des chirurgiens. Cependant,
I'intérét de la vision stéréoscopique pour la base de visualisation réelle a été démontré pour la
vidéo endoscopique dans le cadre de chirurgie assistée par robotique uniquement [MMD™04].

Vidéo ou Optique? La base de la visualisation peut étre vidéo ou optique comme nous
I’avons souligné. Dans le cas oul la base est vidéo, il s’agit d’un capteur indirect alors que dans
le cas de 'optique, le capteur est direct. Les avantages et inconvénients de ces deux bases ont
été soulignés par Azuma dans [Azu97]. Les avantages de 'optique sont tout d’abord son cotit
faible et le fait de n’avoir qu’un seul flux vidéo & gérer alors que la vidéo demande de gérer
a la fois le flux vidéo réel et virtuel. La fréquence de rafraichissement des informations réelles
est similaire & celle du capteur direct, ce qui correspond & la contrainte de réaction au réel
de la sous-section 2.5.3. De plus, l'optique n’entraine pas de diminution de la résolution du
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réel contrairement & la vidéo. En cas de coupure de D'alimentation, le systéme de RA basé
optique transmettra la lumiére du monde réelle de facon fortement atténuée, & la maniére
de lunettes de soleil, tandis qu’un systéme vidéo cessera toute transmission de la vidéo, ce
qui rendra temporairement l'utilisateur aveugle. Le dernier avantage souligné de l'optique par
Azuma est la gestion plus simple du déplacement des yeux. En effet, la base vidéo ne se modifie
pas en fonction du déplacement du regard de 'utilisateur. La solution est de mettre en place
un systéme de suivi de la position de la pupille, ou un systéme de miroir, ce qui complique
considérablement la gestion de la vidéo. Les avantages soulignés par Azuma d’une base vidéo
réelle par rapport & une base de visualisation optique est que la vidéo peut étre combinée a
volonté avec la virtualité. On peut ainsi faire le choix de 'occultation compléte de la réalité par
la virtualité & certains endroits stratégiques (exemple d’occultation figure 2.8). Ce type de choix
va cependant & l’encontre de la contrainte de réaction immédiate. Le probléme des systémes
de visualisation & base réelle optique est également un probléme de confort de visualisation :
I'utilisateur doit alterner la mise au point de son oeil, entre la surface regardée et le plan de
projection des informations virtuelles, ce qui peut aller & I’encontre de la contrainte de réduction
de Deffort cognitif du neurochirurgien. Ce probléme peut également créer des erreurs dues a la
parallaxe? difficiles & prendre en compte. La vidéo offre 'avantage d’une gestion complétement
libre de la transparence et de la correction ou de I’amélioration des images. Le réel et le virtuel
peuvent étre totalement fusionnés dans une base vidéo, mais avec un possible retard d’affichage
par rapport a la réalité. Ce retard va & encontre de la contrainte de réaction. Avec une base
de visualisation optique, il n’y a pas de retard d’affichage, entre la réalité et sa représentation
visuelle, mais il peut y avoir un décalage entre la représentation visuelle d’'un objet virtuel et
sa position attendue dans la réalité. Ce décalage est di au temps de calcul de la représentation
visuelle de l'objet virtuel. C’est le contraire avec une base de visualisation réelle vidéo, si le
choix est fait de synchroniser les deux flux, réel et virtuel. Plus généralement, la vidéo est plus
facilement maitrisée et la fusion d’images plus aisée avec un systéme & base vidéo qu’avec un
systéme & base optique, ce qui explique que ce soit le choix le plus couramment fait dans la
littérature. De plus, la vidéo peut offrir un point de vue différent de celui du chirurgien. Par
exemple, dans [CZHT 96|, une caméra vidéo est montée sur un bras articulé et a une vue
macroscopique du patient sur laquelle sont combinées des images 3D préopératoires. La base
de visualisation vidéo de ce systéme est 2D.

En VA La base de visualisation est l’environnement virtuel. L’avantage principal est que la
visualisation n’est pas limitée & la pose du capteur. En chirurgie, la base virtuelle la plus utilisée
est le modéle patient construit en préopératoire. Il peut également s’agir d’un atlas général d’un
organe recalé sur des images 2D peropératoires du patient. Par exemple, dans [dIFOST05], un
atlas statistique anatomique est adapté au patient en le recalant sur de la fluoroscopie 2D pour
la pose de prothése de la hanche. La base virtuelle, quelle que soit sa dimension, est souvent
affichée sur des écrans 2D. Il s’agit soit directement de ’examen préopératoire du patient, soit
d’un modéle du patient 3D obtenu par des méthodes de rendu volumique [Fah06] ou par la
segmentation de surfaces des volumes d’intérét. Lorsque le rendu de la base virtuelle est 2D,
il s’agit des 3 coupes de ’examen préopératoire. La visualisation n’est pas contrainte par la
réalité. la base virtuelle permet alors d’obtenir des points de vue insaisissables en réalité. La
VA a souvent comme principal intérét de visualiser I'organe du patient dans sa globalité, alors
que le capteur réel (direct ou indirect) ne permet que d’en voir une partie.

2Déplacement de la position apparente d’un objet, dii & un changement de position de I’observateur
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2.4.3 Informations ajoutées

On différencie les informations ajoutées & la RA et a la VA :

En RA Nous nous intéressons tout d’abord a la sémantique et a 'origine des informations
utilisées pour 'augmentation d’une base de visualisation réelle. Ces informations peuvent étre
réelles et correspondre & une imagerie peropératoire du patient. Dans [SCO1], la vue réelle
par le capteur direct du chirurgien est augmentée d’une autre information réelle, obtenue par
un échographe 2D (figure 2.3). L’information réelle ajoutée est ce qui se trouve actuellement
sous la surface visible du patient. Les informations virtuelles les plus souvent ajoutées sont des
informations anatomiques, issues du modéle du patient construit & partir des examens préopé-
ratoires. L’intérét principal est alors de profiter de la résolution des images préopératoires en
peropératoire. Il s’agit alors de localiser la lésion, les zones anatomiques de contexte comme les
ventricules, les sillons, ou encore le foie et les veines en ablation par radio-fréquences [NGP*05].
Des informations de stratégie, faisant le lien entre la préparation de la chirurgie et ’exécution

half-silvered mirror

flat-panel display

transducer —

Fia. 2.3 — Superposition d’ultrasons sur la vue directe du patient & ’aide d’un miroir sans
tain. (a) Dispositif portable utilisé, (b) Image obtenue sur une main. La base de visualisation
est réelle et optique, les informations ajoutées sont réelles et vidéo : ce sont les acquisitions
échographiques. Illustration tirée de [SCO1].

de la chirurgie, peuvent étre affichées en RA. La trajectoire planifiée sur ’examen préopératoire
est une information virtuelle consistant en un point d’entrée dans le corps du patient et un
point cible, exprimé dans le repére associé au modéle du patient. Cette information virtuelle
est représentée par un segment de droite projeté sur la réalité (1D), ou un point correspondant,
a lintersection de cette trajectoire avec la surface visible du patient ou avec le plan focal du
microscope [LM95], par exemple. Ce plan focal est souvent utilisé parce qu’il est accessible par
calibrage du microscope chirurgical, alors que le calcul de la position de la surface visible est
plus difficile. Dans [HDR101], la trajectoire et les images 2D préopératoires sont projetées sur
le patient avec une résolution de 'ordre du tiers de millimétre. Une lumiére structurée projetée
permet de calculer la position de la surface visible du patient et donc de projeter la trajectoire
chirurgicale. Dans [PTE95], en chirurgie des scolioses, la position attendue des vertébres est
affichée sur la vidéo des vertébres réelles.

La dimension des informations ajoutées est variable du 0D (un texte) au 4D (un volume 3D
en mouvement) et la représentation visuelle de ces informations a le plus souvent la méme di-
mension, mais peut avoir une dimension moindre (représentation 2D d’un volume 3D). Un type
d’information 2D sont, par exemple, les coupes des images préopératoires [MMN 00, HDR*01].
Lorsque les informations virtuelles correspondent & des objets virtuels 3D, il y a trois solutions
pour la représentation visuelle de ces trois dimensions. La premiére solution consiste & afficher
le 3D sur un écran 2D en utilisant des techniques de rendu de volume, comme montré sur la
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figure 2.5. C’est le choix, par exemple, de [GEW196], [CZHT196], ou I’affichage de la tumeur
en 3D doit permettre d’optimiser la craniotomie pour la neurochirurgie. C’est également le
choix de [SBMT02]. Dans ce systéme, deux vidéos sont affichées cote a cote. L’une est la vidéo
endoscopique 2D, tandis que 'autre est la vidéo endoscopique virtuelle crée a partir des exa-
mens 3D préopératoire avec le méme point de vue que ’endoscope. La deuxiéme solution est de
n’afficher que les contours 2D des objets virtuels 3D. Par exemple dans [LM95], I'intersection
de la surface de la lésion segmentée dans 'IRM préopératoire avec le plan focal du microscope
chirurgical est calculée. L’'information virtuelle est alors affichée comme un contour 2D projeté
dans les oculaires du microscope [LM95]. On est alors confronté & deux problémes, expliqué
sur la figure 2.4. La troisiéme solution est d’afficher les informations virtuelles en 3D. Dans

(b)

FiG. 2.4 — Plan focal du microscope dans le modéle patient.(a) Simulation des contours qui
apparaitraient dans les oculaires du microscope. (b) Modele patient avec le plan focal trans-
parent gris. (c) Autre vue de la méme scéne. Deux problémes sont soulignés. Premiérement,
I’affichage correspondant a l'intersection du plan focal, représenté en gris transparent avec le
modeéle patient complet, ne contient que les contours de la lésion et de quelques sillons, alors que
le modéle patient contient aussi des informations sur les zones fonctionnelles (en vert le langage
et en bleu le moteur). Ceci est du au fait que le plan focal n’est en intersection avec aucune
de ces zones. Deuxiémement, la mise au point de ’oeil du chirurgien. Pour faire apparaitre les
contours des volumes d’intérét profonds, la mise au point est faite de facon a ce que le plan
focal, correspondant & la vision nette, soit en profondeur. La surface réelle du patient parait
alors floue au chirurgien.

A

(c)

[EKMT00], I'affichage du modéle patient dans le microscope est stéréoscopique. Il permet de
donner I'impression de profondeur des volumes. Dans [LHNT04], [MML"06], un systéme de pro-
jection particulier permet de projeter le modéle patient en 3D sur le patient. Dans [TSH'06], le
scanner CT préopératoire du patient est affiché en 3D par vidéo stéréoscopique combinée avec
le modéle stéréoscopique du scanner.

En plus de la dimension, la couleur est une source d’information virtuelle. Elle est utilisée autant
que la technologie le permet. Les technologies limitatrices sont les systémes & base de visua-
lisation optique, les écrans VGA monochromes étant plus utilisés que les écrans couleurs. La
couleur peut apporter une information de différenciation des zones d’intérét [GEW T96] (figure
2.5) ou encore contenir une information fonctionnelle. Un exemple d’information fonctionnelle
donnée par la couleur est décrit dans [MMLT06] ou I’approche d’un outil d’une zone a éviter
entraine la coloration virtuelle en rouge de 1’outil.
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Fia. 2.5 — Augmentation de la base de visualisation réelle vidéo du champ opératoire par
information virtuelle 3D anatomique, visualisée sur un écran extérieur. Illustration tirée de
[GEWT96]

En VA Le type d’information ajoutée en virtualité augmentée a une sémantique de contexte
par rapport a la réalité. Il peut s’agir de ’outil, en 1D par exemple un point, ou 2D, par exemple
droite, comme ce qui est proposé par la plupart des stations de neuronavigation. L’utilisation
d’une surface ou de la vidéo comme information réelle permet d’augmenter la dimension des
informations ajoutées. En chirurgie coelioscopique, dans [DGST02] par exemple, le modéle du
patient est enrichi de la vidéo endoscopique. En neurochirurgie guidée par ’image, ce concept
a été utilisé en 3D également en texturant le cortex segmenté dans les images préopératoires
avec des photos provenant du microscope chirurgical [JBJS96], [JBST97|. Dans [JBJS96], la
méthode n’était pas automatique et il fallait trouver des amers visuels pour plaquer la texture
photographique sur le cerveau. Dans [DGS'02], la photographie obtenue par endoscopie est
plaquée automatiquement grace au calcul de la profondeur des points de la photo et du suivi de
I’endoscope. Affichée sur la base de visualisation virtuelle qu’est le modéle patient, I'utilisation
d’imagerie peropératoire comme capteur ajoute des informations comme la position de zones
fonctionnelles [GGS™T05] (voir la figure 2.6) ou une mise a jour du modeéle du patient, suite a
des déformations anatomiques peropératoires. Ces informations de déformations peuvent étre
acquises par [IRMi par exemple en neurochirurgie [GNKT01, NBG101], ultrasons [AKDJO03]
ou fluoroscopie 2D [MHT 03, LYJ03] pour l'orthopédie. Ces informations réelles sont des in-
formations utilisées en supplément de ’affichage de la position d’un outil. L’outil peut étre
entiérement modélisé ou alors avoir une représentation simplifiée comme une droite. L’infor-
mation d’orientation de I'outil s’ajoute alors a celle de sa position. La trajectoire de I'outil est
également une information d’intérét, pour I'implantation d’électrode ou d’aiguille de biopsie en
particulier. L’utilisation d’une surface ou de la vidéo comme information réelle permet d’aug-
menter les référents pour le lien en augmentant la dimension de I'information réelle. En chirurgie
coelioscopique, dans [DGST02| par exemple, le modéle du patient est enrichi de la vidéo en-
doscopique. En neurochirurgie guidée par 'image, ce concept a été utilisé en 3D également
en texturant le cortex segmenté dans les images préopératoires avec des photos provenant du
microscope chirurgical [JBJS96], [JBST97]. Dans [JBJS96], la méthode n’était pas automatique
et il fallait trouver des amers visuels pour plaquer la texture photographique sur le cerveau.
Dans [DGS102], la photographie obtenue par endoscopie est plaquée automatiquement grace
au calcul de la profondeur des points de la photo et du suivi de I’endoscope.

2.4.4 La technologie utilisée pour l’affichage
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FiG. 2.6 — VA avec comme capteur une IRM fonctionnelle pendant 'opération (& paradigme
d’activation passif). La base de visualisation virtuelle est ’examen 3D préopératoire. En vert,
les informations "anatomiques" fonctionnelles ajoutées, en violet les artefacts probables. Illus-
tration tirée de [GGST05]

Casque de RA La RA est souvent associée & 'idée de casque porté par le chirurgien. Deux
solutions techniques sont possibles. La premiére est de placer des caméras sur un casque opaque
et de n’afficher comme information réelle que la vidéo captée par ces caméras dans le casque
du patient. Le principe de cette technologie est expliqué sur la figure 2.7. Les caméras filment
le champ de vision du chirurgien. A chaque instant, une image de la vidéo est envoyée & un
bloc appelé combinateur, qui prend également en entrée 'information virtuelle & afficher. Une
nouvelle image est alors créée, avec, comme arriére plan, I'image provenant de la vidéo sur
laquelle est superposée la représentation visuelle de 'objet virtuel. Cette solution est la plus
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F1G. 2.7 — Principe d’un casque de RA & visualisation vidéo. Illustration tirée de [Azu97].

Combined video

courante en RA. Elle permet notamment de faire le choix d’une totale occlusion de la réalité
par la virtualité dans certaines zones de la vidéo [FLRT98] comme illustré par la figure 2.8.
La deuxiéme solution technique est d’utiliser un casque dans lequel on place un projecteur.
La vision du casque est optique. Les représentations visuelles des objets virtuels sont projetées
sur un miroir sans tain, pour donner I'impression qu’elles sont superposées 4 la vision réelle. Le
principe de cette technologie est expliqué sur la figure 2.9. Un autre type de casque sert & porter
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F1a. 2.8 — RA en laparoscopie.(a) Vision extérieure du systéme, les pastilles colorées collées sur
le fantome servent de fiduciaires pour le recalage patient-image. (b) vue du casque utilisé dans
[FLR"98]. Le modeéle 3D préopératoire est texturée par la vidéo endoscopique 3D. On observe
le choix d’une occlusion de la réalité par le virtuel. Illustrations tirées de [FLR198].
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F1a. 2.9 — Principe d’un casque de RA & visualisation optique. Illustration tirée de [Azu97].
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les projecteurs rétiniens. Cette technologie, ou le capteur direct est utilisé, consiste & projeter
directement au fond de l'oeil des informations virtuelles a 1’aide de laser modulé [VPNT98.
Cette application a été testée sur des personnes avec des défauts de vue. Cependant, & notre
connaissance, cette technologie reconnue sans danger n’a pas été appliquée en chirurgie. Le
principe de la projection rétinienne est expliqué figure 2.10. les problémes de précision ne sont
pas encore résolus [VPNT98].
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F1G. 2.10 — Principe de la projection rétinienne. Illustration adaptée de [VPNT98].

N

Microscope chirurgical On peut également assimiler & cette approche de casque les sys-
témes de visualisation mixte utilisant le microscope chirurgical, puisqu’elles utilisent les mémes
techniques de suivi du dispositif d’affichage. La position du microscope est suivie comme le serait
celle d’un casque. Dans le projet MAGI [EKM'00] ou encore dans [FSHR&9, LM95, JMFT02],
les informations virtuelles sont projetées en utilisant le méme principe. Si dans [JMF102]
les informations 3D sont ramenés a des contours 2D en calculant 'intersection des modéles
avec le plan focal du microscope, la visualisation est stéréoscopique dans [EKM™00]. L’utili-
sation du matériel déja disponible en salle semble étre une solution efficace par rapport aux
contraintes de cofit et de moindre encombrement de la salle d’opération. Birkfellner a proposé
de remplacer le microscope chirurgical par un casque faisant également office de microscope
[BFH'02, BEM'03]. Au lieu d’ajouter du nouveau matériel en salle, il remplace le microscope
chirurgical, matériel encombrant bien que déja présent, par un casque léger, dans lequel le prin-
cipe de la RA & casque optique est appliqué. Les informations 3D sont également données en 3D
grace & l'utilisation de deux projecteurs VGA dans chacun des oculaires. Le dispositif utilisé,
nommé Varioscope, est représenté sur la figure 2.11.

Ecran extérieur Une autre solution technique utilise le méme principe technique que les
casques vidéo, mais cette fois-ci le résultat des images combinées est affiché sur un écran ex-
térieur. La figure 2.12 illustre cette approche. Les deux principales différences avec le casque &
base réelle vidéo sont le lieu de perception, qui sera discuté dans la sous-section suivante 2.4.5,
et la simplification du systéme. En effet, ’écran extérieur n’a pas besoin d’étre suivi et des
caméras fixes sont, en général, utilisées [Nic04, NGP105].

Projection sur patient La derniére solution consiste & projeter les informations sur le pa-
tient, soit directement en se servant du patient comme écran de projection [HDRT01, GW03],
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Fi1a. 2.11 — Le Varioscope. Ce casque de RA a visualisation optique est également un microscope
chirurgical. La base de visualisation est réelle et vidéo et les informations virtuelles ajoutées

de maniére stéréoscopique sont 3D et correspondent au modéle patient. Illustration tirée de
[BEMT03].
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F1a. 2.12 — Schéma conceptuel de RA sur un écran extérieur. Illustration tirée de [Azu97].
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soit par 'intermédiaire d’un miroir sans tain'. Le principe de la projection directe sur le patient
nécessite un projecteur et le calcul de la position de la surface du patient (voir la figure 2.13).
Hoppe trouve cependant une précision sub-millimétrique dans la correspondance entre la pro-
jection d’un modéle et la zone réelle correspondante. Dans [GW03], la projection est réalisée
en utilisant un laser. Le miroir sans tain est une autre solution [MMN00, FDS06, FDF 05,
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Fia. 2.13 — Principe de la projection directe sur patient. Dans ce cas, la projection sert a la
fois a reconstruire la surface par lumiére structurée et a projeter les informations préopératoires
2D, du patient, recalées grace a la surface calculée. Tllustration tirée de [HDR01].

MML*06, LHNT04]|. Ce miroir peut étre fixe par rapport au patient ou accroché a un outil
comme dans [SCO1] ou le miroir est accroché a une sonde ultrasonore (figure 2.3). Le principe
de la projection sur un miroir sans tain est expliqué figure 2.14. Un inconvénient de ce systéme
est son encombrement et la géne possible pour ’accés & la zone de la chirurgie. Le projecteur
peut-étre 2D [MMN100, FDS106, FDF105], ou 3D a I’aide d’un systéme de projection vidéo
3D utilisant une technique appelée vidéographie intégrale [MMLT06]. La projection est faite
4 laide de plusieurs lentilles convexes qui vont converger & peu de distance de ’écran de per-
ception, ici le miroir. L’avantage de ce systéme est que le reste de la salle peut profiter de la
visualisation mixte. Le probléme est également le cout, a priori élevé bien qu’aucun chiffre ne
soit disponible, puisque chaque lentille capte un rayon. L’utilisation des miroirs sans tain a ce-
pendant un inconvénient que ’on retrouve dans 'utilisation des casques de RA & visualisation
optique. Outre la diminution des degrés de liberté du chirurgien, la lumiére transmise du monde
réel est fortement atténuée, a la maniére de lunettes de soleil.

Nous venons de souligner deux approches principales de base de visualisation réelle : 'une ba-
sée vidéo, 'autre optique directe ou indirecte. Quatre catégories de technologies d’affichage ont
été énumeérées : les casques, le microscope chirurgical, ’écran extérieur et la projection sur le
patient. Nous allons nous intéresser au lieu de perception de ces affichages, souvent lié & la
technologie utilisée.

2.4.5 Le lieu de perception

Le lieu de perception du systéme de visualisation mixte est un choix important qui influence
le choix de la technologie. Il dépend de trois questions pour lesquelles les réponses n’ont pas

1Le miroir sans tain permet de transmettre les rayons lumineux de forte intensité mais aussi de refléter. En
projetant une image sur ce miroir, on la voit superposée avec ce qui se trouve derriére le miroir, ici le patient,
s’il est suffisamment éclairé
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Fi1G. 2.14 — Principe du miroir sans tain en chirurgie. Dans cet exemple en orthopédie, la
projection est 3D. Illustration tirée de [MML™'06].

encore été données par la communauté médicale :

1) Y a t-il un intérét a ce que les acteurs du bloc opératoire autres que le chirurgien bénéficient
des apports de la visualisation mixte ?

2) Est-ce que lattention du chirurgien doit toujours étre le champ opératoire 7

3) Le chirurgien doit-il bénéficier de l'intégralité de son environnement réel, ou une partie peut-
elle étre masquée par des informations d’intérét ?

En choisissant un lieu de perception, les auteurs font donc des hypothéses fortes sur la réponse
a chacune de ces questions. Le lieu de perception de la visualisation mixte peut étre (figure
2.15) :

s

Fic. 2.15 - Tllustration de deux lieux de perception possible en laparoscopie. A gauche, sur un
écran extérieur. A droite, dans un casque de RA. Illustration tirée de [Sta06].

— le patient ou le champ opératoire, correspondant a la zone imagée. C’est le cas de tous
les systémes de RA n’utilisant pas d’écran extérieur lorsque les informations virtuelles
ont une relation spatiale avec le patient. Par exemple, la tumeur ne s’affiche que si elle
est présente dans le champ de vision du chirurgien. [’avantage est que 'attention du
chirurgien ne quitte pas le champ opératoire.

— un ou plusieurs écrans extérieurs, qui peuvent étre placés en face du chirurgien, a coté
de lui ou étre portable. Les écrans extérieurs permettent de ne pas encombrer la vue
du chirurgien et de laisser les personnes du bloc accéder aux mémes informations. Par
contre, les écrans obligent le chirurgien & se concentrer sur un autre point d’attention
que le champ opératoire. Ces écrans sont généralement loin du chirurgien, une solution
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intéressante serait effectivement d’avoir un écran suspendu au-dessus du patient. Le "mini-
screen" est un petit écran portable, proposé dans [NMT04, MNTO05b], dont la position est
suivie et qui affiche le modéle préopératoire du patient sans la réalité & la maniére d’'un
filtre. Cependant, comme pour les autres lieux de perception liés au patient, le chirurgien
ne voit pas d’information ajoutée si I’écran ne passe pas au-dessus du patient.

— I’ensemble de I’environnement réel si les informations ajoutées n’ont pas de rapport spatial
direct avec le patient ou 8’ s’agit de VA, affichée dans une partie du champ de vision du
chirurgien. Il peut s’agir, par exemple, des coupes 2D de 'IRM, affichées dans un coin du
microscope chirurgical.

2.4.6 Interaction Homme/Machine

Trois principaux problémes sont & souligner pour l'interaction Homme/Machine. Le premier
est le probléme de la perception 3D, le deuxiéme celui de la coordination main-oeil et le troisiéme
celui de la gestion des informations. Nous nous focalisons ici sur la gestion des informations.
Nous avons souligné, comme contrainte en salle d’opération, le nombre important de données
que le chirurgien doit prendre en compte. Cette contrainte peut conduire & des systémes de
visualisation mixte difficiles & comprendre parce que trop riches en information. Cependant, la
tache a réaliser n’implique pas toujours le méme besoin d’information. L’utilisateur est donc
amené & sélectionner les informations qu’il juge d’intérét a tout moment de l'intervention, telle
qu’il I’a planifiée. Mais le besoin d’information sera encore plus ressenti en cas de réalisation
d’un geste chirurgical non planifié. Ce changement d’information passe par la sélection des
informations réelles et virtuelles & afficher, mais aussi par leur importance respective dans la
visualisation mixte, par exemple en modifiant leur transparence ou leur couleur. En VA, le
changement de point de vue ou la manipulation d’un rendu 3D en 2D est important puisque
c’est le principal apport de la VA sur la RA. Le probléme est de gérer le nombre important
d’information. Le chirurgien ne peut pas se déplacer, lorsque ’opération a commencé, pour aller
cliquer de lui-méme ou méme toucher un écran tactile. Les contraintes de stérilisation font qu’il
ne doit plus sortir de sa sphére stérile. Comment lui permettre de sélectionner les informations
qu’il désire?

Le plus simple et le plus utilisé est la commande vocale & un manipulateur, généralement une
infirmiére de bloc opératoire. Une autre solution est la reconnaissance vocale automatique de
la commande, utilisé par exemple en clinique en robotique [LCT'06]. Dans la plupart des
papiers cités dans ce chapitre, 'interaction n’est pas abordée, ou limitée a la manipulation
d’un ordinateur extérieur, a la maniére des systémes commerciaux de navigation. Concernant
la manipulation de la pose de la visualisation mixte, la solution classique est de contraindre la
vue de la visualisation mixte par le capteur. C’est le cas pour les systémes de RA ou la vue
est la méme que celle de la caméra. C’est également le cas en VA ou l'information réelle est
Poutil : Poutil sert & se déplacer dans 'environnement virtuel. Le chirurgien se sert alors de
son outil comme d’une souris informatique. On peut cependant citer [Dub01], qui centralise
sa taxonomie sur 'interaction utilisateur, et le systéme mini-screen de [NMT04, MNTO5b].
Derniérement, le méme principe de fenétre déplacable permettant de voir & I'intérieur du patient
a été présenté. La fenétre est virtuelle cette fois-ci [BN06]. Dans [BSNO6], un nouveau type
d’interaction est proposé, & la place de la manipulation par rotation classique. 1l s’agit de
simuler un miroir virtuel qui permet d’accéder & un point de vue différent sans avoir & changer
la pose de la visualisation mixte. Un autre probléme important d’interaction, étant donné le
nombre d’information virtuelle ou réelle disponible, est de gérer leur disponibilité en fonction
de leur nécessité ou du moins de leur intérét. L’identification de la tache & réaliser est alors
essentielle comme nous ’avons souligné dans la sous-section 2.4.3. Une possibilité est de créer,
lors de la phase de préparation du chirurgien, des scénes contenant les informations qu’il juge
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utiles selon I’étape de la procédure chirurgicale [JRFT02], [RIM102]. Pour une tache ot le but
est d’atteindre une lésion sans toucher les zones saines, lorsque certaines zones ont été identifiées
en particulier, une autre solution est l'interaction automatique par I'outil utilisé pour accéder
a la lésion ou pour l’enlever. Par exemple, dans [MML"06], I'information de distance entre la
cible ou les tissus importants permet de changer la couleur des éléments virtuels. Les tissus &
éviter deviennent rouges si ’outil s’en approche.

2.5 Contraintes de la salle d’opération

Le domaine d’application implique des spécificités qui doivent étre prises en compte pour la
conception de solutions adaptées aux besoins. Certaines spécificités sont liées & I’environnement
virtuel, d’autres spécificités sont liées & ’environnement réel lors d’une intervention. Nous allons
énumérer les spécificités lices a I'environnement réel, la salle d’opération. Un schéma d’une
salle d’opération type en neurochirurgie avec microscope et systéme de neuronavigation est
représenté figure 2.16. Nous présentons les contraintes et leurs conséquences sur les systémes
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zones correspondant 4 deux degrés différents de stérilité sont nécessaires.

de visualisation mixte, en précisant les contraintes non discutables et qui ne changeront pas, de
celles qui sont la conséquence d’un choix de conception. On distinguera les contraintes liées &
I’architecture de la salle d’opération, celles liées & la procédure chirurgicale et celles liées aux
opérateurs humains, chirurgien et personnel hospitalier.

2.5.1 Contraintes liées a I’architecture de la salle d’opération

La stérilisation Cette contrainte n’est pas discutable. L’environnement doit étre stérile, ce
qui implique des conditions sur les matériaux utilisés pour créer des dispositifs de RA. Selon
leur place et leur proximité du chirurgien et du patient, il y a deux zones avec deux degrés de
stérilité. Dans la premiére zone, notée "zone 1" dans la figure 2.16, tout matériel utilisé doit
étre stérile, par exemple autoclavable® ou recouvert d’une housse stérile de protection. Dans la
deuxiéme zone, notée "zone 2" dans la figure 2.16, tous les éléments doivent étre nettoyés au
chiffon imbibé de désinfectant. Par conséquent, on peut rentrer des ordinateurs et des écrans
dans la zone 2, mais les interactions entre la zone 1 et la zone 2 doivent préserver la stérilité la

3un autoclave est un récipient hermétique dans lequel on place les éléments & stériliser qui vont étre traiter

a la vapeur d’eau sous pression, en absence d’air, pour détruire les germes microbiens.
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plus élevée, i.e., celle de la zone 1. Si aucune commande n’est disponible dans la zone 1, alors
le chirurgien donne ses ordres oralement & un manipulateur qui se trouve dans la zone 2.

Le nombre de degré de liberté de mouvement Cette contrainte n’est pas discutable. Le
nombre de degré de liberté de mouvement des mains du chirurgien est variable. On peut définir
une sphére d’action autour du champ opératoire dont le rayon dépend du type de chirurgie
et de la tache & réaliser. Par exemple, la réalisation d’une craniotomie nécessite un rayon plus
important que celui nécessaire pour I’exérése de la lésion. Dans [WWNBvdS06], le déplacement
des outils est enregistré, & une fréquence de 5 Hz environ, en plagant des sphéres réfléchissantes
qui permettent au localisateur de suivre la position de ces outils. Leur orientation et position
sont alors calculés par le systéme de neuronavigation (StealthStation TreonP'®*, Medtronic
Navigation, USA). Selon le type de procédure, la vitesse maximale de I’outil était de 6,6 (pour
les résections) & 12,7 (pour une exérése partielle) cm.s~! avec une vitesse moyenne inférieure a
3cm.s™! et une vitesse de rotation maximale entre 21 et 40 degrés.s—'. La différence d’orientation
de 'outil peut aller jusqu’a 73 degrés pendant une chirurgie de 1’épilepsie dans le lobe temporal.
Par conséquent, les systémes de visualisation mixte ne doivent pas géner les mouvements du
chirurgien et doivent autoriser les degrés de liberté nécessaires.

La circulation optimale Le matériel déja présent ou ajouté ne doit pas géner le déplacement
des acteurs dans la salle d’opération et doit permettre un flux de déplacement dans la zone 2 de
stérilisation, sans avoir & passer par la zone 1. Il faut garder en téte cette contrainte d’espace et
de circulation autour de la salle lors de I’ajout en salle de matériel. Par conséquent, les cables
réseau ou de transmission, les prises électriques multiples et rallonges rajoutées sont autant
d’obstacles aux déplacements. On cherchera donc plutét a se diriger vers des technologies sans
fils de type WIFI pour les transmissions Ethernet ou Bluetooth pour la transmission d’autres
signaux. De plus, le matériel ajouté doit étre suffisamment peu encombrant pour ne pas devenir
une géne a la circulation des acteurs. C’est une contrainte discutable selon le choix du point
suivant.

Définition de la salle d’opération Cette contrainte discutable est liée au choix suivant.
On peut choisir d’utiliser les salles d’opération telles qu’elles sont définies aujourd’hui dans
les blocs opératoires et plus généralement dans I’hépital, & savoir par spécialité chirurgicale.
On peut également choisir d’en définir des nouvelles, comme, par exemple, & I’ Interventional
Center, Oslo, Norvége, ou 'hopital est défini par technologie et non par spécialité [LBFFL9S].
La salle d’opération a été définie avec un nombre fini de prises électriques ou prises réseau.
L’ajout de nouveaux matériels en salle doit tenir compte de la disposition de ces prises et de
leur occupation. On peut choisir de s’en ajourner et de proposer des solutions complétement
différentes, en redéfinissant I’agencement des salles d’opérations. On peut également choisir de
rajouter des fonctions de visualisation mixte en utilisant le matériel existant. C’est le choix fait,
par exemple, dans [FSHR89| qui utilise le microscope chirurgical. Un autre choix possible est
de remplacer ce matériel par un équivalent amélioré. Par exemple, dans [BEM™ 03], un casque
de réalité augmentée fait également office de microscope chirurgical.

2.5.2 Contraintes liées a la procédure chirurgicale

La précision chirurgicale Quelle est la précision nécessaire au chirurgien pour la visualisa-
tion mixte? Evidemment, I’idéal serait un systéme sans erreur, dans lequel les objets virtuels
représenteraient parfaitement la réalité et seraient parfaitement placés dans 'espace. Le mieux
ne nuit jamais. Cependant, la diminution de ’erreur n’est pas toujours possible ou implique des
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contraintes incompatibles avec la contrainte de temps de réponse, définie en sous-section 2.5.3.
1l faut donc définir une erreur acceptable pour les systémes de visualisation mixte en chirurgie,
ce qui correspond & poser une hypothése pour la validation des systémes de visualisation mixte.
On distingue trois niveaux de précision :

La précision technique, liée & 'imagerie ou & la technologie utilisée. On peut, par exemple,
choisir de s’aligner sur la résolution de la modalité d’imagerie utilisée en référence. Pour
I'IRM 3D, par exemple, la résolution est la taille du voxel, de 'ordre de 1mm dans les
trois directions. L’hypothése de précision chirurgicale nécessaire est alors que le systéme
de visualisation mixte doit avoir une précision de 1mm au maximum. On donne un autre
exemple de choix de précision technique : dans le systéme de neuronavigation commercial
Cranial 4 avec la StealthStation, Medtronic SNT, Etats-Unis, la précision minimale au-
torisée pour le recalage patient-image est de 5 millimétres. Le recalage patient-image est
souvent la source d’erreur statique la plus importante. Nous reviendrons sur la précision
de ce recalage et sa signification dans la section 2.7. Ce chiffre correspond a priori & une
erreur considérée comme acceptable par les neurochirurgiens.

La précision au bout de l'outil chirurgical. Ce deuxiéme choix correspond, aujourd’hui, & la fois
a la taille de 'outil et au mouvement des mains du chirurgien, dont la résolution dépend
des micro-tremblements des mains. Cette précision n’a pas été évaluée précisément en
synchronisation directe, mais on estime qu’elle est de 'ordre du millimétre en endoscopie
[DAB*05].

La précision globale du geste chirurgical. Ce choix correspond & définir la précision nécessaire
par rapport & la taille de la pathologie et & sa distance des organes a protéger. Dans ce
cas, la précision nécessaire en neurochirurgie sera supérieure & celle de la chirurgie du
foie, car si une exérése trop large de quelques millimétres n’a pas de conséquence pour
le foie, en neurochirurgie elle peut léser des tissus fonctionnels et avoir des conséquences
cliniques graves pour le patient. En chirurgie du foie ou du poumon, il est méme conseillé
de laisser une marge de lcm autour de la lésion ([WDKSO05], tandis qu’en neurochirurgie,
le chirurgien aura plutét tendance & arréter l'exérése trop tot plutdt que de léser des
structures éloquentes.

Respect du flux d’action de la chirurgie Le flux d’action (workflow en anglais) peut-
étre abordeé de fagon périopératoire ou peropératoire [Jan05]. Le flux d’action chirurgical actuel
doit-il étre respecté? Une technique révolutionnaire pourra éventuellement étre acceptée avec
une modification du flux d’action, mais elle sera plus facilement acceptée si le déroulement
classique de l'intervention n’est pas modifié. Ce n’est pas le cas des systémes de neuronavigation,
puisqu’ils rajoutent une étape assez longue (le recalage) a 'intervention. Récemment, plusieurs
groupes de travail se sont réunis pour discuter de la prise en compte du flux d’action [CKMO05],
[LRHO05]. Leurs conclusions soulignent surtout I'importance du flux d’action périopératoire, de
I’arrivée du patient & I’hopital & sa sortie, mais parle peu du flux d’action propre 4 'intervention
chirurgicale.

Le rapport cotit /bénéfice pour ’hopital et la société Tout systéme clinique se doit de
justifier son cotit additionnel. Si un systéme a priori cher permet de réduire significativement
le temps d’hospitalisation du patient et qu’il concerne un grand nombre de patients, alors la
balance cott/bénéfice peut étre en faveur du systéme de visualisation mixte. L’intérét d’un
systéme de visualisation mixte est difficile & démontrer, parce qu’un chirurgien acceptant de
I’essayer pressent de son utilité. Si on trouve un systéme utile, alors comment en priver un
patient pour une évaluation des bénéfices? Par conséquent, on cherchera & s’orienter vers des
systémes avec un rapport coit/bénéfice faible.
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Rapport risque/bénéfice pour le patient Cette contrainte n’est pas discutable. Il faut un
ratio minimal entre le risque pour un patient et le bénéfice qu’il peut en tirer. Les conséquences
sont, par exemple, la recherche d’absence d’invasivité des systémes de visualisation mixte ou
des capteurs du réel utilisés. Autre exemple, les agents de contraste doivent étre utilisés avec
parcimonie car s’ils permettent de repérer les structures a éviter, ils peuvent étre nocifs pour le
patient [Pet06].

2.5.3 Contraintes liées a ’opérateur humain

Effort cognitif du chirurgien Cette contrainte n’est pas discutable. La concentration du
chirurgien doit étre limitée & son champ opératoire & partir du moment ot 'opération est com-
mencée. Avant de commencer I'intervention, la consigne est plus souple. Le chirurgien consacre
en général son attention a étudier & nouveau les informations du patient et & se remémorer la
stratégie chirurgicale planifiée sur des images extérieures. On retrouve ce besoin d’information
dans la plupart des transitions entre les étapes de la chirurgie. Ces moments de transition sont
les plus lourds en effort cognitif et peuvent nécessiter une période de repos et de prise de recul.
Par contre, en période d’action chirurgicale, le chirurgien devrait pouvoir, non seulement ne
pas quitter des yeux le champ opératoire, mais également pouvoir conserver une mise au point
constante sur le champ opératoire. Par exemple, ’affichage des contours des images préopéra-
toires dans les oculaires du microscope par 'utilisation d’un écran VGA est faite par projection
sur un miroir [LM95]. Le chirurgien doit alterner la mise au point de sa vision entre le plan de
projection et la surface du champ opératoire. Par ailleurs, la contrainte de stérilisation implique
souvent un systéme de visualisation éloigné du chirurgien, ce qui est incompatible avec cette
contrainte de concentration.

Un nombre important et croissant d’informations Cette contrainte n’est pas discutable.
Le chirurgien a besoin de beaucoup d’informations et d’informations différentes selon la tache &
réaliser, comme on le verra dans la sous-section 2.4.1. De plus, le nombre de modalités d’imagerie
préopératoires augmentant de plus en plus, on accéde & une cartographie du patient de plus
en plus détaillée et compléte. Pour respecter son éthique, un chirurgien doit mettre en oeuvre
tous les moyens qu’il a & sa disposition pour la santé du patient. Il faut donc prendre en
compte toutes les informations disponibles. Leur nombre a déja considérablement augmenté et
il augmentera encore avec ’apparition de nouvelles modalités d’imagerie ou avec 'augmentation
de leur résolution. L’étre humain ne peut assimiler et gérer efficacement qu’un nombre limité
d’information & la fois. Ceci entraine une nécessité de définition de politique de gestion des
informations.

Réaction immédiate du chirurgien en cas de probléme Cette contrainte n’est pas discu-
table. Le temps de réponse entre un événement anatomo-chirurgical et la réaction du chirurgien
doit étre le plus court possible, au moins celui d’une perception directe par le chirurgien. Cette
contrainte signifie également que le retour donné au chirurgien de ses outils doit étre le plus
direct possible. Il faut que la détection d’une hémorragie, de la présence d’une veine, d’une
déformation ou de tout événement non prévu par le modéle virtuel, puisse étre fournie au chi-
rurgien immédiatement, que ce soit par une mise a jour du modéle ou par une information réelle.
La vision du réel du neurochirurgien ne doit donc pas étre altérée ou supprimée par sa vision
du virtuel, de par les limitations technologiques actuelles, qu’on énoncera dans la section 2.7.
De plus, le capteur réel direct est considéré comme le capteur le plus sir, tant que les systémes
de visualisation mixte n’auront pas fait la preuve de leur robustesse. L’information virtuelle est
soumise & des erreurs de modélisation, sur lesquelles nous reviendrons dans la section 2.7. En
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cas de discordance entre une information virtuelle et une information réelle, la confiance doit
souvent étre accordée a l'information réelle. En effet, en cas de discordance entre information
virtuelle et information réelle (filtrée par le capteur), la discordance peut signifier que I'infor-
mation virtuelle est faussée, ou alors, au contraire, la discordance peut apporter au chirurgien
un élément qu’il n’avait pas vu. C’est au chirurgien de décider quelles informations intégrer et
de décider ou placer sa confiance. Par conséquent, le chirurgien doit pouvoir constamment dif-
férencier les informations réelles des informations virtuelles, contrairement & d’autres domaines
d’application comme la simulation ou le but est alors d’augmenter la sensation d’immersion de
I'utilisateur. Une autre conséquence de cette contrainte est qu’en cas de dysfonctionnement du
systéeme de visualisation mixte, le chirurgien doit conserver sa vision du réel. Une vision directe
ou optique du champ opératoire est alors a privilégier sur une vision vidéo ou sur un systéme
de VA seul.

2.6 Bilan des éléments selon la classification

Nous venons de présenter les systémes de visualisation mixte. Dans chaque catégorie, les
systémes différent par la tache chirurgicale pour lequel ils ont été créés, les informations qu’ils
donnent et la technologie utilisée pour rendre accessibles ces informations. La tache chirurgi-
cale définit les informations nécessaires, mais également la technologie utilisée. On a ainsi donné
I’exemple incohérent de 1'utilisation du microscope chirurgicale pour la craniotomie, tache pour
laquelle les degrés de liberté de mouvement du neurochirurgien entrainaient le retrait du mi-
croscope chirurgical du champ opératoire. La base de la visualisation définit la RA et la VA.
Le choix des capteurs réels est varié, mais la base de visualisation virtuelle est généralement
le modéle patient calculé & partir de ses images préopératoires. Les informations ajoutées sont
affichées avec des choix différents de dimensions et de représentation. L’amélioration de la tech-
nologie et des moyens de calcul informatique permet de tendre vers des représentations visuelles
3D couleurs et dynamiques. Les technologies utilisées dans les approches de la littérature mé-
dicale sont soit & base optique, soit & base vidéo. Dans les approches & base optique, le principe
est de projeter les informations virtuelles pour qu’elles soient percues par le capteur direct de
I'utilisateur. La projection des informations utilise des projecteurs plus ou moins complexes, de
I’écran VGA monochrome & la vidéographie intégrale couleur. Les informations virtuelles sont
projetées directement sur le patient, sur un miroir sans tain, fixé au-dessus du patient, ou dans
un systéme attaché a ’utilisateur sur des miroirs sans tain ou des systémes de miroirs composés.
Le lieu de perception de I'utilisateur peut se résumer au choix suivant, & savoir directement sur
le patient ou sur un écran extérieur. Le probléme est souvent de trouver un compromis entre la
contrainte sur 'effort cognitif du chirurgien, du nombre important d’information et du besoin
de réaction immédiate du chirurgien. Il faut faire en sorte que le chirurgien garde une vision
non encombrée du champ opératoire tout en profitant du maximum d’information nécessaire.
Les informations doivent étre simples & comprendre, le but étant de simplifier la tache du chi-
rurgien. L’interaction avec le chirurgien est un probléme important qui a été peu étudié jusqu’a
présent. Depuis un an ou deux, les ergonomes et les spécialistes des interfaces hommes machines
ont commencé a se pencher sur la question des systémes de visualisation mixte et les premiers
systémes a interaction intelligente commencent & voir le jour [BSN06, NMT04, MNTO05b].

On constate qu’il est difficile de trouver un systéme de visualisation mixte qui respecte si-
multanément les différentes contraintes énumeérées en section 2.5. Selon nous, ’approche idéale
ne repose pas sur un seul systéme de visualisation mixte, mais sur la combinaison des avan-
tages de plusieurs systémes selon la tache a réaliser. C’est également ’opinion de Colchester
[CZHT96] qui soulignait, dés 1996, I'intérét d’offrir & la fois un systéme de RA et un systéme
de VA. Nous venons de présenter les différents choix pour chaque élément de la classification
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choisie. Un systéme de visualisation mixte correspond également & un ensemble de problémes
techniques, correspondant & des briques, pour lesquelles la précision et la résolution doivent étre
maximisées. Pour expliquer les questions de conception technique qu’un concepteur de systéme
de visualisation mixte doit se poser, nous avons choisi de présenter les sources d’erreurs de
chacune de ces briques. L’intérét est double puisqu’il permet de comprendre les problématiques
de conception de systémes de visualisation mixte et d’anticiper les sources d’erreurs.

2.7 Anticipation des sources d’erreurs dans un systéme de
visualisation mixte

Les sources d’erreurs d’un systéme de visualisation mixte se traduisent par une discordance
entre les objets réels et les objets virtuels correspondant, ou encore entre la préparation et
I’exécution. Nous allons détailler chacune de ces sources. De facon générale, les erreurs sont
liées, pour chaque brique, aux mesures automatiques, aux traitements des mesures et aux inter-
ventions humaines, par exemple dans le choix des seuils ou dans l'interprétation des mesures.

2.7.1 Création du modéle du patient

Comme nous "avons souligné dans la section 2.4, les objets virtuels correspondent le plus
souvent au modéle anatomique et fonctionnel du patient issu de ses images préopératoires, mais
il peut également s’agir de labels ou d’atlas. De maniére générale, quelle que soit la modalité
d’imagerie utilisée, on trouve des sources d’erreurs dues a la modalité d’imagerie, & la variabilité
biologique des organes et des patients a imager, & des hypothéses fausses, par exemple la rigidité
supposée de anatomie du patient, et a l'intervention humaine.

Acquisition des images préopératoires La premiére source d’erreur est la résolution et
la distorsion possible des informations du patient pour construire son modéle, comme soulignée
par Maurer [Mau02]. Par exemple en IRM, qui est une des deux modalités les plus couramment
utilisées en préopératoire, la résolution spatiale dépend de la force du champ magnétique, de 0,1
A 3 teslas. Pour les 3 Teslas, la résolution isotropique est de 'ordre du millimétre. Les sources
de distorsion sont nombreuses. Certaines sont dues & 'intervention humaine lors de I'imagerie,
comme des erreurs d’échelle de voxel due & un mauvais calibrage de l'appareil d’acquisition
en IRM ou & la présence d’objets métalliques dans un scanner. D’autres sont dues & des phé-
nomeénes biologiques comme les distorsions qui se produisent & 'interface air-tissu. Une autre
source d’erreur importante lors de 'acquisition d’image est le bougé du patient. Les sources de
distorsion géométriques en scanner CT sont moindres [Pet06]. A part les distorsions, la réso-
lution méme des examens est une source d’erreur. Les structures plus petites que la résolution
peuvent ne pas apparaitre sur les images. Les effets de volumes partiels, communs & toutes les
acquisitions tomographiques, entrainent une erreur sur l'intensité des voxels. Pour des raisons
de stockage d’information, les images sont souvent compressées; 14 encore, on peut avoir une
perte d’information sur la valeur en intensité des voxels, mais pas sur leur localisation spa-
tiale. Cependant, ces erreurs peuvent avoir pour conséquence une erreur sur la segmentation
ou le rendu de volume de structures anatomiques particuliéres. En imagerie fonctionnelle, par
exemple "IRM{, l'intervention humaine est encore plus importante et la sélection des zones
fonctionnelles se fait en fonction des connaissances anatomiques de ’expert.

Segmentation La segmentation des volumes d’intérét constituant le modéle patient est en-
core un domaine de recherche ouvert. Hormis certaines structures, comme les ventricules en
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neurochirurgie, les résultats des méthodes de segmentation automatiques ne donnent pas des
résultats de qualité égale d’un patient & l'autre, en particulier pour les organes ayant une 1é-
sion. La segmentation des structures dans les images préopératoires est un probléme difficile.
Aujourd’hui, les capacités de fabrication de contour de 'oeil n’ont pas été totalement repro-
duites par les méthodes informatiques et la méthode de référence reste encore la segmentation
manuelle par un expert. Pour une lésion tumorale en particulier, il faut parfois combiner plu-
sieurs types d’examen pour pouvoir calculer le volume tumoral. Tous les volumes d’intérét sont
exprimés dans un méme repére, le repére du modéle patient. Par ailleurs, sur les images IRM
basée fréquence, la segmentation automatique est souvent confrontée a un probléme de rapport
signal sur bruit trop faible ou & des inhomogénéités. Lors d’examens anatomiques servant de
base de référence a une chirurgie guidée par I'image, Uintérét d’une segmentation automatique
pousse les chirurgiens ou les ingénieurs & demander aux radiologues des images avec un fort
taux signal sur bruit, en augmentant la force du champ magnétique auquel sont soumis les
protons d’hydrogéne (voir le paragraphe 1.2.3) pour diminuer le bruit. Cependant, comme I’a
souligné Maurer dans [Mau02], Paugmentation du champ magnétique réduit la fidélité spatiale
de l’examen. Il y a donc un compromis important & trouver ici. Une solution est d’envisager de
s’orienter vers de I'imagerie multimodale ou de la restauration d’image avant la segmentation.

Fusion d’images Lors d’un modéle patient construit a partir de plusieurs modalités, un
mauvais recalage entre ces modalités peut induire un mauvais positionnement des informations
dans le modéle patient. C’est le cas, par exemple, pour 'IRM fonctionnelle. Hormis le fait que
la délimitation des zones fonctionnelles n’est pas facile & effectuer, le recalage entre les deux
modalités IRM anatomique et IRM fonctionnelle est parfois une source d’erreur [Hel00].

2.7.2 Le capteur réel

Lors de l'utilisation de vidéo, 'image peut étre sujette & distorsion, particuliérement en
endoscopie [SBMT02]. De plus, en vidéo 2D, l'acquisition du réel est limitée par la résolution
du capteur. Les systémes utilisant des capteurs d’acquisition 3D, par stéréoscopie classique ou
par lumiére structurée, sont confrontés & des problémes de points aberrants. Ils doivent souvent
lisser ou faire une approximation de leur acquisition du réel [SFR*03a, TNDM04, FLR*98]. La
précision et la reproductibilité d’un systéme de réalité mixte doivent donc impérativement étre
basées sur la précision et la reproductibilité du capteur réel.

2.7.3 Le calibrage du capteur réel

Le calibrage consiste a calculer le lien géométrique entre le capteur indirect de la réalité et
la réalité. La plupart des études de systémes de réalité mixte abordent ce point, essentiel pour
la précision du capteur, que ce soit en endoscopie stéréoscopique [SDYO05] ou en échographie
[RHBO06]. La plus grosse source d’erreur du calibrage est I'inadéquation du modéle de capteur
avec la réalité physique du capteur. Dans le cas de capteurs de type microscope & zoom et
mise au point modifiables, 'interpolation des paramétres de calibrage entre des valeurs, de
zoom et mise au point, effectivement calibrées induit une précision moindre [EKMT00]. Nous
reviendrons sur ce point dans le chapitre suivant 3.1.

2.7.4 La synchronisation

Une source d’erreur importante peut-étre le manque de synchronisation entre les données
de positions de la technologie d’affichage de visualisation mixte, du capteur et la récupération
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des images associées. Plusieurs études cherchent actuellement & créer des cadres de travail pour
solidifier la synchronisation comme CAMPAR [SFT'06] ou IGSTK [GIAT06].

2.7.5 Le systéme de localisation

Le systéme de localisation d’un outil, d’un dispositif de RA ou méme du repére patient a
une erreur due, d’une part, au calcul par triangulation de la position 3D d’une diode ou d’un
capteur passif et, d’autre part, & la résolution de localisation de ces éléments. Le tableau 1.1
dans le chapitre 1 donne le type et la précision des localisateurs de fiduciaires, fixés sur le
patient, sur un dispositif de RA ou sur les outils chirurgicaux.

2.7.6 Le suivi de la technologie d’affichage ou des capteurs

Les dispositifs d’affichage et les capteurs sont mobiles et peuvent changer de place & tout
moment. Il faut donc suivre leur position pour mettre & jour la visualisation. Dans le cas de la
RA basée vidéo, 'erreur sera transparente pour l'utilisateur. La virtualité sera bien superposée
A la base de visualisation réelle qu’est la vidéo, mais la vidéo ne correspondra pas & la réalité.
En RA optique, lerreur sera visible & condition que le chirurgien dispose d’un point de repére
virtuel correspondant & une réalité visible. Le probléme du suivi de position du dispositif est
souvent considéré comme la principale source d’erreur d’un systéme de RA [EKM™00].

Suivi basé sur 1’utilisation de fiduciaires artificiels C’est la solution la plus courante,
basée sur l'utilisation d’un localisateur et de fiduciaires sur le dispositif d’affichage ou sur le
capteur. En endoscopie par exemple, la solution la plus fréquente est de placer des fiduciaires
magnétiques sur le bout de ’endoscope, ou sur l'extérieur s’il est rigide ou si les relations
mécaniques de mouvement sont accessibles. Un localisateur est alors nécessaire pour détecter
la position des fiduciaires artificiels par triangulation. Dans [FSHR89], le microscope est suivi
par sonde sonore.

Suivi sans fiduciaires artificiels En RA, nous avons vu qu’il y avait principalement trois
bases : I'optique, la vidéo et 'imagerie peropératoire. Les deux derniéres bases permettent 1’ob-
tention d’une modalité numérique qui peut servir & suivre la position du capteur. Des méthodes
de calcul de pose peuvent étre appliquées sans utiliser de localisateurs supplémentaires. Par
conséquent, si le capteur et le dispositif d’affichage sont liés, comme dans le cas de caméras
montées sur le casque, le dispositif d’affichage peut étre suivi par ces méthodes. Dans [UK95],
plusieurs points de vue de la réalité sont pris. Le recalage consiste alors & trouver le point de
vue qui correspond & 'image vidéo récupérée de facon a superposer la réalité pour calculer la
pose du systéme de RA. Une autre solution est d’effectuer un recalage 2D-3D ou la vidéo est
directement mise en correspondance avec le modéle 3D virtuel [IR96]. Cette solution nécessite
d’extraire les contours de 'image vidéo et que la réalité, correspondant au modéle 3D, soit vi-
sible dans la vidéo. Dans [CZHT96], le recalage, entre la vidéo et le patient, est fait grace a une
acquisition laser de la surface filmée. Les fiduciaires, apparaissant & la fois dans la vidéo et dans
la surface scannée, sont alors mis en correspondance. Une autre solution est d’utiliser en plus
de la localisation par la technologie d’affichage, des fiduciaires naturels [YONO06]|. Cependant,
le calcul de pose suppose que la scéne acquise par la vidéo est fixe, ce qui n’est pas le cas dans
la plupart des chirurgies.
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2.7.7 Le recalage patient-image

Cette étape consiste & trouver la transformation géométrique permettant de passer du mo-
déle du patient au patient en salle d’opération. L’importance du recalage patient-image dans la
visualisation mixte n’est plus & démontrer [Azu97]. Le recalage est souvent basé sur le méme
systéme de suivi que ceux décrits dans la section 2.7.6. C’est une source d’erreur importante, sou-
vent supérieure au millimétre, méme en considérant une anatomie sans déformation. Cependant,
comme nous 'avons décrit dans l'introduction de chapitre, cette hypothése de transformation
rigide, entre le patient et son modéle, n’est pas vraie pour la plupart des chirurgies. Dans cette
section, nous parlons cependant de recalage rigide entre le modéle patient et le patient réel.

Recalage basé points Comme nous ’avons décrit dans le chapitre précédent, une méthode
classique est de reconnaitre, dans le modéle du patient, des fiduciaires anatomiques ou artificiels.
Cet ensemble de points est alors recalé aux mémes points identifiés sur le patient. La précision du
recalage dépend alors du nombre de points utilisés, théoriquement trois points non alignés. Elle
dépend aussi de la précision de leur localisation dans le modéle patient et sur le patient. Dans
[FWM98|, 'erreur du recalage basé points est étudiée statistiquement. Une nouvelle définition de
Ierreur due a ce type de recalage est définie analytiquement a partir de Uerreur de localisation
des points, appelée en anglais FLE (Fiducial localisation error), et de erreur mesurable de
recalage, point & point, notée FRE (Fiducial Registration Error). Une erreur est alors définie
statistiquement en tout point du volume a recaler, la TRE (Target Registration Error), en
fonction de ces deux erreurs :

FLE? 1 o d2
TRE?(r) ~ 7(1+§Z—’;) (2.1)

avec r la position spatiale pour laquelle on estime la TRE, N le nombre de fiduciaires utilisés
pour le recalage, k représente 'un des trois axes du repére du modéle patient 3D, dj, la distance
entre la position r et ’axe k, donnée par la longueur du segment entre le point & la position r
et sa projection sur I’axe k. Enfin, fi est la moyenne quadratique de la distance des fiduciaires
alaxe k : fr = \/%Zjv:lpfk ol pji est la longueur du segment entre le fiduciaire j et sa
projection sur ’axe k. Dans [Roh05], Rohr montre que la précision de la localisation 3D de fi-
duciaires dans les images préopératoires dépend du type de fiduciaire (lignes, ellipse, 2D ou 3D)
et peut atteindre un quart de voxel ou un demi voxel pour les ellipses. La meilleure précision est
obtenue pour la localisation 3D (plus d’information disponible) et pour les lignes par rapport a
Iellipse. D’aprés l'expression statistique de la TRE de Fitzpatrick 2.1, cette erreur est propor-
tionnelle au carré de la FLE, 'erreur de localisation des fiduciaires, qui inclut leur déplacement
involontaire éventuel. Elle revét donc une grande importance dans le recalage basé points. Un
probléme de localisation des fiduciaires dans les images IRM est di & la nature du fiduciaire.
L’huile est souvent, utilisée & l'intérieur des fiduciaires, mais les protons d’hydrogéne contenus
dans T’huile ont des réactions différentes de fréquence par rapport & ceux contenus dans l’eau
lorsqu’ils sont soumis & un champ magnétique [Mau02]. Leur analyse spatiale donnera donc un
résultat de position différent de la réalité [Pet06]. Une possibilité non invasive est d’utiliser des
pastilles simplement collées sur la peau. Le probléme est que le point retrouvé n’est pas obliga-
toirement celui identifié sur les images, parce que la peau peut bouger. L’utilisation de points
anatomiques en neurochirurgie est souvent utilisée, par exemple le nasion ou le tragus. L’erreur
d’identification d’un point anatomique est de 'ordre du millimétre au minimum. Cependant,
la précision de recalage obtenue semble suffisante aux neurochirurgiens puisque ce type de re-
calage est souvent utilisé. Dans le cadre d’autres chirurgies, notamment celles de ’abdomen
ou du coeur, il parait difficile d’utiliser des fiduciaires naturels. En neurochirurgie, la meilleure
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fagon de diminuer la FLE est d’utiliser des fiduciaires implantés dans 1’os parce qu’il n’y a pas
de déplacement des fiduciaires entre les acquisitions d’images pour la construction du modéle
patient et le moment de 'intervention, mais c’est une méthode invasive.

Recalage basé surface visible Le recalage, entre le modéle patient et le patient, peut étre
basé sur le calcul d’une transformation rigide, mettant en correspondance une partie de la
surface du patient acquise en début d’opération et la surface du modéle 3D. La précision différe
selon le mode d’obtention de la surface du modéle patient. Dans le cas d’une segmentation,
cette surface est une surface discrétisée, généralement constituée de facettes liant les points
appelés vertex. Dans le cas de rendu de volume, la précision est celle de ’examen utilisé.
Le recalage est souvent basé sur la peau du patient et limité & une partie seulement de la
surface du patient en position opératoire. Si la surface n’est pas suffisamment significative
au niveau de la forme, on se retrouve avec un probléme d’ouverture (ou aperture en anglais)
qui signifie que plusieurs minima de recalage existent, c’est-a-dire qu’il y a plusieurs solutions
possibles. La précision d’un recalage basé surface est difficile & évaluer sans connaitre la vérité
terrain. L’erreur de recalage est souvent donnée comme l'erreur résiduelle aprés recalage entre
les deux surfaces. Cependant, cette erreur n’a pas beaucoup de signification, parce qu’a moins
d’avoir des points de comparaison connus, on ne peut pas étre sur que le positionnement de
la surface acquise du patient sur l'image préopératoire est correct. Par exemple, si on veut
recaler un morceau de sphére sur une sphére compléte, il y a une infinité de solutions. De
plus, rien ne permet de dire laquelle est la plus juste, I’erreur résiduelle pouvant étre nulle
pour cette infinité de solutions. De plus, 'erreur résiduelle calculée sur la surface ne donne pas
d’indication sur le reste du volume non concerné par la surface. Il n’y a pas d’équivalent de
la TRE pour le recalage de deux surfaces. Dans [TNDMO04], la reconstruction stéréoscopique
de la scéne réelle doit permettre de recaler le modéle du patient sur le patient, en fait sur
sa reconstruction stéréoscopique. Cependant, en neurochirurgie, cela implique que la surface
couverte par la stéréoscopie soit suffisamment grande et que la zone du patient, acquise en 3D,
soit suffisamment significative pour diminuer les problémes d’ouverture. Dans [GEWT96], le
recalage patient-image est calculé grace a la mise en correspondance de fiduciaires scannés par
un laser. Il est conseillé également d’utiliser, pour le recalage, une partie du patient riche en
points remarquables, comme le visage. Un dispositif, & faire mordre au patient, est proposé. Ce
dispositif donne une scéne de structure assez riche pour étre recalé efficacement aprés acquisition
laser. Dans [CZHT196], le systéme de stéréo vidéo permet également de calculer le recalage
initial entre la peau du patient et son modéle 3D, en s’appuyant également sur la projection
d’une lumiére structurée pour faciliter la mise en correspondance. Une mise & jour du recalage
rigide, par un autre recalage rigide basé fiduciaire, est prévu en cas de mouvement du patient. Le
logiciel du systéme de navigation endonasale ENTACT de PRAXIM, Grenoble, France, recale
la peau du patient extrait des examens préopératoires avec une acquisition faite au “palpeur”
ou pointeur, suivi par un localisateur.

Recalage basé image Le principe est de recaler de fagon multimodale une imagerie préopé-
ratoire avec une imagerie peropératoire. Nous avons présenté différentes modalités d’imagerie
peropératoire dans le chapitre 1. En visualisation, cette approche est plutot utilisée dans les sys-
témes utilisant comme capteur ce type d’imagerie. La méthode classique et efficace pour recaler
de maniére rigide deux modalités d’imagerie différentes est 'information mutuelle (MI), basée
sur la comparaison de I’entropie des deux volumes ou images. L’intérét est alors d’afficher, dans
le méme environnement, les images peropératoires du patient et le modéle préopératoire sans
avoir & recaler le patient et son modéle au préalable. C’est le cas, par exemple, lorsque le cap-
teur est une IRM fonctionnelle [GGST05]. La base anatomique de 'TRM fonctionnelle est alors
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recalée avec 'examen TRM préopératoire. Les images peropératoires peuvent également étre
utilisées pour corriger le décalage en translation due & une erreur de recalage. Dans [LWVNO5],
la comparaison de la position de la lésion sur 'TRM préopératoire, avec la position indiquée par
des images ultrasonores, permet d’aligner les lésions avec deux translations. L’une des transla-
tions est calculée suivant la direction de la gravité et la deuxiéme perpendiculairement a celle-ci.
Un autre intérét du recalage basé image est la gestion des déformations anatomiques, que nous
allons présenter dans le paragraphe suivant. Cependant, les modalités d’imagerie peropératoires
sont souvent des appareillages encombrants et coiteux, avec une résolution moindre que celle
des modalités préopératoires, ou demande une modification de la procédure chirurgicale pour
I’acquisition.

Gestion des déformations En neurochirurgie, jusqu’a la craniotomie, on peut considérer
que le patient est effectivement rigide. Ce n’est plus le cas dés I'ouverture du volet osseux et nous
reviendrons plus en détail sur ce point important dans le chapitre 4. En chirurgie cardiaque,
une solution, pour se retrouver en condition rigide, est d’arréter le coeur et de placer le patient
sur un coeur artificiel. En chirurgie de ’abdomen, le controle de la ventilation du patient, ou sa
mise en apnée permet également de retrouver temporairement ces conditions. Dans [NGP 053],
la respiration du patient, placé sous controle respiratoire, est considérée comme négligeable.

Mouvement du patient Outre les déformations anatomiques, le patient doit rester fixe par
rapport au repére de référence. Ce repére de référence est suivi par un systéme de localisation.
Tant que la téte du patient reste parfaitement fixe par rapport & ce repére, il peut éventuellement
étre déplacé pour bénéficier d'un examen peropératoire situé¢ dans une autre piece [WHTT05].
En neurochirurgie, par exemple, la téte du patient est fixée dans un cadre appelé Mayfield
Clamp qui permet de fixer la téte dans la position opératoire désirée, sans avoir & utiliser un
plan d’appui. Cependant, les mesures de Hill [HMM 98|, du déplacement de ’os du crane au
cours de 'opération, ont montré des déplacements parfois supérieurs a 1,5 millimétre. L’erreur
de mesure de déplacement était celle de la localisation du pointeur et du repérage de fiduciaire,
soit Imm maximum pendant son expérience, ce qui fait de la mesure des déplacements de 1’os
du crane, supérieurs & 1,5mm, une mesure significative.

2.7.8 L’affichage

La perception des distances est un probléme complexe et peu étudié en chirurgie [SFT06],
que ce soit par le 3D ou la vision active # s’il est en mouvement. D’autres problémes, d’appro-
priation de l'information, ont été soulevés. Ces erreurs peuvent étre dues a la parallaxe, a des
problémes de fenétrage d’intensité, mais aussi a la compression des volumes pour Iaffichage ou
a la résolution du support d’affichage. La réalité est vraie par définition, mais les informations
réelles sont passées par le filtre de la perception par le capteur et sont donc biaisées, que ce soit
par distorsion ou discrétisation. La discrétisation et la distorsion de la réalité sont inévitables,
que linterprétation du capteur soit faite directement par un des capteurs naturels (les 5 sens)
ou grace a ’enchainement de plusieurs capteurs.

2.7.9 Evaluation globale

Comment évaluer I'apport de tels systémes? Des cadres d’études de perception dans ce
domaine commencent & émerger [CWPO05]. Une solution est de mener des études sur fantome
pour comparer les résultats obtenus avec ou sans systéme de visualisation mixte, comme dans

4le 3D est plus perceptible sur un support de projection 2D s’il est en mouvement
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[RSL102] par exemple. Dans ce papier, I'intérét de la visualisation mixte proposée par [FLR198§],
par casque de RA 3D, a été démontré en biopsie du foie en comparant les résultats obtenus
avec des biopsies par guidage ultrasons et des biopsies par guidage ultrasons en visualisation
mixte. La précision au point cible était de 2.48 mm avec la sonde ultra-sons contre 1.62 mm
pour la RA. Les systémes actuels ont trés peu été étudiés du point de vue ergonomique ou
simplement en faisant remplir aux chirurgiens des questionnaires de satisfaction [MNVV03] et
des questionnaires techniques aux techniciens. Les trois aspects suivants sont pris en compte :
la satisfaction des utilisateurs, la complexité du systéme et la répétabilité des résultats.

2.8 Discussion

2.8.1 Synthése et limitations des systémes actuels

Nous venons de présenter les systémes de visualisation mixte. Ceux-ci se divisent en deux

catégories principales, la RA et la VA. Dans chaque catégorie, les systémes différent par le lieu
de perception de 'utilisateur (directement sur le patient ou sur un écran extérieur), par le type
de capteur et le type d’information virtuelle, ainsi que par la qualité de leur représentation,
dimension et résolution. Les termes de RA et VA présentent des ambiguités pour la définition
des systémes de visualisation mixte, notamment pour les systémes utilisant un capteur indirect
des informations réelles, comme 'imagerie peropératoire. En effet 'imagerie peropératoire peut
étre a la fois une information virtuelle lorsqu’elle a pour finalité la mise & jour du modéle patient,
et une information réelle lorsqu’elle sert de support de visualisation, que ce soit en VA ou en
RA. De plus la réalité et la virtualité sont des concepts assez vagues et il serait plus juste de
les remplacer par la notion de perception augmentée.
Les technologies sont en place, les outils nécessaires ont été développés ou ne tarderont pas a
I’étre. Toutes les briques sont en place pour construire le systéme de visualisation qui diminuera
le temps d’intervention, l'invasivité de la chirurgie et le temps de convalescence du patient, et
qui permettra une exérése compléte et précise de la lésion sans causer le moindre dommage
aux tissus environnants. Mais les fondations n’ont pas été creusées. Il manque une étape de
base importante, que ce soit en spécifications technologiques ou en ergonomie. Il reste des
questions dont les réponses n’ont pas été définitivement acceptées par la communauté, et qui
correspondent aux contraintes discutables du bloc opératoire, exposées dans la section 2.5.
Revenons sur les contraintes du bloc opératoire que nous avons soulevées.

1. Qui a besoin d’information dans la salle d’opération ? Le chirurgien n’est pas le seul acteur
dans la salle d’opération. Doit-on créer des systémes focalisés sur le chirurgien ou doit-
on prendre en compte les différents utilisateurs ? Nous considérons que le chirurgien est
I’acteur principal & prendre en compte, mais que le reste de la salle doit étre capable de
comprendre ce qui se passe sans avoir & rentrer dans le champ stérile. Cette hypothése
est celle acceptée dans les salles d’opération aujourd’hui ot une colonne vidéo affiche ce
que voit le chirurgien dans le microscope chirurgical, mais ou les efforts de visualisation
mixte se focalise sur le chirurgien.

2. Le dispositif technologique utilisé doit pouvoir étre stérilisé. Il semble compliqué d’assurer
la stérilisation des dispositifs de type casque de RA.

3. L’effort cognitif du chirurgien doit étre minimisé. L’idéal serait effectivement que, quel
que soit le dispositif choisi, le neurochirurgien puisse conserver son point d’attention au
méme endroit, et ne pas avoir a faire de mise au point. Cependant, lors de ’exérése d’une
tumeur sous microscope, il a été constaté que le neurochirurgien quittait son champ de
vision microscopique & plusieurs reprise : lors de la craniotomie, lors de décisions difficiles
A prendre.
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4. Concernant la liberté de mouvement du chirurgien, seul I'usage de miroir sans tain réduit
leur liberté.

5. Un dispositif accepté en salle passe par un encombrement supplémentaire minimum en
salle, ce qui est discutable pour les approches de projection sur le patient, ou caméra
montée sur un bras articulé supplémentaire. Nous voulons proposer un systéme a encom-
brement minimum.

6. Un systéme mixte doit prendre en compte ’aspect déformable du patient. Dans sa thése
[NicO4] montrait qu’en biopsie du foie, cette prise en compte était inutile dans le cas de
respiration controlée, étant donnée la précision nécessaire, évaluée 4 5 mm. En neuro-
chirurgie, la précision attendue est millimétrique, et les déformations peuvent atteindre
3cm. Nous chercherons donc & prendre ces déformations en compte. Ce sera 'objet de la
deuxiéme partie de cette thése.

7. Différencier la réalité de la virtualité est considéré comme un défaut dans la plupart
des applications de visualisation mixte. Cependant, en chirurgie, il nous semble que le
chirurgien doit rester maitre de ces décisions, et ne pas étre assujetti & une erreur de
perception.

8. Les systémes de type casque de RA basés vidéo sont difficilement acceptables en clinique.
En effet, le gros désavantage clinique de la vidéo est qu’en cas de dysfonctionnement
du systéme l'utilisateur devient aveugle. Un délai d’affichage, peut également avoir des
conséquences sur le temps de réaction de neurochirurgien.

2.8.2 Présentation de notre solution

Nous allons nous intéresser & notre application spécifique qu’est la neurochirurgie, et en
particulier I'exérése de tumeurs et de malformations. Beaucoup de systémes de réalité mixte ont
été développés pour la neurochirurgie. Cela s’explique par les spécificités de ce type de chirurgie.
Les zones fonctionnelles ne sont pas différentiables & 1’oeil nu, et les tumeurs de bas grades sont
parfois difficilement différentiables du tissu sain. L’exérése de lésion est & ciel ouvert, c’est a dire
que le neurochirurgien a un acceés visuel a 'organe qu’il opére, mais uniquement au niveau de la
craniotomie. On constate que la vidéo du microscope chirurgical est un capteur qui n’a pas été
utilisé en VA en chirurgie. Notre systéme de neuronavigation dispose des deux systémes, RA
par Daffichage du modéle patient dans I’oculaire gauche du microscope, et VA par Daffichage
de la position de 'outil dans les coupes de 'IRM ou du scanner 3D préopératoire. Il nous a
semblé important de passer & un systéme de VA plus performant, en augmentant le modéle 3D
du patient par des informations réelles 3D. On va donc proposer un systéme de VA, développé
au laboratoire IDM [FDSJO01] et optimisé dans le cadre de cette thése. Ce systéme est basé
sur l'acquisition de surfaces par stéréoscopie grace & deux caméras placées dans le microscope
chirurgical. Ce choix permet de respecter les contraintes chirurgicales liées a la procédure et
a l’architecture de la salle d’opération. Notre systéme cherche a aider le neurochirurgien dans
la localisation des zones cibles et des zones a éviter, tout au long de la chirurgie. Il a pour
but d’aider & concrétiser le lien entre le champ opératoire et le modéle du patient. Le systéme
choisi a donc une base de visualisation virtuelle, qu’est le modéle patient 3D et le modéle de la
chirurgie, ce qui permet d’offrir des points de vue non disponibles en RA. Cette base virtuelle
est augmentée par des surfaces 3D obtenue & partir des vues du microscope chirurgical. La scéne
de visualisation mixte est visualisée sur un écran extérieur, et est manipulée par la panseuse a
la demande du neurochirurgien, lorsqu’il a besoin d’une aide & la décision.
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Chapitre 3

Virtualité augmentée par la surface
3D du champ opératoire

Dans ce chapitre, nous allons présenter un systéme permettant de créer des scénes de vir-
tualité augmentée (VA) en neurochirurgie. Le systéme repose sur l'acquisition d’information
de profondeur sur la surface corticale apparente lors d’une intervention d’exérése de lésion, a
I’aide de deux caméras placées dans le microscope chirurgical. Les binoculaires permettent au
chirurgien d’appréhender, de maniére stéréoscopique, la profondeur de la scéne. Notre objectif
est d’augmenter le modéle patient 3D par une information réelle correspondant a la vue du
neurochirurgien dans le microscope binoculaire. Cette vue est construite et explicitée par les
deux images du microscope binoculaire qui nous permettent de construire un modéle texturé
de la surface du champ. Dans un premier temps, nous allons décrire les méthodes concurrentes
d’acquisition de surfaces, texturées ou non, et donner leurs limitations. Puis, nous expliquerons
la méthode que nous avons développée pour créer des scénes de VA pendant 'intervention neu-
rochirurgicale. Nous décrirons d’abord la facon dont nous obtenons le modéle 3D multimodal
du patient, puis le systéme d’acquisition des scénes stéréoscopiques, y compris le calibrage des
caméras du microscope chirurgical. Nous décrirons ensuite la validation de ce systéme.

3.1 Tour d’horizon de la numérisation de surface

Dans cette section, on présentera d’abord les différentes méthodes d’acquisition de surfaces
utilisables en conditions cliniques. La modélisation de la surface peut également étre accessible
par son balayage par un outil, dont la position est suivie par un systéme de localisation. Nous
avons déja abordé ce point dans les chapitres précédents (en 1.5 et 2.7.7). Nous nous intéres-
sons ici aux méthodes sans contact, plus adaptées a I'utilisation a ciel ouvert. Nous présenterons
ensuite, dans le paragraphe 3.1.2, la stéréoscopie et les méthodes de calibrage de systémes sté-
réoscopiques. Nous ne donnons ici que quelques éléments de compréhension. Le lecteur intéressé
pourra se référer & [KSK96] ou [Fau93]. La solution proposée sera présentée dans la section 3.2.

3.1.1 Meéthodes d’acquisition de surfaces sans contact

On différencie les systémes d’acquisition actifs, des systémes pagsifs. Numériser une surface
consiste & obtenir un ensemble dense de points 3D ou de courbes. Un algorithme de reconstruc-
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tion, tel que la triangulation de Delaunay', doit ensuite étre appliqué pour obtenir une surface.
Par systémes actifs, on entend des systémes ot ’acquisition de la surface demande d’émettre un
signal ou de changer des paramétres. Les systémes passifs ne nécessitent pas d’autre intervention
que des modules de calcul, aprés ’acquisition, pour reconstruire la surface.

Systémes actifs On trouve quatre catégories de systémes actifs permettant de modéliser
une surface observée. La premiére catégorie est basée sur l'utilisation d’un laser et calcule la
profondeur de la surface de la scéne en mesurant le temps mis par le laser pour étre réfléchi.
Plus le temps est long, plus le point est loin de la source émettrice du laser [KSK96|. Les
systémes de la deuxiéme catégorie sont basés sur la projection d’une lumiére structurée sur la
scéne. Cette lumiére structurée peut-étre une grille ou une série de lignes, appelées franges.
I’angle de projection doit étre connu. Une seule caméra permet alors de récupérer 'informa-
tion 3D. Elle permet de mesurer les variations par rapport au motif projeté et de retrouver la
profondeur de la scéne [KSK96]. La troisiéme catégorie peut également se satisfaire d’une seule
caméra. 11 faut au moins deux acquisitions, avec des paramétres de positions ou de réglage de
la caméra différents. Les systémes qui sont basés sur le mouvement d’une caméra utilisent le
méme principe de calcul de la disparité que la stéréoscopie, mais suppose une scéne fixe entre
deux acquisitions. La disparité est la distance en pixel entre deux points correspondants dans
la paire d’images considérée. Certains systémes se basent sur le changement de mise au point.
Il faut acquérir deux images au moins provenant de la méme caméra, mais avec changement
de la distance de mise au point entre les deux acquisitions. La récupération de la profondeur,
par cette technique, suppose 'immobilité de la scéne imagée [KSK96]. La derniére catégorie
concerne 'imagerie peropératoire. ’IRMi, le scanner ou les ultrasons 2D suivis en 3D, per-
mettent également de faire des acquisitions de la surface, avec une étape supplémentaire de
segmentation. De plus, les ultrasons nécessitent que la sonde soit en contact avec la surface a
modeéliser, contrairement au trois premiéres catégories. Dans [ASP99], un systéme actif, basé la-
ser, utilisant a la fois les techniques de triangulation et de variation de mise au point, permettait
d’obtenir 64536 points acquis en 256 courbes. Ces courbes sont acquises une par une, avec dé-
placement du dispositif, en un temps total de 4 secondes. Le pouls cérébral ayant une pulsation
différente du taux d’acquisition, on peut déja reprocher a ce systéme un manque de précision
da au temps d’acquisition. La précision spatiale de localisation du systéme est donnée & 0,5
mm. Les acquisitions de surface n’ont pas été utilisées a but de visualisation en chirurgie, mais
plutot de quantification [SDD 105, ASP99] ou de recalage patient-image [TNDMO04]. Tl est donc
assez rare qu’une texture soit associée au nuage de points, bien que la texture soit une source
d’information importante pour la quantification des déformations, comme nous le verrons dans
le chapitre suivant. Quelques méthodes permettent d’obtenir la surface du champ opératoire
ainsi que la texture associée et ont été utilisées en neurochirurgie. Dans [GEW T96], un systéme
laser est couplé & une caméra vidéo, de maniére & faire le lien entre la surface reconstruite et
I'image vidéo. Dans [CDM06, MSC*03, SDDT05], un systéme actif commercial (RealScan USB
200, 3DDigital Inc., Sandy Hook, CT) utilise la technique de la lumiére structurée par franges.
Ce systéme permet d’obtenir un nuage de points avec une précision de 0,3 mm & une distance
de 30 cm du champ opératoire. La résolution obtenue entre deux points du nuage de 0,5 mm.
Ce scanner 3D a la particularité de pouvoir associer, & chaque point 3D, les coordonnées du
pixel correspondant dans une image acquise avec une caméra numérique en méme temps que
le nuage de points, grace a un calibrage réalisé par le fabricant. Cependant, ce type de systéme
est un peu encombrant (figure 3.1). Pour une utilisation sur le champ opératoire, il doit étre

1Un triangle est défini par 3 points tel que le cercle passant par ces 3 points ne contient aucun autre point.
Cette méthode a été inventée par le mathématicien russe Boris Delone 1890-1980 (ou Delaunay comme il I’a
lui-méme francisé)
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fixé au plafond de la salle d’opération ou placé & coté du champ & chaque acquisition (figure
3.1 (c)). De plus, ce dispositif est trés sensible aux variations de lumiére du champ opératoire.
Lors de leurs expérimentations, les scialytiques étaient écartés du champ opératoire le temps de
l'acquisition. Dans [SDD105], les auteurs disent attendre que cette technologie soit disponible
pour un microscope chirurgical, pour résoudre le probléme de la place et de I'interruption d’opé-
ration. Ils projettent également de calibrer les caméras dans les mémes conditions d’éclairage
que pendant I'intervention chirurgicale. Le systéme utilisé permet d’acquérir de 40 000 & 50 000
points en 10 secondes.

FiG. 3.1 — Systéme commercial RealScan USB 200. (a) Lentilles d’acquisition du scanner (c)
Diodes placées sur le systéme pour que la position du laser soit suivie. (¢) Support télescopique
pouvant élever le dispositif jusqu’a 1,50m du sol. Illustration tirée de [SDD105].

Systémes passifs Les systémes basés sur 'ombre reposent sur ’hypothése d’une source de
lumiére unique, ce qui est loin d’étre le cas en microchirurgie. La lumiére peut provenir des scia-
lytiques et de I’éclairage du microscope. Quelques auteurs ont proposé 'utilisation de systémes
stéréoscopiques passifs pour 'acquisition de la surface. Dans [STDO00, SNJ02] la méthode de re-
construction de la surface corticale est basée sur deux hypothéses. La premiére est I’hypothése de
la continuité de la surface acquise. La deuxiéme repose sur un modéle de réflexion Lambertienne,
qui correspond & une hypothése de surface mate. De plus, la méthode requiert 'initialisation de
I’algorithme de reconstruction par un point de recherche, mis en correspondance sur les deux
images. Le calibrage utilisé est un calibrage faible. Dans [SFR"03b, SFHT03, Sun02, SRF*05],
un systéme de caméras stéréoscopiques est monté sur le microscope chirurgical. Le champ opé-
ratoire est segmenté manuellement. Seuls 1000 pixels sont utilisés pour estimer la surface. Les
auteurs ont montré, sur un nombre trés limité de fiduciaires de référence, que prendre plus de
points n’augmentait pas la précision de la reconstruction stéréoscopique. Une approximation
du nuage de points obtenu est calculée par un modeéle sphérique [SFR*03a]. Le calcul d’une
reconstruction prend environ une minute. Dans [SRFT05], les auteurs rajoutent la texture, en
utilisant les coordonnées de 'image dans laquelle est exprimée la carte de disparité. Nous allons
maintenant détailler les méthodes d’obtention de surface par stéréoscopie.
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3.1.2 Reconstruire une surface par stéréoscopie

Dans cette section, nous présentons le principe de la stéréoscopie. Le lecteur intéressé par
un état de l’art de la stéréoscopie, par deux ou plusieurs caméras, pourra se référer a [Fau93,
KSK96]. Les images issues d’un systéme stéréoscopique possédent toujours la caractéristique
suivante. Un méme point 3D sera projeté sur les deux images sur deux droites dites épipolaires
conjuguées. Pour pouvoir retrouver la profondeur d’une scéne, il faut d’abord pouvoir modéliser
les caméras utilisées. Un modéle général couramment utilisé est le modéle sténopé, dit aussi
"en trou d’épingle". Aprés avoir présenté ce modéle, nous présentons la maniére de calculer
les parameétres spécifiques de ce modéle pour une caméra, puis pour un systéme stéréoscopique
de caméras. Cette étape est appelée calibrage. Nous discutons cette étape avant de proposer
notre solution. Le modéle sténopé, couramment utilisé pour le calibrage, de par sa simplicité
et son efficacité, est représenté sur la figure 3.2. Placer le systéme d’acquisition de surface par
stéréoscopie directement dans le microscope chirurgical permet de ne pas rajouter de matériel
encombrant dans la salle d’opération. Par contre, il complique 1’étape de calibrage parce que
I'optique du microscope est également & prendre en compte.

FiG. 3.2 — Explication géométrique des parameétres du modéle de cameéra sténopé. En rouge, les
coordonnées sont exprimées en pixel. Le repére (C, ¢, ye, z.) est le repére associé a la caméra.
Le point C est le centre optique de la caméra, par lequel passent toutes les droites de projection
d’un point 3D sur le plan image.

Modéle de caméra sténopé La longueur focale f, entre le centre optique et sa projection
suivant ’axe des z., appelée point principal, est exprimée en millimétre. Le point M 3D a pour
coordonnées (X,Y,Z) dans le repére monde en millimétre. La premiére étape consiste & exprimer
ses coordonnées dans le repére 3D millimétrique caméra (C, x., yc, z.). La matrice de passage
d’un repére & 'autre est appelée matrice des paramétres extrinséques. C’est une transformation
rigide (translation et rotation). La deuxiéme étape consiste a projeter le point 3D M, exprimé
dans le Repére Caméra (X.,Y,, Z.), dans le plan image. Les coordonnées de la projection m
du point M sur le plan image en millimétre se calculent & partir des coordonnées de M dans le
Repére Caméra. Pour cela, on applique le théoréme de Thalés, successivement, dans le plan
(C, M, M,.) et le plan (C, M, M,.). M, est la projection de M sur l'axe 2, suivant z.. et M,,
est la projection de M sur I’axe z. suivant y.. Pour passer au Repére Image en pixel, on doit
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estimer également la taille horizontale d’un millimétre en pixel k,, et sa taille verticale k,. Le plan
image est paralléle au plan (C,z,, y.). Les coordonnées de m dans le Repére Caméra sont
alors ( )Z(c f g—z, ).l faut également tenir compte du changement d’origine pour le Repére
Image, car 'origine d’une image est couramment placée en haut & gauche de 'image alors
que lorigine du Repére Cameéra se projette en ¢g de coordonnées (ug,vo) dans le Repére
Image en pixel. On tient également compte du fait que les lignes et les colonnes des capteurs
des caméras CCD, ne sont pas parfaitement orthogonales. Pour cela, un facteur correctif est
appliqué. Ce facteur dépend de l'angle entre les lignes et les colonnes, 'angle 0 (souvent trés

proche de %) ([Fau93]). On a alors le calcul suivant :

X Y.
u=k, fZC' — ky, fZC cos(0) + ug
et v
v = kvf “sin(0) + vo

(&
On peut écrire cette relation sous la forme d’une transformation affine, appelée matrice in-
trinséque de calibrage I P en faisant le changement de variable suivant : (x,y) = ()Z(‘j, SZ/—) Les
coordonnées de m dans le Repére Cameéra peuvent s’écrire (fz, fy, f). (u,v,1) = IPx(x,y,1)
avec

kof —kyfcos(0) wuy 0
1P = 0 kyfsin(6) wvo O
0 0 1 0

Le symbole X représente, dans tout le chapitre, le produit matriciel. On souligne ici que la
relation m = IP x EP x M est une relation projective, & un facteur d’échelle prés, ce qui
signifie que prendre la relation dans le sens contraire ne donnera la position 3D d’un point
2D qu’a un facteur prés. C’est 'usage de deux images qui permet de lever cette ambiguité
projective et de se placer en géométrie euclidienne. L’étape de calibrage consiste alors & trouver
une approximation de la valeur de ces paramétres.

Calibrage d’une caméra La méthode de calibrage la plus courante est, celle de Tsai [Tsa86].
Elle utilise une mire, c’est-a-dire un objet dont les coordonnées 3D sont connus dans un repére
monde arbitraire. La méthode de calibrage de Tsai consiste & calculer séparément les paramétres
extrinséques puis intrinséques. Dans une seconde étape, une approximation, simultanée, des
paramétres intrinséques et extrinséques, est calculée en maximisant par Levenberg-Marquadt
leur vraisemblance par rapport & la projection qu’ils donnent des points 2D sur les points
3D. Dans le modéle de caméra de Tsai, on rajoute aux paramétres intrinséques précédents
un coefficient de distorsion radiale. La mire, utilisée pour ce type de calibrage, doit étre 3D
ou du moins 3D simulée. Une autre méthode de calibrage classique est celle proposée par
Zhang [Zha00], qui se base également sur 'utilisation d’une mire, mais simplement 2D, déplacée
arbitrairement, avec modélisation de la distorsion radiale. A partir de points extraits dans
I’image, les paramétres extrinséques et intrinséques sont calculés analytiquement en considérant
5 paramétres intrinséques (les 5 cases non nulles de la matrice présentée). Dans une seconde
étape, la distorsion radiale est prise en compte, puis tous les paramétres sont ré-estimés par
maximum de vraisemblance.

Calibrage d’un systéme stéréoscopique : fort ou faible? Le calibrage fort consiste a
calculer les paramétres intrinséques et extrinséques du modéle de caméra choisi a partir de
points 3D dont on connait la position dans un repére monde. Ce type d’objet aux coordonnées
3D connues est appelé mire de calibrage. Le calibrage est alors réalisé pour chaque caméra
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indépendamment. On obtient deux matrices de projection perspective qui permettent de re-
trouver la géométrie euclidienne, lorsque le méme point dans les deux images droite et gauche
est mis en correspondance. Le calibrage faible consiste & calibrer le systéme stéréoscopique, i.e.,
les deux caméras en méme temps, & un facteur projectif prés et sans mire. En se basant sur la
géométrie épipolaire, propre aux systémes stéréoscopiques, la mise en correspondance de points
dans les deux images permet le calcul de la matrice fondamentale et de la matrice de projection
perspective. Le calibrage fort permet d’obtenir la géométrie euclidienne de la scéne. Selon les
expériences publiées dans [Dev97], le calcul de la géométrie épipolaire (et donc la rectification)
fonctionne mieux avec un calibrage faible.

Calcul de la matrice fondamentale a partir des paramétres des deux caméras On
appelle matrice fondamentale la matrice qui donne la relation entre un pixel de 'image gauche
pg, de coordonnées (ug,v,)T, et un pixel de 'image droite pg de coordonnées (ug4,vq)?.Soit F
cette matrice. La traduction de la contrainte épipolaire permet d’écrire la relation suivante :
ng g = 0.

Calcul des matrices de rectification La rectification des images consiste & arranger la
géométrie épipolaire de fagon & contraindre la recherche d’un point correspondant, soit a une
ligne, soit & une colonne (figure 3.3). La rectification consiste a projeter les plans image sur un
autre plan de facon & obtenir des droites épipolaires paralléles. Pour calculer ces matrices de
projection & partir de la matrice fondamentale, une contrainte possible sur le choix du plan est
de choisir un plan commun paralléle & la droite reliant les deux centres optiques, C et C’, des
caméras du systéme stéréoscopique, tel que vfl)‘ = vf, ol vff et 1}5 sont les nouvelles positions

des points correspondants dans les images rectifiées droite et gauche, respectivement.

M

FiG. 3.3 — Principe de la rectification : les plans image sont projetés sur un plan commun, paral-
léle a la droite reliant les deux centres optiques, C et C’, des caméras du systéme stéréoscopique.
Nlustration tirée de [Dev97].

Mise en correspondance des points sur les deux images Pour retrouver la profondeur
d’un point & partir du modéle des deux caméras, il faut apparier ces points et mesurer leur
distance en pixel afin de construire la carte des distances entre pixels, appelée carte de disparité.
En stéréoscopie, on peut choisir de n’apparier les points que de maniére éparse si on posséde des
informations a priori sur la structure de la scéne (si I’objet est rigide, par exemple). Dans ce cas,
on extrait des points particuliers, plus faciles 4 mettre en correspondance. Il est aussi possible
de chercher & apparier tous les pixels d’une image. La mise en correspondance d’images d’une
paire stéréoscopique a des contraintes particuliéres qui facilitent cette mise en correspondance,
par rapport & un appariement de pixel pour du recalage par exemple. Ces contraintes sont dues
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a la géométrie épipolaire, auxquelles il est ajouté les contraintes d’unicité (un pixel possede
un seul correspondant), de continuité (traduite par la continuité des dérivées de la carte de
disparité) et d’ordre (si un pixel A est apparié & un pixel B, un pixel a droite de A devra
étre apparié a un pixel a droite de B). On cherche alors & maximiser la similarité de bloc de
pixel pour décider de 'appariement du pixel au centre du bloc. Les mesures de similarité les
plus courantes en stéréoscopie sont les mesures basées luminance, comme la corrélation ou les
moindres carrés de 'intensité. Ces mesures peuvent étre normalisées, de maniére & prendre en
compte des différences d’illumination entre les deux images, dues & une mauvaise balance des
blancs ou & l'angle d’éclairage.

Interpolation des valeurs des paramétres pour les couples zoom/mise au point
non calibrés Toute la procédure de calibrage décrite doit étre répétée pour tous les réglages
de microscope dans lequel sont placées les caméras. En effet, les paramétres intrinséques et
extrinséques changent avec le zoom et la mise au point. Cela signifie qu’idéalement, la procédure
de calibrage devrait étre réalisée pour tous les réglages possibles du microscope. On peut tout de
meérme se limiter & ceux qui sont le plus couramment utilisés lors d’une opération (nous n’avons
pas eu 'occasion, par exemple, de voir le neurochirurgien utiliser le zoom & son niveau maximal).
Plusieurs auteurs se sont intéressés & l'interpolation des paramétres trouvés pour quelques
réglages de la caméra, en utilisant des relations physiques entre les paramétres et le réglage du
microscope. Dans [EVF94], un modéle affine, de prise en compte du changement de distance de
mise au point par un modéle & 3 paramétres, est utilisé. L’approximation linéaire est faite par
un développement de Taylor. Dans cette étude, on ne connait pas les nouvelles valeurs de zoom
et de mise au point. On se sert de la mise en correspondance de quelques points (2 au minimum)
pour estimer les changements. Les hypothéses sous-jacentes & cette étude sont l'invariance des
paramétres k, et k, (taille d’'un millimétre en pixel) et de langle 6 toujours a II/2 + € avec
epsilon, tel que lerreur, conséquente & cette hypothése, est négligeable. D’autres hypothéses
permettent de limiter les paramétres & interpoler. Le rapport d’aspect entre la hauteur et la
largeur d’un pixel est considéré robuste aux changements de zoom et de mise au point [EVEF94]
mais également aux changements de position et d’orientation par rapport au volume de calibrage
[SM99]. Une autre hypothése tirée de [LRD93] est que le centre optique suit un déplacement
le long de I’axe optique lors de la variation de la focale. Py = A.Py + tc ott A est une matrice
affine pour laquelle il ne subsiste alors que 2 inconnues. Cependant, dans [VSB06] et [FM96], il
est conclu que pour un modeéle sténopé sans distorsion, les parameétres intrinséques calculés sont
faux : ils compensent localement la trop grande simplicité du modéle. La conséquence est que
le calibrage donne une matrice de projection correcte dans le volume ayant servi au calibrage
(i.e., aux calculs des paramétres compensés du modéle). Mais dés qu’on s’en éloigne, le modéle
calculé donne des résultats faux. Par contre, dans [VSBO06] il apparait que pour un modéle
sténopé avec distorsion radial (ordre 4), 'estimation des paramétres intrinséques est robuste.
Pour pouvoir interpoler les paramétres intrinséques en fonction des valeurs de zoom et de mise
au point récupérées, il faudrait qu’il n’y ait pas de compensation locale lors de I'estimation
des paramétres pour les couples zoom/mise au point calibrés. Dans ces études, les modéles
analytiques sont, développés. Mais ce ne sont que des modéles physiques d’approximation, car il
s’agit de modéles complexes de lentilles. Les mesures sont toujours faites empiriquement pour
chaque caméra. Il serait cependant intéressant de pouvoir étudier I'optique de ces systémes et
de cesser de les considérer comme des boites noires. Une idée encore différente est de calibrer un
nombre plus important de couples. Les paramétres sont interpolés par régression polynomiale
par exemple [EKMT00].



68 Virtualité augmentée par la surface 3D du champ opératoire

Correction de calibrage peropératoire Dans [Sun02], le calibrage fort, réalisé hors opéra-
tion, est corrigé, & chaque acquisition, par une correction de calibrage. Cette correction est basée
sur I'implantation dans 1’os du patient de micro vis sur les bords de la craniotomie. La position
2D de ces micro vis est extraite, manuellement, dans la paire d’images stéréoscopiques et leur
position 3D est calculée automatiquement par le localisateur. La matrice de projection est alors
minimisée de fagon & permettre la superposition du point, reconstruit en 3D par stéréoscopie,
et du point 3D, obtenu par le localisateur. Les résultats sont améliorés de 92% pour les micro
vis et de 72% pour 2 points sur la surface corticale. Les auteurs attribuent cette détérioration
corrigée, par rapport au calibrage initial, au mouvement du microscope. Cependant, le micro-
scope est suivi par le localisateur et nous pensons plutdt que le probléme vient du calibrage
initial ou des transferts d’erreurs lors de la multiplication des matrices impliquées, de la matrice
de projection au repére patient. De plus, aucune mention n’est faite de la distance de mise au
point ou du zoom du microscope, dont tous les microscopes chirurgicaux disposent. Les auteurs
disent observer, comme erreur, un décalage en translation, entre les positions 3D attendues et
les positions reconstruites. Ils attribuent ce décalage & un probléme de repére. Nous avons aussi
observé ce décalage, mais il correspondait aux acquisitions faites pour une distance de mise au
point non calibrée.

3.1.3 Discussion

Nous avons exposé dans le chapitre précédant les contraintes du bloc opératoire, notamment
concernant l'espace disponible et les contraintes de stérilisation. Par ailleurs, pour les images du
champ opératoire, ’hypothése de non spécularité des images (hypothése Lambertienne utilisée
dans [STDO00, SNJ02]) est difficilement acceptable car le cortex est une surface humide. Nous
avons choisi de développer une méthode d’acquisition de surface en neurochirurgie, basée sur le
travail de Fleig [FDSJO01] pour lintégration du systéme au bloc et de Devernay [Dev97] pour
la partie stéréoscopie. Nous avons choisi un modeéle de caméra sténopé sans distorsion, pour sa
simplicité et parce que nous n’avons pas observé de distorsion. En testant ’algorithme de Tsai
[Tsa86] sur nos données de calibrage, il s’est avéré que les valeurs de distorsion étaient quasiment
nulles. Le calibrage fort est ici adapté & notre probléme. En effet, dans le cas de capteur visuel
dynamique (caméra a zoom et mise au point modifiables), il est plutdt considéré que le calibrage
doit étre fait sans mire (auto-calibrage) parce qu’on ne connait pas les valeurs des nouveaux
paramétres. Ce n’est pas le cas ici : la station de neuronavigation nous permet de récupérer
les paramétres zoom et mise au point du microscope. L’approche qui nous semblait alors la
plus pertinente et la plus précise est un calibrage fort pour plusieurs valeurs de zoom /mise
au point. Dans notre modélisation, nous avons chercher & estimer les paramétres intrinséques
a = kyf, sz = %sin(@),fy = —k,fcos(0) et les parameétres extrinséques t,,t,,t,, R;, Ry, Ry.
Habituellement, certains de ces paramétres sont fournis par le constructeur, mais malheureuse-
ment nous ne possédions qu’une documentation succincte du systéme sans aucune indication sur
les paramétres des caméras. De plus, celles-ci étant placées dans le microscope, le systéme est
modifié par 'optique du microscope. Le calibrage que nous réalisons ne répond pas aux critéres
permettant une interpolation physique des parameétres, notamment du fait que nous forcions le
centre optique au centre de l'image pour des raisons de stabilité numérique. Le calibrage est
un processus long. L’accés au microscope chirurgical en salle d’opération est limité, nous avons
par simplification limiter notre calibrage & quelques couples. Concernant la nécessité de corriger
en peropératoire le calibrage, les caméras sont fixées d’une seule facon possible. On exclut les
déplacements mécaniques involontaires. Les seules sources d’erreurs crédibles, selon nous, sont
liees & la synchronisation entre la récupération des matrices de position du microscope et de
la croix définissant le repére patient en neuronavigation, (cette croix est représentée dans le
chapitre 1, figure 1.9) et a leur précision. Les diodes sur le microscope chirurgical ne sont pas
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toujours toutes repérées par le localisateur. Dans la section suivante, nous allons présenter notre
méthode d’obtention de scéne de VA. Globalement, la méthode consiste & appliquer, au modéle
multimodal du patient, la transformation image-patient, qui a été calculée par la station de
neuronavigation. On va ensuite, aussi souvent que désiré par le neurochirurgien, acquérir la
surface vue par le neurochirurgien a travers le microscope, directement dans le repére patient.
Cette surface est affichée dans le modéle multimodal du patient. Techniquement, la précision des
reconstructions repose sur I’étape de calibrage des caméras, pour laquelle nous avons utilisé la
méthode que nous allons décrire dans le paragraphe 3.2.5, utilisant les avantages de la géométrie
épipolaire tout en conservant la précision d’un calibrage indépendant pour les deux caméras.
Pendant 'opération, le calcul de la disparité repose sur la mise en correspondance des points
des deux images. La géométrie épipolaire est utilisée pour accélérer et rendre plus robuste la
recherche. En exprimant la carte de disparité dans le repére de I'image droite, l'intensité du
pixel correspondant & l'image droite peut étre attribuée & chaque point 3D reconstruit. Les
contours dans le microscope utilisé sont affichés dans I'oculaire gauche. Nous avons donc choisi
d’utiliser I'image droite, car I'image gauche peut contenir ces contours.

3.2 Matériel et Méthodes

Nous allons montrer dans cette partie comment nous obtenons une scéne de VA a plusieurs
reprises pendant l'intervention chirurgicale. Nous commencons par montrer comment le modéle
patient est obtenu, en présentant notre expérience de neuronavigation multimodale au CHU de
Rennes. Une scéne compléte est présentée figure 1.7. Dans les exemples, les modalités utilisées
étaient 'IRMf et PIRM3D T1 avec ou sans injection. D’autres modalités peuvent étre ajoutées
au modéle patient, & partir du moment ot il est possible de les recaler avec 'TRM 3D T1.

3.2.1 Création du modéle patient multimodal

Les volumes d’intérét sont segmentés sur différentes modalités et recalés sur 'IRM 3D T1
utilisé pour la neuronavigation. Les informations sélectionnées sont alors sauvées, en tant que
surfaces 3D, dans le format VTK (Visualization Toolkit (VTK)) [SML93]. Un exemple de scéne
multimodale ainsi obtenue, est représenté sur les figures 3.4 et 1.7.

Fusion de données Utiliser plusieurs modalités a un principal intérét qui est de profiter des
avantages et des données complémentaires de chaque modalité. L’TRM 3D est ’examen qui a la
plus forte résolution anatomique parmi nos données préopératoires, nous allons donc exprimer
les informations contenues dans les autres modalités, dans le repére attaché au volume IRM
3D. On applique alors des techniques de recalage d’image, entre plusieurs modalités du méme
patient [JFST00].

Segmentation des régions d’intérét Les volumes d’intérét sont le volume cible (par exemple,
la lésion) et les zones & éviter (par exemple, les vaisseaux ou les zones fonctionnelles). La seg-
mentation de la peau et du cerveau peut également avoir un intérét pour localiser la lésion
par rapport au patient. A cette liste s’ajoute 'utilisation d’amers anatomiques, tels que les
sillons corticaux. La peau est segmentée par extraction de surface sur le volume TRM 3D. Le
cerveau est segmenté grace a une technique de segmentation du cerveau basée Level Set utili-
sant la logique floue [CB05]. De maniére générale, la grande variabilité biologique des patients
et des lésions est une cause d’échec courant des algorithmes de segmentation automatique. La
segmentation est effectuée sur des organes pathologiques, avec un large type de lésion, parfois
hétérogénes, n’ayant pas toujours le méme type de réaction au champ magnétique de 'IRM. La
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FiG. 3.4 — Exemple de modéle patient 3D pour un patient présentant un gliome de bas grade,
construit & partir des images préopératoires. (a) Le gliome (en bleu), le cortex et les sillons
corticaux (rubans jaunes et oranges) ont été obtenus a partir de ’examen anatomique IRM 3D
T1; les zones fonctionnelles représentées par des sphéres agglomérées ont été obtenues a partir
des IRM fonctionnelles a paradigmes d’activation moteur et langage.(b) Localisation de la scéne
dans le cortex. L’échelle est donnée par le cube englobant la scéne : un échelon représente un
centimétre.

lésion est rarement homogéne. Elle est couramment entourée d’un oedéme, d’un hyper-signal &
I'IRM correspondant & des saignements. Lorsque la segmentation automatique basée intensité
échoue, nous avons recours a la segmentation manuelle [YPH'06]. La segmentation des sillons
et leur modélisation utilise la méthode développée au laboratoire [LGBB97].

Choix de la stratégie chirurgicale A la fin de la phase de préparation, le modéle patient
3D ainsi construit est présenté au chirurgien. Il sélectionne les traces externes des sillons qu’il
compte utiliser, soit comme guide sulcal, soit comme amer anatomique, pour se repérer lors de
I’intervention. Des rubans sont générés pour marquer les sillons en profondeur, par la méthode
des rubans actifs. Il sélectionne les zones fonctionnelles qu’il juge prés de la lésion ou empéchant
un choix de trajectoire chirurgicale. Le chirurgien détermine la position du patient, les points
d’entrée et cible pour atteindre le plan de clivage, en tenant compte des zones d’intérét a éviter.
La trajectoire d’accés a la lésion peut étre transgyrale (passant par un gyrus) ou transsulcale
(passant par un sillon). La trajectoire définie est représentée comme une droite.

3.2.2 Les étapes de la réalisation du geste chirurgical

Nous parlons de notre expérience avec la station de neuronavigation StealthStation, Med-
tronic. Suite & un travail réalisé avec Medtronic SNT pour retrouver les fonctionnalités offertes
par le systéme précédent (STNgNy, ZEISS, Allemagne), les contours des régions d’intérét sé-
lectionnées au laboratoire apparaissent dans les coupes de I'examen anatomique de référence
affichées par la station de neuronavigation. Ils sont également affichés dans un des deux oculaires
du microscope chirurgical, de facon monochrome et 2D. Une station informatique supplémen-
taire munie de deux grands écrans est utilisée pour afficher la cartographie 3D du patient et les
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éléments sélectionnés par étapes. La solution proposée dans ce manuscrit a été développée pour
un type particulier de chirurgie, ’exérése de lésion avec craniotomie avec microscope chirurgical
et neuronavigation multimodale. Nous expliquons ici le déroulement d’une telle procédure afin
que le lecteur puisse comprendre les futures références aux étapes de ce type de chirurgie.

Le patient est amené en salle et anesthésié.

Positionnement du patient : Le neurochirurgien place ensuite le corps du patient et sa téte

Fia. 3.5 — Cadre de Mayfield fixant la téte du patient pour la durée de l'intervention. Image
Mayfield Clinic.

dans la position opératoire en fonction de la localisation de la craniotomie qu’il a planifiée. La
téte est maintenue, & l'aide d’un cadre mécanique, appelé Mayfield Clamp, qui fixe la téte du
patient dans la position choisie (figure 3.5). La croix de neuronavigation, repére de référence,
est fixée sur ce cadre.

Recalage patient-image : Le neurochirurgien utilise le pointeur du systéme de neuronavi-
gation pour localiser des points précédemment définis sur les images préopératoires ou pour
récupérer une surface sur le patient (figure 3.6). Lorsque le recalage calculé par le logiciel de

FiG. 3.6 — Recalage patient-image.(a) Coupe IRM du patient prise avant ’opération, les po-
sitions des pastilles (cercle rouge) sont exprimées dans le Repére IRM3D. (b) Le neurochi-
rurgien récupére les positions de ces mémes pastilles dans le repére patient (Repére Croix)
a laide du pointeur du systéme de neuronavigation. Le calcul de la matrice de transformation
affine entre image et patient est alors calculée par minimisation des erreurs de superposition
des pastilles.

neuronavigation atteint une précision suffisante, le systéme est dit en navigation. L’outil appa-
rait alors dans les images préopératoires en temps réel.
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Optimisation de P’incision de la peau : Il se repére par rapport aux images préopératoires
en balayant le patient avec le pointeur ou en jouant sur la mise au point du microscope chirur-
gical. Le patient est ensuite rasé dans la zone de la craniotomie (figure 3.7 (a)). On passe alors
en phase stérile, le patient est drapé en ne laissant découverte que la zone oil va étre effectuée la
craniotomie. Le chirurgien, ’aide opératoire et I'infirmiére instrumentiste se changent et désor-
mais personne 4 part eux ne peut rentrer dans la sphére stérile qui entoure le patient. Il ne doit
plus y avoir de contact avec le reste de la salle d’opération. La peau est alors incisée, soulevée
et pliée sur les bords de la future craniotomie, de fagcon & ce que 'os du créne soit apparent
(figure 3.7 (b)).

Craniotomie : La craniotomie est effectuée. Elle correspond & la réalisation d’une ouverture
dans le crane. Le volet osseux est conservé pendant toute la durée de ’opération pour étre
replacé lorsque celle ci sera terminée.

Incision de la dure-mére : Sous 'os se trouve une membrane blanche et opaque, la dure-
meére (figure 3.7 (c)). A la maniére de la peau, la dure-mére est incisée et pliée sur les bords
de la craniotomie. On accéde ainsi & une deuxiéme membrane appelée arachnoide, beaucoup
plus transparente et avasculaire (figure 3.7 (d)). Aprés incision de l’arachnoide, le chirurgien
acceéde au cortex, encore recouvert d’'une membrane appelée pie-mére. Cette membrane est plus
fine que la précédente. Elle suit parfaitement les circonvolutions du cortex, tandis que les deux
membranes précédentes ’entouraient. Elle sera uniquement incisée pour 'exérése.

Repérage anatomique : Le neurochirurgien visualise & nouveau le modéle de son patient et
vérifie & I’aide du pointeur ou de son microscope la position des zones d’intérét. Il se repére par
rapport aux sillons, gyri ou autres marqueurs anatomiques.

Accés a la zone cible : Le neurochirurgien va suivre la trajectoire qu’il a planifiée. L’approche
peut étre par exemple transsulcale ou transgyrale.

Exérése de la lésion : Le chirurgien commence alors I’exérése de la lésion (figure 3.7 (e)), en
définissant un plan de clivage entre le tissu sain et la lésion. Il se sert d’outils tels que la pince
bipolaire, les écarteurs & cerveau (pour écarter ou récliner), 'aspirateur.

Fermeture : A la fin de la résection, la dure-mére, ’os et la peau sont recousus.

3.2.3 Matériel en salle

Dans le cadre de cette thése, nous avons successivement utilisé deux systémes. Le premier
systéme de neuronavigation était un ZEISS (Carl Zeiss, Allemagne) comprenant une station de
travail (STNgNN Surgical Tool Navigator), un localisateur optique (FlashPoint”™ Model 5000)
et un microscope chirurgical OPMI Neuro monté sur statif NC4 (Carl Zeiss, Allemagne). La
position du microscope chirurgical était suivie par des diodes électro-luminescentes (voir la figure
3.8(a)). Depuis, le systéme a été remplacé par un systéme de neuronavigation StealthStation
Treon équipé du logiciel Cranial4 (Medtronic SNT, Boulder, USA), incluant son propre systéme
de suivi de marqueurs passifs ou actifs, par infrarouge ou optique (systéme SureTrack” M). Nous
présenterons dans ce chapitre 1'utilisation de notre systéme de VA avec ce dernier systéme. Un
systéme de stéréovision, Zeiss 3-D Compact Video Camera S2, Carl Zeiss, Allemagne, est installé
entre les binoculaires du neurochirurgien et le microscope. La figure 3.8(b) montre son placement
sur le microscope et la place minime occupée. La figure 3.9 donne les différents composants du
systéme Zeiss 3-D Compact Video Camera S2, dont les caméras étaient initialement prévues
pour faire de la stéréovision & 'aide de lunettes polarisées. Il est composé de deux caméras
analogiques compactes CCD (Charged Coupled Device), une par oculaire du microscope. L’unité
de controle du systéme gére le traitement des signaux vidéos recus des caméras gauche et droite.
La sortie de cette unité est reliée a une station de travail supplémentaire. Cette station de travail
est équipée d’une carte d’acquisition vidéo PICOLO, Euresys, Belgique. Le poids du systéme
de caméra stéréoscopique est inférieur & 4 kg. Le poids des cables sur le microscope n’est pas
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Fia. 3.7 — Images d’interventions filmées par le microscope chirurgical : (a) la peau, (b) l'os
recouvert de taches de sang, (c) la dure-mére recouverte de taches de sang, (d) ’arachnoide,
(e) le cortex aprés résection d’une tumeur.

Fia. 3.8 — (a)Installation clinique du systéme de VA pendant la procédure d’évaluation des
performances. Vue globale du systéme dans le bloc opératoire, avec de droite & gauche : la
station de travail (ancienne version) externe, la station de neuronavigation Zeiss, le microscope
chirurgical équipé du systéme de caméra stéréo. Derriére le microscope, on apercoit le locali-
sateur et sur la table, la croix de référence dynamique attachée au fantoéme.(b) : A gauche, le
schéma du systéme Zeiss 3-D Compact Video Camera S2, Carl Zeiss, Allemagne, monté sur la
téte du microscope chirurgical ; & droite, la photographie de ce méme systéme, avec le systéme
Zeiss 3-D Compact Video Camera S2 colorié en rouge, avec le nouveau systéme de navigation
StealthStation Treon Medtronic, USA.
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F1a. 3.9 — Systéme d’acquisition stéréoscopique. 3D Compact Video Camera S2, par Zeiss. (a)
unité de controle pour la création du flux vidéo analogique. (b) systéme de caméras stéréosco-
pique. (1) Emboitement male pour le tube binoculaire du microscope. (2) Vis assurant le méme
positionnement du systéme de caméras stéréoscopiques. (3) Vis de maintien du tube binocu-
laire. (4) Port pour rajout optionnel d’un tube supplémentaire d’observation (non utilisé). (5)
Céables de connexion reliant les caméras a 'unité de controle.

estimé, mais ces deux poids supplémentaires implique le besoin de rééquilibrage du statif du
microscope NC4 a chaque début d’opération. L’équilibrage du microscope fait partie de la
procédure. Pour éviter de rallonger le flux d’action, il suffit d’attendre que les caméras soient
montées sur le microscope avant de ’équilibrer. Le microscope est fait pour étre utilisé de 20 a
42 ¢cm du champ opératoire.

3.2.4 Repéres

Le repére image associé au volume IRM est appelé le Repére IRM3D Voxel dans la
figure 3.10. La taille du voxel étant connue, on passe au Repére IRM3D millimétrique
par la transformation mmTvoxel' Les diodes infrarouges émettrices du systéme Medtronic sont
aussi placées sur un outil appelé pointeur de navigation et sur une croix servant de repére de
référence patient. Le repére géométrique associé au microscope est appelé Repére Microscope
et celui du pointeur Repére Pointeur. Le repére associé & la croix est appelé Repére Croix
dans la figure 3.10. Il est défini comme le repére patient parce que la croix doit rester fixe par
rapport au patient. Le repére associé au localisateur est appelé Repére Localisateur. Les
positions du pointeur et du microscope sont récupérées de la station de neuronavigation, en
utilisant la librairie de communication StealthLink, Medtronic, USA. Elles sont exprimées dans
le Repére Localisateur. On passe du Repére Localisateur au Repére Croix en utilisant
la relation CrOIXTLocalisateur- Le calcul de la transformation géométrique entre le Repére
Croix et le Repére IRM3D millimétrique est effectué par le logiciel de neuronavigation.
Il était basé sur la mise en correspondance de marqueurs anatomiques et d’une partie de la
surface de la peau du patient, acquise au pointeur. La transforma.tion permettant le passage
entre ces deux repéres, appelée matrice de recalage, est notée Cr01xTIRM3D_ Chaque image
issue de caméras placées dans le microscope a son propre repére 2D, nommeé respectivement
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Localisateur
XLocalisateur= T * XMicroscop
Microscope §

Croix
XCroix= T * XLocalisateur
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F1G. 3.10 — Relations entre les repéres. (a) Repéres liés & la neuronavigation (b) Repéres liés
au microscope chirurgical.



76 Virtualité augmentée par la surface 3D du champ opératoire
Repére Image Droite et Repére Image Gauche.

3.2.5 Reconstruction de la surface 3D du champ opératoire

Acquisition Une acquisition consiste a récupérer, de facon synchrone, les éléments suivants :

1, et I les images provenant des caméras gauche et droite respectivement, récupérées grace a
la carte d’acquisition de la station externe;

CTOIXTMicrOSCOpe, la matrice de transformation entre le Repére Croix et le Repére Mi-
croscope, récupérée par connexion Ethernet avec le neuronavigateur ;

les réglages de zoom et mise au point, récupérés également par connexion Ethernet avec le
neuronavigateur.

Seules 7 couples de mise au point et zoom ont été calibrés. On ne présentera cependant que
les résultats pour 2 couples, valeur minimale du zoom et valeurs maximale et minimale de
la distance de mise au point. Ces deux couples sont en effet les seuls couples pour lesquels
la procédure d’évaluation des performances compléte fut réalisée. Les acquisitions avaient été
réalisées, avant que la librairie StealthLink ne permette de récupérer les valeurs nominales du
réglage du microscope. Le calibrage des caméras pour d’autres couples, selon la méme méthode,
a été réalisé lors d’une autre séance. Nous n’avons pas réitéré les procédures d’évaluation de
performance présentées dans la section 3.3 pour ces autres couples. Nous avons juste confirmé
la précision clinique par 'acquisition de points. Le tableau 3.1 récapitule les valeurs de zoom
et les mises au point effectivement calibrées. Dans le cas d’un changement de mise au point, la

TAB. 3.1 — Couples calibrés. Les couples effectivement calibrés sont indiqués par le symbole X.
Les couples ayant bénéficié des procédures d’évaluation de performances sont indiquées par le
symbole V

mise au point\ Zoom | 1.03 (min) | 1.2 | 1.25 | 1.46
403 (min) X-V X
437 X

486 X X
541 X X
589 X

610 X

625 (max) XV X

position du microscope doit étre modifiée pour obtenir une image nette. Les tailles de champs
opératoires couvertes par les images de résolution 768 x 576 pixels est alors de 4 X 3 cm pour
la distance de mise au point minimale et 8 X 6 cm pour la distance de mise au point maximale.

Calibrage Avant de calibrer les caméras, on fait la balance des blancs. La premiére étape du
processus de calibrage consiste & trouver les paramétres extrinséques et intrinséques de chaque
caméra, lorsqu’elles sont montées sur le microscope, & 'aide d’une mire de calibrage. Nous ne
possédions malheureusement pas les caractéristiques techniques, habituellement données par
les constructeurs de caméra. Nous n’avions pas le schéma optique du microscope. Le modéle
de caméra choisi est un modéle sténopé sans distorsion, i.e., projectif. Le choix de ce modéle a
été justifié dans le chapitre 3.1. Le calibrage de chaque caméra inclut 'optique du microscope.
Pour éviter de remettre & jour le calibrage & chaque déplacement du microscope et donc des
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caméras, les paramétres extrinséques sont exprimés dans le Repére Microscope.
Paramétres du modéle sténopé Les paramétres extrinséques décrivent la transformation
rigide entre le systéme de coordonnées 3D associé au Repére Microscope et le systéme
de coordonnées 3D associé & chaque caméra Repére Caméra Droite et Repére Caméra
Gauche. Ces paramétres sont stockés dans les matrices F'P, et FP; pour les caméras gauche et
droite respectivement, ol g et d sont les indices pour les images gauche et droite respectivement
Nous exprimons la rotation comme une composée des rotations selon 'axe des x (angle R,),
des y (angle R,) et des z (angle R.). On note (ts,t,,t.) la translation en millimétre entre le
repére monde arbitraire, correspondant souvent & celui de la mire, et le Repére Caméra.

(X.,Y., Z.)" = EP x (X,Y, Z)"
avec

cos(Ry)cos(Rz)  cos(Ry)sin(Rz)sin(Rg) — sin(Ry)cos(Rg)  cos(Ry)sin(Rz) * cos(Rg) + sin(Ry)sin(Rz)  tz
EP — sin(Ry)cos(Rz) sinRy)sin(Rz)sin(Rg) + cos(Rg)cos(Ry) sin(Ry)sin(Rz)cos(Ry) — cos(Ry)sin(Rg) ty
= —sin(Ry) cos(Ry)sin(Rg) cos(Ry)cos(Ry) ty
0 0 0 1
La matrice des paramétres intrinséques est notée IP, et IP; pour les caméras gauche et
droite respectivement. Elle permet de passer du systéme du Repére Caméra au systéme de

coordonnées 2D pixel Repére Image.

ag Y9 ug, O
IP, = 0 szyg vy, O
0 0 0 1

ou g est I'indice pour I'image gauche, « et v sont la distance focale exprimée en pixel donc dépen-
dant de la taille des pixels, sz est le facteur d’échelle pour tenir compte de la non-orthogonalité
des cellules photo voltaiques caméras CCD et (ug, vg) sont les coordonnées en pixel du point
principal. Pour plus d’explication sur le modéle utilisé se référer a la section 3.1.2.
Mire de calibrage On a utilisé une mire de calibrage plane, imprimée sur imprimante laser
haute précision, qu’on a transformée en mire 3D en la fixant sur une crémaillére (figure 3.11).
La crémaillére permet de changer la hauteur de la mire avec une précision sub-millimétrique.
La croix du systéme de neuronavigation est fixe par rapport a la base de la crémaillére.
Calcul de la transformation entre la mire et le Repére Croix Les coordonnées des

FiG. 3.11 — La mire plane utilisée lors du calibrage avec les 3 hauteurs de crémaillére utilisées,
distantes de 10 millimétres 2 & 2.

points de la mire sont récupérées dans le Repére Croix en utilisant le pointeur de neuronavi-

gation.

_Localisateur p

Localisateur
XCroix - Croix % TPointeur

XPointeur

olt X(poix Sont les coordonnées du bout du pointeur dans le Repére Croix,

Xpointeur sont les coordonnées du bout du pointeur dans son propre repére (soit (0,0, 0, 1)),
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LocalisateurT

. (Croix
roix —

-1
TLocalisateur)

est la matrice de passage entre le Repére Localisateur et le Repére Croix,
LocalisateurTPOinteur est la matrice de passage entre le Repére Pointeur et le Repére
Localisateur.

Pour le calibrage, on définit un repére associé a I’objet de calibrage, appelé mire. Ce repére
est noté Repére Mire. La mire était virtuellement constituée de 3 plans superposés. On a
ensuite calculé la matrice de passage CIOIXTMi]Ce rigide entre le Repére Mire et le Repére
Croix. Ce calcul est effectué par minimisation des moindres carrés entre la position des points
de la mire acquis au pointeur et exprimés dans le Repére Croix et leurs coordonnées millimeé-
triques dans le Repére Mire.

Extraction des points Pour chaque caméra, pour chaque couple zoom /mise au point traité,
on acquiert des images de la mire avec des positions de crémailléres différentes. On extrait auto-
matiquement les points dans I'image en utilisant le détecteur de Harris (décrit dans le chapitre
5, section 5.5.2) et on les classe par rapport a leurs coordonnées dans I'image. On associe chacun
des points détectés a leurs coordonnées dans le repére associé a la mire. On connait pour chaque
image la transformation LocahsateurTMicrOSCOpe et la matrice de passage CKOIXTMHe qui a
été calculée. On peut donc associer, a chacun des points des images, les coordonnées 3D du
point correspondant dans le Repére Microscope.

Calcul des paramétres intrinséques et extrinséques Pour chaque caméra, pour chaque
couple zoom/mise au point, les paramétres extrinséques et intrinséques sont calculés dans le
Repére Microscope. La méthode utilisée pour une premiére initialisation est celle de Tsai
[Tsa86] entre les points exprimés dans le Repére Microscope et les points exprimés dans
le plan image, présentée dans la section 3.1.2. Aprés obtention d’une premiére convergence, le
point principal est forcé au centre de I'image (ug,vo) = (384, 288) et le calcul des paramétres
par maximisation de la vraisemblance est réitéré.

Calcul de la géométrie épipolaire Les matrices de rectification R, et R4 sont obtenues par
décomposition de la matrice fondamentale et permettent de rectifier les images gauche et droite
respectivement. Nous avons utilisé la relation donnée par Devernay [Dev97] pour le calcul de la
matrice fondamentale & partir des paramétres extrinséques et intrinséques :

F=(IP])"" xT(R)x IP;"

0 t. t
T=| —-t, 0 t,
—ty 1y
avec

tx
1 Rot | ty
EP);y=EP; x EP;" = tr
000 | 1

et la notation T'(R) signifiant que chaque colonne de la matrice résultat est définie par T
multiplié par chaque vecteur colonne de R. La matrice fondamentale définit la transformation
entre les coordonnées en pixel d’un point sur 'image gauche et les coordonnées de ce méme point
dans 'image droite. Nous avons choisi classiquement de projeter les images sur un plan commun
de facon & ce que les droites épipolaires soient paralléles et de méme ordonnée (figure 3.12).
Nous utilisons ’algorithme de Devernay [Dev97]. Les résultats du calibrage sont donc EP, et
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F1a. 3.12 — Rectification des images du champ opératoire. (a) Paire d’images gauche et droite
non rectifiées. (b) Paire d’images gauche et droite rectifiées. Les points correspondants sont
désormais sur la méme ligne.

E Py qui sont les matrices 4 X 4 des parameétres extrinséques, 1P, et IP; qui sont les matrices
4 x 3 des paramétres intrinséques, et R, et Rq qui sont les matrices 3 x 3 de rectification. Le
processus de calibrage n’est effectué qu’une seule fois pour chaque couple zoom/mise au point.
Les résultats obtenus sont alors utilisés pour toutes les chirurgies & suivre. Sauf changement de
systéme, on ne calibre pas a nouveau les caméras, car il n’y a qu’une facon de les placer sur le
microscope.

Reconstruction de la surface du champ opératoire Construction de la carte de
disparité Pendant une intervention chirurgicale, chaque nouvelle paire d’image I, et I est
rectifiée. La rectification des images permet de limiter la recherche des points correspondants
sur deux droites colinéaires, paralléles a ’axe des abscisses. La recherche sur une seule droite
repose sur I’hypothése d’une rectification parfaite. Nous avons testé I’élargissement de la zone
de recherche aux deux droites directement adjacentes au-dessus et aux deux droites au-dessous,
de la ligne épipolaire rectifiée, mais les résultats n’étaient pas améliorés et le temps de mise
en correspondance était beaucoup plus long. D’autres contraintes sont utilisées pour accélérer
et rendre plus robuste la mise en correspondance. En effet, nous cherchons & mettre en corres-
pondance 768 x 576 soit 442 368 pixels. On note If et If les images I, et I rectifiées par la
projection de matrices Ry et Ry, respectivement. Gréace & la rectification, un pixel de coordon-
nées (u,v) dans If* correspond au pixel de coordonnées (u + d(u,v),v) dans I, ou d(u,v) est
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(a)

Fia. 3.13 — Carte de disparité. (a) Les deux images rectifiées sont visuellement superposées.
Des lunettes a filtres rouge et bleu permettent d’appréhender la profondeur de cette scéne. (b)
La carte de disparité code la différence de position en abscisse comme un niveau de gris et
I’attribue au pixel de I'image droite rectifiée.

appelée la disparité. Un intervalle de recherche est expérimentalement déterminé pour chaque
couple zoom/mise au point. Une carte de disparité est construite en attribuant une valeur de
disparité d(u,v) a chaque pixel de I'image . Un exemple de carte de disparité est donné par
la figure 3.13. La valeur de la disparité est estimée par la minimisation du critére de la somme
des moindres carrés (critére ZNSSD zero-mean normalized sum of squared difference) :

d(u,v) = argming(ZNSSD(u, v, d))

zi,j (I (u+i,0+7) —Ié (uti+d,v+75))>
\/Zm. TR (utit+d,v+j)2

ZNSSD(u,v,d)) =

ou d est 'argument qui doit minimiser le critére dans 'intervalle de recherche.

_ R
I (u,v) = I, (u,v) — TF(u,v)

IL/i(u7 U) = Icll%(u7 U) - ﬁ(ua U)
Les indices g et d marquent les images gauche et droite respectivement, I f(u,v) et 11 (u,v)
sont P'intensité de la luminance du pixel (u,v) des images rectifiées I, f et I respectivement.

Il (u,v) et I(u,v) ont pour valeur lintensité moyenne dans une fenétre des images If et
If. La fenétre utilisée a une taille de 11 x 11 pixels, centrée sur le pixel (u,v). Les indices
1,7 sont des entiers tels que —10 < ¢ < 10 et —10 < 5 < 10. La robustesse de la mise en
correspondance est augmentée en respectant la contrainte d’ordre, avec ’hypothése que l'ordre
des points mis en correspondance n’est pas modifié par lignes épipolaires conjuguées. De plus,
une valeur de disparité n’est attribuée a un pixel que si elle est validée. La validation d’une
valeur de disparité consiste & comparer la valeur d(u,v), calculée par minimisation du critére
ZNSSD appliqué a 'image 1%, avec la valeur —(djyerse(t + d(u,v),v)), ot dipyerge (U, v) est
la valeur de disparité calculée en minimisant le critere ZNSSD appliqué & l'image I;*. Si la
différence est supérieure a 3 pixels (valeurs correspondant a l’erreur possible d’appariement
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visuel), alors une valeur par défaut de disparité est attribuée au pixel, ce qui signifie qu’il n’a
pas été apparié. La carte de disparité obtenue est alors lissée par un filtre médian pour éliminer
les points erronés. Elle est ensuite lissée par opérateurs morphologiques. Cing ouvertures sont
ainsi appliquées pour éliminer les ilots de reconstruction. Cing fermetures permettent de remplir
les trous de disparités. Une régression linéaire plane est calculée sur une fenétre 11 x 11, qui
permet d’appliquer la contrainte d’ordre [DF94, Dev97]. Ces paramétres ont été choisis aprés une
série de tests ne modifiant qu’un parameétre & la fois sur une seule paire d’image de cortex aprés
ouverture de la dure-mére. Nous cherchions la meilleure qualité de reconstruction par rapport
au temps de calcul. D’autres critéres ont été testés, notamment 1'utilisation de la couleur dans le
critére de similarité, mais n’amélioraient pas la reconstruction. Les critéres testés Le probléme
des caméras mono-CCD est que la couleur est obtenue par des filtres, qui peuvent provoquer
un effet de Moiré et donc des décalages dans la couleur attribuée au pixel. L’utilisation des
caméras tri-CCD permettrait de résoudre ce probléme. Les critéres normalisés ZNSSD et le
critére de corrélation normalisé donnait des résultats équivalents, mais ces mémes critéres, non
normalisés, donnaient plus d’erreur et un moins bon taux de reconstruction.

Calcul de la matrice de reconstruction La matrice de reconstruction, notée Ty_<croix
permet de déterminer les coordonnées (x,y,z) d’un pixel (u,v) de la carte de disparité. Son
calcul se fait de la maniére suivante. Premiérement, les matrices 3 x 4 projectives euclidiennes
G et D sont calculées directement :

_ Croix m—1
G =Ry xIP;x EP; x TMicroscope

_ Croix m—1
D =Ry x 1Pix EPg x TMicroscope

ou EP; et EP; sont les matrices des parameétres extrinseques, IP; et IFP; sont les matrices
des paramétres intrinséques, R, et R4 sont les matrices de rectification. La transformation
entre le Repére Croix et le Repére Microscope, récupérée en méme temps que la paire
d’image, est notée Cmlx’I‘Microscope = Croix TTocalisateur xLocalisateur TMicroscope - 5112
projection d'un point 3D (x,y,2,1) sur I est (u,v,1), alors la projection du méme point sur
If est supposée avoir pour coordonnées en pixel (u+d(u,v), v, 1). La matrice de reconstruction
Ty_~croiz peut alors s’écrire :

-1

Dy Dy, Doy Do3
Ty o crore = Do Dy, Dy2 D3
ToCrow Goo — Doo Gor — Do1 Goz — Doz Goz — Dos
Dy Doy Doy Do3
ou
Goo Go1 Go2 Gos
G=| Gio Gu G2 Gis
Goo Ga1 Gaz Gag
et

Doy Do1 Doz Dos
D=| Diw Di1 D2 Di3
Doy Doy Dyy Das

On calcule alors les coordonnées du point 3D dans le Repére Croix a partir de la carte de
disparité :

(IL’, Y, z, 1)T = Td7>croi:c X (’LL, v, d(ua U)v ]-)T
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Si la valeur de disparité attribuée & un pixel est la valeur par défaut?, alors on ne reconstruit
pas de point 3D correspondant & ce pixel. En utilisant la librairie [SML93], une surface maillée,
composée de triangles, est calculée. Les sommets des triangles (appelés vertex) sont les points
3D de coordonnées (x,y,z,1). Texture On associe également & chacun de ces vertex les
coordonnées (u,v) de I'image droite du champ opératoire :

(su, sv, S)T = (RT)_l(u%, Vs 1)T

Les coordonnées de la texture associée & chaque point sont normalisées par la taille de 'image
de facon a étre stockées comme une texture VIK (coordonnées 2D comprises entre 0 et 1) dans
le fichier VTK contenant la reconstruction stéréoscopique. Lissage de la reconstruction Les
surfaces texturées, obtenues & cette étape du processus de reconstruction, sont appelées les
reconstructions stéréoscopiques brutes. Elles contiennent encore des points aberrants. Les zones
dans lesquelles les points n’ont pas été reconstruits sont des trous dans la surface, les trous de
disparité. Pour obtenir les surfaces & visualiser, les surfaces brutes sont décimées® et lissées par
un filtre Laplacien. La décimation a pour but de soulager la carte graphique lors de la visua-
lisation. Le lissage cherche & remplir les trous de disparités et & enlever les points aberrants.
Les surfaces obtenues aprés ce lissage seront appelées dans la suite du manuscrit les reconstruc-
tions stéréoscopiques lissées. La génération d’une reconstruction stéréoscopique lissée, incluant
donc la génération d’une reconstruction stéréoscopique brute & partir d’une paire d’image prend
environ 30s sur un Pentium 4 2.40GHz avec une mémoire cache de 512 KB et 1 GB de RAM.

3.2.6 Visualisation

La transformation géométrique entre le patient et le modéle patient, Cr01xTIRM3D, est
calculée en début d’opération par le systéme de neuronavigation. Cette transformation est
récupérée par connexion Ethernet avec la station de neuronavigation et appliquée en début
d’opération au modéle patient. Le modéle patient est ainsi projeté dans le Repére Croix. Le
modéle patient, composé de chaque élément segmenté et fusionné dans le méme repére, recalés
dans le Repére Croix, peut étre visualisée par segmentation de surface, avec décimation et
reconstruction de la surface. Dans notre cas, les triangles reliant chaque point, obtenu par la
segmentation des surfaces, sont calculés par la méthode de triangulation de Delaunay. On calcule
alors pour chaque facette la normale de cette facette de maniére & obtenir un éclairage réaliste.
On utilise la librairie de visualisation 3D open source VTK [SML93]. La figure 3.14 montre un
exemple de triangulation. Durant I'intervention, chaque nouvelle reconstruction stéréoscopique
est directement exprimée dans le Repére Croix. La fusion entre les informations réelles, qui
sont, données par les acquisitions stéréoscopiques, et le monde virtuel, qu’est le modéle patient,
est alors directe pendant tout le reste de I'intervention. Le résultat de notre systéme de VA est
une scéne virtuelle représentant les surfaces 3D multimodales préopératoires * et la surface 3D
du champ opératoire, vue par le neurochirurgien & travers le microscope chirurgical, superposée
sur cette scéne virtuelle. C’est la reconstruction stéréoscopique lissée qui est affichée. Au final,
dans la salle d’opération, le neurochirurgien pouvait visualiser cette scéne de VA aux moments
clefs de son intervention. Il pouvait interagir avec cette scéne en éliminant objets 3D qui ne
lui paraissaient pas importants & cette étape. Il pouvait changer la transparence, méme de
sa vision du champ opératoire. Il pouvait demander au manipulateur de charger les scénes
qu’il avait choisies selon ’étape de la chirurgie. Il pouvait également, contrairement au systéme
de réalité augmentée, changer le point de vue de la scéne. Ce dernier point est un avantage
important de la VA par rapport & la RA, comme nous I’avons vu dans le chapitre précédent.

2Ce qui signifie qu’il n’a pas été validé
3Le nombre de triangles est diminué
4ou modéle patient



Méthode d’évaluation des performances 83

(a) (b)

FiG. 3.14 — Représentation de la surface des volumes d’intérét. (a) Les facettes ne sont pas
remplies et permettent de voir la structure maillée des surfaces. (b) Les mémes volumes avec
les facettes remplies.

3.3 Meéthode d’évaluation des performances

3.3.1 Etude de la précision du calibrage
Pendant le calibrage

Nous avons cherché & mesurer ’erreur résiduelle de la mise en correspondance des points
dans les images utilisées pour le calibrage avec leur position 3D. Les résultats sont données dans
la section 3.4.1.

Pendant ’intervention chirurgicale

Le drapage supplémentaire, par la housse stérile et un cache, entraine une différence de
luminosité entre les images avec et sans cache. Nous avons vérifié que ce cache n’entrainait pas
de différence d’optique (figure 3.15). Les résultats sont donnés dans la section 3.4.1.

(b) (c)

Fia. 3.15 — Différence entre les conditions cliniques et les conditions de calibrage : (a) Image
gauche sans cache; (b) Image de différence entre I'image droite avec cache et I'image droite
sans cache, avec la différence nulle ramenée a 128 ; (c) Image de différence entre I'image gauche
avec cache et I'image gauche sans cache. La différence nulle a été ramenée & 128. Il n’y a pas
de différence de position, uniquement des différences d’intensité.

Ecart interoculaire des caméras

Les matrices de paramétres extrinséques nous permettent de donner une approximation de
la distance entre l'origine des deux repéres caméras, soit de la distance entre les caméras, en
calculant la transformation EP, x EP; .
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Point principal

Dans la méthode d’Oliver Fleig [FDSJ01], le point principal (ug,vo) est forcé au centre de
I’image. Nous avons cherché & évaluer l’erreur induite par cette hypothése afin de choisir ou non
de la conserver.

3.3.2 Evaluation des performances sur fantéme

Les performances de notre systéme de VA ont été étudiées sur un fantéome en conditions
cliniques. Le fantome utilisé était un crane en résine, moulé & partir d’un crane humain. Il a
été texturé manuellement (figure 3.16(a)). La précision du systéme a été évaluée en compa-

Fi¢. 3.16 — Surfaces de référence pour I’évaluation des performances de notre systéme de VA.
(a) : Photographie du fantome utilisé. (b) : Surface 3D segmentée a partir du scanner CT
du fantome utilisé pour la premiére et la seconde procédure d’évaluation des performances.
(c) : Surface 3D obtenue par triangulation du nuage de 2000 points utilisée pour la troisiéme
procédure d’évaluation des performances.

rant les reconstructions stéréoscopiques du fantoéme, exprimées dans le Repére Croix, avec
les surfaces de référence du fantome, exprimées dans ce méme Repére Croix. Trois procé-
dures d’évaluation ont été utilisées pour évaluer les performances des reconstructions lissées et
brutes. Nous nous sommes replacés en condition d’acquisition clinique, en considérant ce crane
comme un patient (figure 3.8(a)), sauf pour la housse de stérilisation. La premiére procédure
avait pour but d’évaluer les performances globales du systéme de VA, en prenant en compte
lerreur de recalage patient-image. La surface de référence correspondante est représentée sur
la figure 3.16(b). Le crane, muni de fiduciaires artificiels, a été imagé par un scanner CT 3D.
La surface du crane a été segmentée dans ce scanner. La surface de référence était la surface
du fantome recalée dans le Repére Croix. Le but de la deuxiéme procédure était de vérifier
leffet du recalage image-patient sur les performances globales de notre systéme. Pour cette
procédure, la surface de référence utilisée était la méme que celle de la premiére procédure,
mais recalée dans le Repére Croix en utilisant a la fois les fiduciaires artificiels et un nuage
de 2000 points, acquis grace au pointeur de neuronavigation. Le nuage de points couvrait la
partie de la surface étudiée. La troisiéme et derniére procédure devait estimer 'erreur due au
processus de reconstruction stéréoscopique seul, incluant ’erreur de calibrage de notre systéme.
La surface de référence utilisée a été calculée a partir du nuage de 2000 points.

Un cadre standardisé de validation, présenté dans [JGMO6], a été appliqué pour décrire ces
trois procédures. Cette description est donnée dans le tableau 3.2.

L’effet de deux paramétres d’entrée a été étudié. Ces deux paramétres sont le niveau de
brillance et la distance du microscope au champ opératoire. Le niveau de brillance correspond



Méthode d’évaluation des performances

TAB. 3.2 — Description des trois procédures d’évaluation

Ensemble des données

d’évaluation

Créane sec

Crane sec

Crane sec

Paramétres d’entrée

Propriété spéculaire,

focale du microscope

Propriété spéculaire,

focale du microscope

Propriété spéculaire,

focale du microscope

Méthode a évaluer

scéne VA

scéne VA

précision reconstructions

Reconstructions 292 brutes 292 brutes 178 brutes
288 lissées 288 lissées 152 lissées
Référence Scanner CT, recalage Scanner CT, recalage 2000 points acquis par

patient-image basé

amers artificiels

patient-image basé
amers artificiels

et surface

le pointeur de navigation
dans le repére

croix

Erreur estimée

des références

TRE

<TRE

Précision

du pointeur

Fonction de transformation
de la référence
pour comparaison avec

les données d’évaluation

Marching Cubes
+ extraction

de la surface extérieure

Marching Cubes
+extraction

de la surface extérieure

Triangulation

de Delaunay

Référence normalisée

pour la comparaison

Surface extérieure

de la référence

Surface extérieure

de la référence

Surface de la face

avant du crane

Métrique d’évaluation pour

comparer les reconstructions

et la référence normalisée

ICP , distance

d’un point a la surface

ICP, distance

d’un point a la surface

ICP, distance

d’un point a la surface

Mesure de la différence
entre les reconstructions

et la référence normalisée

i.médiane® °, i.max® P,
i RMS® P,

i.stddev® P, Sp

i.médiane® °, i.max® ®,
i RMS® P,

i.stddev® P, Sr

i.médiane® P, i.max® P,
i.RMS® P,

i.stddev® P, Sg

Indice de qualité

Moyenne®, stddev?,

max®,min®

Moyenne®, stddev?,

max®,min®

Moyenne®, stddev?,

max®,min®

Test statistiques

Test de Wilcoxon,
ANOVA

Test de Wilcoxon,
ANOVA

Test de Wilcoxon,
ANOVA

2 en millimétre.
b

i.* marque les résultats de I'ICP.
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au niveau de spécularité. La distance au champ opératoire est représenté par le changement
de distance de mise au point. Deux valeurs d’état ont été attribuées & la brillance en rendant
le crane mat ou brillant. L’état brillant a été obtenu en couvrant le crane de gel, I’état mat
était I’état naturel du crane. Deux distances trés différentes du microscope ont été étudiées,
correspondant aux distances de mise au point maximale et minimale. Le zoom utilisé était le
méme, minimal, de fagcon & conserver une vue entiére du volet osseux.

Surfaces normalisées de référence Pour la premiére procédure, le fantéme crane a passé
un scanner CT haute résolution (512 x512x425 avec une taille de voxel isotropique de 0.48 mm).
Huit fiduciaires artificiels furent collés au crane avant I’examen. Le crane étant complétement
rigide, on peut affirmer que les amers n’ont, pas été déplacés entre I’examen et la procédure. Ces
fiduciaires ont ét¢ identifiés dans les images du scanner CT. Ils ont été localisés dans le Repére
Croix grace au systéme de neuronavigation. La surface du crane a été extraite en utilisant I’al-
gorithme des Marching Cubes [LC87]. Comme ’0os du crane a une épaisseur, la surface extraite
était constituée de deux surfaces : une intérieure et une extérieure. Pour pouvoirs comparer les
reconstructions & la surface, la surface de référence utilisée était la surface extérieure du crane.
Pour supprimer la surface intérieure, on a supprimé tous les triangles rencontrés par un lancer
de rayon multidirectionnel depuis le centre de gravité du crane. La transformation géométrique
rigide, calculée entre le Repére IRM3D millimétrique et le Repére Croix grace a 'appa-
riement des fiduciaires, a ensuite été appliquée a la surface extraite. Pour obtenir une estimée
de Verreur de recalage, la TRE (Target Registration Error) sur 'ensemble de la surface a été
calculée a partir de la FLE et de la FRE (Fiducials Localisation Error et Fiducials Registration
Error) de la maniére décrite dans [FWM9S8]. La surface de référence normalisée est donc la
surface extérieure du crane dans le Repére Croix.

Pour la deuxiéme procédure, on a utilisé la méme surface de référence que pour la premiére
procédure. La différence entre ces deux procédures est la facon dont le recalage patient-image
a été calculé. Pour cette procédure, un nuage de 2000 points a été acquis en balayant la surface
réelle du fantdéme avec le pointeur de neuronavigation du systéme. Les coordonnées des points
acquis étaient directement exprimées dans le Repére Croix. Elles n’ont donc pas d’autre source
d’erreur que celle liée a la localisation du pointeur (pouvant étre inférieure au millimétre, selon
le constructeur) et aux faux mouvements d’acquisition (minimisés par attention). Le recalage
de la surface extraite du scanner CT fut alors calculé en corrigeant le premier recalage basé
fiduciaire par un recalage avec le nuage de points acquis. La transformation rigide entre le
nuage de points et la surface du créne a été calculée par ICP (lterative Closest Point) [BM93].
La transformation obtenue est celle permettant de recaler le nuage de points sur la surface du
crane, c’est la transformation inverse qui est appliquée pour recaler le crane dans le Repére
Croix. Pour la troisiéme procédure, la surface de référence a été obtenue par triangulation du
nuage de 2000 points acquis directement dans le Repére Croix. La méthode de triangulation
utilisée était celle de Delaunay.

Données d’évaluation Chaque procédure d’évaluation a été réalisée deux fois, I'une pour les
reconstructions stéréoscopiques brutes et ’autre pour les reconstructions stéréoscopiques lissées.
Un plan factoriel complet de taille 4 (2 états de brillance x 2 niveaux de mise au point) a été
défini. Pour chaque combinaison, 75 paires d’images ont été acquises. Ces 300 paires d’images
étalent acquises avec des points de vue différents du microscope, de facon & couvrir toute la face
avant du crane. Pour les deux premiéres procédures d’évaluation, les 300 surfaces ont toutes
été étudiées. Dans la troisiéme procédure, on n’a conservé que les surfaces ayant un taux de
recouvrement de 100% avec la surface générée par triangulation du nuage de points. Cette
sélection a été faite manuellement. Le nombre de reconstructions stéréoscopiques conservées
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était de 178.

Métrique de validation Pour les trois procédures, la métrique d’évaluation était la distance
en millimétre entre chacun des vertex d’une reconstruction stéréoscopique et le point le plus
proche dans la surface de référence. Chaque reconstruction stéréoscopique brute contient plus de
30 000 vertex. La recherche du point le plus proche était assurée par 'utilisation de I’algorithme
ICP °. La surface source était la reconstruction stéréoscopique et la surface cible la surface de
référence normalisée. Chaque résultat préfixé par ".i" correspond au calcul effectué pour une re-
construction stéréoscopique. Les résultats de I'ICP, pour chaque reconstruction stéréoscopique,
étaient la médiane (notée i.médiane), Pécart type (noté i.stddev) et la valeur maximale (notée
i.max) des distances calculées pour chaque point de la reconstruction stéréoscopique. On a éga-
lement défini un taux de succés Sr comme le pourcentage de points reconstruits  une position
correcte en rapport au nombre total de points. Ce taux de succés est donné par ’expression
suivante :

Sk = Rp* Qg * 100

ou Rp est le taux de reconstruction défini comme le nombre de points reconstruits par rapport
au nombre de pixels étudiés, Qi est le taux de qualité, i.e., le rapport entre le nombre de points
reconstruits avec une distance & la surface de référence inférieure & un seuil et le nombre total
de points reconstruits. Le seuil a été posé a la valeur de la pire médiane.

Indices de qualité Les indices de qualité ont été définis de la maniére suivante pour les trois
procédures et sur 'ensemble des reconstructions stéréoscopiques étudiées :

— La résolution a été définie comme ’écart type et la valeur maximale des mesures i.médiane,
i.max et i.stddev. La résolution est ici & prendre au sens du terme anglophone precision,
i.e. une mesure de la répétabilité des mesures.

— La précision a été définie comme la moyenne des mesures i.médiane. La précision est une
mesure de la différence entre les valeurs obtenues par la méthode évaluée et les valeurs
obtenues par la méthode de référence.

— La robustesse a été définie comme les résultats obtenus pour la plus mauvaise combinaison
du plan factoriel et par la valeur du taux de succés Sg.

— L’analyse de l'influence des paramétres d’entrée a été vérifiée par analyse de la variance
des résultats sur les reconstructions stéréoscopiques classées dans le plan factoriel de taille
4 pour i.moyenne et Rg.

3.4 Reésultats

3.4.1 Etude de la précision du calibrage
Pendant le calibrage

Pour chaque couple, 60 points sur les trois plans de la mire ont été extraits pour le calibrage
des images provenant d’une caméra. Plusieurs sources d’erreurs apparaissent dans le calibrage.
Premiérement, le calcul de la matrice de passage rigide du Repére Mire vers le Repére Croix
était entachée d’une erreur de type TRE. La mire utilisée était une mire plane, déplacée a ’aide
d’une crémaillére. Pour indication, l'erreur de recalage entre le Repére Mire et le Repére
Croix & 'aide de l'identification des points au pointeur était de 0.64mm en moyenne quadra-
tique (FRE). La FLE calculée était de 0.66 mm. Deuxiémement, 'extraction du centre des

5Pour plus de détail sur le recalage de surface, se référer au chapitre 5, section 5.1
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TaB. 3.3 — Erreurs résiduelles de calibrage par réglages de microscope.

Caméra | Zoom | mise au point | Nb Points | Erreur Image (pixel) | Erreur Monde (mm)
Gauche | 1.03 625 58 1.6 £0.6 0.19 £0.07
Droite 1.03 625 60 1.5+0.6 0.18 £0.07
Gauche | 1.03 403 25 1.1+04 0.13£0.05
Droite 1.03 403 59 1.3+0.6 0.15 £ 0.07
Gauche | 1.03 | 486 53 1.5+0.6 0.17+0.07
Droite 1.03 486 60 1.6 £0.6 0.18 + 0.06
Gauche | 1.2 989 60 1.4+£0.6 0.14 £ 0.66
Droite 1.2 589 60 1.99£0.6 0.20 £ 0.07
Gauche | 1.46 486 45 1.3£04 0.11 £0.04
Droite 1.46 486 56 1.3+£0.6 0.11 £ 0.05
Gauche | 1.46 625 58 2.0+0.7 0.18 £0.06
Droite 1.46 625 58 2.5+0.7 0.22 £+ 0.06

points peut présenter une erreur de quelques pixels. Troisiémement, nous avons soigneusement
mesuré la distance entre les points de la mire. Nous avons vérifié qu’elle était réguliére dans
les trois directions. Mais une erreur de mesure ou de fabrication de la mire est possible. Notre
méthode de calibrage calcule par approximation les parameétres extrinséques et intrinséques.
L’erreur résiduelle est calculée par image et donnée dans le tableau 3.3 :

- entre les positions dans I'image des points utilisés pour le calcul du calibrage, et celle calculé
par projection des points 3D dans 'image, utilisés pour le calibrage image. Cette erreur est
donnée dans la colonne Erreur Image, en pixel, sous la forme moyenne et écart type pour toutes
les images correspondant, au couple calibré.

- entre les positions 3D dans le Repére Cameéra, des points 3D mesurés et utilisés pour le
calibrage, et les positions 3D dans le Repére Cameéra des points images. La position des
points mesurés est obtenue dans le Repére Caméra en appliquant la matrice des paramétres
extrinséques. La position 3D des points images dans le repére Caméra est calculée & partir des
paramétres intrinséques. Cette différence est exprimée en millimétres dans la colonne Erreur
Monde du tableau, sous la forme moyenne et écart-type.

Pendant ’intervention chirurgicale

Différence entre les conditions cliniques et les conditions de calibrage 1l y a une
différence d’intensité qui n’influe pas la pertinence du calibrage mais qui par contre change
légérement l'intensité et sa répartition, avec une diminution de 9 niveaux de la médiane de
Phistogramme d’intensité en niveau de gris (256 niveaux de gris) et de 2 niveaux en écart-type,
lorsque le cache est posé, par rapport aux images acquises en absence de cache pour les images
gauche et droite.

Absence d’interpolation des couples calibrés Nous demandions au neurochirurgien de
se placer dans une des configurations calibrées lorsqu’il souhaitait faire une acquisition stéréo-
scopique. La configuration la plus utilisée en clinique était la configuration zoom minimale,
distance de mise au point maximale (1.03-625) ce qui nous permettait d’avoir tout le champ
opératoire.
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N

Carte d’acquisition vidéo a une entrée L’échec de la mise en correspondance par corré-
lation en clinique est plus important que celui quantifié sur un fantoéme fixe. Nous expliquons
cette différence par ’acquisition alternative des images gauche et droite. En effet, la carte d’ac-
quisition vidéo utilisée ne peut gérer qu’un flux vidéo en entrée. Aprés chaque acquisition, notre
algorithme d’acquisition stéréo demande & un commutateur externe, par le biais du port paral-
léle de la station informatique, de changer de caméra. Entre la demande d’acquisition de I'image
gauche et le début d’acquisition de I'image droite, nous avons réglé 'attente & 2 secondes en
prenant en compte le temps de commutation et le temps d’acquisition de 'image gauche. Ces
2 secondes sont suffisantes pour qu’un changement se produise dans le champ opératoire.

Ecart interoculaire des caméras

La valeur de l’écart interoculaire varie entre 46.53 et 57.314 millimétres, ce qui montre
bien que les paramétres s’auto-compensent, cette distance ne devant pas varier. Cependant,
les résultats obtenus en précision de localisation et de reconstruction sont trés satisfaisants. Le
modéle sténopé est un bon modéle, mais il faut garder en téte que les paramétres n’ont pas de
valeur physique.

Point principal

Les deux tableaux suivants illustrent les résultats de calibrage obtenus, pour le méme ob-
jectif, & partir de deux ensembles différents de 18 points étalons; les valeurs imposées sont en
gras.

Rapport des dimensions du pixel 1.00834 1.00822 1

Coordonnées (en pixel) du point principal -102/-46 0/0 0/0
Ecart moyen (en pixel) Point projeté-point image 0.80 0.80 0.94
Ecart maximal (en pixel) Point Projeté-point image 1.58 1.76 2.68
Rapport des dimensions du pixel 1.00823 1.00798 1

Coordonnées (en pixel) du point principal -72/56  0/0 0/0
Ecart moyen (en pixel) Point projeté - point image 0.86 0.86 1.12
Ecart maximal (en pixel) Point projeté - point image 1.54 1.51 2.04

De toute évidence les instabilités du calcul ne permettent pas de déterminer une position
fiable du centre optique puisque les valeurs obtenues sont sensiblement différentes et que les
écarts moyen et maximal “point projeté - point image” ne sont guére affectés en imposant au
centre optique de se trouver au centre de l'image. Par contre, au vu des mémes éléments, il
paraissait nécessaire de laisser libre le paramétre constitué par le rapport des 2 dimensions du
pixel.

3.4.2 Reésultats de 1’évaluation de performance

Influence des paramétres d’entrée Pour étudier leffet de la distance du microscope au
champ, exprimée par la focale correspondant & la mise au point, et 'effet de la propriété
spéculaire du champ sur la performance, les reconstructions stéréoscopiques ont été classées
dans le plan factoriel de taille 4 décrit dans la section 3.3. La distribution de i.médiane est
montrée sur la figure 3.17 pour les trois procédures. L'effet des paramétres n’est pas corrélé
a la procédure utilisée. Une analyse de la variance (ANOVA) a deux facteurs (mise au point
et brillance) de la valeur de i.moyenne et du taux de reconstruction Rp a été réalisée sur les
échantillons de la premiére procédure. Les résultats de cette analyse sont montrés sur la figure
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Fia. 3.17 — Résultats de I’évaluation des performances de la méthode de VA. Les boites a
moustache donnent la distribution de la médiane de la distance, en millimétre, entre les re-
constructions stéréoscopiques et la surface de référence pour chaque échantillon correspondant
A une combinaison du plan factoriel et pour les trois procédures d’évaluation. Le nombre indi-
qué sous chacune des boites & moustache est le nombre de reconstructions stéréoscopiques de
I’échantillon. Les abréviations m et b signifient champs mat et champs brillant, respectivement.
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FiG. 3.18 — Résultats de I'analyse des effets des paramétres sur la premiére procédure d’éva-
luation, avec les reconstructions stéréoscopiques brutes. L’ANOVA a été réalisée avec les deux
facteurs mise au point et brillance : (a) Résultats pour la moyenne des i.moyenne ; (b) Résultats
pour la moyenne du taux de reconstruction Rp.
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3.18. Le fort impact de la distance au champ a été supposé parce que la mise au point avait
un impact significatif sur la valeur de i.moyenne.(p-value < 2,2e~1). La différence moyenne de
résultat était de 2, 5mm. L’influence de la distance sur le taux de reconstruction est également
significative mais moins importante (p-value < 9e¢~7). On a trouvé des résultats similaires lors
de I’étude des reconstructions lissées.

Résultats de la premiére procédure Nous avons étudié 300 reconstructions brutes et 296
reconstructions lissées. La différence de quatre reconstructions s’explique par un échec de 'in-
terpolation pour le lissage. Aucune surface lissée n’a été reconstruite pour les 4 reconstructions
brutes & faible taux de reconstruction. La valeur de i.médiane, calculée sur plus de 30 000 vertex
pour chacune des 150 reconstructions brutes avec la distance de mise au point minimale, avait
une valeur moyenne de 2, 2940, 59mm avec un troisiéme quartile® 3 2, 65mm et une valeur maxi-
male de 4,32mm. Pour les 146 reconstructions lissées, les valeurs de l'indice i.médiane étaient
légérement plus élevées, avec une valeur moyenne de 2,56 &+ 0,57 mm et une valeur maximale
de 4,61lmm. Les résultats sur ’ensemble des reconstructions donnaient les résultats suivants
(les 2 distances de mise au point confondues) : 3,47 £+ 1,36mm et 3,53 = 1, 17mm pour les
reconstructions brutes et lissées respectivement. La TRE moyenne était de 3 mm sur la partie
frontale du crane ot les images stéréoscopiques ont été acquises. Un test non-paramétrique de
Wilcoxon a montré que 95% des reconstructions stéréoscopiques avaient une valeur de i.RMS
7 pouvant étre considéré comme inférieure 4 la TRE pour I’ensemble des reconstructions. Le
taux de succés Sg avait une valeur moyenne de 62,15% avec un seuil de 5mm pour ’ensemble
des reconstructions brutes. Le plus bas taux de succés trouvé sur I’ensemble des reconstructions
brutes était de 24,38%. Cependant, 219 des 300 reconstructions brutes avaient une valeur de
Sk supérieure & 55%. Le meilleur résultat pour Sg, de 84,15%, a été obtenu pour un champ
brillant (qui correspond & une spécularité forte) et une valeur de distance de mise au point
minimale (distance la plus proche).

Reésultats de la deuxiéme procédure Pour chacune des 150 reconstructions brutes avec la
distance de mise au point minimale, la valeur i.médiane avait une valeur moyenne de 1,09+£0, 31
mm avec un troisiéme quartile de 1,26 mm et une valeur maximale de 2,17mm. Pour les 146
reconstructions lissées avec la distance de mise au point minimale, les valeurs étaient légérement
plus élevées avec une moyenne des i.médiane & 1,8 + 0,45 mm. Pour les deux valeurs de focales
confondues, la plus grande valeur de i.médiane était de 6,73mm pour les reconstructions brutes
et de 5,60 mm pour les reconstructions lissées.

Résultats de la troisiéme procédure Le nombre de reconstructions (sélectionnées par
rapport A leur taux de recouvrement avec la surface de référence) ayant une mise au point
minimale est de 111. Pour ces 111 reconstructions, la moyenne des i.médiane était de 0,76 £+
0,27mm pour les reconstructions brutes et de 1,07 + 0,47mm pour les surfaces lissées. Pour
la distance de mise au point minimale, un test non paramétrique de Wilcoxon a montré que
lindice i.médiane pouvait étre considéré comme inférieur & Tmm (p-value< 10—11), pour les
reconstructions brutes, et & 1, 5mm (p-value< 10—16) pour les reconstructions lissées.

3.4.3 Description d’un cas clinique

Notre systéme a été utilisé sur 6 cas cliniques, en complément de la réalité augmentée. La
figure 3.19 montre la complémentarité de ces informations. Les pathologies du cerveau traitées

675% des points
"Root Mean Square, équivalent au calcul de la TRE et plus élevé que la moyenne en général
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(b) (d)

Fic. 3.19 — Vues de RA et VA du champ opératoire obtenues & deux étapes de l'intervention
chirurgicale pour le patient décrit dans la section 3.4.3 (gliome de bas grade) : (a) et (b) Avant
le rasage et lincision de la peau; (c) et (d) Aprés ouverture de la dure-mére. (a) et (c) sont
les vues qu’a le neurochirurgien dans ’oculaire gauche du microscope. Les contours 2D sont
Pintersection du modéle patient avec le plan focal du microscope. (b) et (d) sont les vues
correspondantes de la scéne de VA, affichées sur un écran extérieur.

lors des interventions étaient trois cavernomes et trois tumeurs de bas grade. Nous allons décrire
I'utilisation de notre systéme de virtualité augmenté pendant la résection d’un gliome de bas
grade sur un patient de sexe masculin 4gé de 31 ans. Le patient a bénéficié d’une IRM 3D
et A’IRM fonctionnelle & paradigme d’activation moteur et langage. Les surfaces 3D des zones
d’intérét ont été automatiquement ou semi-automatiquement segmentées 4 partir des images
IRM 3D. Les zones d’intérét anatomiques extraites étaient le cortex, la peau, la lésion cible, les
parties supérieure et inférieure du sillon frontal et les parties moyenne et supérieure du sillon
pré central. L’TRM fonctionnelle a été recalée sur 'TRM 3D T1. Elle a révélé que les activations
linguistiques étaient principalement localisées dans la partie postérieure et inférieure de la lésion.
Les activations motrices étaient situées derriére le sillon pré central, & environ 10 millimétres
de la partie postérieure de la lésion. Cette information fonctionnelle a été également extraite
et stockée au format de fichier VIK comme surface 3D. Une scéne entiére 3D a été créée.
Pour chacune des surfaces 3D, un niveau de transparence et une couleur a été choisie (figure
3.4). Pendant la phase de préparation du geste chirurgical ou planning, le neurochirurgien
pouvait interagir avec les images originales IRM enrichies des segmentations des zones d’intérét
et avec la scéne 3D obtenue & partir de ces images. Pendant la chirurgie, le recalage image-
patient ImageTCrOiX a été calculé en utilisant des fiduciaires anatomiques et un nuage de
points pris sur la partie frontale de la téte du patient. Cette transformation a été appliquée &
la scéne 3D préopératoire. La position du patient pour la chirurgie était un décubitus dorsal
en position semi-assise. Une premiére reconstruction stéréoscopique de la peau a été acquise
(figure 3.20). Les reconstructions stéréoscopiques du champ opératoire étaient accessibles en une
minute dans le Repére Croix, y compris le temps de lancement manuel de ’application. Cette
reconstruction a permis au neurochirurgien de vérifier le recalage image-patient. Aprés 'incision
du scalp, une deuxiéme reconstruction stéréoscopique a été demandée par le neurochirurgien
pour ’aider & comprendre la relation entre le champ opératoire et le modéle patient. Apreés la
craniotomie, une nouvelle acquisition d’images stéréoscopiques de la dure-mére a été effectuée
(figure 3.21). Pendant ouverture de la dure-mére, ’arachnoide a été soigneusement conservée
pour limiter les déformations. Une reconstruction stéréoscopique de "arachnoide est montrée sur
la figure 3.22. Le neurochirurgien pouvait vérifier 'information fonctionnelle et anatomique en
naviguant dans la scéne de VA, ce que ne lui permettait pas la réalité augmentée. A I'ouverture
de ’arachnoide, la surface corticale s’est déformée. Une nouvelle reconstruction stéréoscopique
du champ opératoire fut alors calculée et a permis au neurochirurgien de mieux appréhender
la déformation. La VA a permis dans cette étape d’évaluer les déformations anatomiques d’un
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F1a. 3.20 — Scéne de VA obtenue avant le rasage et le scalp de la peau pour le patient décrit dans
3.4.3. (a) La peau a été segmentée depuis 'examen IRM 3D et recalé dans le Repére Croix
par ImageTCroiX. La reconstruction stéréoscopique de la peau était directement obtenue dans
le Repére Croix.(b) Une des deux images prises grace aux caméras dans le microscope.

F1G. 3.21 — Scéne de VA avant ouverture de la dure-mére pour le patient décrit. Le cerveau a
été segmenté sur I'image 3D de référence anatomique IRM et recalé rigidement dans le repére
du patient en position d’étre opéré en utilisant ImageTCrOiX_ Sur le cerveau est affichée une
reconstruction stéréoscopique de la surface du cerveau avant ouverture de la dure-meére : (a)
Vue latérale gauche; (b) Vue antérieure. La reconstruction stéréoscopique est trés proche de
la surface segmentée du cerveau, malgré les sources potentielles d’erreur due & la méthode de
reconstruction stéréoscopique, & la segmentation et aux déformations.
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F1c. 3.22 — Scéne de VA aprés ouverture de la dure-mére pour le patient décrit. Il s’agit de la
méme scéne que celle de la figure 3.19(d) mais d’un point de vue différent. La transparence de
la surface a été modifiée. Le cube donne I’échelle de la figure : un échelon correspond & lcm.

point de vue quantitatif, aussi bien pour le neurochirurgien que pour les personnes dans la salle
suivant ’opération sur la colonne vidéo 2D et qui habituellement ne voient pas ces déformations.
En effet, la vidéo 2D seule ne permet pas de montrer les déformations. La figure 3.23 montre
une déformation de 'ordre du centimétre. A la fin de la chirurgie, une nouvelle reconstruction

(b)

F1a. 3.23 — Scéne de VA avant et aprés ouverture de ’arachnoide pour le patient décrit. (a) et
(b) : deux points de vue différents de la méme scéne montrant le phénomeéne des déformations
cérébrales peropératoires (voir le chapitre 4.1.2)

stéréoscopique de la cavité d’exérése a été faite. La scéne de VA a confirmé I'importance des
déformations anatomiques puisque les images préopératoires sont devenues obsolétes (figure
3.24). Ce cas est représentatif de l'ensemble des cas cliniques testés, mais il s’agit de celui
pour lequel le plus grand nombre d’étapes a donné lieu & des reconstructions stéréoscopiques.
Les acquisitions sur la peau n’ont pas eu lieu pour trois cas sur six, parce que le microscope
chirurgical n’a été branché qu’aprés la craniotomie. La mise en place d’un protocole d’acquisition
a permis de résoudre ce probléme. Pour deux cas, des reconstructions stéréoscopiques aprés
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(c)

F1G. 3.24 — VA en fin d’exérése : (a) une prise de vue du microscope chirurgical ; (b) la scéne de
VA vue du dessus; (c) la scéne de VA vue de profil. Si les déformations ne sont pas corrigées,
la scéne préopératoire devient obsoléte. La lésion devrait se trouver dans la cavité d’exérése.

fermeture de la dure-mére ont été acquises, mais présentaient peu d’intérét aux sens de 'aide
& la décision. Des absences de reconstruction stéréoscopique pendant ou aprés ’exérése sont
& déplorer pour deux cas, le réglage du microscope ne faisant pas partie des couples calibrés.
Nous n’avions pas voulu ralentir 'intervention chirurgicale en demandant & ce moment critique
de modifier les réglages du microscope.

3.5 Discussion

Nous avons développé un systéme de VA pour la neurochirurgie qui affiche des surfaces sté-
réoscopiques 3D texturées du champ opératoire dans un modéle multimodal 3D du patient. Ce
systéme de VA est totalement non invasif et ne requiert pas de matériel supplémentaire coiiteux.
Il ne modifie pas ’espace du bloc opératoire, sauf pour la station extérieure. L’évaluation des
performances réalisées pour deux calibrages a montré la faisabilité du systéme. Les premiers
cas cliniques ont montré son utilité.

3.5.1 Evaluation des performances

Le systéme inclut un grand nombre de composants logiciels, chacun pouvant étre une source
d’erreur potentielle. Ces composants sont la localisation 3D, le recalage patient-image, l'identi-
fication des fiduciaires, le calibrage et ’algorithme de reconstruction stéréoscopique. Trois pro-
cédures d’évaluation ont été appliquées pour différencier I’erreur globale du systéme et 'erreur
intrinséque liée a ’algorithme de reconstruction stéréoscopique, incluant ’erreur de calibrage.
La précision du systéme global a été calculée par les deux premiéres procédures, basées sur la
comparaison avec la surface externe du scanner CT recalé dans le Repére Croix. Pour la pre-
miére procédure, la précision du systéme globale était du méme ordre de grandeur que l'erreur
de recalage patient-image. Les résultats étaient meilleurs pour la deuxiéme procédure. Pour la
deuxiéme procédure, ’erreur de recalage ne pouvait pas étre calculée précisément. Cependant,
dans [MHM™198|, Maurer a montré que le recalage patient-image, basé sur une combinaison
de fiduciaires et de surface, comme utilisé dans la deuxiéme procédure, avait une erreur moins
élevée que le recalage basé amers seuls. Nous avons ainsi montré que le recalage patient-image
était la principale source d’erreur de notre systéme de VA. La précision des reconstructions
stéréoscopiques a été calculée en appliquant la troisiéme procédure basée sur la comparaison
des reconstructions stéréoscopiques avec la surface de référence crée a partir du nuage de points.
La troisiéme procédure est donc sans erreur de recalage. La précision obtenue pour les recons-
tructions lisses, destinées a étre affichées, était de 1,5mm. Elle était encore meilleure pour les
reconstructions stéréoscopiques brutes. Avec la distance de mise au point minimale, la résolution
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définie par I’écart type des résultats était inférieur & 0, 6mm pour les trois procédures d’évalua-
tion et pour les deux types de reconstruction. Nous avons également montré la robustesse de
notre systéme. Les 300 paires d’images stéréoscopiques acquises ont permis d’obtenir 100% de
reconstructions brutes visuellement correctes, et 98,6% de reconstructions lissées. Les échecs du
lissage des 4 reconstructions stéréoscopiques brutes concernées peuvent étre expliqués par leur
faible taux de reconstruction. Les différences de performances dues au changement de mise au
point, et donc & la distance de travail, s’expliquent par la diminution de résolution lorsqu’on
s’éloigne du champ. Les tailles de champs opératoires couvertes par les images de résolution
768 x 576 pixels est, alors de 4 x 3cm pour la distance de mise au point minimale et 8 X 6cm pour
le réglage de distance de mise au point maximale, ce qui représente un rapport de résolution de
2. Par ailleurs, notre méthode d’évaluation de la performance de notre systéme est limitée par
la métrique utilisée. En effet, le fait de prendre le point le plus proche au sens de la distance
euclidienne peut conduire & une surévaluation des performances car la métrique utilisée n’est
pas symétrique. Cependant, I'utilisation d’estimateur statistique tel que la médiane pour repré-
senter les résultats de toutes les distances points-surface d’une reconstruction stéréoscopique
(> 30000) permet de modérer cette sous-estimation de la distance.

3.5.2 Comparaison avec d’autres travaux

Dans la méthode de reconstruction stéréoscopique de notre systéme, il n’y pas d’approxima-
tion & un modéle pour les reconstructions stéréoscopiques, & part une approximation linéaire trés
locale, contrairement & [SFRT03a] ol une approximation des reconstructions stéréoscopiques
est obtenue par un modéle sphérique. Le modéle de sphére ne nous semble pas adapté ici, la
déformation nous semblant étre de plus haut degré. Une nappe polynomiale de degré faible
pourrait étre plus adaptée. De plus, les zones locales trop sombres ou avec de trop grandes
zones de spécularité n’affectent pas la précision du reste de la reconstruction. Si un pixel n’est
pas bien apparié entre les deux images, alors il n’est pas reconstruit, mais sans incidence sur le
reste de la reconstruction stéréoscopique, ce qui n’est pas le cas dans [STDO00Q]. La plupart des
études de performance de systéme de reconstruction de surface en chirurgie se limitent & véri-
fier visuellement 'accord des résultats ou & prendre seulement quelques points de vérification.
C’est le cas dans [SFRT03a] ou la précision est étudiée sur cinq points d’une seule reconstruc-
tion stéréoscopique, tandis que nous étudions plus de 30 000 points, pour chacune des 178-300
reconstructions brutes, et plus de 5 000 points, pour chacune des 152-296 reconstructions lissées.

Notre systéme est un systéme de visualisation mixte, qui a pour but de fusionner une vision
du réel, i.e., le champ opératoire du neurochirurgien, avec le virtuel, i.e., le modéle patient
issu des images préopératoires. Comme on ’a vu dans le chapitre 2, il y a deux approches
concurrentes : la réalité augmentée (RA) et la virtualité augmentée (VA). Un des arguments en
faveur de la RA, dans notre cas, est que le neurochirurgien focalise son attention sur une seule
zone de ’espace, le champ opératoire. L’affichage de contours dans le microscope permet au
neurochirurgien de ne pas avoir & quitter son champ de vue pendant 'opération. Cependant,
& certains moments de ’opération, le neurochirurgien enléve le microscope du champ opéra-
toire. La craniotomie, par exemple, n’est jamais pratiquée sous microscope. L’information de
réalité augmentée disparait & ce moment, ce qui se traduit par le besoin du neurochirurgien
de concrétiser l'information & ce moment. Continuer & afficher la scéne rigide de VA, sur un
écran a coté, pourrait l'aider & continuer de faire le lien. Par ailleurs, aprés ouverture de la
dure-mére et avant de commencer la résection ou au moment du choix de 'arrét de ’exérése, le
neurochirurgien quitte des yeux le microscope chirurgical pour faire une pause ou pour prendre
sa décision. A ces moments, les scénes de VA affichées sur un écran extérieur sont utiles. La VA
permet aussi expliquer 'information de réalité augmentée lorsque 'information est trop chargée
ou que le plan de coupe ne montre pas tous les éléments de la scéne. Contrairement a la réalité
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augmentée, la base virtuelle de notre systéme permettait de tourner la scéne i volonté. Elle
permettait ainsi de ne plus voir seulement sous la réalité mais aussi autour.

3.5.3 Avantages et limitations de notre systéme de VA

Notre systéme est indépendant du logiciel et du systéme de neuronavigation. Il a été utilisé
d’abord sur un systéme SMN de ZEISS, STNgNy de SNS et sur la station Treon StealthS-
tation de Medtronic. Notre systéme n’ajoute pas de matériel supplémentaire encombrant en
salle d’opération. Actuellement une station de travail externe supplémentaire est ajoutée en
salle. On peut tout a fait imaginer d’afficher et de calculer la scéne sur une seule station de
neuronavigation. Les caméras S2, matériel compatible ZEISS NC4, pourraient tout a fait étre
remplacées par un autre systéme. En effet les caméras stéréoscopiques sont en option sur la
plupart des microscopes chirurgicaux. Les microscopes chirurgicaux les plus récents permettent
I’acquisition directe d’un signal vidéo numérique provenant des deux oculaires. De plus comme
la position du microscope chirurgical est suivie par le systéme de neuronavigation, il n’y a pas
besoin de rajouter de matériel supplémentaire de suivi. L’ajout de nouvelles modalités d’ima-
gerie, se fait de fagon immédiate, en recalant simplement ces nouvelles modalités dans le repére
de 'examen IRM 3D de référence et en rajoutant ces informations dans le modéle patient. De la
méme maniére, on peut imaginer recaler des informations provenant d’atlas numériques. Dans
notre choix d’implémentation, nous sommes dépendants du recalage patient-image calculé par
la station de neuronavigation. Une autre limitation importante de notre systéme est due aux
déformations que subit le cerveau pendant une opération et qui rend le modéle patient obsoléte
comme nous le verrons dans la partie suivante.
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Conclusion partielle

Pour conclure cette partie, notre systéme de VA doit étre utilisé en complément de la RA. 1l
permet de faciliter la compréhension des relations spatiales complexes entre le champ opératoire
et le modeéle patient. En effet, de plus en plus d’informations sont disponibles et utiles en neu-
rochirurgie, rendant le modéle patient de plus en plus riche et de plus en plus complexe. Grace
& notre systéme, le neurochirurgien et le personnel clinique peuvent interagir avec la scéne 3D
en salle d’opération. Ce systéme est également une aide pédagogique importante, puisqu’elle
refléte plus la vision du champ opératoire et la connaissance du neurochirurgien qu’un simple
affichage dans une colonne vidéo 2D, comme actuellement, en salle d’opération. Comme nous
I’avons souligné dans la discussion du chapitre 2, il faut une réelle évaluation des informations
apportées par chaque systéme, c’est-a-dire déduites de la perception de la visualisation mixte
par le chirurgien, mais aussi par les autres acteurs du bloc opératoire, pour pouvoir évaluer
les différents modes de visualisation selon les étapes opératoires. Une limitation importante
du systéme présenté sont les déformations anatomiques peropératoires. Aprés 'ouverture de
I’arachnoide, les déformations de la surface du cortex sont significatives et I'information pré-
opératoire ne correspond plus a la réalité anatomique du patient. Par conséquent, les surfaces 3D
segmentées dans les examens préopératoires s’affichent décalés par rapport aux reconstructions
stéréoscopiques de la surface, puisque les reconstructions stéréoscopiques de la surface donnent
la réalité anatomique du patient. Notre systéme de VA perd donc de son intérét lorsque le
cerveau se déforme. Cependant, la précision montrée des reconstructions stéréoscopiques brutes
est suffisamment élevée pour imaginer s’en servir comme outil de détection et quantification
de ces déformations. La détection et la quantification des déformations, ainsi que ’ajout dans
notre systéme de virtualité d’un autre type d’information visuelle qu’est la quantification du
déplacement, feront I’objet de la prochaine partie. Nous présenterons d’abord le phénoméne des
déformations anatomiques peropératoires et 1’état de ’art des méthodes de détection, quan-
tification et correction, dans le chapitre 4. Dans le chapitre 5, nous présenterons la méthode
proposée, basée sur le flux vidéo provenant du microscope chirurgical et sur les surfaces acquises
par stéréoscopie, et nous étudierons ses performances.
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Deuxiéme partie

Suivi des Déformations
Anatomiques Peropératoires en
Neurochirurgie guidée par I'image
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Dans cette partie, nous souhaitons montrer qu’il est possible d’augmenter la précision du
lien entre réel et virtuel en augmentant la précision du recalage patient-image. On augmente la
précision du recalage patient-image, grace & la vidéo provenant du microscope chirurgical, et a
la méthode de stéréoscopie décrite en 3. L’hypothése utilisée dans le chapitre précédent était que
la transformation entre le patient en salle d’opération et son imagerie préopératoire est rigide.
La géométrie du patient est considérée identique & celle qu’il avait au moment de ’acquisition
des images préopératoires. Or cette hypothése est fausse : le cerveau subit des déformations
peropératoires se produisant principalement lors de 'ouverture des méninges le protégeant et
lors de la disparition de matiére, par exemple le LCS, les tissus sains et tumoraux. On ne réfute
pas complétement ’hypothése de la correspondance rigide entre les images préopératoires et
le patient. On considére qu’il ne s’agit que d’une premiére approximation qu’il faut corriger
par une mise i jour peropératoire de la position des structures anatomiques. Cette mise & jour
s’appuie sur la déformation en surface calculée grace aux reconstructions stéréoscopiques.



104



Chapitre 4

Etat de art sur les déformations
anatomiques cérébrales
peropératoires

Dans ce chapitre, nous allons décrire le phénomeéne complexe des déformations peropératoires
en neurochirurgie d’un point de vue temporel et spatial, en insistant sur leur aspect multi-
paramétrique. Aprés avoir énuméré les parameétres explicatifs des déformations peropératoires
dans la sous-section 4.1.1, nous donnerons 'amplitude de ces déformations, telles que décrites
dans la littérature, et leur répartition dans le cerveau dans la sous-section 4.1.2. Dans la section
4.2, nous présenterons les approches de prise en compte de ces déformations dans la littérature,
en soulignant leurs limitations. A la fin de ce chapitre, nous justifierons la solution proposée,
basée sur le recalage de deux reconstructions stéréoscopiques avant et aprés déformation. Dans
le chapitre 5, nous détaillerons la solution proposée et montrerons son intérét clinique. Aprés un
bref état de 'art des méthodes de recalage entre deux surfaces, nous proposerons une nouvelle
source d’information pour la mise en correspondance : le flux vidéo provenant du microscope
chirurgical. Nous présenterons alors la méthode développée pour notre probléme spécifique par
rapport au type de surfaces traitées et aux déformations attendues.

4.1 Les déformations anatomiques peropératoires en neu-
rochirurgie

Les déformations peropératoires en neurochirurgie sont un phénoméne complexe 4D, spatial
et temporel, qui nuit & la précision de la neurochirurgie guidée par 'image. Les premiéres
mentions de cette source d’erreur sont faites dés 1986 [KKGES86] pour la stéréotaxie avec cadre.
Ce phénomeéne est complexe parce que non similaire d’un patient & ’autre et non cyclique,
contrairement aux déformations dues aux battements cardiaques ou 4 la respiration. Il dépend
de paramétres qui sont rarement maitrisables. Il ne s’agit pas d’une simple translation suivant
la direction de la gravité, due & son propre poids. Les nombreux paramétres, influencant ces
déformations, sont étudiés dans la prochaine sous-section 4.1.1. L’amplitude et la répartition
des déformations observées dans la littérature du domaine sont décrites chronologiquement,
selon les étapes d’une intervention chirurgicale, dans la sous-section 4.1.2.
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4.1.1 Paramétres explicatifs de ces déformations

Pour comprendre les paramétres influengant les déformations, une méthodologie ontologique
a été suivie [CAPMJ06]. La premiére étape a été d’identifier de fagon exhaustive les paramétres
influencant les déformations par une revue de la littérature sur ce sujet en tant que consensus
d’experts. La deuxiéme étape était la phase de conceptualisation, qui a permis de classer ces
résultats par lien logique. Les paramétres ont alors été classés selon 6 catégories (patient, lé-
sion, chirurgie, physiologie, physique, biomécanique), auxquelles nous rajoutons une catégorie
supplémentaire pour le pouls cérébral. La phase de formalisation a consisté & construire un mo-
déle UML! présenté dans [CAPMJ06] permettant de comprendre les relations entre chacun des
paramétres. Nous allons présenter ici les résultats de la phase d’identification. Le but de cette
sous-section est de montrer la difficulté de la mesure de ces paramétres et leur corrélation forte
et difficile & quantifier. A la fin de cette section, le lecteur devra étre convaincu de I'extréme
difficulté, voire de 'impossibilité, de prévoir exactement les déformations du cerveau pendant
Iopération.

Mouvement cyclique

Dans [PWWC92], le pouls cérébral a été observé par IRM dynamique. Ce mouvement suit
la méme fréquence que le battement cardiaque. Il a une amplitude mesurée de 0,5 millimétre.
Cependant cette amplitude peut étre plus importante, selon la pression artérielle et la pression
intracranienne. Le pouls cérébral est négligé dans la plupart des études sur les déformations
cérébrales et par les chirurgiens qui s’en accordent parfaitement, du fait de sa faible amplitude
et de sa régularité cyclique. Cependant, c¢’est une source d’erreur non négligeable & prendre en
compte lors de la mesure ou de la correction des déformations cérébrales peropératoires. En
effet, si les mesures sont réalisées & des instants différents de la période de battement, 'erreur,
rajoutée aux déformations dues aux paramétres que nous allons lister maintenant, peut étre de
la méme amplitude que le battement, soit un demi-millimétre.

Paramétres physiques

La gravité est le facteur le plus souvent souligné. Elle est souvent considérée comme la direc-
tion principale des déformations cérébrales [RHK 98, DAV+98, HHCST03, SNJ02, BYT'97,
HRSST04, RNKT04, MFGP01, GCP00] . En effet, la perte de liquide cérébro-spinal (LCS),
aprés ouverture des méninges, crée un espace virtuel. Le cerveau va alors s’affaisser en suivant
comme direction principale celle de la gravité. Cependant, méme si le cerveau flotte dans la
boite cranienne, il est maintenu par des structures rigides telles que la faux et la tente du cer-
velet mais aussi par I'arbre vasculaire. L’influence de la gravité est ainsi limitée. Ce paramétre
est mesurable grace au systéme de neuronavigation.

Paramétres physiologiques

La perte de LCS provoque un déplacement du cerveau de maniére & remplir l'espace
désormais vide qui était occupé par le LCS [MRK101, RHKT98, DAV198 NGC*00, SNJ02,
HHCS'03, BYT"97, HRSST04, RNK 04, NBG 101, KLB03, PCA03, WHT 105, BG05, GCP0O0].
Ce liquide fuit par I'ouverture de la boite cranienne, mais peut également étre drainé. La quan-
tité drainée peut éventuellement étre mesurée, mais pas celle perdue lors de la craniotomie.
La capacité du cerveau a remplacé le liquide perdu par de la matiére dépend de son élasti-
cité, difficilement mesurable sur patient vivant. La pression intracranienne (PIC) est souvent

1Unified Modelling Language http ://www.uml.org
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considérée comme un parameétre influent [DAV 98, HHCS 03, SNJ02]. Elle est une conséquence
de la combinaison des autres paramétres. Les déformations cérébrales sont une conséquence di-
recte des changements de PIC. On peut envisager de mesurer cette pression grace & des capteurs
de pression. L’'oedéme est un gonflement dans la substance blanche entourant principalement
les lésions de haut grade et certaines tumeurs de bas grade (méningiomes), dans la substance
blanche. I’oedéme augmente la PIC [NGCT00, DAV*98, BYTT97, HRSST04, RNK104]. Tl
contribue & provoquer un effet de masse qui s’éxerce vers les zones de moindre résistance
tissulaire, donc D'effet est & la fois centripéte et centrifuge et de valeur inégale. Lors de l'in-
tervention chirurgicale (ou méme avant), l'utilisation de drogues anti-oedémateuses ne dimi-
nue pas seulement la PIC mais également la pression exercée par I'oedéme de fagon centri-
péte sur la tumeur. L’oedéme est difficile & segmenter sur une IRM, de par sa forme irré-
guliére. Le volume de sang dans le cerveau influe également les déformations cérébrales
[DAV*T98, RNK 04, MFGP01, WHT " 05]. Les déformations dépendent aussi de la pression par-
tielle en CO; dans le sang artériel entrainant une vasodilatation [RNK*04, HMM ™98, RHK " 98].

Parameétres liés a la procédure chirurgicale

Le type de procédure chirurgicale influe 'amplitude des déformations [RHK ™98, DAV 98,
HHCS'03, BYT"97], due a la réalisation ou non d’une craniotomie (cf. section 4.1.2). L’étape
chirurgicale influe également les déformations [NBGT01, KLB03, PCA03, WHT 105, SNJ02,
HRSS'04, RNK*04, DAVT98, BG05, GCP00]. Dans le cas d’une opération de type résection
de lésion, il n’y a pas de déformation avant la craniotomie. Les déformations anatomiques sont
négligeables avant l'ouverture de la dure-mére. Elles atteignent leur maximum d’amplitude a
la fin de la résection. La durée de chacune de ces étapes a également une influence. Dans
[HMM 98], les déformations mesurées & une heure d’intervalle 4 la méme étape chirurgicale
(aprés ouverture de la dure-mére et avant résection) augmentent. Le type d’outil utilisé a
également une influence sur les déformations transitoires dues & la force exercée par l'outil.
[NGCT00, HRSST04, MRKT01]. L’effort ne sera pas le méme selon 'outil utilisé. La position
du patient, en décomposant position de la téte et position du corps, peut également avoir une
influence sur les déformations [HMM 798, DAV 98, NGC*00, HRSS 04, NBG 01, BG05], lige &
la gravité mais aussi pour des raisons physiologiques. Par exemple, en décubitus ventral, la pres-
sion intracranienne augmente et le cerveau gonfle malgré la gravité. La position peut-étre décrite
qualitativement et mesurée quantitativement & l’aide d’un degré d’inclinaison par rapport a la
direction de la gravité. La localisation de la craniotomie et sa taille sont des paramétres in-
fluents des déformations [HMM198, RHK 98, NGC'00, HHCS™03, PCA03, MHM 98], mais
peuvent également avoir une conséquence sur le choix du positionnement du patient. La lo-
calisation et la taille de la craniotomie peuvent étre mesurées grice au pointeur du systéme
de neuronavigation ou autre mesure peropératoire, comme les reconstructions stéréoscopiques.
Dans certaines opérations, I’ouverture du systéme ventriculaire peut propager des défor-
mations profondes [DAV198, NGCT00, NBGT01]. L’injection de stéroides avant ou pendant
Iintervention peut réduire I’'oedéme par rapport au moment de ’acquisition des images et donc
entrainer des modifications anatomiques [MHM™98| avant méme de procéder & la cranioto-
mie. L’injection de produits hyperosmolaires influe sur le volume sanguin pour réduire la
pression intracranienne. [HMM 98, DAV 98 NGC™00, SNJ02, BYT"97, RNK*04, NBG'01,
KLB03, PCA03, MHM198, BG05|. L’influence des agents hyperosmolaires est de réduire la
quantité d’eau contenue dans les cellules, ce qui influe évidemment sur la forme du cerveau.
Comme pour les stéroides, c’est le neurochirurgien qui décide d’en injecter au patient et la
dose est mesurée. Cependant, le résultat de 'injection de telles drogues est directement lié aux
particularités physiologiques de chaque patient et est imprévisible.
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Les paramétres liés au patient

L’age du patient joue sur l'élasticité de son cerveau [HMM™'98|. Il est connu pour
chaque patient. L’atrophie cérébrale augmente avec I’dge du patient. Cette atrophie est rem-
placée par du LCS [MHM198, MFGPO01]. Plus I'atrophie est importante, plus ’amplitude des
déformations cérébrales est importante. L’atrophie peut étre mesurée sur 'TRM préopératoire
en utilisant des indices de type BICCR. (ratio du volume du cerveau sur le volume de la boite
cranienne) [CMZ101].

Les paramétres liés a la lésion

La taille et la forme de la lésion [DAVT98, NGCT00, NBGT01, KLB03, MHM"98] ont
une conséquence directe sur la perte de matiére aprés résection et sur I'effondrement conséquent
du cerveau. La localisation de la lésion (influengant également le positionnement du patient)
aura des conséquences sur la profondeur de la résection [NBGT01, KLB03, MHM 198 HMM ™98,
DAV 98, NGCT00, HHCS™ 03, MFGPO01]. Il apparait, de fagon intuitive, que les déformations
d’amplitudes les plus importantes aient lieu autour de la cavité d’exérése. Par ailleurs, si la
lésion est attachée a la base du crane, qui est fixe, les déformations de la région d’intérét ont
moins d’amplitude. La taille, la lésion et la localisation de la tumeur peuvent étre mesurées par
segmentation de la tumeur sur 'imagerie anatomique préopératoire ou sur une fusion de ces
imageries. Le type de la lésion (cavernome ou tumeur, le grade de tumeur,...) influe la pression
intracranienne et la présence d’oedéme : la consistance de la lésion dépend de son type (ou grade
pour une tumeur). Le type de la lésion est difficile & évaluer : aujourd’hui la taille, la forme et la
vitesse d’évolution d’une tumeur permettent de déterminer son grade de fagon approximative
avant l'opération. Avant I'opération, des modalités d’IRM spécifiques peuvent déterminer la
nature maligne ou bénigne d’une tumeur. Cependant, seule une biopsie préopératoire ou un
prélévement peropératoire des tissus tumoraux peuvent permettre de préciser le type de tumeur
aprés analyse anatomo-pathologique.

Les paramétres biomécaniques

Ces paramétres décrivent le comportement biomécanique du cerveau et sont donc liés &
tous les paramétres énumérés précédemment. Nous reviendrons sur ces paramétres lors de la
description des modéles biomécaniques dans la sous-section 4.2.3.

Bilan

Kelly [Kel98b], [Kel98a] compare le cerveau & une méduse flottant dans la mer, ou & une
éponge dans un verre d’eau. La méduse s’aplatit dans la direction de la gravité si elle est sortie de
I’eau, de la méme maniére que le cerveau s’il n’est plus entouré d’eau aura tendance & s’aplatir
dans la direction de la gravité. Dans la métaphore du verre, le bord du verre représente la
craniotomie, I’éponge le cerveau et 1’eau le LCS. La position relative entre un point du bord du
verre et ’éponge sera modifiée si la position du verre a changé, ce qui représente l'influence de la
position de la craniotomie par rapport a la gravité. Le drainage de I’eau du verre représentant le
drainage du LCS, les conséquences de la baisse du niveau d’eau du verre, sur la position relative
de I’éponge par rapport au bord du verre est intuitive. L'usage d’agent hyperosmolaires revient
& aspirer I’eau contenue dans ’éponge avec une paille. Ces métaphores de Kelly (la méduse et
P’éponge) sont une aide & la compréhension du phénomeéne des déformations peropératoires du
cerveau, mais elles sont évidemment simplifiées.

Nous venons de voir que les paramétres ne sont pas tous mesurables et que ’acquisition de tous
ces paramétres pourrait demander un protocole lourd en salle : suivi des étapes de 'intervention,
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changement d’outil & détecter, suivi des doses médicamenteuses injectées. De plus, on ne connait
pas les relations formelles entre les paramétres, ni celles entre les paramétres et les déformations.
Pourtant les déformations cérébrales doivent étre prises en compte car elles sont loin d’étre
négligeables comme nous allons le voir.

4.1.2 Deéformations anatomiques cérébrales observées dans la littéra-
ture

Amplitude des déformations

Le tableau 4.1 récapitule des exemples de déformations mesurées dans la littérature, en pré-
cisant la méthode de mesure utilisée et les principales sources d’erreur de cette quantification.
Dans ce tableau, le choix a été fait de classer les déformations mesurées par étape et type d’inter-
vention. Au vu des nombreux paramétres influencant les déformations cérébrales exposées dans
la sous-section précédente 4.1.1, ce choix arbitraire de classement semble incomplet. Il permet
seulement de donner une idée des amplitudes attendues. Cependant, & notre connaissance, ¢’est
la seule classification présentée dans la littérature, méme si I'influence des paramétres énumérés
précédemment est reconnue. Nous allons commenter ce tableau.

Référence Type d’in- Méthode de me- Biais

Amplitude

Amplitude

tervention du déplace- du dépla- sure

ment de la cement

surface volumique

[HHCS'03] | Stimul _ 6 _ 0.6 & 7mm IRMi 1.5-T
fonct (crane
fermé)
[HHCS'03] | Exérése de | —— 13 — 14 9mm IRMi 1.5-T 2mm environ de
lésion perte de signal
a la limite air-
tissu
[HMM 98] Exérése de | Craniotomie | 19 05 + 1.6 | —— surface au poin- | Erreur de
lésion (avant  ou- mm a teur comparée a | recalage
verture —3+2.5mm IRM préop patient-image
dure-mére) incluse
[HMM 98] Exérése de | Ouverture 19 —-44 £ 19 | ——— Surface au poin- | Erreur de
lésion dure-mére mm  (max teur comparée a | recalage
—-7.9 £ 3.2 IRM préop patient-image
mm) incluse
[HMM 98] Exérése de | Stimul ? —10.3 *E | —— Pointeur Erreur de
lésion fonction- 3.2mm recalage
nelle apreés patient-image
craniotomie incluse
[HRSS T 04] Exérése de | Aprés résec- ? 17.4 mm | -—9mm & | Pointeur Erreur de
lésion tion max —31mm recalage
patient-image
incluse
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[NBGT01] Exérése de | Aprés ? 15.8mm _ IRMi pondérée
lésion ouverture max T2
de la
dure-meére
[NBGT01] Exérése de | Aprés résec- | 7 23.8mm — IRMi pondérée
lésion tion max T2
[CSFP00] Exérése de | Aprés ? —_— 10 & 20mm Ultrasons suivis
lésion ouverture et affichés dans
de la PIRM préop
dure-mére avec segmenta-
tion et mise en
correspondance
manuelle
[LWVNO5] Exérese de | Aprés cra- | 12 _ 3 mm en | Ultrasons 2D | Erreur de re-
lésion niotomie et moyenne suivis, recons- calage IRM-arc
avant ouver- (7.5 truits 3D et | 1.5mmerreurs
ture de la max)dans la | recalés par MI & | de calibrage
dure-mére direction de PIRM préop de la sonde;
la gravité; erreur de syn-
3.9 mm chronisation
(8.2max) sonde-position
perpendi-
culairement
a cette
direction
[LWVNO5] Exérése de | aprés ouver- | 12 —_— 3.2 mm en | Ultrasons 2D
lésion ture de la moyenne suivis, recons-
dure-mere dans la | truits 3D et
direction de recalé par MI a
la gravité; I’IRM préop
5.3 mm per-
pendiculaire
[KMS06] Stimulation Postop 15 _ 1 a 3.8mm Recalage rigide | Erreur de reca-
fonc- IRM préop/ lage < a lmm
tionnelle Recalage IRM estimée 3 points
profonde postop de méme du crane—+
protocole mais erreur pour
préop axial 1.9 | retrouver les

postop coronal
1.8 puis analyse
manuelle pour 4

points

TAB. 4.1: Déformations mesurées dans la littérature.

mémes points.+
temps écoule le
cerveau tend
vers sa position

originelle

Les déformations anatomiques cérébrales sont liées a l'intervention chirurgicale. Cependant,
la présence d’oedéme ou une tumeur de haut grade peuvent modifier I’anatomie du cerveau par
rapport & celle qu’il avait au moment ol le patient a bénéficié de 'imagerie préopératoire méme
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avant craniotomie. Ces déformations sont peu reconnues et i notre connaissance, aucune étude
quantitative n’a été menée sur les déformations avant craniotomie.

Interventions mini-invasives Lors d’interventions mini-invasives (implantation d’une ai-
guille de prélévement pour une biopsie ou d’une électrode cérébrales profonde lors de stimula-
tions), la déformation observée varie de 0.5 & 4.5mm et de 0.6 & 7mm d’aprés [HHCST 03] pour
respectivement 5 biopsies et 6 stimulations observées.

Exérése : avant ouverture des méninges Dans le cas d’exérése de lésion, au moment de
I’ouverture de la boite cranienne et avant I’ouverture des méninges, la déformation est considérée
comme négligeable. Dans [HMM™98], les déformations observées en comparant la surface de
la dure-mére acquise au pointeur & cette méme méninge dans l'imagerie préopératoire sont
données de 0.5 + 1.6 mm & —3 4+ 2.5mm pour 19 patients. Ces chiffres sont directement liés
a Derreur de recalage patient-image du neuronavigateur, qui est en général du méme ordre de
grandeur. Ils ne sont donc pas significatifs. Cependant, dans [LWVNO5], les déformations avant
I'ouverture de la dure-mére, mesurées par ultrasons, sont considérées comme la déformation la
plus importante : on n’observe qu’une différence moyenne de 0.2 mm dans la direction de la
gravité et 1.9 mm dans la direction perpendiculaire entre la déformation observée au moment
de la craniotomie et celle observée au moment de 'ouverture de la dure-mére (voir la figure
4.1). La dure-mére, bien que fibreuse, est légérement extensible et peut étre déformée par une
importante poussée cérébrale lorsque la PIC est trés élevée.

Brain shift parallel to gravity Brain shift perpendicular to gravity
15 15
T BME to "pre openmg dura” US 7
g 104 WMR to "post opening dura” US E 10
¥ 3
s 4 sl
A &
ol By el ©
i "‘—‘“'13'3'313 1 2 3 4 5 6 7 8 % 10 11 12
=] -3 MR to “pre opening dura” US
| ™ MR 10 “post opening dura* US
-10 10 — ——
Patient number Patient number

FiG. 4.1 — Déformations cérébrales mesurées avec une sonde ultrasons, avant et aprés ouver-
ture de la dure-mére, en comparant la position trouvée avec celle sur 'imagerie préopératoire
IRM. A gauche : les déplacements paralléles & la direction de la gravité. Une valeur positive
signifie une expansion du cerveau, alors qu’une valeur négative représente un effondrement. A
droite, le déplacement mesuré perpendiculairement & la direction de la gravité en valeur absolue.
Tllustration tirée de [LWVNO5]

Exérése : aprés ouverture des méninges La déformation observée au moment de I'ouver-
ture des méninges est appelée brainshift (figure 4.2). Elle est directement liée au changement de
pression intracranienne qui résulte [BGO05] du passage de la boite cranienne d’un statut fermé
et inextensible au statut ouvert et extensible. Cette déformation est souvent de ’ordre du cen-
timeétre : sur 19 patients, elle a été mesurée & —4.4 +£ 1.9 mm en moyenne avec un déplacement
a —7.9+ 3.2 mm (en enlevant 10% des déplacements les plus importants) dans [HMM™'98§].
L’étude de la répartition des déplacements sur la surface montrait un effondrement le plus
souvent en forme de cloche. La déformation la plus importante était mesurée au centre de la
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(a) (b)

F1G. 4.2 — Déformations lors de 'ouverture des méninges : (a) surface du cortex encore recouvert
de la membrane arachnoide, avec la tumeur en blanc dont la position a été calculée sur 'TRM
préopératoire.(b) surface du cortex aprés ouverture de ’arachnoide : la position de la tumeur
n’a pas été corrigée, cette information est devenue obsoléte.

craniotomie. Cependant, pour 3 patients sur 19, 'effondrement ne concernait pas toute la sur-
face. Une partie gonflait en particulier sur les bords de la craniotomie suivant la direction de la
gravité. Nos observations personnelles confirment ce phénoméne : le gonflement parfois observé
se produit sur le bord de la craniotomie le plus prés du sol. Une autre déformation est due au
battement cardiaque. C’est une déformation d’amplitude réguliére et faible correspondant au
pouls cérébral(cf. sous-section 4.1.1).

En cas de stimulation corticale peropératoire aprés craniotomie, la déformation mesurée dans
[HMM™98] augmentait encore jusqu’a —10.3 £+ 3.2mm par rapport & sa position dans I'imagerie
préopératoire.

Exérése : aprés résection L’action directe de I'outil provoque un mouvement du cerveau.
En rétraction, le tissu est repoussé. En résection, de la matiére est retirée et il en résulte un
effondrement du voisinage de la lésion. Dans [HRSS'04], la déformation maximale de surface
observée sur 32 cas apreés résection est un effondrement de 17.4 mm.

Distribution volumique des déformations

Concernant la distribution de ces déformations, un premier point important souligné dans la
littérature est que la déformation observée en surface n’est pas prédictive de la déformation pro-
fonde. Ceci a notamment été démontré sur 13 cas de résection par [HHCS'03]. Sur la figure 4.3,
les courbes représentant 'amplitude des déformations en fonctions de la distance a la surface du
cortex sont présentées pour plusieurs cas de résection. Dans [HRSST04], pour une déformation
mesurée en surface d’amplitude équivalente (de —8 & —9mm), le déplacement d’une tumeur en
profondeur pouvait étre de —9mm a —31mm. De plus, I’hémisphére dans lequel est située la
tumeur n’est pas le seul & subir les déformations. Dans toutes les observations de [HHCST 03],
les deux hémispheéres ont été déformés. Dans un cas, c’est méme ’hémisphére non concerné qui
subit les plus fortes déformations. Dans [MHHRO6], I’hypothése de déformations cérébrales sur
I’hémisphére opposé au site de la craniotomie est appuyée par la présence d’hématome post-
opératoire dans ’hémisphére opposé.

Une deuxiéme caractéristique de ces déformations est leur inhomogénéité. Si, dans le cas de
biopsies et de stimulations & crane fermé, les déformations ont une direction uniforme, c’est loin
d’etre le cas dans la majorité des cas de résection de [HHCST03]. Hartkens et col définissent
tout de méme, pour chaque résection, une direction principale de déformation. De maniére inat-



Les déformations anatomiques peropératoires en neurochirurgie 113

t "~ 1 resection7 o
: 1 a
E ¥ L ¥ w £ L 3 i £ W [ B
W . - 5%
S L 5 =
£ \ . | Z
E p ™~ resectioni2 + i o]
g y \___‘ i . g
: - / =
i |
5 afr T et o 4 f———————— T g
S f - N 3 4 8
£ S
5 s
el '] resection10 I3
= [ =4
Q w {m
E | : _
g t——t————r ——
a
N - e
e, bIDpSy4 T
'y i
W r * & L] %
DISTANCE TO BRAIN SURFACE [mm] DISTANCE TO BRAIN SURFACE [mm]

F1G. 4.3 — Déformations en fonction de la distance 4 la surface. Colonne de gauche : Norme du
vecteur de déplacement maximal mesuré par IRM peropératoire en fonction de la distance &
la surface du point de mesure. Colonne de droite : réponse de 'image a I'opérateur Jacobien,
permettant de mesurer de facon relative le changement de volume et de donner son sens. Une
valeur 1 signifie qu’il n’y a pas de changement de volume. Une valeur supérieure & 1 montre

un gonflement, tandis qu’une valeur inférieure & 1 signifie un effondrement. Illustration tirée de
[HHCS103].
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tendue, la gravité n’est pas la direction principale de déformation. La figure 4.4 montre I'angle
mesuré entre la direction principale des déformations par rapport a celle de la gravité.
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Fia. 4.4 — Angle formé par la direction principale de la déformation (calculée par analyse en
composante principale) par rapport a la direction de la gravité. Il apparait clairement dans
cette étude que la direction principale des déformations n’est pas celle de la gravité. Mais cette
étude peut étre discutée. Illustration tirée de [HHCST03]

Validité des informations obtenues dans la littérature

Les conclusions de Hartkens [HHCS103|, concernant I'impossibilité de prévoir les défor-
mations en profondeur par les déformations en surface, sont discutables. En effet, ’étude est
réalisée & partir ’TRMi & écho de gradient, pouvant induire des erreurs de localisation spatiale
A linterface air-tissu, i.e., au niveau de la craniotomie. De plus le recalage réalisé entre 'TRMi
en début d’opération et 'IRMi en fin d’opération est basé sur 'optimisation des paramétres
d’une B-Spline avec 15mm entre deux points de controle, afin de maximiser la mesure de simila-
rité, I'information mutuelle. L’absence d’amers dans la matiére blanche a pour conséquence un
probléme d’ouverture dans les zones homogénes, ce qui signifie que le déplacement des points
calculé dans la substance blanche n’est pas vérifiable. Une autre faiblesse de ’étude de Hartkens
est que la localisation de la lésion n’est donnée qu’en latéralité. La profondeur de la lésion est
un critére déterminant la présence de déformations volumiques puisque la résection crée une
cavité virtuelle, sujette & effondrement. Les courbes présentées sur la figure 4.3 ne présentent
que les déformations & une distance inférieure 4 40 mm de la surface (pour indication, un cer-
veau mesure environ 130 mm dans sa petite longueur et 170 mm dans sa grande longueur).
Concernant les autres mesures, la plupart des informations d’amplitude ont été obtenues par
comparaison d’TRM peropératoire ou postopératoire avec I'IRM préopératoire (exemple sur la
figure 4.5), ou simplement en prenant la position du pointeur du systéme de neuronavigation
pour une quantification en surface. Les traitements sont réalisés aprés I'opération, dans un but
d’évaluation et de description de ces déformations. Ils ne constituent pas une solution au pro-
bléme de I’évaluation en temps réel des déformations. On peut regretter la présentation des
résultats dans la plupart des articles cités. En effet, les résultats sont donnés sous la forme
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Fic. 4.5 — Craniotomie et exérése d’une lésion dans un systéme d’TRMi ouvert General Electric
Medical Systems (SIGNA SP) au Brigham and Women’s Hospital.(a) Photographie du systéme
SIGNA. (b) Acquisition IRM en début d’opération pondérée T2 seule, colorée en rouge. (c)
L’IRM T2 (rouge) et 'IRM T1, aprés craniotomie, (en gris) sont simplement superposées. (d)
L’IRM T1, aprés craniotomie, et I'TRM T1, aprés résection (en vert), sont superposées. Coupes
seules non superposées tirées de [Jol97].
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de moyenne entre plusieurs patients. Ce choix de présentation impose une classification sous-
jacente des patients et donc des hypothéses fortes sur les paramétres influents, alors qu’a notre
connaissance aucun modéle complet de 'influence des paramétres sur les déformations céré-
brales n’a été présenté. Pourtant ces paramétres sont nombreux comme nous ’avons vu dans
le paragraphe précédent.

Au regard de ces deux sous-sections, il apparait que le phénoméne des déformations peropé-
ratoires, pourtant trés étudié, n’est pas parfaitement compris ni connu, et non parfaitement
prévisible. Cependant, il est d’amplitude et de conséquences trop importantes pour étre ignoré.

4.2 Les approches de détection, de quantification et de cor-
rection

4.2.1 Pourquoi détecter, quantifier et corriger les déformations ?

Commencons par préciser ces trois termes. Nous définissons la détection des déformations
comme l'appréciation subjective de 'ampleur des déformations anatomiques. Cette détection
passe par la définition d’un seuil & partir duquel les déformations ne sont plus considérées comme
négligeables. Aujourd’hui, cette détection est réalisée implicitement par le neurochirurgien. Au-
cune valeur numérique n’a été donnée a ce seuil. Cette étape de détection est extrémement
importante puisqu’elle conditionne toute la démarche de traitement des déformations.

La quantification des déformations consiste & donner numériquement I’amplitude et la dis-
tribution de ces déformations. C’est la mesure des déformations. Elle est directement liée au
support étudié des déformations. Il peut s’agir de déformations mesurées uniquement en surface
ou sur le volume entier, ou encore seulement sur certaines structures, par exemple la lésion ou
les ventricules.

L’étape de correction est la mise a jour des informations préopératoires lors de la détection
de déformations en s’appuyant sur leur quantification. Ces informations sont le modéle patient,
tel que décrit dans le chapitre précédent 2.

La premiére tentative de détection des déformations cérébrales peropératoires date de 1986
[KKGES86|. Pour un traitement laser de la lésion en stéréotaxie, Kelly et al font deux acquisi-
tions aux rayons X pendant l'opération, qui permettent de repérer des sphéres déposées le long
de la trajectoire. Si ces sphéres bougent entre deux clichés, la trajectoire du laser est recalculée.
On peut s’étonner de cet intérét tardif porté & cette source d’erreur importante lors du recalage
image-patient mais cela coincide avec les premiéres utilisations de station de neuronavigation.
Le neurochirurgien a-t-il vraiment besoin d’avoir des outils de détection ou de quantification,
voire de correction des déformations anatomiques peropératoires 7 Une discussion préliminaire
sur l'intérét de cet axe de recherche nous semble donc ici nécessaire. En effet, les neurochirur-
giens réalisent tous les jours des opérations & 'aide de la neuronavigation, avec succés malgré
les déformations cérébrales. Ils enchainent les trois actions de détection, quantification et cor-
rection de fagon implicite. On peut voir cette démarche mentale comme un enchainement des
étapes d’acquisition de données (observation visuelle des déformations de la surface observée),
d’analyse de ces données (extrapolation aux régions situées sous la surface : localisation de
la zone cible et des zones & éviter) et enfin de prise de décision (confirmation de la stratégie
chirurgicale préparée ou adaptation de celle ci, définition du point d’entrée). Cet enchainement,
(acquisition, analyse, prise de décision) va se répéter jusqu’a ce que le chirurgien décide de la
fin de 'exérése.

Quels sont les moyens d’acquisition de données dont dispose aujourd’hui un neurochirurgien
exercant dans un hopital ne faisant pas de recherche et équipé d’un systéme de neuronavigation
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récent 7 La localisation de la lésion est apprise sur I'imagerie préopératoire. C’est ’expérience
du neurochirurgien et son analyse des informations disponibles qui lui permettent de retrouver
la localisation de la lésion. L’observation visuelle de la surface corticale par le neurochirurgien
avec le crane et les tissus, comme repéres de référence, permet de détecter les déformations.
Si des déformations sont détectées, une évaluation plutot qu’une quantification est réalisée en
utilisant le pointeur du systéme de neuronavigation : en pointant quelques points sur la sur-
face corticale et en regardant simultanément la position correspondante du pointeur dans les
images préopératoires, le neurochirurgien peut voir la différence entre la position de la surface
du cerveau et la position de cette méme surface dans les images préopératoires. Ce repérage est
pondéré par le repérage anatomique basé sur les gyri et les sillons, mais aussi par une obser-
vation d’indices. Ces indices peuvent étre visuels ou tactiles lorsque la catégorie de la lésion le
permet. Par exemple, visuellement, un cavernome qui a saigné peut donner une couleur orange
au cortex. Tactilement, le retour haptique, lorsque le cavernome ou la tumeur a calcifié, est
différent de celui du tissu sain. La présence d’un vaisseau peut étre un indice. Tous ces indices
viennent confirmer ou corriger la position proposée par le neuronavigateur.

A partir des connaissances qu’il posséde sur la structure mécanique du cerveau, il tente de corri-
ger la position des régions d’intérét et notamment de la zone cible en extrapolant mentalement
la déformation observée en surface.

Le but de cet axe de recherche est de rendre explicite, objectif et quantitatif les deux pre-
miéres étapes du processus cognitif du neurochirurgien : I’acquisition de données et I’analyse de
ces données. Il nous semble que deux arguments importants viennent plaider en faveur de cet
effort de recherche. Premiérement, la réussite d’une opération est dépendante aujourd’hui de la
qualité et de I'expérience du neurochirurgien. Condenser la courbe d’apprentissage est un des
objectifs. Deuxiémement, rendre explicite les aides & la décision est également un objectif. Au-
jourd’hui, seule une imagerie postopératoire permet d’évaluer quantitativement le pourcentage
d’exérése de lésion effectué pendant 'opération. En particulier, lorsque la tumeur est difficile-
ment différentiable & Poeil nu du tissu sain (pour les tumeurs de bas grade, par exemple), la
limite de l'exérése est difficile & définir.

On peut réduire les approches de gestion des déformations a deux familles :

- les approches sans correction des informations préopératoires. Ce type d’approche consiste a
laisser le neurochirurgien s’adapter & ce qu’il observe ; & tenter de maitriser les paramétres
influencant les déformations cérébrales peropératoires pour les minimiser; ou encore &
fournir au neurochirurgien pendant l’opération de nouvelles images peropératoires. Cette
famille d’approche fera I'objet de la section 4.2.2.

- les approches cherchant & rendre utilisables les informations issues du planning préopéra-
toire en corrigeant leur position pour qu’elle corresponde a la réalité anatomique du pa-
tient pendant opération. Cette famille d’approche sera traitée dans la section 4.2.3. On
pourrait utiliser la classification classique [Pau03], [CHBO05], qui consiste & séparer les ap-
proches volumiques (échographie 3D, IRMi) des approches en surface avec ou sans modéle
a priori des déformations attendues. Cependant, les approches de correction tendent vers
une combinaison de différents modules. Les acquisitions volumiques peuvent par exemple
également servir de données de mises & jour d’un modéle. Il nous a donc semblé plus
pertinent de présenter chacun de ces modules et de montrer la maniére dont ils peuvent
s’agencer entre eux.
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4.2.2 Approches sans correction des déformations
Approches de réduction des déformations

Dans cette approche, les déformations sont réduites et leur évaluation dépend uniquement

de 'appréciation du neurochirurgien. Il n’existe pas, & notre connaissance, de méthode validée
permettant de réduire les déformations cérébrales. Kelly [Kel98b] a décrit sa propre approche
qu’il indique efficace pour la réduction des déformations cérébrales peropératoires dans un
commentaire de larticle de Hill [HMM*98]. Tout d’abord, il réduit au maximum la taille de la
craniotomie et choisit la position du patient de fagon & ce que la craniotomie soit perpendicu-
laire & la gravité, dans la mesure du possible. Ses consignes, outre la diminution de la taille de la
craniotomie et le choix réfléchi de sa position, sont de ne pas utiliser d’agents hyperosmolaires
ou stéroides et de ne pas drainer le LCS. Ces deux consignes permettent de diminuer la perte
en eau dans la boite cranienne. Il a également conseillé dans un autre commentaire [Kel98a]
de définir un plan de clivage net et avant toute action sur la lésion. Il faut également éviter
d’ouvrir les ventricules pour éviter une perte importante de LCS. Une autre consigne non sou-
lignée par Kelly dans ces commentaires est que I'IRM 3D de référence pour la neuronavigation
soit faite au patient & une date la plus proche possible de intervention, idéalement la veille,
lorsque la présence d’un oedéme impose 'utilisation d’agents osmolaires (anti-oedémateux) en
préopératoire.
Limitations Il n’est pas toujours possible de limiter les déformations selon la position de la
lésion. Par exemple, une lésion ventriculaire implique I'ouverture des ventricules. De plus le
choix délibéré de ne pas utiliser d’agent osmolaires, ayant pour but de réduire les oedémes
préopératoires et la formation d’oedéme postopératoire, implique un danger important pour le
patient.

Approches reposant sur ’acquisition de nouvelles informations

On ne cherche pas a corriger les déformations peropératoires, mais a acquérir les informations
utiles au neurochirurgien directement pendant ’opération. Les systémes d’acquisition d’images
présentés dans la section 1.2.3 du chapitre 1 peuvent étre utilisées. L’imagerie peropératoire,
considérée dans la littérature comme le Gold Standard, est 'IRM interventionnelle (IRMi). Son
principe a été expliqué dans le chapitre 1, ol nous avons présenté les deux principaux types
d’TRMi. Pour la localisation, en salle, de zones fonctionnelles, la stimulation par électrode ou
I'IRM fonctionnelle [GFNT99, GGST05] sont toujours étudié. Les résultats préliminaires de
Gasser [GGS™105] montrent que la technique est possible sur patient anesthésié¢, en utilisant des
paradigmes d’activation passive par stimulation nerveuse.

Par ailleurs, toujours sans chercher & quantifier les déformations, les progrés de la fluorescence
et des photosensibilisants laissent espérer de pouvoir un jour différencier par un éclairage de
longueur d’onde particuliére le tissu sain du tissu lésionnel. Les gliomes semblent s’y préter
avec succes [KKK197]. Les anévrismes réagissent au vert d’indocyanine éclairé aux infrarouges
[RNBT*05]. Cette approche en est au stade préliminaire. Les principales difficultés étant de
trouver des photosensibilisants adaptés & ’histologie de la tumeur, en particulier lors de lésions
mixtes, i.e., comprenant plusieurs types différents de cellules pathologiques. Par exemple, les
microscopes chirurgicaux de derniére génération, comme le Unique Opmi Pentero de Zeiss,
proposent de la fluorescence 5ALA (acide delta-aminolévulinique) pour la résection de tumeurs
de type glioblastome multiforme mais cette option est encore au stade des études et indisponible.
Un exemple de résultat est montré sur la figure 4.6).

Limitations Concernant les IRM peropératoires lors de la craniotomie, 'air entré dans la
téte peut créer d’importants artefacts créant une perte de signal pour des acquisitions haute
résolution de type écho de gradient [HHCST03]. Les acquisitions de type Spin-echo n’ont pas
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F1a. 4.6 — Utilisation de la fluoroscopie avec marqueurs : (a) Le champ opératoire vu en lumiére
blanche. (b) Ce méme champ opératoire vu par fluoroscopie aprés marquage au bALA A travers
les oculaires du Unique Pentero de Zeiss. Le gliome émet alors une lumiére rouge, le tissu sain
est en bleu. Ces images sont tirées de la documentation du microscope Unique Pentero.

ce probléme mais, par contre, présentent de grandes distorsions géométriques.

Par ailleurs, dans ces approches basées sur de nouvelles acquisitions, la phase de préparation
du neurochirurgien n’est pas corrigée en salle. Le neurochirurgien doit traiter de nouvelles
informations et faire seul le lien entre I'information préopératoire et I’information peropératoire.
Le temps d’acquisition nécessaire & chaque modalité restreint leur usage pendant ’opération
a une modalité, généralement anatomique mais parfois fonctionnelle [GSST05]|[GGST05]. Les
acquisitions peropératoires par IRM constituent l'acquisition volumique la plus précise et & plus
grosse couverture spatiale. Cependant, leur utilisation est limitée par plusieurs contraintes :

- le temps d’acquisition (10 minutes au minimum),

- le déplacement du patient (voir la figure 1.3) dans le cas de 'IRM en anneau ; 'accés limité
au patient dans le cas d’IRM en beignet.

- le temps de recalage entre le volume peropératoire et I'IRM haute résolution préopératoire.
- la résolution encore limitée des acquisitions

- les artefacts que peuvent amener le champ opératoire et les outils du neurochirurgien.

- le prix

- 'interprétation des images IRM & bas champs est souvent difficile, mais ces images ont pour
but d’étre utilisés pour le recalage. Cette interprétation demande des compétences mixtes,
a la fois celle du neurochirurgien et celles du radiologue, ce dernier n’est aujourd’hui pas
présent en salle d’opération. De plus, cette interprétation demande du temps.

Dans [WBK197], la neuronavigation est faite dans 'TRMi. Dans [EBMT06] [TMH*06], la neu-
ronavigation est faite dans les images ultrasonores, affichées avec la coupe d’IRM préopératoire
correspondante, sans correction des images préopératoires. Cependant, ce type de navigation
dans 'imagerie peropératoire est, de plus en plus souvent, complété par une mise & jour du
modéle patient préopératoire, comme nous le verrons dans les approches de correction.

4.2.3 Approches avec correction des déformations

Dans cette section, nous allons présenter les solutions proposées dans la littérature concer-
nant la correction des informations issues du planning préopératoire en prenant en compte les
déformations peropératoires. De nombreux états de I’art ont été réalisés [HRSST04, MSC05,
CHBO05, HBB105]. Les approches se dirigent de plus en plus vers une combinaison de plusieurs
approches simples. Il serait donc fastidieux de les énumérer une par une. Nous avons choisi ici
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une nouvelle classification, basée sur des blocs de base représentant les outils disponibles pour la
détection, la quantification et la correction des déformations. Cette classification est présentée
dans la figure 4.7. Ces blocs représentent les outils rencontrés dans la littérature, utilisés seuls
ou combinés avec les autres. Dans le diagramme de la figure 4.7, les solutions sont représentées
comme des classes UML. Les relations entre chaque bloc sont propres & une approche. Dans
les figures 4.8 et 4.9, deux exemples de description de méthodes de correction des déformations
peropératoires sont implémentés, suivant ce modéle de classification, avec les relations entre les
classes utilisées. Nous allons ici détailler chacun de ces blocs, en gardant & 'esprit que tous ces
blocs se combinent, chacun pouvant servir de contrainte au calcul final des déformations. Le
principe est de calculer une déformation, soit par des mesures peropératoires recalées entre elles
ou en recalant ’examen préopératoire sur ces mesures peropératoires, soit par déduction par
rapport a la valeur des paramétres listés dans la sous-section 4.1.1, soit par une combinaison de
ces possibilités. Cette déformation doit ensuite étre appliquée aux informations que 1’on désire
mettre & jour, soit I’examen préopératoire entier, comme c’est majoritairement le cas dans les
méthodes de corrections des déformations proposées, soit uniquement pour les zones d’intérét
segmentées des images préopératoires multimodales. Cette derniére méthode nous semble plus
appropriée, mais n’a pas été utilisée dans la littérature.

Les informations a priori

Les acquisitions préopératoires

’acquisition préopératoire la plus couramment utilisée est 'TRM anatomique pour sa réso-

lution spatiale, mais d’autres informations issues de modalités fonctionnelles, d’IRM de diffusion
ou d’angiographie sont également acquises. Ces informations peuvent constituer le support pour
construire un maillage servant au calcul d’un modéle biomécanique propre au patient, mais ne
permettent pas de déterminer les paramétres biomécaniques tels que décrits dans le paragraphe
suivant. Les IRM préopératoires servent toujours de support d’applications aux déformations
calculées, soit 'imagerie sous sa forme originale, soit en se restreignant & des zones d’intérét
segmentées dans les images préopératoires.
Limitations Le délai entre ’acquisition et ’opération doit étre court lorsque les lésions sont
hautement évolutives ou lorsqu’il y a un oedéme ou un hématome. L’anatomie du patient peut
en effet, dans ces cas, étre modifiée dans les jours qui suivent ’acquisition et qui précédent
Iintervention.

Les modéles biomécaniques

Le but de l'utilisation modéles biomécaniques est :
soit de prédire la déformation & partir des paramétres mesurés [MPK100];
soit d’extrapoler des déformations éparses, mesurées en surface, au reste du volume cérébral[SN.J02] ;
soit de contraindre un recalage entre deux images de volume [CDT*05].

L’une des voies actuelle de développement des modéles biomécaniques, utilise une formulation
discrétisée du probléme a ’aide de la méthode des éléments finis (FEM). Le cerveau est alors
discrétisé en petits éléments volumiques modélisés a 1'aide de fonctions linéaires (un exemple
de maillage est présenté sur la figure 4.10). La rapidité de calcul et la facilité d’implémentation
font que les modéles élastiques linéaires sont majoritairement utilisés. Dans ces modéles, les
contraintes et les déformations, représentées par le tenseur des contraintes o et le tenseur
des déformations €, sont reliées entre elle & 1'aide d’une loi de comportement. Le tenseur des
contraintes est une représentation utilisée en mécanique des milieux continus pour représenter
I’état de contrainte, autrement dit les forces surfaciques. Il est & préciser également que ces
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quantification et de correction des déformations anatomiques du cerveau pendant une interven-
tion de neurochirurgie. Les relations d’héritage sont en rouge pour plus de lisibilité (lien fléché)

FiG. 4.7 — Diagramme UML général représentant la globalité des solutions de détection, de
et correspondent & la relation “est un” a lire dans le sens de la fleche. Les autres liens sont des

associations, dont la sémantique est explicitée textuellement.
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Informations a priori
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nformations Intraopératoire4
|

+Relation constitutive entre tenseur de contrainte et tenseur d'effort = linéaire élastique incompressible
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+Tenseurs de déformation

FiG. 4.8 — Exemple de représentation a 1’aide du schéma proposé figure 4.7 d’une solution pro-
posée dans [CDT*05]. Le champ volumique est simplement visualisé dans 'TRM peropératoire.

Ilnformations a priori Ilnformations Intraopératoire4

Acquisition préopératoirg P-\cquisition surfaciqu4

+type = TRM gado
1

xtraction de surface (Lancer dg Rayon et Moyennage d'intensité I
Laser Range kaméra en lumieére visibl4

1 1
awlat <a pour [ésultat

1 * *
1 <« texturel

Image du champ opératoir4
L ]

SurfaceMI (non rigide)

Déformation

+Transformation Shérique locald

Fia. 4.9 — Exemple de représentation a l'aide du schéma proposé figure 4.7 d’une solution
proposée dans [MSCT03]. L’auteur propose simplement une brique de calcul de déformation de
surface, pouvant étre utilisé dans une approche plus globale.

(a)

Fia. 4.10 — Maillage tétraédrique réalisé a partir du volume IRM préopératoire. (a) Maillage
volumique complet avec une coupe de 'TRM préopératoire. (b) Méme coupe de 'IRM avec le
maillage correspondant. Illustrations tirées de [CSCT05].
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tenseurs sont définis localement, ¢’est-a-dire en chaque point du maillage. Dans le but d’accélérer
la vitesse de calcul, I’hypothése des déformations infinitésimales est posée, permettant ainsi une
relation linéaire entre le champ vectoriel des déplacements et le tenseur des déformations. Les
efforts et /ou les déplacements pouvant étre mesurés, le principe fondamental est alors utilisé afin
de relier entre elles les contraintes, ’accélération et les forces extérieures appliquées au modéle.
L’ensemble de ces équations donne alors un systéme d’équations différentielles partielles, qui
est résolue numériquement par une formulation matricielle.

F=KU

avec F' leffort de chargement, K la matrice de rigidité (contenant la cinématique, la loi de
comportement et le principe fondamental de la dynamique), U le champ de déplacement. Une
méthode alternative utilise une méthode aux éléments frontiéres (BEM). Dans cette approche,
il n’y a pas de maillage & Uintérieur du cerveau. Mais cette approche est trop lourde mathéma-
tiquement et peu utilisée.

Les hypothéses sur le volume & modéliser sont traduites par les constantes qui interviennent
dans les équations. Ces constantes sont souvent déterminées de maniére empirique : le module de
Young (rapport contrainte-effort dans le plan de charge selon la direction de charge sans dimen-
sion), le coefficient de saturation (quantité d’eau), le coefficient de Poisson (rapport de Ueffort
latéral sur Ieffort axial, sans dimension), la conductivité hydraulique! et la densité des tissus.
Le choix des constantes intervenant dans les trois équations et I’expression de ces trois équations
décrivent le modéle biomécanique. Il n’y a pas de méthode aujourd’hui permettant d’estimer ces
constantes directement sur le patient. Les ultrasons pourraient étre une possibilité d’estimer in
vivo ces parameétres pour chaque patient [MATS06]. Plusieurs grandes catégories sont définies :
les modéles élastiques, visqueux, & compartiments rigides par exemple. Les paramétres pris en
compte se limitent généralement & la gravité. Les contraintes peuvent étre 1) ’hypothése d’une
base du créne fixe, 2) I'application de forces externes comme la gravité ou par le remplacement
de la force externe par un champ de déplacement mesuré par une acquisition peropératoire
[LPL*05, SNJ02, PSO105, SRET05] (voir le paragraphe 4.2.3 pour une liste de ces acquisitions
peropératoires) [LPRT03], [SRET05],[FNM*02]. Le premier & avoir développé un modéle cré-
dible de déformation est Miga [MPK™T00], avec des modeéles basés éléments finis qui prennent
en compte effet des drogues et des propriétés mécaniques du cerveau pour estimer la perte de
LCS, ainsi que effet de la gravité. Dans [MRK T 01], la résection et la rétraction par une spatule
ont été modélisées. La force exercée par ces outils est appliquée comme une force externe. Dans
[CSHST02], Pauteur tente de prédire les déformations en simulant 'intervention sur le modéle
du patient, mais ’étude présentée a plus pour objectif de proposer une méthode de maillage
qu'un moyen de corriger les déformations. Le modéle peut étre totalement spécifique & un pa-
tient, en maillant directement I’'examen IRM préopératoire du patient [CSHST01, CSHST02].
Dans |[CSHS™02], il est obtenu par le recalage non rigide d’un atlas sur 'IRM préopératoire du
patient de maniére & segmenter les différentes structures d’intérét afin d’adapter le maillage.
Pour modéliser le cerveau, les approches les plus prometteuses sont celles qui attribuent des
modeéles différents par compartiments. Par exemple, des modéles différents peuvent étre attri-
bués & la tumeurs, aux ventricules, et au reste du parenchyme [MSCO05, HRS02].

Limitations Ces modéles utilisés seuls ne semblent pas permettre de prédire les déformations.
Des mesures peropératoires sont donc couramment utilisées pour contraindre la déformation
du modele. Ces mesures peuvent étre des mesures de surfaces [AFP00, MFGPO01, MSC03,
SDD"05] ou des mesures volumiques, par exemple une IRMi [CDT*05]. Dans [RMH 99|, 79%
des déformations peropératoires, avant exérése sont compensés. C’est un bon résultat, mais il y

Tou coefficient de perméabilité, rapport entre la porosité du cerveau et la viscosité dynamique du fluide, a la

dimension d’une vitesse
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a encore une erreur importante. On ne connait pas tous les paramétres influencant les déforma-
tions cérébrales et ils ne sont pas tous disponibles. Par ailleurs les calculs de mise & jour d’un
modéle biomécanique sont lourds en temps de calcul.

Les modéles statistiques

Le principe est d’associer une déformation possible ou probable & une combinaison de para-

métres. Cette association est calculée grace a une base de données de cas cliniques sur I’humain
ou par simulation & partir d’'un modéle biomécanique [DSAKO1].
Limitations Le nombre de paramétres impliqués ne permet pas d’utiliser cette approche seule.
Dans [MSCO05] par exemple, un modéle statistique est utilisé avec des informations peropéra-
toires obtenues par acquisition de surface (cf. 4.2.3). De plus, pour avoir un bon modéle prédictif,
il faut une base de données de patients pour lesquels les déformations sont connues. Cette base
de données devrait étre sous une forme standardisée et idéalement multi-centrique. Ce type de
base de données n’existe pas encore, par manque d’identification des parameétres et par manque
de standardisation de leur mesure.

Les approches bayésiennes

Les informations a priors sont utilisées pour définir les probabilités a priori de déplacement
des points. Dans [KBPT00], la connaissance de la direction de la gravité, de la position de la
surface du champ opératoire et de la propriété de tissus, est utilisée pour corriger la mesure
bruitée des images ultrasonores. Dans [KBP00], un exemple de densité a priori est donné
pour la mise & jour de la position d’un point du contour d’un objet & déplacer & cause des
déformations, en utilisant une mesure de la position en surface. La densité a priori est utilisée
pour estimer la nouvelle position du point & partir de sa mesure dans 'image échographique.
Nous reviendrons plus précisément sur les approches bayésiennes dans le chapitre suivant. Le
principe de I'approche bayésienne est de mettre & jour cette prédiction, uniquement basée sur
la position précédente et les informations & priori, par une mesure dans laquelle on n’a pas
entiérement confiance, par exemple parce quelle est trés bruitée. Dans cet exemple, la mesure
est la position du contour, mesurée sur un volume ultrasons 3D reconstruit & partir d’acquisitions
ultrasons 2D. Nous présentons ici un exemple de traduction de contrainte issue de [KBP100|,
celle de la gravité et de la distance a la surface. Soit v; la position initiale du point ¢ (¢ entier
compris entre 1 et N, N le nombre de points du contour de Uobjet & déplacer). Soit v} sa nouvelle
position qu’on veut estimer a priori.

P(v] = z) est la probabilité que la nouvelle position du point v; soit z, point 3D.

P, = z) = e~ (10w —g.(e—EDI)?

avec g le vecteur unitaire donnant la direction de la gravité, d. ’amplitude des déformations
observées en surface dans la direction de la gravité, ds est la distance de x sous la surface, kg
un coefficient correcteur choisi selon la distance & la surface pour laquelle la déformation doit
étre nulle. Cette équation traduit I’hypothése suivante : ’amplitude des déformations décroit
linéairement avec la distance & la surface et dans la direction privilégiée de la gravité. Cette
hypothése est fausse dans le cas des déformations cérébrales peropératoires comme nous ’avons
souligné dans le paragraphe 4.1.2. Les auteurs en étaient conscients et cherchaient des informa-
tions a priori plus crédibles. L’avantage de ce type d’approche est la légéreté des calculs : une
méthode de modéle biomécanique classique ne sera jamais temps réel, & cause de la complexité
des calculs, contrairement aux approches bayésiennes. Dans ’exemple que nous avons donné,
les déformations mesurées en surface peuvent étre utilisées pour corriger les régions plus pro-
fondes sans développer de modéle biomécanique plus long & gérer. Nous reviendrons sur ce type
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d’approche bayésienne, que nous avons utilisé, dans le chapitre suivant.

Limitations La définition d’un modéle a priori simple mais crédible n’est pas une tache simple.
De méme que pour les modéles statistiques, il manque un cadre d’apprentissage des déforma-
tions observées en fonction des paramétres pour en déduire ces modéles. Ces cadres pourraient
s’inspirer de la description des paramétres donnée dans la section 4.1.1. Des modéles de bruit
sont également & définir selon le type de mesure utilisé. Ce type d’approche n’est qu’un moyen
de corriger des mesures, mais pourrait, également étre utilisé pour l'interpolation des structures
non visibles, par exemple en extrapolant le déplacement des zones fonctionnelles & partir du
déplacement mesuré des sillons.

Les informations peropératoires

Les acquisitions de surfaces

L’acquisition de surfaces la plus simple disponible dans tous les systémes de neuronavigation
est le balayage au pointeur de la surface corticale. Cependant, ce balayage donne uniquement
une information éparse de position de points. Ce type d’acquisition aprés craniotomie est li-
mité par le temps d’acquisition et 'invasivité de la méthode. Pour une acquisition de points
précise, le bout du pointeur doit étre en contact avec le cortex. Un autre type d’acquisition est
lacquisition par faisceau laser [ASFP03, MSC*03, DSD*03, MSCO05]|. Dans cette approche, un
systéme commercial de balayage par rangée est utilisé et permet d’obtenir une représentation
3D dense de la surface balayée. Le faisceau est parfois complété par 'acquisition d’une image
en lumiére visible grace a une caméra associée au laser [MSCT 03], ce qui permet de texturer la
surface obtenue. Un systéme stéréoscopique de caméras en lumiére visible [STDO00], [MSCT03],
[SRET05], [RMH"99] offre également la possibilité d’obtenir des surfaces texturées (cf. chapitre
3.1).

Nous avons présenté les méthodes d’obtention d’un modéle de la surface dans le chapitre précé-
dent, dans la sous-section 3.1.1. Quelques systémes d’acquisition, dont le nétre, sont présentés
figure 4.11. On calcule ensuite la déformation entre deux surfaces obtenues & deux moments
différents de I'opération, ou entre une surface reconstruite par une de ces trois techniques et la
surface segmentée du cortex dans 'IRM préopératoire [ASP99]. Dans [HRSNT00] et [ASP99],
la surface du cortex est segmentée dans I'image préopératoire pour étre recalée sur la surface
segmentée du cortex dans I'imagerie peropératoire ou sur une surface obtenue directement par
faisceau laser [ASP99]. Le recalage de surface est un probléme complexe, sur lequel nous revien-
drons dans le chapitre suivant. Le recalage de la texture, parfois associée a ces surfaces, permet
de résoudre le probléme de I'appariement des points de la surface [SDDT05]. Certains auteurs
apparient directement des structures anatomiques entre elles. Dans [MSCT03], (figure 4.9), la
surface de I’examen préopératoire est segmentée et texturée par lancer de rayons. Sa texture
est alors recalée de maniére non rigide avec une image du champ opératoire par information
mutuelle, ce qui permet d’en déduire la transformation 3D par appariement des points 3D cor-
respondants aux points 2D appariés des textures.

Limitations La déformation de surface calculée ne s’applique qu’a la surface découverte du cor-
tex, il faut alors la transmettre aux structures sub-corticales. La surface peut alors servir de
contrainte & un autre type de recalage ou & la résolution d’équation de modéles biomécaniques,
ou pour venir corriger un modéle statistique [MSCO05]. En effet, comme il I’a été montré dans la
section précédente 4.1.2, les déformations sub-corticales peuvent étre trés différentes de celles
observées en surface. Par ailleurs, plus les déformations seront maitrisées, plus I'ouverture du
volet osseux sera petite et moins il y aura d’information.

Les paramétres influengant les déformations
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Fiag. 4.11 — Systémes d’acquisition de surfaces. (a) un systéme stéréoscopique constitué de 2
caméras en lumiére visible et la surface obtenue; (b) un systéme d’acquisition par faisceau laser
associé & une caméra en lumiére visible; (c) notre systéme de caméras stéréoscopiques, inséré
dans le microscope chirurgical, avec en rouge la caméra et les cables. Illustration (a) et (b)
tirées de [MSCT03] et [CSCT05].
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Ces paramétres choisis dans la liste énumérée dans la section 4.1.1 viennent par exemple
servir d’entrée a un modéle statistique [MSCO05] ou biomécanique [CDTT05] en les mesurant
pendant l'intervention.

Limitations Tous les paramétres ne sont pas accessibles en direct.

Les acquisitions volumiques

Ultrasons Lunn [LPLT05] propose d’utiliser les ultrasons en tant que données éparses
pour venir contraindre la déformation d’un modéle biomécanique. Dans [PRCAO5], le recalage
entre les acquisitions ultrasons et 'TRM préopératoire est directement calculé. Dans [PCA03]
et [LWVNO5] les acquisitions échographiques sont recalées entre elles. Un exemple d’acquisition
échographique, aprés ouverture de la dure-meére et superposée & 'TRM préopératoire, est montré
dans la figure 4.12. Cette superposition est effectuée dans le repére patient : la sonde & ultrasons

Fia. 4.12 — Acquisition ultrasonore pour 2 patients, & gauche : acquisition ultrasonore aprés
ouverture de la dure-mére avec les contours de la tumeur segmentés ; a droite : IRM préopéra-
toire avec les contours de la tumeur segmentés dans cette imagerie et les contours de la tumeur
segmentés dans Pacquisition ultrasonore peropératoire. Illustration tirée de [LWVNO5].

est suivie et sa position dans le repére patient est connue. La transformation géométrique entre
le systéme de coordonnées de 'imagerie préopératoire et le repére patient est connue grace
au recalage de début d’intervention avec neuronavigation. Les deux images peuvent donc étre
superposées dans le méme repére. Dans [RDDT04], les veines sont segmentées dans I'examen
préopératoire IRM 3D mais également dans les acquisitions peropératoires échographiques. Le
calcul de la déformation repose alors sur le recalage non rigide des deux arbres vasculaires et
sur I'interpolation des déformations entre deux veines.

Limitations Les auteurs utilisent des acquisitions échographiques peropératoires 2D. Ces acqui-
sitions sont, ensuite reconstruites en 3D avec une source d’erreur potentielle.

L’échographie ne peut étre faite que sur tissus mous, pas sur Los 2. Il faut que les structures
soient différentiables pour étre segmentées, ce qui n’est pas le cas de toutes les lésions.

IRM peropératoire anatomique La résolution de ces IRM bas champs rend l’inter-
prétation difficile. Certaines équipes préférent utiliser cette modalité d’imagerie peropératoire
comme une mesure peropératoire pour remettre & jour le modéle du patient. Dans [NBG101,
WHT 05, HRSNT00], 'IRM préopératoire est recalée de maniére non rigide sur les IRMi. Dans
[FNM*02, CDT'05], le recalage de I'TRM peropératoire sur 'TRMi est contraint par un modéle
biomécanique. Dans [WHTT05], pour recaler des structures telles que les ventricules entre eux,
chaque partie visuellement différente est segmentée.

2sauf chez le nourrisson et le nouveau-né pour qui les os ne sont pas encore soudés et permettent d’acquérir
des images échographiques sans craniotomie par l'interstice entre les os.
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Limitations L’utilisation de P'IRMi en tant que modalité de mesure des déformations nous
semble plus pertinente que de 'utiliser comme unique modalité de chirurgie. Cependant, il y a
encore quelques limites & cette utilisation, soulignées par Nabavi [NBGT01]. Les IRMi doivent
permettre un accés totalement libre au patient pendant la procédure. Ils ne doivent pas né-
cessiter de devoir bouger le patient, ou les aimants pour réaliser une acquisition. Le temps
d’acquisition devrait étre réduit avec cependant une qualité d’image supérieure.

CT et fluoroscopie Cette imagerie, bien qu’utilisée en peropératoire pour d’autres chi-
rurgies (voir section 1.2.3), n’a pas vraiment été utilisée pour la quantification des déforma-
tions cérébrales. Citons tout de méme son utilisation dans [LPR'03]. Elle a été utilisée comme
contrainte sur la position cible de certaines structures pour un modéle biomécanique, avec des
acquisitions au moment de 'utilisation d’outils chirurgicaux, tels que les réacteurs, mais sur du
porc (figure 4.13). On pourrait cependant imaginer d’appliquer 'angiographie 3D peropératoire

retractor
blade

A B

F1c. 4.13 — Utilisation du CT scanner sur le porc. A gauche, superposition de quatre CT acquis
A différents moments de la rétraction, les chiffres 3,15 et 9 montrent des marqueurs dont le
déplacement est apparent sur cette superposition. A droite, imagerie préopératoire du porc
superposée avec une coupe peropératoire pour positionner la spatule de rétraction. Illustration
tirée de [LPLT05].

(Scanner CT avec injection) ou 2D & la neurochirurgie, car elle a déja été utilisée en chirurgie
cardiaque par exemple [TLG T 05]. Dans cette étude, I’angiographie préopératoire 3D est recalée
sur des coupes 2D de rayons X avec injection. La difficulté dans ce type d’approche, basée veine,
est la reconstruction de ’arbre vasculaire, c’est-a-dire la segmentation des veines.

Limitations La principale limitation est la radiation que subissent le personnel de la salle d’opé-
ration et le patient & chaque acquisition. Deux autres limitations, pour en faire une modalité
peropératoire de correction, sont le peu de contraste entre la matiére blanche et matiére grise
et la réaction en signal des outils. Concernant ’angiographie, I'injection de produit présente un
caractére invasif limitant.

Support d’application des déformations

Les déformations peuvent étre calculées en surface uniquement, sur tout le volume patient,
ou uniquement sur les zones d’intérét, par exemple le cone d’intérét chirurgical. Les auteurs
qui proposent des approches de correction des déformations anatomiques cérébrales cherchent
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& corriger tout le volume préopératoire. Il serait intéressant pour des raisons de temps de calcul
de limiter 'approche aux zones d’intérét.

4.2.4 La validation des déformations détectées et corrigées

Chacun de ses blocs outils apporte une erreur au systéme global. La propagation des erreurs
dans I'enchainement des blocs n’est pas facile & estimer. Dans la littérature, c’est plutot ap-
proche globale qui est validée.

L’idéal est d’utiliser comme vérité terrain une IRM haute résolution préopératoire et postopé-
ratoire. Cependant, comme nous ’avons souligné dans le chapitre 2, section 2.7, 'IRM peut
présenter des erreurs de résolution spatiale. Aujourd’hui la quantification la plus précise semble
celle obtenue par IRMi et recalage non rigide manuel de structures segmentées manuellement,
c’est donc souvent la vérité terrain utilisée, si elle est disponible. Dans [MSCO05], la validation
est faite uniquement sur la prédiction en surface par comparaison avec des reconstructions sté-
réoscopiques de la surface corticale. Dans [FNM™02], la validation du modéle est faite par la
comparaison de la position de marqueurs, visuellement identifiée dans 'image préopératoire
et dans 'IRMi. La validation sur cadavre ou animaux est rare (par exemple sur le cochon
[LPRT03]) parce que les conditions biomécaniques ne seront pas strictement les mémes. Il est
alors plus facile d’utiliser un fantéme pour obtenir le méme résultat. On appelle fantéme un
dispositif censé reproduire le comportement du patient. Le probléme avec le fantome est de
pouvoir simuler les déformations peropératoires. Dans [KBP100], le fantome est en gélatine,
avec des structures & suivre réalisées dans un mélange de silice et de gélatine, dans une boite en
plexiglas pouvant changer de volume en serrant des vis (voir la figure 4.14). Le PVA (Poly-Vinyl
Alcool) est un composant de plus en plus utilisé pour la réalisation de fantéme défomable, mais
la difficulté réside dans le dosage de PVA et le nombre de cycle de congélation pour obtenir
une consistance proche de celle du cerveau humain vivant. Le réalisme de ce type de fantéme a
été démontré, notamment au niveau de sa consistance et du signal en IRM [RCO06]. Dans cette
étude, le gonflement d’un ballon permet de créer des déformations reproductibles. On cherche
alors, soit & mesurer le volume de déformation provoqué et & le comparer & celui mesuré, soit
a vérifier que la position corrigée correspond bien & celle obtenue par un IRM ou CT post-
opératoire du fantome. La difficulté d’obtenir une vérité terrain dans le cas des déformations

Fiducials Deformation direction
—

<_

Gelatine

Perspex screws

=
/

o
Gelatine &
contrast agent

Fiducials

FiG. 4.14 — Exemple de fantéme déformable : photo et schéma du méme fantéme de gélatine.
Ce fantome utilisé pour évaluer la précision d’un algorithme de recalage volumique par mise a
jour d’information a priori par mesure d’ultrasons [KBPT00].

cérébrales peut pousser & utiliser des méthodes de validation sans vérité terrain, en vérifiant la
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robustesse du recalage, par exemple. Les niveaux supérieurs de validation, le niveau du devenir
clinique du patient, le niveau économique et social, et le niveau éthique doivent également étre
pris en compte.

4.2.5 La visualisation

Ce bloc fait partie d’'un systéme de correction/détection/quantification des déformations
cérébrales au méme titre que la validation. La maniére la plus immédiate de donner I'information
de déformation détectée est de superposer I'acquisition avant déformation avec 1’acquisition
apres déformation. C’est une solution souvent utilisée [NKGT01]. Lorsque la déformation a été
quantifiée, une indication numérique d’amplitude de la déformation moyenne avec un écart type
est souvent employée. Une autre possibilité est de définir des cartes de couleur correspondant
4 la quantification. La correction est souvent invisible pour le chirurgien, puisque l'imagerie
préopératoire est remise a jour. Il pourrait étre intéressant de simplement remettre le modéle
du patient & jour, soit uniquement les surfaces 3D des zones d’intérét de la scéne multimodale. A
notre connaissance, ce type d’approche n’a pas été utilisé. Il est cependant d’intérét d’informer
visuellement le chirurgien de la mise & jour des volumes, par une couleur ou par la représentation
sous forme de vecteur du déplacement global ou du déplacement point & point. La plupart
des articles qui présentent des méthodes de quantification ou de correction des déformations
cérébrales peropératoires, ne prennent pas en compte cet aspect.

4.3 Discussion

Nous avons souligné I’aspect fortement spatio-temporel des déformations anatomiques céré-
brales. Plusieurs acquisitions pendant I’opération semblent alors nécessaires. Toutes les acquisi-
tions volumiques demandent aujourd’hui un temps d’acquisition qui entraine une interruption
momentanée de la chirurgie. Il serait donc intéressant de pouvoir limiter les acquisitions aux
moments ou elles sont vraiment nécessaires, c¢’est-a-dire quand une déformation a été détectée
en surface par exemple. C’est ce que fait de maniére implicite le neurochirurgien et que nous
voudrions rendre explicite. On considére souvent 'TRMi comme le Gold standard pour quanti-
fier les déformations peropératoires. Cependant, en usage clinique, I'interprétation de 'image
et un acte difficile pour le chirurgien. Dans I’état actuel de la littérature, aucune solution temps
réel de correction parfaite de la position des volumes préopératoires n’a été présentée. Les dé-
formations cérébrales sont un phénoméne complexe, non rigide en surface. Cependant l'intérét
de la correction est discutable, et ne mérite peut-étre pas des solutions trés cotiteuses, comme
PIRMi. L’approche la plus adaptée est une approche multimodale. Les approches tendent vers
moins d’images peropératoires et plus d’information a priori pour efficacité que ces méthodes
ont déja montrée [SRFT05, MSCT 03] et pour leur respect du flux de travail chirurgical. L'TRM
peropératoire est également une solution d’avenir, mais & plus long terme, car si la résolution
de tels systémes d’imagerie tends a s’améliorer, leur cotit reste cependant rédhibitoire par rap-
port & leur intérét. L’utilisation des acquisitions de surfaces pendant la procédure semble une
approche intéressante. Nous souhaitons donc utiliser les surfaces 3D reconstruites par stéréosco-
pie, pour la virtualité augmentée, afin de détecter et de quantifier les déformations au cours de
Iintervention. Les surfaces 3D du champ opératoire sont toujours reconstruites dans le repére
patient, et nous n’avons donc pas & les recaler. Nous cherchons & mesurer des déformations, et
pas a recaler une surface reconstruite sur une autre. Cependant, la méthode classique de calcul
de distance de surface, basée sur la correspondance des points les plus proches, ne s’applique
pas ici. Les déformations en surface sont non rigides. Le déplacement ne se fait pas seulement
perpendiculairement au volet de la craniotomie, mais aussi parallélement. par conséquent, la
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surface apparente peut ne pas étre la méme que celle acquise précédemment. Nous avons donc
cherché une méthode pour mettre en correspondance deux surfaces & deux instants différents
de lintervention, en prenant en compte le maximum d’information provenant des images du
microscope chirurgical. Notre approche est présentée dans le chapitre suivant.
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Chapitre 5

Méthode de recalage de surface
adaptée

Nous cherchons & quantifier les déformations cérébrales anatomiques en surface, grace aux

acquisitions stéréoscopiques de surface présentées dans le chapitre 3. On propose une méthode
sans contact (donc sans déformation due & acquisition), non ionisante et donc sans aucun
danger pour le patient, sans interruption de la chirurgie ni déplacement de matériel. Les images
préopératoires sont recalées dans le repére patient a ’aide de la station de neuronavigation. Les
reconstructions stéréoscopiques sont directement acquises dans le repére patient. La surface de
la peau doit étre directement superposée & celle de la peau segmentée dans les images préopé-
ratoires. La reconstruction stéréoscopique de la dure-mére doit également étre superposée a la
surface de la dure-mére segmentée dans I'examen préopératoire si on néglige les déformations
avant ouverture de la dure-mére. Chercher & corriger le recalage des images préopératoires sur
chaque nouvelle acquisition stéréoscopique nous confronte & un probléme d’ouverture important.
Nous cherchons donc plutét & quantifier la déformation entre deux reconstructions stéréosco-
piques & partir de la dure-mére pour obtenir un champ de déformation de surface directement
transposable & la surface du volume préopératoire.
Notre méthode contraint un recalage de surface non rigide par I’appariement d’amers suivis
dans la vidéo liant temporellement deux reconstructions stéréoscopiques. Dans la section 5.1,
nous nous intéressons aux méthodes de recalage de surface non rigide, méme si dans notre cas
nous cherchons une correspondance, point & point, entre les deux surfaces stéréoscopiques, ac-
quises 4 deux moments différents de I'intervention. La section 5.2 présente le principe des filtres
de suivi vidéo et la section 5.3 leur utilisation pour le suivi de déformation en chirurgie. Dans la
section 5.4, nous présentons notre étude préliminaire de "utilisation de la vidéo sur le flux vidéo
provenant de 'oculaire droit du microscope. La méthode proposée est présentée dans la section
5.5. La présentation de la méthode d’évaluation de performance, sur fantéme et en clinique, et
les résultats obtenus sont présentés dans les sections 5.6 et 5.7. Notre méthode permet d’obtenir
un champ de déformation en surface et la question de I'extrapolation de cette déformation aux
structures d’intérét avoisinantes se pose naturellement, pour corriger le modéle patient et le
modéle de la chirurgie pour la virtualité augmentée et la réalité augmentée. C’est I'objet de la
section 5.8.

133
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5.1 Le recalage de surface

On ne traitera pas ici du recalage d’image médicale non rigide. Le lecteur intéressé pourra se
référer aux revues [JGGO1] pour la fusion de données médicales en général [MV98]| pour un état
de I'art des méthodes de recalage d’images médicales. Une excellente revue des méthodes de
recalage de surfaces issues d’image médicale a été proposée dans [AFP00], avec cependant une
approche trés générale, incluant surfaces fermées. Nous allons ici nous focaliser sur le recalage
non rigide de surface ouverte, en ingistant sur la signification au sens de contraintes des différents
éléments composant une méthode de recalage. Nous avons choisi la classification suivante :

1. le choix de la transformation géométrique ;
2. les primitives & mettre en correspondance ;

3. par l'optimisation d’un critére de similarité, qui correspondent aux hypothéses fortes
posées sur les surfaces;

4. les méthodes de recherche de mises en correspondance, locales ou globales, décrites dans la
section 5.1.2, permettent également de traduire certaines contraintes mais aussi d’accélérer
la recherche.

Le tableau 5.1 présente un panel de solutions possibles.

5.1.1 Hypothéses sur les données

Comme souligné dans [VAEPV93], le choix du modéle de la transformation géométrique
traduit une hypothése déterminante pour le recalage.

Représentation de la transformation géométrique

On différencie principalement deux choix. Si on suppose que les deux surfaces a recaler sont
rigides et ont rigidement été déplacées, alors une transformation linéaire suffit. Par contre, si la
surface n’est pas rigide, il faut alors lui donner des degrés de liberté de déformations, traduits
par le choix de la transformation non linéaire.

Transformations linéaires Les transformations linéaires consistent & calculer une rotation
et une translation, auquel on peut rajouter un changement d’échelle (transformation affine).
Cependant, dans notre application, nous ne sommes pas soumis aux problémes de changement
d’échelle. Une représentation couramment utilisée pour les rotations sont les angles d’Euler.
Cependant, si deux axes se confondent, un degré de liberté est perdu et il peut devenir impossible
d’atteindre une position. De plus, les angles d’Euler présentent une limite due & l'ordre dans
lequel sont réalisées les rotations : la matrice finale dépend de l'ordre des 3 rotations. Les
quaternions n’ont pas cette limite : la rotation s’effectue autour d’un axe arbitraire avec un
angle quelconque. Les quaternions sont donc couramment utilisés pour le recalage de surfaces
rigides [FA96].

Transformations non linéaires Ces transformations élastiques ou déformations peuvent
étre globales, avec une seule fonction décrivant la déformation pour I’ensemble de la surface, ou
locales, en découpant la surface en blocs. Les transformations globales permettent de déformer
une surface tout en contraignant la déformation 4 une déformation continue. Les transformations
locales offrent plus de liberté de déformation, mais nécessitent un apport de continuité soit par
lissage, soit par une mise en correspondance robuste. Dans le cas de déformations locales, des

champs de vecteurs de déformations, associés & un maillage d’un volume ou d’une surface,
peuvent étre utilisés. Ce sont les supports de déformation qui offrent le plus de degré de liberté,
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puisqu’il n’y a aucune contrainte. On peut par exemple imposer des contraintes de continuité
sur ce champ. En recalage de surface, on cherche cependant & conserver la topologie. Si aucune
contrainte n’est imposée sur le champ de déformation, il faut que la mise en correspondance
soit suffisamment robuste pour que le champ de déformation soit un homéomorphisme'. Les
Splines( par exemple les Thin-Plate-Splines ou B-Splines), qui sont des fonctions polynomiales
par morceau incluant dans leur définition méme la contrainte de continuité, peuvent avoir un
support global (Thin-Plate-Splines) ou local (B-Splines). Si ce style de déformation présente
Pavantage d’avoir peu de degré de liberté (i.e., de paramétres a évaluer), ces déformations ne
sont généralement pas inversibles.

Les transformations permettent seulement d’obtenir une estimation du déplacement des
points non utilisés pour ’approximation par 'une de ces fonctions. L’étude récente de [Roh06]
qui montre que les champs de Jacobien (mesure de déplacement), obtenu avec différentes trans-
formations globales qui semblent correctement recaler deux volumes, sont complétement diffé-
rents d’une transformation & I'autre.

Une hypothése forte va alors reposer sur le choix des primitives & mettre en correspondance,
et sur la fonction de colt associée qui traduira également une hypothése forte sur les surfaces a
mettre en correspondance. Nous soulignerons les hypothéses associes aux primitives et fonctions
de cofit.

Les primitives et les contraintes induites par le critére de similarité

Les primitives sont les éléments extraits de la surface et utilisés pour la mise en corres-
pondance. Le critére de similarité est une mesure de ressemblance entre deux primitives. On
distingue plusieurs approches dans la littérature :

- Formes caractéristiques (points épars, contours ou surfaces anatomiquement si-
gnificatifs) Cette catégorie de primitives est particuliérement adaptée aux transformations
de grandes amplitudes. Les données peuvent étre des points dits caractéristiques, par exemple
des points saillants, ou n’importe quel autre point présentant des caractéristiques de courbure
uniques et invariantes. On peut également considérer des courbes, correspondant a des limites
de zones, régions ou structures anatomiques. Les régions aussi peuvent étre utilisées comme
primitives, elles sont définies par leur uniformité de géométrie ou de texture.

Le critére de similarité entre des formes caractéristiques repose sur I’hypothése de conser-
vation de ces caractéristiques entre la surface A et la surface B. 1l est donc plus généralement
utilisé en recalage rigide. Le probléme de mise en correspondance nécessite une étape de détec-
tion des formes caractéristiques dans les deux surfaces, ou segmentation.

- Points Cette catégorie de primitives est associée dans la littérature aux surfaces gauches,
ou free-form surfaces.

Si la similarité la plus souvent utilisée est la distance euclidienne entre les points, plusieurs
auteurs transforment les points & apparier en vecteur. Feldmar et Ayache [FA96] recherchent
pour un point de la surface source, les points de la surface cible ayant des courbures proches.
Pour chacun de ces points, un déplacement rigide est calculé par superposition des repéres prin-
cipaux. L’algorithme est réitéré jusqu’a ce que la distance entre la surface source transformée
et la surface cible soit inférieure & un seuil.

1Une déformation qui conserve la topologie est appelée homéomorphisme.
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Cet algorithme est modifié pour le calcul d’une transformation affine. Le critére de courbure ne
suffit plus et un vecteur contenant des informations différentielles est calculé (les deux courbures
principales et les trois normales). Le critére de similarité est alors le moindre carré de la diffé-
rence de ces vecteurs, pondéré d’un coefficient augmentant proportionnellement & la courbure.
Cette transformation globale est complétée par des transformations affines locales, en recher-
chant les distances minimales entre les points appariés dans des sphéres de recherche définies
par leur rayon. Les résultats sont bons pour des recalages de surfaces qui se ressemblent par
leurs courbures comme deux visages ou deux cranes.
Dans le cas des déformations cérébrales de la surface corticale, 'utilisation d’informations
comme la normale ou la courbure principale peut étre discutée. En effet, la déformation oc-
casionnée par I'ouverture de I’arachnoide est telle que, d’une surface concave, on peut passer a
une surface convexe. Une information plus pertinente serait 'utilisation de la luminance, voire
méme de la couleur, les vaisseaux sanguins étant plus sombres que le reste du cortex.
Les méthodes de mise en correspondance iconiques utilisent le critére associé de I'intensité, lors-
qu’une intensité est disponible pour chaque point. Il existe une multitude de critéres iconiques :
— les méthodes différentielles : Elles reposent sur ’hypothése de conservation de 'intensité
du point qui se déplace. Un exemple connu est la méthode de Horn et Schunck [HS81] qui
introduit, en plus du terme de conservation d’intensité, une contrainte de lissage. Cette
contrainte de lissage est la minimisation de I’énergie du vecteur vitesse.
— les méthodes de corrélation : Elles autorisent, des déplacements de grande amplitude, mais
ont besoin d’un maximum bien défini [PCA00].
— les méthodes basées sur ’énergie : elles n’autorisent que des mouvements de faible ampli-
tude.
— les méthodes utilisant des modéles paramétrés : elles recherchent la meilleure adaptation
des paramétres d’'un modéle défini a priori.

- Modéle de surfaces déformable L’utilisation d’un modéle déformable pour représenter
la surface repose sur des descriptions physiques de la surface et sur des lois d’évolution &
décrire. Ces lois d’évolution prennent en compte des forces internes et des forces externes. Les
forces internes peuvent étre, par exemple, la force d’inertie ou la pression interne. Les forces
externes sont décrites par les images peropératoires. Cohen [CC93| propose une théorie de
modéle déformable dite modéle des ballons. L’équation d’équilibre du modéle est résolue par la
méthode des éléments finis. L’expression de ’équilibre prend en compte une force d’inflation,
semblable au gonflement d’un ballon, ou de déflation (force opposée). Les contours sont attirants.
Pour ne pas arréter la progression du modéle par des points aberrants, les forces sont pondérées
par le gradient d’intensité. Dans [RMHT99], le modéle utilisé est trés sophistiqué grace aux
recherches de Miga [MRK ™01, MFGPO1] sur les paramétres intrinséques des tissus du cerveau.
D’autres travaux cherchent & modéliser 'interaction outils/cerveau durant une intervention
[HBP*04]. Une équation différentielle & 3 dimensions traduit le modéle : le cerveau est considéré
comme une éponge remplie d’eau. La méthode des éléments finis permet la résolution de cette
équation en tenant compte de 1’hétérogénéité et de la complexité du cerveau et des images
acquises avant 'opération par IRM. Les données peropératoires IRM sont ensuite ajoutées au
modéle de la surface comme conditions aux limites pour la résolution.

Une paramétrisation de la surface apporte une fonctionnalité d’interpolation des données, qui
peut étre utile en cas de sous-échantillonnage d’une des deux surfaces.

Fonction de coiit

La fonction de cout est généralement composée d’un terme d’attache aux données et d’un

N

terme de régularisation. Le terme d’attache aux données consiste & minimiser la mesure de
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dissimilarité sur ’ensemble des primitives. Le terme de régularisation permet de trouver la
déformation la moins cotteuse en énergie. Certaines mesures de similarité utilisent & la fois des
informations géométriques et des informations d’intensité [FDMA97, JK99].

5.1.2 Mise en correspondance locale et globale

On différencie les approches locales, qui optimise la fonction de cotit par primitive, de celles
qui cherchent & minimiser la fonction de cott pour ’ensemble des primitives.

Stratégie de recherche

Certaines approches enchainent successivement ’approximation de la déformation sous forme

d’une transformation et celle de la mise en correspondance. Certaines approches considére le
calcul de la transformation comme un probléme de prise en compte de mesures bruitées. Les
mesures sont les appariements. Elles sont considérées bruitées parce qu’il peut y avoir des ap-
pariements aberrants. Ces approches utilisent alors des filtrages de type bayésiens, linéaires
(Kalman) ou non linéaires (filtres particulaires) [MEO04]. D’autres approches abordent le pro-
bléme par la multi résolution [HB03]. L’espace est séparé en régions dont la taille diminue avec
I’augmentation de la résolution. Différentes stratégies de traitement d’une résolution & 'autre
existent. La plupart des approches suivantes sont utilisées en recalage d’image 2D, mais sont
directement transposables & du recalage de surface.
Dans [NAPMO05, PBBM04, RADO03]|, a chaque changement de résolution, seules les régions dont
le recalage est considéré mauvais sont traitées. Plusieurs facons de définir le mauvais recalage
sont utilisées. Dans [RAD03, NAPMO5], le gradient de la fonction de coit, selon les coeflicients
de la transformation, est calculé. Les régions a fort gradient, i.e., supérieur & un seuil, sont
alors traitées & une meilleure résolution. La solution la plus courante est d’utiliser des méthodes
d’optimisation d’ordre 1, calculant le gradient de la fonction de coat (table 5.2).

TAB. 5.2 — Classement de méthodes de minimisation de fonctions non linéaires sans contraintes.

Nom Dimension Complexité 1-D sous- | Calcul des
minimisation | dérivées

Bracket + | 1-D NON

Brent

Golden Sec- | 1-D NON

tion Search

Variant  of | 1-D OUI

Brent

Downhill n-D n? NON NON

Simplex

Method

Powell n-D n? OoUl NON

Gradient n-D n OUI OUI

Conjugué

Quasi- n-D n? OUl OUI

Newton(BFGS)
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F1a. 5.1 — Recouvrement partiel des surfaces et disparition de matiére. (a) photo avant exérése,
(b) photo aprés exérése d’un cavernome. L’observation des vaisseaux et veines montre clairement
I’apparition d’une partie de la surface qui n’était pas visible en bas et la disparition de surface
autour de la cavité d’exérése et au dessus.

Données partielles 4 recouvrement partiel ou disparition de matiére

Dans les cas ou chaque point d’une surface ne trouve pas son correspondant dans 'autre
surface, comme par exemple sur la figure 5.1, une méthode couramment employée est de laisser
de coté les points considérés aberrants en ne les prenant pas en compte dans le calcul de la
transformation ou dans celui de la fonction de cofit.

Le probléme est de savoir quels sont les points aberrants. Dans ce but, les primitives &
prendre en compte sont pondérées par une valeur pouvant s’apparenter & la confiance dans ces
points. Il y a plusieurs méthodes pour mesurer cette confiance, chacune s’apparentant a une
hypothése différente. Dans [PF06], le poids utilisé dans l'estimation de la transformation est

67""2 (z’y)/("2

e P @w)/o? { g

ou 72(z,y) est lerreur résiduelle entre le voisinage source transformé et son correspondant
cible. Dans [Hel00], les M-estimateurs sont utilisés. Les M-estimateurs sont des fonctions de
pondération croissante sur $7. Ces approches consistent & limiter I’influence des appariements
ou des points qui semblent étre aberrants. Une autre solution est de retirer complétement du
calcul ces points, comme pour les moindres carrés tronqués, par exemple.

5.1.3 Utilisation d’amers pour le recalage

Certains auteurs ont proposé d’utiliser des amers anatomiques mis en correspondance pour
interpoler la déformation au reste des points [HBO3][RDD"04]. L’avantage de cette méthode
est sa rapidité, puisque la mise en correspondance est réalisée de maniére éparse. Cependant, le
probléme de ’absence d’information sur les déformations subies par les points entre les amers
reste le méme que pour les transformations globales.

5.1.4 Discussion

11 ressort de ce trés bref parcours de la littérature du recalage de surface que les algorithmes
sont spécifiques a ’application. Nous cherchons & utiliser les reconstructions stéréoscopiques,
pour détecter et quantifier les déformations anatomiques, que nous avons présentées dans le
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chapitre 4. On récupére des reconstructions stéréoscopiques brutes, plus précises que les re-
constructions stéréoscopiques lissées comme démontré dans le chapitre 3. La reconstruction
stéréoscopique offre des surfaces définies par des points dans un repére millimétrique, avec un
échantillonnage au pixel. Par conséquent, méme si un point de la surface source n’a pas son
correspondant physique exact dans la surface cible, la précision est telle que a priori il n’y aura
pas ou trés peu de différences de courbure ou de luminance entre le correspondant exact et le
point de la surface cible le plus proche, au sens du critére de similarité utilisé. On n’a pas besoin
d’interpoler la position de points. Ces arguments plaident en faveur de 'utilisation directe des
points disponibles. L’extraction de primitives, invariant d’une surface a 'autre, est compléte-
ment liée au type de déformation que subit la surface source et aux informations disponibles.
Une intensité peut-étre associée & un point de la surface, comme c’est le cas pour nos données.
Si les informations différentielles? sont couramment utilisées dans la littérature, ici leur exploi-
tation semble difficile car la déformation ne semble pas conserver ces informations. Une région
convexe peut devenir concave, par exemple. Nous proposons d’utiliser, comme primitives, les
points denses que nous fournit la reconstruction stéréoscopique. Ces reconstructions sont une
acquisition de la surface du cerveau limitée a la fenétre définie par la craniotomie. Si lors d’une
déformation le cerveau se déplace en translation perpendiculairement a la normale & la surface,
alors la surface apparente n’est plus la méme que celle d’origine. De plus les surfaces recons-
truites présentent des points aberrants et des trous de reconstruction. La résection est également,
un probléme. La surface a disparue et la nouvelle surface au fond de la cavité de résection n’est
pas celle qui correspond & la surface avant résection. Un recalage au sens propre du terme ne
prendrait pas en compte ces nouveaux points et ils devraient étre considérés comme des points
aberrants. Cependant dans un but de quantification de ’exérése, on peut considérer que mesu-
rer la distance entre le fond de la cavité d’exérése et ’ancienne surface donne une information
plus intéressante que de signaler la résection de matiére.

Nous ne cherchons pas a calculer une déformation, mais plutét un appariement des points entre
les surfaces, traduits par un champ de vecteur. La mise en correspondance doit donc étre suffi-
samment robuste pour se passer du lissage d’une fonction de transformation.

Dans les solutions de détection des déformations cérébrales par acquisition de surface, la mé-
thode de recalage la plus couramment utilisée est 1’algorithme ICP, qui se base sur ’hypothése
que les points correspondant sont les points les plus proches au sens de la distance. Plusieurs
équipes [SRET05], [DSD 03, SDD 05| se sont finalement intéressées a la texture associée a ces
surfaces. Dans [DSD103, SDDT05], les images de texture sont recalées par information mu-
tuelle. Nous proposons d’utiliser non seulement la texture associée aux surfaces reconstruites,
mais également la vidéo continue entre ces reconstructions, pour rendre plus robuste 'appa-
riement. On propose donc un critére de similarité compromis entre une similarité iconique et
une régulation par la distance. Cependant, nous pouvons disposer de jusqu’a trois catégories
de données : les reconstructions stéréoscopiques brutes, une photo associée & cette reconstruc-
tion, et éventuellement un flux vidéo entre deux reconstructions. Les deux photos associées aux
reconstructions stéréoscopiques peuvent étre trés différentes, et il semble intéressant de consi-
dérer aussi le flux vidéo qui permettrait de faire le lien entre les deux photos. Dans le cas d’une
opération, les reconstructions stéréoscopiques peuvent étre faites & deux instants trés différents
de l'intervention, avec des changements de luminance ou de position du microscope. Utiliser la
texture pour faire la mise en correspondance peut étre difficile car nos images peuvent présenter
plusieurs minima locaux de corrélation. Par ailleurs, utiliser la distance euclidienne seule entre
les deux surfaces n’est pas suffisant non plus, puisque nous avons vu que le point le plus proche
n’était pas obligatoirement le point correspondant. Nous disposons également de la vidéo du
champ opératoire. Pour pouvoir suivre des points en temps réel, il faut limiter leur nombre.

2 - - N
“informations du premier ou du deuxiéme ordre comme la courbure ou la normale
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De plus, la vidéo du champ opératoire peut-étre interrompue ou les points peuvent étre per-
dus. nous ne pouvons pas nous baser uniquement sur le suivi vidéo. Cependant, chacune de
ces sources d’information apporte une information d’intérét. La texture permet de prendre en
compte les déplacements en translation paralléle & la craniotomie. Elle n’est pas toujours pré-
sente, par exemple pour la dure-mére. La distance euclidienne est alors utile. La vidéo permet
de contraindre la mise en correspondance en fonction de quelques amers suivis en temps réel, ce
qui permet de prendre en compte 'historique des déformations dans la mise en correspondance.
On g’intéressera donc aussi au méthodes de suivi de primitives dans une vidéo dans la section
suivante.

5.2 Principe du Suivi vidéo

Nous souhaitons utiliser la vidéo provenant d’un des binoculaires du microscope pour faire
la mise en correspondance des deux surfaces. Nous avons donc cherché un moyen de suivre en
temps réels des points anatomiquement significatifs dans le flux vidéo provenant du binoculaire.
Les nombreuses occlusions et spécularités auxquelles sont soumises les images nous ont conduit
A considérer des filtres utilisant des modéles de déplacement des points a priori ou estimés sur
I’image. Nous présentons, dans cette section, le principe de ces filtres, dits bayésiens, aprés avoir
présenté des filtres de suivi sans modéle d’évolution.

Filtrage sans modéle d’évolution

Le suivi vidéo sans modéle d’évolution repose sur I’hypothése d’un petit déplacement entre
un pixel dans une image et dans I'image suivante, afin de restreindre la recherche de sa nouvelle
position. Un filtre couramment utilisé pour son eflicacité est le filtre KLT [TK91, ST94]. Le
suivi est basé sur la linéarisation de la fonction suivante par série de Taylor et en utilisant le
gradient d’intensité comme dérivée.

[ [+ d) - n@)Put)s

Ce critére correspond aux moindres carrés (ssd), avec w(z) = 1 pour tout pixel x appartenant &
la fenétre w. d est le mouvement de translation en x ou en y. I1(x) et Ip(z) sont les luminances
des points a la position x dans les deux images successives. La recherche du minimum de cette
fonction sur 'image est réalisée par Newton-Raphson (Newton généralis¢). Les points les plus
susceptibles d’étre suivis, i.e., dont le voisinage contient de haut changement d’intensité [ST94],
sont extraits.
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Si on considére Z comme une application linéaire, des grandes valeurs propres signifient une
plus grande transformation. Une variante de KLT a été proposée par les auteurs [ST94]| pour
prendre en compte une transformation affine, avec par conséquent une matrice 7 de taille 6.
Cependant, ce choix de modéle affine entraine un temps de calcul beaucoup plus long. On se
contente souvent d’'un modéle de pure translation. En prenant une valeur suffisamment grande
pour la plus petite valeur propre, on s’assure une bonne confiance dans la possibilité de retrouver
les points. Cependant, dans ce filtre les points perdus par occlusion sont extraits & nouveau,
mais rien ne garantit qu’il s’agit des mémes points, ce qui rend ce filtre inutilisable dans notre
cas.
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Filtrage avec modéle d’évolution

Principe commun L’hypothése sur laquelle se base le paradigme des filtres bayésiens est
que l'on puisse avoir ces modéles sous forme probabiliste. On définit ’estimation optimale de
Pétat a partir de la fonction de probabilité définie (pdf : densité de probabilité a posteriori de
Pétat). Cet estimateur optimal peut, par exemple, étre la moyenne ou la médiane, ou encore le
mode (i.e., I'état qui a la plus forte probabilité). Les filtres bayésiens reposent sur le théoréme
de Bayes, qui explique comment mettre & jour la connaissance de 1’état cible & la lumiére
d’information supplémentaire apportée par de nouvelles données. On doit poser deux modéles
d’évolution :
(1) l’équation d’évolution (ou modéle d’évolution), qui est la loi de transition de ’état pour
deux pas de temps successifs : xy11 = f(xy, wy) ou ¢ est le vecteur d’état & ¢t et w; un
bruit.

(2) l’équation d’observation (ou modéle de mesure), qui est la loi de vraisemblance de la
mesure : y; = h(x,v4) ol y; est Pobservation en fonction de 1’état et vy le bruit associé.

Ce type d’approches présente globalement deux étapes : ’étape de prédiction et ’étape de mise
A jour-correction. L’aspect bayésien, du probléme de suivi, est le calcul d’un degré de confiance
de ’état X, étant donnée les mesures y1.;. Si on connait p(x¢—1|y1.t—1), la densité a posteriori
de I’état estimé & ’étape t — 1, alors la prédiction a 'étape ¢ consiste & calculer p(z¢|y1.4—1), qui
est la densité a priori de ’état & ¢ en fonction des mesures obtenues jusqu’a ¢ — 1. Ce calcul
utilise la formalisation de Chapman-Kolmogorov :

P(It|y1:t—1) = /P(It|It—1)P(It—1|y1:t—1)dmt—1

ot p(x¢|xs—1) est décrit par (1). L’étape de mise & jour consiste & prendre en compte la nouvelle
mesure Y, en utilisant le théoréme de Bayes :

P(ye|ze)p(@eyr:e—1)
p(yt|y1:t71)

p(ey1e) =

ot p(yi|x:) est décrit par (2) et p(yelyie—1) = [ p(yelze)p(ze|yr:e—1)da,. Cette solution est la
solution dite optimale, parce qu’elle ne fait pas d’approximation. Cependant, les calculs d’inté-
grales précédents ne sont en général pas possibles. Il faut donc en trouver une approximation.
Les solutions possibles sont 'approximation gaussienne du résultat qui sont les filtres de Kalman
et Kalman étendu décrits en section 5.2). L’approximation est exacte sous certaines conditions.
Si ces conditions ne sont pas respectées, d’autres approximations du calcul de I'intégrale peuvent
étre utilisées. Certaines reposent sur la discrétisation de 'espace des solutions et utilisent 1'inté-
gration numérique, par exemple les méthodes basées grilles. D’autres méthodes sont basées sur
des simulations de Monte Carlo, qui correspondent aux filtres particulaires décrits en section
5.2).

Les filtres optimaux Ces filtres calculent ou font une approximation exacte par morceau de
la solution optimale bayésienne. Le filtre de Kalman est la solution optimale si les hypothéses
suivantes sont respectées. Cela signifie que dans ces conditions, le calcul est exact. Les autres
filtres ne peuvent au mieux que l’égaler. Les hypothéses sur les équations d’évolution et de
mesure sont les suivantes. Les bruits sont gaussiens. Les équations sont linéaires.

T = Fy*xp_1 + v

yr = Hpxp +nyg
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avec v et ny bruits blancs de covariance Q) et Ry respectivement. On a alors :
p(rr_1lyrr—1) = N(mp_1jp—1, Pe—1jk—1)
p(wrlyre—1) = N(mgjr—1, Prjr—1)

p(zklyik) = N(mpr, Pejr)

avec

Mgk—1 = Frmp_1jk—1
T
Pyjp—1 = Qr—1+ FrPy_1jp—1 Fy,

Mk = Mipj—1 + Kp(yr — Hempjp—1)

ol yr — Hymyx—1 est appelé terme d’innovation et Ky gain de Kalman, calculé selon I’expres-
sion suivante : K = Pyy_1H} Sp-1 et Si, = HpPyr—1Kj + Ry est la covariance du terme
d’innovation.

Py = Prjp—1 — K Hy Py

Les filtres sous-optimaux On se place dans des conditions non optimales lorsque les équa-
tions (1) et (2) ne sont pas linéaires. Le filtre de Kalman étendu consiste a faire 'approximation,
par une fonction linéaire par morceau, de la fonction non linéaire, en utilisant un développement
de Taylor du premier ordre ou d’ordre supérieur. Un filtre de Kalman classique est alors ap-
pliqué. Ce filtre est couramment utilisé dans les problémes non-linéaires. La linéarisation et les
hypothéses d’approximation gaussienne du bruit ne sont pas toujours valables dans les cas réels.
De plus, un ensemble de points choisis de fagon déterministe sur p(ag|y1.x) peut étre propagé
sur la vraie fonction non linéaire pour améliorer le filtre de Kalman étendu. Cela suppose encore
une hypothese gaussienne sur p(zx|y1.x). L’hypothése gaussienne sur les densités de probabilité
signifie notamment qu’il y a une solution prépondérante. Cependant, en suivi vidéo, si la mesure
est trés bruitée, on a souvent des densités de probabilité multimodales. Les filtres particulaires
ont alors été introduits [DAFGO1]. Le principe est de faire une approximation, par une somme
de particules, des intégrales précédemment décrites. Beaucoup d’algorithmes différents existent.
L’échantillonnage direct de p(zy|Y%) n’est souvent pas possible. On va donc échantillonner, par
tirage de Monte Carlo, une autre densité q(z|Y:) plus facile & échantillonner. La méthode
de Monte Carlo consiste & trouver une solution approximative & un probléme numérique en
utilisant des procédés aléatoires.

A R )

En général on utilise g(xg|xg—1,Yr) = p(zr|xg—1) Les limites du filtre dans sa forme la plus
simple est la dégénérescence du filtre, ce qui signifie que le nombre de particules différentes
diminue au fur et & mesure des itérations. Concrétement, le nombre de particule reste le méme
en cas de dégénérescence, mais elles s’agglutinent.

Deux exemples de filtres particulaires sont décrits en Annexe A.
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Modéles et états Les filtres bayésiens peuvent étre utilisés aussi bien pour estimer un état,
ce qui est l'utilisation la plus classique, mais aussi pour estimer le modéle, c’est & dire de
trouver les parameétres pour f et h [AMGCO02]. 1l est également possible de limiter I’estimation
du modéle & un choix automatique selon plusieurs modéles possibles [Pir05]. Soit M ’ensemble
des N modéles possibles, M = Hjim1. N soit p;(k) la probabilité que le modeéle p; soit correct
au temps k, alors

_ P(Yo:klps)pi(k — 1)
Yoo Pork|m)pu(k — 1)

p;j(k)

On peut alors décider que I'estimation de ’état & sera une moyenne des états estimés par les
différents modéles : &) = Zjvzl D (k)& gy, -

L’estimation non linéaire de 1’état consiste & estimer ’état x; & partir de la connaissance de
f, h,y:. L’estimation non linéaire des paramétres consiste a estimer les paramétres d’une base
connue de f, h & partir de la connaissance de g, yr. L’estimation duale non-linéaire a pour but
d’estimer les deux simultanément. Si on essaie d’estimer 1’état, il faut définir le vecteur d’état.
Il peut s’agir de la position d’un point, avec ou sans vitesse, de sa luminance, du flux optique
ou encore d’une forme (voir Annexe A).

5.3 Utilisation des approches bayésiennes pour le suivi de
déformations anatomiques

La vidéo endoscopique est une modalité souvent utilisée en bronchoscopie® pour le diag-
nostic de cancers des poumons. L’algorithme de CONDensation de [IB98a] a été utilisé dans
[DCY05] pour un recalage 2D /3D d’images bronchoscopiques avec des données tomographiques
3D du patient. Le modéle de déplacement de la caméra endoscopique était auto-régressif et le
vecteur d’état correspondait & la pose de la caméra. Les paramétres de ce déplacement sont
appris sur des séquences d’entrainement avec des opérateurs différents. Seule la moyenne est es-
timée comme une coordonnée supplémentaire du vecteur d’état. La mesure de la pose & chaque
état est obtenue par un recalage initial 2D-3D. En chirurgie laparoscopique du muscle épi car-
diaque, des approches un peu similaires de suivi des déformations ont été proposées. Le but
était de suivre les déformations dues aux battements cardiaques, résidus de I'utilisation de sta-
bilisateur mécanique. Les approches de ce domaine, qui pourraient également étre utilisées en
neurochirurgie a crane ouvert, sont la pose de fiduciaires artificiels, le suivi de mouvement, 2D
dans la vidéo [GOSHO02], ou encore le suivi et la reconstruction de la surface a l'aide de tech-
nique stéréoscopique et d’endoscope stéréo [SMD ™05, LRCT04]. La mise en correspondance des
2 images stéréoscopiques est beaucoup plus dure en laparoscopie (uniformité de texture, trés
peu de d’écart entre les 2 caméras). Dans [SMD™05], le filtre utilisé n’utilise pas de modéle
d’évolution et n’est donc pas robuste aux occlusions. Dans [OGB™'05], en endoscopie cardiaque,
le battement du coeur était suivi en utilisant I’observation du déplacement d’amers naturels
dans la vidéo. En utilisant la série temporelle observée, couplée avec 1’électrocardiogramme et
la surveillance respiratoire, les auteurs étaient capables de prédire les mouvements du coeur.

La section suivante présente ’évaluation que nous avons réalisée de plusieurs de ces filtres
pour notre probléme spécifique.

3La différence entre fibroscopie et bronchoscopie est que le tube est souple dans le premier cas et rigide dans
le second.
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5.4 Etude de filtres pour le suivi vidéo

Nous avons implémenté plusieurs filtres. Nous présentons ici ’évaluation des performances
de quatre algorithmes de suivi, avec ou sans modéle dynamique d’évolution et, pour ceux définis
avec un modéle dynamique, avec ou sans modéle dynamique a priori. L’évaluation des perfor-
mances a été faite sur 34 amers naturels. Cette évaluation a été réalisée a posteriori sur quatre
séquences vidéos enregistrées lors de trois interventions cliniques.

Séquences vidéo étudiées

Une séquence est composée d’environ 50 images acquises avec une résolution de 768 x 576
et avec deux fréquences d’acquisition différentes (1 image par seconde et 5 images par seconde).
Les algorithmes de suivi ont été testés sur les images en niveau de gris. Les quatre séquences
utilisées sont décrites dans le tableau 5.3. La premiére image de chaque séquence est montrée
sur la figure 5.2. Dans une premiére étape, nous n’avons considéré que des séquences ou il n’y
avait ni changement de zoom, ni changement de mise au point, ni déplacement de la caméra. Les
difficultés de ces séquences sont les occlusions, la présence de spécularités et les déformations de
la surface corticale. Nous avons choisi d’étudier des amers naturels. Dans cette partie de notre
travail, les points ont été sélectionnés manuellement, comme des intersections de vaisseaux
corticaux.

Meéthode de suivi sans modéle d’évolution

La premiére méthode de suivi utilisée est basée sur une mise en correspondance par critére
de corrélation. Pour chaque point & suivre, on cherche le point qui maximise le coefficient de
corrélation de Pearson par rapport a 'image de référence (la premiére image de la séquence),
dans une fenétre de recherche autour de la derniére position trouvée autour du point & suivre.
La position de ce point est alors définie comme la nouvelle position du point suivi. Le coefficient
de corrélation de Pearson est :

Ziofé[z—w (5 1)
(S (132 — IRy (5N (e~ (ST -

avec N la taille de la fenétre de recherche, I? et I} les luminances du point indicé i dans la fenétre,
dans 'image de référence et I'image courante respectivement. On notera AlgoCorrelation cet
algorithme dans la section résultat.

Méthode de suivi avec modéle dynamique d’évolution

L’introduction d’un modéle dynamique d’évolution dans la procédure de suivi nous a conduit,
a considérer la famille d’algorithme de suivis par filtrage (filtre de Kalman [AMT79], filtres
particulaires [DAFGO1]). De tels algorithmes sont reconnus pour leur simplicité et leur robustesse
dans des situations telles que la présence de bruit, d’occlusion et d’ambiguités générées par
un environnement encombré, avec des motifs similaires. Les méthodes de filtrage consistent &
modéliser le systéme dynamique qu’on désire suivre par une chaine de Markov cachée. Le but
est d’estimer les valeurs d’un état x; & partir d’observations zj obtenues & chaque instant,
c’est-a-dire pour chaque nouvelle image, acquise & fréquence réguliére. Le systéme est décrit
par une équation dynamique d’évolution de I’état et un modéle de mesure qui lie ’observation
a létat. L’état inconnu du systéme peut étre la position d’un point caractéristique, complété
par d’autres informations telles que sa vitesse ou une mesure d’intensité dans une fenétre dont
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TAB. 5.3 — Description des séquences vidéo étudiées. Le patient 1 était une femme avec un
cavernome frontal droit, le patient 2 était un homme avec une tumeur située dans le gyrus
frontal inférieur droit et le patient 3, une femme avec un cavernome rolandique droit. *Nb
Images est le nombre d’images de la séquence; ** Nb AM est le nombre d’amers naturels &
suivre ;¥ la fréquence d’acquisition est exprimée en Hz.

Index Séquence 1 Séquence 2 Séquence 3 Séquence 4

Patient Patient 1 Patient 2 Patient 3 Patient 3

Etape Pendant la 1ré- | Aprés ouverture | Aprés ouverture | Pendant la résec-
section du caver- | de la dure-mére, | dela dure-mére, 2 | tion, avec 3 outils
nome présence d’'un ou- | pouls cérébral

til

Nb 40 54 47 64

Images*

Nb AM** | 5 11 11 6

Fréquence™| 1 1 5 5

FiG. 5.2 — De gauche a droite : premiéres images des séquences vidéo 1-4, ol les points & suivre
par les filtres testés sont marqués.
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il est le centre. Dans cette section, nous avons choisi d’étudier I'intérét de plusieurs modéles
dynamiques d’évolution possible, soit a priori, soit estimés sur la séquence d’image. Pour chaque
méthode de suivi, le méme modéle de mesure est considéré.

Modéle de mesure A linstant k, nous supposons que 'observation est le résultat d’une
recherche dans l'image Iy du point le plus similaire a4 l'état xg, associé au point que nous
désirons suivre, extrait dans 'image Iy. Nous avons présenté les mesures de similarité possibles
pour lappariement de points dans deux images (chapitre 3, paragraphe 3.1.2). L’hypothése
de la conservation de 'intensité nous a amené & considérer les moindres carrés ssD (sum-of-
squared-differences). L’équation linéaire d’observation est alors

zr = H xp, + wy, (5.2)

ol H est la matrice de transformation entre ’espace d’état et ’espace de mesure. C’est, par
exemple, la matrice Identité si la mesure z; et ’état x; sont la position du point seulement.
Le vecteur wy est un bruit blanc gaussien de covariance Ry. On peut reprocher au critére Ssp
de manquer de robustesse lors de changement de géométrie ou d’éclairage, mais ce choix est
justifié par le fait qu’il rend possible I’évaluation de la confiance dans le pic de similarité dans
la fenétre de recherche, et donc une estimation dynamique de Ry qui prend en compte le bruit
dans I'image. Pour cela, la surface des valeurs du critére ssD, sur la fenétre de recherche, est
considérée comme la densité de probabilité de la position mesurée. Un test x? (qui mesure la
pertinence d’un modéle) est réalisé dans le but de vérifier si la meilleure approximation locale
de cette densité est une Gaussienne ou une Loi Uniforme. Si le test de x? favorise la gaussienne,
c’est qu’il y a un réel pic de similarité. La confiance Ry de la mesure peut alors étre estimée
par la matrice de covariance de la gaussienne. Si le test de x? favorise la Loi Uniforme, alors la
mesure est trés bruitée. Une valeur infinie est attribuée aux termes de la diagonale de Ry, le
reste des termes de la matrice étant nul. Ce cas se produit, par exemple, en présence d’occlusion.
Cette estimation dynamique du bruit de mesure [AMCFO05] permet de rendre la méthode de
suivi plus robuste aux occlusions.

Une fois que le modéle de mesure est défini, on construit un modéle dynamique d’évolution
approprié aux déplacements des points dans les séquences traitées d’images. Nous avons testé
deux cas distincts. Dans le premier cas, le modéle d’évolution est choisi a priori. Dans le second
cas, le modeéle est estimé directement sur les données images [AMCF05].

Modéle d’évolution choisi a priori Dans ce cas, les modeéles sont définis selon ’étape de la
chirurgie. L’état x;, est alors défini par (my_;mgny_ing)7 ot (my, ng)7 est la position estimée
du point caractéristique a l'instant k. Les équations dynamiques suivantes ont été utilisées :

Xp+1 = Fixi + b + vi (53)

ol Vv, est un bruit blanc gaussien, Qg est fixé a priori et ¢ est 'index pour 'instant de la chaine.
(Fi, by).

01 00 mo 01 00 0
0o 000 | mo |32 300 |0
Fimlo oot [P = n P27 00 0 1P 0

0000 no 00 4 1 0

F; traduit une hypothése de stationnarité des points, Fo est un processus régressif du second
ordre, prenant en compte les états précédents aux instants k et kK — 1 et donc la vitesse du point
suivi.
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Les systémes résultants (équation 5.3) sont linéaires et un filtre de Kalman [AM79] permet
de les résoudre. Cependant, nous avons également testé sur ces modéles un filtrage particulaire.
Il y a deux principales raisons & ce choix. Premiérement, les modéles dynamiques présentés
sont, assez basiques et nous souhaitons que notre travail puisse prendre en compte, en perspec-
tive, des modéles plus complexes incluant des informations a priori liées aux paramétres des
déformations cérébrales mesurées pendant la chirurgie (& la maniére du travail préliminaire de
[KBP101]). Deuxiémement, I’estimation de la covariance de la densité a posteriori est accessible
sans approximation, contrairement 4 Kalman, qui suppose une densité a posteriori Gaussienne.
Par ailleurs, comme nous ’avons exposé dans la section 5.2, les filtres particulaires offrent, du
fait de leur capacité & suivre des densités qui ne sont pas gaussiennes, la possibilité de suivre
plusieurs pics pour le méme point selon I'estimateur sélectionné. Dans cette étude, nous avons
utilisé, comme estimateur de 1’état, la moyenne de la densité a posteriori de 1’état, donc nous
considérons des densités a posteriori mono modales. Nous avons donc développé un filtre par-
ticulaire en nous basant sur le tutorial [AMGC02] et le code 1D disponible [MB98]. *. Dans
mon implémentation, la routine de langage C rand () offre une période d’environ 2.10'°, ce qui
est suffisant pour simuler ’aléatoire. Les poids des particules qui sont les échantillons de ¢ sont
alors directement proportionnels a la valeur de p. Dans les résultats, 'algorithme utilisant un
modeéle a priori avec un filtre de Kalman sera noté AlgoApriori et I'algorithme utilisant un
modéle a priori avec un filtre particulaire sera noté AlgoAprioriPart.

Modéle d’évolution estimé sur la séquence Dans le but d’avoir une méthode de suivi
plus générale et donc de prendre en compte des changements de vitesse et de direction imprévi-
sibles, il a été envisagé d’utiliser le filtre particulaire développé par Elise Arnaud [AMCFO05], qui
permet d’estimer directement le modéle d’évolution sur la séquence d’image. Le modéle consi-
déré est déduit en utilisant un vecteur mouvement instantané ug(xx) du point suivi. L’équation
dynamique non linéaire s’écrit alors :

X1 = Xg + g (Xg) + Vi (5.4)

uy(xy) est estimé en utilisant une technique d’estimation de mouvement paramétrique et ro-
buste [OB95]. Comme ce modéle d’évolution n’est pas linéaire, le filtre de Kalman n’est pas
approprié pour résoudre le systéme. Un filtre particulaire est donc utilisé. Cependant, les pro-
priétés particuliéres du systéme (modeéle de mesure linéaire, bruit Gaussien) permet d’utiliser
le modéle bayésien. Sur les résultats, cet algorithme sera noté AlgoEstimé.

Evaluation des performances

Un cadre standardisé de validation, tel que présenté dans le chapitre 1, a été respecté pour
développé et décrire la procédure d’évaluation. La procédure est présentée dans la table 5.4.
Pour chaque point et pour les quatre séquences, la distance euclidienne moyenne (exprimée en
pixel) a été calculée, entre la position du point estimée par la méthode de suivi et la position
du point, relevée manuellement, lorsque le point était visible.

Résultats

Les résultats sont montrés dans le tableau 5.5. Dans ce tableau, nous avons défini le succes
par une erreur maximale autorisée de 5,7 pixels. Cette valeur correspond a lerreur évaluée
de 'estimation de la référence, la segmentation manuelle. L’erreur de répétabilité de sélection

4Nous conseillons également la librairie Rebel pour Matlab, http ://choosh.ece.ogi.edu/rebel/, que nous
n’avons pas utilisée, mais qui offre un choix large de filtre et un support actif
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TaB. 5.4 — Description des procédures d’évaluation utilisées pour tester les 4 filtres

Données d’évaluation

4 séquences vidéo provenant de 3 patients (voir le tableau 5.3)

Paramétres d’entrée

Etape chirurgicale, nature des points, fréquence d’acquisition

Méthode a évaluer

Suivi par AlgoCorrelation, AlgoApriori, AlgoAprioriPart,
AlgoEstimated

Référence

Trajectoire du point acquise manuellement,
par un observateur

Erreur liée au calcul
de la référence

Différence de 3 sélections du méme point
avec 2 observateurs différents

Meétrique d’évaluation

Distance euclidienne en pixel

Indices de qualité

Min?, 1%quartile?, median®,mean®,3"?quartile® max?®, temps”

® en pixel;” en seconde

TaB. 5.5 — Résultats pour tous les amers naturels : un point suivi a été considéré comme suivi
avec succés uniquement si la distance euclidienne avec la référence avait une valeur maximale
de 5,7 pixel pendant toute la séquence. Pour AlgoApriori et AlgoAprioriPart, le modéle a
priori (F1,b1) a été utilisé sur les séquences 1,3 et 4. Le modéle (Fa,ba) a été utilisé sur la
séquence 2. Les résultats sont donnés sous la forme suivante : Nombre de points (min 15 Quartile
Median Mean 37 Quartile Maz). Les statistiques de distances sont données en pixel et le temps
d’exécution est donné en secondes avec un CPU de 1.60GHz.

Séquence/ Méthode  Succeés Autres Temps
1/ AlgoCorrelation  1(0.0 1.0 1.4 1.7 3.0) 5(0.0 2.8 9.5 15.2 27.6 45.4) 5

1/ AlgoApriori 1(0.01.422233041) 5(1.0366.56993197) 5

1/ AlgoAprioriPart  1(0.0 1.52.32.43.04.1)  5(1.0 3.6 6.5 6.9 9.4 19.7) 10

1/ AlgoEstimated (0.0 1.0 1.0 1.4 2.0 3.0) 5(2.0 4.4 10.7 14.2 21.0 44.0) 115
2/AlgoCorrelation (0.0 1.4 2.2 2.4 3.24.5) 8(0.0 1.4 3.0 13.1 18.3 86.2) 12

2/ AlgoApriori
2/ AlgoAprioriPart
2/ AlgoEstimated

11(0.0 2.2 4.1 7.3 8.2 36.7) 12
11(0.0 2.2 4.1 7.3 8.2 36.7) 21
11(0.0 1.6 3.2 11.5 13.7 90.1) 293

3/ AlgoCorrelation
3/ AlgoApriori

3/ AlgoAprioriPart
3/ AlgoEstimated

(0.0 1.9 2.2 2.5 3.6 5.0) 9(0.0 1.4 2.8 3.2 4.3 10.6) 11
(0.0 1.9 2.2 2.5 3.6 5.0)
0(0.0 1.0 1.0 1.4 2.0 5.0)

0.0 1.4 2.8 3.2 4.3 10.6) 20
0.0142019216.1) 235

4/ AlgoCorrelation
4/ AlgoApriori

4/ AlgoAprioriPart
4/ AlgoEstimated

(0.0 1.0 2.2 2.0 3.0 3.6)
0.05.0 7.7 10.7 15.8 28.9) 10
0.0 5.0 7.7 10.7 15.8 28.9) 10

1
1
3
0
0
0
10(0.0 1.0 1.0 1.42 2.0 5.0) 1(0.0 1.4 2.0 4.5 2.4 25.2) 12
2
2
1
1
0
0
1 0.0 1.4 3.15.15.229.8) 237

(
9(
1(
5(0.0 1.43.216821.971.6) 13
6(
6(
5(

(0.00.01.4 1.3 2.0 4.5)
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des points était de deux pixels, en vertical et en horizontal. En définissant un carré centré sur
le point & suivre et de coté 4 (deux pixels en horizontal & droite et & gauche, et deux pixels
en vertical en haut et en bas), la diagonale de ce carré qui représente lerreur maximale qui
pourrait étre commise en segmentation manuelle, a pour longueur 5,7 pixels. La figure 5.3
donne la relation entre l’erreur euclidienne (mesurée en pixel) et la covariance calculée & chaque
itération du filtre, sur une des séquences.

Cov(m,n)

10

_10,

_15,

0 5 10 15 20 25 3C
Euclidean error in pixel

FiG. 5.3 — Séquence 4 : Covariance calculée de maniére empirique sur la densité a posteriori
de I'état estimé par AlgoEstimated en fonction de lerreur euclidienne mesurée pour tous
les amers naturels. Cette figure montre également la distribution des erreurs, en projetant les
points sur ’axe des abscisses.

Discussion

Nous avons montré que le suivi d’amers naturels dans la vidéo provenant du microscope chi-
rurgical était réalisable, malgré le niveau de difficulté de ces images. Nous avons évalué quatre
méthodes de suivi sur des séquences de neurochirurgie. La premiére méthode AlgoCorrela-
tion n’utilise aucun modéle d’évolution. La deuxiéme méthode AlgoApriori utilise un modéle
décrit a prior: avec un filtrage de Kalman, tandis que la troisiéme AlgoAprioriPart, tou-
jours avec un modéle a priori, est basée sur une filtrage particulaire. La quatriéme méthode
évaluée AlgoEstimated estime directement le modéle d’évolution de maniére dynamique sur
la séquence. Les méthodes de suivi, utilisant un modéle d’évolution, sont toutes plus robustes
aux occlusions que la méthode AlgoCorrelation. Ces méthodes peuvent ainsi permettre des
mesures cohérentes de la trajectoire des amers naturels tout le long d’une séquence, alors que
la méthode AlgoCorrelation provoquera des interruptions aberrantes dans un suivi de trajec-
toire. Avec les séquences 3 la plus haute fréquence d’acquisition, la méthode AlgoEstimated
donne les meilleurs résultats en terme de précision du suivi : les amers ont pratiquement tous
été suivis avec succes, sauf quelques décrochages du filtre suite & des occlusions trop longues.
Cependant, le temps d’estimation du modéle a un coit, en temps de calcul, rédhibitoire pour
notre application. Les méthodes AlgoApriori et AlgoAprioriPart présentent alors le meilleur
compromis entre précision et temps de calcul. Elles donnent des résultats équivalents. Ces filtres
permettent d’obtenir un suivi & une fréquence de 9 images et 5 images par seconde, respecti-
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vement, pour AlgoApriori et AlgoAprioriPart. Nous avons utilisé 2000 particules pour le
filtre particulaire de la méthode AlgoAprioriPart. Nous obtenons des résultats similaires a
ceux obtenus avec le filtre de Kalman. Ce résultat est cohérent avec les résultats de [AMGC02],
qui indique que pour un nombre de particules suffisant, un filtre particulaire donne les mémes
résultats que le filtrage optimal de Kalman dans les conditions linéaires et gaussiennes. De plus,
les méthodes utilisant un modéle bayésien donne accés & une évaluation de la confiance dans la
position estimée, par le calcul de la covariance des densités a posteriori. Cette information sera
utilisée dans notre méthode de recalage.

5.5 Meéthode de recalage proposée

Nous allons tout d’abord expliquer le principe général de ’acquisition d’image et du recalage
proposé. Le processus, répété a chaque fois que les déformations doivent étre estimées, est décrit
par le schéma de la figure 5.4. Comme décrit sur ce schéma, & un instant ¢; de Iintervention
chirurgicale, on acquiert une paire d’images stéréoscopiques provenant des oculaires du micro-
scope. On applique alors la méthode de reconstruction stéréoscopique décrite dans le chapitre
3. A ce méme instant t;, des points d’intérét sont extraits en utilisant la méthode décrite dans
la sous-section 5.5.2. On lance alors ’acquisition d’un flux vidéo provenant de ’oculaire droit
du microscope jusqu’a 'instant ¢;. L’image droite de la paire stéréoscopique acquise a ?; est la
premiére image du flux vidéo. Les points d’intérét extraits a ¢; sont suivis continuellement et en
temps réel dans ce flux vidéo, en utilisant la méthode décrite dans la section 5.5.3. Au moment
t; de lintervention chirurgicale, une nouvelle paire d’images stéréoscopiques permet d’obtenir
la surface du champ opératoire, toujours en utilisant la méthode du chapitre 3. L’image droite
de cette paire stéréoscopique est la derniére image du flux vidéo. Les deux surfaces obtenues
& t; et t; sont alors recalées en utilisant la méthode décrite dans la section 5.5.3, qui prend
en compte la nouvelle position des points d’intérét extraits dans I'image droite au temps ¢; et
suivis par filtrage de la vidéo jusque dans I'image droite & t;.

5.5.1 Acquisition

On utilise le systéme déja décrit dans le chapitre 3. Une acquisition consiste & récupérer :

— au temps t;, une paire d’images du microscope chirurgical, ainsi que la position et le
réglage correspondant du microscope;

— un flux vidéo 2D de l'oculaire droit du microscope, dont la premiére image est 1'image
droite de la paire stéréoscopique acquise & ¢; et la derniére image est 'image droite de la
paire stéréoscopique acquise a t; ;

— au temps t;, une paire d’images du microscope chirurgical, ainsi que la position et le
réglage correspondant du microscope.

On reconstruit la surface corticale texturée par I'image droite de la paire, & ¢; et ¢;, en utilisant
la méthode décrite dans le chapitre 3.

5.5.2 Extraction des points d’intérét

Les points d’intérét a extraire doivent correspondre & des points ayant une signification
anatomique. Nous avons choisi d’extraire les intersections des vaisseaux cérébraux. En effet, ces
points ont plus de sens que 'extrémité des vaisseaux. La surface du cortex en est couverte. Ces
points sont extraits automatiquement. Pour avoir les points extraits sur le cortex et non sur le
reste du champ opératoire, principalement constitué de tissus et d’outils, le cortex est segmenté
grossiérement au préalable.
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Acquisition des images droite et gauche du microscope

Y

Reconstruction stéréoscopique

¥

Extraction de points d'intéret dans l'image droite

i+l — y

Suivi de la position des points d'intéret
dans le flux vidéo de l'image droite

b= |

Acquisition des images droite et gauche du microscope

y

t Reconstruction stéréoscopique

Y Y VY

Recalage des 2 surfaces
obtenues par reconstruction stéréoscopique

-

Fic. 5.4 — Principe général de I'acquisition d’images et du recalage, effectuée a chaque fois
qu’une déformation doit étre calculée.
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Nous allons décrire cet algorithme pour une image I. Une ouverture morphologique est d’abord
appliqué & 'image I. Puis I est filtré en utilisant un filtre Laplacien puis un filtre Gaussien. On
binarise cette image. On appelle I, 'image résultante de ce filtrage.

La craniotomie est ensuite segmentée. Pour cela, I'image I, est balayée horizontalement de
droite & gauche et de gauche & droite et un masque est dessiné en prenant pour limite externe
les premiers pixels rencontrés par ce balayage. On appelle cette image I,. Pour obtenir une
segmentation plus nette, on peut alors appliquer une fermeture et une ouverture au masque,
mais dans le cadre de ’extraction, cette étape n’est pas nécessaire.

Les points d’intérét sont alors extraits sur I., la convolution de I, et de I'image originale en
noir et blanc. L’extraction des points se fait en utilisant le détecteur d’Harris [HS88]. Les points
d’intéréts extraits par ce détecteur sont définis comme les maxima locaux de 'opérateur R :

R = det(M) — NTr2(M) (5.5)

avec A = 0.04 et

(516)2 (6IC)(6IC)
M= ({8 ) 6:6)
(5:)(F)  (58)?
det(M) et Tr(M) sont respectivement le déterminant et la trace de la matrice M, u et v sont
les coordonnées des pixels de I'image I.. Parmi les maxima locaux extraits, certains points
correspondent en fait & des spécularités. Les points sur les spécularités ne sont pas des points
anatomiques d’intérét. On rejette donc les points ayant une intensité de luminance supérieure &
0.8Vaz, 00 Vinee est la valeur de luminance maximale de 'image. Les n meilleurs points, sont
ensuite conservés dans un fichier donné en entrée au filtre que nous décrivons dans le prochain
paragraphe.

5.5.3 Suivi de la position des points d’intérét

Comme nous ’avons présenté dans la section précédente 5.4, nous avons testé plusieurs
filtres. Au vu de leurs résultats, dans I’étude présentée ici, nous avons utilisé les filtres Al-
goApriori et AlgoAprioriPart avec les mémes modéles de mesure et d’évolution que dans
5.4. Dans le cas de ce choix, le filtre optimal est un filtre de Kalman car les deux modéles (de
mesure et dynamique) sont linéaires. Cependant, I'utilisation d’un filtre particulaire est & envi-
sager si on utilise des modéles d’évolution dynamique non linéaire. Dans le cadre d’un filtrage
particulaire, la confiance dans le suivi du point est estimée de facon empirique sur la densité
de probabilité obtenue par sommation des particules, tandis que dans le cadre du filtrage de
Kalman, on considére que la confiance & I'instant J est donnée par la covariance R;. Dans le cas
clinique présenté, le filtre utilisé était le filtre de Kalman que nous avons implémenté. Dans la
procédure présentée sur fantome, le filtre est le filtre particulaire que nous avons implémenté.

5.5.4 Recalage de surface et quantification des déformations corticales

La déformation de la surface corticale a été estimée par une transformation géométrique
non linéaire calculée par le recalage de deux reconstructions stéréoscopiques 3D. La méthode de
recalage de surface repose sur les différentes informations pertinentes disponibles aux différentes
étapes de la chirurgie. Par conséquent, une description chronologique du suivi des déformations
pendant une exérése de cavernome sera donnée dans la section 5.7. Dans cette section, nous
décrivons les différentes étapes de la nouvelle méthode de recalage proposée.
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Premiére approximation de la déformation surfacique en utilisant les amers anato-
miques suivis

La localisation 3D des amers suivis est connue aux instants ¢; et ¢;. Comme une reconstruc-
tion stéréoscopique de la surface du cortex a été calculée a ces instants, on dispose pour ¢; et ¢;
des informations suivantes (voir le chapitre 3 pour plus d’explications sur ces informations) :

— la carte de disparité : pour chacun des pixels de 'image droite rectifiée, on dispose de

la valeur de disparité d(ufp,vF) entre un pixel de I'image droite rectifiée de coordonnées
(u, v’) et un pixel de coordonnées (uby, vh)de I'image gauche rectifiée ;

— la matrice de rectification R", qui permet de transformer, par perspective, I'image droite

en I'image droite rectifiée.

— la matrice de reconstruction Ty_pnys qui permet de transformer un pixel de la carte de

disparité en un point 3D dans le repére millimétrique associé au patient.
Soit (u,v) les coordonnées en pixel d’'un point d’intérét de limage droite. On rectifie tout
d’abord le pixel (u,v) pour avoir ses coordonnées dans I'image droite rectifiée.

(suf, svl, s)T = R"(u,v,1)T

On récupére dans la carte de disparité la valeur d(ul,v%). Comme il s’agit de point d’intérés,
I’hypothése forte sur laquelle nous nous basons est que ce point a bien une valeur de disparité
car il correspond & un point dont le voisinage contient beaucoup d’information. La mise en
correspondance par corrélation entre ce point et 'image gauche est a priori réussie.
On obtient alors directement (X,Y, Z) les coordonnées 3D en millimétres du point correspon-
dant au pixel (u,v) dans le repére patient :

(Xv K Z? 1)T = Td—>phys (u}i’ UTR? d(u}ia UTR)a 1)T

Un champ de déformation épars est alors calculé entre la position 3D des amers aux instants ¢;
et t;. A partir de ce champ de déformation éparse, un champ dense de déformation est interpolé
pour tous les points de la surface source (qui est la reconstruction stéréoscopique a 'instant
t;)par Thin-Plate-Spline. En d’autres mots, les amers anatomiques suivis sont utilisés comme
points de controle de la Thin-Plate-Spline. Ce champ de déformation est considéré comme une
premiére approximation de la déformation.

Recalage des deux reconstructions stéréoscopiques

Nous proposons une nouvelle fonction de cofit pour le recalage de surfaces. Cette fonction
de cotit inclut trois termes. Le premier est 1ié & 'intensité des images, le deuxiéme & la distance
entre les points des surfaces et le troisiéme au respect des amers suivis dans la vidéo. L’objectif
de cette méthode est de prendre en compte les différents aspects de difficultés, rencontrés dans
les images, tout au long de la procédure chirurgicale.

F=08aA+(1—-a)B)+(1-B)C (5.7)

Nous décrivons ci-dessous chacun des termes de la fonction de cotit de I’équation 5.7.

A : Terme lié a ’'intensité dans les textures Dans nos images spécifiques, acquises par
caméras mono CCD, le niveau de luminance est fortement corrélé au niveau de vert (figure 5.5).
Comme nos images sont acquises en RGB pour des raisons de visualisation, le canal vert a été
directement utilisé comme canal de luminance.

_ Csx01(Greeny,) + Csx01(GradGreeny, ) ( Py, Py )

A(Py, Py) = : (5.8)
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Correlation Map, Variables Regrouped by Similarity

Fic. 5.5 — Table i r i odu champ opératoire des valeurs de
corrélations entre le

Avec GradGreen = GrCb

ale gives Value of |Similarityl far Each Variable Paj

\/(Green(i,j — 1)+ Green(i,j + 1))2 + (Green(i — 1, j) + Green(i + 1, 5)?)

ot Green(i,j) est le niveau du canal Vert du pixel de coordonnées i, j.

C3x21 est le coefficient de corrélation calculé dans les fenétres de corrélation de taille 3 et de
centre pg et p; respectivement, qui sont les pixels correspondants aux points 3D Py et P; dans
les images texturant la reconstruction stéréoscopique source et la reconstruction stéréoscopique
cible. Si les deux fenétres de corrélation étaient strictement identiques, alors A(Py, P;) = 1.

B : Terme de distance de surface

D(F, Pclosest)

B, P1) = D(Py, Py)

(5.9)

D(Py, Py) est la distance euclidienne entre les points 3D Py et Py. Pclosest est le point le plus
proche de Py dans la surface cible (pré calculé par ICP). Si P; est le point le plus proche au
sens euclidien, alors B(FPy, P1) = 1.

Les termes A et B représentent les termes d’attache aux données.

C : Terme lié aux amers suivis

C(Po, P1) = ¢(Po)D(Pr, B, (5.10)

interpolated)
Au lieu du classique terme de régularisation, calculé par la taille de la fonction de déformation
par exemple [YouOO], nous avons choisi de contraindre le recalage des deux surfaces par un
terme d’attache aux amers suivi, régularisés par Thin-Plate-Spline. D(Py, P1) est la distance
Euclidienne entre les points 3D Py et P;.

Pointerpolated est la nouvelle position du point Py quand le champ de déformation dense,
calculé par TPS a partir des amers suivis, est appliqué a la surface source.

N
Y(x) = Z exp_kD(A:O’x)o(Af;f) (5.11)

i=1
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Les indices t0 et tf indiquent que les points A indicés sont les amers extraits dans la premiére
image de la séquence et suivis dans la derniére image, respectivement. A’ est amer indicé i
parmi les N amers extraits dans la premiére séquence. La variable x est un point 3D de la surface.
La fonction exp™** est représentée sur la figure 5.19. Elle permet de pondérer, dans I’équation
5.7, le terme de respect du champ calculé (équation 5.10) par la distance du point traité aux
amers I'entourant et & la confiance accordée & chacun des amers suivis. Cette confiance o (! 7)
est mesurée par la covariance de la densité a posteriori, associée i chacun des amers suivis, soit
aux états ;.

Fonction de cout globale
F(Pis7 P_]T) -

BaA(P, Pl) + (1 —a)B(P?, P])) + (1 - B)C(P], PY) (5.12)

A, B, C sont définis par les équations 5.8, 5.9 et 5.10, respectivement. P° et PT sont des
points 3D de la surface source et de la surface cible, respectivement. o et § dépendent de
Pétape chirurgicale. « est un paramétre sans dimension € [0;1] pondérant I'importance de A
par rapport & B. § est un paramétre sans dimension € [0; 1] pondérant 'importance de C par
rapport aux deux premiers termes. Par exemple, quand nous voulons mesurer la distance entre
une acquisition stéréoscopique de la dure-mére et une acquisition stéréoscopique immédiatement
aprés ouverture de la dure-mére, o = 0 et § = 1. Quand des séquences vidéos étaient disponibles,
des valeurs de « et 3 ont été expérimentalement définies. Par exemple, sur les données utilisées
en résultats, entre une acquisition stéréoscopique avant la résection mais aprés ouverture de la
dure-mére et une acquisition stéréoscopique aprés la résection, a = 0.3 et 8 = 0,5. Dans ce cas,
les trois termes sont utilisés.

5.5.5 Minimisation

Pour chaque point de la surface source, on minimise la fonction de cott de ’équation 5.12
en limitant la recherche & un voisinage du point trouvé par interpolation.

Pouri=0;i < Nb* :
Pour j=-T;5=T
PE = argminchF(PiS, ch)
Nb® est le nombre de points de la surface source. T est défini de fagon a ce que PjC décrive

un voisinage au sens géodésique (de taille fixée) de PSnterpolé'

5.5.6 Visualisation de la déformation

Le champ de déformation est visualisé en utilisant une carte de couleur avec un codage
couleur (LUT) correspondant & chaque longueur de vecteur déformation. Dans cette carte de
couleur, il n’y a donc pas de direction de la déformation. Une échelle, donnant le codage des
couleurs, est affichée en méme temps que la carte des couleurs associée & la surface cible (voir
la figure 5.13). Cette carte permet au neurochirurgien et au personnel de la salle d’opération,
d’appréhender de facon quantitative et explicite les déformations cérébrales de la surface.

5.6 Evaluation des performances

Sur fantéme La description standardisée de la procédure est donnée dans le tableau 5.6.
Un fantéme en Poly-Vynil-Alcool (PVA) a été réalisé. Le réalisme de ce type de fantome a
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TaB. 5.6 — Description de la procédure d’évaluation des performances utilisée pour tester notre
méthode de recalage sur fantéme. * La direction est calculée grace au produit scalaire des 2

vecteurs.

Données d’éva-

Position de points particuliers

Surface balayée au pointeur, en-

points de référence acquis au
pointeur

luation acquis au pointeur, différents des | viron 60 points par surface
points suivis
2 ensembles de 2 reconstructions | Reconstruction Stéréo
stéréo + vidéo

Parameétres Aucun Aucun

d’entrée

Méthode & éva- | Méthode de recalage incluant la | Erreur Acquisition surface

luer vidéo

Référence Vecteur déformation entre les | Surface acquise au pointeur

Erreurs liées au
calcul de la réfé-
rence

Précision et résolution des re-
constructions stéréo

Précision pointeur de neuronavi-
gation

Reconnaissance des points entre
deux étapes

Précision pointeur de neuronavi-
gation

Synchronisation toucher surface
acquisition

Métrique d’éva-
luation

Différence de norme et de

direction™

Distance euclidienne en mm

Indices de qua-
lité

Min, Moyenne, Max

Min, Moyenne, Max
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été démontré, notamment au niveau de sa consistance et du signal en IRM [RC06]. Deux
sondes urinaires de contenance maximale de 15 ml ont été placées dans le fantéme. L’objectif
du placement de ces sondes était de pouvoir créer des déformations lors de la simulation sur
fantdme en y injectant de D’air. Pour créer une lésion qui apparaitrait & 'IRM, un nouveau
mélange de PVA avec les mémes proportions a été utilisé, en rajoutant de ’acide borique qui
permet de précipiter le PVA. Nous avons ainsi obtenu une lésion solide et granuleuse que nous
avons accrochée au fond du récipient en utilisant Padhérence du PVA sur le fond du récipient.
Le fantéme a ensuite été retourné, de facon a ce que la lésion et les sondes qui étaient au fond
du récipient se retrouvent prés de la surface & opérer, et le fond du récipient a été ouvert a la
scie circulaire. Le fantome a bénéficié, la veille de la simulation d’opération, d’une IRM avec le
protocole utilisée pour la neuronavigation. Lors de cet examen, étant donnée l'indisponibilité
des pastilles classiquement utilisées pour la neuronavigation, de petits bonbons contenant de
Ihuile ont été fixés & l'aide de ruban adhésif. On les distinguait dans I'IRM. Les molécules
d’eau contenue dans I’huile ont un signal déphasé a 'TRM par rapport aux autres molécules
d’eau [Pet06], mais la précision du recalage patient-image ne nous importait pas. La surface du
fantome a été peinte & I’encre de chine noire en s’inspirant d’une photo prise d’un cortex aprés
craniotomie. Le jour de la simulation, le fantome a été emmené en salle. Un recalage point a
point a été réalisé en utilisant la station de neuronavigation. La précision du recalage du systéme
de neuronavigation importait peu dans le cadre de cette manipulation, mais il devait tout de
meéme permettre de passer en mode navigation sur la station Medtronic (erreur < 5mm). Seules
5 pastilles ont été retrouvées sur ’examen IRM. Nous avons complété les points avec des points
de la surface (le centre de la surface du fantome, et deux extrémités situées au meéme niveau que
les encoches pour la sonde). La surface du fantéme a été entiérement balayée au pointeur afin
de construire une surface de référence. La position de points remarquables (voir figure 5.6) a
été enregistrée au pointeur. Le microscope a alors été branché. Les réglages du microscope sont

F1c. 5.6 — Points sélectionnés manuellement pour ’évaluation de performance du recalage. Les
coordonnées de ces points sont enregistrées grace au pointeur du systéme de neuronavigation a
différentes étapes de déformation.

restés fixes jusqu’a la fin de la manipulation. Une premiére reconstruction stéréo a été calculée,
puis une vidéo a été acquise tandis que les 2 sondes urinaires étaient gonflées en insérant de ’air
& Vaide d’une seringue. Une nouvelle reconstruction stéréoscopique a été acquise. La position
des points remarquables a encore été enregistrée aprés déformation a 'aide du pointeur de
neuronavigation. On a commencé ’exérése de la lésion a I'aide d’un cutter et d’une cuillére, en
acquérant de fagon continue une vidéo. Une derniére reconstruction stéréo a été calculée a la
fin de 'exérése. La surface et la cavité d’exérése ont été balayées au pointeur.
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(e)

Fic. 5.7 — Manipulation sur fantome PVA.(a), (b), (¢) Fantome en conditions cliniques, prés
de la croix du systéme de neuronavigation au bloc opératoire (d) Volume de lésion retirée et
"outils"(e) IRM fantome PVA avec segmentation de la "lésion"
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Fic. 5.8 — Fantome en PVA avec les points acquis au pointeur du systéme de neuronavigation.
En rouge, la fausse lésion. En bleu clair, les points acquis sur la surface du fantéme avant défor-
mation. I’espace entre ces points et la surface du fantome recalé (en rose transparent) indique
Perreur de recalage du systéme de neuronavigation. Pour rappel, dans notre manipulation, l’er-
reur de recalage patient-image n’a pas d’importance. En bleu foncé, les points correspondant
aux points sélectionnés visuellement pour validation (voir la figure 5.6). En jaune, les points
remarquables aprés avoir gonflé les sondes urinaires. En vert clair, les points acquis au pointeur
par balayage de la surface aprés résection (y compris la cavité de résection). En vert foncé, les
points remarquables retrouvés aprés résection.
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Distance in mm Distance in mm Distance in mm
7: 73 7.77

<164 _-103 431 173 777 138 199 259 <164 _-103 431 173 777 138 199 259 -164 103 -431 1. 138 199 259

Fic. 5.9 — Carte de déformations obtenues sur le fantéme en PVA. La valeur de déformation 0
a été attribuée arbitrairement aux points non appariés. (a) Carte de distance entre la surface
avant déformation et la surface aprés résection, affichées sur la surface avant déformation. (b)
et (c) Deux vues des deux surfaces.

En clinique Trois méthodes ont été utilisées pour évaluer les performances du recalage de
surface en clinique. Dans le but d’évaluer la précision globale de notre méthode avec le suivi
vidéo, quatre points ont été localisés sur la surface du cortex, grace au pointeur du systéme de
neuronavigation, par le neurochirurgien. Ces 4 points ont été localisés & deux moments diffé-
rents de la procédure chirurgicale, juste avant la premiére acquisition stéréoscopique et juste
aprés la deuxiéme acquisition. Afin de s’assurer que le neurochirurgien localise les 4 mémes
points aux deux moments différents, nous lui avons montré, avant la deuxiéme acquisition, une
image imprimée du champ opératoire ou les 4 points qu’il avait sélectionnés, lors de sa premiére
acquisition, étaient entourés. Dans le but d’évaluer, hors ligne, la méthode de recalage de sur-
face, nous avons sélectionné, manuellement, dans les deux reconstructions stéréoscopiques, des
points 3D identifiables sur la surface source et la surface cible, et différents des points extraits
automatiquement et suivis. Les coordonnées de ces points ont été récupérées directement en 3D
en utilisant la méthode "pick" de la librairie VTK. Nous avons également cherché & évaluer la
possibilité d’interpoler les déformations calculées en surfaces aux structures prés de la surface.
Cette évaluation a été réalisée grace a des acquisitions Ultrasons 2D acquises par le neurochi-
rurgien juste aprés Iouverture de la dure-mére, grice a la sonde Sononav, Medtronic, suivie
par le systéme de neuronavigation. Le volume échographique 3D, obtenu grace au calibrage et
& la reconstruction 3D, ainsi que les données de position de ce volume dans le Repére Croix
nous ont aimablement été prétées par Pierrick Coupé et Pierre Hellier. Pour I’évaluation, nous
avons utilisé 'acquisition échographique de profondeur la plus faible, de facon & nous focaliser
sur les volumes preés de la surface. Les coordonnées des volumes préopératoires, recalés dans le
Repére Croix en utilisant la matrice de recalage affine calculée par la station de neuronaviga-
tion, sont ensuite exprimées dans le repére image Ultrasonore en utilisant ’inverse de la matrice
de changement de repére ultrasons 3D-repére Croix et le changement d’échelle (la taille d’un
pixel dans le volume ultrasons est de 'ordre du dixiéme de millimétre).

5.7 Reésultats

5.7.1 Reésultats sur fantéme

Nous avons testé sur le fantoéme les deux modéles de déformation avec le filtre particulaire.
Il est intéressant de noter que le modéle stationnaire ne suffit plus lors des déformations que
nous avons produites, et que cela est signifié par Yaugmentation de la covariance de la densité
a posteriori estimée par le filtre particulaire. Le filtre permet donc de détecter des mouvements
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TAB. 5.7 — Description de la procédure d’évaluation de performance utilisée pour la performance
clinique de notre méthode de recalage de surface.

Données
d’évaluation

Une reconstruction stéréo avant
résection, une autre aprés résec-
tion

Une reconstruction stéréo avant
résection, une autre aprés résec-
tion

Parameétres Aucun Aucun
Méthode & | Méthode globale, incluant la lo- | Le recalage de la surface utilisant
évaluer calisation de la surface le suivi vidéo
Référence 4 points acquis au pointeur par | 9 points extraits sur les recons-
le neurochirurgien avant et aprés | tructions stéréoscopiques avant
résection et aprés résection. Ces 9 points
sont différents des points extraits
automatiquement et utilisés pour
le recalage.
Erreur liée | Erreur du choix par pointeur du | Erreur de 'extraction d’un point

au calcul de
la référence

méme point (1,9mm) + Erreur
de la localisation et de calibrage
du pointeur

sur la surface 3D + Précision
et résolution des reconstructions
stéréoscopiques

Métrique
d’évaluation

Différence entre la distance eucli-
dienne avant et aprés résection
pour les 4 points et la distance
pour ces 4 points mesurée par
notre méthode

Distance entre ces points aprés
recalage par notre méthode par
rapport & leur distance estimée
par rapport aux reconstructions
stéréo
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significatifs parce que la covariance du filtre a brutalement changé. La précision des recons-
tructions stéréoscopiques, plus de six mois aprés la procédure de calibrage et aprés une dizaine
d’utilisation des caméras en salle, est toujours trés bonne. Le tableau suivant récapitule les
résultas obtenus :

A orientation | A norme champs
champs amers : | amers: pointeur VS
pointeur VS algo algo

Avant VS Aprés gonflement des | 10 degrés max 1,8mm

sondes

Aprés gonflement des sondes VS | 1,5 degrés max 0,3mm

Aprés résection

La différence d’orientation entre les points acquis au pointeur et les champs de déforma-
tion calculés avant et aprés gonflement des sondes est trés faible, avec un angle inférieur & 10
degrés entre les vecteurs calculés par pointeur sur les amers non utilisés pour le suivi et une
différence de norme maximale de 1,8 mm. Deux points acquis au pointeur ont été supprimés
parce qu’aberrants. La différence d’orientation entre les points acquis au pointeur et les champs
de déformation entre les amers aprés gonflement des sondes et les amers aprés résection est
trés faible, avec un angle inférieur & 1,5 degrés entre les vecteurs calculés par pointeurs sur les
amers non utilisés pour le suivi et une différence de norme maximale de 0.3 mm. La précision
des reconstructions estimée entre la surface balayée au pointeur avant gonflement des sondes
et la surface reconstruite correspondante, calculée par ICP, est de 0,89 mm en moyenne, avec
une distance minimale de 0.0 mm et une distance maximale de 1,78mm. La précision des re-
constructions estimée entre la surface balayée au pointeur aprés gonflement des sondes et la
surface reconstruite correspondante est de 0,78 mm en moyenne, avec une distance minimale
de 0.0 mm et une distance maximale de 2,03 mm. Les excellents résultats obtenus entre aprés
gonflement des sondes et aprés résection s’explique par I’absence de déformation, hormis la
cavité de résection. Notre fantéme était peut-étre un peu trop rigide. La reconnaissance des
amers au pointeur de neuronavigation n’est pas évidente, nous avons calculé la différence entre
les points de la reconstruction et la position des amers, acquis au pointeur. Nous avons éliminé
les points pour lesquels la différence de position était supérieure & 5 mm.

5.7.2 Résultat en clinique

Le cas clinique utilisé pour 1’évaluation des performances de notre méthode était un patient
avec un cavernome situé dans le gyrus frontal moyen droit.

Avant la craniotomie Dans ce cas clinique, aucune acquisition n’a été faite avant la cranio-
tomie, parce que des problémes de recalage avec le neuronavigateur avaient retardé le début de
I'intervention. Cependant, sur d’autres cas ol la peau avait été reconstruite, la reconstruction
stéréoscopique de la peau pouvait étre recalée rigidement avec la surface préopératoire de la
peau. La surface préopératoire de la peau était segmentée dans ’examen préopératoire IRM 3D
exprimé dans le repére patient. Le recalage avait pour but de corriger une erreur en translation
dans le calcul du recalage patient fait par la station de neuronavigation.

Aprés la craniotomie et avant ouverture de la dure-mére La différence de position
entre la surface de la dure-mére reconstruite et la surface de la dure-mére dans ’examen pré-
opératoire peut s’expliquer de la facon suivante. Le recalage du systéme de neuronavigation
est réalisé de maniére surfacique, sur 'avant de la téte, et pour ce cas, une erreur résiduelle de
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FiG. 5.10 — Résultats : Surface reconstruite de la dure-mére, superposée a ’examen patient
IRM 3D T recalé dans le repére patient. Le centre du cercle orange est le bout du pointeur de
neuronavigation, touchant la surface corticale. Le fait que le bout du pointeur n’apparaisse pas
parfaitement aligné laisse supposer que, soit des déformations se sont produites, soit le recalage
patient-image calculé par la station de neuronavigation n’est pas correct.

3mm était annoncée par la station de neuronavigation. Par ailleurs, des déformations cérébrales
peuvent avoir lieu entre la craniotomie et 'ouverture de la dure-mére, comme il ’a été dit dans
le chapitre 4. Enfin, 'erreur intrinséque de la reconstruction de la surface peut induire une
erreur de 'ordre du millimétre (voir le chapitre 3).

Aprés ouverture de la dure-mére Une nouvelle surface stéréoscopique a été reconstruite a
I’ouverture de la dure-meére, et le signal d’acquisition vidéo a été donné. Les amers anatomiques
ont été extraits automatiquement en utilisant la méthode décrite dans 5.5.2 : ces amers extraits
automatiquement sont montrés sur la figure 5.11. La distance entre cette surface et la surface
reconstruite avant I’ouverture de la dure-mére est calculée par la seule information valable : la
distance Euclidienne entre les points des deux surfaces.

Aprés la résection Aprés la résection, le signal de fin d’acquisition de la vidéo a été donné et
une nouvelle reconstruction stéréoscopique a été acquise. Nous avions donc les données surfaces,
texture et amers vidéo. Seuls 5 amers ont été suivis dans la vidéo sur les 15 amers extraits
automatiquement.

Evaluation de la précision La distance entre les points localisés par le neurochirurgien 4
Paide du pointeur de neuronavigation (voir la figure 5.14 pour les noms des points de références),
était de 1,9mm pour le point A, 8.0mm pour le point B, 2,58 mm pour le point C et 7,8mm
pour le point D. La distance de 1,9mm pour le point A peut étre considérée comme l’erreur
intrinséque & notre référence, parce que le point A a été choisi par rapport & une référence
statique. Cela montre que la mise en correspondance visuelle réalisée par le neurochirurgien
n’est pas parfaite puisque le pointeur localisé par un localisateur optique est censé avoir une
précision sub-millimétrique. Les distances calculées pour ces points par notre méthode sont de
2mm pour le point A, 7,5mm pour le point B, 3 mm pour le point C et 7 mm pour le point
D. La figure 5.15 montre la distance calculée entre 1) les points 3D dans la surface source et
la surface cible, 2) entre les points 3D dans la surface source recalée par ICP et la surface
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Fia. 5.11 — Résultats : amers anatomiques extraits automatiquement. (a) Le champ opératoire
segmenté grossiérement en utilisant notre méthode. (b) Les 15 meilleurs amers (15 valeurs
maximales de 'extracteur d’Harris) extraits par notre méthode d’extraction. Ces 15 amers ont,
été suivis dans le flux vidéo dont cette image est la premiére image.

Fic. 5.12 — Résultats : Reconstructions stéréoscopiques affichées dans 'examen TRM préopéra-
toire. La surface en blanc est la reconstruction stéréoscopique de la dure-mére. La surface en
rouge est la surface acquise aprés ouverture de la dure-mére. La surface en vert est la surface
qui a été acquise  la fin de 'exérése du cavernome.
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Distance in mm
0325 430 8.27 12.2

FiG. 5.13 — Résultats : champ de déformation représenté par une carte de couleur entre la
surface reconstruite avant résection et la surface reconstruite aprés résection, en utilisant notre
méthode de recalage de surface.

Fic. 5.14 — Evaluation de la précision de notre méthode de recalage : les points de références
utilisés, acquis grace au pointeur de neuronavigation pendant 'intervention. (a) Points sur une
acquisition juste avant la reconstruction de la surface. (b) Acquisition aprés la résection et aprés
Pacquisition stéréoscopique. (c) Reconstruction stéréoscopique obtenue juste avant l'ouverture
de la dure-mére, avec des propriétés de transparence. Le centre des sphéres sont les points acquis
au pointeur de neuronavigation : en vert juste aprés 'ouverture de la dure-meére, en rouge juste
aprés la résection. Le rayon des sphéres est de 10 millimeétres.
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cible, et 3) entre les points 3D dans la surface source recalée par notre méthode et la surface
cible. L’erreur mesurée aprés recalage par notre méthode est de 'ordre de 2 mm, alors que le
recalage par ICP laisse une erreur de 6 mm encore. Les surfaces sont apparemment proches par
le recalage par ICP, mais les points ne sont pas correctement appariés.

mm

T T T
No registration ICP registration Our surface registration

Fi1G. 5.15 — Résultats : la surface source est la surface reconstruite juste avant résection, la
surface cible est la surface reconstruite juste aprés. 9 amers anatomiques, différents de ceux
utilisés pour le suivi vidéo, ont été extraits manuellement pour cette évaluation. A gauche,
boite & moustache de la distance entre les amers correspondant 3D dans les surfaces source et
cible. Au milieu, boite & moustache de la distance entre ces mémes amers, obtenu apreés recalage
par ICP non rigide des deux surfaces. A droite, distance calculée entre les amers aprés recalage
par notre méthode.

Validation croisée avec les ultrasons Si la surface obtenue par ultrasons juste aprés ou-
verture de la dure-meére (haut du volume) et la surface correspondante acquise de fagon stéréo-
scopique sont proches (sur la figure 5.16, les volumes préopératoires ne correspondent pas aux
volumes visibles sur ’échographie peropératoire. Cela peut étre di & un mauvais recalage de la
station de neuronavigation, ou & des déformations anatomiques cérébrales ayant eu lieu depuis
l'acquisition de 'IRM 3D T1. Malheureusement, nous n’avons pas les données suffisantes pour
valider 'une ou 'autre de ces hypothéses.

5.8 Extrapolation aux structures proches de la surface :
faisabilité

Une premiére extrapolation a été réalisée aux surfaces environnantes en appliquant la méme
Thin-Plate-Spline que celle calculée a partir des amers vidéo aux surfaces VITK multimodales.
On a choisi de pondérer le champ de déformation appliqué, par un paramétre inversement
proportionnel & la distance a la surface. Plus on s’éloigne de la surface, moins le déplacement
doit étre important, jusqu’a définir une distance pour laquelle I'influence sera nulle. La distance
r pour laquelle p, (1) = 0 est celle pour laquelle la déformation de la surface n’a plus de relation
avec celle observée, ce qui ne veut pas dire qu’il n’y a plus de déformations. Simplement, la
déformation de la surface n’apporte plus d’information sous cette distance. L’extrapolation sur
les surfaces d’intérét voisines(tumeurs, sillons, zones fonctionnelles) n’est pas convaincante :
si les volumes extrapolés ont une position crédible (figure 5.17, la surface correspondante du
cortex est trop déformée (figure 5.18).



168 Méthode de recalage de surface adaptée

F1a. 5.16 — Plusieurs coupes du volume d’ultrasons (coupe 1,7,16 et 19 )acquises juste aprés
Pouverture de la dure mére avec les différentes acquisitions de surface (avant 'ouverture de la
dure-mére en bleu, aprés I'ouverture de la dure mére mais aprés ’acquisition échographique en
vert, et aprés 'exérése en jaune). En mauve, un cavernome, situé dans le lobe frontal droit.
Dans les images échographiques, la lésion est la tache blanche, et ne correspond pas au volume
lésionnel préopératoire segmenté. Le volume échographique a été reconstruit par Pierrick Coupé.



Extrapolation aux structures proches de la surface : faisabilité 169
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FiG. 5.17 — Extrapolation de la déformation aux volumes d’intérét. (a) et (b) Reconstruction
stéréoscopique et modéle patient avant déformation, de face et de profil; (c) Reconstructions
stéréoscopiques & deux moments de 'intervention : avant les déformations préservées par la
membrane arachnoide et aprés les déformations en dessous. (d) et (e) Reconstruction stéréo-
scopique aprés ouverture de I'arachnoide avec la nouvelle position des volumes extrapolées, de
face et de profil.

FiG. 5.18 — La méthode d’extrapolation appliquée au cortex. La reconstruction stéréoscopique
aprés déformation a guidé la déformation du cortex, en la pondérant par rapport a la distance
avec k = 10. L’amplitude des déformations en dehors du volet osseux est peu probable.
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X' =W(r)«X+(1-W(r)X (5.13)

avec (W(r) = e~* X la position initiale du point dans nos essais. X¢ est la position dun
point extrapolé par TPS log R [Cor03]. r est la distance du volume d’intérét a la surface,
calculée comme la distance au point le plus proche. Le paramétre k décide de la forme de la
fonction de pondération, et est choisi, arbitrairement, pour un point d’inflexion & 10 millimétres.
Cette fonction est représentée sur la figure 5.19. La deuxiéme méthode consiste & prolonger les

Weight

FIG. 5.19 — Méthode : Fonction u(t) = exp~** utilisée dans I’équation 5.11 de 1, avec k calculé
pour u”(0) = 10

vecteurs déformations en surfaces, pour qu’ils "poussent" les surfaces des structures segmentées
dans la méme direction, et avec une intensité pondérée par la distance euclidienne au point
d’application du vecteur rencontré. Nous n’avons malheureusement pas pu vérifier la légitimité
de notre approche par validation croisée avec les ultrasons, & cause d’'un probléme de recalage
patient image, comme le montre la figure 5.16.

5.9 Discussion

Nous avons montré, dans les chapitres 3 et 4, que la précision des reconstructions brutes
était suffisante pour quantifier les déformations cérébrales. Dans ce chapitre, nous avons présenté
une nouvelle méthode de recalage de surface, pouvant étre appliquée & n’importe quel systéme
d’acquisition de surface associant une texture et une surface reconstruite & partir d’un nuage
de points, auquel serait associée une vidéo.

5.9.1 Comparaison avec d’autres méthodes

Nous avons montré que la méthode globale de recalage, incluant la précision des recons-
tructions stéréoscopiques, avait une précision de ’ordre de 2 millimétres, ce qui est la précision
annoncée habituelle du recalage rigide patient-image effectué par le systéme de neuronaviga-
tion, avant déformation. L’hypothése de recalage de reconstruction stéréoscopique de la surface
du cortex utilisée par [SRF105] est que le point correspondant est le point le plus proche, ce
qui pourrait correspondre & une hypothése de translation pure, perpendiculaire au volet de
craniotomie. Ce n’est pas le cas, puisque que nous avons montré dans le chapitre 4 et par nos
résultats que la surface du cortex pouvait glisser sous le volet osseux. Dans [MSCT03, SDD*05],
les auteurs utilisent un recalage 2D non rigide des images texturant les acquisitions de surface
avec une image obtenue par lancer de rayon sur I'IRM préopératoire. Cependant, les images du
champ opératoire sont soumises & de nombreuses occlusions, notamment due aux saignements,
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et la mise en correspondance uniquement 2D peut alors échouer, en particulier aprés la résec-
tion de la lésion. Cependant, la méthode de lancer de rayon, que les auteurs proposent afin
de recaler les images préopératoires avec les images du champ, pourrait également étre utilisée
dans notre cas pour corriger toute erreur de recalage de la station de neuronavigation. Si le
recalage patient-image basé sur la peau a une précision suffisante ou si Uerreur de recalage est
uniquement en translation par rapport a la normale de la zone de craniotomie, nous n’avons
pas ce besoin car une reconstruction stéréoscopique de la peau suffit alors & corriger le recalage
patient-image. Si par contre l'erreur de recalage inclut une erreur de rotation ou de translation
dans une autre direction, il faut alors que la reconstruction stéréoscopique de la peau couvre un
champ suffisamment grand pour que la courbure soit significative et puisse réduire le probléme
d’ouverture du recalage.

Nous avons vu dans le chapitre 4 que d’autres méthodes permettaient d’obtenir le méme type
de données de surface que dans notre méthode [SRFT05],[MSC*03]. La méthode proposée peut
étre appliquée a ce type de données que sont les nuages de points reconstruits de la surface
et associés & une texture). La méthode que nous proposons ici présente également un aspect
novateur de par sa modularité : selon ’étape de l'intervention et les données disponibles, la
pondération des termes composant la fonction de colt peut étre modifiée. Par exemple, au
moment du calcul de la distance entre la dure mére et le cortex, la totalité du poids sera donnée
au terme de distance euclidienne. Si, pour une raison technique, une interruption de la vidéo
a eu lieu, la méthode peut tout de méme étre utilisée et assure ainsi une approximation de la
déformation au neurochirurgien.

L’utilisation des vaisseaux corticaux apparents pour recaler la surface corticale a été proposée
précédemment dans Nakajima [NAKT97]. Les vaisseaux étaient utilises comme des amers na-
turels de recalage mais leur position était définie manuellement. Cependant, ce travail montre
la validité de notre approche concernant le choix des intersections de vaisseaux comme amers
naturels. Une solution envisageable serait d’extraire les vaisseaux dans les images et d’appliquer
lalgorithme de CONDENSATION [MB98] dans sa forme initiale, c’est & dire avec un vecteur
d’état paramétrant les vaisseaux & suivre. Cependant, I’extraction initiale des vaisseaux n’est
pas une tache facile. D’autres auteurs ont proposé d’utiliser la vidéo pour suivre des déforma-
tions, dans d’autres types de chirurgie, mais & notre connaissance pas de cette maniére (voir
section 5.3).

5.9.2 Meéthode d’analyse des déformations cérébrales peropératoires

L’extraction de points et leur suivi dans la vidéo se doit d’étre limité & un nombre de point
inférieur & 20 pour rester dans des contraintes temps réel. Cependant, 'utilisation seule du suivi
de la position des amers dans la vidéo et de 'interpolation au reste de la surface par Thin-Plate-
Spline ne suffit pas, les points clairsemés peuvent ne pas couvrir une déformation. Nous avons
vu dans le chapitre 4 que les déformations en surface et celles en profondeur pouvaient étre
différentes. Le but de notre quantification des déformations de surface est d’avoir une détec-
tion explicite et quantitative des déformations, au lieu de la détection implicite et qualitative
faite par le neurochirurgien. Nous proposons d’utiliser la surface compléte du champ opéra-
toire au lieu d’un nombre limité de points acquis au pointeur de neuronavigation. Le champ
de déformation mesuré en surface peut également étre couplé & une mesure de volume et &
des informations a priori. C’est une des briques de méthodes de détection, quantification et
correction des déformations cérébrales dans le chapitre 4.

Dans notre méthode, nous calculons un champ dit de déformation entre des éléments qui ne
sont pas les mémes (par exemple ’os et la dure-mére, ou encore la dure-meére et le cortex). Ces
champs sont 4 lire comme des cartes de distance. Nous aurions pu choisir de recaler ces différents
éléments sur les éléments équivalents segmentés sur 'TRM anatomique, mais le probléme de
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I’ouverture nous semble dans ce cas trop important. La segmentation des différents éléments
aurait ajouté une nouvelle source d’erreur.



Conclusion Partielle

Notre méthode permet de détecter, quantifier et visualiser les déformations peropératoires
de surface. La détection passe, soit par I'inadéquation d’un modéle de suivi, soit par un simple
seuil sur le déplacement des points dans la vidéo ou dans les reconstructions stéréoscopiques.
Les déformations sont quantifiées pour chaque point de la surface source. Une moyenne par zone
ou sur la surface globale peut étre calculée. La visualisation du champ de déformation sous la
forme d’une carte de couleur et des reconstructions par rapport aux images préopératoires,
dans un mode de virtualité augmentée, permet & toute la salle de visualiser 'information de
déformation dans le modéle virtuel du patient.

Nous n’avons pas mis en place de méthode satisfaisante permettant de quantifier les dé-
formations sous la surface & partir des déformations de la surface seules. Cependant, il est
raisonnable, au vu de la littérature, de penser que méme si la quantification des déformations
volumiques peut avoir des résultats différents de la quantification des déformations en surface,
les déformations volumiques n’ont lieu que si des déformations en surface ont lieu. La détec-
tion des déformations surfaciques par I'une des méthodes que nous venons de décrire pourrait
permettre de déclencher automatiquement une mise & jour d’un modéle biomécanique ou du
moins d’alerter un opérateur sur le besoin d’une acquisition volumique. En effet, aujourd’hui les
acquisitions peropératoires, quand elles demandent une interruption d’intervention pour étre
acquises, sont acquises a des étapes clefs de I'intervention : avant l'ouverture de la dure-meére,
aprés ouverture de la dure-mére, en fin d’exérése et éventuellement sur dure-mére refermée.
Pouvoir limiter ces acquisitions peropératoires volumiques au moment ou elles sont réellement
nécessaires, permettrait d’optimiser le flux de travail chirurgical.

173



174 Méthode de recalage de surface adaptée



Chapitre 6

Discussion

6.1 Limitations de notre étude

6.1.1 Virtualité augmentée

La méthode proposée permet d’augmenter le modéle patient avec des informations de di-

mensions 2,5D provenant de la réalité. Cette information est la surface du champ opératoire,
reconstruite par des techniques stéréoscopiques, a laquelle est associée une image provenant
du binoculaire du microscope. Notre méthode d’obtention des scénes de virtualité augmentée
repose sur la précision du recalage patient-image, effectué par la station de neuronavigation. Ce
recalage peut parfois présenter des erreurs de 'ordre de 5mm. Nous avons envisagé d’utiliser les
reconstructions de la surface avant la craniotomie pour parfaire ce recalage, mais le probléme
de Touverture nous parait trop important, car 'erreur de recalage patient-image peut avoir
plusieurs degrés de liberté. Une solution serait d’utiliser I’algorithme SurfaceMI [MSCT03], en
recalant une reconstruction stéréoscopique aprés ouverture de la dure-mére sur la surface du
cortex de I’examen préopératoire, texturée par lancer de rayon dans 'TRM T1 3 teslas. L’utili-
sation de la texture nous permettrait de nous assurer du bon recalage patient image, de facon
automatique.
Les scénes de virtualité augmentée doivent étre visualisées sur un écran extérieur, et manipulées
par un utilisateur autre que le neurochirurgien apreés le passage en phase stérile de ’opération.
Nous avons déja souligné que la virtualité augmentée devait étre utilisée en complément de la
réalité augmentée. Elle concerne des phases de repos ou de prise de décision, pendant lesquelles
le neurochirurgien ne regarde pas dans le microscope. Concernant Iinteraction, le choix des
volumes & afficher, présents dans le modéle patient multimodal, peut étre préparé lors de la
planification des étapes. On charge aujourd’hui pour chaque étape un fichier préparé par étape,
qui permet d’ouvrir uniquement les surfaces d’intérét pour ’étape, avec la couleur et la trans-
parence déja sélectionnées. Par ailleurs, aujourd’hui, la reconstruction d’une surface demande
une intervention manuelle, pour lancer le programme de reconstruction. Le calibrage limite
également les acquisitions au moment ou les réglages correspondent exactement aux couples
calibrés. Il faudrait calibrer plus de couples, dans la fourchette effectivement utilisée par le
neurochirurgien. Le calibrage est un processus long. Nous avons également pensé & fabriquer
une mire 3D de calibrage automatique, en utilisant des marqueurs reconnaissables directement
par le localisateur, mais nous n’avons pas pu mettre ’idée en oeuvre.
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6.1.2 Suivi des déformations surfaciques

Notre méthode permet de nous adapter a toutes les données disponibles, surface, texture

ou suivi vidéo. Cependant, nous manquons encore de recul pour affirmer sa robustesse. Nous
sommes dans une phase préliminaire, mais ’approche est novatrice. Nous sommes déja en
mesure de dire que les modéles utilisés pour le suivi vidéo semblent adaptées, mais la régle d’as-
sociation avec la résection n’est pas si évidente. Un mélange simple, & deux gaussiennes, serait
plus adapté. Le systéme devrait alors étre capable de décider du modéle & utiliser. Dans cette
étude, nous ne prenons pas en compte les changements de position et de focale du microscope.
La position du microscope et ses réglages sont connus a tout instant. On peut donc considérer
qu’un modéle de déplacement du microscope pourrait simplement étre ajouté dynamiquement
au modéle utilisé pour le suivi [Pir05]. De plus, l’extraction des points ne donne pas toujours
des points réellement d’intérét. Le suivi des points n’est alors pas possible, ou pas significatif,
notamment si les points sont extraits sur les bords du champ. Dans ce cas, les points suivis res-
tent sur le bord du champ alors que le parenchyme peut glisser sous les bords de la craniotomie.
Le suivi des déformations et leur quantification n’est pas en temps réel. Les reconstructions
stéréoscopiques sont acquises aujourd’hui en 30 secondes environ avec un intervalle de disparité
de 100 pixels. La mise en correspondance est ’étape la plus longue, on pourrait réduire le temps
de calcul en rajoutant une étape de segmentation grossiére du cortex simplement basée sur le
changement de repére couleur HSV (Hue, Saturation, Value). Cependant, nous n’obtiendrions
toujours pas un suivi temps réel. On pourrait améliorer ce temps de calcul, en parallélisant
sur deux processeurs ou plus, la mise en correspondance faite par ligne épipolaire. Une autre
solution serait de suivre quelques points dans la vidéo de la caméra droite, rectifiée et de trouver
le correspondant de ce point dans I'image de gauche rectifiée. La mise & jour pourrait rapide-
ment étre interpolée par la mise a jour d’une Thin-plate-Spline avec ces points pour points de
controle. Nous ne disposons malheureusement que d’une carte vidéo & une entrée, et nous ne
pouvons pas acquérir deux flux vidéo simultanément. Si deux flux peuvent étre acquis, l'idée
est de suivre les mémes points épars dans les deux images et de remettre & jour le modéle de la
surface en appliquant la transformation que les quelques points suivis, uniquement, ont subie.
Deux solutions sont possibles. La premiére consiste & extraire les mémes points au temps ¢; dans
les images gauche et droite, et de lancer un filtre par point et par vidéo. Les paires de points
devraient alors étre suivies de la méme maniére par les filtres. Nous avons expérimentalement
remarqué que le détecteur de point d’intérét que nous avons utilisé, Harris, n’est pas robuste a
la rotation subie par I'image gauche de la paire stéréoscopique par rapport & l'image droite. 1l
est donc nécessaire d’utiliser une autre approche d’extraction ou de s’orienter vers la deuxiéme
solution. La deuxiéme solution consiste & extraire les points dans une seule des deux images,
et & chercher leur correspondant au temps ¢; dans I'image gauche. On peut alors lancer de la
méme facon des filtres paralléles sur les deux images. Cependant, si jamais les réglages ou la
position du microscope sont modifiés, les matrices de rectification et de reconstruction doivent
étre recalculées.
Par ailleurs, les points extraits sont généralement l'intersection de vaisseaux. Nous avons pensé
A suivre des vaisseaux entiers & la place de points, ce qui rendrait plus robuste le suivi vidéo.
Le suivi de courbe consisterait alors & modifier I’état point par un état représentant une mo-
délisation de la courbe dessinée par le vaisseau. Cependant 'extraction automatique initiale du
vaisseau ne nous semble pas une téche aisée.

6.1.3 Correction des déformations cérébrales

L’approche de 1’équipe se base sur des acquisitions de surfaces couplées a des acquisitions
échographiques et utilisant le maximum d’information & priori. L’objectif de cette thése était
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limité & l'approche en surface. Nous avons donc développé une méthode de détection et de
quantification des déformations en surface en utilisant des reconstructions stéréoscopiques. Par
rapport aux premiers essais d’extrapolation réalisés dans la section 5.8, il faudrait, soit pondérer
plus fortement l'interpolation, suivant la distance aux amers, soit extrapoler simplement le
centre de gravité de chacune des surfaces et conserver ainsi la forme originelle des surfaces.
Dans l'expression 5.13, X la position initiale du point dans nos essais devrait dans I’idéal étre
la position mesurée par imagerie peropératoire de volume(ultrasons) ou par modéle prédictif ou
biomécanique.

6.1.4 Validation et évaluation de performance

Nous avons da nous limiter, dans cette thése, & de I’évaluation de performances techniques
des méthodes proposées. De plus, on peut reprocher & I’évaluation des performances réalisées
pour le suivi des déformations, ’absence d’une réelle référence. La reconnaissance d’amers, faite
visuellement & deux moments différents, peut étre en effet entachée d’erreur. Pour réaliser une
validation technique, il faudrait poser de réelles hypothéses & valider, dépendant du contexte.
Hors aujourd’hui, ces hypothéses ne sont pas bien définies. Par exemple, quelle est la précision et
la résolution nécessaire en visualisation ? Quelle est la précision et la résolution nécessaire pour
la correction des déformations cérébrales peropératoires 7 Nous n’avons donc réalisé qu’une éva-
luation des performances techniques. De plus, I’absence d’une réelle référence rend difficilement
quantifiable les performances d’un algorithme de correction des déformations cérébrales. La
validation clinique est encore plus loin. Une réelle évaluation clinique, prenant en compte tous
les niveaux d’évaluation, comme ceux décrits dans [KGBT06| ne peut pas étre réalis¢ dans le
cadre d’une thése, dans un seul centre et avec un seul neurochirurgien. Nous travaillons avec un
neurochirurgien expert, et il est pressenti que les systémes de chirurgie guidée par I'image sont
plus utiles aux chirurgiens juniors qu’aux chirurgiens experts. Cela a notamment été démontré
pour Vorthopédie [HCS06]. Par ailleurs, lorsque les performances d’un systéme sont connues,
il est important de les montrer au chirurgien. L’affichage d’une marge d’erreur de maniére vi-
suelle permet d’améliorer les performances du chirurgien [SMET06]. Il serait donc intéressant
de traduire les performances globales de notre systéme, en affichant la marge d’erreur globale
comme une boite transparente. Il serait également intéressant de compléter cet affichage par
une erreur estimée sur chaque recalage, par exemple en utilisant le champ 1 ou la valeur du
critére de corrélation utilisé pour le recalage de deux surfaces. De maniére générale, 'affichage
de toute erreur prévue de recalage patient-image devrait étre fournie au chirurgien, que ce soit
la TRE dans le cas d’un recalage rigide basé points ou une erreur résiduelle point & point lors
du recalage rigide de surface. Un chiffre seul indiquant une précision moyenne ou minimale n’est
pas suffisant. Il faut y ajouter une information de localisation de ’erreur.

6.2 Perspectives pour d’autres chirurgies

Nous avons montré que la méthode de recalage basée suivi vidéo était applicable & toutes
données, de surface, associées a des textures avec un flux vidéo. On peut retrouver cette situation
en endoscopie par exemple [SMD™05]. Une difficulté supplémentaire pour ce type d’application
est la précision des reconstructions stéréoscopiques, difficiles & calculer & cause du faible écart
interoculaire d’'un endoscope vidéo. Une autre application intéressante serait la chirurgie car-
diaque [OGB™05]. De maniére plus générale, toutes les chirurgies réalisées & I’aide d’un robot,
tel que le Da Vinci, offrent une vision stéréoscopique du champ opératoire au chirurgien. Les
techniques de visualisation et de détection des déformations que nous avons développées pour-
raient aussi étre utilisées dans ce contexte.
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La méthode proposée a-t-elle une place au bloc opératoire aujourd’hui? La plupart des mi-
croscopes chirurgicaux dispose, au moins en option, d’un systéme vidéo d’acquisition stéréo-
scopique. Les flux vidéo peuvent étre acquis directement en numérique ou numérisée et méme
stockées au format DICOM (DICOM Izer, Etiam, Rennes, France). Plusieurs équipes s’orientent
vers |'utilisation de casques de réalité augmentée avec acquisition d’un flux vidéo stéréoscopique.
Cependant, aujourd’hui et en ’état, notre méthode ne peut pas étre utilisée sans intervention
manuelle. Les méthodes de traitement de la vidéo sont donc utiles dans toutes ces applications.

6.3 Le suivi vidéo :vers un systéme expert de supervision

6.3.1 Trajectographie de points déformés pour l’indexation vidéo

Les nouveaux standards d’imagerie médicale prennent en compte la vidéo. DICOM, par
exemple, a un groupe de travail spécifiquement dédié¢ : DICOM WG 13. La vidéo opératoire
est alors stockée numériquement avec les données du patient. En endoscopie ou en microscopie,
toute la vidéo analogique est archivée. Elle est cependant trés peu consultée, car les interventions
sont longues, souvent plusieurs heures. Retrouver un passage précis d’une intervention est trés
long et laborieux. L’indexation vidéo semble ici essentielle. Suivre les déformations, pourrait
permettre de détecter les changements d’action. Une autre possibilité, peut-étre complémen-
taire, est de suivre les outils dans la vidéo. Plusieurs travaux ont déja montré la faisabilité de
cette approche [ASST06, RSHS02, LSMT05]. Nous avons cherché & appliquer nos filtres de suivi
au suivi de points d’intérét sur les outils, mais sans succés. Nous ’expliquons par la fréquence
d’acquisition faible de la vidéo. Les outils d’'une image & I’autre ont des sauts de déplacements
de plus de 50 pixels, et nous perdons toute information de déplacement. En acquérant les vidéos
A des fréquences plus élevées, nous pourrions, peut-étre, réussir a suivre les déplacements, méme
rapide, de l'outil, avec un modéle régressif plus réactif que celui que nous avons utilisé.

6.3.2 Evaluation des chirurgiens

Plusieurs auteurs ont déja démontré que le suivi des outils permettait de différencier un
chirurgien junior d’un chirurgien senior [DBM 04, DAB"05, LNAT06]. La position et ’orien-
tation des outils étaient suivies grace & des marqueurs externes et un localisateur. Pour des
outils tels que la pince bipolaire, nous avons montré que le suivi vidéo permettait de détecter
les ouvertures et fermetures de la pince par exemple, mais en sélectionnant manuellement les
points sur chaque image. D’aprés le rapport du conseil National de la chirurgie [CNCO05], des ou-
tils objectifs d’évaluation des performances doivent étre mis en place : « L’explosion des primes
d’assurance au cours de quatre derniéres années a conduit & un déséquilibre entre les honoraires
chirurgicaux et les primes d’assurances en RCP. Seule une meilleure gestion du risque permettra
de contenir cette évolution vers une judiciarisation croissante, comme ’ont fait certaines spécia-
lités (’anesthésie) Les chirurgiens doivent étre évalués tout au long de leur vie professionnelle.
A une auto évaluation permettant un suivi des performances doit étre mise en place une évalua-
tion quantitative et qualitative des activités, tant sur le plan médical que médico-économique. »

Pour toutes ces raisons, nous pensons ainsi que le suivi vidéo en chirurgie est un domaine
de recherche qui va voir son activité augmenter d’ici peu, ce qui est déja le cas depuis un an ou
deux.



Conclusion Générale

Nous avons proposé dans cette thése une méthode de virtualité augmentée et de suivi des
déformations surfaciques, sans contact, non ionisante et sans interruption de la chirurgie ni
déplacement de matériel. La virtualité augmentée permet d’améliorer la visualisation du lien
patient image du systéme de neuronavigation. Il manque aujourd’hui I’évaluation clinique et
ergonomique de ce systéme. Les déformations anatomiques cérébrales sont une limitation im-
portante des systémes de visualisation. Le suivi de déformation de surface, que nous proposons,
est modulaire et novateur, mais il ne constitue a priori qu'une brique d’applications plus glo-
bales. Le bloc suivi de déformations en surface peut toutefois étre utilisé seul pour la détection
des déformations en surface et pour ’extrapolation & des structures proches de la surface. Dans
notre cas, utilisés avec le systéme de neuronavigation, les blocs proposés permettent d’améliorer
le systéme pour ’application de neurochirurgie guidée par I'image, pour ’exérése de lésion. Le
microscope chirurgical devient ainsi une modalité d’imagerie peropératoire. Il ne permet que
d’obtenir des informations sur la surface du champ opératoire, mais nous présumons que ces
informations sont utiles & la chirurgie, aussi bien pour la visualisation mixte que pour le suivi
des déformations.
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Annexe A

Quelques notions d’anatomie
cérébrale

Nous présentons ici une anatomie simplifiée du cerveau. Le cerveau proprement dit est formé
de deux hémisphéres cérébraux, d’aspect plissé dont la substance blanche, interne, est recouverte
d’un cortex cérébral gris, d’épaisseur variable. Le cortex est lui méme recouvert de plusieurs
méninges (membrane de protection) :

-la peau;

-los;

-la dure-mére, méninge un peu opaque, blanchétre. ;

-l’arachnoide, méninge fine et transparente;

-la pie-mére, méninge trés fine et transparente, complétement collée au cortex.

Le cerveau baigne dans un liquide appelé liquide céphalo-rachidien ou LCR.

Os — =
Dure mére —m Arachnoide
LCS — =
— Matiere
Matiéere blanche
grise

Fic. A.1 - Coupe verticale du cerveau
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dure-mere

~— méningiome

cavernome

Fic. A.2 — Exemple de position d’un cavernome

Fia. A.3 — A gauche coupe sagittale sur une IRM pour montrer les sillons (orange) et les
gyri (bleu). A droite, vue du cortex pendant 'opération a travers un oculaire du microscope
chirurgical. Un exemple de sillon (orange) et de gyrus (bleu), ainsi que de vaisseaux (vert),
sont flechés. En bas & gauche de I'image provenant du microscope, on peut voir un bout de la
membrane arachnoide qui n’a pas été retirée.



Annexe B

Deux exemples de filtres
particulaires

B.1 Filtre conditionnel pour le suivi de point avec estima-
tion du modéle d’évolution

Dans [AMCFO05], un état X}, correspond a la projection 2D d’un point, donc sa position
(z,y) dans 'image k de la séquence d’image. Une image de référence Iy est définie. Les points
& suivre sont sélectionnés par le filtre suivant.

V2 viy v,
T(xog) = :
(wo) /W(IO) { VL vI, Ve

L’équation dynamique conditionnelle p(xg|zi_1, Io.x) est définie de la maniére suivante :

- dans le cas d’'un mouvement dominant, le méme mouvement est appliqué a toute l'image.
Ty = Azp_1 + b + wi,

avec A matrice de rotation et b vecteur translation. wj est un bruit blanc.

- dans le cas d’'un mouvement paramétrique local, le support est un petit domaine de I'image
et le vecteur parameétre dépend de 'état courant (i.e., la position du point dans l'image).

plaklzr—1, lox) = N(xk—1 + P(xk—1)0k, Qk)
avec @y variance du bruit wy et P(xg—1)0) définissant un vecteur mouvement :

|1 z y 0 0 O
P(x’“)_{o 001 2 y|
Le vecteur de paramétre 0y est défini sur la séquence d’image :

0y, = argmingo(6)

¢0)= > pu(X + P(X)0) - I _1(X))
Xesupport

ou p est une fonction non quadratique et robuste, minimisée par un Gauss-Newton avec
une procédure multirésolution.
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I’équation de mesure y;conditionnelle est définie par un pic de corrélation sur les moindres
Carreés :

yr, = argmin,, Z (Io(zo +p) — Ie(y + p))*
peW

D’aprés [AMCFO05], ce critére offre une bonne estimation de la covariance du bruit de mesure
et donc permet & l'algorithme d’étre plus résistant au bruit. Une mesure de confiance dans
la réponse filtrée pourrait étre calculée en estimant la covariance empirique sur le nuage de
particules.

B.2 Filtre conditionnel pour le suivi de courbe

D’autres algorithmes basés sur des états plus complexes ont été proposés. Dans [TB98b,
IB98al, le but est de suivre des courbes, modélisées par des B-splines. Soit X une paramétrisation
de la courbe. Dans [IB98b], il s’agit d’une paramétrisation linéaire mais ce n’est pas une nécessité
pour l'algorithme.

z=r(s,t) = (B(s).Q(t), B(s).Q"(t))

avec B(s) le vecteur des fonctions de bases de la B-Spline et Q% et Y, les vecteurs de points
de controéle. L’extraction des courbes peut se faire de plusieurs facons. Le modéle dynamique
est

Tp — T = A(xk_l — f) + Bwy,

avec Bwy, le bruit, T la valeur moyenne de ’état et

X
Ik( )]zk1>

. Dans leur expérimentation, la définition de la courbe était manuelle. Un modéle de mouvement
a été appris en utilisant un filtre de Kalman, sur des données sans encombrement.
Le modéle de mesure est défini par p(z|z).

p(@e|Zt) = kep(2e|we)p(24]| Zi-1) (B.1)

p(xe|Zi—1) = Jintx, ,p(@i|vi—1)p(wi-1]Z4-1) (B.2)

On détaille ici I’algorithme de filtrage particulaire, également appelé CONDENSATION. On
considére le résultat de Uitération ¢t — 1 : p(xs—1|Z;—1) représentée par les particules s} ; et
leurs poids 7" ;. On considére également les poids cumulés ¢ ;. On échantillonne de nou-

velles particules & partir de cette densité de probabilité. Pour échantillonner, un nombre r
est généré aléatoirement. Le plus petit j tel que ¢]_; > r est recherché par dichotomie. On
pose alors sy = sg_l La phase de prédiction se fait en deux étapes : on applique d’abord le
processus déterministe, correspondant au modéle dynamique, 4 ce nouvel ensemble de par-
ticules p(z¢|zi—1 = s}), sy = P(s},w:). Puis on sépare les particules tirées au méme endroit
en leur appliquant un mouvement aléatoire (appelé mouvement brownien). Ces nouvelles par-
ticules constituent ’ensemble s; qui représente donc un échantillonnage de la densité a priori
p(x¢|Zi—1). Cet échantillonnage est une alternative au calcul compliqué et parfois impossible
dans les cas non-linéaires de I’expression (2).
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Résumé

La neurochirurgie guidée par 'image consiste & afficher un modéle du patient et de la chirur-
gie en lien explicite avec le patient. Les systémes commercialisés proposent une mise en relation
limitée & la position de ’outil dans le modéle patient. De plus, ils ne prennent pas en compte les
déformations anatomiques cérébrales qui se produisent durant I'intervention chirurgicale et qui
rendent obsolétes le modéle du patient et de la chirurgie. Nous avons proposé dans cette thése
une amélioration de ces systémes de neuronavigation, pour ’exérése de lésion avec cranioto-
mie, non invasive, sans contact et sans ajout encombrant de matériel en salle. Nous avons ainsi
proposé une méthode de « virtualité augmentée », basée sur l'utilisation des images provenant
du microscope chirurgical. Cette méthode consiste a afficher, dans le modéle patient pendant
la chirurgie, la surface 3D du champ opératoire, telle que vue par le neurochirurgien & travers
les binoculaires du microscope. Cette surface est obtenue par stéréoscopie. Nous proposons éga-
lement d’utiliser cette surface du champ opératoire pour détecter les déformations cérébrales
anatomiques en surface et estimer un champ de déplacement dense pouvant étre utilisé pour
mettre & jour le modéle du patient au fur et & mesure de l'intervention. Pour cela, nous mesu-
rons la distance entre deux surfaces acquises en mettant en correspondance les points des deux
surfaces et leur texture associée. Nous nous basons sur une fonction de cotit a trois termes. Les
deux premiers termes mesurent ’attache aux données a la fois en distance euclidienne et en
luminance. Le troisiéme terme rajoute une information temporelle. Ce troisiéme terme est basé
sur 'information de position d’amers anatomiques suivis dans le flux vidéo, reliant les deux ac-
quisitions de surface. Nous avons montré les bonnes performances de nos méthodes de virtualité
augmentée et de suivi des déformations en surface, sur fantémes en condition cliniques et sur
des cas cliniques.

Abstract

Image guidance mainly consists of displaying preoperative images related to the neurosur-
geon’s view of the operative field. In most available commercial neuronavigation systems, limi-
tations are limited point of view and difficulty to understand 3D complex scenes. Furthermore,
after opening the arachnoid, cortical surface deformation is significant and the preoperative
information no longer corresponds to the anatomical reality of the patient. We present a new
approach referred to as augmented virtuality for displaying intraoperative views of the ope-
rative field over 3D multimodal preoperative images onto an external screen during surgery.
3D surfaces meshes of the operative field were then generated using stereopsis. An approach
for correcting the intraoperative location of regions of interest near the surface, based on 3D
surface meshes registration and on tracking in video image sequences is also presented. The
approach consists in using surface meshes obtained by stereoscopic reconstructions from the
microscope oculars. A visible light image is associated with this surface. Between two acqui-
sitions of surfaces meshes, landmarks are tracked in the video. The cost function for surface
matching is then composed by a dissimilarity metric based on both Euclidian distance and
intensity correlation and an additional term which is the deformation field representing the
respect of landmark matching. Good performance of our methods was assessed by reference
comparison, using phantoms in clinical settings and on some real clinical cases.



