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Introduction

Les domaines d’application de la réalité virtuelle s’étendent régulierement et rapidement, il est
d’ores et déja difficile d’établir une liste exhaustive des applications concernées. Certaines catégories
d’applications sortent du lot par leur présence au niveau social et économique, comme les jeux vidéo qui
occupent une part de plus en plus importante sur le marché des loisirs. De nombreux domaines
professionnels bénéficient de I'essor de ces nouvelles technologies, tels que [’architecture, ou la
paléontologie. Il est désormais possible de visiter un édifice avant sa construction ou aprés sa destruction
comme le temple de Karnak. Un autre domaine en pleine expansion est celui de la communication. Ici, on
propose a des collaborateurs de se réunir dans une salle de réunions virtuelle alors qu’ils sont séparés
physiquement par de grandes distances. Enfin, on note I'utilisation d’environnements virtuels pour
I’enseignement, notamment pour les simulateurs de pilotage d’avion, de conduite voiture ou de char. Notre
intérét s’est porté sur I'utilisation de ces technologies pour la médecine et plus particulierement pour

I’enseignement de techniques médicales instrumentées.

A Lille, depuis 5 ans, des équipes du Laboratoire d’Informatique Fondamentale de Lille (L.I.E.L.),
de I'Institut de Technologie Médicale (I.T.M.) et des médecins du Centre Hospitalier Universitaire de Lille
(CHU) se sont associés pour former un Groupe d’Intérét Scientifique intitulé « Simulateurs Pédagogiques

Médicaux ». Son objectif est de proposer des outils de simulation permettant aux médecins d’acquérir une
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bonne maitrise des interventions courantes, en les placant dans un environnement de simulation le plus

proche possible des conditions réelles d’intervention.

Les équipes impliquées mettent en commun leurs compétences pour définir et réaliser les outils.
Ainsi, le L.LF.L., a travers son équipe graphique apporte ses compétences en matiére de synthése d’images
temps réel. L’L.T.M. intervient en traitement d’images et en instrumentation médicale. Sa bonne intégration
dans le CHU de Lille lui permet d’initier et de faciliter les collaborations avec les praticiens. L activité du

G.LS. se développe suivant trois axes majeurs :
o la recherche fondamentale sur les modeles dynamiques, la visualisation et le retour d’effort ;
o le développement de simulateur ;
e ’élaboration de méthodes d’apprentissage via la simulation.

Cette thése s’inscrit dans cette dynamique et propose I’étude et la réalisation d’un simulateur

pédagogique d’écho-endoscopie digestive (S.P.E.E.D.).

Ce document est découpé en 5 chapitres. Le premier chapitre présente le cadre de travail. Nous y
décrivons les applications de I'informatique et de la réalité virtuelle pour la médecine et plus
particulierement les simulateurs pédagogiques médicaux. Une description détaillée des mécanismes et
phénomenes physiques intervenant lors d’une écho-endoscopie, nous permet d’établir le cahier des charges
du simulateur. Il en résulte un découpage du simulateur en plusieurs modeles et moteurs de simulation. Le
chapitre 2 présente le modele géométrique utilisé pour représenter la surface des organes. Celles-ci sont
modélisées avec des surfaces implicites a squelettes. Nous décrivons une méthode qui permet de facettiser
en temps réel des surfaces implicites en mouvement Le chapitre 3 décrit la simulation échographique et plus
particuliérement la technique employée pour extraire un plan de coupe échographique du modéele
géométrique des surfaces. Le chapitre 4 détaille I’ensemble des logiciels et matériels mis au point a savoir,
un modeleur de surface implicite, un afficheur 3D et temps réel de surfaces implicites en mouvement, et
I’interface mécanique du simulateur. Celle-ci permet de placer I’étudiant dans des conditions proches d’une
écho-endoscopie réelle. L’afficheur 3D permet a 1’éléve de se familiariser en douceur a cette technique
médicale difficile. Enfin, le dernier chapitre présente un modéle mécanique des interactions entre

I’endoscope et les voies digestives qui sera intégré dans une future version de S P.EE.D..
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1. Le cadre du travail

1. 1 Les simulateurs en médecine

Dans ce chapitre, nous présentons les divers domaines d’applications de I'informatique et de la
réalité virtuelle pour la médecine et plus particulierement pour I’enseignement de techniques médicales
instrumentées. Il faut distinguer ce domaine d’autres domaines connexes tels que la téléopération, la
préparation d’intervention, ou I’aide a I’intervention avec des outils de la réalité augmentée. La plupart des
techniques utilisées est commune. Nous nous proposons maintenant de présenter rapidement les diverses

applications des environnements virtuels en médecine.

1.1.1 Teélechirurgie

L’ objectif de cette discipline est de permettre a un chirurgien d’opérer un patient a distance. Bien
qu’il soit ptus simple d’opérer un malade in situ, certaines contraintes, généralement indépendantes de la
volonté des deux parties, séparent médecin et malade. Parmi ces contraintes, nous notons la distance liée a
I’'urgence d’une intervention, qui empéche I’intervention directe d’un expert en un temps raisonnable. Pour
opérer dans les meilleures conditions, I'expert doit se retrouver dans un environnement normal
d’intervention, il doit notamment retrouver ’ensemble des informations sensorielles (tactiles, visuelles,

auditives) qu’il aurait lors d’une opération in situ. Pour cela, le dispositif de téléopération doit transmettre
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en temps réel une copie conforme du patient a I’expert. En plus de ces informations, le médecin doit pouvoir
agir sur le patient avec les mémes outils qu'une intervention normale, ce qui nécessite une interface pour

chaque outil ainsi que la présence d’un robot du c6té du patient pour reproduire les gestes du chirurgien.

Une équipe de I’université de Tokyo [Mitsuishi 19971 a développé un prototype de systeme de télé-
manipulation qui permet d’effectuer et de réaliser des opérations de microchirurgie & distance (la figure 1
montre |’opération normale). Ce systeme est équipé d’une caméra et de deux bras manipulateurs du coté
robot (figure 3), d’un écran vidéo et de deux bras de commande & retour d’effort coté médecin (figure 2). Ce
systtme complet permet au médecin d’opérer a distance dans des conditions trés proches des conditions

normales d’intervention.

Figure 1 : opération en microchirurgie.

Figure 2 : bras de commande a retours

d'efforts et écran du coté du médecin Figure 3 : bras manipulateurs et caméra coté

patient.

En fonction de la bande passante de la liaison entre le chirurgien et le patient, on peut soit avoir

recours 2 une simple transmission haut débit et sans latence, des sensations captées par le robot jusqu’au
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médecin et des mouvements du médecin jusqu’aux bras manipulateurs du robot (figure 5), soit avoir recours
2 un modele numérique du patient (figure 6). Dans ce cas, I'expert effectue I’opération sur le modéle et
I’opération est transmise en temps réel ou légérement différé jusqu’au patient. Le modéle numérique doit
étre aussi fidele que possible, dans le cas contraire, un geste effectué sans probléme sur le modéle pourrait
étre différent sur le patient et entrainer des complications. Si un décalage entre le modele et le patient est
décelé, le modele doit étre réajusté au plus vite. Une étude est menée par MPB Technology Inc. sur
I'influence de la qualité de la transmission lors de télémanipulation {Beaulieu 1996]. La figure 6 montre le
schéma de fonctionnement d’une opération avec modele numérique. En extrapolant cette réflexion, nous
nous retrouvons dans le cas d’une opération simulée sur modele et effectuée plus tard sur patient. C’est ici

que se situe I'intersection avec les méthodes de planification d’opération.

O
(
Sy

/A

Figure 4 : opération traditionnelle

écran de controle

O
) mouvements
) &

Robof Liaison bidirectionnelle

-~

efforts et images vidéos

bras de commande
A retours d’efforts

Figure 5 : systéme de téléopération a transmission haut débit.
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écran de controle
§ mouvements @
i 5 Simulateur A
Robofl Lalson fable débit avee 6
—_ modeéle |
efforts et du patient ~
Images videos bras de commande

a retours d’efforts

Figure 6 : systéme de téléopération avec une liaison faible
débit et modéle du patient.

1.1.2 Planification d’opération

L’objectif de cette discipline est de préparer une intervention chirurgicale délicate a I’aide d’un
modele numérique du patient. Un bon exemple est I'intervention chirurgicale sur une partie du cerveau
difficile d’acces : ce type d’intervention se fait au moyen d’un endoscope et la grande difficulté est de
trouver le chemin le plus court possible dans les circonvolutions cérébrales pour atteindre le plus
directement possible la zone a opérer. L'opération est répétée sur simulateur en tenant compte de 1’anatomie
particuliere du patient, préalablement acquise par scanner, IRM, ou échographe 3D [Auer 1997]. Une fois le
meilleur chemin établi sur simulateur, le médecin opere le patient en exploitant son expérience acquise en
simulation. Si le modele numérique du patient est imparfait, le médecin devra adapter ses gestes a la réalité.
Par contre si le modele est tout a fait fidéle (i.e. le modele de cerveau dans le simulateur est obtenu a partir
des données du cerveau du patient), alors, comme dans le cas de la téléopération, on peut effectuer
I’intervention a I’aide d’un robot qui reproduira avec exactitude la meilleure séquence de mouvements du
chirurgien enregistrée pendant la phase de simulation. Des équipes se sont intéressées a la simulation
d’accouchement [Boisonnat 1993] : un modéle du foetus et du bassin permet de déterminer si un
accouchement normal est possible, ou s’il faut avoir recours a une césarienne. Un tout autre domaine
d’application est la chirurgie cranofaciale [Delingette 1994] ; la difficulté est ici d’évaluer par simulation la

forme que prendra le visage apres les quelques semaines nécessaires a la cicatrisation des plaies.

1.1.3 Aide a l'intervention avec des outils de Ia réalité
augmentée

La réalité augmentée consiste a surimposer aux sensations normalement percues (vue, toucher..)

des sensations calculées, afin d’aider une personne a accomplir une tache donnée.

L’ensemble des sources de données disponibles pour une opération peut étre tres important :

scanner, IRM, échographie etc. Pouvoir consulter I’ensemble de ces données pendant I'intervention
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chirurgicale est un atout pour le médecin. Il est trés utile d’afficher ces données géométriques ou
volumétriques, de fagon & superposer une image de synthése représentant les données numériques
précédemment acquises a I'image réelle du patient percue par le médecin. L’affichage des données
supplémentaires doit permettre de visualiser des structures importantes pour |’opération, structures invisibles
a I’ceil nu. B. Peuchot [Peuchot 1995] propose de superposer a la vue du champ opératoire une image des
structures internes de la colonne vertébrale d’un patient lors d’opération chirurgicale de scoliose. (figure 7).
Le médecin dispose en plus de la vue traditionnelle du champ opératoire, d’une image surimposée a I’aide

d’un miroir semi-transparent réfléchissant des images provenant d’un écran vidéo.

Yeux du
chirurgien ® Lampe
o
Viston
écran VGA LCD
Mirolr
seml|
transparent Q Caméra

Champ
opératoire

Figure 7 : opération chirurgicale de la colonne vertébrale. Les
structures internes de la colonne sont surimposées pour aider
le médecin.

L’ affichage de ces données est fonction de la position relative de la téte du médecin par rapport au
patient. La position de la téte du médecin doit donc &tre captée. Le calcul de I'image a surimposer a la vue
normale du médecin adopte ce méme point de vue. Les dispositifs utilisés pour superposer I’image
numérique a I’image réelle sont variés et dépendent directement des moyens utilisés pour observer I’image
réelle. Si le médecin observe son patient au moyen d’un écran vidéo, il faut récupérer les images réelles et
les mixer avec les données numériques, cela implique aussi d’avoir une maitrise compleéte de la fagon avec
laquelle les images réelles sont obtenues pour y adapter I’ affichage des données numériques et assurer ainsi
une bonne correspondance entre les pixels de I'image réelle et les pixels de 'image additionnelle.. Si
I’observation de I'opération est directe, comme par exemple lors d’une opération a champ ouvert (sans
dispositif d’affichage intermédiaire entre le patient et le médecin), il faut adapter I'image numérique
additionnelle & la vue normale (I’appareillage utilisé pour I’observation est formé des yeux du chirurgien).
On se sert alors les moyens utilisés dans les systtmes de réalité virtuelle : soit en immersion totale en
utilisant un casque de réalité virtuelle, ce qui nécessite I’ utilisation d’une caméra pour récupérer I’image que
devrait voir le médecin s’il n’avait pas de casque, soit en immersion partielle en utilisant des miroirs semi -
transparents ou en projetant I'image numérique directement sur la rétine du chirurgien, ou sur la partie du
corps du patient observé. Le calage des images numériques est réalisé en mesurant précisément la position et

I’orientation de la téte du médecin par rapport a la position du patient. Une équipe du MIT [Grimson 95] a
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mis au point une technique qui permet de caler 'image d’un modéle géométrique issue de coupes IRM i une
image vidéo provenant d’une caméra. La bonne correspondance entre ces deux vues est assurée par le calage
du modele géométrique de la peau du patient avec I’image de cette peau sur I’image vidéo. ; cette technique
a subit des tests cliniques dans le cadre de la localisation et le traitement de tumeur du cerveau dans le

service de radiologie de 1"hdpital Brigham & Womens a Boston USA.

1.1.4 Les simulateurs a buts pedagogiques.

La formation sur simulateur est couramment utilisée dans les domaines de I’aviation, du transport et
dans les domaines militaires. L’ objectif de ces simulateurs est de plonger I’éleve dans les mémes conditions
que la réalité, afin de lui permettre d’acquérir de 1’expérience. Celle-ci était auparavant acquise lors
d’interventions sur du matériel et des personnes réels. Mais, pour des considérations de coiit et de risques
pris pendant la formation, toutes ces disciplines font aujourd’hui appel & une formation sur simulateur. Les

avantages ne sont pas que financiers :

¢ le simulateur ne monopolise pas les ressources utiles a des interventions réelles,

o ladiversité des cas simulables est pratiquement infinie, ce qui permet d’aborder toutes les situations, des
plus courantes aux plus rares,

¢ lasimulation permet une évaluation fiable et objective des aptitudes acquises,

e clle peut proposer un ensemble d’aides inaccessibles avec une formation traditionnelle telles que la
possibilité d’observer son activité suivant un point de vue différent. Ce qui permet d’avoir une meilleure
compréhension des mécanismes qui régissent I’ outil ou le matériel que ’on utilise.

¢ enfin, elle permet de simuler des interventions délicates et dangereuses sans exposer I'éleéve, le matériel,
ou le personnel a un risque quelconque.

On retrouve aujourd’hui ’ensemble de ces avantages dans les simulateurs médicaux développés a

Lille dans le cadre du Groupement d’Intérét Scientifique « Simulateurs Médicaux Pédagogiques ». Nous

présentons maintenant la formation traditionnelle en médecine puis les simulateurs développés a Lille pour

améliorer les formations en ophtalmologie, en coelioscopie, en amniocentese, en arthroscopie et, de fagcon

plus détaillée dans le reste du document, en écho-endoscopie.

1.1.4.1 La formation traditionnelle en médecine

Traditionnellement, I’apprentissage en médecine s’effectue par compagnonnage : un médecin
expert montre a son ou ses éléves comment manipuler les instruments de sa spécialité. Ensuite et de fagon de
plus en plus autonome, I’éleve prend part a I'intervention et finit par réaliser seui celle-ci sous I'ceil vigilant
du spécialiste. La diversité des cas rencontrés lors de ces formations se fait au hasard des hospitalisations ;

les cas les plus rares n’étant généralement abordés que de facon théorique faute de patient ad hoc. Il en va
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de méme pour la régularité des interventions qui dépendent des mémes facteurs. Lors des premiéres
manipulations délicates effectuées sur un malade, 1’éléve peut commettre une erreur qui, dans la mesure du
possible, est récupérée par le spécialiste a ses cotés. Ce type de fonctionnement est de moins en moins
accepté par les patients qui exigent les meilleurs soins et ne veulent plus avoir I'tmpression de servir de
cobayes. Face a ces probleémes, les médecins ont recours a des modeles animaux ou & des cadavres humatins
pour s’entrainer. Mais, ces modeles sont limités : ils ne correspondent pas de fagon satisfaisante au patient
vivant, ils sont chers et mal acceptés par I’opinion publique pour des raisons d’éthique (animaux sacrifiés).

Tous ces facteurs nous amenent a la formation sur simulateur.

1.1.4.2 La formation sur simulateur

Les simulateurs pédagogique doivent mettre I’éleve dans les conditions d’une intervention réelle.
L’éleve est au « centre » du simulateur. L’ objectif est qu’il ressente et pergoive la simulation comme si tout
était réel. L’interface des instruments manipulés sur le simulateur doit étre identique a celle des interventions
réelles. Pour chaque degré de liberté de I’interface, il faut placer des capteurs et/ou des effecteurs (ex : un
écran est uniquement un effecteur). Pour chaque degré de liberté, la capacité en terme de résolution,
d’amplitude et de fréquence de coupure doit permettre de transmettre I'intégralit€ des sensations pergues
normalement lors de la vraie opération. Enfin I’ensemble des dispositifs associés a chaque degré de liberté
doit étre piloté par un ou des modeles représentant le fonctionnement normale du systeme. C’est-a-dire,
qu’une transition d’une variable d’état du systeme (la couleur d’un pixel par exemple) d’une valeur a une
autre suite a une variation sur I’un des capteurs doit étre calculée en au plus le temps de cette transition dans
une situation réelle (temps réel). Le modele du simulateur est généralement découpé en un modele

géométrique et un modele mécanique.

On représente généralement les simulateurs avec le schéma Figure 8. Le médecin ferme la boucle

de simulation.

Simulation numérique Interface Médecin

@r\ Interface

| [ % Visuelle -
Modale | ] Moteur de |

simutation !

: Interface l

i | mécanique @

mesie > Effecteurs @££>
1 + :

! L Pwrm Capteurs

Figure 8 : boucle de simulation.
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Le moteur de simulation est un logiciel temps réel qui permet de calculer, 2 partir du modele, les

efforts et les images pergus par le médecin.

A Lille, sont développés plusieurs simulateurs pédagogiques médicaux qui s’appliquent & respecter
le schéma Figure 8. Ils ont donné lieu a diverses publications : [Dubois 1995, Froumentin 1997, Jambon
1997, Meseure 1994, 1995, 1996, 1997, Turner 1997, Varlet 1995, 1996, 1997]. L’ensemble de ces

simulateurs est présenté en annexe.

Une équipe du projet Epidaure de L’'INRIA [Cotin 1996] développe un simulateur de chirurgie
coelioscopique pour entrainer les chirurgiens a opérer le foie. Une modélisation par éléments finis du fois
leur permet de simuler avec un grand réalisme les déformations du foie suite aux pressions exercées par les

instruments.

simulateurs d’endoscopie digestive existants

Les premiers simulateurs d’endoscopie utilisaient des modeéles en latex du tube digestif. Ils
permettaient aux débutants d’assimiler les mouvements de bases de I’endoscope. Deux a trois heures passées
sur ces modeles en utilisant un endoscope réel permettaient d’assimiler les compétences de base de pilotage
[Cotton 1980] (figure 9, 10). Les simulateurs de la génération suivante utilisaient la technologie des vidéo
disques pour archiver les images d’interventions endoscopiques. L’un des premiers simulateurs de ce type
[Gabel 1992], fut développé a Lille. Ce simulateur, appelé C.A.T.E., reposait sur une banque d’images
vidéos endoscopiques et sur un systéme & base de vidéo disques piloté par ordinateur qui permettait
d’afficher des séquences vidéo préenregistrées correspondant a la position de I’endoscope imposée par
I’étudiant. Les mouvements de la caméra étaient bien sur limités aux positions préenregistrées, ce qui ne
permettait pas d’acquérir une maitrise de la manipulation de I’endoscope ; par contre I’excellente qualité des

images permettait de se former a la reconnaissance des pathologies.
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Figure 9 : modéle latex de l'estomac. Figure 10 : modéle latex du colon.

Enfin sont apparus les simulateurs utilisant des modéles numériques 3D pour représenter la surface
du tube digestif. Les premiers simulateurs de ce type affichaient des images peu réalistes, mais, ils utilisaient
un petit nombre de parametres dont la valeur pouvaient étre ajustée pour offrir une grande variété de
simulations [Baillie 1991}[Williams 1990]. Aujourd’hui les dispositifs de synthese d’images temps réel
permettent d’afficher des images issues d’un modele 3D avec un grand réalisme, ce qui leur permet d’étre a
leur tour de bons outils pour la formation a la reconnaissance de pathologies tout en gardant une grande

souplesse d’utilisation.

Simulateurs d’échographie existants

Plusieurs équipes de recherches ont développé des simulateurs d’échographie a vocation
pédagogique. L’équipe Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés par Ordinateur du laboratoire TIMC [Henri
97] a développé un simulateur d’échographie percutanée de la cuisse. L’objectif de leur simulateur est de
proposer aux médecins un outils leur permettant a la fois de détecter des thromboses veineuses des membres
inférieurs et de se former a cette détection. Un simulateur d’échographie percutanée abdominale a été
développé par une équipe de l'universit€ de TelAviv [Cohen 97]. Cette équipe propose un outil
d’apprentissage commercialisé sous le nom d’UltraSim. Ces simulateurs seront présentés en détail dans

I’état de I’ art sur la simulation échographique (chapitre 4).

1. 2 Présentation de I’écho-endoscopie

Nous présentons maintenant fa place occupée par 1’écho-endoscopie en médecine, ensuite nous
détailierons I'anatomie de la zone observée en écho-endoscopie bilio-pancréastique, nous continuerons en
décrivant le fonctionnement des échographes et enfin nous décrirons élément par élément I’appareillage

utilisé en écho-endoscopie.
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1.2.1 Contexte médical

L’étude et la réalisation du simulateur sont le fruit d’une collaboration avec des médecins
spécialistes. Le Docteur V. Maunoury est gastro-entérologue, il est expert en écho-endoscopie et nous a aidé

a définir ce simulateur. il définit la place occupée par I’écho-endoscopie en médecine comme suit :

L’écho-endoscopie est une technique récente d’exploration digestive, développée en France en
particulier par L. Palazzo, qui associe ’endoscopie et I’échographie. Elle permet une étude fine de la paroi
digestive et de Patmosphere péri-digestive (médiastin postérieur, carrefour bilio-pancréatique) grice a
I’emploi d’une sonde d’échographie de haute fréquence (7,5 ou 12 MHz) amenée endoscopiquement au

contact des structures digestives.

Des progres importants ont été€ accomplis dans le traitement des cancers digestifs : radiothérapie
pré-opératoire, radiothérapie de contact, résection rectale avec conservation sphinctérienne,
photodestruction par laser, endo-prothése biliaire... Le choix du traitement optimal dépend en partie de
I’extension loco-régionale (paroi, ganglions, organes adjacents) de la tumeur. L’écho-endoscopie est

aujourd’hui le meilleur examen pour I’ apprécier.

Les examens de I’oesophage, de I’estomac et du rectum sont réalisés en ambulatoire tandis que les
examens des voies biliaires et du pancréas sont pratiqués sous anesthésie générale au cours d’une bréve
hospitalisation. L’appareillage utilisé est un endoscope souple a vision oblique ou latérale, équipé a son
extrémité distale d”une sonde sectorielle & rotation axiale, raccordée a un échographe temps réel. Des coupes
de 360° de la paroi et des tissus adjacents, perpendiculaires a I’axe de la lumiére du tube digestif, sont ainsi
réalisées. La fréquence élevée de la sonde fournit une résolution axiale inférieure au mm, qui permet une
analyse fine de la structure de la paroi digestive. Son échostructure comprend deux couches hypoéchogénes
correspondant respectivement a la muqueuse - sous-muqueuse en dedans et a la musculeuse - séreuse en
dehors ; elles sont séparées par trois interfaces hyperéchogénes. Le développement d’une prolifération
tumorale se caractérise par un épaississement hypoéchogéne de la muqueuse - sous - muqueuse dont
I’extension en profondeur est définie par le franchissement des interfaces moyennes et externes. Les
principales indications de I’écho-endoscopie sont le bilan d’extension loco-régionale pré-thérapeutique des
cancers de I’oesophage, du cardia et du rectum. Une indication complémentaire en cours d’évaluation est la

surveillance post-thérapeutique des cancers du rectum, de I’anus et des lymphomes gastriques.

Le franchissement du pylore par I’écho-endoscope permet d’explorer les voies biliaires extra-
hépatiques (cholédoque, ampoule de Vater). L’indication de I’écho-endoscopie biliaire, par rapport
notamment au cathétérisme rétrograde, est fonction du contexte clinique et du résultat de ’échographie

trans-cutanée. Ses principales indications sont :

e la vérification de la voie biliaire principale avant cholecystectomie sous coelioscopie en cas de

suspicion de lithiase cholédocienne,
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» le bilan d’extension des cancers bilio-pancréatiques (vaisseaux, ganglions) potentiellement

opérables,

¢ le diagnostic des cholestases présumées obstructives. Elle permet en effet une exploration
«idéale » du cholédoque, sans les risques du cathétérisme rétrograde. Sa précision diagnostique dépasse
90%, notamment pour les obstacles de petite taille mal vus au scanner: lithiase, ampuliome,

cholangiocarcinome, petit cancer du pancréas.

L’écho-endoscopie est enfin ’examen de choix pour I'exploration du pancréas. L’exploration des

tumeurs endocrines et des tumeurs kystiques du pancréas en constitue deux remarquables exemples.

Ses autres indications sont : les tumeurs sous-muqueuses ( et les compressions extrinséques), les

gastropathies hypertrophiques (linite, Ménétrier) et I'hypertension portale (varices cardio-tubérositaires).

L’écho-endoscopie est une technique fiable, dont la morbidité est nulle, d’exploration des tumeurs
digestives et de la pathologie bilio-pancréatique, dont les performances, dans ses bonnes indications,

contribuent & une prise en charge optimale des malades.

La France est le pays ou le développement de I’écho-endoscopie est le plus important : environ cent
praticiens y réalisent actuellement entre 10 et 20 examens hebdomadaires avec pour la plupart un appareil
de type radial (EUM20, Olympus, Tokyo, Japon). Le colt de ce type d’appareil est de 1.2 MF. Cette
exploration est cotée par assimilation (hors nomenclature) entre K30 et K80 selon ses modalités et les
accords passés avec les CRAM. Sa pratique ne requiert a I’heure actuelle aucune accréditation préalable
pour un Docteur en médecine. Son apprentissage, long et difficile, releve du compagnonnage. Néanmoins,
depuis 3 ans, un dipldme national inter-universitaire (Paris V-VII) de deux ans valide une formation
théorique et pratique. Cet apprentissage est double : a) construction des images, b) interprétation des images
normales et pathologiques. Seule la construction des images pose véritablement probleme puisqu’il s’agit
d’acquérir un automatisme oculo - manuel que seule la pratique d’examens permet d’obtenir

progressivement. C’est I’intérét de la mise au point d’un simulateur reproduisant la pratique d’un examen.

Nous venons de détailler la place occupée par I'écho-endoscopie en médecine ainsi que I'utilité
d’un simulateur pour acquérir la technique de manipulation de I’écho-endoscope. Nous allons maintenant

décrire I’anatomie bilio-pancréatique.

1.2.2 Anatomie bilio-pancréatique

La zone d’observation en écho-endoscopie bilio-pancréatique comprend un large trongon de
I’abdomen. Il commence au niveau du bas de I’estomac et se termine au début de I’intestin gréle. Les
organes situés a moins de 9 cm du duodénum sont susceptibles d’apparaitre sur 'image échographique.

L’anatomie de cette zone est trés complexe. Elle est constituée de réseaux vasculaires ramifiés et d’organes
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massifs. On compte 2 arbres vasculaires veineux, 1 arbre vasculaire artériels et un arbre vasculaire bilio-
pancréatique. Un des deux arbres vasculaires veineux a pour tronc la veine porte, il est représenté figure 12,
I’autre arbre vasculaire veineux a pour tronc la veine cave (figure 14). L’arbre vasculaire artériel a pour
tronc ’aorte (figure 13). L’arbre des voies biliaires a pour tronc le duodénum (figure 11). I’ensemble de ces
structures vasculaires est représenté figure 15. On note que ces structures sont en contact les unes avec les
autres. On note aussi gque le contact entre ces structures les déforme. Les autres structures ne sont pas
ramifiées elles sont généralement placées autour ou aux extrémités des structures vasculaires. L’arbre
vasculaire artériel nourrit les organes, I’arbre vasculaire veineux évacue le sang et I’arbre vasculaire biliaire
récolte les produits nécessaires a la digestion des aliments. Parmi les organes massifs, on distingue le foie, la
vésicule biliaire et le pancréas, qui alimentent |’arbre biliaire. On note aussi la présence du rachis (colonne
vertébrale) dans la zone d’observation, il est souvent utilis€ en écho-endoscopie comme repere pour
déterminer I’orientation des images échographiques. Deux organes ont une tendance naturelle a occuper
’espace disponible, il s’agit du foie et du pancréas. Cette tendance a 1’expansion les fait contourner les
organes a leur périphérie. Pour un observateur non averti, il semble que ces organes ont été percés par les

structures vasculaires.

La complexité géométrique et topologique des organes présents a la périphérie du duodénum sera
déterminante dans le choix du modele géométrique pour le simulateur. Nous y reviendrons dans le chapitre

2.

Canal hépatique

Duodénum

Wirsung
Vésicule
biliire

Ampoule de
Vater

Pancréas

Figure 11 : arbre biliaire
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Veine porte

Veine mésentérique supérieure

Figure 12 : arbre vasculaire tronc porte.
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Figure 13 : arbre vasculaire artériel
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Figure 14 : arbre vasculaire - veine cave
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Figure 15 : enchevétrement de I’ensemble des organes

Un ensemble de dessins issus des cahiers d’anatomie [Perlemuter 75] sont donnés en annexe pour

illustrer la complexité anatomique de cette zone de I’abdomen.

1.2.3 L’échographie

L’échographie repose sur I'utilisation d’ultrasons comme méthode diagnostique dans le domaine
médical. Elle est fortement utilisée en gynécologie et surtout en obstétrique. On I’utilise aussi pour I’étude
des seins, du cceur. Certains organes digestifs (pancréas) et urinaires (diagnostic différentiel entre kystes et

cancers du rein, par exemple), peuvent bénéficier aussi de cette exploration.

Lorsque le faisceau d’ultra-sons passe d’un milieu dans un autre, il se trouve réfléchi par
Pinterface ce qui permet de recueillir un écho. L’échographie peut donc étre définie comme I’enregistrement

des échos traduisant I’existence des différentes interfaces entre les milieux traversés.

On utilise surtout I’échographie bidimensionnelle (mode B), dans laquelle I’écho détermine un
point de surbrillance sur I'écran. Apres balayage, la sommation des points obtenus réalise une coupe

échotomographique.
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1.2.3.1 Principe général

L’utilisation des ultrasons en médecine est fondée sur la réception des échos ultrasonores renvoyés
par les surfaces de discontinuité d’impédance acoustique situées dans les tissus (figure 16). Il importe que
I’'impédance du matériau exploré ne soit ni trop faible (cas de I’air, donc du tissu pulmonaire qui en est
gorgé) ni trop élevée (cas des matieres minérales dures, comme l'0s), c’est pourquoi la technique

d’échographie trouve son principal champ d’application dans I’étude des tissus mous.

interface

Impédcnces. ‘occousﬂques
des deux milieux

Figure 16 : phénomeénes ultrasonores intervenant dans la
génération d’une image échographique

1.2.3.2 Echographie mode A

La figure 17 montre le principe de I’échographie mode A : une horloge synchronise le
déclenchement d’une impulsion €électrique au niveau de I'oscillateur avec le départ d’une base de temps au
niveau de I’oscilloscope ; cette impulsion excite le transducteur piézo-€lectrique, lequel émet & son tour une

impulsion ultrasonore.
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Figure 17 : échographie mode A.

La fréquence de vibration des transducteurs utilisés pour le diagnostic médical varie entre 3 et 20

MHz et la profondeur de pénétration des ondes est inversement proportionnelle a cette fréquence. Le

médecin doit donc faire un compromis entre profondeur d’investigation et finesse des détails visibles.

Cette impulsion ultrasonore pénétre dans le tissu biologique et une fraction de I’énergie qu’elle
contient sera réfléchie par la premiere discontinuité d’impédance rencontrée. L’ impulsion réfléchie constitue
I’écho, qui de retour sur le transducteur, y engendre une impulsion électrique, laquelle, aprés amplification,
sera détectée, c’est-a-dire redressée puis démodulée et amplifiée cette fois a basse fréquence pour fournir le

signal « vidéo » envoyé sur les plaques de déflexion verticaies de 1’oscilloscope.

Si ¢ désigne la célérité des ultrasons dans le tissu et ¢ e temps qui s’écoule entre 2 échos provenant
de 2 interfaces distinctes, la distance séparant ces 2 interfaces sera c.t. En prenant pour valeur moyenne de la
célérité des ultrasons dans les tissus mous des organes 1 540 m/s, on peut étalonner le temps sur 1’écran de

I’oscilloscope pour lire directement la distance calculée entre les 2 échos.
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Si I’échographie mode A qui vient d’€tre décrite constitue la plus ancienne application des
ultrasons au diagnostic médical, elle est largement supplantée par les « images » fournies par 1'échographie

mode B.

I n’en reste pas moins que les échographes mode B possédent tous un dispositif mode A.

1.2.3.3 Echographie mode B

Pour constituer une image ultrasonore en mode B, le signal « vidéo » est envoyé sur un écran vidéo
noir et blanc ot il modulera I'intensité du faisceau d’électrons, donc la brillance des points sur I’écran, au
lieu d’étre envoyé comme en échographie A sur les plaques de déflexion verticales d'un oscilloscope,. Ainsi
va se trouver matérialisée sur toute ligne de tir une suite d’échos d’autant plus brillants que les discontinuités
d’impédance qui leur ont donné naissance seront plus fortes. L’ensemble des lignes de tir réalisées au cours
du balayage crée I'image de la coupe de I'organe dans le plan du balayage. Il faut souligner que les
réflexions spéculaires concernent essentiellement les discontinuités d’impédance dont les dimensions
géométriques sont grandes par rapport a la longueur d’onde ultrasonore utilisée et ne visualiseront que les
contours extérieurs de 1’organe étudié ; au contraire, les discontinuités d’impédance de méme ordre de
grandeur que la longueur d’onde ou plus petites fournissent par la rétrodiffusion des détails informatifs sur

la nature et les dimensions des petites inhomogénéités dans I’ organe.

Les échographes susceptibles de fournir des images a une cadence de 30 i 50 images par seconde

ont été, initialement, de deux types : & sonde linéaire multi€léments ou a sonde 2 balayage sectoriel.

1.2.3.4 Echographes a sonde linéaire multi-éléments

La figure numéro 18 montre une barrette « multiéléments » ol se trouvent juxtaposés sur un méme
support rectiligne quelques centaines de petits transducteurs piézo-électriques, découplés les uns des autres

mécaniquement, formant une longueur totale de 15 4 20 cm.
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fransducteurs piézo-électriques transducteurs actifs
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Figure 18 : barrette linéaire de transducteurs.

En excitant séquentiellement ces transducteurs par paquets simultanément et en décalant chaque tir
de 2 céramiques vers la droite, on obtient les lignes formant l'image. Le nombre d’images obtenues est
parfaitement compatible avec une visualisation d’organes en mouvement comme le cceur ou les vaisseaux.
En fait, les images obtenues avec une telle barrette dont les lignes de tir sont paralleles, donc sans
focalisation, ne seraient pas interprétables puisque la résolution latérale serait de !"ordre de plusieurs
centimetres. Comme les procédés de focalisation géométrique sont inapplicables a une telle barrette
rectiligne, on a recours 2 la focalisation électronique au moyen de lignes a retard, dont la figure 19 indique
le principe. Une onde sphérique provenant du point F (point de réflexion) va rencontrer d’abord les
transducteurs situ€s au voisinage de I’axe de symétrie de la barrette et seulement un instant plus tard ceux
qui sont €loignés de cet axe, si bien que chaque transducteur délivre un signal de réception a un instant
différent de celui délivré par un autre transducteur ; il en résulte que la somme de ces petits signaux
dispersés dans le temps produit un signal résultant de faible amplitude €talé dans le temps et I’espace. Si a la
sortie des transducteurs on dispose un ensemble de lignes a retard ayant pour role de retarder le signal le
plus précoce par rapport a ceux provenant des extrémités de la barrette, on a transformé a la réception
Ponde sphérique ayant F pour centre en une onde plane ; les signaux émis par tous les transducteurs
atteignent tous au méme instant le circuit de réception fournissant une réponse globale de forte amplitude et
de courte durée, alors qu'un signal en provenance d’un point éloigné de F donnera une réponse globale
pratiquement nulle. En d’autres termes, le systtme des lignes a retard réalise une véritable « lentille »

électronique.
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Figure 19 : principe de la focalisation électronique dynamique
ala réception.

1.2.3.5 Echographes utilisant des sondes a balayage sectoriel

Ces échographes sont équipés d’une sonde a I'intérieur de laquelle le transducteur focalisé
géométriquement (ayant la forme a cet effet d’une coupelle sphérique) pivote autour d’un axe, entrainé par
un petit moteur (figure 20). Les lignes de tir se distribuent sur un secteur angulaire. Un tel dispositif est

capable de fournir des images a la cadence de 20 a 30 images par seconde.

Transducteur
/

Lignes de firs

Figure 20 : balayage sectoriel mécanique
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1.2.3.6 Applications des ultrasons en diagnostic médical

Vélocimétrie Doppler ultrasonore

Toute onde réfléchie partiellement ou diffusée par une cible mobile se déplacant A une certaine
vitesse posséde une fréquence légerement décalée par rapport a la fréquence de 'onde incidente qui lui a
donné naissance (effet Doppler).Ce petit décalage de fréquence est en premiére approximation proportionnel

a la vitesse de déplacement de la cible réfléchissante.

N

Un tel phénomene commun a toutes les ondes s’applique naturellement aux ultrasons ; son
application médicale est I'effet Doppler ultrasonore a émission pulsée permettant de mesurer la vitesse
d’écoulement du sang dans les vaisseaux grice aux globules rouges jouant le rdle de cibles diffusantes

mobiles.

Echographie peropératoire
Les services de chirurgie utilisent I'échographie mode B et mode A pour détecter au cours de

Popération un calcul dans le canal cholédoque, cette méthode rapide et efficace exige seulement la

stérilisation de la sonde ultrasonore.

Echographie guidée par endoscopie
La miniaturisation des sondes permet en cheminant dans des voies naturelles par endoscopie de
visualiser des organes inaccessibles a 1’échographie par voie extérieure, telle I’échographie du pancréas

guidée par endoscopie gastrique.

Notre Objectif est de simuler cette technique. Elle sera détaillée dans la suite de ce document.

1.2.4 Description d’un écho-endoscope

Une sonde échographique rotative, un endoscope souple de faible diamétre et un pupitre de
commande sont les principaux composants d'un écho-endoscope. La sonde échographique est située a
I’extrémité de I'endoscope souple, qui est relié au pupitre de commande. Nous détaillons maintenant

I’ensemble de ces composants.

1.2.4.1 L’endoscope

La figure 21 détaille les composants d'un endoscope. Il est constitué d'un tuyau composite souple
relié a une extrémité a une poignée (figure 21 a droite et figure 22) et a l'autre extrémité a une articulation

mécanique qui permet d'orienter 1'extrémité rigide de I'endoscope (figure 21 a gauche et figure 24). Cette
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extrémité supporte la sonde échographique. Pour commander I'articulation le médecin manipule 2 manettes
situées sur la poignée. Ces manettes sont reliées a 4 cables d'acier. Ils sont guidés jusqu'a l'articulation de
I'endoscope par des gaines métalliques placées le long de la partie souple de l'endoscope. La longueur des
cables au niveau de l'articulation détermine l'allure de sa courbure et établit la relation entre la position de
'extrémité de la partie souple et la position de I'extrémité de la partie rigide qui accueille la sonde. La
manoeuvre qui consiste A tourner les manettes pour orienter I'extrémité de I’endoscope s’appelle le
« béquillage ». La main gauche contréle le béquillage haut/bas (figure 22), tandis que la main droite est
responsable de la progression, du retrait et des mouvements de rotaxion axiale de I’endoscope (figure 23),

elle controle également Ia manette de béquillage droite/gauche.

S Céblerslie
- aupupitre .~y

Arﬁcﬁulqtilo;n";[: o

Figure 21 : écho-endoscope.

Figure 22 : maniement de I'endoscope par la main gauche.
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Figure 23 : la main droite est responsable de la progression,
du retrait et des mouvements de rotation axiale de
l'endoscope.

1.2.4.2 La sonde

Un moteur électrique entraine la sonde en rotation & une cadence d'environ 10 tours/mn autour de
l'axe de la partie rigide de I'endoscope (figure 24). La zone de coupe générée a la forme d'un disque centré
sur la sonde. Celle-ci est composée d'un ensemble d'éléments piézo-électriques formant une coupelle. Cette
forme permet de focaliser les ondes émises par les différents éléments. Les gaz présents dans les voies
digestives ont une impédance faible et ne permettent pas la transmission des ultrasons. Pour pallier ce
probléme, la sonde est entourée d'un ballonnet gonflé d'eau dont I'impédance est trés proche de celle des
organes observés (figure 25). La sonde est un véritable transducteur et fonctionne alternativement en
émetteur et en récepteur. Elle transforme une impulsion électrique en impulsion ultrasonore et
réciproquement transforme les ultrasons réfléchis en impulsions électriques. Ces impulsions sont transmises

par un cable électrique a travers la partie souple de I'endoscope jusqu'au pupitre de commande.

Figure 24 : I'extrémité de I'endoscope abrite Figure 25 : la sonde est entourée d’un ballonnet
la sonde échographique. gonfié d’eau.
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1.2.4.3 Le pupitre

Le réle du pupitre (figure 27) est, d'une part, de construire les impulsions électriques a transmettre &
la sonde et, d'autre part, de batir des images échographiques lisibles a partir des impulsions électriques
recues (Quelques images échographiques sont présentées figures 26). Compte tenu de l'atténuation des
ultrasons dans les tissus biologiques, les échos regus aprés une courte traversée sont plus amples que les
échos regus suite & un parcours profond, ce qui limite la profondeur d'investigation. Pour avoir une image de
luminosité homogene, le signal est amplifi€ par une fonction du temps écoulé entre I'émission de I'impulsion
et la réception des échos. Ce temps est proportionnel i la distance parcourue et permet d'évaluer et de
corriger la perte d'intensité du signal a travers la matiere organique. Cette évaluation est faite en moyenne.
Pour permettre de corriger des atténuations dues a une forte non homogenéité des tissus, le médecin peut
moduler la courbe de gain temporel de fagon globale ou locale, en manipulant un ensemble de
potentiométres, chacun d’eux étant associ€é a une portion de temps. Pour avoir une image de bonne
définition, il est nécessaire de focaliser la sonde a I'émission et a la réception au moyen de lignes a retard qui
compléte la focalisation due a la forme hémisphérique de la sonde. La distance focale a I'émission est fixe,
elle est fonction de la profondeur d'investigation, elle-méme fonction de la fréquence des impulsions émises.
La focalisation a la réception est dynamique, ¢ secondes apres I’émission, celie-ci est égale a la moitié de la
distance parcourue par l'impulsion ultrasonore. Ce qui focalise les échos générés par des structures situées a
une distance de t.c / 2, t est le temps nécessaire pour un aller retour sonde / structure / sonde (c est la vitesse

moyenne du son dans les tissus biologiques).

Figure 26 : quelques exemples d’images écho-endoscopiques.
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Figure 27 : pupitre de commande et de visualisation.

1.2.5 Les interactions endoscope - tube digestif

Nous ne nous intéressons ici qu’aux mouvements et efforts mis en jeux lors d’une endoscopie. Les
interactions entre le médecin et le corps du patient sont, pour cette technique, effectuées par I'intermédiaire
d’un tuyau souple : ’endoscope. Ce tuyau est introduit par la bouche dans les voies digestives et traverse
tour a tour I’oesophage, I’estomac et le duodénum. Les interactions sont matérialisées par des contacts entre
I’endoscope et le tube digestif. Globalement, ces contacts repoussent 1’endoscope vers le centre des voies
digestives. Ces contacts entre un tuyau en plastique et de la matiere organique peuvent étre considérés
comme une composition de frottements secs {loi de Coulomb) et de frottements humides, ou visqueux. Il
résulte de ces interactions des déplacements de I’endoscope et des déformations de la voie digestive, ainsi
que des organes a sa périphérie. Du point de vue du médecin, ces interactions guident 1’endoscope, dans le
sens des voies digestives, mais contrarient parfois les mouvements désirés. On note une forte élasticité de la
paroi de I’estomac qui provoque un «bouclage » important de ’endoscope dans I’estomac pendant les
mouvements de pénétrations sollicités par le médecin (Figure 28). Ce bouclage induit des phénomenes
inattendus : des mouvements de retrait au niveau de la bouche provoque un débouclage et une progression -

de I'extrémité de I’endoscope au niveau du duodénum. La partie orientable de I'extrémité de I’endoscope
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permet au médecin de presser le ballonnet contre la paroi du duodénum. Cette manoeuvre, appelée
« béquillage », contribue a la déformation du duodénum et a celle des organes a sa périphérie (figure 29). De
plus la taille du ballonnet gonfl€ est supérieure au diametre du duodénum collabé (le duodénum et vide, ses

parois sont repliées sur elles mémes) et provoque une déformation du duodénum méme sans béquillage.

Figure 28 : enroulement de 'endoscope dans I'oesophage,
l'estomac et le duodénum.

ballonnet
gonfié d'eou

/

déformation visible
arécran vidéo,

parole du duodénum

plon de coupe échographique

Figure 29 : déformation de la paroi du duocdénum lors du
béquillage
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Face a la complexité de ces phénoménes, les médecins sont contraints d’utiliser des recettes sous
forme de mouvements standards afin d’obtenir le déplacement désiré. La descente de I’endoscope est

décomposée dans un manuel de référence [Carnard] en de nombreuses phases. Les figures 30, 31, 32, 33

et 34 illustrent la technique employée pour passer I’estomac et entrer dans le duodénum.

Grosse tubérosité
J u
|

|

\
\

Figure 30 : béquillage vers la gauche
pour éviter de s’enrouler dans la
grosse tubérosité.

Grande courbure

Figure 31 : I'endoscope s’appuie sur la
grande courbure pour franchir le
pylore.

|
Genu l
Supérius

N\

\

Figure 33 : béquillage en haut et &
droite pour franchir le génu supérius

Figure 32 : passage du pylore.
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Deuxiéme
duodénum

\

Figure 34 : en redressant 'endoscope, on accéde au
deuxiéme duodémum

La descente de I’endoscope depuis la bouche jusqu’au duodénum est une manoeuvre classique. Elle
fait partie du savoir faire d’un endoscopiste et est effectuée a I’aide d’une fibre optique qui donne une vue
latérale au médecin. Notre objectif étant d’initier les endoscopistes a I’écho-endoscopie, nous ne nous
intéressons donc qu’a la phase d’observation échographique, c’est a dire a la phase de déplacement a

I'intérieur du duodénum. La maitrise de I’endoscopie classique est donc un pré-requis pour notre simulateur.

Toutefois, les phénomenes de bouclages et de débouclages a I'intérieur de I’estomac restent a
prendre en compte, car ces phénomenes apparaissent lors des mouvements de pénétration/retrait alors que la

t€te de I’endoscope se trouve a I’intérieur du duodénum.

1. 3 Cabhier des charges

Nous venons de décrire I’écho-endoscopie ainsi que les divers composants constituant un écho-
endoscope. Nous batissons maintenant le cahier des charges que doit remplir le simulateur pour pouvoir étre

utilisé comme outils de formation.

1.3.1 Analyse fonctionnelie

Nous avons décrit I'écho-endoscopie. Cette description générale nous permet de découper cette
technique médicale en plusieurs blocs fonctionnels en interaction (figure 35) en vue d’une simulation. On y
distingue le médecin, qui manipuie la partie de I'endoscope souple externe au patient. Celle-ci entraine la
partie de I'endoscope interne au patient qui glisse et frotte contre les parois des voies digestives. Les parois
sont déformées et compressent les structures périphériques. Celles-ci réagissent et contraignent les
mouvements de I'endoscope. Les déplacements de I'endoscope et les manoeuvres sur les commandes de

béquillage positionnent la sonde échographique. Le ballonnet qui l'entoure appuie sur les parois du
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duodénum. Cette pression est en relation directe avec les manoeuvres de béquillage. Les organes déplacés,
ou compressés appuient en retour sur le ballonnet. Cette réaction est ressentie par le médecin au niveau des
commandes de béquillage. La sonde échographique tourne et envoie 2 intervalles de temps réguliers des
impulsions ultrasonores a travers les tissus biologiques, une partie de ces ultrasons aboutissent sur la sonde
par réflexion. La sonde fonctionne alors en récepteur et convertit ces ultrasons en impulstons électriques qui

forment I'image échographique.

Figure 35 : organisation d’'une écho-endoscopie.

On distingue cinq entités importantes dans cette description : le médecin, la partie de 'endoscope
externe au patient, le pupitre de réglage échographique, la partie interne de 1’endoscope et les organes. Du
point de vue du praticien, on peut regrouper les blocs « partie externe de l'endoscope » et « pupitre de
réglage échographique ». En effet, a travers ces blocs, le médecin contréle et percoit son activité. Ils
représentent son interface de travail. Comme notre dbjectif est de réaliser un simulateur « réaliste », aussi
proche que possible de I’examen réel, on s'efforcera de conserver cette interface. La partie interne de
I’endoscope et les organes ne sont pas en interaction directe avec le médecin, ils ne sont appréhendés par le

médecin qu’au travers de l'interface. Nous allons les modéliser.

11 nous reste a déterminer un découpage de ces modeles : il faut un modéle mécanique pour prendre
en compte les propriétés mécaniques de l'endoscope et des organes et une méthode pour calculer les

interactions endoscope/organes. La position de repos des organes doit étre établie a travers une modélisation
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de la géométrie des organes au repos. Celle-ci sera utilisée, conjointement 4 un modeéle échographique de la
matiére organique, pour générer les images échographiques. On dénombre ainsi trois modeles : mécanique,

géométrique et échographique, ainsi que deux « moteurs de simulation » : mécanique et échographique.

Nous analysons maintenant les grandeurs physiques et les précisions a associer a chaque partie du

simulateur.

1.3.2 Quantification

L’objectif de notre simulateur est de permettre aux internes en gastro-entérologie de recevoir une
formation de base en écho-endoscopie. Une formation pour les débutants impose des contraintes
spécifiques. En effet, un éléve suivant une formation initiale n’a pas d’a priori sur la technique enseignée, il
ne sait pas que telle particularité du simulateur au niveau des sensations tactiles ou visuelles n’est pas
conforme 2 la réalité. Il se peut que 'interne intégre ce défaut dans sa perception muiti-sensorielle de la
technique. Il en résulte un biais dans sa formation qui pourrait étre difficile a corriger. L'expert ou le
praticien confirmé, conscient du défaut, peut en faire abstraction. L’apprentissage est un phénomeéne
complexe, n"ayant pas d’études sur I'importance de ces types de défauts dans un simulateur, il faut se garder
le plus possible d’en introduire. Il faut donc restituer I’ensembie des sensations, qu’elles soient visuelles ou
proprio-tactilo-kinestésiques, avec une grande fidélité. Pour notre simulateur, ces exigences doivent étre

prises en compte au niveau de chaque canal sensoriel intervenant en écho-endoscopie, a savoir :

o lavue: I'image échographique pour la géométrie, la texture et les déformations.
¢ le toucher : forme de I’appareil, degrés de liberté, efforts ressentis ...

Il faut aussi assurer une bonne cohérence temporelle et spatiale entre les informations transmises a
travers ces différents canaux sensoriels. Cette cohérence s’exprime pour notre simulateur par le fait qu’une
déformation de la surface du duodénum due a la pression du ballonnet se traduit en méme temps sur I’image,
par un déplacement des échos des structures du ballonnet et du duodénum et sur les commandes de

béquillage par une force.

L’exigence de la conformité au réel ne veut pas dire (et heureusement) qu’il faille simuler et
modéliser chaque particule élémentaire de notre systeme. Certains phénomenes ne sont pas pergus par le
manipulateur, soit parce qu’ils sont trop faibles ou « fins » par rapport a la sensibilité des capteurs humains,
soit parce qu’ils sont absents des canaux de transmissions. Dans notre cas, la rugosité des voies digestives
n’est pas transmise jusqua la main de ’opérateur, elle est filtrée (amortie) par le systtme mécanique
(ballonnet, tuyau souple, cible de béquillage). Pour chaque canal, nous devons établir les bandes passantes
des signaux regus. La bande passante d’un signal est fonction de la finesse du signal (nombre de bits par

unité de mesure), de I’amplitude du signal (nombre d’unités de mesure entre la plus petite et la plus grande
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valeur du signal) et la vitesse de variation maximale du signal (qui nous impose une fréquence

d’échantillonnage), Ceci nous permettra d’estimer le grain et la complexité des modeles & mettre en ceuvre.

1.3.2.1 Phénomeénes mécaniques et déformations

Notre évaluation des besoins en simulation mécanique du simulateur a évolué au cours du temps.
Dans un premier temps nous pensions (en accord avec le médecin) qu’une simple gestion des déformations
visibles du ballonnet contre le duodénum serait suffisante, que le retour d’effort n’était pas important et qu’il
suffirait de positionner I’extrémité souple de 1’endoscope sur I’axe des voies digestives pour localiser la
sonde échographique et obtenir les «bonnes » images échographiques. Il s’aveére que cette hypothése
simplificatrice était erronée. En effet les interactions entre ’endoscope et les voies digestivés imposent
certaines positions pour la sonde et en interdissent d’autres. Aussi lors de démonstration cette premiére
version du simulateur présentait des images inhabituelles aux spécialistes. Ces constats nous ont conduit a
proposer dans un second temps un modele et un moteur de simulation mécanique pour obtenir des positions
et orientations de sonde conformes a la mécanique endoscopique. Notre proposition pour la simulation des

interactions endoscope - voies digestives est présentée dans le dernier chapitre.

Une analyse quantitative de la mécanique d’une écho-endoscopie reste a mener pour définir les
« grandeurs » du modele mécanique, ainsi que les « grandeurs » de I’interface physique entre ce modgle et le
médecin. Cette analyse nous permettra de dimensionner les capteurs et les effecteurs de ’interface
mécanique en terme de finesse, d’amplitude et de latence. Elle permettra aussi I'identification des
parametres du modele numérique. Cette analyse nécessite de mettre en ccuvre un ensemble de protocole de

mesure et autant de bancs de mesures.

1.3.2.2 Organes pris en compte

Les échographes ont une résolution limitée, ce qui limite la finesse des images échographiques.
Cette limitation permet de ne pas représenter les structures treés petites. Les objectifs cliniques d’une écho-
endoscopie, définis par les médecins spécialistes associ€s au projet, nous permettent de déterminer les

organes indispensables au simulateur. En voici la liste :

Le duodénum, la veine cave, la vésicule biliaire,

le foie, la veine porte, I’artére mésentérique
le pancréas, la voie biliaire supérieure,

I"aorte, principale, la veine mésentérique

. supérieure,
. le cholédoque, P
les reins,

le canal cvstique les veines rénales,
. e ique,
Le rachis, ystiq
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1.3.3 Exigence pédagogique

Les médecins écho-endoscopistes sont confrontés a une double difficulté lors de la manipulation
d’un écho-endoscope. Ils doivent analyser I’image vidéo échographique pour se représenter la position de la
sonde par rapport aux organes, alors qu’il leur faudrait connaitre cette position pour bien comprendre et
identifier les organes visibles sur I'écran. Aussi, pour avoir une bonne compréhension des images
échographiques il faut dans un premier temps, pouvoir identifier quelques structures sur I’image écho et en
déduire la position et I’orientation de la sonde échographique. Il faut ensuite imaginer la position relative
des organes par rapport au plan de coupe échographique. Ce qui permet de faire des suppositions sur la
nature des structures non identifiées en premiere analyse. Pour établir un tel schéma mental il faut avoir une

parfaite maitrise de I’anatomie, un bon sens de la géométrie et une longue expérience.

Pour aider le débutant a réaliser ce travail intellectuel, nous ajoutons une vue annexe au simulateur.
Cette vue représente en 3D, I’ensemble des organes a la périphérie du duodénum, ainsi que le plan de coupe
échographique. Cette vue permettra de connaitre la position et I’orientation de la sonde et d’identifier les

organes présents dans le plan échographique.

1.3.4 Modeles

L’analyse fonctionnelle de I’écho-endoscopie nous a permis de lister I'ensemble des parties de
notre simulateur : trois modéles et deux moteurs de simulation. Nous allons présenter maintenant le cahier

des charges de chaque modele.

1.3.4.1 Le modeéle mécanique

Le modele mécanique permet de déterminer les interactions entre l'endoscope et les voies
digestives. Il doit permettre de positionner I'endoscope en fonction des mouvements du médecin. 1l doit
exprimer les propriétés mécaniques de I'endoscope, du ballonnet gonflé d'eau et des différentes parties des
voies digestives, a savoir leur élasticité, leur coefficient de frottement et la viscosité de leurs surfaces. Le
modele doit en particulier permettre de déduire I'axe et 'angle de béquillage dus aux manoeuvres du
médecin sur les commandes de béquillage. Enfin, il doit permettre d'obtenir les phénomeénes mécaniques
émergeants, tels que le bouclage et le débouclage de 'endoscope dans l'estomac et la progression vers
I'avant, de I'extrémité de I'endoscope, au moment du débouclage de l'endoscope pendant un mouvement
arriere (de retrait) du médecin. Le modéle mécanique est lié au modele géométrique, il doit permettre de

déformer ce dernier, notamment au niveau du contact entre le ballonnet et le duodénum. En effet, ces
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déformations sont visibles sur I'image échographique et doivent donc étre calculées finement. Enfin, pour
chaque degré de liberté de l'interface, le modele doit permettre de restituer les sensations normalement

ressenties par le médecin.

1.3.4.2 Le modele géométrique

Le modele géométrique représente les surfaces des organes. Comme nous l'avons détaillé au
chapitre précédent, l'anatomie des organes périphériques au duodénum est trés variée. Le modele doit
représenter les structures arborescentes (les réseaux veineux, artériels et hépatiques) et les organes massifs
(fois, reins, pancréas ...). 1l doit aussi permettre de modéliser des structures proches les unes des autres, voir
en pression les unes contre les autres, et éviter les problémes d'interpénétration. Certains organes comme le
foie et le pancréas sont traversés par les réseaux vasculaires. Aussi, leurs topologies et géométries dépendent
directement de celles d'autres organes, cette particularité doit €tre intégrer au modele géométrique. Ce
dernier doit pouvorr étre déformé rapidement, pour rendre compte des déplacements des organes imposés
par le modéle mécanique. Enfin, il doit permettre de générer rapidement les images échographiques qui en
dépendent. En effet, les frontieres des organes sont le lieu des réflexions et réfractions des ondes

ultrasonores et séparent les tissus biologiques d'échogénéicités différentes.

1.3.4.3 Le modéle échographique.

Le modele échographique doit permettre de générer des images échographiques telles que les
génerent les échographes utilisés en écho-endoscopie. Il doit intégrer les propriétés de la sonde
échographique, de 1'échographe, ainsi que les propriétés ultrasonores des matériaux organiques présents a la

périphérie du duodénum. A savoir :

e des données sur la sonde : type de sonde, vitesse de rotation, fréquence des ondes émises,

distance focale a 1'émission et a la réception, focalisation dynamique,

e des données sur I'échographe : correction par la courbe de gain, accumulation buffer, finesse de

I'écran, utilisation de filtres pour réduire le bruit ...

¢ des données sur les organes : leur échogenéicité, leur texture échographique, leur coefficient

d'absorption, ainsi que leur impédance acoustique.

Ces propriétés doivent étre associées a des zones de l'espace des organes, les frontires de ces

zones sont définies dans le modele géométrique.
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1.3.5 Architecture du simulateur

Les modeles mécaniques, géométriques et échographiques doivent étre associ€s suivant un schéma

de fonctionnement. Nous avons retenu |'organisation présentée figure 36:

Simulation numérique Interface - Médecin

Modéle Moteur de ]@
échographique E simulation  fmege &ero.

®
ché
)/Véchogrcphique P

9
. Modsle

Interface
Visuelle

Interface

géomeétrique. .
@J\ mécanique
Moteur de G <t Moteurs
Modéle simulation B +
mécanigue. mecanique fuiters} Capteurs

2

--------------------------------------------------------------------------------------------------------------------------------------

Figure 36 : schéma de fonctionnement du simulateur,
organisation des différents blocs fonctionnels.

Au niveau de l'interface mécanique, le médecin déplace la partie de I'endoscope externe au patient
virtuel, ainsi que les curseurs de réglage échographiques. L'interface mécanique traduit les déplacements en
positions et les transmet au moteur de simulation mécanique numérique. Compte tenu de I'état du modele
mécanique de I'endoscope et des voies digestives, ainsi que des nouvelles positions regues, ce programme
calcule le nouvel état du modéle mécanique. Il en déduit des déformations du modele géométrique qui est
mis a jour. Compte tenu du nouvel état du modele mécanique, on évalue les intensités des forces a
transmettre aux moteurs électriques de l'interface mécanique. Un moteur est associé a chaque degré de
liberté de l'interface. L'interface traduit ces commandes en forces ressenties par le médecin. Compte tenu de
la position de la sonde échographique, de I'état des modéles géométrique et échographique, ainsi que des
manipulations du médecin au niveau du pupitre de réglage échographique, le moteur de simulation
échographique calcule une image échographique a afficher sur I'écran vidéo. En parallele a cette vue
échographique est calculée une vue 3D pour aider les débutants. Le médecin ferme la boucle d'interaction, il
ressent les efforts appliqués par les moteurs électriques, analyse l'image échographique et agit sur

I’endoscope.
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1.3.6 La premiére version

A partir de cette étude exhaustive, nous avons réalisé dans le cadre de cette thése une premiére
version du simulateur. Cette version, comporte un moteur de simulation échographique qui n’affiche que les
surfaces des organes. La qualité des images €chographiques sera améliorée dans 1’avenir par la prise en
compte des structures internes de la matiére, qui diffusent les échos. Une theése sur la génération d’images
échographiques et notamment sur la générations de textures échographiques est menée, au sein de notre
équipe, par Luc Wibaux depuis un an. Le modele mécanique de la premiere version du simulateur est
simple, il se contente de déplacer I’extrémité souple de I’endoscope le long de I’axe des voies digestives et
de calculer la déformation les images échographiques dans le plan de coupe échographique. L’étude d’une
solution plus réaliste est en cours, elle est présentée au chapitre 5. L’interface mécanique ne dispose
aujourd’hui que de capteurs, le retour d’effort (les moteurs) sera intégré en relation avec le modéle

mécanique dans la prochaine version du simulateur.

Le schéma de fonctionnement de la premiere version du simulateur est présenté figure 37.

Simulation numérique interface Médecin

Moteur de o
simulation Qo
L échographique | | ] 2¢
)i | 82
: N
_Modele Afficheur 3D | | - E
géomeétrique. .+ | Interface Z
1 | mécanique §
Moteur de o 5
Modéle simulation Capteurs :
mécanique mécanique '
simple -

----------------------------------------------------------------------------------------------------------------------------------------

Figure 37 : premiere version du simulateur.

Les chapitres 2, 3 et 4 de la theése correspondent aux éléments présents dans le schéma ci dessus. Le
chapitre 2 présente le modele géométrique (surfaces implicites) utilisé pour représenter les surfaces des
organes. On y décrit aussi les algorithmes qui permettent de transformer ces modeles implicites en modéles
exploitables pour la simulation échographique et pour I’afficheur 3D. Le chapitfe 3 présentera le générateur
d’images échographiques qui simule le parcours des ondes ultrasonores par un lancer de rayon. Le chapitre
4 décrira ’ensemble des logiciels et matériels mis au point pour réaliser le simulateur. On y distingue le

modeleur géométrique pour générer les organes, I’interface mécanique placé entre le médecin et le patient
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virtue! et le logiciel de visualisation 3D réalisé sous Open GL pour aider les débutants &2 mieux appréhender

cette technique médicale difficile.
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2. Modeles géométriques 3D

2. 1 Etat de l'art.

Un modele géométrique permet de définir I’ensemble des surfaces des objets constituant une scéne.
Ces différents modeles peuvent étre différenciés suivant le type de primitives qu’ils utilisent et par les
structures employées pour associer ces primitives. On distingue trois grandes familles de surfaces : les
modeles a facettes, les surfaces paramétriques et les surfaces implicites. Notre choix se portera sur
I’utilisation de surfaces implicites pour modéliser les organes, mais compte tenu des possibilités d’affichage
3D temps réel des modeles a facettes, nous proposerons des outils de conversion temps réel pour

transformer les surface implicites en facettes.

2.1.1 Modele a facettes

Ici, la surface d’un objet est définie par un ensemble de facettes planes. Elles sont généralement
triangulaires ou rectangulaires et forment dans le cas d’objet volumique une surface fermée. On parle alors
de BRep (Boundary Representation). Chaque facette est définie par ses sommets. La méthode la plus simple
pour représenter ces surfaces consiste 2 énumérer I’ensemble des facettes. Les sommets sont généralement

-communs a plusieurs facettes. Pour des raisons de coilt mémoire et d’efficacité il est préférable de stocker

une seule fois chaque sommet. Les facettes sont alors définies comme une liste de pointeurs de sommets

Page 43



Etude d’un simulateur d’écho-endoscopie

(figure 38). L’affichage de facette est grandement accéléré par I'utilisation de carte graphiques 3D capables
d’afficher rapidement un grand nombre de polygones pleins (de I'ordre du million de polygones par
seconde). Ce modele de surfaces permet d’afficher réguliérement et rapidement les images en trois
dimensions des simulateurs, ils est par conséquent un modele incontournable pbur I’affichage de la vue 3D
d’aide de notre simulateur ; le modele géométrique de notre simulateur devra étre muni de méthodes de
conversion temps réel pour passer du modele choisi au modéle facettes. Certaines machines ne possédent
pas d’accélérateur graphique. Il peut étre alors nécessaire d’afficher une représentation simplifiée de la

surface, sous forme de segments ou de points. On stocke ces surfaces de facon a pouvoir accéder

efficacement et indifféremment aux points, aux arétes ou aux facettes.

lste de faceftes , [T yelal o= o~ oob=f o

Liste des pointeurs des
sommets de la facefte f

Liste de sommets

Liste de pointeurs des
facettes du sommet §

Figure 38 : structure de données pour stocker efficacement
des facettes

2.1.2 Surfaces paramétriques

Une surface paramétrique est définie par une fonction de R* dans R’. A chaque couple (4,V), les
paramétres, est associé un point P de I’espace. Ces surfaces sont le plus souvent définies avec (u,V) dans

le domaine ([0,1],{0,1]). Si les coordonnées du point P sont des fonctions polynomiales on parle de
surfaces polynomiales. Les deux familles de surfaces polynomiales les plus connues sont les surfaces de
Bézier et les surfaces B-Spline. Ces surfaces sont définies par un maillage 2D de points de contrdle. Ces
points permettent un contrdle global de la surface dans le cas des courbes de Béziers, ou un contréle local

dans le cas des B-Splines. Le maillage est formé par m courbes comportant chacune 7 points de contrdle.

A la valeur u du couple (u,V) sont associés les points P, sur chacune des courbes C, (i compris entre let

m). L’ensemble des points P. forment les points de contrdle d’une courbe paramétrée par v (figure 39).
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Polygone de controle

Surface
de Bézier

Figure 39 : un carreau de surface paramétrique

Pour former la surface compléte d’un objet, on joint des morceaux de surface pour couvrir la
surface désirée. On parle alors de carreaux de surface. L ordre de la continuité de la surface aux courbes de

raccord entre deux carreaux peut étre assurée si le degré des fonctions de pondérations en (i, V) des points

de contrble est suffisamment élevé.

Pour des raisons de rapidité de calcul, le plus souvent, le degré des fonctions de pondération reste
faible. Cela pause parfois des problémes pour assurer simplement la continuité au niveau des raccords entre
carreaux de surface. Pour ces raisons, et compte tenu de la nécessité de pourvoir représenter facilement des

structures arborescentes avec des nombreux raccords, nous n’utiliserons pas les surfaces paramétriques.

2.1.3 Modeéles C.S.G.

En modélisation C.S.G. (Constructive Solid Geometry) un objet est défini a partir d’un ensemble de
volumes de base combinés par les opérateurs booléens régularisés (typiquement ’union, I’intersection et la
différence). On a alors deux représentations équivalentes de 1’objet, sous forme d’arbre binaire, ou sous

forme d’expression binaire (Figure 40).

“%

B1® j ﬁ 0=(B1-C1) U C2

Figure 40 : exemple d’arbre C.S.G.
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Le lancer de rayons et le rendu projectif ont été adaptées au modele C.S.G. par Roth [Roth 1982]
pour le lancer de rayons et par Akeley [Akeley, 88] pour le rendu projectif. Des travaux spécifiques sur
I’étude logicielle et matérielle du rendu de modeles C.S.G. a base de quadriques ont été menés au L.LLF.L.

par H. Laporte [Laporte, 1996].

Les modeles CSG permettent de définir des volumes complexes a partir de volumes simples. Cette
propriété sera gardée pour la modélisation des organes du patient virtuel. Par exemple, il est intéressant de
pouvoir définir les trous a I'intérieur du pancréas en combinant par 1’opérateur soustraction le volume

délimité par surface de la forme globale du pancréas et les volumes des structures le traversant.

Comme nous le verrons, les surfaces implicites ont les caractéristiques nécessaires pour étre
utilisées comme primitives de base pour un modele C.S.G. En effet, elles définissent clairement une zone

intérieure et une zone extérieure.

2.1.4 Surfaces implicites

Une surface implicite est définie par deux entités : une fonction f qui associe une valeur scalaire a

tout point P de 'espace et une valeur scalaire appelée SEUIL . Les points de la surface implicite vérifient

I'équation f(P) = SEUIL . L'intérieur de la surface est défini par I’ensemble des points P vérifiant

f(P)> SEUIL , I'extérieur par I'ensemble des points P vérifiant f (P) < SEUIL . La normale a la

surface au point P est définie par Vf (P)le gradient de la fonction f au point P. On trouve dans la
littérature deux principales familles de surfaces implicites : les surfaces définies par une équation
polynomiale en x, ¥, z (ol x, ,) ,z sont les coordonnées du point P ) et les surfaces a squelettes. Pour ces

dernieres, la fonction f(P)est fonction de la distance Dentre le point P et les points du squelette

(composé généralement de points et, ou, de segments), on aalors f (P) = f(D(P)).

On distingue deux grandes familles de surfaces implicites : les surfaces implicites algébriques et les

surfaces implicites a squelette.

Une surface implicite est algébrique si elle est définie par une fonction f polynomiale. Les surfaces
implicites polynomiales sont classées en fonction du degré de la fonction f utilisée. Les surfaces les plus

utilisées sont les quadriques (degré 2), les cubiques (degré 3) et les quartiques (degré 4) Des exemples de
quadriques sont donnés figure 41. Au dela du degré 4 le calcul de I’intersection entre la surface et un
segment de droite ne peut plus étre analytique et son affichage est donc beaucoup plus complexe et cofiteux.
De plus, le réglage des coefficients de ce type de surfaces est délicat (on ne dispose pas de points de
contrble pour définir et modifier la surface, on ne dispose que des coefficients du polyndme f) . Des travaux

sur la modélisation de surfaces par assemblage de portions de quadriques appelées patchs quadriques (voir
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figure 42), motivée par I’élaboration d’un processeur graphique a base de patch quadriques [Laporte, 1996],

ont montré qu’il est difficile de contrdler la forme et la continuité de telles surfaces [Froumentin, 1996].

Figure 41 : quadriques :
(a) paraboloide a deux nappes et (b) paraboloide-
hyperbolique

Figure 42 : assemblage de patchs quadriques

2.1.5 Les surfaces implicites a squelette

Pour les surfaces implicites & squelette, la fonction f ( P) est définie par les distances qui séparent

le point P de primitives géométriques qui forment le squelette de la surface. Chaque primitive du squeletie
contribue 2 la valeur de la fonction f au point P . La contribution de la primitive dépend de la distance la
séparant du point P, de la fonction potentielle associée & la primitive et de la structure associant les
primitives entre elles. Cette structure définit les relations entre les différentes primitives ou groupes de
primitives. Ces relations permettent entre autre de fusionner deux surfaces implicites en une. Cette opération

est appelée blending.
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2.1.5.1 Les fonctions de distances

La fonction de distance la plus couramment employée est le carré de la distance euclidienne, mais
des fonctions de distance peuvent étre non isomorphes et non homogénes. C. Blanc et C. Schlick [Blanc 95]

proposent une méthode de modélisation de surface implicite basée sur la modification de la fonction

distance associée aux primitives du squelette. Une des distances qu’ils proposent : D" est présentée Eq 1,
p q q prop p q

elle est illustrée figure 43.

il
" )n Eq. 1

d. =-—-(‘x—xi " +'y—y,.n+‘z—z,.'

i r

1

di est la distance entre le point de coordonnées (x,y,z) et la primitive i du squelette.

Figure 43 : objet calculés avec une distance D"
(@yn=15 bB)n=3,(c)n=o

2.1.5.2 Les fonctions potentielles

Une fonction potentielle est associée a chaque primitive du squelette. Elle fixe la contribution de la
primitive a la valeur globale de la fonction f au point P. La valeur de cette contribution est généralement une
fonction positive, monotone et décroissante de la distance entre le point P et la primitive du squelette. On
distingue les fonctions a rayon d’action fini (figure 44), qui s’annulent pour une distance supérieure 3 RA
(rayon d’action), des fonctions a rayon d’action infini (figure 45). De nombreuses fonctions sont proposées
dans la littérature. La premiere proposition est de Blinn [Blinn, 1982]. il utilise une fonction potentiel

gaussienne exprimée par I’équation Eq. 2.

N
f(x)y;Z) = Zbi.e_“i~D.‘(X-}‘.z) Eq )
i=1
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Ou N est le nombre de squelettes ponctuels, D; la fonction qui calcul la distance entre le squelette i
et le point de coordonnées x,y,z, ai et bi permettent de paraméter respectivement la pente et I’échelle de la

fonction potentiel.

Potentiel (Distance) Potentiel (Distance)

SEUIL

SEUIL

Distance Distance

§Royon d’action

Figure 44 : fonction potentielle a Figure 45 : fonction
rayon d’action fini potentielle a rayon d’action
infini

Deux méthodes sont proposées pour calculer la distance entre un point P et la primitive : soit elle
est égale a la plus petite distance entre les points de la primitive et le point P (figure 46), soit elle est égale a
la somme des distances entre le point P et tous les points de la primitive. On parle alors de surfaces de

convolution [Bloomental] (figure 47).

C )

Figure 46 : on utilise la plus Figure 47 : on utilise la somme
petite distance pour calculer le des distances pour calculer le
potentiel potentiel

2.1.5.3 Les primitive des squelettes

Elles sont classées en fonction de leurs dimensions. La primitive la plus simple est le point, il a été
introduit en 1982 par Blinn [Blinn, 1982]. L’idée de Blinn était de modéliser la distribution du champ
électronique de structures moléculaires : un ensemble de points de contréle définit une densité fonction de
I’espace, qui a une valeur maximale au niveau des électrons et s’annule a ’infinie. La seconde classe est
composée des primitives de dimension 1. On peut utiliser ’ensemble des courbes pour lesquelles on est

capable de calculer la distance qui les sépare d’un point quelconque de ’espace. Le cas le plus simple est la
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droite. On trouve enfin les primitives de dimension 2 : les surfaces pour lesquelles on sait calculer la
distance qui sépare celles-ci d’un point quelconque de 1’espace. La primitive surfacique la plus simple est le

plan.

L’aspect globuleux des objets générés avec des primitives ponctuelles suggere des formes
naturelles et organiques. Un ensemble de points forme ainsi un squelette adapté a la modélisation des

organes observés en écho-endoscopie.

2.1.5.4 Organisation des primitives

Une fois les primitives géométriques définies, il est intéressant de les combiner pour former des
objets plus complexes. L'un des intéréts majeurs des surfaces implicites est de proposer une solution simple
et compacte & la modélisation d’objets a surface courbe et continue, la combinaison de deux surfaces
simples doit garder ces propriétés. La méthode la plus simple pour combiner deux surfaces implicites est de
sommer leur contribution en tout point de I’espace, ce qui provoque leur fusion (si elles sont suffisamment
proches les unes des autres), on parle alors de « blending » (figure 48). La fonction G(P) associée a la

surface finale est :

GP)=3 f (P Eq. 3

izl N

f (P) représente la fonction associée au squelette i.
14

Figure 48 : union de deux spheres implicites

Pour creuser une surface afin d’y faire apparaitre une dépression, on soustrait a une surface S1 une
autre surface S2 de la forme de la dépression (figure 49). La fonction potentielle résultante est définie par

I’équation Eq. 4.
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GP)=f (P~ f (P) Eq. 4

Ou f] (P) est associée a la surface S1 et f2 (P) est associée 2 la surface S2.

Figure 49 : soustraction implicite de deux sphéres

Certains objets sont composés de structures connectées a certains endroits et déconnectées a
d’autres. Par exemple, le tronc et le bras sont reliés au niveau de I’épaule, mais la main et le tronc sont
séparés. Si on réalise une fusion, on obtient un résultat indésirable (figure 50). Pour limiter la fusion au
niveau de I'épaule J.D. Gascuel [Gascuel, 1995], propose d’établir un graphe C de connexions entre les
différentes primitives a fusionner (figure 51) la surface est alors découpée en patchs. Chaque patch
correspond 2 la zone de prépondérance d’une primitive ponctuel s, (s a la plus grande contribution au
potentiel de la surface au niveau du patch), le potentiel a I'intérieur du patch correspond a la somme du
potentiel de s et des potentiels des primitives connectées a s (les connections sont définies par le graphe C).
Enfin, un opérateur défini par M.P. Gascuel [Gascuel, 1993] permet de presser les surfaces les unes contre
les autres afin de gérer les collisions entre surfaces. Ces opérateurs prennent en compte les déformations

subies par deux volumes en collision (figure 52). J.D. Gascuel [Gascuel, 1995] combine le graphe

d’interconnexion et la gestion des contacts entre surfaces pour gérer les auto-intersections (figure 53).

.

/|/\\ /T\
AYNAY

Figure 50 : exemple de « blending » involontaire.
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Figure 51 : ensemble de primitives connectées par un
graphe. (extrait du site internet d'lMAGIS [IMAGIS]).

Figure 52 : compression de deux sphéres implicites avec la
méthode de M.P. Cani-Gascuel. (illustration extraite du site
internet d’IMAGIS)

Figure 53 : auto collision d’'un objet.
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2.1.6 Génération automatique de surfaces implicites

On dispose aujourd’hui d’appareils d’observation tels que le scanner permettant de construire des
bases de données volumiques sous forme de voxels. II est intéressant d’utiliser ces bases de données pour
construire les modeles des objets utilisés dans les simulateurs. A partir des images brutes, il est possible
d’extraire un nuage de points appartenant a la surface d’un organe 2 modéliser, cela de fagon automatique
ou semi-automatique, en fonction de la qualité des images issues du scanner et des méthodes de traitement
d’images utilisées (il est souvent nécessaire d’avoir recours & I'intervention d’un manipulateur humain au
niveau de zones délicates). Une fois le nuage de points obtenu, on construit la surface implicite
correspondante. Pour que la surface implicite suive parfaitement la surface de 1’organe, il faut que les
valeurs prises sur la surface par la fonction potentielle soient égales au seuil définissant la surface implicite.
Pour obtenir ce résultat de fagon automatique, plusieurs méthodes ont été envisagées : S. Muraki [Muraki,
1991] fut le premier a s’ intéresser a la construction automatique de surfaces a squelettes, 1l utilise le ‘blobby

model’ de Blinn (Eq 2).

Les points de la surface sont définis par I’équation : f( x,y,z) = SEUIL . Pour évaluer la qualité

de la représentation sous forme de surfaces implicites, Muraki utilise une fonction d’énergie qui s’annule
quand la ‘distance’ entre la surface implicite et les points de référence est nulle. Cette fonction d’énergie

s’exprime selon trois termes comme suit :

1
= -]V( Evalue + Q. Enormul )+ B E.rhrink ’ Eq' 5

Ou et B paramétrent le point relatif des différents termes de I’équation, et N le nombre de points

de référence.

N
Epue = 2,(f(x,.y,,2, )~ SEUIL ? Eq. 6
j=1

E

wawe TEPTésente la différence entre la valeur de potentiel souhaitée SEUIL et le potentiel effectif

des points de référence.

2
N N(x;,y;.2;)
Enormul = z nj

- Eq.7
7= ’N(x_,.,yj,zj)‘
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E, .. représente la différence entre la normale souhaitée et la normale de la surface implicite. Ici

N(x;,y;,z; )= VV(xj 2 Y52, ) le gradient de fet ot 1 représente une évaluation de la normale voulue

au jie"’e point de référence. n j (la normale souhaitée) est calculée en fonction de la position des points de

référence qui lui sont proches. Ce terme permet d’assurer que la partie extérieure de la surface implicite

correspond a la partie extérieure de 1’objet a reconstruire.

M, 2
E.vhrink = ;ai_i'lbi! Eq 8

E ... permet de minimiser le champ d’influence de chaque primitive. M est le nombre de

primitives utilisées pour former la surface implicite.

Placer directement M primitives ponctuelles dont la contribution couvrent au mieux les points de
référence, revient a résoudre un systeme de 5M équations non linéaires. Ce qui impose I’utilisation de

méthodes numériques nécessitant une quantité de calculs considérable.

Pour trouver la distribution des M primitives, Muraki propose une construction récursive. 1l
commence avec une seule primitive qu’il place au centre de gravité des points de référence, puis il affine la
position et la taille de la primitive pour minimiser 1’énergie E. Ce qui revient 2 trouver le minimum d’une
fonction non linéaire a cinq parameétres (X, Yo,20,8g,0,) : les parametres de la primitive. Puis, il choisit
la « meilleure » primitive parmi les primitives qui composent la surface et la divise en deux primitives (au
début, il n’y a que la primitive 0). Ensuite, il cherche la position optimale pour ces deux primitives a partir
de la position de la primitive remplacée. Il se retrouve alors avec une fonction non linéaire a 10 inconnues a
minimiser. L’algorithme se poursuit en choisissant une nouvelle primitive et en la divisant en deux jusqu'a
atteindre un seuil (une énergie E suffisamment faible ou un nombre donné de primitives). La « meilleure »
primitive a subdiviser est choisie a posteriori : tous les cas sont envisagés, la primitive dont la subdivision
minimise le mieux I’énergie est gardée. Cette méthode demande méme pour des modeles simples jusqu’a
deux jours de calcul, de plus, {a méthode est limitée aux objets convexes. N. Tsingos [Tsingos, 1995]
propose une méthode semi-automatique, pour améliorer la vitesse de traitement et élargir la classe des objets
reconstructibles. 11 utilise des fonctions potentielles définies par morceaux linéaires et quadratiques a rayon

d’action fini (Figure 54,Eq . 9, 10, 11)
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Potentiel

SEUIL

Distance

e R

Figure 54 : fonction potentielle a influence locale.

fi=—-kr+ke +1 si re[O,ei], Eq.9

ke (e.—R)+3e — R,
;= - ,(ei—l)Rl.)3 —(r-R)" si re[ei,Ri], Eq. 10
fi=0si re[R,.,oo], Eq. 11

ol r est la distance entre P et la primitive i. R, est le rayon d’action de la primitive. Les points de

la surface ont un potentiel égala 1 R, =] e, — k_

i

Et une fonction d’énergie :

2 1 % M
N Z(f(p./)_]) Y3 alge—ﬁ,e, +a2§,e‘ﬁz"' Eq. 12

i=1

(les deux derniers termes sont équivalents 2 E, .. de Muraki).

Contrairement 2 Muraki, cette fonction d’énergie ne nécessite pas de connaitre la normale en
chaque point de contréle. L’utilisateur définit a la main les positions de quelques primitives de départ. Le
choix de la primitive a subdiviser est fonction de I’évaluation d’un critere local (Eq 13). Ce critere
représente 1’état de reconstruction de la surface au voisinage de la primitive. La primitive, dont la
reconstruction est la moins bonne, est choisie. L’utilisateur définit des zones ol la reconstruction sera

calculée séparément : seuls les points de contrdle inclus dans la zone seront pris en compte pour le
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placement des primitives de cette zone (Algo. 1). Cette séparation en zones est justifiée par le choix de
fonctions potentielles a rayon d’action fini : les primitives d’une zone ne contribuent pas ou peu au potentiel

d’une autre zone.

W, =— > (f (P, - Seuil)> Eq 13

1
W, j=l

w, est le nombre de points de contrdle de la primitive dans la zone &.

1. sélection de la zone ou la reconstruction est la moins borne. i.e.

&
ou W, =—2(f(1:: —1)? est la plus grande.
k=1

2. choix de la primitive a subdiviser suivant le critére local dans la
zone k.

3. découpage de la primitive en 2 et recherche des positions qui
minimisent 1’‘énergie (le calcul est local a la zone).

4. affinement des positions de 1’‘ensemble des primitives de la zone k
pour réduire 1’énergie.

5. si la valeur globale de l’énergie, définie camme la somme des
énergies des zones, est > seuil désiré aller en 1.

Algo. 1: construction semi-automatique d’'une
surface implicite a partir d’'un nuage de points

Une derniére méthode de reconstruction totalement automatique est proposée par E. Bittar [Bittar,
1995]. Elle est basée sur ’extraction automatique de « ’axe médian » d’un objet. Cet axe est défini par
I’ensemble des points a I’intérieur de I’objet dont la distance 2 la surface est un maximum local. Ces points
sont choisis comme positions initiales pour les primitives de la surface implicite. Le calcul des points de
I’axe médian est effectué en géométrie discrete en utilisant une distance de chanfrein. Cette méthode permet
d’extraire les voxels dont la distance de chanfrein & la surface est un maximum local. La fonction potentielle
utilisée et le critere pour évaluer la qualité de reconstruction locale a une primitive sont identiques a

[Tsingos, 1995], la fonction d’énergie est simplifiée, seul reste le premier terme :

E= g(f(pj)_l)z . Eq. 14

L’algorithme (Algo. 2) est utilisé pour sélectionner et régler les primitives qui appartiendront a la

surface implicite.
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1. les points de contréle sont margués non sélectionnés

2. tant que des points de contréle ne sont pas sélectionnés faire

3. le critére local de chaque primitive non sélectionnée basé sur
les points de contréle non sélectiomnés est évalué.

4. la primitive avec le plus grand critére est marquée sélectionnée
et les points de contrble dans sa zone d’influence sont marqués
sélectionnés.

5. les paramétres e, et k; des primitives ajoutées sont cptimisés

6. tous les parametres de toutes les primitives définissant la surface

implicite sont optimisés, pour permettre une reconstruction avec
moins de primitives.

Algo. 2 : Construction automatique d’une surface
implicite a partir d’un nuage de points apres
extraction de I'axe médian.

Cette derniere méthode est beaucoup plus efficace que les précédentes. Elle permet d’obtenir des
reconstructions d’objets complexes en moins d’une heure {Bittar, 1995] (par exemple une vertebre : 19837

points de contrdle, 1050 spheres sur I’axe médian et 46 primitives effectivement sélectionnées).

2.1.7 Outils mathématiques de localisation

Les surfaces implicites permettent de représenter des surfaces lisses et continues d’une maniére
compacte. Par contre I’affichage de ces surfaces demande des calculs importants. On distingue deux
méthodes de rendu en synthése d’images: le rendu projectif et le lancer de rayon. Le rendu projectif est tres
utilisé car il permet, grace aux cartes graphiques 3D, d’afficher des objets complexes modélisés sous forme
de facettes polygonales en temps réel. Pour utiliser le rendu projectif, il faut convertir le modele implicite en
un ensemble de facettes. Pour calculer une image avec la méthode du lancer de rayons, la conversion n’est
pas nécessaire, mais il faut en revanche étre capable d’évaluer les points d’intersection entre une surface et

un rayon (demi droite).

Pour convertir une surface implicite en facettes ou pour réaliser un lancer de rayon, il faut
déterminer si la surface est ou non présente dans une région de I’espace (sur une demi droite dans le cas du

lancer de rayon).

Déterminer la présence ou I’absence d’une surface implicite dans une portion de I’espace revient a
déterminer si oui ou non il existe un point de cette portion avec un potentiel égal au SEUIL définissant la
surface. Pour cela, il n’est pas obligatoire d’évaluer précisément la position de ce point. Comme la fonction
potentielle associée a la surface implicite est continue, pour démontrer la présence de la surface, il suffit de

s’assurer que les valeurs prises par la fonction potentielle sont en certains points inférieures au seuil et pour
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d’autres points supérieures au seuil. Pour prouver son absence, il faut s’assurer que le seuil n’est pas atteint :
soit la fonction potentielie est strictement inférieure au seuil sur la portion de I’espace, soit strictement
supérieure. On remarque que pour prouver la présence il suffit d’évaluer le potentiel de quelques points a
’intérieur de la portion de I’espace analysée, alors que pour prouver I’absence de surface, il faut évaluer la
fonction en tous points de la portion. Pour effectuer ces évaluations, quelques outils mathématiques sont

utilisés : I’arithmétique des intervalles, I’arithmétique affine et les méthodes Lipschitziennes.

2.1.7.1 Arithmétique des intervalles

L’arithmétique des intervalles fut présentée par R.E. Moore [Moore, 1966] comme une méthode
pour résoudre des problemes généraux d’analyse numérique, en s’intéressant aussi aux problémes
d’évaluation d’erreurs. L’utilisation de I’arithmétique des intervalles pour la visvalisation de surfaces
implicites date de 90 [Mitchell, 90], Mitchell 1'utilise pour évaluer ’intersection entre un rayon et une

surface.

Un intervalle [a,b] est une paire ordonnée a < b représentant un ensemble de nombres

{x:a Sbe}. Les opérations arithmétiques sur les intervalles sont définies pour retourner des

intervalles. L’intervalle retourné contient toutes les valeurs possibles sur le domaine donné. Les opérations

standards sont définies comme suit :

addition fa,b]+[c.d]=[a+c,b+d]

soustraction [a,b] [c,d]-—-[ —d,b—c],

multiplication : [a,b]x[c,d] [min(ac ad,bc,bd),max(ac,ad,bc,bd)],

division  :[ab]+[c.d]=[a,b]x[1/d,1/c]si 0e[e.d] Eq. 15
carré [a, ] [ ]x [a,b],

exponegltielle -elo] —[e",eb],

racine :,/[a,b]=[\/E,«/—5]siaZOetb20.

Et de fagon générale, pour toute fonction f () monotone sur [a,b] :

£ ([a.6]) = [min(# (a), £ (8)), max(f (a). £ (&)},
f([a,b]) = [f (a),f(b)] si la fonction f (7)est croissante sur [a,b],
f((ab)

[f(b),f(a)]si la fonction f () est décroissante sur [a,b]. Eq. 16
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L’arithmétique des intervalles permet d’isoler les valeurs de t pour lesquelles f (¢) = Seuil dans

Pintervalle [#,,, |. En suivant I'algorithme Algo.3

1. soit [vo,v,]=f([t0,t,]),

2. si Seuil ¢ [vo,vl]alors pas de surface entre [to,t]],

(9%}

. sinon, soit [vé,vl']=f'([to,t, ]),

4. si OE[V(;,VI'] alors f est monotone sur [to’tx] et il n'y a
qu’une solution a 1’équation sur [to,tl] .
5. sinon diviser pour régner : on répete le processus sur les

intervalles [to,t] /2] et [tl /2,tl] .
Algo. 3 : recherche d’un point d’intersection avec
l'arithmétique des intervalles.

L’algorithmique des intervalles ne tient pas compte des relations entre les inconnues d’un probleme

et a tendance a surévaluer la largeur de I'intervalle. Cette erreur est due au fait que les variables ne varient

pas toujours indépendamment les unes des autres. Par exemple, pour I’expression x.(]O - x), ou x est une

inconnue variant sur I’intervalle [4,6], I’arithmétique des intervalles évalue comme suit les intervalles :

10— x =[10,10]-[4.6] = [4.6],

x(10- x) =[4,6]x [4,6] = [16,36] Eq. 17

Qui est 20 fois plus grand que le véritable intervalle [24,25]. Une amélioration basée sur

’arithmétique affine est proposée par L. H. de Figueiredo [Figueiredo, 1995, Figueiredo, 1996].

2.1.7.2 Arithmétique affine
En arithmétique affine les expressions sont représentées par des polyndmes du premier degré

X=X,+x€ +XxX,€,+..+x,E, ob les X, sont des entiers connus et les €, sont des variables

symboliques dont les valeurs inconnues sont comprises dans ’intervalle [—- 1,1]. Chaque €, représente un

bruit. Celui-ci représente une source indépendante d’erreur ou d’incertitude, qui contribue a I’erreur ou

incertitude globale sur x . Le coefficient X; correspondant donne I’'amplitude de cette contribution. Pour

évaluer une expression en arithmétique affine, il faut redéfinir les opérations élémentaires. Si f est une
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fonction affine sur X,y alors on exprime la représentation en arithmétique affine de f sous forme d’une

combinaison affine des €, :

Soient
X=X, +x€ +X,€,+.+X €, Eq. 18
Y=Yq+tV,& +Y¥,€,+..FY E,, Eq. 19
aER, Eq. 20
alors

xty=x,%y, +(x, Ty, ).8, +(x2 ty, ).82+...+(xn ty, )-Sn

O = 0X, + 0, €, + OX,E, +... 40X, €,

xto=x,t0+x.€ +x,€,+.. +X,E, Eq. 21

Si f n’est pas une fonction affine alors sa représentation affine n’est pas une simple combinaison
affine des €,. Dans ce cas, on prend la meilleure approximation pour minimiser I’erreur maximale, en

faisant apparaitre un nouveau terme Z, €, pour représenter cette erreur.

= ZO +Zlel +Z2€2+"'+Zn€n + Zkgk Eq 22

La multiplication de x et y est donnée par :

n n
Xy = XY, +(xoy,+x1y0)€,+....+(x0yn+xny0)8n + 2|xi|.2'y,.kk Eq. 23
i=1 i=1

On note qu’avec I'arithmétique affine des termes supplémentaires sont créés en cours de calcul et

en particulier lors de I’évaluation de longues expressions. Si on reprend I’expression x(]O— x), avec x

inclus dans [4,6], alors

x=5+I¢g,
10-x=5-¢, Eq. 24
x(10—x) =25+0¢, — 1g,
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soit I'intervalle [25 -1,25+ 1] = [24,26] qui est trés proche de Iintervalle réel [24,25] et 10

fois plus précis que [l 6,36] donné par I’ arithmétique des intervalles.

2.1.7.3 Méthode Lipschitzienne

Une derniere méthode proposée par [Kalra, 1989] utilise des valeurs, appelées constantes de

Lipschitz, de la fonction implicite, pour localiser les points appartenants a la surface. On dit qu’une fonction
f:R” — R est Lipschitzienne sur le domaine D si et seulement si pour tous X,y € D il existe une

constante A finie et positive telle que :

'f (x)-f (y)l <Mx-» Eq. 25

La constante de Lipschitz notée Lip f , est la valeur minimale de A satisfaisant I'équation

précédente. On peut voir d’aprés I’équation que la contante de Lipschitz mesure le taux de variation
maximum d’une fonction dans une région donnée. Connaissant la valeur de la fonction au centre C du
domaine D et connaissant la plus grande distance [ séparant ce centre de la frontiere du domaine, on peut

déterminer compte tenu de A si une surface définie par f(x )= SEUIL est absente du domaine. Pour

cela, 1l faut vérifier I’inéquation :

| (C) ~ Seuil] > 1.1 Eq. 26

Pour calculer la constante de Lipschitz on a recours 2 une analyse de la fonction f . Comme seuls
nous intéressent les valeurs maximales des variations de f , il faut trouver les points ayants un gradient

maximun, ce qui revient a chercher les zéros de la dérivée seconde de f .

2.1.8 Facettisation de surfaces implicites

Dans les paragraphes précédents, nous avons détaillé les méthodes qui permettent de déterminer la
présence ou I’absence d’une surface implicite dans une région de I’espace donnée. Cette évaluation est utile
pour passer d’une représentation sous forme de surface implicite 2 une approximation sous forme de facettes
polygonales. Les facettes polygonales sont affichées par les accélérateurs 3D des cartes graphiques et
permettent un affichage rapide de celles-ci. La vitesse d’affichage des surfaces est primordiale dans le cadre

temps réel des simulateurs.
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2.1.8.1 La méthode « marching cube »

L’algorithme du marching cube appliqué aux surfaces implicites fut présenté pour la premiere fois
par G. Wyvill [Wyvill, 1986}, il fut adapté aux bases de données médicales sous formes de voxels par W E.
Lorensen [Lorensen, 1987] qui a introduit le nom de marching cube. 1l consiste en un découpage régulier de
I’espace en cubes et en 1’évaluation de la présence de la surface implicite a I’intérieur de chaque cube. On se
contente ici d’évaluer le potentiel de chaque sommet du cube. Si un sommet est a un potentiel supérieur au
SEUIL et qu’un autre a un potentiel supérieur au SEUIL alors la surface coupe le cube. Dans ce cas, il reste
a déterminer un ensemble de facettes représentant I’intersection de la surface et du cube. Pour cela, Wyvill
utilise une interpolation linéaire des potentiels des 8 sommets pour évaluer la position des points
d’intersections entre les arétes du cube et la surface implicite. ( il y a intersection si les potentiels des
extrémités de I’aréte sont de part et d’autre du seuil définissant la surface). L assemblage de ces points

d’intersection pour former les segments s’effectue suivant un des schémas Figure 55.

e potentiel > Seuil
O potentiel < Seuil
@ © © @ © )

& < o G 5 -0 ©

Figure 55 : les sept différents cas pour connecter les points
d’intersections sur les faces des cubes.

Enfin "assemblage de ces segments pour former les facettes est effectué en créant des listes

termées de segments connexes. L ensemble de la construction est repris dans I’ algorithme suivant :
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1. Pour chaque aréte du cube <p,q> faire

2. S1 (p est intérieur et q est extérieur) ou (p est extérieur et g
intérieur) alors

3. calculer le point d’intersection entre l’aréte <p,g> et la

surface par interpolation linéaire
4. Pour chaque face du cube faire
5. créer les segments en sulvant le schéma figure 55.
6. Tant qu’il reste des segments faire
7. premier := un segment
8. polygone := {premier}
9. retirer premier du tableau de segments
10. suivant := successeur de premier
11. Tant que sulvant <> premier faire
12. polygone := polygone + {suivant}
13. retirer suivant du tableau de segments
14. ajouter le polygone & la liste de polygones

Algo. 4 : formation des facettes de I'approximation
polygonale.

L’algorithme géneére 256 facettisations différentes qui peuvent étre représentées par les 14 cas

représentés a la figure 56, les autres cas sont obtenus par rotation ou symétrie.

H AL

Figure 56 : les différentes triangulations.des cubes
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Décomposition du cube en tétraédres

La construction des facettes en découpant I’espace en cubes n’est pas parfaite : elle comporte
certaines ambiguités représentées Figure 57. Pour remédier a ce probleme [Bloomenthal, 1988] [Ning,
1993] proposent d’utiliser une décomposition du cube en simplex de I’espace 3D a savoir, 12 tétragdres
représentée Figure 58. Il ne reste alors que 5 cas possibles représentés figure 59. Des décompositions du

cube en tétragdre plus simple existent, notamment en 5 tétra¢dres Figure 60.

Figure 57 : polygonisation ambigué.

- Figure 58 : découpe du cube en 6 pyramides a base carré,
puis découpage de chaque pyramide en 2 tétraédres, soient
12 tétraédres en tout.
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A N A
A AN

Figure 59 : triangulation du tétraédre

Figure 60 : découpe du cube en 5 tétraédres

L’'un des défauts du marching cube est que la facettisation qui
en résulte est dépendante du repére choisi pour le découpage
de 'espace. Si le découpage de I'espace est légérement
décalé la facettisation peut étre trés différente.

« Marching cube » adaptatif

Comme le montre ’exemple de la figure 61, I’erreur d’approximation due a une découpe réguliére
de 'espace en cubes ou tétraédres peut étre importante. Elle est fonction de la taille des cubes ou tétraedres
utilisés. Pour éviter de devoir découper treés finement la totalité de I’espace on a recours a une méthode
adaptative qui utilise des cubes de grande taille dans les zones de faible rayon de courbure et des cubes plus

petits dans les zones a fort rayon de courbure.
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W
\
A

facettisation - surface implicite

Figure 61 : erreur d’approximation avec une découpe
réguliére.

Le Marching Cube adaptatif proposé par Bloomenthal [Bloomenthal, 1990, Moore, 1992, Velho,
1990] découpe I’espace de fagon récursive sous forme d’un octree. Il subdivise les voxels contenant la
surface implicite si le rayon de courbure de la surface est supérieur a un seuil fixé. Cette construction
récursive fait apparaitre des trous au niveau de la jonction entre une facette d’un cube de grande taille et une
facette appartenant a un cube de plus petite taille (figure 62). Pour remédier a ce probleme soit on déplace le
sommet de la petite facette pour que les 2 bords soient alignés (figure 64), soit on ajoute une facette pour
combler le trou (figure 63). L’analyse de la présence de la surface dans un cube est effectuée avec les outils
mathématiques présentés précédemment : I’arithmétique des intervalles, I'arithmétique affine et les
méthodes de Lipschitz. Si on se contente d’évaluer le potentiel des surfaces aux 8 sommets du cube, des

trous peuvent apparaitre dans la facettisation (Figure 65).

S\

Petites facettg R
Grande face

Figure 62 : probleme d’apparition de trou lors d’une
facettisation adaptative.
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g

Aune facette
Grande face

Figure 63 : ajout d’'une facette pour combler le trou.

S—\
Petites fcce

Grande face

Figure 64 : déplacement d’'un sommet pour combler le trou.

subdivision
pour la
facettisation

surface

y\T rou

L les sommets sont de part et d'autre
§ de la surface

les sommets sont tous du méme coté

Figure 65 : l'intersection entre la surface et la zone gris claire
n’est pas détectée par une simple évaluation du potentiel aux
8 sommets du cube.

D’autres méthodes sont utilisées pour réduire le nombre de facettes, ou pour améliorer Ia

facettisation, nous les présentons dans les sections suivantes.
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Amélioration de la facettisation

Une facettisation de bonne qualité doit vérifier les critéres suivants : faible nombre de facettes,
angle maximal formé par 2 facettes contigués faible, respect de la topologie et ratio entre les dimensions des
arétes des triangles proche de 1. Ce dernier critere n’est pas respecté par |’algorithme du marching cube qui
génére souvent des triangles trés pointus, voir Figure 67 (gauche). Pour y remédier, L.H. De Figueiredo
[Figueiredo, 1992] propose de plaquer un modele mécanique masse - ressort sur le maillage obtenu par le
marching cube, ce qui provoque le déplacement des sommets des triangles vers une position d’équilibre qui
satisfait les criteres ci-dessus (leurs déplacements sont limités par le plan tangent a leurs anciennes
positions). Il obtient ainsi un maillage plus régulier (Figures 66 et 67) . Hall M. [Hall, 1990] propose
d’établir une polygonisation adaptative qui déplace certains sommets des tétraédres sur la surface afin

d’éliminer les petites facettes et les facettes étroites.

Figure 66 : facettisation avant et aprés déformation par le
modéle mécanique.

Figure 67 : détail de la facettisation avant et aprés deformation
par le modele mécanique.

Dans le cas du marching cube régulier, le nombre de facettes peut €tre important alors que de
grandes zones de I’objet ont de faibles rayons de courbure. Pour réduire le nombre de facettes dans ces

zones on a recours a des algorithmes de réduction de mesh [Schroeder, 1992, Turk, 1992, Heckbert, 1994].
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2.1.8.2 Méthodes basées sur le suivi du gradient de la fonction
potentielle

C.W.AM Van Overveld. et B. Wyvill [ Overveld 96] proposent de facettiser une surface implicite
en partant de la triangulation d’une sphére englobante. Ils déforment cette triangulation pour lui faire
épouser la forme de la surface. Cette méthode appelée « shrinkwrap » s’effectue en plusieurs étapes, en
faisant varier un seuil de construction (SC) depuis 0 jusqu’au SEUIL réel de la surface. A chaque étape
’ensemble des sommets est déplacé sur la nouvelle surface de potentiel SC par une méthode de descente de
gradient. Puis la qualité de la facettisation est évaluée en mesurant 1’éloignement de la surface entre les deux
extrémités de chaque segments. Si la surface s’éloigne trop, le segment est marqué non acceptable et sera
subdivisé en deux. Une fois I’ensemble des segments évalué on découpe les triangles qui possedent des
segments subdivisés. Les nouveaux triangles peuvent a leur tour étre évalués et découpés si nécessaire. Dés

que I’ensemble des segments est jugé acceptable, on incrémente SC pour effectuer une nouvelle étape.

Un des avantages de cette méthode est d’étre indépendante de I’orientation d’un repére arbitraire
qui sert de support a la discrétisation dans le cas du marching cube. En effet, la facettisation issue d’un
marching cube est dépendante du repere choisi pour placer les cubes d’échantillonnage. Un autre avantage

est de facettiser finement les zones ayant un rayon de courbure important.

2.1.8.3 Triangulation a partir d’un nuage de points

Ici, la facettisation est effectuée en deux étapes : on construit dans un premier temps un nuage de
points uniformément répartis sur la surface, puis on calcule une triangulation de Delaunay. A. P. Witkin
[Witkin, 1994] propose une approche basée sur un systeme a particules pour échantillonner et contréler une
surface implicite. Une contrainte limite le mouvement des particules au niveau de la surface implicite
pendant les mouvements de la surface et des particules. B.T. Stander et J.C.Hart [Stanter, 1995, Stanter,
1996] reprennent la méthode de Witkin et lui ajoutent une technique de facettisation dynamique qui assure
une correspondance exacte entre la topologie de la surface et sa représentation sous forme de facettes. Cette
technique s’appuie sur 1’observation de points critiques (les points ou le gradient de la fonction potentielle
s’annule). Si un changement de topologie apparait lors du déplacement des primitives de la surface, alors le

lieu de ce changement est un point critique.

2.1.8.4 Facettisation dynamique pour I’'animation

La facettisation des surfaces implicites est aujourd’hui un passage obligé pour afficher en temps
réel des modeles implicites. Pour pouvoir simuler les mouvements des organes il faut étre 8 méme de
déplacer les primitives qui composent le sqvuelette des surfaces implicites et d’en déduire trés rapidement
une nouvelle facettisation. B. Wyvill et D. Jevans [Wyvill, 1988] utilisent I’algorithme des marching cubes

sur des surfaces dont les primitives sont basées des fonctions potentielles & rayon d’action limité, ce qui leur
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permet de limiter la zone d’influence pour chaque primitive. Le déplacement de I’'une d’elle a une influence
sur la zone qu’elle occupait et sur la nouvelle zone correspondant a sa nouvelle position. Wyvill propose de
ne refacettiser que ces zones. Pour accélérer le calcul, il stocke la liste des cubes associés a chaque primitive
ainsi que la liste des primitives avec une influence non nulle au niveau de chaque cube. Ce qui évite de
devoir évaluer la contribution des primitives trop €loignées pour avoir une influence. Cette méthode met en

avant I'intérét des fonctions potentielles a rayon d’action limité qui évitent de devoir tout refacettiser.

2.1.9 Lancer de rayons sur des surfaces implicites

Le lancer de rayons est généralement utilisé pour calculer des images 3D de trés bonne qualité mais
en des temps généralement incompatibles avec la contrainte temps réel des simulateurs. Comme nous
n’avons qu’une coupe 2D a visualiser, nous utilisons malgré son cofit le lancer de rayons (chapitre 4). Nous
détaillons maintenant les techniques existantes pour afficher des surfaces implicites par la méthode du lancer

de rayons.

Le Iancer de rayons évalue le parcours que suivent les rayons issus des sources de lumiére jusqu'a
I’ceil d’un observateur placé devant un écran. Comme 1’évaluation de I’ensemble des chemins suivis par les
rayons émis par les sources est trés coiiteux, 1’idée principale est de se servir du principe du retour inverse
de Ia lumiere pour suivre les rayons qui partent de I'ceil, en passant par le centre d’un pixel de I’écran et qui

atteindraient, apres quelques réflexions sur des objets de la scéne, une source de lumieére.

Pour calculer une image avec la méthode du lancer de rayons, il faut donc évaluer les points
d’intersection entre les surfaces des objets de la scéne et un rayon (demi droite). L’intersection la plus
intéressante est la premiere, c’est a dire la plus proche du point de départ du rayon. Calculer I’intersection

entre une surface implicite et un rayon revient a trouver les points appartenant a la fois a la surface :

) f(x,y,2)=0 Eq. 27

et a la demi-droite support du rayon exprimée sous forme paramétrique :

x(t)=x,+tv (1) =y, + tv, Z(t) =z +1v, Eq. 28

Ce qui améne a résoudre 1’équation :

f(x0+t.vx,y0+t.vy,z0+t.vz)=0 Eq. 29
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Le degré de I’équation a résoudre est le méme que celui de f (donc de la surface). La résolution de
cette équation est formelle dans le cas de surfaces polynomiales de degré inférieur ou égale a 4 (coniques,
cubiques et quartiques), elle est numérique dans les autres cas et notamment dans le cas de surfaces
implicites a squelettes (exception faite des surfaces composées de portions polynomiales de surface de degré
inférieur ou égal a 4). De la méme fagon que pdur la facettisation des surfaces implicites qui revient a
chercher les points de I’espace qui vérifient I'équation de la surface implicite, on peut utiliser les outils
mathématiques tels que I’arithmétique des intervalles ou les méthodes de Lipschitz pour résoudre I’équation

F(t) = 0 afin de localiser les points d’intersection entre le rayon et la surface implicite. Cette recherche

des points d’intersection peut étre accélérée par les méthodes classiques d’accélération du lancer de rayons ,
a savoir les systtmes de boites englobantes et de partitionnement régulier ou adaptatif de 1’espace. Les
boites englobantes permettent de déterminer rapidement I’absence d’intersection avec un objet complexe en
calculant I’absence d’intersection entre le rayon et un objet englobant simple [Clark 1976, Whitted 1980] .
Les volumes employés le plus souvent comme boites englobantes sont la sphére et le parallélépipéde
rectangle. Les boites englobantes peuvent étre regroupées 2 leur tour dans une sur-boite englobante et cela
de facon récursive [Rubin 1980]. La deuxieme grande classe de structures d’accélération partitionne
Iespace en cubes [Glassner 1984]. Chaque cube contient une liste de pointeurs sur les surfaces implicites
dont I'intersection avec le cube est non vide. Le calcul des intersections entre un rayon et les surfaces est
évalué pour chaque surface pointée par le cube contenant le point de départ du rayon, puis, si aucune
intersection n’est trouvée, on passe au cube voisin sur le chemin du rayon ; chaque cube posséde 6 voisins
(un par face). Cette méthode permet de trouver les premiéres intersections et ne nécessite pas d’effectuer un
tri sur I’ensemble des intersections possibles entre le rayon et les surfaces. Le tri est limité aux intersections
contenues dans le cube considéré (les autres intersections étant obligatoirement plus éloignées). Cette
subdivision de I’espace peut étre adaptative, pour permettre d’effectuer moins de calcul dans les zones vides
de I’espace qui sont couvertes par de grands cubes. Les zones proches des surfaces sont découpées en petits
cubes pour étre plus précis dans les zones proches des surfaces. La construction de cette structure est
identique au structure octree employé pour la facettisation adaptative vue précédemment. D. Kalra et A.H.
Barr [Kalra, 1989] proposent une méthode appelée « sphere tracing » qui utilise les constantes de Lipschitz
de la fonction implicite a la fois pour établir une subdivision adaptative de 1’espace et pour calculer la
progression du rayon dans chaque élément de volume. J.C. Hart [Hart, 1989] [Hart, 1993] proposent un
algorithme basé sur I’estimation de la distance entre un point quelconque de I’espace et une surface
implicite, par le biais de la fonction potentielle de cette surface implicite. Cette estimation lui permet de
faire progresser son rayon d’une distance égale a la distance minimale estimée entre la position courante du
rayon et I’ensemble des surfaces de la scéne, tout en étant certain de ne pas pénétrer de surface. Il détecte
une intersection quand la distance estimée entre une surface et son rayon est de I'ordre de la précision de

I’ordinateur.
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2. 2 Notre proposition

Nous avons choisi de modéliser les surfaces de nos organes avec des surfaces implicites a

squelettes pour les raisons suivantes :

e le modele est adapté aux formes rondes, lisses et continues des organes ;

e il permet de représenter facilement des structures arborescentes vasculaires ;

e Le modele est compact ;

e Les déformations de la surface peuvent étre réalisées par de simples déplacements de primitives et
peuvent étre facilement pilotées par le modeéle mécanique ; .

e Les collisions entre surfaces implicites sont facilement gérées par la méthode de M.P. Gascuel ;

o Le rendu échographique des organes par la méthode du lancer de rayons est temps réel (voir notre
proposition pour la simulation échographique) ;

o Les méthodes de facettisation de surfaces implicites peuvent étre adaptées pour I’animation temps réel ;

e Les primitives implicites peuvent étre associées a une structure C.S.G. enrichie pour former les objets
complexes de la périphérie du duodénum.

Nous venons de décrire les raisons qui ont motivé le choix de surfaces implicites a squelettes pour
modéliser les organes intervenant dans I’acte simulé. Nous détaillons maintenant I’ensemble des fonctions
potentielles utilisées, ainsi que la structure CSG enrichie que nous avons associée pour combiner ces

primitives.

2.2.1 Les primitives

Les primitives utilisées sont des spheéres. Elles sont définies par leur centre, leur rayon, leur rayon
d’action et la fonction potentielle qui leur est associée. Les points a la surface des objets générés ont un
potentiel de 1. L intérieur est défini par les points dont ie potentiel est supérieur a 1, I’extérieur par les

points dont le potentiel est inférieur a 1.

2.2.1.1 Les Fonctions potentielles

Les fonctions potentielles utilisées sont des fonctions positives et décroissantes de la distance qui
sépare le point de I’espace considéré des primitives de la surface. Nous ne nous sommes pas limités a une
seule fonction potentielle pour nos spheres. Diverses propriétés découlent directement de la fonction

potentielle :

e la continuité des surfaces générées dépend directement de la continuité des fonctions potentielles et de

leurs dérivées ;
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e la rapidité du calcul des déformations dépend du rayon d’action des spheres déplacées (plus le rayon
d’action est faible plus ia déformation due au déplacement d’une primitive est locale et plus il est simple

a répercuter sur 1’affichage de la surface).

Nous faisons un choix pour chaque primitive. Si la primitive est mobile, on lui associe une primitive & rayon

d’action limité. Dans le cas contraire, le choix est libre.

Fonction potentielle a rayons d’action limités

Nous utilisons une fonction potentielle a rayon d’action limité définie par I’équation Eq. 30

2

d 2
f(d)= A% 1—[2—) sid <2r
r

Eq. 30
fi (d) =0 sinon

Les primitives définies avec cette fonction potentielle ont une influence locale qui est définie
comme €tant égale a deux fois le rayon de la sphere. L ’ordre de la continuité des surfaces générées avec ces
fonctions potentielles est limité a C1 ; par contre, 'utilisation de primitives a rayon d’action limité permet
une facettisation rapide d’une surface ayant peu de primitives en mouvement. Nous décrivons dans la
section «facettisation dynamique » le schéma que nous avons mis au point pour assurer une refacettisation

temps réel.

Fonction potentielle a rayons d’action infinis

Nous utilisons deux types de fonctions potentielles a rayons d’action infinis. Elles sont définies par

les équations Eq. 31 et Eq. 32.

2

,
r3

f,(d) == Eq. 32

La fonction potentielle f; permet d’ajouter une sphére en augmentant la surface d’une coupe de
I’objet modélisé de la surface de la coupe de la sphere ajoutée. La fonction potentielle f, permet d’ajouter
une sphére en augmentant le volume global de I’objet modélisé du volume de la sphere ajoutée. L’ordre de
continuité des surfaces générées est infini. Ce type de fonctions potentielles donne un aspect lisse aux

surfaces modélisées. L’influence des primitives a longue distance ne permet pas un calcul rapide de la
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facettisation d’une surface en mouvement (méme si un nombre limité de primitives se déplace), car alors la

facettisation de toute la surface est 2 modifier a chaque fois.

2.2.2 Une structures binaire de surfaces implicites a
squelettes

Les primitives présentées jusqu’ici sont des sphéres implicites, nous proposons une structures de
type C.S.G. pour les combiner afin de former les objets complexes de notre simulateur. Pour cela nous

définissons les opérateurs qui combinent deux surfaces implicites pour en former une plus complexe.

Cette construction est générale, elle permet d’associer deux sphéres implicites ou une sphére
implicite et une surface complexe, ou deux surfaces complexes. L’ensemble de ces associations forme un
arbre binaire. Chaque noeud de I’arbre est un opérateur binaire qui associe les fonctions potentielles des
deux sous arbres pour former une fonction potentielle plus complexe. Les opérateurs utilisés sont I’'union
implicite, la négation implicite, la soustraction CSG, I"union CSG et la répulsion implicite. Il sont illustrés
Figure 69. L’union implicite permet d’effectuer un « blending » entre deux surfaces, elle est obtenue par

sommation des fonctions potentielles simples (Eq. 33).

f,(P)= f,(P)+ £,(P) Eq. 33

La soustraction implicite, permet de creuser une surface sans provoquer l’apparition de
discontinuité¢ forte dont I’aspect serait inorganique, elle est réalisée par une soustraction des fonctions

potentielles simples. (Eq. 34)

f,(P)= f,(P)- f,(P) Eq. 34

La soustraction CSG permet de retirer & un organe ’espace occupé par un autre organe, cet
opérateur est utilisé pour modéliser les trous réalisés par les arbres vasculaires dans le foie et le pancréas. La
soustraction est réalisée en imposant une valeur inférieure a 1 pour le potentiel des points a I'intérieur du

volume retranché Figure 68. La soustraction est définie par les équations 35, 36:
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Figure 68 : découpage en zone ou le potentiel doit étre
supérieur a 1

f,(P)=f(P)si f,(P)<2- f,(P) Eq. 35
f,(P)=2—f,(P)si f,(P)>2~f,(P) Eq. 36

L’union CSG permet d’assembler deux surfaces simples sans provoquer leur fusion. Elle est définie

par I’équation Eq. 37.

£,(P) = max(f,(P), £,(P)) Eq. 37

La répulsion implicite permet d’éviter les problémes d’interpénétration de surfaces proches les
unes des autres et permet de représenter la compression des organes les uns contre les autres. Elle est
réalisée en suivant le schéma utilisé par M.P. Gascuel [Gascuel, 1993] pour la modélisation d’objets

déformables en collision. La compression est définie par I'équation 38.

Si (fz(P)Zl)Alors fi(P)+1-£,(P)

Sinon f,(P) Eq. 38

P)=
fu(P)=max si (,(P) 1) Alors £,(P)+1- £,(P)

Sinon f,(P)
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Eléments de
base

union implicite

soustraction
CSG

soustraction
implicite

répulsion
implicite

Figure 69 : les opérateurs de la structure binaire.

Un exemple d’arbre est présenté Figure 70.

Union
implicite

répulsion C

/\

B A

Figure 70 : exemple d’arbre d’évaluation de la fonction
potentielle d’un objet complexe.

2.2.3 Facettisation dynamique

Notre simulateur dispose d’une vue annexe qui représente les organes ainsi que le plan de coupe
échographique en 3D. La déformation du duodénum due 2 la présence et au déplacement du ballonnet y est
visible et doit étre calculée pour chaque image. Nous utilisons ia bibliotheque OpenGL pour piloter la carte
graphique 3D de notre ordinateur. L’utilisation ce cette bibliothéque nous permet d’afficher rapidement nos
scenes, chaque ofgane étant facettis€ au préalable. Compte tenu des mouvements du ballonnet, la
facettisation du duodénum doit étre dynamique. Aussi, nous proposons une méthode basée sur I’algorithme

du marching cube pour refacettiser le duodénum en temps réel [Froumentin, 1997]. En 1988, Jevans et
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al.[Jevans, 1988] ont proposé une premicre approche pour accélérer les algorithmes de subdivision spatiale

pour ’animation des surfaces implicites et a introduit quelques uns des principes que nous exploitons ici.

Nous définissons un changement de forme élémentaire d’une surface implicite comme étant le
déplacement d’un seul point du squelette. Les changements plus complexes de la forme de la surface
peuvent &tre obtenus par la combinaison de mouvements élémentaires. La premiére propriété requise pour
nos surfaces en mouvement, est que les primitives en déplacement aient un rayon d’action limité (leur
potentiel est donné par 1’équation Eq. 30), ce qui veut dire qu’elles ont une influence locale sur la forme de
la surface. Donc seules les parties de la surface qui ont été modifiées doivent étre refacettisées a chaque
étape. Ce qui nous impose de définir une structure de données efficace pour stocker les valeurs de potentiel
qui ne changent pas le modele polygonal et de mettre au point I’algorithme pour maintenir ces données a

jour.

2.2.3.1 Structure de données pour les objets mobiles

La structure de données que nous utilisons pour stocker les informations pertinentes est un ajout au
tableau de valeurs de potentiel utilisé dans I’algorithme du marching cube. Nous utilisons trois structures

différentes :

e un tableau 3D de potentiels calculés au niveau des sommets des cubes issus du découpage régulier de
I’espace. Cette structure classique nous permet de minimiser le nombre d’évaluations de la fonction
potentielle (Figure 71). Le potentiel le long des arétes des cubes peut étre évalué par une interpolation

linéaire entre les potentiels de deux sommets (Figure 72).
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tab_Potentiel(i,j.k) = fonction_potentielle(x.y.z)

Figure 71 : structure de données pour stocker les potentiels
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sommet d‘un triangle de la facettisation
calculé par interpolation des densités
aux extrémités du segment
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Figure 72 : calcul des facettes a l'intérieur d’un voxel.

¢ un tableau 3D de valeurs de gradient au niveau des sommets du cube. Le calcul du gradient de la
fonction potentielle est nécessaire pour obtenir la normale a la surface au niveau des sommets des
facettes générées. Le stockage des gradients au niveau des sommets nous permet de calculer Ia normale a
la surface sur chaque sommet issu de la facettisation par interpolation linéaire, en employant la méme

méthode que pour les valeurs de potentiel (Figure 73).
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'rcb_grcd_Po’renflel(i,j,k) = gradiant_fonction_potentiel(x.y.z)

Figure 73 : structure de données pour calculer les normales.

¢ un tableau 3D de voxels contenant, pour tous les voxels qui intersectent la surface, une liste chainée des
triangles a I’intérieur du voxel. Cette structure de données stocke la représentation polygonale de la
surface et notamment la partie de la surface qui ne se déplace pas et qui ne nécessite pas de

refacettisation. (Figure 74)
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Figure 74 : structure de données

2.2.3.2 Déplacement d’'une sphére

Comme I’algorithme que nous proposons doit mettre a jour la facettisation quand un point de
contrdle est déplacé, nous devons disposer d’une premigre facettisation de la surface, ainsi que d’une bonne
initialisation de la structure de données présentée précédemment. La vitesse de cette premiére facettisation
n’est pas critique, elle n’est établie qu'une seule fois au début de la simulation. Nous utilisons pour ce faire

un algorithme classique de facettisation non adaptative de type marching cube.

Le modele 3D est affiché en examinant chaque voxel du tableau 3D (Figure 74). Si un voxel

contient des facettes, elles sont envoyées au processeur graphique.

Le principe pour maintenir la facettisation a jour est de mettre a jour uniquement les deux régions
aux positions de départ et d’arrivée de la sphere d’influence de la primitive déplacée (a savoir le plus petit
cube englobant la sphére). Ailleurs, la surface ne change pas, sa facettisation non plus. La Figure 75 montre

un exemple 2D pour le déplacement d’un point de contrdle, avec les régions de départ et d’arrivée.

La procédure utilisée pour mettre a jour la structure de données dans les régions de départ et

d’arrivée est donnée Algo.5
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1. Soustraire le potentiel et le gradient de la primitive en mouvement
dans la zone d’influence de sa position de départ (Figure 753).

2. Mettre a Jjour la représentation polygonale en appliquant une
méthode standard de facettisation dans la région considérée.

3. Additiomner le potentiel et le gradient de la primitive en
mouvement dans la zone d’influence de sa position d’arrivée (Figure
75C) .

4. Mettre a jour la représentation polygonale en appliquant une
méthode standard de facettisation dans la région considérée

Algo.5 : facettisation dynamique d’une surface
implicite en mouvement.
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|
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Figure 75 : déplacement d’une primitive.

Le bénéfice direct de cette méthode est que le stockage de la représentation polygonale évite de
devoir facettiser toute la surface a chaque étape, mais aussi, de ne recourir qu’a I’évaluation du potentiel et
du gradient d’une seule primitive, ce qui veut dire que la somme des potentiels n’est jamais évaluée pour
mettre a jour la représentation polygonale, ce qui nous permet de ne pas avoir recours a une structure de
données pour accélérer la sommation des potenticls comme pour la méthode proposée par Jevans et al
[Jevans, 1988]. Notre algorithme peut étre considéré comme indépendant du nombre de primitives
composant la surface, sauf si I'on considere que la résolution de la subdivision est choisie en fonction du

nombre de primitives.

D’autres schémas ont été étudiés pour accélérer le processus de mise a jour. Ils s’intéressent aux

cas de petits mouvements et au cas de mouvements simultanés d’'un ensemble de spheres :

e Les petits déplacements : si le déplacement d’une primitive est petit, les deux boites englobantes a la

position de départ et a la position d’arrivée peuvent se chevaucher en grande partie. Cette situation peut
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étre exploitée en regroupant les étapes 2 et 4 de I’algorithme et en se servant d’une boite englobant les

deux boites englobantes de départ et d’arrivée (figure 76).

Figure 76 : grand et petit déplacements.

Déplacement d’un ensemble de spheéres : dans un contexte général dynamique, plusieurs spheres peuvent

bouger en méme temps. La méthode la plus simple consiste a déplacer les spheres une par une en suivant

le schéma proposé précédemment. Mais pour un nombre important (N) de spheres, cette méthode peut

étre trés inefficace, car les potentiels seront mis & jour N fois, alors qu’ils pourraient étre évalués une fois

pour toutes. Une méthode plus rapide est de joindre les zones a mettre & jour en une seul zone (figure

77)(s1 ces zones se recouvrent de fagon significatives).

T
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Figure 77 : déplacernents individuels ou collectifs de plusieurs

primitives.

La structure de données présentée permet d’animer en temps réel des objets modélisés par des

surfaces implicites. Sur une station de travail (SGI O2) le mouvement d’un seul point de contrble pour une

surface facettisée dans une subdivision de 30 X 30 X 30cubes, prend entre 10 et 100 ms, en fonction du

rayon d’influence. Plus le rayon d’influence est grand, plus le nombre de cubes & mettre a jour est

important. Ce qui est tout a fait suffisant pour simuler le déplacement de la primitive représentant le

ballonnet dans le modele du duodénum.
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3. Simulation échographique

3. 1 Etat de lI'art

Des simulateurs d’échographie ont été définis dans deux cadres tres différents. L’un a pour but la
simulation temps réel et a recours a une base de données d’images échographiques réelles, I’autre s’intéresse
a la simulation précise des phénomenes ultrasonores et modélise I'ensemble des acteurs intervenant dans la

génération des images échographiques.

3.1.1 Simulation temps réel avec parcours d’'une base
d’images échographiques

Les simulateurs de cette catégorie extraient les données nécessaires a I'affichage d’une coupe

échographique quelconque d’un volume 3D construit a partir d’images échographiques 2D de patients.

3.1.1.1 Construction de la base de données échographiques

Pour assurer une géométrie correcte des données échographiques 3D, il faut placer les images 2D
précédemment acquises les unes par rapport aux autres. Pour cela, on associe a la sonde échographique un

systeme de repérage spatial qui permet de préciser sa position et son orientation. Les techniques de repérage
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spatial utilisées sont variées. La plus simple est d'imposer un déplacement en translation uniforme 2 la sonde
échographique afin d'obtenir des images échographiques paralleles et de constituer ainsi sans autre calcul
une base de données 3D compléte. Cette technique est utilisée pour des observations oil 1a sonde est externe
au patient et ol le relief sur lequel on déplace la sonde ne contrarie pas les mouvements en translation. Ce
qui est peu fréquent. En général, il est impossible d'imposer un mouvement de translation uniforme a la
sonde, on utilise alors un systtme de repérage (position et orientation) lié a la sonde échographique, qui
permet la localisation de I'image ultrasonore 2D dans I’espace 3D. Une fois cette banque d'images établie,

diverses méthodes sont utilisées pour générer des plans de coupe échographiques quelconques.

3.1.1.2 Génération de plans de coupe quelconques.

Deux méthodes sont utilisées pour construire un plan de coupe de position et d’orientation
quelconque. La premiere batit un espace voxel régulier avant la simulation et extrait des plans discrets dans
cet espace au moment de la simulation. La seconde méthode n’a pas de phase préparatoire, elle construit un

plan de coupe quelconque en faisant une interpolation entre les plans de coupe acquis sur le patient.

Par extraction d’un plan dans un espace voxel.

On effectue un travail préalable a I’affichage des coupes quelconques en construisant un espace
voxel régulier & partir des coupes échographiques acquises. Un fois cet espace voxel établi, on peut en
extraire des plans discrets pour représenter les vues échographiques quelconques. Les méthodes employées
découlent des travaux en géométrie discrete tel que le plan d’Andreés [Andres, 1992], ou des méthodes

employées en visualisation scientifique.

Les méthodes utilisées pour construire [’espace voxel dépendent directement de la méthode
d’acquisition des coupes échographiques. Si les coupes sont obtenues par translations uniforme de la sonde,
alors I’espace voxel est obtenu trivialement en considérant que chaque coupe échographique & une épaisseur
égale a la distance comprise entre deux coupes. Dans le cas de coupes quelconques, on remplit les voxels
par accumulation et par interpolation. On moyenne les couleurs des pixels communs a un voxel et on
interpole les couleurs pour les voxels qui n’ont pas d’intersection avec les plans de coupes de la base de

données.

Un simulateur d’échographie percutanée abdominale utilise cette approche. Il a été développé par
une équipe de D'universit¢ de TelAviv [Cohen 97]. Cette équipe propose un outil d’apprentissage
commercialisé sous le nom d’UltraSim (figure 78). Le simulateur utilise une base de données d’images
échographiques 2D acquise sur patient réel. L’interpolation entre les images est faite avant la simulation en
construisant une base de données voxels. L’espace des organes est découpé en 300x300x300 voxels. Les
données stockées dans chaque voxel proviennent d’une interpolation entre les niveaux de gris des images

échographiques préalablement acquises. L’acquisition de données a 1’aide d’un échographe main libre ne
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permettant pas d’obtenir rapidement et simplement une bonne couverture de ’ensemble du volume des
organes, Cohen a recours a un systeéme de déplacement automatique de la sonde appelé TomTec. Ce systéme
permet d’obtenir des images paralléles sans vide entre deux images consécutives. Comme les images sont
obtenues en pressant la sonde contre I’abdomen du patient et comme 1’abdomen n’est pas plan, les images
échographiques ne sont acquises ni a la méme hauteur, ni suivant le méme point de vue. Aussi, les auteurs
proposent un algorithmes de mise en correspondance entre les différentes images 2D afin de construire un
volume voxels 3D cohérent. Cet algorithme utilise des transformations élastiques pour faire correspondre
deux images adjacentes. Une fois la base de données établie, la simulation s’effectue en prélevant un plan de
coupe échographique dont I’orientation et la position correspondent a la position de la sonde manipulée par
I’étudiant. Ce plan de coupe est obtenu en extrayant un plan discret de voxels [Cohen 95]. Le simulateur
génere des images échographiques 400x400 a partir d’'un cube de voxels de résolution 300x300x300 a la
cadence de plus de 10 images par secondes sur un PC Pentium. Il faut noter que ce simulateur ne geére pas

les déformations des organes dues a la pression de I’échographe.

Figure 78 : vue principale du simulateur UltraSim

Par interpolation entre les pixels de différentes vues 2D.

Avec cette solution, on conserve les données sous forme brute, a savoir des coupes 2D
échographiques d’orientations quelconques. Etant donné un point P de I'image échographique a calculer et
étant donné un ensemble de points Qi « proches » de P et appartenant aux coupes échographiques de la base
de donnée 3D, on affecte a P la couleur calculée en effectuant une moyenne pondérée des couleurs des
points Qi. Le poids affecté a chaque pixel Qi est une fonction inversement proportionnelie a la distance qui

sépare les points Qi de P.

L’équipe Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés par Ordinateur du laboratoire TIMC [Henri 97} a-

développé un simulateur d’échographie percutanée de la cuisse qui utilise ce schéma. L’objectif de leur
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simulateur est de proposer aux médecins un outils leur permettant a la fois de détecter des thromboses
veineuses des membres inférieurs et de se former a cette détection. Leur simulateur utilise un ensemble de
coupes échographiques acquises au préalable sur le patient étudié. Il permet par interpolation entre deux
vues proches de générer une image quelconque. Les images générées intégrent la déformation due a la
pression exercée par le médecin au moyen de la sonde sur la cuisse. En effet, c’est la réaction de la veine a
cette pression qui permet d’identifier une thrombose. Le simulateur calcule donc la déformation des
structures pour chaque coupe échographique en fonction du décalage mesuré entre la position de la surface
de la cuisse au repos et la position effective de la sonde échographique. Les images échographiques sont
générées a la cadence d’une image toutes les 0.38s, avec une station de travail Alpha cadencée a S00Mhz.
Tout le probleme est ici de faire le choix des points « proches ». Dans le cas du simulateur du TIMC [Henry
97], seuls deux pixels (de deux images acquises) contribuent au calcul. La facon de choisir ces deux pixels
est guidée ici par la nécessité d’avoir une bonne interpolation des échos dus aux structures veineuses
analysées par le médecin (repérage des thromboses) quitte a avoir des problémes de dédoublement d’autres

structures échogenes.

3.1.2 Simulations ultrasonores complétes

Les méthodes présentées maintenant concernent la simulation des phénomenes physiques
intervenant dans 1’élaboration des images échographiques. On s’intéresse ici autant aux causes qu’aux effets.
Ces méthodes s’appuient sur une analyse fine basée sur une décomposition de I’ensemble du systeme (sonde
échographique, échographe, tissus biologiques). La sonde échographique est caractérisée par sa forme, par
le nombre de transducteurs piézo-électriques qui la composent, par leurs dispositions, par la fréquence et la
forme du signal émis, par les dispositifs de focalisation employés a I’émission et a la réception (fixe ou
dynamique). L’échographe est caractérisé par les mécanismes de correction appliqués au signal recu depuis
la sonde et par son dispositif d’affichage des images ultrasonores. Parmi les dispositifs de correction des
images, on notera 1’amplification du signal suivant une courbe de réglage du gain (c’est une fonction du
temps) et les filtres pour réduire le bruit et 'aspect granuleux des milieux diffusants. Le dispositif
d’affichage est caractérisé par la méthode employée pour I’accumulation des signaux concernant un méme
pixel de la mémoire de trame de 1’écran vidéo. Les tissus biologiques sont caractérisés par leur surface, par
leur impédance acoustique, par la vitesse du son dans ce milieu, par la fonction d’atténuation des ultrasons

(fonction de la distance et de la fréquence de I’onde ultrasonore) et par la taille et la densité des diffuseurs.

Ces méthodes reposent sur I'intégration des équations différentielles qui régissent la propagation
des ondes ultrasonores [Tuphone 69] (L’intégration de ces équations est tres colteuse en temps de calcul et
ne peut pas étre envisagée dans le cadre de la simulation temps réel). Elles sont cependant utiles pour

comprendre le processus de génération d’images échographiques.
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Plusieurs projets universitaires participent a I’élaboration de simulateurs de ce type. UT-Sim
[Garton] est un projet développé par la CNDE [CNDE] et permet de simuler une analyse échographique de
structures solides isotropes, il repose sur la technique du lancer de rayons pour la simulation du parcours des
ondes ultrasongres ; il est utilisé principalement en métallurgie. Field [Field 97] est développé a I’ université
de Lyndgby au Danemark. Il est composé d’un ensemble de programmes écrits sous le logiciel MatLab pour
simuler les champs générés par des transducteurs ultrasonores. Les programmes utilisent la modélisation
proposé par Tuphone et Stepanishen pour calculer les champs d’ondes émis par impulsion. Ce simulateur
permet de simuler des milieux non homogenes comme les tissus organiques. Simplan [Thijssen 96] propose
un simulateur dont I’objectif est de faciliter la conception d’échographes. Il permet a I’utilisateur de définir
de fagon modulaire un échographe, depuis la sonde jusqu'a I’écran et d’effectuer des simulations sur des
patients virtuels. Ces patients sont eux aussi définis par un ensemble de modules (figure 79). L’utilisateur
manipule le logiciel a travers une interface graphique conviviale composée d’une fenétre de travail.
L’ utilisateur peut ainsi disposer et interconnecter librement les différents composants de la simulation. Une
équipe du CH&U de Louvain [D'hooge 96] propose une étude par simulation des milieux diffusants ainsi
que des phénomenes d’interférence qui y sont associées. Enfin certaines équipes s’intéressent a la simulation
de I'imagerie ultrasonore a effet Doppler, notamment une équipe anglaise [Wang] qui s’intéresse aux

signaux Doppler associ€s au mouvement du sang dans les artéres.

Figure 79 : interface du simulateur modulaire Simplan.
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Figure 80 : image générée par Simplan (correspondant a
I'assemblage figure 79).

3.1.3 Analyse des méthodes existantes

Nous avons présenté les deux classes de simulateurs existants. La premiére classe est utilisée pour
la simulation temps réel, mais comporte un certain nombre de limitations. Comme les images
échographiques sont extraites d’'un volume de données figées, certains phénomenes anormaux peuvent
apparaitre sur les coupes échographiques calculées, notamment I’absence ou la présence de zones d’ombre.
En effet, la luminosité des pixels de I’image est fonction de la position de la sonde échographique. Si la
sonde est séparée du pixel P a afficher par une zone d’absorption échographique ou de réflexion totale (la
présence d’un 0s), alors le pixel P ne recoit pas d’ultrason, il est dans I’ombre. Mais, si les données stockées
pour la zone de P ont été obtenues avec une position de sonde différente ol aucune structure ne créait
d’ombre, on affichera un pixel clair et non un pixel sombre. Le probleme inverse se présente également. De
plus, les phénomenes de diffusion des ondes ultrasonores dans les tissus biologiques sont eux aussi
dépendants de la position de la sonde, ils forment des motifs allongés paralleles a la sonde (figure 80). Si
lors de la simulation, la position de la sonde est tres différente des positions au moment de 1’acquisition de
la banque d’images, alors on se retrouve avec des motifs orientés dans une mauvaise direction. Ces
problémes de position de sonde échographique sont critiques dans le cas de I’écho-endoscopie, en effet, on
peut voir une méme structure suivant des points de vue complétement opposés (figure 81). De plus
I"utilisation de vue échographique réelle pour constituer les bases de données 3D ne permet pas de composer
un patient « a la carte ». On peut combler cette lacune en générant la base de données 3D par un pré-calcul

d’images échographiques avec des simulateurs de la seconde classe.

Page 88



Etude d’un simulateur d’écho-endoscopie
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Figure 81 : le point P est visible sur des images
échographiques dont les orientations sont trés différentes

3. 2 Notre Proposition

Etant données les limitations des simulateurs a base d’images réelles et étant donnée la lenteur des
simulateurs de propagations d’ondes de la seconde classe, nous proposons de nous placer a un niveau
intermédiaire. Notre objectif est de calculer en temps réel des images échographiques dépendantes de la

position de la sonde échographique.

Pour cela, nous limitons le calcul des chemins suivis par les ultrasons depuis les transducteurs
jusqu’aux organes et des organes jusqu’aux transducteurs lors de ’émission d’une impulsion ultrasonore a
un chemin optique, a savoir une droite au lieu d’un faisceau (figure 82). Cette limitation dans le calcul de la
propagation de I’onde est importante et sera compensée par 1’ajout des phénomenes ignorés a I’aide d’autres
mécanismes moins gourmands en calcul. En d’autres termes, les problemes de distance focale et de speckle
(textures échographiques) ne seront pas des phénomenes émergents au calcul de la propagation des ondes,

ils seront pris en compte de fagon spécifique.

Nous limitons notre modélisation des ondes ultrasonores. Au lieu de prendre en compte un faiseau
ultrasonore, nous ne nous intéressons qu’a la direction centrale supportée par une demi droite. Les effets
ultrasonores tels que la réflexion, la réfraction, ou la diffusion, ne sont calculés que sur cette demi droite

(figure 82).
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Figure 82 : limitation des phénoménes de réflexion de
réfraction et de diffusion a la demi droite supportant I'axe de la
sonde.

3.2.1 Adaptation du lancer de rayons

3.2.1.1 Méthode de visualisation

L’algorithmique employée pour simuler le parcours de I’onde ultrasonore est hérité de la méthode
du lancer de rayons du domaine de la synthese d’image. Dans un premier temps, on positionne un écran
virtuel dans I'espace des organes. Le centre de I’écran coincide avec le centre de la sonde échographique.
Les quatre coins de I’écran sont positionnés sur le plan perpendiculaire a I'axe de la sonde. Le point haut
gauche de I’écran est positionné dans la direction du premier faisceau émis par la sonde (figure 83). Une fois
le cadre de I’écran placé, on proceéde au lancer des rayons. Les rayons sont issus du centre de I’écran et se
terminent au bord de I'écran. Pour simuler la rotation de la sonde, on déplace la cible sur les bords de

I’écran. L’angle formé entre deux cibles successives est fonction de la vitesse de rotation de la sonde.
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Figure 83 : les rayons sont issus du centre de la sonde et se
dirigent vers les bords de I'écran virtuel placé dans I'espace
des organes.

Nous utilisons une technique d’accélération classique, a savoir un découpage adaptatif de I’espace
en une forét d’octrees. On effectue une premiere découpe réguliere de I'espace en cubes de tailles égales.
Ces cubes seront les racines des arbres de la forét d’octrees. La taille de ces racines est choisie de fagon 2
avoir en moyenne un cube sans surface a traverser pour atteindre un cube avec une surface. Ce qui
correspond a faire en moyenne un grand bond rapide a travers une région vide avant d’affiner la recherche
du point d’intersection entre un rayon et une surface dans les sous parties d’un cube contenant des surfaces.
Chaque tronc non vide est découpé récursivement en 8 cubes de tailles égales (figure 84).La figure 85

représente en 2D la découpe Quadtree d’un cercle.

La subdivision est limitée a une profondeur établie a I’avance en fonction de la taille minimale des
cubes en rapport a la taille des pixels sur I’écran. L’évaluation de la présence ou de I’absence de surface
dans un cube est basée sur I’arithmétique des intervalles (présenté dans le chapitre 3). La progression des
rayons de cube en cube est calculée de maniere incrémentale. Nous reprenons la technique de progression

dans un espace voxel régulier [Amatides, 1987] en I’adaptant a un octree.
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Figure 84 : subdivision de I'espace des organes en octree.

Figure 85 : exemple :decoupe de l'espace autour d’une
sphere.

3.2.1.2 Progression des rayons dans un espace voxel

Un rayon est défini par I’équation paramétrique Eq 39

pt)y=u+tv Eq. 39

Ou i est le point de départ du rayon (c’est le centre de la sonde) et V définit sa direction et son
sens {c’est la direction pointée par la sonde). A chaque valeur de 7 correspond une position sur la droite
support du rayon. Dans un espace découpé en cubes, il faut évaluer quels cubes sont traversés pour chaque

valeurde 7 .
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Parcours incrémental.

Les rayons sont définis par des segments paramétriques p(t) définit en x, y, z par :

t).x = StepX L2222 4 cemt d
p(t). x=Step DeliaX centre_ sonde. x
as_en
p(t)y= StepYEE_e-l;-aT_/lx t+centre_sonde. y Eq. 40
t).2=Stepz ==ty nd
.= - XI+ t .
p(t)z ep. DeliaZ centre_ sonde.z

p(0) = centre_sonde.
p(1) = cible.
pas_en_x, pas_en_y, pas_en_z définissent les dimensions des voxels.

Pour avancer sur le segment de pas_en_x suivant ’axe ox, il faut augmenter le paramétre ¢ de

tDeltaX.

StepX et égal a 1 si le sens de parcours est suivant les x croissants, il est égal a -1 sinon. (de méme

eny et z).

Le parcours incrémental permet de suivre voxel par voxel le chemin parcouru par le rayon. Le

rayon passe d’un voxel a I’autre en coupant leur face commune. Etant dans un voxel donné sur la trajectoire

du rayon on veut déterminer quel sera le prochain voxel traversé par le rayon.

Chaque voxel a 6 voisins,. il y a donc 6 possibilités :

dans 2 cas, on passe par une frontiere haut - bas. Les frontieres haut - bas sont traversées en se déplacant
enz.

dans 2 cas par une frontiere droite - gauche. Les frontieres droite - gauche sont traversées en se
déplagant en x.

dans 2 cas par une frontiere devant - derriere. Les frontieres devant - derriere sont traversées en se
déplagant en y.

On introduit ici 3 grandeurs :

tMaxX : la valeur de t a la prochaine frontiére droite - gauche.
tMaxY : la valeur de t a la prochaine frontiére devant - derriere.

tMaxZ : la valeur de t & la prochaine frontiere haut - bas.

La premiére frontiere atteinte par le rayon est celle qui a le plus petit tMax_ (tMaxX dans les cas de

la figure 86). On passe alors dans le voxel voisin partageant cette fronti¢re. Les valeurs des deux plus grand
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tMax sont toujours valables, car seule la frontiere correspondant au plus petit tMax a été franchie. 11 faut
réévaluer le plus petit tMax pour la prochaine frontiére de son type (haut bas pour tMaxZ).Celle-ci se trouve
en t = tMax,,,;, + tDelta,,;,. Les valeurs de ¢ pour chacune des frontieres successives se calculent aisément

par simple addition de tDelta_.

Pour démarrer le parcours incrémental, il faut calculer les tMax initiaux. Ils sont fonction de la
position du point de départ des rayons par rapport aux prochaines frontiéres. Le point de départ est ici le

centre de la sonde échographique. Considérons la position p(0), tMaxX est calculé comme suit :

(0).xmod pas_en_ x
tMaxX = (p P )xtDeltaX Eq. 41
pas_en_x

si le rayon se déplace dans le sens décroissant des x (figure 86, cas 1).

as_en_x— p(0).xmod pas_en_ x
tMaxX = (p — Q) p ) X tDeltaX Eq. 42
pas_en_x

si le rayon se déplace dans le sens croissant des x (figure 86, cas 2).
tMaxY et tMaxZ sont calculés de la méme fagon.

On parcourt ’espace de cette fagon jusqu’au point cible caractérisé par ¢ = /.

ce >
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Figure 86 : parameétres utilisés pour le parcours incrémental.
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1. si tMaxX <tMaxY alors

2. si tMaxX < tMaxZ alors
X = X + StepX
4. tMaxX = tMaxX + tDeltaX
5. sinon
6. Z =27+ StepZ
7. tMaxZ = tMaxZ + tDeltaZ
8. fin si
9. sinon

10. si tMaxY < tMaxZ alors

11. Y=Y+ StrepY

12. tMaxY = tMaxY + tDeltaY
13. sinon

14. Z =27+ StepZ

15. tMaxZ = tMaxZ + tDeltaZ
16. fin si

17.fin si

Algo.6 : permet de suive le parcours du rayon de
voxel en voxel.

Cet algorithme (Algo. 6) permet de passer d’un voxel au suivant de fagon incrémentale. Au niveau

de chaque voxel les intersections entre les surfaces a I’intérieur du cube et le rayon sont calculées.

Pour chaque niveau de I’octree, on effectue un suivi incrémental classique défini précédemment.
Quand on rencontre un voxel noeud (voxel contenant des surfaces) on commence par parcourir ses sous-
voxels, avant de passer au voxel suivant.

Parcours des sous voxels

Le voxel est découpé en 2 suivant les 3 axes, soit 8 sous voxels. Il faut déterminer le sous voxel par
lequel le rayon entre et recaler les paramétres du rayon pour les adapter aux dimensions des sous-voxels

(figure 87).

La taille d’un sous voxel est deux fois plus petite que celle de son pére. Pour parcourir le sous

espace des sous - voxels, tDeltaX (fils) est égal a tDeltaX (pere )/ 2. (de méme en y et 7).

La prochaine frontiere en x du voxel pére est en tMaxX. Si en ajoutant tDeltaX (fils) a t on dépasse
tMaxX (peére), alors le rayon se trouve au bout de son parcours suivant I’axe des x dans le sous espace des

sous-voxels. Sinon, le rayon se trouve au début. L’abscisse du voxel correspondant dépend du sens de
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parcours du rayon suivant I’axe des x. Si le parcours se fait suivant les x croissants alors, le voxel du bout est
en i = I, le voxel du début est en i = 0. Si le parcours se fait suivant les x décroissants alors, le voxel du
bout est en i =0 et le voxel du début en i =1. Le méme raisonnement détermine les coordonnées en y et z du

voxel d’entrée.

Dans le cas ou le rayon se trouve au début de son parcours dans le sous espace suivant ’axe des x,
il a une frontiére intermédiaire a franchir avant de quitter le sous espace des sous voxels ( cas 1 figure 87).
Dans ce cas on recale tMaxX (fils) . tMaxX(fils) = tMaxX(pére) - tDeltaX(fils). L’algorithme suivant
détermine le sous voxel d’entrée et recale les parametres tMax_ et tDelta_ pour le parcours incrémental dans

le sous espace des sous voxels.

axe desy

3
o

pas_en_x
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axe desy
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Figure 87 : différents cas d'entrée d’un rayon dans I'espace
des sous voxels (projection 2D.

L’algorithme Algo 7 détermine le sous - voxel d’entrée de I’onde et recale les paramétres du rayon.

1. Si le rayon se déplace dans le sens croissant des x alors
si t + tDeltaX(fils) < tMaxX(pere) alors

tMaxX(fils) tMaxX (pere) - tDeltaX(fils);

i=0;

2

3

4

5. sinon
6

7

8

9.

tMaxX(fils) = tMaxX(pére);
i=1;
finsi
sinon * le rayon se déplace dans le sens décroissant des x *
10. si t + tDeltaX(fils) < tMaxX(pere) alors
11. tMaxX(fils) = tMaxX(pére) - tDeltaX(fils);
12. i=1;

13. sinon

14. tMaxX(fils) = tMaxX(pére);
15. i=0;

16. finsi

17.finsi

Algo.7 : choix du sous - voxel et recalage des
paramétres de progression.
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Une fois les plus petits voxels atteints, on évalue pour chaque surface a I’intérieur de ce voxel si il y
a une intersection avec le rayon. Pour cela on évalue le potentiel de la surface sur la droite support du rayon
a I’entrée et a la sortie du voxel. Si les potentiels sont de part et d’autre du seuil définissant la surface, il y a
intersection. La position du point d’intersection rayon / surface est évaluée en faisant une interpolation

linéaire entre ces deux valeurs de potentiel des points d’entrée et de sortie du rayon (figure 88)

R , point d’intersection estimé
gg'{gn?_l eeln_'"]ég par interpoiation iinéaire

: Point de sortie
: potentiel = 0.6
. . )
surface al
potentiel = 1.0 ’K
. ’0}«
On

Figure 88 : évaluation du point d’intersection rayon surface par
interpolation des valeurs des potentiels calculés a I'entrée et a
la sortie du cube.

La coupe échographique est générée en affichant un spot pour chaque rayon et pour chaque

intersection avec une surface. L’ intensité du spot est fonction de I’intensité de I’écho calculée.

.
’

écho diffuss,”

’
‘.

échodue o’ .
alinterface, -

‘
o

WG de I'écran

écran

Figure 89 : génération de I'image échographique

La position du spot est fonction du parametre t. [l correspond a la proportion de chemin parcouru

par le rayon.
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1. afficher spot()

2. début

3 int x,y;

4. X = t *(cible_écran.x-centre ecran.x);
5 y = t *(cible écran.x-centre ecran.x);
6 afficher pixel (x,v);

7. fin.

3.2.2 Déformation de I'image échographique

Un simple lancer de rayons dans la structure octree génére une image sans déformation. En réalité,
le ballonnet appuie et déforme le duodénum, aussi, pour chaque rayon nous effectuons un calcul

supplémentaire afin de déformer le duodénum et les structures situées aprés celui-ci.

Pour chaque rayon, nous calculons I’intersection rayon-endoscope dans I’espace octree (sans
déformation, figure 90) et nous comparons la distance entre le point d’intersection et le centre de la sonde au
rayon du ballonnet. Si le rayon du ballonnet est plus petit, il n’y a pas de contact et donc pas de déformation
du duodénum. On ajoute dans ce cas un simple écho pour représenter le ballonnet. Si le rayon du ballonnet
est plus grand, alors, il y a interaction entre le ballonnet et le duodénum. Les échos du ballonnet et du
duodénum sont alors confondus. En fonction des élasticités relatives du duodénum et du ballonnet, I’écho
commun est déplacé, soit un écho plus tot (pres) pour le ballonnet et un écho plus tard pour le duodénum.

Les échos des structures externes au duodénum sont également déplacés (figure 91).

Bailonnet
Duodénum

Sonde \ S

Structures anatomiques

Figure 90 : image sans déformation.
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Décallages

T

!
C——
T
N 1 7
A 1 ’
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Figure 91 : Décallage des échos a cause de la pression du
ballonnet sur le duodénum.

Les tissus biologiques n’ont pas des propriétés élastiques identiques et ne sont pas déformables de

maniére égale. Aussi, nous modélisons la « compressibilité » des organes par une fonction d’amortissement

du décalage : un matériau trés mou a tendance a amortir fortement le décalage. Par exemple, aprés 3cm de
matériau mou, un décalage de 1 cm est réduit a 0.5 cm. (figure 92).

*Amortissement”

|

F
X=1ch
% Distance
Y =
X'=0.5cm =3

Figure 92 : exemple d’amortissement dans des tissus mous

L’amortissement d’un décalage de X cm aprés Y cm de parcours dans un organe est donné par
I'équation Eq .43

amortissement = f(f'l(X) + Y)— f(f"’(X))

Eq 43.
Apres ['organe, le décalage résiduel est égal a :

X'=f(f'(X)+Y)

Eq 44.
Sur la figure 93 est présent€ un exemple complet de gestion du décalage sur un rayon. Le rayon

traverse trois milieux de compressibilité différente. Le milieu 1 est trés mou et absorbe une grande partie du

décalage, le milieu deux est tres dur et retransmet presque intégralement le décalage et le milieu trois est de

déformabilité moyenne. La Figure 94 représente les fonctions d’amortissement de ces différents milieux.
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F miieu )
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Centre sonde
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écho duo. écho balionnet
échos des surfaces rencontrées
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yxl V2 y3+x3
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Figure 93 : gestion des déformations pour un rayon donné.

F milieu 3

Distance X2% X3

Distance

Figure 94 : fonctions d’amortissement des milieux 1 2 et 3 de
l'exemple figure 93

Le paramétrage de 1’amortissement reste a effectuer en collaboration avec les gastro-entérologues.

3.2.3 Résultats

Les figures 96 et 97 sont les images échographiques calculées correspondant a des coupes

échographiques obtenues en plagant la sonde a I’extrémité distale du deuxiéme duodénum. On y voit I’artere

mésentérique, ’aorte et la veine rénale gauche, La figure 95 correspond a une image échographique réelle

de la méme zone. La figure 98 présente une coupe suivant les veines rénales, on y repére aussi la voie

biliaire et le cholédoque.
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Figure 95 : image échographique réelle Figure 96 : image écho calculée correspondante

SONDE  AORTE

Figure 97 : Figure 98 :
AMS artere mésentérique supérieure, VP veine Porte,
VRC veine reinale gauche VBP voie biliaire principale,

VC veine cave, C cholédoque

Ces tmages ont été calculées sur un P.C. Pentium 133 avec 96 Mo de mémoire sous le systeme
d’exploitation Linux et I’environnement graphique X11. La vitesse d’affichage obtenue est d'environ 7 a 10

images par seconde.

La figure 99 représentent une séquence d’images obtenues sur le simulateur pendant un mouvement

de recul de la sonde.
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veine reinale, aorte et artére mésentérique

disparition de la connexion entre l'aorte et
l'artere mésentérique

apparition de la veine mésentérique

l'aorte sort progressivement du plan de coupe

la veine mésenteérique s’allonge dans le plan de
coupe

Figure 99 : séquence d’images échographiques du simulateur
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4. Réalisation

Notre étude s’est concrétisée par la réalisation d’un simulateur complet. Il a nécessité la mise au
point d’un certain nombre de logiciels que nous allons décrire maintenant. Bien évidemment les logiciels
développés ici sont I’expression des réflexions menés dans les chapitres précédents. Dans la premicre partie
de ce chapitre nous présentons un modeleur a base de surfaces implicites. Dans la seconde partie nous
présentons I’interface mécanique du simulateur. Enfin, nous présentons les aménagements pédagogiques

développés afin de permettre a I’apprenti écho-endoscopiste de mieux comprendre cette technique difficile.

4. 1 Le modeleur géomeétrique

Le modeleur géométrique utilise les spheres implicites comme primitives de base. Ces primitives
peuvent étre assemblées suivant la structure arborescente présentée dans le chapitre 3. Nous présentons
maintenant la base de données utilisée pour modéliser les organes du patient virtuel, puis nous présentons
les outils interactifs qui permettent de placer les primitives dans P'espace des organes, ensuite nous
détaillons les outils semi automatiques qui permettent de générer des tuyaux ou des organes massifs et enfin
nous présenterons les opérateurs permettant a l’utilisateur d’associer deux surfaces implicites avec un

opérateur quelconque.
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4.1.1 La base de données

Les données utilisées pour construire ’ensemble des organes proviennent du projet Visible Human
du National Library of Medecine des Etats Unis d’ Amérique[NLM]. Ces données forment une collection
d’images bitmap représentant des coupes paralleles d’un homme et d’une femme. Trois collections

différentes ont été obtenues :

e des coupes IRM (figure 102);

e des coupes CT (figure 101);

e des coupes anatomiques (figure 100).

Nous n’utilisons que les coupes anatomiques pour notre simulateur. Elles offrent la meilleur

résolution pour représenter les détails visibles en écho-endoscopie.

Figure 100 : coupe anatomique de 'abdomen et des bras
(Projet Visible Human du N.L.M.).
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Figure 101 : coupe CT (Projet Visible Human).

Figure 102 : coupe IRM (Projet Visible Human).

Nous avons limité les images a la zone périphérique du duodénum, la seule visible lors d’une écho-
endoscopie. Les images 24 bits vraies couleurs ont ét¢ transformées en images a 250 niveaux de gris pour

permettre de les charger dynamiquement dans le modeleur sans perdre en interactivité.
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Une interface développée sous X11/Motif permet a ’aide d’ascenseurs et des fleches du clavier de
se déplacer dans I’ensemble des coupes anatomiques. Un repére mobile situé sur une vue annexe permet de

se déplacer a I’aide de la souris (figure 103).

Repére mobile Ascenseur

Figure 103 : déplacement dans la base de données

Notre modeleur n’est pas limité aux seules données du projet Visible Human et peut accueillir
toutes collections de coupes paraliéles. Ce qui nous permettra de compléter la formation avec des données
provenant de patients ayant des particularités anatomiques ou des pathologies rares (patients ayant suivis un

examen IRM).

Les images de la base de données servent de support visuel pour placer a la main les primitives

géométriques des surfaces implicites.

4.1.2 Modélisation manuelle

4.1.2.1 Choix d’une fonction potentielle

L’utilisateur a a sa disposition un ensemble de trois fonctions potentielles a associer aux spheres

implicites : deux fonctions a rayon d’action infini et une fonction a rayon d’action fini (Eq 45)
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2

Wf(@d) ==
r3
2 f,(d)= VE Eq. 45
dVY
3) fild)=A*1- > sid <2r

f,(d)=0sid>2r

Le seuil définissant la surface des organes est fixé & 1. r est le rayon de la sphere, d est la distance

qui sépare le point de I’espace considéré du centre de la sphere.

La fonction potentielle (1) permet d’ajouter une sphére en augmentant la surface visible de la coupe
de I’objet modélis€é de la surface de la coupe de la sphére ajoutée. La fonction potentielle (2) permet
d’ajouter une sphére en augmentant le volume global de I’objet modélisé du volume de la sphere ajoutée. La
fonction potentielle (3) permet une modélisation a influence locale, le rayon d’action des sphéres modélisées
avec cette fonction étant de 2 fois le rayon de la sphére. Le type de fonction potentielle utilisé est

sélectionné a I’aide d’un menu déroulant (figure 104).

Figure 104 : sélection de la fonction potentielle courante
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4.1.2.2 Placement et déplacement des primitives

Quatre modes de fonctionnement sont définis : un mode surface pour ajouter (avec I’opérateur
union implicite) ou manipuler une sphére implicite, un mode chemin utilisé pour modéliser I’axe d’organes,
un mode courbe pour générer automatiquement des organes massifs (ces deux derniers modes sont présentés
en détails dans la section Modélisation semi-automatique) et un mode CSG qui permet d’associer deux
surfaces avec I'un des opérateurs de la structure binaire que nous avons définie au chapitre 3. L’ utilisateur

passe d’un mode a I"autre en utilisant le menu déroulant présenté figure 105.

Figure 105 : sélection du mode de fonctionnement

C’est dans le mode «surface » que s’effectuent les placements et déplacements des spheres
implicites. L’opérateur sélectionne une opération a travers le menu contextuel associé au mode « surface ».
Il a la possibilité d’ajouter, de retirer, de déplacer, ou de dilater une sphere (figure 106). L’ensemble de ces
manipulations déforme la surface implicite. Aussi, son contour dans le plan de coupe courant doit étre

recalculé,
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Figure 106 : placement, déplacement des sphéres implicites

4.1.2.3 affichage interactif des surfaces implicites

Pour ne pas bloquer I’utilisateur pendant I’affichage de la nouvelle surface implicite, une premiere
évaluation grossiére et rapide est effectuée dans le plan de coupe courant. Cette évaluation est effectuée en
découpant le plan de coupe en carrés de grande taille et en évaluant la présence ou I’absence de la surface
dans chaque carré. Les carrés contenant la surface sont placés dans une liste bouclante (figure 107) et sont
coloriés en jaune (figure 111). L’affinement du contour de la surface est assuré en tiche de fond et ne
bloque pas I’utilisateur. Cette tiche de fond extrait un carré de la liste et passe au suivant, le carré extrait est
découpé en 4 carrés de méme taille, pour chacun de ces carrés on évalue la présence ou I’absence de la
surface. On ajoute 2 la liste les carrés contenant la surface. L’affinement se poursuit jusqu'a ce que les tailles
de tous les carrés de la liste soit égales a la taille d’un pixel (figure 112). Si le manipulateur a modifié la

surface avant la fin de I’affinement, ou si il change de niveau alors la liste des carrés est réinitialisée.
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carré courant
33— 33— 3

Figure 107 : liste en boucle de carrés.

carré courant

%&E—G—E—'

Figure 109 : élimination des sous
carrés ne contenant pas de surface

cané courant

E@D—D—'D—

Figure 108 : extraction du carre
courant et subdivision en 4 sous
carres

carré courant

= F— 33— 3

Figure 110 : insertion des sous carrés
contenant une surface dans la boucle
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Figure 111 : construction de la liste de gros carrés contenant
la surface.

Figure 112 : affinement final des carrés contenant la surface
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4.1.3 Modélisation semi-automatique

Deux modes permettent de modéliser des organes de facon semi-automatique : I'un permet de

modéliser des tuyaux, I’autre de modéliser des organes massifs & partir de courbes.

4.1.3.1 Génération des tuyaux

Dans le mode chemin I’utilisateur peut construire une chaine de segments pour définir I’axe d’un
tuyau. Pour cela il dispose d’outils lui permettant d’ajouter, de détruire, de déplacer, ou d’insérer un
segment de droite (figure 113). Une fois cet axe établi, I’utilisateur définit un rayon au début de I’axe et un
rayon a la fin. De fagon automatique des sphéres sont placées le long de 1’axe pour former un cylindre

généralisé (figure 114).

G

Figure 113 : menu contextuel associé au mode chemin
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Figure 114 : génération semi-automnatique d’un cylindre

4.1.3.2 Placement automatique des primitives par rapport a un contour

Dans le mode courbe I'utilisateur saisit pour chaque coupe anatomique une liste de courbes autour
de I’organe a modéliser. Ces courbes sont des splines bicubiques. Elles sont contrdlées & I’aide des tangentes
aux points de controles (Figure 115). Une fois 'ensemble des courbes saisies pour chaque coupe
anatomique de I’organe considéré, on effectue une génération automatique de la surface implicite, en suivant
le schéma proposé par E. Bittar, N. Stingos et M.P. Gascuel [Bittar 1995]. Il consiste a extraire I’axe médian
de I’objet a modéliser en utilisant des distances de chanfrein dans un espace discret, puis a placer des

sphéres implicites centrées sur cet axe pour que la surface implicite approche un échantillon de points des

courbes splines.
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Figure 115 : contréle des tangentes aux points de contréles
des splines

4.1.4 Construction de I’arbre CSG

Dans le mode CSG I'utilisateur peut sélectionner une surface implicite parmi celles préalablement
modélisées, il peut ensuite sélectionner un opérateur @ (figure 116) et enfin une surface opérande, afin de
former la surface implicite surface_ courante ® surface_ opérande . Quelques exemples sont donnés

figure 117.

NG

Figure 116 : menu contextuel du mode CSG
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Opérandes Union

Répuision implicite
Soustraction CSG

Figure 117 : quelques opérations pour associer deux surfaces
implicites

4. 2 Architecture du simulateur

L’élaboration du simulateur se fait par étape. Nous avons dans un premier temps réalisé¢ un
simulateur sans interface mécanique, 1l ne disposait que de la simulation échographique et était manipulé a
travers le clavier du PC de simulation. Aujourd’hui une nouvelle version du simulateur dispose d’une
interface mécanique sans retour d’effort composée d’un réel endoscope. Il est aussi muni d’une vue 3D qui
sert d’aide au repérage pour I’apprenti écho-endoscopiste. Une prochaine version du simulateur intégrera le
retour d’effort. Les schémas de fonctionnement des deux versions du simulateur sont représentés figures

118, 119.
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Figure 118 : premiére version du simulateur Figure 119 : version actuelle du simulateur
sans interface mécanique avec une interface mécanique

4.21 L’interface mécanique, version sans retour
d’effort

L’interface mécanique du simulateur dans sa version actuelle ne dispose pas du retour d’effort, elle
est composée d’un endoscope (réformé) et de capteurs potentiométriques pour mesurer les déplacements de
celui-ci au niveau de I’entrée dans la bouche du patient et cela pour chacun des quatre degrés de liberté de

I’endoscope représentés figure 120.
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2 degrés pour les
2 manettes de béaquiliage

1 degré pour la rotation
autour de I'axe d’entrée
de la bouche

1 degré pour les mouvements
de penétration/retrait

Figure 120 : 4 Degrés de liberté a 'entrée du patient

Le schéma (figure 121) détaille le fonctionnement de P'interface mécanique. L’endoscope est
introduit dans un tube. Les mouvements relatifs du tube et de ’extrémité de I’endoscope sont libres en
translation suivant ’axe du tube et liée en rotation par une clavette qui glisse dans une rainure usinée sur le
tube. Ce tube est fixé a ses deux extrémités par deux paliers qui lui permettent une rotation libre. A une
extrémité du tube est fixée une roue dentée qui entraine un potentiometre par le biais d’une courroie dentée,
ce potentiometre mesure les mouvements de rotation autour de I'axe d’entrée dans la bouche. Un cable
cranté fixé a I’extrémité de 1’endoscope entraine un autre potentiomeétre. Ce dernier mesure les mouvements
de pénétration/retrait. Deux potentiometres sont intégrés dans la poignée de I’endoscope, ils sont entrainés
par les mouvements de rotation des deux manettes de béquillage. La figure 122 présente une vue de

I’interface du simulateur.
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121 : plan de l'interface mécanique sans retour d’effort.

partie mécanique dans le patient virtuel
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‘Manette d¢ béquillag

Figure 122 : photo de la partie externe de l'interface
mécanique

Les tensions délivrées par les potentiomeétres sont ajustées dans la plage de 0 a 5V et sont
numérisées par le convertisseur 8bit du microcontroleur 68HC11(Motorala).Ce dernier dispose entre autres
d’un convertisseur analogique/numérique et d’une liaison série asynchrone de type RS232 le reliant a
Pordinateur. Le protocole de communication entre I’ordinateur et le 68HCI11 est de type client/serveur :
I'ordinateur fait une demande d’échantillon au 68HC11, celui-ci échantillonne les tensions ajustées des
quatre potentiometres et les transmet par la liaison série a I’ordinateur. La vitesse de transfert maximale de
la haison série est de 115200 bauds, soit environ 20 000 échantillons/s. Cette vitesse n’est pas atteinte

compte tenu du temps minimum nécessaire au 68HC11 pour effectuer une numérisation.

4.2.2 L’ordinateur de simulation

Deux supports sont utilisés pour la partie numérique du simulateur. Une premi&re version tourne
sur un PC Pentium 133 muni de 96 Mo de mémoire centrale. Cette version génere les images -

échographiques a la cadence de 7 a 10 images par secondes et une vue 3D interactive des organes et du plan
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de coupe. Le systéme d‘exploitation utilisé est Linux et I’interface utilisateur est congue avec X11 et Motif,
Le simulateur tourne également sur une station de travail O2 de chez Silicon Graphics. Cet ordinateur
dispose d’une puissance de calcul supérieure et permet d’afficher les images échographiques 2 la cadence de
20 images par seconde en double buffer et une vue 3D interactive avec calcul de la déformation du

duodénum due au passage de ballonnet en temps réel.

4. 3 Aménagements pédagogiques

4.3.1 Représentation 3D de I’espace des organes

Pour avoir une bonne compréhension des images échographiques il faut dans un premier temps,
pouvoir identifier quelques structures sur I'image écho et en déduire la position et I’orientation de la sonde
échographique. Il faut ensuite imaginer la position relative des organes par rapport au plan de coupe
échographique. Ce qui permet de faire des suppositions sur la nature des structures non identifiées en
premiére analyse. Pour €tablir un tel schéma mental il faut avoir une parfaite maitrise de 1’anatomie et un
bon sens de la géométrie. Pour aider le débutant a effectuer ce travail intellectuel, nous lui offrons une vue
annexe qui représente en 3D I’ensemble des organes présents lors d’une écho-endoscopie. Nous affichons le
plan de coupe échographique en plus des organes, ce qui permet d’identifier immédiatement les structures
coupées par ce plan et présentes sur I’image échographique. Cette aide sera enlevée progressivement pour
mettre progressivement I’éleve dans les conditions réelles d’une écho-endoscopie. La figure 123 représente

une vue échographique et la vue 3D correspondante.
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Figure 123 : vue échographique et vue 3D correspondante.

4.3.2 Annotation de I'image échographique

Une autre facon d’aider le médecin est d’annoter automatiquement les images échographiques.
Cette annotation facilitera beaucoup le travail intellectuel du débutant et sera un palliatif au fait que les
images échographiques calculées par la version actuelle du simulateur ne disposent pas de textures

échographique. Elles forment un des indicateurs de différentiation des organes.

VP veine Porte,

VBP voie biliaire principale,

VC veine cave, C cholédoque

Figure 124 : exemple d’image annotée.
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4. 4 Expérimentation

Nous avons fait valider notre simulateur 2 de multiple reprises. Tout d’abord aupres des spécialistes
lillois associés a nos travaux, puis de facon plus globale pendant les journées du Club Frangais d’Echo-
Endoscopie en janvier 96 et 97. La premiére version du simulateur présentée en janvier 96 ne possédait pas
d’interface spécifique et était pilotée avec un clavier d’ordinateur. Aussi, seules les images échographiques
du simulateur ont été présentées et validées (surfaces sans textures). Cette premieére confrontation a montré
la nécessité de définir et construire une interface mécanique spécifique pour le simulateur. Les experts
ayants acquis des automatismes oculo - manuels, il leur est difficile d’évaluer le simulateur sans I’interface
habituelle. Pendant les journées de 97, nous disposions d’une nouvelle version avec interface spécifique qui
permettait aux spécialistes de tester le simulateur dans des conditions normales. Un grand nombre de
participants aux journées ont essay€ le simulateur et nous ont fait part de leur intérét, notamment le Dr L.
Palazzo qui est un des référents francais de la techniques. Il nous a été proposé de présenter S.P.E.E.D. lors

d’une séance pléniere des journées 98.

Certaines images obtenues avec le simulateur étaient inhabituelles. D’une part, le duodénum n’était
pas collabé (modification faites depuis), d’autre part 1’absence de modéle mécanique permettait a la sonde
échographique d’occuper des positions incompatible avec la mécanique des interactions enter I’endoscope et

les voies digestives. Un compte rendu des journées de 97, établi par A. Keunebrock, est fourni en annexe.
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5. Interaction endoscope/voies

digestives

L’analyse présentée précédemment montre qu’il faut modéliser les interactions entre I’endoscope et
les voies digestives pour d’une part permettre a I’étudiant de ressentir les efforts dus & ses manipulations et
d’autre part obtenir des positions de sonde réalistes. Pour cela nous sommes amenés a réaliser une interface
a retour d’effort et a modéliser la mécanique de I’endoscope, celle des voies digestives, ainsi que les

interactions entre ces deux modeles.

L’endoscope et les voies digestives sont deux corps déformables en interaction. Nous présentons
maintenant les modeles utilisés en mécanique des solides déformables, a savoir : les modeles discrets, les
modeles continus ensuite nous présenterons plus particulierement les solides articulés qui nous semblent

plus adapté a la modélisation de I’endoscope.

Modeéles mécaniques de corps déformables

Les modeles mécaniques utilisés pour représenter des corps déformables se divisent en deux

grandes familles : Les modeles discrets et les modeles continus.

Les modeles discrets sont formés de particules ponctuelles ou est concentrée la masse des objets
modélisés, des forces d’interactions entre ces particules représentent la mécanique interne de 1’objet. On
distingue les modeles a particules ol chaque point est en interaction avec tous les autres (généralement

utilisé pour représenter des structures plastiques ou fluides) et les modéles masses ressorts ot chaque point
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est relié par un ressort uniquement a ses voisins (généralement utilisé pour représenter des structures au
comportement élastique). Le paramétrage des liens entre les masses ponctuelles est délicat car il ne découle
généralement pas directement de mesures physiques sur les matériaux modélisés. L adaptation de ces
modeles a notre probléme est difficile compte tenu des propriétés mécaniques particulieres de 1’endoscope.

Il est souple et élastique en flexion, il est par contre tres rigide en élongation et torsion.

Les modeles continues les plus employés sont les modeles éléments finis. Ils partitionnent les objets
en volumes élémentaires généralement polyédriques. La masse totale de 1I’objet est répartie dans I'ensemble
des volumes élémentaires. Les réactions mécaniques de chaque éiément sont définies en fonctions des
déplacements des noeuds du maillage qui délimitent les frontiéres des éléments. Un noeud est partagé par
plusieurs éléments ce qui modélise les interactions entre les différents volumes élémentaires de I’objets. Les
modeles éléments finis sont paramétrés par des grandeurs physiques mesurables (module de Young,

coefficient de Poisson) ce qui leur permet d’engendrer facilement des comportements réalistes.

Le comportement des systémes mécaniques peut étre dynamique ou quasi-statique. Un
comportement dynamique est caractérisé par des étapes de transitions longues entre deux positions de repos
du systeme. Par exemple les oscillations d’une membrane autour d’une position d’équilibre. Un systéme
quasi-statique est un systéme ou les transitions dynamiques sont trés courtes: le systéme évolue
pratiquement de position d’équilibre en position d’équilibre ; c’est le cas de ’endoscope dans les voies
digestives. Le calcul de I’évolution d’un systéme dynamique integre le temps, alors que le calcul de
I’évolution d’un systéme quasi-statique ne s’intéresse qu’aux positions d’équilibre et fait abstraction du

temps.

L’utilisation de modeles discrets masses ressorts a ét€ éliminée. Elle aurait conduit a utiliser des
constantes de raideurs grandes pour représenter I’inélasticité de I’endoscope en élongation et en torsion.
Plus les constantes de raideurs sont grandes plus la fréquence a laquelle doivent étre faits les calculs est
importante, ce qui est inadapté a la contrainte temps réel d’un simulateur. De plus il aurait fallu batir une
structure haubanée difficilement paramétrable pour représenter des élasticités en torsion et en flexion trés
différente. L adaptation des modeles éléments finis nous semble réalisable, leur mise en ceuvre étant assez
lourde dans le cadre de modeles non linéaires, nous leur avons préféré dans un premier temps les solides

articulés qui semblent plus simples (cette solution sera détaillée dans la suite du document).

5. 2 Modéle mécanique proposé

Nous présentons maintenant la modélisation des commandes de béquillage qui permettent au

médecin d’orienter I'extrémité de 1’endoscope. Ensuite nous détaillerons la modélisation des interactions
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entre I’endoscope et les voies digestives. Compte tenu des contraintes temps réel des simulateurs nous nous

efforcerons de simplifier au maximum les modeles mécaniques de I’endoscope et des voies digestives.

5.2.1 Modélisation du béquillage

La figure 125 montre le fonctionnement des manettes de béquillage. Chaque manette est reliée a
une paire de cibles gainés. Ces cables sont placés le long de la partie souple de I’endoscope et aboutissent a
I'extrémité de celle ci. IIs sortent de leurs gaines et sont fixés un peu plus loin a I'extrémité rigide de
I’endoscope qui abrite la sonde échographique. Entre I’extrémité de la partie souple et le début de la partie
rigide sont placés des éléments arrondis qui permettent les mouvements de rotation. L’ensemble est

maintenu par une gaine.

Manettes de
béquillage

cébles

Figure 125 : béquillage due a Ia rotation d’'une manette

La rotation d’une manette entraine le déplacement des cibles dans leurs gaines. Ce qui provoque
pour I’'un d’cux un raccourcissement de la partie hors gaine a I’autre bout de I’endoscope et pour |’autre un
allongement. L’articulation munie des €léments arrondis forme en son centre un arc de cercle de longueur

constante [ . La différence de longueur des cdbles impose une rotation a I"articulation. La figure 125 montre

I’axe de rotation imposé par la rotation d’une seule manette. Dans le cas de rotations combinées des deux
manettes, ’axe et I’angle de rotation sont calculés en fonction des longueurs des cédbles a I’aide des
équations Eq. 46, Eq. 47,et Eq. 48 et en prenant les notations de la figure 126. la preuve est donnée en

annexe.
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Figure 126 : rotation de I'extrémité de 'endoscope suite a une
rotation combinée des manettes de béquillage

5.2.2 Modélisation de I’endoscope

La partie souple de I’endoscope est composée de gaines, de cables, de fibres de verre et de
cables électriques. Son comportement mécanique peut étre déduit de cette composition par des méthodes
utilisées par les mécaniciens, mais, comme les matériaux qui composent ’endoscope sont répartis en
respectant a peu prés une symétrie axiale, on peut considérer comme hypothese simplificatrice pour la

simulation que la partie souple de ’endoscope a des propriétés mécaniques symétriques par rapport a
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son axe. Le diametre faible de I’endoscope nous permet de modéliser la partie souple par une courbe
située au niveau de I’axe de ’endoscope (figure 127). Pour simplifier encore, nous modélisons cette
courbe par un ensemble de segments de droites reliés par des articulations (figure 128). Comme nous
I’avons vu dans les paragraphes précédents, ’extrémité souple de I’endoscope est prolongée par une
partie rigide qui abrite la sonde échographique. L’angle formé entre ’extrémité de la partie souple et la
partie rigide résulte des rotations exercées par le médecin sur les commandes de béquillage, il est
exprimé par les équations Eq. 48. L’endoscope est inextensible dans le sens de la longueur, aussi les

segments qui le modélisent sont de longueurs constantes.

Axe de I'endoscope Axe de |'endoscope

~

Béquillage

/

Béquillage

/

a
Figure 127 : l'endoscope est modélisé Figure 128 : le modéle simplifié
avec une courbe terminée par un est représenté par une liste de
segment segments

Pour modéliser 1’élasticité en flexion de I’endoscope, nous plagons des ressorts angulaires entre les
segments rigides (figure 129). Les forces extérieures appliquées sur ’endoscope (interaction

endoscope/voies digestives) sont appliquées sur les extrémités des segments.

repére lié au segment i
force extérieure

articuighién pivot

force de rappel
en flexion

segment i

segment i+1

repére lié au segment i+1

Figure 129 : force de flexion entre deux segments consécutifs
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Les articulations entre chaque segment sont rigides en torsion car 1’endoscope est inélastique dans
le sens de la torsion. Les mouvements de rotation axiale sont simplement retransmis d’un bout a I'autre de la
partie souple de I’endoscope, c’est a dire de la main du médecin jusqu'a I’extrémité de la partie souple de

I’endoscope.

5.2.3 Modélisation des voies digestives

Les déformations des voies digestives s’expriment par les efforts ressentis par le médecin au niveau
de I’endoscope et par la déformation du duodénum sur I'image échographique. Hors de la coupe
échographique, la forme précise des déformations des voies digestives n’est pas percue par le médecin.
Aussi, 1l n’est pas utile d’utiliser un maillage éléments finis surfacique ou volumiques pour représenter la

mécanique des voies digestives.

Les voies digestives sont 1I’oesophage, I’estomac et le duodénum (figure 130). Ceux sont des
« tuyaux » souples dont le diametre et les propriétés mécaniques ne sont pas homogenes. Pour simplifier,
nous considérons les voies digestives comme une succession de trongons rectilignes dont le diametre varie
linéairement du centre d’un trongon au centre du trongon suivant (figure 131). L’élasticité du modele de la

aroi des trongons varie elle aussi linéairement d’un centre de tron¢on au suivant.
p

oesophage

Figure 130 : les différentes parties des voies digestives
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—————— extrémités des trongons

diameétre au centre
des frongons 4

Figure 131 : découpe des voies digestives en trongon.

5.2.4 Modélisation des interactions endoscope / voies

digestives

Les manipulations exercées par le médecin sur ’endoscope provoquent I’avancée de celui ci dans
les voies digestives. Pendant ces déplacements I’endoscope frotte et glisse contre les parois des organes en

les déformant. Comme ce sont des organes possédant une certaine élasticité, ils réagissent a ces

déformations a travers des forces exercées sur I'’endoscope, qui se déforme 2 son tour,

Avec le modéle mécanique de I’endoscope proposé dans le paragraphe précédent (figure 129), nous
pouvons appliquer les forces d’interactions entre I’endoscope et les voies digestives par un ensemble fini de

forces extérieures (une par articulation du modele).

Nous modélisons les forces appliquées par des ressorts dont I'une des extrémités est placée au
niveau d’une articulation de I’endoscope et I'autre au niveau d’un curseur placé sur 'axe des voies
digestives. Le ressort n’est pas toujours « actif » : 1l n’applique une force sur I’articulation que si la distance

qui sépare le curseur de [’articulation est supérieure au diametre du trongon sur lequel est placé le curseur.

Le schéma Figure 132 représente un des ressorts placé entre les articulations de I’endoscope et les
curseurs sur I’axe des voies digestives. La sphére céntrée sur le curseur représente la zone dans laquelle
I’articulation de I’endoscope peut se déplacer librement (ressort inactif). Hors de cette zone, la force
appliquée est proportionnelle a la distance sphere/articulation. Cette force modélise la force de réaction de la
paroi de la voie digestive déformée par I’endoscope. Si I'articulation de 1’endoscope entre dans la zone
grisée, alors le curseur auquel elle est liée glisse. Dans cette zone I’angle formé entre ’axe du trongon

supportant le curseur et le ressort est inférieur a I’angle minimum de non glissement, lui méme fonction du
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coefficient de frottement trongon/endoscope. Pour éviter tout probleme de discontinuité, le vecteur directeur

de chaque trongon est interpolé linéairement, du centre d’un trongon au suivant.

Endoscope

surface des voies digesﬂves au repos
~ N — . - — “

T e
i ‘\{ : L
Axe des voles digestiybs ™~

ok

1
\

Sphére de \
mouvements \
libres pour \
Iarficulation A _ ‘o
- N
~
N N
\ N

Figure 132 : ressort modélisant les interactions entre
I'endoscope et les voies digestives.

Un curseur est associé a chaque articulation du modele de la partie souple de I’endoscope. Ces
curseurs sont bloqués tant que la position de I’articulation reste en dehors de la zone grisée, sinon, ils
glissent dans la direction du cOne contenant I’articulation associ€e, jusqu'a ce qu’il quitte la zone de

glissement.

5. 3 Méthode de résolution

Compte tenu de la grande élasticité des voies digestives et la lenteur relative des mouvements du
praticien par rapport a la cinétique du systéme mécanique, on peut se contenter de calculer le systéme a une
fréquence faible (quelques dizaines de Hertz). On peut également considérer que le systeme mécanique est
toujours en position d’équilibre. On se contente donc de chercher la nouvelle position d’équilibre du

systéme apres un court instant.

L’ensemble des curseurs, articulations et segments d’endoscope (Figure 133) forment le systeme

mécanique.
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-

ressorts
curseurs

Figure 133 : modéle complet du systéme mécanique
endoscope/voies digestives

Les segments qui composent le modele de I’endoscope ne sont pas tous équivalents face aux forces
extérieures. Le premier segment a sa position et son orientation fixées par le médecin qui manipule
I'interface du simulateur. Le dernier segment représente I’ extrémité rigide de 1’endoscope qui abrite la sonde
entourée d’un ballonnet gonflé d’eau. L’angle formé entre ce segment et le segment précédent est fonction
de I’action du médecin sur les commandes de béquillage. L’élasticité et la distance libre associée au trongon
de voies digestives sur lequel glisse le dernier curseur, sont combinées a I’élasticité et au diametre du

ballonnet. Les schémas 134, 135, 136, montrent les trois types de segments.

Pi-1

Figure 134 : forces et moments appliqués sur un segment de
l'endoscope.

Nous considérons séparément chaque segment de I’endoscope. Dans le cas courant représenté
figure 134, le segment / subit des forces depuis les segments précédent et suivant notés repectivements Fi et
-Fi+1, en plus d’une force de liaison vers les voies digestives notée Fext i. Il subit également les couples M:
et - Mi+1 dus aux ressorts placés sur les articulations entre les segments. Notre objectif est de calculer les
positions, forces et moments du systéme au repos, il faut donc vérifier les équations de la statique (utilisée

par les mécaniciens notamment en résistance des matériaux, Eq 49).
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z Forces=0
- - Eq. 49
2 Moments =0
soit dans le cas du segment i .
F —F, +Fext, =0
L - . Eq. 50
M,-M,, + P, P AFi=0 (Ie moment est calculé en P,,,)

L’extrémité du modele est composée du dernier segment de la partie souple de 1’endoscope relié a
un segment représentant la partie rigide qui abrite la sonde (figure 135). Le lien articulaire entre ces deux
derniers segments est fonction du « béquillage ». Les forces externes appliquées sur cette derniere partie
sont Fextl(force due au contact coude de I'articulation voies digestives), Fext2 (force de contact entre le
ballonnet et les voies digestives), Fn et Mn force et moment exercés par ’avant dernier segment du modele

de la partie souple. Les lois de la statique s’expriment pour cette derniére partie par les équations Eq. 51.

— - —

n Fcrmde + Fball(mnet = O
S, . - _ Eq. 51
Mn + AB A Fcoude + AC A Fbullonnet = 0
Fn Fcoude C

Articulation Fodlionnet
pour le
béquiliage

Figure 135 . forces et moments appliqués sur le dernier
segment de I'endoscope, avec l'articulation pour le béquillage

Le premier segment est manipulé par le médecin (figure 136). Les forces et moments extérieurs au
premier segment sont Fmed et Mmed appliqués par le médecin et F/ et M] appliqués par le second segment
introduit dans les voies digestives. Les lois de la statique s’expriment pour le premier segment introduit dans

la bouche par les équations Eq. 52.
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F Med

M Med F1

/ ’
Guideau niveau

de la bouche du
patient :

Figure 136 : forces et moments appliqués sur le premier
segment de I'endoscope manipulé par le médecin

—F, + Fext, =0
~ _ - Eq. 52
-M, + PP AFypen =0

médecin

Mmédecin
Toutes ces équations forment un systeme d’équations non linéaires auquel il faut ajouter les
contraintes de non €lasticité en extension de I’endoscope. La non extensibilité s’exprime par I’équation 53

qui impose une distance constante entre deux articulations.

(P.x=P,,.x)> +(P.y—P,,.y)" +(P.z—P,,.2)" =1  Eq53

ou [ est la distance entre deux articulations.

Le systtme d’équations étant non linéaire, nous utilisons des méthodes itératives (Newton) pour
trouver la position d’équilibre. Aprés chaque pas de la résolution numérique du systteme d’équations, nous
devons modifier le systeme afin de prendre en compte le glissement des curseurs dus a I'entrée des
articulations dans leurs zones de glissement. Lorsqu’un glissement est détecté (articulation dans la zone
grisée), on déplace le curseur jusqu'a ce que I'articulation quitte la zone de glissement. Le calcul de la
nouvelle position du curseur se fait en déplagant le curseur de segment en segment dans la direction de
I"articulation a laquelle il est attaché. La nouvelle position doit assurer que I’angle formé entre la tangente a
I'axe des voies digestives et la direction curseur articulation soit égal a ’angle limite de non glissement.
Pour des raisons de continuité nous calculons la tangente a la voie digestive par une interpolation linéaire du
centre d’un segment au centre du suivant (figure 137). La position du curseur est définie par le numéro du
segment qui le supporte et par un réel  qui vaut O au début du segment et 1 a la fin. La frontiere de la zone

de glissement est définie par I’équation 54, en se servant des notations de la figure 138.
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Figure 137 : interpolation linéaire de la tangente des voies
digestives.

T(1).i(t) = cos(® Eq 54

max )

Axe des voles digestives

Figure 138 : angle limite de glissement.

Des résolutions en deux dimensions ont été réalisées. Ces essais montrent que le modele génere
bien les phénomenes de bouclage et de débouclage, dus a I'enroulement de I’endoscope dans une courbure
élastique comme celle de I’estomac. Il nous reste a établir le systtme en 3D et a I'intégrer au simulateur qui
fonctionne actuellement avec un modele cinématique simple : les mouvements de pénétration/retrait et de
rotation axiale appliqués par le médecin pilote directement I’extrémité de la partie souple de I’endoscope,

I’axe de I’extrémité de I’endoscope restant confondu avec celui des voies digestives.

Il apparait de plus sur les maquettes 2D mises en ceuvre que la convergence de la méthode
numérique n’est pas toujours assurée. Aussi une étude complémentaire devra étre menée pour évaluer les

méthodes de résolution de systeme d’équation non linéaires. Enfin, il nous faudra paramétrer les raideurs
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des ressorts et établir les lois de comportement de ceux ci en accord avec les mesures qui seront extraites

d’une analyse quantitative des phénoménes mécaniques.

Les déplacements et positions calculés par le moteur de simulation mécanique déforment les voies
digestives et plus particulierement le duodénum au contact du ballonnet gonflé d’eau. 1l sera donc nécessaire
de prendre en compte les positions du modéle mécanique de I’endoscope pour en déduire les déformations

sur le modele géométrique du duodénum.

5. 4 Interface mécanique avec retour d’effort

Dans le principe de fonctionnement actuel a I’étude, la version avec retour d’effort est munie de
moteurs pour contrarier les mouvements du médecin. L’interface mécanique dispose d’un moteur par degré
de liberté soit 4 moteurs. Les forces exercées proviennent des forces calculées par le modéle mécanique. Les
positions mesurées pour chaque degré de liberté par les capteurs potentiométriques imposent la position du
premier segment (les positions de PO et PJ) d’endoscope introduit dans les voies digestives. La résolution
du systeme d’équations €tablit la position de ’ensemble des articulations de I’endoscope et notamment

I’extémité abritant la sonde, ainsi que la force et le moment ressentis par le médecin (Fmed et Mmed ).

Pour répondre 2 ce cahier des charges, I’interface utilise des moteurs dont on peut piloter le couple
ou la force (moteur a courant continu). La figure 140 montre le schéma de fonctionnement de la proposition

avec moteurs a courant continu.
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Figure 139 : simulateur avec retour d’effort
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6. Conclusion

Dans ce document, nous avons décrit ’écho-endoscopie. Nous avons montré [utilit¢ d’un
simulateur pour aider les éleves gastro-entérologues a maitriser cette technique difficile. L’analyse de
phénomeénes mécaniques et échographiques nous a permis d’établir le cahier des charges du simulateur. Ce
cahier des charges imposait I’utilisation d’un modéle géométrique riche, capable d’une part de représenter
des surfaces a la géométrie et a la topologie complexe et d’autre part d’étre compatible avec des
déformations statiques ou dynamiques imposées par la mécanique. Ce modele géométrique doit pouvoir étre
exploité en temps réel par un moteur de simulation échographique et par un afficheur 3D congu pour aider le
débutant a se familiariser avec ’écho-endoscopie. Au chapitre 2 nous présentons les surfaces implicites a
squelettes qui remplissent totalement ces exigences. Ce modele permet de représenter de fagon compacte les
surfaces. Les déformations dynamiques sont générées par de simples mouvements de squelettes. Les
déformations statiques dues a I’enchevétrement des organes sont gérer par |’utilisation d’opérateurs binaires
qui associent des surfaces simples pour en former de plus complexes. Au chapitre 3 nous avons présenté la
simulation échographique. Elle est basée sur I’utilisation des techniques du lancer de rayons bien connue en
synthése d’image. Cette modélisation des ondes ultrasonores par des rayons limite la qualité
« échographique » des images générées, mais permet de les calculer en temps réel. Les logiciels et matériels
mis au point pour construire le simulateur ont été décris dans le chapitre 4. Nous avons réalisé un modeleur
de surfaces implicites, un logiciel permettant de visualiser en temps réel des surfaces implicites en
mouvement et ’interface mécanique du simulateur qui permet a I’apprenti d’étre placé dans des conditions
proches des conditions normales d’écho-endoscopie. Enfin, dans le chapitre 5 nous avons présenté dans un
premier temps la loi de commande qui traduit les rotations appliquées par le médecin sur les manettes de la

poignée de ’endoscope en angle et axe de rotation de I’extrémité de I’endoscope et dans un second temps
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une modélisation des interactions entre ’endoscope et les voies digestives qui permettra d’obtenir un
placement réaliste de la sonde échographique dans le duodénum ainsi que les commandes a fournir aux

moteurs de la future interface a retour d’effort.

Ce modele mécanique complétera la version existante du simulateur et pilotera le modele

géométrique en déplagant la sphere implicite représentant le ballonnet.

Le développement de simulateurs médicaux reste une tache difficile. De nombreux themes de
recherches spécifiques se définissent aujourd’hui, notamment au niveau des modeles et des technologies
(interface a retour d’effort, outils de réalité virtuelle). Pour les modéles mécaniques, certains envisagent de
créer des modeles a plusieurs niveaux de détails comme on la fait pour optimiser I’affichage des modeles
géométriques. La simulation des différents types d’imageries médicales (IRM, scanner, échographie...)
restent A définir ou a optimiser pour le contexte temps réel des simulateurs. Il nous semble enfin, que les
modeles de surfaces implicites sont adaptés a la modélisation des surfaces naturelles et organiques et qu’ils

apportent une solution simple, élégante et prometteuse pour habiller les modeles mécaniques.

Le marché des simulateurs médicaux est aujourd’hui émergent, des signaux annonciateurs tel que le
recrutement en 97 de nombreux chercheurs chez Mitsubishi (Etats Unis) pour développer des simulateurs
médicaux nous le montre. Gageons que la France et I’Europe prendront une part active dans le

développement, la recherche et I’industrialisation de ces simulateurs
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8. Annexe. Anatomie

Une des difficultés rencontrées lors de 1'élaboration du simulateur est la complexité de I’anatomie

des organes visibles lors d’une écho-endoscopie. Les dessins de cette annexe donnent un apercu de la variété

et de la complexité de la géométrie de ces organes ils sont extraits des cahiers d’anatomie [Perlemuter 75].
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Figure 141 : le pancréas est collé a la paroi du duodénum
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V.cave inf.—
~Anastoricse
Spleno-réncle

Figure 148 : les deux arbres veineux
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9. Annexe sur le calcul du

« béquillage »

Calcul de I’axe et de I’angle de rotation de I’extrémité rigide de I’endoscope en fonction des angles
impos€s aux manettes de béquillage. La figure 149 sert de support pour les notations des équations qui

suivent.

Nous faisons 'hypothése que I'articulation forme un arc de cercle et que chaque cable forme lui

aussi un arc de cercle.

C est le centre de I'extrémité souple de 'endoscope. RC est égal a la distance entre I'axe de
rotation et C. C’est également le rayon de la courbe formée par I’axe médian de I’articulation. RH(Rayon
Haur) est égal a la distance entre I’axe de rotation et le point H par lequel passe le cable haut reli€ a la
manette de béquillage haut/bas, RH est aussi le rayon de I’arc de cercle que suit le cible haut au niveau de
I’articulation. RG (Rayon Gauche) est la distance entre I’axe et le point G par lequel passe le céble gauche
relié a la manette de béquillage gauche/droite. RG est aussi le rayon de I’arc de cercle formé par le cible
gauche au niveau de I’articulation. O est I’angle de rotation de !’articulation. [3 est I'angle formé entre le
vecteur Haut_S (Vecteur du repere associé a I’extrémité de la partie Souple de I’endoscope), qui représente
la direction Haut_S du repere (Haut_S, Droit_S, Devant S) (figure 150) de l'extrémité de souple

I’endoscope et le vecteur rotation.

Page 155



Etude d’un simulateur d’écho-endoscopie

Axe du repére de |'extrémité
souple de I'endoscope
Axe de rotation

1

lh : longueur du cable
passant par H

lg : longueur du cable
passant par G

Figure 149 : rotation de l'articulation liant la partie souple au
segment rigide.

RH = RC —d.sin(B) = fx—h
{RG = RC —d.cos(B) = %g
o.RC =1,
b
" RC
{RC—d.sin(B) = lthC
0
RC—d.cos(B) = lg.lRC
0
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b
" RC
JR _ l,.d.cos(B)
l,—1g
Rc—dmdﬁy=mfc
L 0
b
*=&eC
RC l,.d.cos(B)
Iy-1lg
l,.d.cos(B)
l,.d.cos(B) l,—1g
g —-d sm(B)— I
_ Lt
*=&C
RC = l,.d.cos(B)
ly—lg

lo.cos(B) - (lo - lg).sin(B) = lh..cos(B)
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>
a

B= arctan%:-:f—g.

Repére associé G |'exirémité
Axe de rotation souple de I'endoscope
Haut_Rot

De\jranf_s
E “Droft_R :

Rc \ ' Droit_Rot
Repére associé a la partie
rigide de I'endoscope

Direction de |'exitrémité
souple de I'endoscope

Figure 150 : passage du repére lié a I'extrémité souple de
I'endoscope au repére lié a la partie rigide qui abrite la sonde
échographique.

Une fois les angles 0L et B calculés, il reste a définir I’axe de rotation et 2 en déduire les axes du

repere lié au segment rigide de I’endoscope et la position du début de cette partie rigide ( C).

¢ Définition de I’axe de rotation :

Haut_Rot = cos(B). Haut_S - sin([?)). Droit_ S
Droit_Rot = sin(B ) Haut_S + cos(B). Droit_S

¢ Définition du repere support de la partie rigide a I’extrémité de I’endoscope :
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Haut_ R = cos(at).sin(B ). Droit_ rot + cos(B ). Haut _ Rot — sin(a).sin(B ) Devant_S
Droit_ R = cos(ot ).cos(B )Broit_ Rot — sin(B ) Haut_ Rot — sin(at). cos(B )Bevant_ S

Devant_ R = cos(o.). Devant_S + sin(a ). Droit_ Rot

e La position du début de la partie rigide est donnée par I’équation :

C’ = C+ RC.sin(ot)Devant_ R + RC.(1- cos(a)). Droit_ Rot
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10. Annexe : Compte rendu des
journées du Club Francais d’Echo-

Endoscopie
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COMPTE-RENDU

Audrey KEUNEBROCK,
STAGIAIRE EUDIL




Ce congres avait pour objet de faire valider SPEED auprés d’experts en écho-endoscopie digestive.

Lors de la premiére présentation de SPEED au congrés de |'année derniére, la version du
simulateur n’intégrait pas la partie mécanique, les déplacements de I’endoscope s’effectuant grace
aux touches de I’ordinateur.

Ces changements par rapport a la version précédente devaient donc de nouveau étre validés. Les
remarques faites par les praticiens devraient permettre d’améliorer encore le simulateur et de
prévoir le développement industriel de SPEED.

L’intérét des praticiens pour SPEED durant ces deux journées a démontré le caractére innovant et
attractif du simulateur. Dans ’ensemble, les praticienss étaient surpns de constater qu’un tel outil
de formation existe.

Des contacts prometteurs ont été également pris avec le groupe OLYMPUS, représenté au congres.

1. -validation de SPEED

Aprés un temps d’adaptation dii aux particularités de SPEED (patient wvirtuel, visualisation des
organes en 3D...), les écho-endoscopistes ayant manipulé le simulateur ont pu nous faire part de
leurs critiques.
Un questionnaire leur a été soumis dans le but de confirmer ce que nous avions déa décelé
(manques ou anomalies du simulateur). Dans ce compte-rendu apparaissent donc treés peu les
aspects positifs de SPEED, aspects déja connus.
Le questionnaire (en annexe ) comportait trois parties évaluant :

- le réalisme de la partie mécanique du simulateur,

- Pexploitation de I’image échographique,

- la pertinence de SPEED en tant qu’outil pédagogique.
Les médecins ont plus facilement jugé des deux premiers aspects, puisque leur pratique habituelle
constitue une référence.
Les réponses a la troisiéme partie du questionnaire étaient plus subjectives, mais néanmoins source
d’intérét.

10 praticiens parmi ceux assistant au congrés ont répondu, mais peu ont répondu entiérement a
toutes les questions car la situation ne s’y prétait pas toujours. C’est pourquoi les questions
n’obtiennent pas dix réponses. Le panel interrogé constitue un échantillon limité mais il représente
trois niveaux de pratique différents en écho-endoscopie puisqu' il va de I’étudiant en tout début de
formation écho-endoscopique a I’expert national, en passant par des praticiens confirmés.

1.1. - Appréciation du réalisme général de SPEED

Le réalisme étant le principal critére d’appréciation de SPEED, une question permettait de
I’évaluer.

La réponse la plus fréquente (5/10) est « satisfaisant ».

La réponse « trés satisfaisant » a été donnée par le Dr ROSEAU, Directeur de la
formation universitaire de I’Hopital Cochin (Paris), qui propose de faire évaluer
SPEED par les étudiants assistant aux sessions d’enseignement d’écho-endoscopie.

Il semble que la demande des étudiants est forte pour ce type de formation par simulateur.
La réponse « pas du tout satisfaisant» est celle donnée par NZALAKETT, inteme en
endoscopie mais n’ayant aucune pratique en écho-endoscopie, pour qui la simulation n’est
pas un bon procédé d’apprentissage. Cette réponse est toutefois difficile & prendre en
compte car cet étudiant n’a pas voulu essayer le simulateur.



Nombre de réponses

5
4
3
2

1
0

Trés satisfaisant peu pas du tout
satisfais ant satisfaisant satisfaisant

Appréciation du réalisme de SPEED

1.2. réalisme de la partie mécanique
Les observations recueillies ont fait apparaitre deux points :

e A la question « lors de la manipulation de I’endoscope et du béquillage, la sensation
tactile est-elle celle que vous éprouvez habituellement ? », sur 6 manipulateurs,

deux ont répondu ou,

quatre ont répondu non.

La sensation tactile est faussée lors du béquillage : les potentiométres permettant de
béquiller sont difficiles a tourner; d’autant plus que I’angle de rotation est grand.

o Un repére permettant de situer la position zéro (position sans béquillage) manque. La
relation entre I’endoscope et le béquillage devrait étre également simulée : dans les
conditions réelles, ’absence de maintien du potentiométre le fait revenir a sa position
médiane (effet « ressort »).

e A la question « le retour d’effort, c’est a dire la réponse a la résistance entre I’endoscope
et le patient virtuel, vous semble t-il correct ? », sur 6 manipulateurs,

six ont répondu non.

Le déplacement de I’endoscope présente une résistance jugée inhabituelle par les praticiens
- dans les conditions réelles, 1’endoscope glisse trés facilement.

Il est également en réalité plus sensible : un enfoncement de quelques millimétres nécessite
sur SPEED un enfoncement de quelques centimetres.

Plusieurs praticiens ont signalé une erreur d’inversion dans la rotation de I’endoscope.

1.3. Exploitation de Pimage échographique

Les avis sont partagés quant aux possibilités d’exploitation et de reconnaissance de ces
images. Ces disparités peuvent s’expliquer par la diversité des praticiens interrogés et de
leur niveau de pratique en écho-endoscopie. :



e A la question « avez-vous pu reconnaitre au moins une image habituelle ? », sur 8
réponses,

quatre ont répondu ou;

deux ont répondu oui, en étant aidé par le modéle en trois dimensions;

Deux ont répondu non.

Les positions de référence (en fin de duodénum...) ont toujours été reconnues. Dés que la
sonde s’éloignait de ces positions, la reconnaissance des organes semblait plus difficile.
Cela s’explique par:

- I’absence de I’image de plusieurs organes ou du systéme vasculaire servant habituellement
de repéres, comme le rachis, |’artére hépatique, les structures veineuses et le tronc porte,

- ’appantion du duodénum non collabé parasitant I'image,

- le manque de texture des organes : cet aspect faisait I’objet d’une question. Sur 6
utilisateurs, 4 ont trouvé I’absence de visualisation des textures internes génante dans la
reconnaissance des organes.

Plusieurs médecins ont proposé d’ajouter aux images échographiques de la couleur ou des
annotations. C’ est envisageable, mais cela ne doit pas constituer une « aide a I’aide », c’est
a dire que I’image doit étre reconnaissable sans aide par un praticien confirmé.

e A la question « pensez-vous que la localisation des organes sur I’écran soit juste ? », sur
6 praticiens,

un a répondu oui,

deux ont répondu qu’elle manque de précision,

trois ont répondu non.

Ces avis négatifs mettent en valeur la nécessité de respecter les habitudes des praticiens, la
modélisation actuelle étant logique, mais inhabituelle.

En effet, Les coupes ayant servi a I’élaboration du modéle utilisé par SPEED sont celles de
« visible human », allongé sur le dos. Or, dans les conditions réelles, le patient est allongé
sur le c6té gauche.

Il apparait donc nécessaire de changer la modélisation des organes en réalisant le scanner
d’un vrai patient en décubitus latéral gauche, ce qui permet de tenir compte de
I’ affaissement des organes et d’obtenir une image échographique tournée de 90°.

1. 4. Pertinence de SPEED en tant qu’outil pédagogique

Trois spécialistes de I’écho-endoscopie ont répondu a ces questions, les 7 autres ne s’étant
pas prononces.

Le congres étant franco-belge, I’avis d’un praticien belge a pu étre recueilli.

Dans cette partie, les réponses sont unanimes :

e Les praticiens interrogés, belges ou frangais, pensent que SPEED peut accélérer la
formation des internes et que le simulateur pourrait éviter aux patients les désagréments liés
a I’inexpérience de débutants.

L’opinion de ces praticiens est que SPEED ne peut ni remplacer la formation par
« compagnonnage », ni servir a noter et valider une étape de la formation des internes.

Ce demier point peut paraitre surprenant car des suggestions ont été faites d’insérer dans le
simulateur des exercices permettant une évaluation des gestes.



Il ressort donc que SPEED apparait comme un outil pédagogique utile mais qu’il reste a
I’insérer officiellement dans la formation classique.

e A la question «pensez-vous qu’il existe un manque dans la formation pratique actuelle
? », les réponses sont affirmatives. Le praticien belge (M. WITTERWULGHE) nous a fait
part de I’absence de formation a I’écho-endoscopie en Belgique.

L.S. - Interview du Dr C. MICHIELS (CH&U de Dijon)

Lors de la manipulation de SPEED par le Dr C. MICHIELS, son interview a été approfondie
et s’est avérée source de nombreuses observations.
II s’est avéré que le probléme dans I’apprentissage de la technique est double car un
endoscopiste n’est pas forcément écho-endoscopiste. Celui-ci doit :

- maitriser ’outil et se déplacer dans le duodénum pour obtenir le plan de coupe
recherché.

- comprendre la coupe échographique et sa relation avec une wvue en trois
dimensions,
Si ce demier aspect est estimé a 75% le plus important, I’aspect mécanique semble
secondaire : le simulateur ne doit pas apprendre a utiliser des « recettes », c’est a dire des
gestes prédéfinis et répétitifs, mais il doit donner une vue d’ensemble et permettre de
maitriser les zones explorées, car la formation des gastro-entérologues est une formation
théorique, qui comporte peu d’anatomie.
De plus, une «recette » est variable d’un patient a I’autre (vaniabilité anatomique) et
variable suivant les praticiens.
Il existe en effet actuellement deux écoles, parisienne et lyonnaise, qui changent les gestes a
effectuer : la position de I’écran par rapport au patient différe dans les deux écoles.
Il semble donc que le maniement de I’endoscope soit assez intuitif, ce qui n’est donc pas
standardisable.
Le probléme principal est donc de connaitre dans son ensemble les zones observées et de
les relier aux images échographiques.

C. MICHIELS a suggéré I’idée de modéliser les organes par une image en trois dimensions
permettant a l’étudiant de se déplacer wvirtuellement a P'intérieur d’'un duodénum en
transparence.

Ce déplacement virtuel permettrait d’apprendre a situer la droite, la gauche, les faces
postérieures et antérieures de chaque organe, ce dont peu d’écho-endoscopistes, méme
entrainés, sont capables de faire.

Ce repérage est d’autant plus important que I’un des roles de I’écho-endoscopiste est de
préparer une intervention chirurgicale et donner au chirurgien des indications précises quant
a la localisation des pathologies.

A ce nouveau procédé de visualisation seraient associées les coupes échographiques
correspondantes.

Aux observations déja mentionnées par ses confréres, le Dr C.MICHIELS ajoute que
I’aspect traumatique de I’intervention n’apparait pas : un passage en force de I’endoscope
peut entrainer des lésions et devrait étre signalé pendant la session d’entrainement de
I’étudiant.

Concernant la zone de I’examen, il serait appréciable de I’étendre avant et aprés le
duodénum, pour I’observation du pancréas notamment.



Ces zones devraient également inclure des pathologies, une fois la texture des organes
visualisée.

Concernant I’aspect pédagogique, le Dr C.MICHIELS propose d’ajouter au simulateur
plusieurs exercices, comportant des étapes a niveau de difficulté croissant, successivement
validées.

La reconnaissance des coupes échographiques peut étre aidée par des annotations ou un
codage couleur des différents organes.

L’image en trois dimensions devrait étre également agrandie.
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11. Annexe : Les simulateurs lillois
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CARACTERISTIQUES TECHNIQUES

Partie mécanique - Partie informatique :
® mannequin avec dispositif mécanique @ PC Pentium
permettant 'insertion de deux pinces et

d’une caméra avec 5 degrés de liberté pour @ carte graphique 3D
chaque instrument OpenGL

@ des capteurs de position donnant au @ logiciel pédagogique

calculateur la position de chacun des
instruments en temps réel

@ carte d’interface

L’installation du premier protolype a la maternité Jeanne de Flandre (LILLE)
début mai 1997 permettra d’évaluer les apports de cet outil 3 la formation des
internes. La mise en ocuvre d’un retour d’effort est en cours d’étude afin de
permeitre la simulation d’intervention coelioscopiques.

S.PLC est le résultat de la colluboration entre IlInstitut de
Technologie Meédicale (ITM, CH&U de Lille), le
Laboratoired’Informatique Fondamentale de Lille (LIFL,
Université des Sciences et Technologies de Lille) et la Maternité
Jeanne de Flandre (CH& U de Lille).

l l i o
IHL ot
CE"E:% %ﬁlﬁiﬁ RL:'(&OM" Université des Sciences et ITM-CLARC
technologies de Lille Pavillon Vancostenoble
B 0320445962 LIFL-URA 369 CNRS CH&U de Lille,
Bat M3-UFR IEEA, 59037 Lille Cedex
59655 Villeneuve d’Ascq Cedex 0320446743
©0320434724 Fax :0320446715

Fax :03 2043 65 66

E-mail : pdubois@chru_lille2.fr

SIMULATEUR PEDAGOGIQUE
D’INTERVENTIONS COELIOSCOPIQUES

visualiser I’ensemble de 1a cavité abdomino-pelvienne et d’opérer “ a

ventre fermé”. Deux trocarts munis de pinces sont placés en fosses
iliaques et une caméra est introduite au niveau de 1’ombilic. Le déroulement de
Pintervention peut étre suivie par ’ensemble des intervenants sur un écran vidéo.
Cette technique a permis une réduction notable de la durée d’hospitalisation, avec
une morbidité et une mortalité faibles, mais dépendantes de ’expérience du
chirurgien dans ce domaine.

u a coelioscopie gynécologique est une technique opératoire qui permet de

UN NOUVEL OUTIL PEDAGOGIQUE.

de type “compagnonnage”, soit d’un enseignement sur des modéles

animaux. Les problémes soulevés par ces types de formation sont de
plusieurs ordres : éthique, disparité sur la qualité des enseignements proposés...-
Comme nouvel outil pédagogique, SP.I.C. a pour vocation de faciliter
P’apprentissage des interventions coelioscopiques. Il permet de s’initier sur des
patientes virtuelles, toujours disponibles. La formation sur simulateur s’inscrit
dans le cursus habituel d’un interne mais ne prétend pas s’y substituer.

n es internes bénéficient actuellement soit d’un enseignement traditionnel



S.P.1.C. se compose d’une partie
mécanique...

e simulateur est constitué d’un ordinateur permettant, d’une part de

L visualiser sur un écran les pinces, les organes pelviens et 1a cavité

pelvienne, et d’autre part de simuler le déplacement des instruments. I}

intégre un protocole de formation pour Papprentissage de gestes techniques de
bases en coelioscopie.

...et d’une partie informatique

Image virtuelle en temps réel

Conformité au réel

‘interne “opére” sur un mannequin. Les pinces et la caméra qu’il

L manipule sont situées au niveau de I’abdomen. La position des

instruments est transmise ¢n temps réel 4 I’ordinateur par des capteurs
adéquats.

Interface instrumentale

a modélisation d’une part des instruments et d’autre part des organes

L pelviens a été réalisée a partir de données anatomiques d’ouvrages de

référence. En revanche la modélisation de la cavité abdominale insuffiée

s’appuie sur des mesures effectuées au bloc opératoire. La visualisation, c’est &
dire 1a génération d’images sur le moniteur, s’effectue en temps réel.

Apprentissage de gestes techniques de base

e protocole de formation est formé d’exercices regroupés en phases

L permettant d’acquérir des capacités techniques (maniement de 1a caméra,

d’une pince...). Chaque phase comporte une partie entrainement

(exercices d’accés libre) et d’évaluation (accés conditio