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Michel de Mathelin Professeur à l’ULP, Strasbourg (LSIIT),
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Je tiens tout d’abord à remercier les membres rapporteurs de mon jury qui ont
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suivi durant mes travaux et m’ont accompagné au cours des expérimentations à
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TABLE DES MATIÈRES
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1.2.3 Les systèmes robotiques expérimentaux de coelioscopie inter-

ventionnelle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
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2.2.5 Prototype du support à pointage laser . . . . . . . . . . . . . 75

2.3 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 79

3. Extraction robuste des informations visuelles en temps réel . . . . . . . 81
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3.3 Détection robuste de l’image du motif laser et des marqueurs visuels . 82
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1.18 Le système Da Vinci : les instruments EndoWristTM . . . . . . . . . . 43
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3.16 Géométrie et projection perspective . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104

3.17 Marqueurs lumineux P1, P2, P3 sur l’axe de l’instrument ∆ et leurs
projections respectives p1, p2, p3 sur la droite δ dans l’image. Re-
marque : oq = H(OQ) est invariant durant les expérimentations. . . . 105

3.18 Ecart-type σd3 de la profondeur estimée d3 (mm) en fonction de
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4.5 Dispositif expérimental de développement . . . . . . . . . . . . . . . . 114

4.6 Composition du système . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 115
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5.2 Cône de balayage durant l’étape 2 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 168
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LISTE DES TABLEAUX
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iOj Coordonnées de l’origine du repère {j} définies dans le
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X̂i, Ŷi, Ẑi Axes unitaires du repère {i},
ipj Position relative ou attitude d’un repère cartésien {j} par

rapport à un repère cartésien {i},
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i
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T6(

i
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tesse du repère {k} par rapport au repère {j},

i(jVOk
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Acronymes
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INTRODUCTION GÉNÉRALE

La chirurgie mini-invasive endoscopique

Depuis les années 1970, en parallèle de la chirurgie dite classique, appelée également
chirurgie ouverte ou conventionnelle, se sont développés d’autres modes d’interven-
tion liés à l’utilisation d’endoscopes : il s’agit de la chirurgie mini-invasive. En effet,
dans un certain nombre d’opérations, le développement des techniques endoscopiques
a permis de ne plus recourir à la chirurgie ouverte, mais d’utiliser un endoscope pour
guider les mouvements d’instruments chirurgicaux fins introduits par de petites in-
cisions dans le patient.

Ce type de chirurgie est désigné selon la nature de l’acte opératoire par les termes
”endoscopie”, ”laparoscopie” ou ”coelioscopie”. Etymologiquement ces termes pro-
viennent du grec. ”Endo”, du grec endon, signifie ”à l’intérieur de”, ”scop”, du
grec skopein, signifie ”regarder”, ”laparo”, du grec laparê, et ”coeli”, du grec koilia,
désignent respectivement ”le flanc” et ”le creux du ventre”.

L’endoscopie est une méthode d’exploration optique d’une cavité ou d’un conduit
naturel de l’organisme, inaccessibles à la vision directe, à l’aide d’un instrument
optique appelé ”endoscope”. Elle est réalisée dans le but d’établir un diagnostic
médical sur les organes observés.

La laparoscopie ou la coelioscopie est une exploration endoscopique de la ca-
vité abdominale qui a été préalablement détendue par un apport d’air de manière
à séparer les organes pour obtenir une meilleure accessibilité. Pour cette interven-
tion, l’endoscope est introduit dans l’abdomen par une petite incision préalablement
effectuée par le chirurgien.

La coelioscopie interventionelle ou coeliochirurgie ou encore laparoscopie opératoire
est une méthode thérapeutique chirurgicale. En se référant au retour visuel fourni
par l’endoscope par l’intermédiaire d’un écran vidéo, le chirurgien réalise l’interven-
tion en actionnant des instruments chirurgicaux propres à la laparoscopie lesquels
sont introduits dans l’abdomen du patient par des points d’incision. Cette méthode
est utilisée aujourd’hui fréquemment dans deux domaines :

– en gynécologie : kystes de l’ovaire, grossesses extra-utérines, ligature de trompes...
– en chirurgie digestive : ablation de la vésicule biliaire, traitement de certaines

hernies, certaines interventions sur l’estomac, placement d’anneau gastrique,
ablation partielle du foie...

Cette technique est également en train de se développer dans les domaines suivants :
– urologie : résection de la prostate pour le traitement de l’adénome de la pros-

tate (tumeur bénigne).
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– cardio-vasculaire : pontage de l’artère coronaire.

La robotique médicale

Apparue au milieu des années 1980, la robotique médicale et chirurgicale n’a cessé
depuis de progresser, son développement étant lié à celui des nouvelles technologies
de l’information.

Les médias se font régulièrement l’écho de ses avancées spectaculaires, comme en
témoigne par exemple l’intervention chirurgicale à distance réalisée en télé-opération
par le professeur Marescaux opérant depuis New York une patiente située à Stras-
bourg en septembre 2001 [MLG+01]. Elle est le résultat d’une étroite collaboration
menée avec succès entre chirurgiens, ingénieurs et chercheurs.

Le champ d’application de la robotique médicale est considérable et en extension
rapide. Plusieurs travaux de synthèse énumérant les applications médicales de la ro-
botique ont été publiés dans le passé (citons par exemple, [DGAC96, Cas98, JT01]).
Dans [Tro00], J. Troccaz présente une synthèse des différents systèmes robotiques
d’assistance à la chirurgie. Ces systèmes sont classés selon le type d’interaction dont
dispose le chirurgien pour guider/piloter le système robotique :

– les systèmes de guidage passifs
Ces systèmes sont principalement des systèmes de navigation qui permettent
de localiser en temps réel les instruments manipulés par le chirurgien pour
les visualiser sur des images médicales pré-opératoires du patient (issues de
l’échographie, du scanner ou de l’IRM...) et permettre ainsi au chirurgien de
vérifier la trajectoire de l’instrument qu’il manipule. Ces systèmes sont dits
passifs, car le chirurgien guide personnellement l’instrument en toute liberté.
Ce sont principalement des localisateurs utilisant des technologies optiques,
magnétiques ou mécaniques. Dans ce dernier cas, un manipulateur à axes
passifs actionné manuellement par le chirurgien permet de porter l’instrument
et de mesurer sa position par rapport à un référentiel anatomique.

– les systèmes de guidage actifs
Les systèmes de guidage actifs sont des systèmes robotiques motorisés qui
permettent d’actionner un ou plusieurs instruments chirurgicaux pour réaliser
une intervention chirurgicale de manière autonome, à partir d’un planning
préopératoire, sous la supervision du chirurgien. ROBODOC [PBM+92] est
un exemple de système à guidage actif utilisé pour usiner une cavité osseuse
dans le fémur lors du placement de prothèse de hanche.

– les systèmes de guidage semi-actifs
Il s’agit de guides mécaniques qui permettent de porter les instruments et
restreindre leur mobilité selon certains degrés de liberté. L’instrument chirur-
gical peut alors évoluer uniquement suivant la trajectoire planifiée à partir des
données préopératoires. Le chirurgien reste dans la boucle de la commande du
système en appliquant manuellement les mouvements de l’instrument selon les
degrés de liberté autorisés. Le robot SPEEDY [LTG+92] (ébauche du système
Neuromate commercialisé par société française IMMI) repose sur ce principe
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et permet de réaliser des gestes linéaires en neurochirurgie stéréotaxique.
– les systèmes synergiques

Ce sont des systèmes de guidage semi-actifs à contraintes mécaniques program-
mables. Contrairement aux systèmes de guidage semi-actifs décrits précédemment
qui sont conçus pour un seul type de tâche, les systèmes synergiques sont
génériques et fournissent des guides mécaniques réglables en fonction des tra-
jectoires définies à partir des données préopératoires. Les systèmes synergiques
peuvent être configurés pour permettre le déplacement libre d’un instrument
dans une région autorisée et bloquer tout mouvement en dehors. Le système
PADyC [ST01] permet par exemple d’effectuer des interventions en chirurgie
cardiaque en évitant l’accès à des régions sensibles.

– les systèmes de téléchirurgie
Les systèmes de téléchirurgie sont des systèmes robotiques mâıtres/esclaves.
Le chirurgien commande à distance, par l’intermédiaire d’une console, un ma-
nipulateur esclave motorisé qui actionne les déplacements des instruments chi-
rurgicaux. La console est composée d’un manipulateur mâıtre qui transmet les
commandes manuelles du chirurgien au manipulateur esclave et d’un moni-
teur vidéo qui fournit au chirurgien le retour visuel de la scène opératoire. Ces
systèmes permettent de démultiplier et de filtrer les mouvements des mains
du chirurgien pour augmenter la précision du geste chirurgical. Les systèmes
de téléchirurgie sont pour l’instant essentiellement utilisés en microchirurgie
[MTY+00] et chirurgie laparoscopique (systèmes ZEUS de Computer Motion
[com] et Da Vinci d’Intuitive Surgical [int]).

– les systèmes robotiques endocorporels
Il s’agit de microsystèmes robotiques autonomes qui sont introduits à l’intérieur
du corps par les voies naturelles pour accéder à des endroits difficilement ac-
cessibles de façon non invasive. Actuellement, ces systèmes sont utilisés pour
effectuer des examens de diagnostic, comme par exemple la colonoscopie (vi-
sualisation interne du colon). Ils se basent sur le principe de locomotion du
ver de terre comme dans [PMG+02] ou bien il s’agit d’une capsule avalée par
le patient (système Diagnostic Given de Given Imaging [giv]). A long terme,
ces systèmes de plus en plus miniaturisés pourraient avoir pour fonction de
déposer des produits médicamenteux ou éventuellement de réaliser des mini-
interventions chirurgicales.

Contexte de ce travail de thèse

Ce travail de thèse de doctorat s’inscrit dans le contexte de la chirurgie laparosco-
pique ou coelioscopique robotisée. Depuis quelques années, des systèmes robotiques
sont utilisés en coelioscopie interventionnelle pour assister les chirurgiens dans leurs
gestes chirurgicaux. Les premiers systèmes commercialisés furent le système AE-
SOP développé par la société Computer Motion Inc. [com] et le système EndoAssist
de la société Armstrong-Healthcare Ltd [arm]. Ils ont été introduits dans les blocs
opératoires pour remplacer l’assistant du chirurgien dans la tâche contraignante de
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maintien et de déplacement de l’endoscope sous les ordres du chirurgien. Par la suite,
le dispositif de télémanipulation de l’endoscope a été complété par des systèmes ro-
botiques qui permettent d’actionner directement les instruments chirurgicaux durant
l’intervention. Ces derniers systèmes sont constitués par des manipulateurs, suppor-
tant les instruments et l’endoscope, qui sont pilotés à distance par le chirurgien par
l’intermédiaire d’une interface homme-machine. Actuellement, le système ZEUS pro-
posé par la société Computer Motion Inc. [com] et le système Da Vinci proposé par
la société Intuitive Surgical Inc. [int] sont les seuls systèmes commerciaux destinés
à la chirurgie laparoscopique.

Nous nous proposons d’augmenter le potentiel des systèmes robotiques de téléchirurgie
existants en étudiant et en réalisant des systèmes d’aide au geste chirurgical qui
utilisent les avancées récentes de la vision robotique et de l’automatique (asservis-
sements visuels, commandes robustes et adaptatives, systèmes temps réel ...). En
effet, de la même manière qu’un avion dispose aujourd’hui d’un pilote automatique
pour assister le pilote, nous souhaitons développer des modes semi-automatiques se
superposant à la commande manuelle pour assister le chirurgien.

A cet effet, nous développons dans ce travail un système permettant de récupérer
automatiquement l’instrument chirurgical lorsqu’il n’est pas présent dans le champ
visuel de la caméra pour le ramener au milieu de l’image endoscopique. Cette
tâche de récupération automatique est très utile pour le chirurgien qui télé-opère
un système robotique à distance et qui ne voit pas facilement la configuration
géométrique externe des instruments et de l’endoscope par rapport au patient. En
effet, un problème se pose si un instrument chirurgical n’est pas présent dans le
champ visuel de la caméra, comme par exemple au début de l’intervention, ou s’il
sort de l’image durant l’intervention. Dans ce cas, le chirurgien, n’ayant plus de
retour visuel ni aucune information sur la position externe de l’instrument, n’est
pas en mesure de commander son déplacement sans risquer des contacts avec des
tissus ou des organes du patient. Généralement, dans cette situation, un assistant
doit replacer l’instrument chirurgical dans le champ visuel de la caméra ou bien
l’endoscope doit être déplacé pour retrouver l’instrument, ce qui augmente la durée
de l’intervention.

Pour localiser l’instrument chirurgical par rapport à la scène, même quand il
n’est pas présent dans le champ visuel de la caméra, nous avons conçu un dispositif
expérimental à pointage laser pour projeter un motif laser sur les tissus organiques
se trouvant dans l’axe de l’instrument chirurgical. Ce dispositif a la particularité
de se fixer sur le corps des instruments chirurgicaux de diamètre standard utilisés
en laparoscopie et l’ensemble peut être introduit à travers un point d’incision. Pour
récupérer l’instrument, le système de vision commande les déplacements du robot
par asservissement visuel à l’aide du motif laser détecté dans l’image endoscopique.

Ce système permet également de positionner automatiquement, par asservisse-
ment visuel, l’instrument chirurgical à une distance désirée d’un point de la surface
de la scène. Ce point est indiqué par le chirurgien directement sur l’image endo-
scopique par l’intermédiaire d’une interface de type souris ou d’un écran tactile. La
distance séparant l’instrument de l’organe est reconstruite à partir des coordonnées
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dans l’image du motif laser et celles de marqueurs lumineux fixés sur l’extrémité de
l’instrument.

L’approche proposée a l’avantage de ne pas nécessiter l’utilisation d’un système
endoscopique de vision stéréoscopique, qui est plus onéreux, pour reconstruire l’in-
formation de profondeur. Au contraire ici un seul endoscope classique est utilisé.
De plus, aucun système supplémentaire de mesure extérieure n’est nécessaire pour
fournir la position relative entre le manipulateur portant la caméra et celui tenant
l’instrument chirurgical, les deux bras pouvant être placés autour du patient à la
convenance de l’équipe médicale.

Plan de la thèse

Le mémoire comporte cinq chapitres.
Le premier chapitre permet au lecteur de se familiariser avec le contexte de la
chirurgie laparoscopique. La description du mode opératoire, les avantages et les
inconvénients ainsi que le champ d’application de la laparoscopie opératoire sont
brièvement présentés. Ce chapitre contient également un état de l’art sur les différents
systèmes robotiques permettant de manipuler la caméra et/ou les instruments chi-
rurgicaux en laparoscopie et les avantages qu’ils apportent dans ce contexte chirur-
gical. La dernière partie de ce chapitre traite de la modélisation du manipulateur
médical AESOP qui est utilisé lors de nos expérimentations et de la cinématique
propre à la manipulation laparoscopique.

Dans le deuxième chapitre les différents travaux existants sur l’automatisation
du geste chirurgical par asservissement visuel en laparoscopie sont décrits. Il s’en
suit une présentation de nos objectifs concernant l’étude d’un nouveau système
de récupération et de positionnement automatique de l’instrument chirurgical dans
le champ opératoire par asservissement visuel. La problématique concernant la
réalisation de ce système est présentée. Elle comprend, entre autres, la localisa-
tion de l’instrument chirurgical, la reconstruction de l’information de profondeur et
la commande du manipulateur sans la connaissance de la position relative entre la
caméra endoscopique et l’instrument chirurgical maintenu par le robot. Le chapitre
se termine par une description du prototype du système de pointage laser utilisé.

Le troisième chapitre expose les techniques de traitement d’images utilisées pour
extraire en temps réel les informations visuelles nécessaires à la commande du
système. Une méthode robuste est présentée pour détecter la position du motif
laser dans l’image ainsi que les coordonnées dans le plan image de marqueurs lu-
mineux fixés sur l’extrémité de l’instrument chirurgical. Une approche permettant
de mesurer la profondeur entre l’extrémité de l’instrument et la surface de l’organe
à partir de la position du motif laser et des marqueurs lumineux dans l’image est
ensuite présentée.

Dans le quatrième chapitre, un bref aperçu sur les asservissements visuels est
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présenté. Ensuite, différentes commandes par asservissement visuel 2D sont pro-
posées pour orienter l’instrument chirurgical de manière à centrer le motif laser sur
une cible définie dans l’image. Les résultats expérimentaux obtenus lors d’essais sur
une maquette simulant l’abdomen du patient et ceux obtenus en conditions chirur-
gicales réelles sur un cochon anesthésié sont présentés.

Le cinquième et dernier chapitre présente le séquencement des tâches automa-
tiques de récupération et de positionnement de l’instrument chirurgical. Une com-
mande par asservissement visuel hybride est proposée pour placer l’instrument chi-
rurgical dans l’espace de travail à une position indiquée par le chirurgien. Cette
commande et testée expérimentalement sur la maquette et en conditions chirurgi-
cales réelles.

Dans la conclusion un regard critique est porté sur l’ensemble des travaux, et
des perspectives d’amélioration des méthodes sont avancées.

Enfin, nous trouvons en annexe les détails de certains calculs ainsi que le forma-
lisme de l’approche par fonction de tâche utilisé en asservissement visuel.



Chapitre 1

La manipulation laparoscopique

Dans la première partie du chapitre, nous présentons le contexte de la chirurgie
laparoscopique. Nous donnons une description de cette technique chirurgicale avec
son mode opératoire et la description des accessoires médicaux couramment utilisés.
Nous présentons ensuite les avantages apportés au patient par cette technique et
les inconvénients pour le chirurgien lors de la pratique manuelle de la chirurgie la-
paroscopique. Dans la seconde partie du chapitre, nous présentons un état de l’art
sur les systèmes robotiques existants pour actionner l’endoscope et les instruments
chirurgicaux par télé-opération. Enfin, pour terminer ce chapitre, nous exposons
l’architecture ainsi que la modélisation géométrique et cinématique du manipula-
teur médical AESOP qui a gracieusement été mis à notre disposition par la société
Computer Motion Inc. pour nos expérimentations.

1.1 La chirurgie dans le contexte endoscopique

1.1.1 Description de la laparoscopie opératoire

Sous anesthésie générale, à l’aide d’une aiguille introduite le plus souvent par
l’ombilic, l’abdomen du patient est gonflé par du gaz CO2, afin de créer un champ
visuel optimal pour le chirurgien et permettre l’introduction des différents outils
nécessaires à cette intervention chirurgicale. Durant toute l’intervention, l’insuffla-
tion de gaz va être scrupuleusement contrôlée afin de maintenir et d’optimiser cet
espace de travail.

Un bistouri (voir Fig. 1.1) à pointe fine et tranchante, est utilisé pour réaliser
une première incision dont le diamètre est de 12 mm dans l’abdomen. Un tube en
plastique, appelé trocart, d’une longueur de 15 cm et dont l’embout mesure 12 mm
de diamètre (voir Fig. 1.2), est ensuite introduit et vissé dans la paroi abdominale
au niveau de l’incision pour permettre le passage de l’optique de la caméra endo-
scopique. D’autres trocarts, dont les diamètres sont de 5 ou 12 mm, sont placés
pour permettre l’introduction des différents outils chirurgicaux sans qu’ils aient de
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contact direct avec l’abdomen, et limiter ainsi le risque de déchirure tout en assurant
une meilleure aseptisation. Une soupape (valve) incorporée au trocart va permettre
d’injecter le gaz en vue de réguler une pression constante dans l’abdomen.

Fig. 1.1: Instruments perforateurs permettant de réaliser des incisions de 5 et 12 mm de
diamètre dans l’abdomen du patient

Une caméra vidéo est couplée sur l’extrémité externe de l’optique de l’endoscope
(voir Fig. 1.3) pour fournir au chirurgien le retour visuel du site opératoire par
l’intermédiaire d’un écran vidéo. C’est en se référant ainsi à l’image endoscopique
que le chirurgien peut réaliser l’opération. Un réseau de fibres optiques placé en
périphérie de l’optique de l’endoscope permet de transporter à l’intérieur de l’abdo-
men l’éclairage d’une source de lumière froide qui est située à l’extérieur. Il existe
différents types d’optiques qui permettent une vision directe (droit devant) ou une
vision latérale, suivant un angle de plus de 100 degrés pour regarder des structures
normalement cachées par d’autres organes. Souvent, trois points d’incision suffisent
pour introduire l’endoscope et les différents instruments que le chirurgien utilisera.
Les instruments utilisés dépendent de l’intervention à réaliser. Ils sont constitués
d’une longue tige d’une quarantaine de centimètres et peuvent être insérés à travers
un trocart. A leur extrémité est fixé un outil miniature pouvant être un scalpel, des
ciseaux, des pinces, une agrafeuse, un porte-aiguille (voir Fig. 1.4 et 1.5) ou encore
un instrument électrique permettant de réaliser une hémostase. Le chirurgien ac-
tionne manuellement l’outil à l’aide d’une poignée placée à la seconde extrémité de
la tige. Il existe également des instruments d’aspiration et de lavage pouvant assurer
le nettoyage et l’élimination des résidus opératoires pour déblayer le champ et éviter
par exemple la coagulation sanguine.
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Fig. 1.2: Trocarts de 5 et 12 mm de diamètre introduits à travers les incisions pour guider
l’endoscope ou les instruments

Fig. 1.3: Optique de l’endoscope (diamètre de 10 mm)

Fig. 1.4: Exemples d’instruments chirurgicaux utilisés en laparoscopie opératoire (diamètre
de 5 mm)
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Fig. 1.5: Gros plan sur les têtes de quelques instruments chirurgicaux (pinces)

1.1.2 Avantages et Inconvénients

Avantages de la coelioscopie interventionnelle

La chirurgie mini-invasive accrôıt incontestablement le confort du patient et
l’esthétisme des cicatrices. En effet, du fait des fines incisions réalisées dans l’ab-
domen, il en résulte que les cicatrices sont beaucoup moins étendues que lors d’un
acte chirurgical classique, ce qui a pour conséquence de réduire considérablement
les douleurs de l’incision abdominale. L’un des objectifs de la coelioscopie inter-
ventionnelle est en effet de réduire l’agressivité opératoire et permettre ainsi au
patient de se rétablir plus rapidement. L’hospitalisation est ainsi moins longue et
donc moins coûteuse pour les hôpitaux, et l’arrêt de l’activité professionnelle et so-
ciale du patient est par conséquent écourté. Une réduction importante des coûts liés
au rétablissement postopératoire du patient est un avantage non négligeable.

D’un point de vue médical, la laparoscopie opératoire permet de s’insinuer dans
des passages étroits, qui étaient inaccessibles à la vue et à la main du chirurgien. Cet
accès est rendu possible grâce à la taille de l’optique et à l’utilisation d’instruments
miniatures adaptés à chaque tâche. Ajoutons également que le poids et la taille
de la caméra ont été considérablement réduits et que les instruments supportent
les procédures de désinfection indispensables à l’asepsie. Etant donné que tous les
gestes opératoires sont retransmis sur un écran de télévision, l’équipe partage l’in-
formation et peut ainsi mieux participer à l’acte dans l’intérêt du patient. Dans des
cas extrêmement difficiles, les consultations à distance en temps réel et en cours
d’intervention permettent au chirurgien d’avoir l’avis de plusieurs confrères, ceci
grâce aux différents moyens de communication actuellement utilisés. Un exemple
est l’opération Argonaute 3D qui a expérimenté en France en novembre 2002 un
système de partage et d’analyse 3D du dossier médical d’un patient à distance entre
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plusieurs praticiens [IT02]. D’une façon générale, cette technique apporte un progrès
incontestable pour le patient.

Inconvénients de la coelioscopie interventionnelle

Les inconvénients de la chirurgie laparoscopique se situent essentiellement du
côté du chirurgien. En effet, la chirurgie laparoscopique requiert une très grande
concentration, de l’habileté et beaucoup d’expérience de la part du chirurgien. La
posture physique maintenue par celui-ci tout au long de l’intervention pour obser-
ver l’écran vidéo et actionner les instruments est très inconfortable. Elle génère en
effet beaucoup de fatigue et peut provoquer le tremblement des mains du chirur-
gien et la perte de concentration. De plus, en raison de la longueur importante des
instruments utilisés, le chirurgien est également restreint dans ses mouvements. Par
l’intermédiaire du trocart, il ne peut pas avoir de contact tactile direct avec l’organe
ou la zone concernée, d’où le manque d’informations sur les forces exercées.

D’autre part, le chirurgien fait équipe avec un assistant qui tient l’endoscope.
Une réelle synchronisation entre les mouvements de l’assistant et les actes du chi-
rurgien est indispensable afin de ne pas être en décalage lors de l’intervention, ce
qui mettrait en péril le succès de l’opération. Il s’avère qu’une difficulté réelle existe
pour le chirurgien au niveau de la coordination entre l’oeil et la main. En effet,
les mouvements des instruments sont limités du fait qu’ils sont introduits par des
points d’incision. Uniquement 4 degrés de liberté sont possibles, deux rotations au-
tour du point d’incision, une translation le long du trocart et une rotation autour de
l’axe propre de l’instrument. Cette configuration géométrique où le point d’incision
peut être assimilé à une liaison sphérique, introduit une difficulté pour le chirur-
gien qui doit inverser ses mouvements par rapport à une chirurgie classique. Un
autre inconvénient majeur est le manque d’information sur la profondeur, puisque
la seule information qu’il perçoit est une image vidéo en deux dimensions. De ce
fait, le chirurgien doit fournir un effort intellectuel important pour reconstruire cette
information manquante, tâche qu’il est difficile de réaliser pour une personne peu
expérimentée. Le chirurgien doit également tenir compte du fait que l’optique agran-
dit les images, d’où un changement d’échelle important entre les dimensions réelles
et les dimensions observées des organes. Du point de vue matériel, la chirurgie la-
paroscopique nécessite une instrumentation spécifique et adaptée à l’étroitesse de
l’accès dans l’abdomen qui est très onéreuse.

Pour conclure, la technique de la laparoscopie opératoire introduit un accès res-
treint au champ opératoire, d’où une complexité du geste et un effort plus important
à fournir par le chirurgien par rapport à une chirurgie classique. Le chirurgien doit
reconstruire mentalement, à partir du retour visuel, les informations manquantes
telles la profondeur et les forces appliquées aux organes.
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1.1.3 Application de la chirurgie laparoscopique

La chirurgie mini-invasive a permis de développer des techniques applicables à
de nombreuses zones de l’organisme. Parmi les nombreux champs d’application, on
peut retenir ici ceux qui s’appliquent par voie coelioscopique et laparoscopique à la
chirurgie digestive et gynécologique où d’énormes progrès ont été réalisés.
En chirurgie digestive, la laparoscopie est fréquemment appliquée pour :

– l’ablation de la vésicule biliaire, la cholécystectomie, qui dans 90% des cas est
réalisée par voie coelioscopique,

– l’ablation chirurgicale de l’appendice vermiforme, l’appendicectomie,
– le placement d’anneau gastrique,
– l’ablation chirurgicale totale ou partielle de la rate, la splénectomie,
– l’ablation partielle ou totale du foie, l’hépatectomie,
– le traitement de la cirrhose (maladie chronique et irréversible du foie ca-

ractérisée par une sclérose) et des varices oesophagiennes,
– le traitement palliatif du cancer oesophagien.
– la résection de la prostate pour le traitement de l’adénome de la prostate

(tumeur bénigne).
– le pontage de l’artère coronaire.

Notons malgré tout que des controverses entre chirurgiens existent sur le bien fondé
de l’utilisation de la chirurgie laparoscopique, notamment pour le traitement des
cancers digestifs, où l’intervention chirurgicale peut être plus longue qu’une chirurgie
classique, suite à la difficulté de ne pouvoir palper et apprécier l’état de la tumeur.
En gynécologie, la chirurgie non invasive peut être réalisée par les voies naturelles
et ainsi être combinée à la laparoscopie. En effet, de par les avantages que présente
la chirurgie laparoscopique notamment pour le confort et l’esthétique du patient, le
développement de la laparoscopie opératoire a permis un nombre croissant de gestes,
comme l’hystérectomie qui est l’ablation chirurgicale de l’utérus pratiquée par voie
abdominale, pouvant comporter l’ablation simultanée des trompes et des ovaires.
Cette intervention est réalisée par coelioscopie avec préparation intra-abdominale
puis extraction par la voie vaginale.

Bien sûr, les techniques réalisées en chirurgie laparoscopique que nous venons de
mentionner ci-dessus ne sont pas exhaustives.

1.2 Les systèmes robotiques dédiés à la laparoscopie opératoire

Pour faciliter la manipulation des instruments chirurgicaux laparoscopiques, qui
est un exercice complexe et contraignant pour le chirurgien, des systèmes robotiques
sont actuellement disponibles pour l’assister dans son intervention. Dans un premier
temps, ils ont été utilisés uniquement pour supporter et actionner l’endoscope. Les
instruments chirurgicaux permettant de réaliser l’intervention restaient alors sous le
contrôle manuel et physique du chirurgien. Par la suite, des chercheurs développèrent
des systèmes robotiques permettant d’actionner les instruments chirurgicaux pour
réaliser l’opération chirurgicale en elle-même. Actuellement, ces derniers sont essen-
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tiellement des manipulateurs esclaves portant les instruments et commandés à dis-
tance par le chirurgien par l’intermédiaire d’une interface homme-machine (système
mâıtre).

Plusieurs contraintes doivent être prises en compte dans la conception d’un
système robotique médical pour être compatible avec les niveaux de sécurité d’un
bloc opératoire [Dav93]. Les éléments mécaniques en contact avec le patient doivent
pouvoir être stérilisés et les autres éléments sont enveloppés dans des sachets stériles.
L’architecture mécanique et électrique du robot doit vérifier les contraintes sui-
vantes :

– comporter des dispositifs de sécurité qui s’activent automatiquement en cas
de problème (frein sur les axes, pièce détachable sous l’action d’une contrainte
physique dangereuse),

– mise en jeu de faibles puissances mécaniques et électriques (basse tension),
– redondance, par différentes technologies, des mesures internes au système ro-

botique (position des axes du robot, couple des moteurs),
– compatibilité électrique avec l’appareillage du bloc opératoire (pas de pollu-

tion électro-magnétique qui risquerait de perturber les appareils de mesures
médicales),

– bonne ergonomie du système (pour ne pas gêner l’équipe médicale) et mobilité
(chariot roulant).

C’est pour répondre à ces exigences que les constructeurs de robots médicaux doivent
fournir des efforts de développement très importants. Il en découle une répercution
directe sur le prix, très élevé, des systèmes commercialisés.

1.2.1 Architectures mécaniques des manipulateurs esclaves

En chirurgie laparoscopique, les mouvements des instruments sont limités à 4
degrés de liberté dont deux rotations autour du point d’incision, une rotation propre
selon l’axe de l’instrument et une translation de pénétration le long du trocart. L’ar-
chitecture mécanique des manipulateurs esclaves doit être conçue pour tenir compte
de cette limitation de mouvement introduite par le point d’incision et éviter l’ap-
plication d’effort sur la paroi abdominale au niveau du trocart. Dans [CWTS01],
une méthode quantitative est développée, à partir de l’analyse de mouvements enre-
gistrés lors de sutures manuelles en chirurgie ouverte, dans le but de définir la zone
de travail et les propriétés géométriques nécessaires à la réalisation de manipula-
teurs d’instruments laparoscopiques. Les manipulateurs esclaves sont généralement
composés d’un bras et d’un poignet. Le bras permet de placer le poignet portant
l’instrument chirurgical à proximité du patient, et le poignet permet de réaliser les
mouvements sphériques de l’instrument autour du point d’incision. Différentes ar-
chitectures avec leurs avantages et leurs inconvénients sont présentées dans [FP97].
Les plus couramment utilisées sont :

– les architectures basées sur un centre de rotation déporté (CRD)
Une structure motorisée à 4 degrés de liberté est conçue spécialement pour
orienter l’instrument chirurgical autour d’un centre de rotation déporté. Elle
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permet également de translater et d’orienter l’instrument selon son axe de
pénétration. Pour éviter d’exercer des contraintes au niveau du point d’inci-
sion, le centre de rotation déporté doit être exactement placé au niveau du
point d’incision, ce qui est effectué à l’aide du bras de positionnement.
Le poignet à centre de rotation déporté est généralement constitué par une
structure mécanique en parallélogramme comme l’illustre la figure 1.6.a. Les
inconvénients principaux de cette architecture sont sa taille importante, sa
complexité de mise en oeuvre, et la nécessité de placer précisément le point
de rotation déporté sur le point d’incision. Le modèle cinématique inverse per-
mettant de commander les déplacements d’un instrument qui est maintenu par
un poignet à centre de rotation déporté est développé dans [FP99].

– les architectures basées sur un poignet à axes passifs (PAP)
Une deuxième solution pour manipuler un instrument à travers un point d’in-
cision est d’utiliser un manipulateur à 6 degrés de liberté dont les 2 axes du
poignet permettent d’orienter l’instrument autour du point d’incision en roue
libre (passifs). Le point d’incision est dans ce cas utilisé comme point de pi-
vot et l’orientation de l’instrument est obtenue en positionnant le centre du
poignet. Le principal avantage est la réduction de la taille du manipulateur,
néanmoins des forces peuvent être appliquées au niveau du point d’incision
si des charges importantes sont manipulées par l’instrument. De plus, étant
donné que la paroi abdominale n’est pas rigide, un comportement d’élasticité
et de jeu peut être présent entre le trocart et l’instrument, ce qui peut réduire
la précision du geste.

– les architectures légères placées sur le patient
Récemment, un système prototype permettant de manipuler l’endoscope a été
présenté par le laboratoire TIMC de Grenoble [BCT+02a]. Ce système est
actionné par une transmission par câble et a l’avantage d’être très léger de
manière à être posé directement sur l’abdomen du patient. Cette solution où
le système est posé sur l’abdomen permet de s’affranchir de l’utilisation d’une
structure mécanique importante et complexe qui peut présenter des dangers
pour le patient et l’équipe médicale.

Enfin, il faut noter que certains se sont intéressés à l’utilisation de robot à 6 degrés
de liberté avec des architectures standards (identiques à celles des robots industriels)
[MDP+02]. Au début, de ce travail de thèse, nous nous sommes également intéressés
à une commande permettant de manipuler l’instrument chirurgical à l’aide d’un ro-
bot à 6 degrés de liberté avec une architecture standard. Pour respecter la contrainte
cinématique imposée par le point d’incision, nous avons proposé une commande par
retour d’effort [KMM02]. Cependant, il ne nous apparâıt pas aujourd’hui que l’utili-
sation d’un robot à 6 degrés de liberté avec l’architecture standard soit avantageuse
dans le contexte médical. En effet, les conditions d’encombrement et de sécurité im-
posées dans le bloc opératoire sont plus difficiles à réaliser. C’est pourquoi, l’étude et
le développement d’architectures mécaniques légères, intrinsèquement sûres, qui sont
prévus pour des applications médicales spécifiques nous semblent être aujourd’hui
l’approche la plus prometteuse dans ce domaine.
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Fig. 1.6: Architectures mécaniques des manipulateurs esclaves

1.2.2 Les supports d’endoscope robotisés existants

Le développent de la robotique d’assistance pour la coelioscopie interventionelle a
commencé au début des années 90. Les premiers travaux de recherche ont été orientés
sur la réalisation de systèmes robotiques permettant de maintenir l’endoscope et de
le déplacer par télé-opération.

L’usage d’un porte-endoscope robotisé permet de s’affranchir de l’emploi d’un
assistant qui porte et guide manuellement l’endoscope sous les ordres du chirurgien.
Les avantages apportés sont :

– la suppression du mouvement dans l’image endoscopisque qui était dû au trem-
blement des mains de l’assistant,

– une meilleure précision de positionnement comparée aux erreurs introduites
par une mauvaise synchronisation entre les gestes du médecin assistant et les
ordres du chirurgien opérant,

– un gain de place autour de la table d’opération.

Il existe des recherches importantes dans les laboratoires sur la conception et
la commande de porte-endoscopes robotisés. Nous allons dans un premier temps
présenter rapidement ces travaux. Ensuite, nous présenterons les deux systèmes com-
merciaux aujourd’hui les plus utilisés en routine clinique dans les hôpitaux du monde
entier.

A. Les systèmes expérimentaux

Les premiers systèmes présentés dans les travaux de Funda et al. [TFLT92,
EGL+96] sont basés sur une architecture à centre de rotation déporté (CRD).
Notons également que [FTE96] traite de manière très détaillée de la commande
des déplacements du manipulateur chirurgical présenté dans [EGL+96], en tenant
compte de la limitation des degrés de liberté imposée par la laparoscopie. Dans
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[HDBG94] et [CAPL95] les auteurs ont réalisé un poignet à axes passifs (PAP)
portant la caméra qui est positionnée à proximité du patient à l’aide d’un robot
industriel à 6 degrés de liberté.

Les premiers systèmes obligeaient le chirurgien à actionner une manette pour
déplacer le robot, et il ne pouvait pas alors se consacrer pleinement à l’interven-
tion chirurgicale en elle-même. Pour libérer les mains du chirurgien, des travaux de
recherche ont été menés pour actionner le manipulateur à partir des mouvements
de la tête du chirurgien [FO95, NHK+01]. Des systèmes de reconnaissances vocales
ont également été utilisés comme interfaces homme-machine pour commander les
déplacements de l’endoscope [SWJ+97, MVTD+00]. Ces derniers permettent d’in-
terpréter plusieurs commandes vocales fournies par le chirurgien et sont actuellement
les plus souvent rencontrés.

Russell H. Taylor et al. furent parmi les pionniers à travailler sur le concept
d’un assistant robotique autonome [TFE+95] où l’endoscope est guidé par asservis-
sement visuel et non plus directement par le chirurgien. Ce mode autonome permet
de centrer automatiquement un élément organique d’intérêt dans l’image sous la su-
pervision du chirurgien. D’autres travaux [CAPL95, UCWW95, WUW96, WUW98,
WAH97b, WAH97a] ont été réalisés dans le but de commander automatiquement
les mouvements de l’endoscope pour suivre les déplacements d’un ou de deux ins-
truments chirurgicaux en mouvement. Ces travaux seront détaillés plus amplement
au Chapitre 2 quand nous présenterons les travaux concernant l’automatisation du
geste chirurgical par asservissement visuel.

Actuellement, plusieurs travaux sont toujours orientés sur la réalisation de systèmes
robotiques permettant d’actionner l’endoscope tel [MGDGFL+01] où le manipula-
teur est basé sur une architecture PAP. Les principales améliorations recherchées
sont :

– une intégration simple du système dans le bloc opératoire, sans avoir à modifier
les équipements existants,

– une réduction de la taille du système pour faciliter l’accès au patient,
– une sécurité maximale du système,
– une facilité d’utilisation du système par l’équipe médicale,
– une réduction du coût par rapport aux systèmes actuellement disponibles.

Pour répondre à ces attentes, P. Berkelman et al. [BCT+02b] ont développé un
manipulateur robotique compact et léger qui se pose sur le ventre du patient. Un
système de transmission par câbles permet d’actionner l’endoscope selon 3 degrés de
liberté (2 rotations autour du point d’incision et une translation le long de l’axe de
l’endoscope). Dans une première version du prototype, les câbles étaient actionnés
par des muscles artificiels pneumatiques. Ces derniers ont été remplacés par des
actionneurs électriques dans une seconde version du prototype [BCT+02a] pour ob-
tenir une meilleure précision de positionnement. Ce manipulateur a pour avantages
d’être léger, compact, potentiellement moins dangereux, facile à mettre en place,
totalement stérilisable et peu onéreux.
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B. Le système commercial AESOP

Le système AESOP (Automatic Endoscopic System for Optimal Positioning)
[SW94, GKMW96], commercialisé par la société Computer Motion Inc. [com] à par-
tir de 1993, fut le premier robot chirurgical au monde à obtenir l’agrément de la
”Food and Drug Administration” (FDA), institution américaine de la protection
de la santé [fda]. Il est actuellement le système robotique le plus répandu dans les
cliniques pour actionner l’endoscope (> 5000 exemplaires vendus). Ce manipula-

Fig. 1.7: Le système AESOP de Computer Motion Inc

teur robotique, basé sur une architecture mécanique PAP, permet de positionner
l’endoscope par la commande vocale. Le système AESOP propose 3 modes de mou-
vements :

– mouvements discontinus
Dans ce mode, le système déplace l’endoscope à pas successifs dans les di-
rections ordonnées par le chirurgien. Les commandes vocales ”left”, ”right”,
”up” et ”down” actionnent le système pour déplacer l’endoscope respective-
ment vers la droite, la gauche, le haut et le bas de l’image. Les commandes
vocales ”in” et ”out” permettent d’augmenter et de diminuer le zoom de la
caméra. Pour effectuer une trajectoire complète, le chirurgien indique une série
de commandes.

– mouvements continus
Le mode continu utilise les mêmes commandes vocales mais ces dernières
sont précédées du mot ”move”. Contrairement au mode discontinu où les
déplacement sont réalisés par pas de petite dimension, dans ce mode les mou-
vements sont arrêtés uniquement quand le chirurgien émet la commande vocale
”stop”.
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– mouvements préprogrammés
Durant l’intervention, le système AESOP peut mémoriser plusieurs configu-
rations de position de l’endoscope sous l’ordre du chirurgien. A tout moment
le chirurgien peut ordonner par la commande ”return (numéro de la position
mémorisée)”, la configuration à reprendre.

Des études comparatives entre l’utilisation du système AESOP commandé par la
voix et l’emploi d’un assistant humain pour actionner l’endoscope ont été réalisées en
analysant les résultats de nombreux cas de procédures laparoscopiques [KMAP95,
MIJ98, BSGG99]. Ces études ont permis de conclure que l’usage d’un manipulateur
robotique commandé par la voix peut pleinement se substituer au travail d’un as-
sistant. Les avantages apportés par le robot sont : la stabilité de l’image, le contrôle
direct de l’endoscope par le chirurgien, la réduction de la fréquence des souillures de
la lentille de l’optique dues aux contacts avec des tissus organiques, et la réduction
du personnel médical présent durant l’opération.
Dans nos travaux de recherches sur l’automatisation du geste chirurgical par retour
visuel, nous utilisons ce système lors de nos expérimentations pour déplacer un ins-
trument chirurgical. La modélisation du robot AESOP est développée en détail à la
fin de ce chapitre.

C. Le système commercial EndoAssist

Le système EndoAssist [AGS+99] (voir Fig. 1.8) développé et commercialisé par
la société Armstrong-Healthcare [arm] permet également d’actionner l’endoscope. Il
est basé sur une structure mécanique CRD et a la particularité d’être commandé
en fonction du mouvement de la tête du chirurgien. Ce dernier porte un casque
léger dont les déplacements sont mesurés par un système de suivi. Le chirurgien
regarde simplement dans la direction où l’endoscope doit être conduit. Pour orienter
l’endoscope à gauche ou à droite, il tourne sa tête respectivement vers la gauche
ou la droite de l’écran vidéo, de même pour le mouvement de haut en bas. Des
mouvements naturels similaires permettent également d’augmenter ou de diminuer
le zoom. Le robot se déplace uniquement lorsque le chirurgien appuie sur une pédale
de validation, ce qui permet au chirurgien d’être libre de ses mouvements lorsque
l’endoscope est positionné. L’évolution du système avant sa commercialisation est
décrite dans [DH96].

Une étude comparative [BJHM01] entre les performances du système AESOP
et celles du système EndoAssist a révélé que le système EndoAssist est plus rapide
et plus efficace pour réaliser des mouvements vers le bas, de côté et en diagonale.
Le système AESOP est plus rapide dans le mode de mouvements préprogrammés.
Le retard pris par le système AESOP lors du positionnement de l’endoscope est at-
tribué au manque de fiabilité du système de reconnaissance vocale et au manque de
précision. Pour ce dernier point, les auteurs précisent que la vitesse élevée des mou-
vements continus et le pas constant des mouvements discontinus ne permettent pas
d’obtenir une précision de positionnement similaire à celle du système EndoAssist.
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Fig. 1.8: Le système EndoAssist de Armstrong-Healthcare Ltd

1.2.3 Les systèmes robotiques expérimentaux de coelioscopie
interventionnelle

Le guidage de l’endoscope par télé-opération a été étendu à l’action des ins-
truments chirurgicaux pour réaliser l’intervention chirurgicale elle-même par télé-
opération. La télé-opération n’est pas un concept nouveau. Elle est déjà très répandue
dans le secteur industriel et permet de faire intervenir des robots dans des endroits
restreints ou dangereux pour l’homme. Un système de télé-opération est constitué
par un ou deux bras esclaves qui sont pilotés à distance par l’utilisateur. L’interface
homme-machine se présente sous forme d’un ou deux bras passifs appelés mâıtres
qui permettent de mesurer et transmettre les commandes de l’utilisateur aux bras
esclaves.

Les difficultés pour transférer cette technologie à la coelioscopie interventionelle
viennent de la nécessité de garantir une sécurité maximale pour le patient ainsi
que pour l’équipe médicale, et de répondre aux normes médicales imposées. Plu-
sieurs équipes de recherches ont orienté leurs travaux sur la réalisation de systèmes
robotiques pour la télé-chirurgie.

Un des premiers systèmes de télé-opération pour la chirurgie a été présenté dans
[HGJ+94]. Ce système comporte un manipulateur esclave à 4 degrés de liberté qui
est utilisé uniquement en chirurgie ouverte.
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A. Manipulateur Black Falcon

Dans le contexte de la chirurgie laparoscopique, Akhil J. Madhani et al. [MNS98,
Mad98] ont développé un manipulateur esclave baptisé ”Black Falcon” possédant 8
degrés de liberté (voir Fig. 1.9). Il est basé sur une architecture mécanique CRD. Les
2 premiers degrés de liberté permettent d’orienter le poignet portant l’instrument
chirurgical autour du point d’incision, le troisième permet d’introduire l’instrument
dans l’abdomen du patient, le quatrième actionne la rotation propre de l’instrument.
Les 3 suivants permettent d’orienter l’outil à l’intérieur de l’abdomen et le dernier
permet d’actionner l’ouverture et la fermeture de l’outil. L’intérêt de l’augmentation
des degrés de liberté à l’intérieur de l’abdomen est de permettre la réalisation de
tâches de suture qui sont difficiles à entreprendre avec des instruments convention-
nels de laparoscopie. Pour répondre à la contrainte de miniaturisation, des systèmes
d’entrâınement par câbles et poulies sont utilisés pour actionner les axes du poignet
de l’instrument. Ces systèmes de transmission par câbles permettent également de
mesurer les 3 forces appliquées au poignet de l’instrument chirurgical à l’extérieur
du patient par l’intermédiaire des couples exercés. Une interface haptique à retour
d’effort PHANToM (SensAble Technologie Inc.) est utilisée comme bras mâıtre et
restitue au chirurgien les forces d’interaction entre l’instrument et les tissus orga-
niques. Des essais de suture sur des tissus animaux ont permis de montrer l’efficacité
de ce prototype.

(a) les bras mâıtre et esclave (b) le poignet de l’instrument

Fig. 1.9: Le Black Falcon

B. Système de téléchirurgie de l’université de Berkeley

Pour atteindre le même objectif, une équipe de chercheurs à l’université Berke-
ley de Californie a développé un système robotique mâıtre/esclave [CTCS99, Cav00]
destiné à la chirurgie laparoscopique. Le manipulateur esclave repose sur une archi-
tecture mécanique CRD. Il est composé de deux parties. La première partie est un
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poignet à centre de rotation déporté situé à l’extérieur de l’abdomen qui permet
de positionner l’instrument selon les 4 degrés de liberté disponibles en laparosco-
pie (voir Fig. 1.10.a) et la seconde partie est l’instrument chirurgical dont la tête
opérante qui se trouve à l’intérieur du patient est orientable selon 2 degrés de liberté
(voir Fig. 1.10.b). Le positionnement de l’instrument est effectué par une structure
mécanique parallèle, actionnée par des moteurs à courant continu couplés à des
vis sans fin. Un système d’entrâınement par câbles et un actionneur hydraulique
permettent d’orienter le poignet de l’instrument selon les 2 degrés de liberté et de
commander l’ouverture/fermeture de la pince.

Le manipulateur mâıtre est réalisé à partir d’une interface haptique commerciale
qui a été modifiée pour commander les 6 degrés de liberté. Dans cette étude, le retour
de force n’a pas été implémenté sur le système. Les auteurs ont développé par la

(a) bras de positionnement (b) instrument chirurgical

Fig. 1.10: Première génération du manipulateur esclave de l’Université de Berkeley

suite un manipulateur mâıtre/esclave de deuxième génération [CWTS01] possédant
deux paires de manipulateurs mâıtres et esclaves (voir Fig. 1.11) à 6 degrés de
liberté chacun, dont 2 permettant d’orienter la tête de l’instrument chirurgical. Par
comparaison avec le premier système, les mouvements d’orientation de la tête de
l’instrument et la fermeture de la pince sont tous transmis par un système de câbles.
De plus, un retour de force est présent sur 4 axes pour augmenter la sensation du
geste chirurgical. Pour ce système, les manipulateurs sont des interfaces haptiques
à retour d’effort (PHANToM v1.5 commercialisé par SensAble Technologies Inc.)
légèrement modifiées.

C. Endobot

Un autre système prototype de télé-opération pour la chirurgie laparoscopique
reposant sur une architecture mécanique CRD est présenté dans [KW01]. Ce système
propose différents modes de commande :
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(a) bras de positionnements (b)instruments chirurgicaux

Fig. 1.11: Deuxième génération du manipulateur esclave de l’Université de Berkeley

– un mode manuel en télé-opération,
– un mode automatique où le système est commandé par ordinateur,
– un mode partagé où le système est commandé en parallèle par un utilisateur

humain et un ordinateur. Dans ce dernier mode, des contraintes artificielles
peuvent par exemple être appliquées sur certains axes pour limiter les mouve-
ments de l’instrument chirurgical sur des trajectoires fixées.

Sur la base de ce système, une étude [KW02] est conduite sur l’automatisation du
geste de suture. En effet, on a montré [CMP96] que la réalisation de noeuds est une
tâche délicate dont la durée peut varier énormément suivant le chirurgien qui opère,
d’où l’intérêt d’une automatisation pour réduire le temps nécessaire.

D. Autres systèmes prototypes

Pour réduire la taille du manipulateur esclave et économiser de la place autour du
patient, un manipulateur esclave de taille réduite est présenté dans [KCW+02]. Ce
manipulateur est composé de 3 parties. La première partie est un support mécanique
de positionnement passif qui maintient un système mécanique actif. Ce dernier est
un poignet à centre de rotation déporté permettant de manipuler l’instrument selon
les 4 degrés de liberté autorisés par la configuration laparoscopique. L’instrument
possède des degrés de liberté supplémentaires pour augmenter sa dextérité.

Dans [KKDS02], un système de télé-opération est proposé pour réaliser des in-
terventions laparoscopiques sur le foie sous imagerie par résonance magnétique. Le
manipulateur esclave et l’instrument chirurgical sont réalisés avec des matériaux non
ferromagnétiques. L’ensemble comporte 6 degrés de liberté qui sont actionnés par
un système hydraulique.
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En France, un système robotique appelé ”EndoχiroB” prévu pour la téléchirurgie
en laparoscopie est actuellement en cours d’étude et de développement. Ce projet est
mené par le groupe industriel SINTERS en partenariat avec plusieurs laboratoires
de recherche ( CHU de Toulouse, LAAS, CEA - CEREM, INRIA, IET, ONERA,
LIRMM).

E. Augmentation de la dextérité

Comme nous l’avons vu dans les travaux précédents, un des progrès apportés par
la robotique est l’apparition d’instruments chirurgicaux à forte dextérité. Des articu-
lations additionnelles à l’extrémité de l’instrument permettent de pallier le manque
de maniabilité dû à la contrainte du point d’incision. Initialement, le mouvement des
instruments est limité à 4 degrés de liberté, 2 rotations autour du point d’incision,
une rotation autour de l’axe propre de l’instrument et une translation le long du
trocart. Or pour un positionnement complet de l’outil (scalpel,pince,...), 6 degrés de
liberté sont nécessaires, 3 pour le positionnement et 3 pour l’orientation. Plusieurs
travaux traitent de l’augmentation de la dextérité des instruments chirurgicaux.
Généralement 2 degrés de liberté sont ajoutés entre l’outil et le corps de l’instru-
ment pour permettre d’orienter l’outil dans l’abdomen et obtenir ainsi les 6 degrés
de liberté. Un septième degré de liberté permet également l’ouverture/fermeture de
la pince ou des ciseaux. Les actionneurs utilisés sont le plus souvent des mécanismes
d’entrâınement par câbles pour garantir une miniaturisation maximale de l’instru-
ment [MNS98, CTCS99, NKK01, JMS+02]. Un instrument chirurgical comportant
9 degrés de liberté (dont un pour l’ouverture et la fermeture de la pince) totale-
ment actionné par câbles est présenté dans [IDHH02]. Les principaux inconvénients
des transmissions par câbles sont la faible répétabilité, la fiabilité et le manque de
raideur de l’effecteur. Ils sont dus à l’élasticité, à la déformation par l’usure et à la
friction des câbles. Pour éviter ces inconvénients, un système d’engrenage miniature
a été proposé dans [MM99] pour orienter la tête de l’instrument selon 2 degrés de
liberté. Seule une transmission par câble est utilisée pour actionner la pince. Pour le
système télé-opéré présenté dans [KCW+02] le corps des instruments chirurgicaux
est composé de 3 parties rigides qui peuvent coulisser les unes par rapport aux autres
permettant ainsi d’orienter une plate-forme fixée à leur extrémité. Ce dispositif est
comparable à un robot parallèle et permet d’orienter l’outil de l’instrument qui est
solidaire de la plate-forme. Un troisième degré de liberté permet également d’orien-
ter l’outil selon son propre axe. Bien entendu, la liste des travaux présentés ici n’est
pas exhaustive car l’augmentation de la dextérité des instruments chirurgicaux est
actuellement une thématique de recherche en plein essor.

1.2.4 Les systèmes robotiques commerciaux de coelioscopie
interventionnelle

A ce jour essentiellement deux systèmes robotiques répondant aux normes médicales
sont disponibles sur le marché.
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A. Zeus

Le système ZEUS développé et introduit à partir de 1996 par la société américaine
Computer Motion Inc. a permis aux chirurgiens de réaliser les premiers essais dans
plusieurs disciplines de laparoscopie opératoire par télé-opération, ainsi que le pre-
mier pontage de l’artère coronaire sur coeur-battant en 1999 [RDM+99]. Son uti-
lisation a été légalement approuvée aux Etats-Unis en septembre 2002 par l’ins-
titution américaine de la protection de la santé ”Food and Drug Administration”
(FDA) pour assister le chirurgien lors d’intervention en chirurgie laparoscopique tels
la cholécystectomie (ablation de la vésicule biliaire) ou le reflux gastro-œsophagien
(suppression de lésions muqueuses à risque de dégénérescence). En 2001, le professeur
Marescaux a télé-opéré ce système depuis New-York pour effectuer avec succès une
cholécystectomie à une patiente se trouvant à Strasbourg [MLG+01]. Cette première
opération transatlantique baptisée ”opération Lindbergh” fut réalisable grâce à l’uti-
lisation d’un système de télé-communication de haut débit (10 mégabits/seconde) et
à forte redondance pour transmettre les informations nécessaires entre la console de
commande et le manipulateur esclave (retour visuel de l’endoscope, commande du
robot, visio-conférence). Grâce aux prouesses des ingénieurs de télé-communication,
le délai entre le geste du chirurgien et le retour obtenu dans l’image a été réduit à
150 millisecondes [GBW02].

Le manipulateur esclave est présenté à la figure 1.12. Il est composé de 3 bras
robotiques indépendants dont la géométrie est similaire à celle du bras AESOP avec
une architecture mécanique basée sur un poignet à axes passifs (PAP). Un bras per-
met de maintenir et déplacer l’endoscope et les 2 autres servent à actionner 2 instru-
ments chirurgicaux. Chaque bras est fixé sur la table d’opération à la convenance du
chirurgien. Pesant chacun une quinzaine de kilogrammes, ils peuvent être aisément
transportés par une personne de l’équipe médicale. La console de commande (voir
Fig. 1.13) comporte le manipulateur mâıtre et l’écran vidéo qui fournit le retour
visuel de la scène opératoire. A l’aide de ses deux mains, le chirurgien actionne deux
bras mâıtres qui transmettent les déplacements à effectuer aux bras esclaves portant
les instruments chirurgicaux. Le manipulateur portant l’endoscope est commandé
par la voix selon le même principe que le système AESOP. Plus d’une quarantaine
d’instruments chirurgicaux sont disponibles (voir Fig. 1.14) dont les diamètres va-
rient entre 3,5 et 5 mm. Ils peuvent être facilement changés durant l’intervention
par un assistant se trouvant à proximité du manipulateur esclave et sont stérilisés
par autoclave. Certains instruments possèdent également un poignet introduisant 1
degré de liberté supplémentaire (2 degrés de liberté avec la pince) pour augmenter la
maniabilité des outils à l’intérieur de l’abdomen (voir Fig. 1.15a). Le système ZEUS
propose une visualisation 2D ou 3D selon la préférence du chirurgien. Si la visuali-
sation 3D est choisie, un endoscope stéréoscopique (voir Fig. 1.15b) est utilisé pour
fournir deux images légèrement décalées de la scène. Ces dernières sont projetées au
chirurgien par l’écran de la console. Le chirurgien utilise alors des lunettes 3D qui
lui restituent les images indépendamment sur chaque oeil pour procurer la sensation
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de la vision en relief.

Fig. 1.12: Le système ZEUS : les manipulateurs esclaves

B. Da Vinci

Le système Da Vinci [GS00] est développé et commercialisé par la société américaine
Intuitive Surgical Inc. [int]. Comparé à son principal concurrent qui est le système
ZEUS de Computer Motion Inc, Da Vinci est le premier système de télé-opération
en chirurgie mini-invasive a avoir obtenu l’agrément de l’institution américaine de la
protection de la santé ”Food and Drug Administration” (FDA) en 1997 pour assister
le chirurgien. Son usage était dans un premier temps limité à l’action d’instruments
endoscopiques peu offensifs dont un endoscope rigide, un instrument de dissection
peu tranchant et un instrument de rétraction. En 2000, la FDA autorisa l’utilisa-
tion du système pour actionner également des instruments plus offensifs, comme
des ciseaux, scalpels, supports d’aiguille, instruments électriques de cautérisation,
stabilisateurs et autres instruments utilisés lors de procédures laparoscopiques tels
la cholécystectomie (ablation de la vésicule biliaire) ou le reflux gastro-œsophagien
(suppression de lésions muqueuses à risque de dégénérescence). Le dernier agrément
a été donné en 2002 par la FDA pour assister des interventions en chirurgie thora-
coscopique non-cardiovasculaire (pathologie respiratoire et chirurgie thoracique) et
également pour des procédures de cardiotomie thorascopique (opération chirurgicale
où l’on ouvre les cavités cardiaques).

Comme tout système de télé-opération, le système Da Vinci est composé d’un
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Fig. 1.13: Le système ZEUS : la console de commande composée du robot mâıtre et de
l’écran vidéo

Fig. 1.14: Le système ZEUS : quelques instruments chirurgicaux disponibles
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(a) poignet à 2 degrés de liberté (b) endoscope stéréoscopique

Fig. 1.15: Le système Zeus : les instruments à dextérité augmentée - l’endoscope
stéréoscopique

manipulateur esclave et d’un manipulateur mâıtre (voir Fig. 1.16). A la différence du
système ZEUS, les 3 bras esclaves manipulant les instruments chirurgicaux et l’en-
doscope, selon les 4 degrés de liberté autour du point d’incision, sont tous solidaires
de la même base et reposent sur une architecture mécanique à centre de rotation
déporté (CRD). La console de commande est en une seule partie, intégrant le mani-
pulateur mâıtre et un système d’immersion visuelle (voir Fig. 1.17.a). Contrairement
au système ZEUS où les déplacements de l’endoscope sont commandés vocalement,
le bras esclave du système Da Vinci portant l’endoscope est commandé non pas par
la voix, mais par l’intermédiaire de pédales au niveau de la console de télé-opération.
Le système Da Vinci était le premier à proposer au chirurgien une visualisation 3D
par projection indépendante sur chaque oeil des deux images fournies par un endo-
scope stéréoscopique (voir Fig. 1.17.b). La figure 1.18 présente quelques instruments
EndoWristTM interchangeables qui équipent le système. Ces instruments ont un
diamètre de 8 mm et un poignet comportant 3 degrés de liberté (dont fermeture
de la pince) actionné par une transmission par câbles. Le poignet orientable per-
met d’augmenter le nombre de degrés de liberté de l’instrument à 7 pour fournir au
chirurgien une maniabilité plus élevée. Ils sont également conçus pour être stérilisés
par autoclave.

Dans [SG01], les résultats d’une étude comparative entre le système ZEUS et le
système Da Vinci sont présentés. Cette étude a été menée en mesurant les temps
nécessaires pour réaliser différentes interventions laparoscopiques, sur des porcs vi-
vants, à l’aide des 2 systèmes, pour des opérations dans le domaine de l’urologie.
Les résultats ont montré que les durées d’apprentissages et les durées d’interventions
sont plus courtes lorsque le système Da Vinci est utilisé. Cette différence s’explique
par le fait que la commande manuelle à fournir pour actionner les instruments est
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(a) les bras esclaves (b) la console de commande

Fig. 1.16: Le système Da Vinci : les manipulateurs esclave et mâıtre

(a) interface homme-machine (b) endoscope à double canal optique

Fig. 1.17: Le système Da Vinci : l’interface homme-machine et l’endoscope stéréoscopique
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(a) Les instruments EndoWristTM (b) poignet à 3 degrés de liberté

Fig. 1.18: Le système Da Vinci : les instruments EndoWristTM

plus intuitive avec ce dernier système, car les mouvements entre les bras mâıtres
et esclaves ne sont pas inversés (ce qui est identique à une chirurgie directe clas-
sique) contrairement au système ZEUS où les mouvements sont inversés comme en
laparoscopie conventionnelle.

Dans [LH00] le manipulateur mâıtre du système ZEUS est remplacé par deux
interfaces haptiques PHANToM pour évaluer l’efficacité de différents modes de com-
mande. La commande des déplacements est testée soit dans le repère de l’image, soit
dans le repère de l’effecteur de l’instrument.
Des tests sur l’efficacité et l’ergonomie d’une interface haptique à 6 ou 4 degrés de
liberté sont également effectués. En conclusion, cette étude a montré que le système
de commande utilisant des interfaces haptiques à 4 degrés et dont les déplacements
sont référencés dans le repère de l’instrument est le mieux approprié pour le système
ZEUS.

Le point faible majeur de ces deux systèmes est l’abscence d’un retour d’effort
qui permettrait au chirurgien de ressentir les contraintes physiques exercées par les
instruments chirurgicaux durant l’intervention. Une analyse [KOB+02] comparant
les forces exercées lors de la réalisation de noeuds de suture, soit manuellement par
le chirurgien ou avec un système robotique télé-opéré sans retour d’effort a montré
clairement que les performances d’un système robotique lors de tâches complexes
peuvent être considérablement augmentées si un retour d’effort est fourni au chirur-
gien. Dans [POH01] une commande par retour d’effort est proposée et implémentée
sur le système ZEUS. Pour ce faire, les auteurs ont réalisé un instrument chirurgical
possédant un capteur d’effort miniature placé à son extrémité. Ce dernier supporte
sur sa partie sensible un scalpel et permet de mesurer les 3 composantes de la force
appliquée. Dans cette étude, le manipulateur mâıtre d’origine est remplacé par une
interface haptique PHANToM (Sensable Technologies Inc.) comportant 6 degrés de
liberté pour commander les déplacements d’un bras esclave et restituer les forces
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appliquées au scalpel à l’utilisateur. Une des applications d’un retour tactile est de
pouvoir localiser des polypes gastro-intestinaux ou de différencier par palpation un
tissu cancéreux parmi des tissus sains. Dans [HCTD02] des jauges de contrainte sont
fixées sur les mors de l’effecteur d’un instrument pour mesurer les forces exercées sur
différents tissus organiques et les restituer au chirurgien par l’intermédiaire d’une
interface haptique PHANToM. Un capteur tactile, constitué d’un micro-mécanisme
piezoélectrique, fixé sur chaque mors d’un instrument de saisie (pince) est également
présenté dans [DPP99]. Il permet de fournir au chirurgien la sensation tactile des
tissus organiques qu’il manipule. La particularité de ce capteur est de pouvoir me-
surer l’amplitude de la force appliquée sur différents points de la surface du mors
considéré.

C. Avantages apportés par les systèmes de télé-opération commerciaux

Les systèmes ZEUS et Da Vinci apportent les avantages suivants :

– augmentation de la précision du geste
L’utilisation d’un système robotique augmente la précision du geste, car les
instruments chirurgicaux ne sont plus maniés directement par le chirurgien,
mais par un bras mécanique stable et précis. Un filtrage des mouvements de
commande est appliqué pour éviter de transmettre les éventuels tremblements
des mains du chirurgien aux mouvements des instruments chirurgicaux. En
utilisant l’un des deux systèmes robotiques, le chirurgien a également la possi-
bilité de démultiplier son geste en définissant par exemple qu’un mouvement de
1 cm de sa main provoque un déplacement de 1 mm au niveau de l’instrument
chirurgical, ce qui accrôıt considérablement la précision du geste.

– dextérité élevée des instruments chirurgicaux
Les systèmes robotiques proposent au chirurgien des instruments chirurgicaux
dont la dextérité est plus importante que les instruments utilisés en laparosco-
pie conventionnelle, ce qui facilite la réalisation de tâches complexes comme la
suture.

– plus grand confort pour le chirurgien
Les systèmes robotiques, permettent au chirurgien de s’asseoir confortablement
dans un fauteuil à quelques mètres du patient, plutôt que de rester debout en
maintenant une posture fatigante durant une longue durée. De plus, si le chi-
rurgien ne valide pas, par action d’une pédale, la transmission des mouvements
du manipulateur mâıtre au manipulateur esclave, il peut repositionner les bras
mâıtres pour maintenir son confort sans provoquer le mouvement des instru-
ments.

– possibilité d’intervention à distance
Grâce au progrès en matière de télé-communication, un des avantages futurs de
la chirurgie assistée par robot est de pouvoir réaliser des interventions chirurgi-
cales sur des patients ne se trouvant pas à la même position géographique que
le chirurgien. D’après le professeur Jacques Marescaux qui a réalisé l’opération
”Lindbergh”, la chirurgie à distance permettra le partage du geste chirurgical
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et la participation de plusieurs chirurgiens experts à une opération chirurgicale
se déroulant n’importe où sur le globe.

1.3 Modélisation et architecture du robot médical AESOP

Pour nos expériences sur l’aide au geste chirurgical dans le contexte de la lapa-
roscopie, nous utilisons un manipulateur robotique AESOP (Automatic Endoscopic
System for Optimal Positioning). Ce système robotique validé cliniquement, a déjà
fait ses preuves depuis quelques années dans de nombreux hôpitaux. Il est utilisé
essentiellement pour maintenir et déplacer la caméra endoscopique sous les com-
mandes manuelles ou vocales du chirurgien. Le système AESOP dont nous disposons
a la particularité de posséder une version ouverte du système de commande avec la
possibilité d’être commandé à partir d’un ordinateur de type PC. Pour nos essais
expérimentaux nous utilisons ce système pour manipuler l’instrument chirurgical.
Dans cette parti du chapitre, nous décrivons l’architecture mécanique du manipu-
lateur AESOP et établissons son modèle géométrique et cinématique. Etant donné
que le modèle cinématique propre à la manipulation laparoscopique dépend de la po-
sition du point d’incision, nous proposons un algorithme d’estimation pour fournir,
en temps réel, cette information.

1.3.1 Présentation générale

Le robot AESOP est un bras manipulateur de type SCARA constitué d’un
châınage de 8 corps solides reliés entre eux par 7 axes. Le premier axe est une
liaison prismatique et les 6 axes suivants sont des liaisons rotöıdes. Seuls les axes
1,2,3 et 7 sont motorisés, l’axe 4 est fixe mais ajustable et les axes 5 et 6 sont libres
(voir Fig. 1.19). Chaque axe est équipé d’un capteur de position absolue.
L’axe 4 permet d’incliner manuellement l’avant-bras vers le bas selon sept configu-
rations angulaires bloquées mécaniquement. L’intérêt de ce degré de liberté est de
faciliter la mise en place initiale du robot pour accéder de manière optimale à l’es-
pace de travail nécessaire à l’intervention chirurgicale. L’inclinaison de l’avant-bras
étant bloquée, la position angulaire autour de l’axe 4 reste constante tout au long
de l’intervention.

Le poignet du bras réalisé à l’aide des axes 5,6 et 7 permet de maintenir un
endoscope ou un instrument chirurgical. La solution employée par Computer Motion
pour respecter la contrainte cinématique introduite par le point d’incision consiste
à rendre les axes 5 et 6 passifs. L’orientation de l’endoscope ou de l’instrument
chirurgical par rapport au point d’incision est par conséquent libre suivant les axes 5
et 6. Il est défini par la position du centre du poignet par rapport au point d’incision.
Cette solution garantit des mouvements de rotation autour du point d’incision.

Les 2 derniers corps du poignet sont démontables pour être stérilisés à haute
température. Le corps 7 est composé de 2 éléments détachables qui sont maintenus
par aimantation. Le premier élément se fixe au corps 6 par l’intermédiaire de l’axe
6, et le deuxième élément est lié du corps 8 par l’axe 7. L’endoscope ou l’instrument
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Fig. 1.19: Géométrie du manipulateur AESOP

chirurgical est maintenu solidaire du corps 8 par un collier de serrage. Ce système
de fixation par aimantation fournit plusieurs avantages. Le premier avantage est la
possibilité de fixer ou de détacher facilement et rapidement l’endoscope ou l’ins-
trument chirurgical du bras manipulateur. Le deuxième avantage est d’avoir une
rupture automatique de la fixation de l’instrument chirurgical si une contrainte de
force supérieure à la force magnétique de fixation est exercée accidentellement sur
le patient.

Le robot AESOP a mécaniquement 7 degrés de liberté. Cependant, l’axe 4 étant
bloqué pour une configuration donnée, nous considérons pour la modélisation uni-
quement 6 degrés de liberté, dont 4 sont actifs et 2 sont passifs. Les 4 degrés de liberté
actifs permettent de commander les mouvements de l’endoscope ou de l’instrument
chirurgical selon les 4 degrés de liberté propres à la manipulation laparoscopique.
Les 4 axes motorisés sont entrâınés par des moteurs à courant continu. Chaque mo-
teur est pourvu d’un réducteur et d’un frein débrayé automatiquement lorsqu’un
courant est appliqué.

La commande électrique est réalisée par un asservissement de courant imbriqué
dans un asservissement de vitesse. Le courant induit dans chaque moteur est régulé
par une boucle de contre-réaction. Cet asservissement a pour fonction de contrôler
le couple des moteurs qui est proportionnel au courant d’induit. Pour contrôler la
vitesse articulaire de chaque axe motorisé, la boucle de l’asservissement en courant
est imbriquée dans une boucle d’asservissement en vitesse.
Des commandes manuelles sont disponibles en actionnant un interrupteur placé
sur l’avant-bras du robot. Elles permettent de positionner initialement le bras par
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rapport au patient. L’interrupteur permet d’actionner la translation du corps 1 selon
l’axe 1. Une pression maintenue sur cet interrupteur permet également d’asservir à
zéro le courant des moteurs des axes 2 et 3, dans le but de suivre à couple nul une
trajectoire imposée physiquement par l’utilisateur.

1.3.2 Modélisation géométrique et notations

Un robot série à structure cinématique ouverte tel le robot AESOP est constitué
d’un châınage de n + 1 corps liés entre eux par n articulations rotöıdes ou prisma-
tiques. Les angles de rotation ou les longueurs de translation des différentes articula-
tions sont appelés coordonnées articulaires et constituent le vecteur des coordonnées
articulaires q = [q1...qn]T . La modélisation géométrique du robot a pour objectif de
déterminer la transformation entre l’espace des coordonnées articulaires et l’espace
des coordonnées cartésiennes.
Dans l’espace cartésien, la position d’un objet est définie par 6 coordonnées : 3
définissant la position et 3 définissant l’orientation. L’attitude permet de définir la
position et l’orientation relatives d’un repère cartésien {j} par rapport à un repère
cartésien {i}. Elle est décrite par le vecteur à 6 composantes suivant que nous notons
ipj :

ipj =




Tx

Ty

Tz

α
β
γ






 translation

}
rotation

(1.1)

Les 3 premières composantes définissent la translation le long des axes du repère
{i} et les 3 dernières composantes correspondent aux angles représentant la rotation
du repère {j} par rapport au repère {i}. Il existe plusieurs représentations de la
rotation utilisant soit les angles d’Euler, soit les angles de roulis, tangage, lacet ou
soit un angle autour d’un axe unitaire (cf. [KD02]). Quelle que soit la représentation
utilisée, ces trois paramètres permettent de définir une matrice de rotation unique.
Cette matrice de rotation est de dimension 3 par 3 et définit totalement l’orientation
du repère {j} par rapport au repère {i}. Elle est notée :

i
jR =




i
jr11

i
jr12

i
jr13

i
jr21

i
jr22

i
jr23

i
jr31

i
jr32

i
jr33


 ; i

jR
T i

jR = I[3×3] , det(i
jR) = 1 (1.2)

L’attitude d’un repère {j} centré au point Oj par rapport à un repère {i} centré au

point Oi est définie par la translation des origines
−−−→
OiOj et la rotation i

jR. Ainsi, les
coordonnées d’un point P définies dans {j} par jP peuvent être exprimées dans {i}
en effectuant :

iP = iOj + i
jR

jP (1.3)
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où iOj =
[

iojx
iojy

iojz

]T
correspond aux coordonnées de l’origine du repère {j}

exprimées dans {i}.
Nous pouvons également exprimer un vecteur V dans {i} dont les coordonnées sont
initialement définies dans {j}, avec la relation suivante :

iV = i
jR

jV (1.4)

Ces deux relations (1.3) et (1.4) caractérisent le changement de repère de référence.
En robotique, la matrice homogène permet de décrire la géométrie relative entre
deux repères. Elle est définie par :

i
jH =

[
i
jR

iOj

0 0 0 1

]
=




i
jh11

i
jh12

i
jh13

i
jh14

i
jh21

i
jh22

i
jh23

i
jh24

i
jh31

i
jh32

i
jh33

i
jh34

0 0 0 1


 (1.5)

Pour son utilisation, nous ajoutons une 4ème coordonnée au point ou au vecteur
duquel nous désirons calculer les coordonnées dans un nouveau repère. Cette coor-
donnée vaut 1 pour un point finie et 0 pour un vecteur (direction = point à l’∞) :

iP =




ipx
ipy
ipz

1


 iV =




ivx
ivy
ivz

0


 (1.6)

Le changement de repère de référence pour un point ou un vecteur en utilisant la
matrice homogène est alors obtenu par :

iP = i
jH

jP iV = i
jH

jV (1.7)

Notons également que l’inversion d’une matrice homogène utilisée pour effectuer une
transformation homogène inverse est définie par :

(i
jH)−1 =

[
i
jR

T −i
jR

T iOj

0 0 0 1

]
= j

iH (1.8)

Ayant introduit ces quelques notions de géométrie qui sont loin d’être exhaus-
tives, plus de détails étant disponibles dans la littérature robotique classique (voir
par exemple, [SV89, Cra89, KD02]), nous pouvons à présent calculer le modèle
géométrique direct du robot. Ce modèle géométrique permet d’exprimer l’attitude
BpE du repère {E} de l’organe terminal du robot par rapport à son repère de base
{B} en fonction des coordonnées articulaires q.

En pratique, si les corps du robot sont numérotés de 0 à n, où la base du ro-
bot correspond au numéro 0 et l’organe terminal (effecteur) est désigné par n. La
première étape de la modélisation consiste à attacher un repère {i} numéroté de
0 à n à chaque corps. La transformation entre le repère {k − 1} attaché au corps
(k−1) et le repère {k} attaché au corps k exprimée dans le repère {k−1} est définie



1.3. Modélisation et architecture du robot médical AESOP 49

par la matrice homogène
(k−1)

k H(qk) dépendante de la coordonnée articulaire qk de
l’axe k. L’attitude de l’organe terminal par rapport au repère de base du robot BpE

correspond à la transformation entre le repère de base {B} = {0} et le repère de
l’effecteur {E} = {n} exprimée dans le repère de base {B}. Elle est donnée par la
matrice homogène B

EH(q) obtenue par composition des différentes transformations :

B
EH(q) = 0

nH(q) =0
1 H(q1)

1
2H(q2)...

(n−1)
n H(qn) (1.9)

Il existe une infinité de possibilités pour positionner chaque repère. Nous avons suivi
la convention de Denavit-Hartenberg non modifiée (voir [SV89]).

Le calcul de B
EH(q) pour le robot AESOP avec la convention de Denavit-Hartenberg

non modifiée est détaillé dans l’annexe A.1.1. Dans le cas du robot AESOP, si nous
ne considérons pas l’axe réglable, nous avons 6 axes mobiles (n = 6) dont un axe
prismatique et 5 axes rotöıdes. Par conséquent, le vecteur de coordonnées articu-
laires q est de dimension 6 et B

EH(q) = 0
6H(q), où (q1, q2, q3) correspondent aux

axes 1,2,3 de la figure 1.19 et (q4, q5, q6) aux axes 5,6,7 (cf. annexe A.1.1).

EX̂
EŶ

IẐ

IX̂
IŶ

EẐ

{ } I 

{ } E 

l

Fig. 1.20: Définition de la géométrie des repères : effecteur {E} = {6} et instrument {I}

D’autre part, afin de définir la position de l’extrémité de l’endoscope ou de l’ins-
trument chirurgical qui est maintenu par l’effecteur, nous introduisons une matrice
homogène supplémentaire, E

I H. Elle donne la transformation entre le repère de l’ef-
fecteur {E} et le repère {I} attaché à l’extrémité de l’instrument chirurgical (voir
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figure 1.20). La transformation E
I H se limite à une translation le long de l’axe ẐE :

E
I H =




1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 l
0 0 0 1


 (1.10)

où le paramètre l correspond à la distance qui sépare l’extrémité de l’instrument
de l’origine de l’effecteur du robot. Par conséquent, la transformation B

I H entre le
repère de base du robot, {B} et le repère de l’instrument, {I}, exprimée dans le
repère de base est donnée par :

B
I H =B

E H E
I H (1.11)

Cette transformation correspond au modèle géométrique direct du robot et permet
de calculer l’attitude BpI de l’instrument chirurgical par rapport au repère de base
du robot en fonction des coordonnées articulaires q.
Enfin, notons que grâce à la décomposition de la rotation en 3 rotations élémentaires,
il est toujours possible de convertir une matrice homogène quelconque en 6 coor-
données constituant une attitude (cf. [KD02]). Nous avons donc :

BpI(q) = T6(
B
I H(q)) (1.12)

où T6 est la transformation permettant de convertir une matrice homogène en une
attitude, dépendant de la représentation de la rotation choisie (angles d’Euler, angles
de roulis, tangage, lacet ou angle élémentaire autour d’un axe unitaire (cf. [Cra89])).
La transformation T6 est donnée en annexe A.2 dans le cas de la représentation de
la rotation par les angles de roulis, tangage, lacet.

1.4 Modélisation cinématique propre à la manipulation
laparoscopique

La fonction du manipulateur est de déplacer, à travers un trocart placé au point
d’incision, un instrument chirurgical qui est introduit dans l’abdomen du patient.
En laparoscopie, les mouvements de l’instrument chirurgical sont réduits à 4 degrés
de liberté. La contrainte cinématique introduite par le point d’incision interdit les
translations latérales de l’instrument chirurgical au niveau du trocart. Seules la
translation selon l’axe de pénétration de l’instrument, les 2 rotations autour du point
d’incision et la rotation autour de l’axe de pénétration sont possibles. Dans cette
partie, nous présentons les calculs permettant de réaliser la transformation entre
l’espace des vitesses opérationnelles de l’instrument chirurgical selon ces 4 degrés de
liberté et l’espace des vitesses articulaires du robot, q̇, afin de pouvoir, par la suite,
exprimer les consignes q̇∗ pour les asservissements des vitesses des axes du robot.
En particulier, nous étudions le cas du manipulateur AESOP. Cette transformation
permet de calculer les consignes de vitesses articulaires permettant de générer les
vitesses de déplacements désirées dans l’espace opérationnel.
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1.4.1 Vitesse opérationnelle de l’instrument chirurgical

La figure 1.21 nous montre la géométrie d’interaction entre l’instrument chirur-
gical et l’abdomen du patient. Nous attachons le repère {Q} à l’abdomen du patient
dont l’origine est confondue avec le point d’incision, et l’orientation est identique à
celle du repère de base {B} du robot. Nous notons {K} le repère attaché au trocart
dont l’origine est confondue avec celle du repère {Q}, et l’orientation est identique
à celle du repère {I} de l’instrument chirurgical. Par la suite nous considérons que
le patient est immobile par rapport au repère de base du robot.

6Ẑ
6X̂

6Ŷ

IẐ
IX̂

IŶ

KẐ
KX̂

KŶ

QẐ

QX̂

QŶ

{ } I 

{ }K  

{ } 6 

{ } Q 1d

2d l

Fig. 1.21: Définition de la géométrie des repères : effecteur {E} = {6}, trocart {K}, abdo-
men {Q} et instrument {I}.

Nous définissons la vitesse de l’instrument chirurgical par rapport au patient par le
vecteur des vitesses opérationnelles suivant :

wop =




vz

ωx

ωy

ωz


 (1.13)

où vz est la vitesse de pénétration du repère {I} de l’instrument par rapport au
repère {Q}, le long de l’axe ẐK ≡ ẐI , exprimé dans le repère du trocart et ωx, ωy,
ωz sont les composantes de la vitesse de rotation du repère {I} de l’instrument par
rapport au repère {Q} de l’abdomen exprimée dans le repère du trocart {K}.
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1.4.2 Vitesse cartésienne de l’effecteur du robot

Dans ce paragraphe, nous développons l’expression de la vitesse cartésienne de
l’effecteur du robot par rapport au repère de base du robot en fonction de la vitesse
opérationnelle de l’instrument chirurgical wop. Cette vitesse cartésienne correspond
au torseur cinématique du repère de l’effecteur {E} = {6} par rapport au repère
{B} que nous définissons par le vecteur :

B(Bν{6}) =

[
B(BVO6)
B(BΩ6)

]
(1.14)

où B(BVO6) est le vecteur vitesse de translation de l’origine O6 du repère {6} par
rapport au repère {B} exprimé dans le repère {B} et B(BΩ6) est le vecteur vitesse
de rotation du repère {6} par rapport au repère {B} exprimé dans le repère {B}.
Le vecteur vitesse de rotation est défini comme étant l’axe de rotation instantané
du solide considéré, dont la norme est égale à l’amplitude de la vitesse angulaire.

Etant donné la définition (1.13) du vecteur des vitesses opérationnelles wop, la
vitesse de translation de l’origine OI du repère {I} par rapport au repère {K}
exprimée dans {I} est donnée par :

I(KVOI
) = [ 0 0 vz ]T (1.15)

et la vitesse de rotation de {I} par rapport à {Q} exprimée dans {I} ou dans {K}
est :

K(QΩI) = I(QΩI) = [ ωx ωy ωz ]T (1.16)

En tenant compte de la distance de pénétration d2 séparant les repères {K} et {I},
nous calculons la vitesse de translation de {I} par rapport à {Q} exprimée dans
{I} :

I(QVOI
) = I(QVOK

)︸ ︷︷ ︸
= 0

+ I(KVOI
) + I(QΩK) × I(Q

KR KOI)

= I(KVOI
) + I(QΩI) × KOI

= [ d2ωy −d2ωx vz ]T (1.17)

Les origines des repères {I} et {K} étant confondues, la vitesse de translation
I(QVOK

) est nulle. Finalement, le torseur cinématique du repère de l’instrument
{I} par rapport au patient, exprimé dans le repère de l’instrument, est donné par :

I(QνI) =

[
I(QVOI

)
I(QΩI)

]
=




d2ωy

−d2ωx

vz

ωx

ωy

ωz




(1.18)

Etant donné que le patient est supposé être immobile par rapport au repère de base
du robot {B} et que l’orientation du repère du patient {Q} est choisie identique
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à celle du repère {B}, le torseur cinématique du repère {I} de l’instrument par
rapport au repère de base du robot exprimé dans {I} est équivalent à :

I(BνI) = I(QνI) (1.19)

La vitesse de l’origine O6 par rapport à {B}, obtenue par le mouvement du repère
{I} par rapport au repère de base {B}, est exprimée dans {I} par :

I(BVO6) = I(BVOI
) + I(BΩI) × IO6

=




d2ωx

−d2ωy

vz


 +




ωx

ωy

ωz


×




0
0
−l




=



−(l − d2)ωy

(l − d2)ωx

vz


 =



−d1ωy

d1ωx

vz


 (1.20)

avec d1 la distance séparant l’effecteur du point d’incision. La vitesse de rotation du
repère {6} par rapport au repère de base {B} est identique à celle du repère {I} :

I(BΩ6) = I(BΩI) (1.21)

L’orientation du repère {6} étant identique à celle du repère {I} les vitesses de
translation et de rotation exprimées dans {6} sont :

6(BVO6) = I(BVO6) (1.22)
6(BΩ6) = I(BΩ6) (1.23)

Nous obtenons finalement le torseur cinématique de l’effecteur 6(Bν6) exprimé dans
{6} en fonction de la vitesse opérationnelle de l’instrument :

6(Bν6) =

[
I(BVO6)
I(BΩ6)

]
=




−d1ωy

d1ωx

vz

ωx

ωy

ωz




=




0 0 −d1 0
0 d1 0 0
1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 0
0 0 0 1




︸ ︷︷ ︸
Tν6×4(d)

wop

= Tν(d1)wop (1.24)

La vitesse cartésienne de l’effecteur par rapport au repère de base du robot est
ensuite obtenue en exprimant le torseur cinématique 6(Bν6) dans le repère de base
du robot à partir de la relation suivante :

B(Bν6) =

[
B
6 R 0
0 B

6 R

]
Tν(d1)wop (1.25)

où B
6 R est la matrice de rotation, décrivant l’orientation du repère de l’effecteur {6}

par rapport au repère de base du robot {B}, obtenue à partir du modèle géométrique
direct du robot.
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1.4.3 Matrice Jacobienne du robot

A présent, nous calculons la transformation entre la vitesse q̇ des coordonnées
articulaires du robot et la vitesse cartésienne B(Bν6) de l’effecteur. Cette transfor-
mation est non linéaire et dépend des coordonnées articulaires du robot. Une ap-
proximation linéaire de cette transformation est donnée par la matrice Jacobienne
J du robot pour une position articulaire donnée :

B(Bν6) =

[
B(BVO6)
B(BΩ6)

]
= J(q)q̇ (1.26)

Les calculs permettant d’établir la matrice Jacobienne du manipulateur AESOP
sont présentés dans l’annexe A.4.

1.4.4 Conversion de la vitesse opérationnelle en vitesse
articulaire

Généralement, le calcul du torseur cinématique de l’organe terminal en fonction
des vitesses articulaires n’est pas utile pour commander un robot. Par contre, le
calcul des vitesses articulaires en fonction du torseur cinématique est nécessaire
pour générer la consigne des vitesses q̇∗ à appliquer aux axes. La matrice pseudo-
inverse J+ du robot permet d’obtenir, si elles existent, les vitesses articulaires en
fonction de la vitesse de l’effecteur du robot.

q̇ = J+(q) B(Bν6) (1.27)

avec J+ la pseudo-inverse de J : J+ = (JTJ)−1 JT

Dans le cas particulier où le robot comporte 6 axes, la matrice Jacobienne inverse
J+ est simplement l’inverse de J : J+ = J−1

Pour que la matrice Jacobienne existe, le robot ne doit pas être dans une configura-
tion singulière. En pratique, la seule singularité que peut rencontrer le manipulateur
AESOP est liée à la limite de l’espace de travail, lorsque le bras est tendu. Par
conséquent, nous veillerons à ne jamais positionner le robot dans cette configura-
tion. D’après l’expression (1.24) donnant le torseur cinématique 6(Bν6), la réduction
du mouvement de l’instrument chirurgical à 4 degrés de liberté se traduit par le cou-
plage de la vitesse de translation 6(BVO6) avec la vitesse de rotation 6(BΩ6) pour
les composantes selon les axes X̂6 et Ŷ6 :

6(BVO6)
6(X̂6) = −d1

6(BΩ6)
6(Ŷ6) (1.28)

6(BVO6)
6(Ŷ6) = d1

6(BΩ6)
6(X̂6) (1.29)

L’utilisation d’un manipulateur à 6 degrés de liberté dont les axes sont tous ac-
tionnés, n’est pas appropriée en laparoscopie, car il serait nécessaire de connâıtre
précisément la distance d1 entre l’effecteur du robot et le point d’incision. En pra-
tique, cette distance n’est pas connue. Une erreur d’estimation introduirait une
erreur sur le calcul de la consigne du torseur cinématique de l’effecteur, ce qui aurait
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pour effet de générer des déplacements latéraux de l’instrument chirurgical suivant
les 2 degrés de liberté non autorisés. Les conséquences seraient dangereuses pour
le patient, car l’instrument appliquerait des forces importantes au niveau du point
d’incision. Pour éviter ce risque, le manipulateur AESOP a la particularité d’avoir
6 axes dont les axes 5 et 6 constituant le poignet sont en rotation libre. Le point
d’incision interagit avec l’instrument comme un point de pivot et l’orientation de
l’instrument est obtenue en positionnant le centre du poignet. L’orientation est ainsi
réalisée en actionnant les 3 premiers axes du manipulateur.

Le point d’incision constitue une rotule mécanique couplant la vitesse de rotation
avec la vitesse de translation de l’effecteur selon les axes X̂6 et Ŷ6. Ce couplage, décrit
par les relations (1.28) et (1.29), dépend de la distance réelle d1 entre l’effecteur et
le point d’incision. Les vitesses articulaires q̇4 et q̇5 sont par conséquent obtenues
en fonction des vitesses articulaires commandées q̇1, q̇2, q̇3, q̇6, des coordonnées ar-
ticulaires q et de la distance réelle d1. A partir du calcul de la matrice Jacobienne
directe J de dimension 6 par 6 et des relations de couplage (1.28) et (1.29) nous
calculons (voir annexe A.4) la matrice Jacobienne Jν . Cette matrice de dimension 6
par 4 permet de calculer le torseur cinématique 6(Bν6) uniquement en fonction des
4 vitesses articulaires commandées q̇c :

6(Bν6) = Jν(q, d1)︸ ︷︷ ︸
6×4




q̇1

q̇2

q̇3

q̇6




= Jν(q, d1) q̇c (1.30)

Notons que la matrice Jν est dépendante, comme la matrice J, des 6 coordonnées ar-
ticulaires q. Par ailleurs, Jν dépend également de la distance d1 entre l’effecteur et le
point d’incision. A partir de l’équation (1.24), le vecteur des vitesses opérationnelles
de l’instrument exprimé en fonction du torseur cinématique 6(Bν6) est donné par la
relation suivante :

wop =




0 0 1 0 0 0
0 0 0 1 0 0
0 0 0 0 1 0
0 0 0 0 0 1


 6(Bν6)

= Top︸︷︷︸
4×6

6(Bν6) (1.31)

En combinant (1.30) et (1.31), nous obtenons la matrice Jacobienne Jop reliant la
vitesse opérationnelle de l’instrument en fonction des 4 variables articulaires com-
mandées composant le vecteur q̇c :

wop = Top Jν(q, d1) q̇c

= Jop(q, d1)︸ ︷︷ ︸
4×4

q̇c (1.32)
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En utilisant la matrice Jacobienne inverse de Jop qui relie les vitesses des variables
articulaires commandées et la vitesse opérationnelle de l’instrument chirurgical, nous
obtenons :

q̇c = Jop(q, d1)
−1 wop (1.33)

L’expression de la consigne q̇∗c des vitesses articulaires en fonction de la consigne
w∗

op de la vitesse opérationnelle de l’instrument est donnée par la relation suivante

q̇∗c = Jop(q, d̂1)
−1 w∗

op (1.34)

où d̂1 correspond à la valeur estimée de la distance d1. Cette estimation est réalisée
en ligne à l’aide de l’algorithme que nous présentons dans la section suivante. Etant
donné que la matrice Jacobienne inverse est calculée à partir de la valeur estimée d̂1,
l’erreur d’estimation (d1 − d̂1) se propage dans le calcul de la consigne des vitesses
articulaires ainsi que dans celui de la vitesse opérationnelle réelle de l’instrument.

Etant donné que les asservissements en vitesse des 4 axes motorisés du robot ont
une bande passante élevée, nous faisons l’hypothèse que la référence de vitesse q̇∗c et
la mesure de la vitesse q̇c sont approximativement égales :

q̇c ' q̇∗c (1.35)

Enfin, à partir de (1.32), (1.34) et (1.35), nous obtenons l’expression de la vitesse
opérationnelle réelle de l’instrument en fonction de sa vitesse de consigne :

wop = Jop(q, d1) Jop(q, d̂1)
−1w∗

op (1.36)

Nous pouvons noter que l’erreur d’estimation de d1 introduit un gain entre la vitesse
opérationnelle réelle de l’instrument et sa vitesse de commande. Néanmoins, pour
une commande par asservissement visuel, la variation faible et lente de ce gain
est peu critique, car elle a simplement pour effet de modifier légèrement la bande
passante du système.

1.4.5 Estimation de la position du point d’incision

D’après la relation (1.34), la matrice, J−1
op , permet de convertir la consigne w∗

op

de la vitesse opérationnelle de l’instrument en consigne q̇∗c des vitesses articulaires à
appliquer aux asservissements de vitesse des 4 axes actifs. Elle est obtenue à partir du
calcul de l’inverse de la matrice Jacobienne directe Jop qui dépend des coordonnées
articulaires q et de la distance d1 entre l’effecteur et le point d’incision. En pratique,
les coordonnées articulaires sont mesurées directement par les capteurs de position,
mais la distance d1 n’est pas connue et varie en fonction du positionnement de
l’instrument tout au long de l’intervention chirurgicale.

Dans [OH00], une méthode d’estimation de la distance d1 est présentée en vue de
réaliser la commande du manipulateur AESOP. Nous présentons ici une approche
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similaire, basée sur un algorithme des moindres carrés, permettant d’estimer en ligne
la distance d1.

Nous proposons d’identifier la position cartésienne du point d’incision OQ dans
le repère de base du robot {B} et de calculer ensuite la distance d1 en utilisant le
modèle géométrique du robot. L’intérêt de considérer la position du point d’inci-
sion comme paramètre à identifier réside dans le fait qu’elle ne varie quasiment pas
durant l’intervention chirurgicale contrairement à la distance d1. En effet, dans la
pratique, la respiration du patient introduit une faible et lente variation de cette po-
sition autour d’une position moyenne. Si nous considérons que la position du point
d’incision est fixe par rapport à la base du robot, quelles que soient l’orientation
et la position de l’instrument chirurgical, l’axe Ẑ6 de l’effecteur est concourant au
point d’incision. Notre approche consiste à calculer les coordonnées du point d’inter-
section entre les droites correspondant aux différentes orientations prises par l’axe
Ẑ6. Pour tenir compte de la variation lente de la position du point d’incision, nous
proposons d’estimer les coordonnées du point d’intersection à l’aide d’un algorithme
des moindres carrés récursifs, avec facteur d’oubli stabilisé et zone morte, lequel a la
propriété de suivre de manière robuste les variations lentes des paramètres à estimer
[LT01].

Algorithme des moindres carrés récursifs à facteur d’oubli stabilisé et zone
morte

La modélisation paramétrique du système et l’algorithme des moindres carrés
sont développés en détail dans l’annexe A.5. Nous reportons ci-dessous les équations
permettant d’implémenter l’algorithme en temps discret :

θ̂(t) = θ̂(t− 1) + δ(e(t))F(t)Φ(t− 1)E(t) (1.37)

F−1(t) = λF−1(t− 1) + δ(e(t))Φ(t− 1)ΦT (t− 1) + (1− λ)β0I (1.38)

où :

– θ̂ =
[

ˆoQx ˆoQy ˆoQz

]T
est le vecteur des paramètres estimés qui correspond

à la position estimée du point d’incision exprimée dans le repère de base du
robot.

– ΦT est la matrice du régresseur dont les composantes r13, r23 et r33 proviennent

du vecteur
[

r13 r23 r33

]T
correspondant à la 3ème colonne de la matrice de

rotation B
6 R et sont mesurées directement à partir du modèle géométrique

direct du robot.

ΦT =




(1− r2
13) −r13r23 −r13r33

−r13r23 −(1− r2
23) −r23r33

−r13r33 −r23r33 −(1− r2
33)


 (1.39)
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– E(t) = Y(t)−ΦT (t−1)θ̂(t−1) est le vecteur de l’erreur de prédiction a priori
obtenu en fonction du signal vectoriel

Y =




o6x − r13(r13o6x + r23o6y + r33o6z)
o6y − r23(r13o6x + r23o6y + r33o6z)
o6z − r33(r13o6x + r23o6y + r33o6z)


 (1.40)

dont les composantes sont mesurées à partir du modèle géométrique du robot.
BO6 =

[
o6x o6y o6z

]T
est la position de l’origine du repère de l’effecteur

– F est la matrice de covariance.
– 0 < λ ≤ 1 est un facteur d’oubli constant qui donne moins de poids aux an-

ciennes mesures pour permettre de suivre les variations lentes des paramètres.
– 0 ≤ δ(e(t)) ≤ 1 est la fonction définissant la zone morte dont nous choisissons

la forme :

δ(e(t)) =

{
1− ε0

e(t)
si e(t) ≥ ε0

0 si e(t) < ε0
(1.41)

avec ε0 la borne supérieure connue de la norme euclidienne du signal vecto-
riel w(t) (voir annexe A.5) représentant les perturbations et le bruit (ε0 =
max(‖w(t)‖))

A partir de l’estimée θ̂(t) =
[

ˆoQx(t) ˆoQy(t) ˆoQz(t)
]T

de la position du point

d’incision obtenue par les relations (1.37) et (1.38), la distance estimée d̂1(t) entre
l’effecteur et le point d’incision est donnée par le calcul de la norme :

d̂1(t) =
√

(o6x(t)− ˆoQx(t))2 + (o6y(t)− ˆoQy(t))2 + (o6z(t)− ˆoQz(t))2 (1.42)

où BO6(t) =
[

o6x(t) o6y(t) o6z(t)
]T

est la position de l’origine du repère de
l’effecteur mesurée à l’instant t par l’intermédiaire du modèle géométrique direct du
robot.

Résultats expérimentaux

Dans ce paragraphe nous présentons les résultats expérimentaux de l’estimation
obtenue par l’algorithme des moindres carrés récursifs avec facteur d’oubli stabilisé
et zone morte que nous implémentons à partir des équations (1.37), (1.38) et (1.42).
La variation de la position du trocart étant lente, nous choisissons un facteur d’oubli
proche de 1 (λ = 0, 999). Nous fixons la valeur de ε0 à 0, 002, définissant ainsi une
zone morte qui correspond à une sphère centrée sur le point d’incision dont le rayon
est de 2 mm. La valeur initiale de la matrice de covariance est fixée à F(0) = F0 =
f0I[3×3] avec f0 = 100 et son terme stabilisant est fixé avec β0 = 0, 001 respectant

ainsi la condition de l’équation (A.55). La valeur initiale θ̂(0) des paramètres est
calculée en fonction de la valeur initiale de la distance d̂1(0) et de la configuration
géométrique initiale du robot par la relation :

θ̂(0) = θ0 =




o6x(0)
o6y(0)
o6z(0)


 + d̂1(0)




r13(0)
r23(0)
r33(0)


 (1.43)
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Dans un premier temps, nous avons testé l’algorithme d’estimation sur une ma-
quette permettant de simuler l’abdomen du patient. Cette maquette est constituée
d’une membrane dans laquelle nous avons percé un point d’incision pour intro-
duire l’instrument chirurgical qui est maintenu par le manipulateur AESOP. Dans
cette expérience, la position du point d’incision reste constante car la respiration
du patient n’est pas simulée par la maquette. Nous utilisons un micro-ordinateur
PC relié, via une liaison série RS232, au contrôleur du robot pour réceptionner les
coordonnées des positions articulaires, estimer la distance d1 et calculer, à partir
de la consigne w∗

op de la vitesse opérationnelle de l’instrument et de la matrice Ja-
cobienne inverse Jop, les vitesses articulaires de commande q̇∗ qui sont transmises
aux asservissements des différents axes. L’envoi de la consigne des vitesses articu-
laires au robot est synchronisée à la fréquence de 25 Hz, ce qui correspond à une
période d’échantillonnage du système de 40 ms. Lors de l’expérience, nous avons
commandé la rotation de l’instrument autour des axes X̂K et ŶK en appliquant un
signal sinusöıdal de consigne sur les vitesses opérationnelles ωx et ωy dans le but de
fournir un signal d’excitation à l’algorithme des moindres carrés. Notons que dans
le cas d’une intervention chirurgicale réelle, cette information est produite par le
déplacement de l’instrument commandé soit par télé-opération soit par asservisse-
ment visuel. La valeur initiale de la distance estimée a été fixée volontairement à
d̂1(0) = 50 cm alors que la distance réelle est d1 = 22, 5 cm de manière à tester
l’efficacité de l’algorithme. Les résultats expérimentaux obtenus sont présentés à la
figure 1.22, où les courbes (a) à (c) présentent l’évolution temporelle des coordonnées
du point d’incision et la courbe (d) présente l’évolution de l’estimée de la distance
d1. La distance estimée d̂1 converge au bout de 3 secondes à ±5 mm de la valeur de
la distance réelle. Il faut noter que l’ajout de la zone morte ne permet pas d’obtenir
une convergence parfaite à zéro, puisque l’identification est arrêtée quand la norme
e du signal d’erreur de prédiction devient petite par rapport aux perturbations et
au bruit. Néanmoins, la convergence de la distance estimée d̂1 vers la distance réelle
d1 à ±5 mm, est suffisante pour valider l’utilisation de cet algorithme.

1.5 Conclusion

Dans ce premier chapitre, nous avons introduit le contexte de la chirurgie lapa-
roscopique ainsi que les différents systèmes robotiques existants dans ce domaine.
Nous avons établi le modèle géométrique du manipulateur médical AESOP, utilisé
lors de nos expérimentation, et la modélisation cinématique propre à la manipula-
tion laparoscopique. Etant donné que ce manipulateur est basé sur une architecture
mécanique PAP où les axes permettant la rotation de l’instrument par rapport au
point d’incision sont en roue libre, la rotation de l’instrument par rapport au point
d’incision est obtenue par la translation du poignet. Les vitesses de rotation ωx, ωy

sont alors dépendantes des vitesses de translation du poignet et de la distance d1,
séparant le point d’incision du centre du poignet. Cette distance n’est pas connue et
varie en fonction de la pénétration de l’instrument dans l’abdomen. Pour la mesurer,
nous avons proposé une approche basée sur un algorithme des moindres carrés pour
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estimer en continu la position relative du point d’incision par rapport à la base du
robot. La distance est ensuite calculée à partir du modèle géométrique direct du
manipulateur et de la position du point d’incision. Des résultats expérimentaux ont
permis de vérifier avec succès cette approche en montrant une convergence de la
distance estimée d̂1 à ±5 mm de la distance réelle.
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Chapitre 2

Aide au geste chirurgical par asservissement
visuel en chirurgie laparoscopique

Dans ce chapitre, nous présentons nos objectifs de recherche qui sont l’aide au
geste chirurgical par asservissement visuel dans le contexte de la laparoscopie in-
terventionnelle robotisée. Les travaux existants dans ce domaine sont décrits dans
la première partie du chapitre. La plupart des travaux de recherche traitent du
guidage automatique de la caméra endoscopique par asservissement visuel. Actuel-
lement, de nombreuses équipes de recherche souhaitent relever le défi de développer
des systèmes robotiques permettant de synchroniser les déplacements des instru-
ments et de l’endoscope avec le mouvement du coeur, dans l’optique de réaliser dans
le futur, des interventions chirurgicales sur coeur battant par télé-opération. Jusqu’à
ce jour peu d’études ont été conduites sur le guidage automatique des instruments
chirurgicaux en utilisant l’information visuelle fournie par l’endoscope. Nos travaux
de recherche portent sur le déplacement automatique par asservissement visuel de
l’instrument chirurgical pour assister directement le chirurgien durant l’intervention.
L’objectif n’est pas de remplacer le chirurgien qui reste mâıtre de l’intervention, mais
de lui proposer un système de navigation évolué permettant d’effectuer des tâches
autonomes. Dans la seconde partie du chapitre nous décrivons les tâches que nous
proposons de rendre autonomes par asservissement visuel.

2.1 Systèmes existants d’aide au geste chirurgical en chirurgie
laparoscopique

2.1.1 Guidage automatique de la caméra laparoscopique

La plupart des travaux existants traitent de l’automatisation des déplacements
de la caméra endoscopique par retour visuel.
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Centrage automatique sur un élément anatomique

Dans [TFE+95], le concept d’un ”assistant robotique” pour la chirurgie laparo-
scopique est présenté. A la différence des systèmes robotiques tenant le laparoscope
qui sont essentiellement téléopérés ou commandés vocalement, cet assistant propose
en complément du mode de téléopération, un mode de guidage par vision et des
fonctions d’assistance automatiques. En utilisant ce système, le chirurgien a la pos-
sibilité de désigner un élément anatomique en superposant un curseur sur l’image
vidéo qu’il dirige à l’aide d’une manette montée sur la poignée de l’instrument en-
dosopique utilisé pour l’intervention. Après avoir désigné l’élément anatomique, le
système de vision reconstruit sa localisation 3-D par rapport à la caméra, puis com-
mande le bras portant le laparoscope pour centrer l’élément d’intérêt dans l’image
endoscopique par asservissement visuel, tout en conservant une distance désirée entre
le laparoscope et l’élément organique. La localisation 3-D est réalisée par triangu-
lation. Dans le cas où une caméra laparoscopique standard fournissant une image
monoscopique est utilisée, le système acquiert une première image, commande le
robot pour déplacer la caméra sur une faible distance perpendiculairement à l’axe
optique et acquiert une seconde image. L’élément d’intérêt est ensuite localisé dans la
seconde image par une technique de corrélation, et sa position dans l’espace, relative
à la caméra, est reconstruite à partir des deux images. Dans le cas où un laparoscope
stéréoscopique est utilisé, le déplacement intermédiaire n’est pas effectué.

Centrage automatique sur l’instrument chirurgical

Sur le même concept, plusieurs travaux ont été réalisés dans le but de centrer
automatiquement la zone de travail dans l’image endoscopique en déplaçant le lapa-
roscope par asservissement visuel. A la différence de [TFE+95] où la zone d’intérêt
est définie par le chirurgien qui désigne un élément organique, la stratégie proposée
dans ces travaux est de déplacer le laparoscope de manière à réaliser un suivi de
l’instrument chirurgical utilisé durant l’intervention par le chirurgien. L’intérêt est
de proposer un mode de commande du laparoscope totalement autonome qui ne
nécessite pas la saisie de la zone à centrer par le chirurgien, la zone d’intérêt étant
directement définie par l’extrémité de l’instrument de travail.

Dans [CAPL95], soit l’instrument de travail, soit un instrument auxiliaire ou
un élément significatif de la scène est suivi par asservissement visuel. En plus du
processus de suivi, les déplacements de l’élément suivi sont filtrés pour éviter les
mouvements cycliques et abruptes de la caméra, lesquels auraient pour effet de fati-
guer le chirurgien. Un superviseur permet de déterminer le comportement à suivre
selon le type de mouvement observé. Les 3 comportements considérés sont les sui-
vants :

– observation fixe,
– suivi d’un élément d’intérêt,
– approche ou écartement entre l’instrument et la zone de travail.

Le choix du comportement dépend de la stabilité de la position de l’instrument, de la
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période et de l’amplitude des mouvements du point à centrer. Les instruments sont
marqués avec différentes bandes visuelles pour être localisés de manière robuste dans
l’environnement. Le système de vision est basé sur l’extraction d’indices élémentaires
dont les caractéristiques dans l’image sont des lignes droites. Les paramètres de ces
dernières sont estimés dans l’image après une extraction de contour suivie d’une
détection de droites. Si une ligne droite est parallèle à certaines de ses voisines, elle
est considérée comme appartenant à un instrument marqué et reconnue parmi les
différents motifs utilisés. L’information 3D est extraite à partir du rapport d’échelle
entre la taille apparente de l’image du motif collé sur l’instrument et sa taille réelle.
Contrairement à une reconstruction de position par triangulation où deux prises
de vue différentes, avec une position relative calibrée, sont nécessaires, dans ce cas-
ci une seule image est nécessaire pour extraire l’information de profondeur. Il en
découle une réduction de l’erreur de localisation de l’instrument introduite par les
erreurs de modélisation et de mesure. De plus, un laparoscope monoculaire stan-
dard est utilisé plutôt qu’un système stéréoscopique plus onéreux. La position de
l’extrémité de l’instrument et son orientation sont utilisées pour guider la trajec-
toire du robot maintenant le laparoscope. Les auteurs ont complété ce travail dans
[CAL96] en considérant le cas où deux instruments sont présents dans la scène. Avec
cette amélioration, le superviseur décide du comportement à suivre en considérant
3 situations :

– La présence dans la scène de deux instruments en mouvement :
Dans ce cas, le point considéré à centrer dans l’image est le point central
du segment défini par les deux extrémités des instruments. Pour éviter un
suivi instantané des mouvements du point considéré généré par le travail du
chirurgien, un algorithme de filtrage est utilisé pour stabiliser l’image.

– La présence d’un instrument en mouvement et d’un instrument auxiliaire re-
lativement immobile :
Dans ce cas, le point à centrer dans l’image est toujours considéré sur le seg-
ment défini par les extrémités des deux instruments, et est choisi le plus proche
(1/3 du segment) de l’instrument dont les mouvements sont les plus rapides
(l’instrument principal de travail).

– La présence d’un instrument unique :
Pour ce dernier cas, le point considéré à centrer n’est pas exactement l’extrémité
de l’instrument, mais un point légèrement décalé devant l’instrument.

L’augmentation et la diminution du zoom sont commandées automatiquement pour
maintenir une consigne fixée par le chirurgien. Cette consigne de zoom est le rap-
port entre la taille de l’instrument ou des instruments par rapport à l’ensemble de
la scène. La valeur de la consigne est définie à l’instant initial et peut être modifiée
à chaque fois que le chirurgien le désire. Le suivi consiste à guider le laparoscope
de manière à minimiser l’erreur entre la position 3D mesurée du point d’intérêt et
la position de référence désirée. Pour garantir une souplesse des mouvements de la
caméra et éviter des déplacements brusques et périodiques, un filtrage non linéaire
avec zone morte et hystérésis est effectué sur l’erreur de position.
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Centrage automatique sur l’instrument chirurgical avec la couleur

Dans [UCWW95, WUW98] un autre système laparoscopique de suivi d’instru-
ment est présenté. Ce système requiert également l’usage d’un simple laparoscope
monoculaire, mais la technique de localisation de l’instrument de travail diffère par
l’utilisation de l’information de couleur. A la différence des travaux où l’extrac-
tion des informations visuelles repose sur une analyse de forme ou de structure, la
segmentation de l’image de l’instrument est obtenue uniquement en utilisant l’in-
formation de couleur. Dans ce travail, les auteurs ont étudié à partir de séquences
d’images prises durant des interventions réelles en chirurgie laparoscopique, les pro-
babilités statistiques des couleurs observées pour différents instruments et organes.
Cette étude a permis d’établir une classification des pixels représentant les instru-
ments et les organes selon leur couleur. La localisation du ou des instruments est
réalisée par le système de vision en 4 étapes :

1. Classification des pixels de l’image :
Chaque pixel est attribué au groupe ”organe” ou ”instrument” en fonction de
sa couleur. Les pixels correspondant à du bruit impulsionnel sont supprimés
par un filtrage médian de l’image.

2. Groupement et énumération des régions :
Les pixels représentant le ou les instruments sont regroupés par région et un
numéro est assigné à chaque région correspondant à un instrument (l’incrémentation
des numéros est effectuée à l’apparition d’une nouvelle région représentant un
instrument dans l’image).

3. Analyse de la forme des régions :
Le centre et l’orientation dans l’image des régions de type ”instrument” sont
calculés et une fenêtre de forme carrée ou trapèzöıdale est estimée pour délimiter
chaque région à l’aide du calcul des moments d’ordre 0, 1 et 2 des régions.

4. Propagation du fenêtrage :
A partir des résultats obtenus dans les images successives, la position, la taille
et les paramètres des fenêtres sont prédits dans l’image suivante pour per-
mettre de propager de manière robuste le processus d’énumération du ou des
instruments dans le temps.

Parmi les différents cadres entourant les instruments présents dans le champ vi-
suel, le chirurgien indique au superviseur le cadre correspondant à la cible à suivre.
L’extrémité de ce dernier est alors définie comme étant le point à centrer dans
l’image. Dans leurs publications, les auteurs ont détaillé le Jacobien image, également
connu sous l’appellation ”matrice d’interaction” dans la communauté scientifique
traitant des asservissements visuels. Pour ce système, cette matrice relie les vitesses
des coordonnées dans l’image (u̇, v̇) de l’extrémité de l’instrument à suivre aux vi-
tesses du laparoscope exprimées en coordonnées sphériques (θ̇, φ̇, ρ̇), avec θ̇, φ̇ les
vitesses de rotation autour du point d’incision et ρ̇ la vitesse de translation selon
l’axe du laparoscope. Les composantes de cette matrice dépendent des mesures des
coordonnées dans l’image de l’extrémité de l’instrument et de la profondeur de ce
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point dans l’espace par rapport au repère de base de la caméra. La profondeur de
l’extrémité de l’instrument chirurgical par rapport à la caméra est estimée à par-
tir du rapport entre la taille de la région extraite de l’image et la taille réelle de
l’instrument chirurgical. La commande du système est réalisée par un asservisse-
ment visuel 2D (cf. [Cha90]) décomposant le suivi 3D en deux tâches. La première
tâche consiste à commander uniquement les deux degrés de liberté réalisant la rota-
tion du laparoscope autour du point d’incision pour centrer le point d’intérêt dans
l’image. La matrice d’interaction utilisée dans la commande est ainsi réduite à une
matrice de dimensions 2 × 2 dont l’inverse permet de fournir les vitesses (θ̇, φ̇) à
appliquer au laparoscope en fonction des vitesses des coordonnées dans l’image du
point d’intérêt à suivre. La seconde tâche consiste à asservir la taille de la fenêtre
délimitant l’instrument dans l’image à une taille désirée en commandant la vitesse
de translation ρ̇ du laparoscope le long de son axe. Les auteurs de cette étude ont
également implémenté un système de supervision [WUW96] qui sous le contrôle du
chirurgien, planifie les trajectoires du laparoscope à partir d’une comparaison des
informations de la scène actuelle par rapport aux informations de scènes connues et
mémorisées dans une base de données.

Dans [WAH97b, WAH97a] l’information de couleur est également utilisée pour
extraire l’instrument de l’image endoscopique. Une analyse de la distribution de cou-
leur sur des images typiques observée en laparoscopie a permis de conclure que la
composante de couleur verte est très faiblement représentée, voir quasiment inexis-
tante. Les auteurs ont par conséquent placé une gaine verte au bout de l’instrument
de travail. Un des avantages par rapport aux travaux précédents est la possibilité
de localiser le marqueur de couleur même si une faible partie de l’instrument est
visible, par exemple, dans les situations où la caméra est trop proche de l’instru-
ment ou si l’instrument est partiellement caché par des organes. La localisation 3D
de l’instrument chirurgical par rapport au repère de la caméra est obtenue par tri-
angulation en utilisant les images fournies par un laparoscope stéréoscopique. Ce
laparoscope actionné par un robot AESOP est guidé selon les directions latérales et
longitudinales pour suivre l’instrument chirurgical durant l’intervention. Une étude
[OFU+99] a été menée dans le but de comparer l’efficacité de ce système de gui-
dage automatique du laparoscope à celle fournie par un assistant humain. Sur 20
cas de cholécystectomie, la procédure de guidage automatique a été réalisée avec
succès pour 83 % des patients. La fréquence de correction du positionnement du
laparoscope est significativement réduite en utilisant ce système : 2,2 corrections
par heure comparés à 15,3 corrections par heure avec la participation d’un assistant.
Ces résultats ont permis de valider cliniquement l’utilisation de ce système.

2.1.2 Guidage automatique des instruments chirurgicaux

Contrairement à l’automatisation des déplacements du laparoscope par asservis-
sement visuel, à ce jour, peu de travaux traitent de l’automatisation du déplacement
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des instruments chirurgicaux par retour visuel. Actuellement, les systèmes robo-
tiques permettant d’actionner les instruments chirurgicaux tels les systèmes com-
merciaux ZEUS (Computer Motion Inc.) et Da Vinci (Intuitive Surgical Inc.) sont
des systèmes uniquement télé-opérés de type mâıtre/esclave qui ne proposent pas
de mode de navigation semi-autonome. Le chirurgien referme lui même la boucle de
commande du système. C’est en regardant le retour vidéo qu’il perçoit les informa-
tions de la scène, imagine la trajectoire des instruments chirurgicaux dans le champ
opératoire et commande manuellement les instruments. Cette configuration où le
chirurgien télé-opère amène plus de sécurité que l’usage d’un système totalement
autonome et le laisse ”aux commandes” de l’opération, ce qui est très important
d’un point de vue psychologique. Les systèmes de guidage autonome du laparoscope
ont l’avantage de ne pas augmenter le risque vis à vis du patient, car le laparoscope
n’est pas un instrument chirurgical agissant directement sur les organes. Dans l’état
actuel des choses, le concept de chirurgie complètement automatisée fait peur à juste
titre. Cependant, pour certaines tâches, une commande semi-automatique des ins-
truments chirurgicaux, sous la supervision du chirurgien, pourrait apporter un gain
sur la précision et la rapidité du geste tout en garantissant le même degré de sécurité.

La problématique principale dans le guidage automatique des instruments est de
localiser précisément la position spatiale du point à atteindre dans un repère ap-
partenant au manipulateur robotique qui actionne l’instrument chirurgical. Comme
pour les systèmes de guidage automatique du laparoscope, la localisation peut être
effectuée dans le repère de la caméra, soit à partir de deux images stéréoscopiques
et d’une technique de triangulation, ou à partir d’une seule image et d’un modèle de
connaissance sur les paramètres géométriques de l’objet d’intérêt. Quelle que soit la
technique utilisée, la précision de la localisation dépend de la précision des modèles
considérés dont celui de la caméra avec ses paramètres intrinsèques.
Contrairement aux systèmes de guidage par vision du laparoscope où le robot à com-
mander est celui qui tient le laparoscope, une connaissance de la position relative
entre le repère de la caméra et un repère attaché au robot tenant l’instrument chi-
rurgical est nécessaire pour exprimer la relation cinématique entre les déplacements
des indices visuelles dans l’image et les déplacements du robot chirurgical.

Dans [HN01], les auteurs ont développé un système de vision permettant de posi-
tionner par asservissement visuel un instrument chirurgical au contact d’un organe.
Le chirurgien désigne directement dans l’image endoscopique, par l’intermédiaire
d’un écran tactile, le point de la surface de l’organe à atteindre. Les auteurs ont
réalisé un système scanner basé sur le principe d’un télémètre laser pour acquérir
la géométrie 3D de la surface d’intérêt de la scène. Le scanner est constitué par un
pointeur laser qui est couplé à un système de jeu de deux miroirs actionnés par des
galvanomètres. Ce dispositif permet de dévier le faisceau laser pour l’orienter en site
et azimut. Le scanner est fixé à la place d’une caméra sur l’optique d’un laparoscope
qui est introduite dans l’abdomen à travers un point d’incision. L’ensemble permet
de projeter un spot laser à l’intérieur de l’abdomen sur la surface de la scène avec
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une orientation donnée du faisceau. Une seconde optique couplée à une caméra ra-
pide capturant 955 images par seconde est également introduite dans l’abdomen du
patient. Cette caméra rapide est utilisée pour mesurer la géométrie de la surface de
la scène par une technique de triangulation proche de celle utilisée avec un système
stéréoscopique. Les coordonnées 3D du spot laser sont obtenues par le calcul du
point d’intersection entre la droite dans l’espace définie par le faisceau laser et la
droite de projection perspective passant par le spot laser et le centre optique de
la caméra. Pour établir les équations de ces droites, il est nécessaire de connâıtre
parfaitement les paramètres intrinsèques de la caméra, les angles de déviation du
faisceau laser ainsi que la position relative entre la caméra et le scanner. Pour cela, le
système optique de localisation tridimentionnelle OPTOTRAK commercialisé par
la société Northern Digital Inc. [nor] est utilisé pour mesurer la position relative
entre la caméra et le scanner [Rib01].

La géométrie de la surface observée est reconstruite en 5 secondes par balayage du
spot laser en considérant 4000 points de mesure. Pour le retour visuel du chirurgien,
l’usage d’une seconde caméra est nécessaire, car la caméra rapide ne fournit pas
des images couleur ni une résolution aussi élevée qu’une caméra standard. Cette
dernière est couplée, par l’intermédiaire d’un prisme, à la même optique que celle
de la caméra rapide.

L’instrument chirurgical est introduit par un troisième point d’incision. Il est ac-
tionné par un manipulateur robotique AESOP. Le positionnement de l’instrument
chirurgical au point de contact de la scène dont la projection perspective dans l’image
est indiquée sur l’écran tactile par le chirurgien est réalisé en deux temps. Dans une
première étape, le système localise à l’aide du scanner le point 3D en orientant par
asservissement visuel le faisceau laser de manière à superposer le spot laser avec
le point à atteindre. Dans la seconde étape, une trajectoire est appliquée au robot
chirurgical dans le but de minimiser la distance entre l’extrémité de l’instrument
et le point d’intérêt et d’atteindre ainsi la cible. Pour commander les déplacements
de l’instrument il est alors nécessaire de mesurer la position relative du robot par
rapport à la caméra pour exprimer la position de la cible dans un repère attaché
au manipulateur. Cette mesure est également fournie par le système de localisation
optique OPTOTRAK. Néanmoins, dans cette approche, la précision de localisation
du point d’intérêt et, par conséquent, celle du positionnement de l’instrument est
fortement sensible aux erreurs de modélisation ainsi qu’aux erreurs de mesure sur
les positions relatives entre le scanner, la caméra rapide et le bras manipulateur.

2.1.3 Chirurgie mini-invasive sur coeur battant

La chirurgie mini-invasive sur coeur battant permettant de réaliser le pontage
de l’artère coronaire avec l’assistance d’un robot télé-opéré est actuellement un
challenge que tentent de relever différentes équipes de recherches. L’idée est de
proposer un système robotique qui déplacerait automatiquement la caméra et les
instruments de manière à suivre les mouvements rapides du coeur tout en su-
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perposant les déplacements des instruments commandés par le chirurgien en télé-
opération. En synchronisant les mouvements du laparoscope et des instruments avec
les déplacements du coeur, l’image du retour visuel serait ainsi fixe et le chirurgien
pourrait réaliser l’intervention comme si le coeur était immobile. Dans [ORSH01]
les auteurs présentent leurs travaux et perspectives concernant l’amélioration des
systèmes télé-opérés en chirurgie mini-invasive, avec une approche sur le suivi auto-
matique du coeur. Un nouvel instrument équipé de degrés de liberté supplémentaires
et d’un capteur de force est également présenté. Pour l’instant ils ont développé
un algorithme de vision [GOSH02] qui permet de suivre dans une séquence de 25
images/s (cadence trop lente à notre avis) les déplacements 2D du coeur en détectant
le mouvement de marqueurs naturels à la surface du coeur par une technique de flot
optique. Pour ce faire, une étude préalable [GSOH01] a été menée pour reconstruire
la structure initiale de l’image sans prendre en compte la présence de perturbations
comme par exemple la réflexion spéculaire.

Dans la perspective de réaliser un système de suivi rapide du coeur en mou-
vement, un modèle adaptatif permettant de prédire les déplacements du coeur est
présenté dans [TWT+01]. Ce modèle a été établi selon 1 degré de liberté à partir du
signal d’amplitude du battement du coeur. Cette mesure a été réalisée à l’aide d’un
capteur de déplacement à fibre optique.

Nakamura et al. [NKK01] ont posé une pastille sur le coeur pour faciliter la
détection du mouvement. Les déplacements du coeur sont mesurés à l’aide d’une
caméra rapide à 955 images/seconde en mesurant les variations des coordonnées de
la pastille dans l’image. La caméra est guidée par un robot léger à 4 degrés de liberté
spécialement conçu pour être fixé sur l’écarteur sternal. Des essais in vivo sur un porc
vivant ont permis de démontrer la faisabilité d’une commande par asservissement
visuel rapide permettant de synchroniser les déplacements de la caméra avec les
déplacements du coeur selon 2 degrés de liberté.

2.2 Etude d’un nouveau système d’aide au geste chirurgical en
laparoscopie par asservissement visuel

2.2.1 Tâche de récupération automatique de l’instrument
chirurgical

La première étape d’une intervention en laparoscopie consiste à positionner la
caméra endoscopique et les instruments chirurgicaux dans la zone de travail. Pour
ce faire, dans un premier temps le chirurgien place et oriente la caméra endosco-
pique de manière à visualiser la région d’intérêt, soit manuellement, soit en utilisant
des commandes vocales dans le cas où le système AESOP est utilisé pour manipu-
ler l’endoscope. Le chirurgien conduit ensuite, par télé-opération, les instruments
chirurgicaux dans la zone d’intervention. Une difficulté pratique repose sur le fait
que les instruments chirurgicaux ne sont généralement pas dans le champ visuel au
début de la procédure. Par conséquent, le chirurgien doit, soit déplacer aveuglément



2.2. Etude d’un nouveau système d’aide au geste chirurgical en laparoscopie par asservissement visuel 71

les instruments vers le champ visuel de l’endoscope, soit diminuer le zoom de l’en-
doscope pour obtenir une vue plus large. De la même façon, lorsque le chirurgien
augmente le zoom ou déplace l’endoscope au cours de l’intervention, les instruments
peuvent sortir du champ visuel. Par conséquent, le chirurgien peut être amené mal-
encontreusement à déplacer les instruments par tâtonnement, sans pouvoir s’aider
du retour visuel, avec le risque d’entrer en contact avec les organes internes.
L’intérêt de notre système de commande par vision est d’assister le chirurgien lorsque
cette difficulté est rencontrée. Il permet d’automatiser la tâche de récupération de
l’instrument chirurgical dans le champ visuel et d’amener la tête de l’instrument au
centre de l’image endoscopique sans risque de collision avec un organe quelconque.

2.2.2 Tâche de positionnement automatique de l’instrument
chirurgical

Une difficulté majeure pour le chirurgien est le manque d’information de profon-
deur. En effet, l’image fournie par une caméra endoscopique classique correspond à la
projection de la scène sur un plan (2 dimensions), supprimant ainsi l’information de
profondeur. Le chirurgien doit reconstruire intellectuellement cette information man-
quante, ce qui nécessite une grande expérimentation de sa part. Une solution, plus
onéreuse pour reconstruire l’information de profondeur, est d’utiliser un système
de vision stéréoscopique composé d’un endoscope à deux optiques muni de deux
caméras et d’une console de visualisation en 3 dimensions, comme par exemple celui
présent dans le système DaVinci de Intuitive Surgical. Cependant, l’utilisation d’un
tel système augmente considérablement la fatigue du chirurgien, car il doit fusionner
les informations de deux images qui lui sont projetées indépendamment sur chaque
oeil par la console de visualisation. De plus le chirurgien ayant la tête figée dans la
console de visualisation, n’est plus attentif aux informations ou problèmes pouvant
intervenir localement dans le bloc opératoire. Dans notre travail, nous restons dans
le contexte habituel où le système de vision endoscopique est monoculaire. Dans
ce contexte, le manque d’information de profondeur rend la tâche difficile pour le
chirurgien qui télé-opère, surtout dans le cas où il désire positionner l’instrument à
une distance définie d’un organe sans effectuer de contact.

Pour aider le chirurgien, le système que nous proposons permet de placer auto-
matiquement l’instrument chirurgical à une position désirée dans l’espace de travail
et de mesurer la distance entre l’instrument chirurgical et la surface de l’organe
pointé. Pour positionner l’instrument chirurgical, le chirurgien indique directement
sur l’image endoscopique, à l’aide d’un écran tactile ou d’un périphérique de type
souris, le point de l’organe à atteindre, il choisit la distance à atteindre entre l’instru-
ment et l’organe, puis le système effectue automatiquement le placement de l’instru-
ment par asservissement visuel. Le chirurgien peut, à tout moment, passer dans le
mode automatique ou dans le mode de télé-opération. Quel que soit le mode choisi, le
système de vision informe en direct le chirurgien de la valeur de la distance séparant
l’instrument de l’organe, ce qui peut être une aide très utile pour entreprendre une
opération délicate.
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2.2.3 Problématiques à résoudre

La problématique rencontrée lors de l’étude du système est composée de 6 points
principaux que nous énumérons ci-dessous :

1. Le premier point est le manque d’information visuelle permettant de localiser
l’instrument chirurgical lorsqu’il n’est pas présent dans le champ visuel de la
caméra.

2. Le second point est la difficulté d’extraire des d’informations visuelles propres
à la scène due à la nature chaotique et déformable de l’environnement ob-
servé. De plus l’éclairage n’est pas homogène, ce qui engendre une difficulté
supplémentaire pour extraire les informations de l’image. En effet, la lumière
d’éclairage est transmise par un réseau de fibres optiques puis diffusée par une
couronne périphérique située à la tête de l’optique de l’endoscope. Ce posi-
tionnement de la source d’éclairage sur l’endoscope introduit une intensité de
lumière, importante au centre de l’image, et faible sur les bords.

3. Le troisième point concerne la reconstruction de la distance entre l’instrument
chirurgical et l’organe en utilisant un système endoscopique monoculaire qui
ne fournit pas l’information de profondeur, contrairement à un système de
vision stéréoscopique.

4. Le quatrième point est la méconnaissance de la position relative entre la caméra
et l’instrument chirugical dans le cas où les bras robotiques ne sont pas soli-
daires de la même base. En effet, pour le système ZEUS, les 3 bras robotiques
utilisés pour déplacer la caméra et les instruments chirurgicaux sont montés
sur des chariots mobiles positionnés indépendamment autour du patient, à la
convenance du chirurgien. Aucun système n’est présent pour mesurer la posi-
tion relative des bases des robots manipulateurs. L’information de la position
relative n’est pas utile dans le cas où le chirurgien télé-opère, cependant pour
commander l’instrument par asservissement visuel avec une configuration où
la caméra est déportée et non pas montée sur l’instrument, il est nécessaire
d’effectuer un changement de base entre le repère de la caméra et le repère de
l’instrument pour fournir les vitesses de commande à appliquer à l’instrument.

5. Le cinquième point concerne la sécurité. En effet, la récupération automatique
de l’instrument dans le champ visuel de la caméra ou le positionnement au-
tomatique de l’instrument chirurgical par rapport à un organe d’intérêt ne
doivent pas introduire de danger pour le patient. Le système de vision doit
être conçu pour éviter tout risque de contact non désiré dans l’abdomen du
patient.

6. Le dernier point concerne l’ergonomie du système proposé. Le système ne doit
pas ajouter des contraintes supplémentaires pour sa mise en place dans l’espace
de travail, ni pour son utilisation.
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2.2.4 Approche proposée : utilisation d’un pointage laser et de
marqueurs optiques

Pour réaliser les différentes tâches, 3 degrés de liberté sont nécessaires : les 2
rotations de l’instrument autour des axes X̂K et ŶK du repère attaché au trocart
et la translation de l’instrument le long de l’axe ẐK . Nous proposons de guider un
instrument de lavage et d’aspiration qui a la particularité d’être symétrique selon son
axe. C’est pourquoi, le quatrième degré de liberté qui correspond à la rotation propre
de l’instrument autour de l’axe ẐK n’est pas pris en compte pour la réalisation des
tâches.

Pour la commande référencée vision, les informations visuelles les plus usuelles
sont les points, les segments, les droites, les ellipses, les surfaces, les barycentres ou
les moments d’inertie. Le choix dépend de la possibilité de mesurer l’ information
visuelle dans l’image de manière robuste et rapide et de pouvoir calculer explicite-
ment son torseur d’interaction (cf. [Cha90, ECR92]).
Dans notre approche nous traitons le manque d’information visuelle, permettant de
localiser l’instrument chirurgical, en projetant de l’information visuelle sur la scène
à partir de l’instrument chirurgical. Un dispositif miniature de pointage laser est
fixé sur l’instrument chirurgical et projette un motif laser sur la surface de la scène,
dans la direction de l’axe de l’instrument (voir figure 2.1).

Fig. 2.1: Projections du motif laser et marqueurs lumineux

Dans le domaine des asservissements visuels, plusieurs travaux basés sur l’utili-
sation de faisceaux laser pour structurer la scène ont déjà été publiés. La projection
laser est employée par exemple pour réaliser le suivi en temps réel d’objet en mouve-
ment [VA90] ou pour reconstruire l’information tridimensionnelle de la surface d’un
objet observé [Aga90]. Dans [Mot92, KMM+95], deux pointeurs laser sont couplés à
la caméra pour projeter des plans laser orthogonaux sur un objet sphérique. Pour po-
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sitionner automatiquement la caméra par rapport à la sphère, les auteurs ont réalisé
une commande référencée vision où les primitives visuelles utilisées sont les pa-
ramètres des portions d’ellipses correspondantes aux projections dans le plan image
des deux plans laser avec la sphère. Pour établir les lois de la commande référencée
vision, les auteurs ont calculé explicitement la matrice d’interaction qui relie la va-
riation des paramètres des ellipses au torseur cinématique de la caméra à partir de
la modélisation géométrique de la sphère et des plans laser.

Pour notre application, contrairement aux travaux précédents, le motif laser
est projeté à partir de l’instrument chirurgical et non à partir de la caméra. De
plus, nous ne disposons pas de modèle de l’organe observé qui permettrait d’écrire
explicitement les torseurs d’interaction des primitives visuelles. Nous choisissons
comme primitives visuelles les coordonnées du barycentre de l’image d’un point. La
projection d’une information visuelle plus riche, comme par exemple, un segment ou
une ellipse n’est pas envisageable en pratique, car la surface des organes n’est pas
plane et son relief chaotique a pour effet de déformer fortement le motif projeté et
de le rendre inexploitable.

La projection d’un simple point laser permet ainsi de marquer visuellement le
point P de la surface de la scène qui est aligné avec l’axe de l’instrument chirurgical.
La présence du motif laser dans l’image endoscopique permet alors de commander
l’orientation de l’instrument même si ce dernier n’est pas visible dans l’image. Pour
l’automatisation des tâches de récupération et de positionnement, l’orientation de
l’instrument est réalisée par un asservissement visuel. Cet asservissement consiste
à orienter l’instrument chirurgical, autour des axes X̂K et ŶK du repère attaché au
trocart, dans la direction d’un point 3D choisi sur la surface de l’organe. Ce point
de référence, noté P ∗, est fixé selon la tâche automatisée :

– pour la tâche de récupération, le point P ∗ est fixé comme étant l’intersec-
tion de l’axe optique de la caméra avec la surface de l’organe. Sa projection
perspective sur le plan image est donnée par le point p∗ et a pour coordonnées

image s∗p =
[

u∗p v∗p
]T

avec u∗p = 0 et v∗p = 0 (pixel).
– pour la tâche de positionnement, le point P ∗ correspond à un point

d’intérêt de la surface de la scène à atteindre. Dans ce cas, les coordonnées
images u∗p et v∗p de sa projection perspective p∗ sont indiquées directement dans
l’image endoscopique par le chirurgien.

En extrayant les coordonnées images sp =
[

up vp

]T
de la projection perspective p

du centre du motif laser P sur le plan image, l’orientation automatique de l’instru-
ment chirurgical peut alors être réalisé par une commande référencée dans l’image
qui consiste à asservir les coordonnées images sp à la consigne s∗p. En effet, de par
la géométrie projective, la superposition des points p et p∗ dans l’image implique
l’alignement des points P et P ∗ dans l’espace avec le centre optique.

Cet asservissement se limite à l’orientation sur deux degrés de liberté de l’ins-
trument, et ne permet pas de commander la pénétration de l’instrument à travers
le trocart. En effet, pour contrôler la translation de l’instrument selon son axe, il
est nécessaire d’avoir une information de profondeur entre l’instrument et l’organe.
Une solution serait de projeter à partir de l’instrument un segment laser et non
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plus un point et d’utiliser comme primitives visuelles les coordonnées du centre et
la longueur du segment observé dans l’image. Sous l’hypothèse que la caméra est
immobile, la variation de la longueur du segment observé dans l’image donnerait
alors une information sur la variation de la profondeur entre l’instrument et l’or-
gane. Cependant cette information ne permet pas de fournir la valeur absolue de la
distance séparant l’instrument à l’organe, mesure qui est primordiale pour la sécurité
du patient durant le positionnement automatique de l’instrument. De plus, pour po-
sitionner automatiquement l’instrument chirurgical, il serait nécessaire de connâıtre
à l’avance la longueur du segment dans l’image à la position désirée, ce qui n’est
pas réaliste. Rappelons également qu’en pratique, la surface complexe des organes
n’est pas plane et déforme fortement le motif projeté, c’est pourquoi, nous préférons
projeter le motif le plus simple qui est le point.

Dans notre approche, nous proposons de reconstruire la distance absolue entre
l’instrument et la surface de l’organe pointé à partir des coordonnées dans l’image du
centre du point laser et des coordonnées images de 3 marqueurs lumineux que nous
fixons le long de l’instrument chirurgical. Notons que la distance peut être estimée
uniquement si le motif laser et les marqueurs lumineux de l’instrument sont visibles
dans l’image endoscopique.

L’approche que nous proposons pour positionner l’instrument avec le maxi-
mum de sécurité est de décomposer son déplacement en deux étapes successives.
La première étape consiste à orienter l’instrument dans la direction de l’organe à at-
teindre, ce qui est réalisé en alignant le spot laser sur la position cible, et la seconde
étape consiste à introduire l’instrument selon son axe pour atteindre la distance
désirée entre l’organe et l’instrument. Cette approche est développée en détail dans
le chapitre 5.

2.2.5 Prototype du support à pointage laser

Du point de vue pratique, il est mécaniquement impossible de projeter un point
laser le long de l’axe central de l’instrument pour marquer visuellement le point de
la surface de l’organe qui est aligné avec l’axe central de l’instrument. En effet, la
tête d’un instrument chirurgical utilisé en laparoscopie ne permet pas de loger un
pointeur laser car elle constitue l’extrémité d’un outil, tels une pince, un scalpel, des
ciseaux, etc...

Pour cette raison, nous avons conçu un support mécanique qui se fixe sur l’arrière
de l’instrument chirurgical et permet de projeter un motif laser composé de 4 points.
Le prototype du support d’instrument à pointage laser est présenté à la figure 2.2.
Les pointeurs lasers sont déportés en périphérie du support et projettent les spots
parallèlement à l’axe central de l’instrument. Le motif laser obtenu sur un plan
représente ainsi les sommets d’une croix dont le barycentre correspond au point
d’intersection virtuel P entre l’axe de l’instrument et la surface de la scène.

Ce support est constitué d’un tube métallique de 30 cm et a un diamètre extérieur
de 10 mm pour être inséré à travers un trocart de 12 mm utilisé généralement
pour introduire l’optique de l’endoscope dans l’abdomen. Le diamètre intérieur du
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Fig. 2.2: Support à pointage laser

tube est de 5 mm pour contenir un instrument chirurgical laparoscopique de taille
standard. Un dispositif de serrage à joint garantit la solidarité entre l’instrument et
le support. La figure 2.3 nous montre la tête du support qui est constituée d’une
couronne contenant 4 collimateurs optiques miniatures reliés par fibres optiques à
des sources lasers externes.

Des rainures réalisées à l’intérieur du tube permettent de guider les fibres à
l’extérieur du support. La figure 2.4 nous montre un exemplaire de collimateur op-
tique utilisé dont le diamètre est de 2,5 mm et la longueur de 13 mm. Les 4 colli-
mateurs sont insérés dans la couronne parallèlement à l’axe central du support de
manière à projeter les 4 extrémités d’une croix. Ces collimateurs permettent ainsi
de déporter les sources lasers qui ne peuvent pas être intégrées dans la tête en raison
de leur dimension importante.

Le support à pointage laser dans lequel nous avons introduit un instrument
permettant de nettoyer le champ opératoire en projetant et aspirant de l’eau est
présenté à la figure 2.5. L’ensemble est maintenu par l’effecteur du robot et permet
de projeter le motif laser sur la scène.
Un marquage optique est également réalisé sur l’extrémité de l’instrument pour

fournir l’information visuelle nécessaire à l’estimation de la distance entre l’extrémité
de l’instrument et l’organe. Ce marquage est constitué de 3 LEDs miniatures de
technologie CMS qui sont fixées à intervalles définis sur l’axe de l’instrument comme
le montre la figure 2.6.
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Fig. 2.3: Tête du support à pointage laser

Fig. 2.4: Collimateur optique
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Fig. 2.5: Ensemble support et instrument de lavage/aspiration

Fig. 2.6: Marquage optique de l’instrument chirurgical
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2.3 Conclusion

Dans ce chapitre, nous décrivons les tâches que nous cherchons à effectuer auto-
matiquement par asservissement visuel dans le contexte de la laparoscopie robotisée.
Dans ce domaine, la plupart des travaux existants sur l’aide au geste chirurgical
sont basés sur le guidage automatique de la caméra endoscopique. D’autres travaux
de recherche sont actuellement conduits sur la réalisation de systèmes de vision
robotique permettant de suivre les battements du coeur en temps réel. Nos contri-
butions dans ce travail de thèse, concernent le déplacement automatiquement des
instruments chirurgicaux pour assister le chirurgien dans certaines tâches. Une des
tâches délicates à réaliser en télé-opération est de ramener les instruments chirur-
gicaux dans l’image en évitant tout contact avec les organes lorsqu’ils ne sont pas
visibles au début de l’intervention ou lorsqu’ils sont sortis de l’image. Pour assister
le chirurgien dans cette situation, nous proposons un système de vision permettant
de récupérer automatiquement l’instrument chirurgical dans le champ visuel de la
caméra par asservissement visuel.

Une autre difficulté pour le chirurgien est de positionner un instrument à une
distance précise d’un point d’intérêt. En effet, l’utilisation d’un système de vision
endoscopique classique ne permet pas de percevoir l’information de profondeur. C’est
pourquoi, nous proposons également de réaliser cette tâche par asservissement visuel.

Après avoir posé la problématique concernant, entre autres, la localisation de
l’instrument, nous proposons dans ce chapitre une solution qui consiste à projeter
un motif laser à partir de l’instrument chirurgical sur la scène opératoire et d’uti-
liser la position de ce motif dans l’image pour orienter l’instrument par asservisse-
ment visuel. Cette position dans l’image et celle de marqueurs lumineux fixés sur
l’extrémité de l’instrument permettent de reconstruire la distance séparant l’instru-
ment de l’organe pointé pour effectuer le positionnement complet de l’instrument.
Les coordonnées dans l’image du motif laser et des marqueurs lumineux sont les
informations visuelles nécessaires au système de commande par vision. Nous nous
proposons de les extraire par la méthode robuste présentée dans le chapitre suivant.
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Chapitre 3

Extraction robuste des informations visuelles
en temps réel

3.1 Objectifs

Les coordonnées respectives dans l’image endoscopique du spot laser et des
différents marqueurs visuels constituent l’ensemble des informations visuelles nécessaires
à la commande du système par vision. Dans ce chapitre nous présentons les diffi-
cultés concernant l’extraction de ces informations qui sont principalement dues à la
complexité de la scène dans les conditions réelles de la chirurgie. Nous proposons
une méthode robuste pour extraire ces informations de l’image endoscopique. Enfin,
une approche basée sur le bi-rapport permettant de reconstruire la profondeur entre
l’extrémité de l’instrument et l’organe pointé est également présentée.

3.2 Difficultés liées aux conditions réelles de la scène

Une détection robuste dans l’image endoscopique du motif laser et des marqueurs
lumineux fixés sur la tête de l’instrument est un point majeur pour garantir le fonc-
tionnement du système en toute sécurité. En effet, ces informations visuelles sont
indispensables au système de commande par vision pour réaliser automatiquement
les tâches de récupération et de positionnement de l’instrument chirurgical par as-
servissement visuel. Une mauvaise détection des informations visuelles entrâınerait
un comportement incontrôlable et dangereux du système qui ne peut pas être toléré
dans une application de robotique chirurgicale. C’est pourquoi, l’extraction correcte
des informations visuelles de l’image endoscopique dans les conditions chirurgicales
réelles est un aspect important dans le développement du système de vision.

La problématique de la détection robuste des informations visuelles est due prin-
cipalement à la nature complexe de la scène observée et aux conditions d’éclairage
rencontrées durant une intervention chirurgicale réelle. Dans nos expériences de
détection de l’information visuelle à partir d’images endoscopiques acquises lors d’in-
terventions chirurgicales sur le foie, nous avons rencontré cinq problèmes majeurs
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qui rendent difficile l’extraction des informations visuelles :

1. Les conditions d’éclairage :
Pour éclairer la scène, la lumière est transmise par un réseau de fibres op-
tiques à l’intérieur du tube de l’endoscope pour être diffusée en périphérie de
l’extrémité de l’optique. Pour cette configuration où la source d’éclairage se
trouve sur l’extrémité de l’optique de la caméra, la réflexion de la lumière est
maximale au centre de l’image endoscopique et faible vers les bords comme le
montre la figure 3.1. De plus, les zones de surface, dont la normale est parallèle
à l’axe optique de la caméra, réfléchissent fortement la lumière d’éclairage, ce
qui a pour effet de produire des zones saturées dans l’image. Il en résulte que
l’intensité de l’image est fortement hétérogène, ce qui pose problème pour le
traitement de l’image.

2. La nature visqueuse de la surface des organes :
La viscosité accentue la réflexion de la lumière endoscopique qui a pour ef-
fet de produire des zones de très forte intensité dans l’image. De plus, les 4
points laser projetés se diffusent sur la surface visqueuse, ce qui provoque un
élargissement et la fusion des points en une seule tâche avec éclaircissement
des contours (voir Fig. 3.1). Par conséquent, en pratique, il est difficile voire
impossible dans certaines situations d’extraire indépendamment les 4 points
laser de l’image. Pour détecter les pixels appartenant au motif laser, nous ne
pouvons pas considérer qu’ils soient les seuls à être saturés en intensité puisque
d’autres zones saturées dues à la réflexion importante de l’éclairage de la scène
sont également observables dans l’image. C’est pourquoi, un simple seuillage
binaire de l’image n’est pas approprié pour détecter les pixels appartenant au
motif laser.

3. La complexité de la scène :
Du fait de la complexité de la scène avec ses multiples couleurs, celles-ci ne
permettent pas la détection robuste d’éléments caractéristiques.

4. Le mouvement respiratoire du patient :
Du fait d’un grossissement très élevé de la caméra endoscopique, le mouvement
dans l’image généré par la respiration du patient peut être très important et
entrâıner l’inefficacité d’un algorithme de suivi de cible.

5. Les conditions temps réels :
Il est important de développer des algorithmes compatibles avec la contrainte
d’un asservissement temps réel. En pratique, on souhaite que le temps de calcul
reste en-dessous de 20 ms.

3.3 Détection robuste de l’image du motif laser et des
marqueurs visuels

Pour résoudre les difficultés que nous venons de présenter, nous proposons une
méthode originale qui permet de détecter en temps réel et de manière robuste des
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diffusion du

motif laser

réflexion

de lumière

importante

Fig. 3.1: Phénomènes de réflexion et de diffusion due à la nature visqueuse des organes et
à l’éclairage

marqueurs lumineux présents dans la scène observée par la caméra endoscopique.
Pour extraire suffisamment rapidement les informations en temps réel, les images
endoscopiques acquises sont codées sur 256 niveaux de gris.

Cette méthode consiste à allumer et à éteindre à la fréquence de 50 Hz les
marqueurs lumineux de manière synchronisée avec l’acquisition des trames vidéo
paires et impaires. Cette synchronisation permet de générer des motifs striés dans
l’image qui sont aisément détectables comparés aux zones saturées en intensité.

3.3.1 Synchronisation de l’émission des spots lasers et
marqueurs visuels

Notre approche est basée sur la synchronisation de l’allumage et de l’extinction
des sources lasers et des marqueurs lumineux avec l’acquisition des images fournies
par la caméra endoscopique. Elle nécessite l’utilisation d’une caméra standard qui
fournit un signal vidéo analogique dont les images sont entrelacées. Les caméras
endoscopiques couramment utilisées correspondent à ce critère et fournissent un
signal vidéo analogique CCIR à 25 images/s entrelacées. Pour un capteur CCD
standard, le transfert des niveaux de luminance des pixels se fait séquentiellement
de manière analogique et il en résulte un signal vidéo analogique dont la tension varie
en fonction du temps suivant la valeur de luminance du pixel balayé. Le balayage
de l’image est effectué de la gauche vers la droite et du haut vers le bas. Lorsque
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Fig. 3.2: Chronogramme du processus d’acquisition d’images

l’image est entrelacée, toutes les lignes paires, puis toutes les lignes impaires sont
balayées alternativement. Dans ce cas l’image est alors constituée de deux trames :

– la trame paire définissant la demi-image constituée par l’ensemble des lignes
paires,

– la trame impaire définissant la demi-image constituée par l’ensemble des lignes
impaires.

L’acquisition et le transfert d’une image complète par la caméra se décomposent en
5 étapes (voir figure 3.2) :

1. Les éléments sensibles du capteur CDD correspondant à la trame paire intègrent
durant un temps Ti (Ti ≤ 20ms) les charges produites par les photons qui les
atteignent.

2. Les charges électriques contenues dans ces éléments sensibles, sont transférées
dans un registre à décalage.

3. Le registre à décalage est vidé afin de générer le signal vidéo de la trame paire
pendant que les éléments sensibles du capteur CDD correspondant à la trame
impaire intègrent durant le temps Ti les charges produites par les photons qui
les atteignent.

4. Les charges électriques, correspondant cette fois-ci à la trame impaire de
l’image, sont transférées dans un registre à décalage.

5. Ce registre à décalage est vidé afin de générer le signal vidéo de la trame
impaire pendant que les éléments sensibles correspondant à la trame paire
intègrent à nouveau durant le temps Ti les charges produites par les photons.

Une caméra à 25 images/s (entrelacées) fournit ainsi 50 trames/s.
La méthode de détection du motif laser par synchronisation consiste à allumer les

sources lasers durant le temps d’exposition du capteur CCD permettant d’acquérir
la trame paire et de les éteindre durant le temps d’exposition de l’acquisition de la
trame impaire. Par cette technique, le motif laser est présent dans les trames paires
et absent dans les trames impaires des images fournies par la caméra. Le résultat
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obtenu dans l’image complète est fort intéressant. En effet, le motif laser est visible
une ligne sur deux dans l’image entrelacée, ce qui constitue un indice visuel pertinent
qui peut être extrait de l’image de manière robuste par le filtrage spatial développé
dans le paragraphe qui suit. Par la même technique, nous synchronisons l’allumage et
l’extinction des 3 LEDs fixées sur l’extrémité de l’instrument chirurgical. De manière
complémentaire aux sources lasers, les LEDs sont allumées durant l’acquisition de
la trame impaire et éteintes durant l’acquisition de la trame paire. Ce déphasage de
la synchronisation permet de rendre les marqueurs visibles dans les trames impaires
et absents dans les trames paires à l’opposé du motif laser, dans le but d’extraire
indépendamment les pixels appartenant à l’image du motif laser et ceux appartenant
aux images des marqueurs lumineux.

3.3.2 Filtrage spatial

Pour extraire indépendamment les régions correspondant à l’image du motif laser
et les régions correspondant aux images des marqueurs lumineux, nous proposons
d’effectuer une convolution de l’image endoscopique complète par un masque de di-
mension 5 par 5 réalisant un filtrage vertical passe-haut. La figure 3.3 illustre le prin-
cipe de la détection par le filtrage spatial passe-haut. Nous considérons l’exemple où
l’allumage et l’extinction de deux marqueurs lumineux sont synchronisés de manière
complémentaire avec l’acquisition des trames de l’image. Le tableau du haut présente
l’image de deux marqueurs circulaires dont l’allumage est synchronisé avec l’acqui-
sition des trames de l’image. Le marqueur de gauche est allumé uniquement durant
l’acquisition de la trame paire en opposition au marqueur de droite qui est allumé
durant la capture de la trame impaire. Pour tenir compte d’une information visuelle
perturbatrice, telle que l’image d’un élément de la scène à forte intensité lumineuse
ou un éclat de lumière produit par la viscosité de la surface des organes, nous
présentons également au bas du tableau l’image d’un élément de la scène qui est vi-
sible dans les deux trames. Afin de simplifier l’explication, nous considérons que les
pixels de l’image des marqueurs ainsi que ceux de l’image de l’élément perturbateur
sont quantifiés sur deux niveaux : le niveau 0 pour les pixels sombres et le niveau 1
pour les pixels brillants.

Le tableau présenté au bas de la figure 3.3 représente l’image résultant du filtrage
passe-haut vertical. Elle est obtenue en effectuant la convolution de l’image originale
avec le masque de dimension 5 par 5 présenté au centre de la figure.

Le seuillage binaire de l’image filtrée à partir d’un seuil fixé empiriquement per-
met ensuite d’extraire les régions correspondant aux images des marqueurs. La figure
3.4 montre pour l’exemple ci-dessus, l’image résultante du seuillage de l’image filtrée
avec un seuil fixé à 16. Ce traitement d’image permet d’extraire de manière robuste
les pixels correspondant à l’image des différents marqueurs lumineux.

Pour notre système, étant donné que l’allumage et l’extinction du motif laser et
des marqueurs lumineux fixés sur l’instrument sont alternés, les régions de l’image
du motif laser et celles de l’image des marqueurs lumineux de l’instrument sont
directement isolées sur les deux trames de l’image. Par conséquent, les pixels appar-
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ligne N°:
0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

3 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

4 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

5 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0

6 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

7 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0

8 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

9 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0

10 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

11 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

12 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

13 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

14 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

15 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

16 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

17 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

18 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

19 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

2 2 2 2 2
-4 -4 -4 -4 -4
4 4 4 4 4
-4 -4 -4 -4 -4
2 2 2 2 2

∗ =
ligne N°:

0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

2 0 0 0 0 0 2 4 6 8 8 6 4 2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

3 0 0 0 0 0 -4 -8 -12 -16 -16 -12 -8 -4 0 0 0 0 2 4 6 8 10 10 8 6 4 2 0 0 0

4 0 0 0 0 2 8 14 20 26 26 20 14 8 2 0 0 0 -4 -8 -12 -16 -20 -20 -16 -12 -8 -4 0 0 0

5 0 0 0 0 -4 -12 -20 -28 -36 -36 -28 -20 -12 -4 0 0 0 6 12 18 24 30 30 24 18 12 6 0 0 0

6 0 0 0 0 6 14 22 30 38 38 30 22 14 6 0 0 0 -8 -16 -24 -32 -40 -40 -32 -24 -16 -8 0 0 0

7 0 0 0 0 -8 -16 -24 -32 -40 -40 -32 -24 -16 -8 0 0 0 8 16 24 32 40 40 32 24 16 8 0 0 0

8 0 0 0 0 6 14 22 30 38 38 30 22 14 6 0 0 0 -8 -16 -24 -32 -40 -40 -32 -24 -16 -8 0 0 0

9 0 0 0 0 -4 -12 -20 -28 -36 -36 -28 -20 -12 -4 0 0 0 6 12 18 24 30 30 24 18 12 6 0 0 0

10 0 0 0 0 2 8 14 20 26 26 20 14 8 2 0 0 0 -4 -8 -12 -16 -20 -20 -16 -12 -8 -4 0 0 0

11 0 0 0 0 0 -4 -8 -12 -16 -16 -12 -8 -2 4 6 6 6 6 6 6 8 10 10 8 6 4 2 0 0 0

12 0 0 0 0 0 2 4 6 8 8 6 6 2 -2 -4 -2 -4 -2 0 2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

13 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 -2 0 2 4 2 4 2 0 -2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

14 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 2 0 -2 -4 -2 -4 -2 0 2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

15 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 -4 -4 -4 -4 -8 -4 -4 -4 -4 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

16 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 2 0 -2 -4 -2 -4 -2 0 2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

17 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 -2 0 2 4 2 4 2 0 -2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

18 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 2 0 -2 -4 -2 -4 -2 0 2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

19 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 2 4 6 6 6 4 2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

image initiale

masque

image filtrée

Fig. 3.3: Filtrage vertical passe-haut de l’image endoscopique
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ligne N°:
0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

2 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

3 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

4 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

5 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0

6 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

7 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0

8 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

9 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 1 1 0 0 0 0 0

10 0 0 0 0 0 0 0 1 1 1 1 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

11 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

12 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

13 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

14 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

15 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

16 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

17 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

18 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

19 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

Fig. 3.4: Détection des pixels correspondant à l’image du motif laser et des marqueurs
lumineux par seuillage de l’image filtrée

tenant aux lignes paires qui sont extraits à l’aide du filtrage vertical passe-haut et
du seuillage de l’image correspondent directement à l’image du motif laser, et ceux
appartenant aux lignes impaires correspondent à l’image des 3 marqueurs lumineux
de l’instrument. Cette technique de détection, permet ainsi de séparer sans difficulté
les pixels provenant de l’image du motif laser et ceux des marqueurs lumineux.

La symétrie du masque de convolution permet de filtrer l’image complète en
temps réel. En pratique, le filtrage de l’image endoscopique dont le format est de
768x572 est réalisé en 5 ms en utilisant un Pentium IV cadencé à 1.7 Ghz ( pro-
grammation en langage C sous Linux). Cette méthode de détection est très robuste,
même dans le cas d’une image fortement bruitée. En effet, la synchronisation des
marqueurs produit des motifs dans l’image dont la fréquence verticale correspond
à la fréquence de Nyquist du capteur visuel. Un objet de la scène ne peut en au-
cun cas reproduire le même motif dans l’image. De plus, la lentille de la caméra est
généralement conçue pour éviter le repliement de spectre en ne laissant pas passer les
fréquences spatiales élevées de l’image. La figure 3.5 présente l’image endoscopique
de la scène observée avec la projection du motif laser sur le foie et les marqueurs
lumineux de l’instrument chirurgical lors d’une prise de vue dans les conditions chi-
rurgicales réelles. L’image résultante du filtrage spatial vertical passe-haut et du
seuillage binaire est présentée à la figure 3.6. Les pixels détectés appartenant à la
trame paire de l’image constituent l’image du motif laser et les pixels appartenant
à la trame impaire de l’image définissent l’image des trois marqueurs lumineux fixés
sur l’instrument.



88 3. Extraction robuste des informations visuelles en temps réel

Fig. 3.5: Image entrelacée capturée en niveaux de gris

Fig. 3.6: Extraction des pixels du motif laser et des marqueurs lumineux par filtrage spatial
et seuillage binaire
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3.3.3 Suppression des pixels introduits par le mouvement dans
l’image

Il existe cependant une autre source produisant dans l’image des motifs à fréquence
spatiale élevée qui sont semblables à ceux fournis par les marqueurs lumineux et donc
perturbateurs pour la détection des informations visuelles. Elle correspond aux mou-
vements dans l’image induits par la respiration qui ont pour effet de dégrader les
contours des projections des différents objets et des marqueurs de la scène observée.
En effet, comme les trames paires et impaires sont capturées successivement, la
demi-image dans la trame impaire d’un objet en mouvement est légèrement décalée
de sa demi-image dans la trame paire. Il en résulte dans l’image entrelacée complète,
une image hachurée horizontalement de l’objet en mouvement qui est très marquée
le long de ses contours. La figure 3.7 illustre ce phénomène. L’image initiale contient
à gauche la projection d’un marqueur lumineux dont l’allumage et l’extinction sont
synchronisés avec la capture des trames, et à droite, l’image du contour d’un objet
en mouvement qui se déplace de la gauche vers la droite. Nous pouvons noter que
le filtrage suivi du seuillage de l’image extrait comme prévu les pixels de l’image du
marqueur lumineux, mais également les pixels correspondant aux contours de l’objet
en mouvement. Pour supprimer les pixels détectés qui sont introduits par le mouve-
ment dans l’image, nous proposons d’utiliser un algorithme de correspondance.

Cet algorithme consiste à comparer dans l’image initiale, pour chaque pixel
détecté, le motif horizontal défini dans un segment de taille donnée qui est centré
sur le pixel détecté avec les motifs horizontaux se trouvant sur les deux lignes voi-
sines. La comparaison est réalisée par corrélation du motif centré sur le pixel détecté
avec ses lignes voisines sur un horizon défini autour de l’abscisse du pixel détecté et
dont la taille est fixée de manière à recouvrir largement le décalage des demi-images
produit par le mouvement. Si le résultat de la corrélation montre que le motif centré
sur le pixel détecté est fort ressemblant à ceux présents dans les lignes voisines,
alors le pixel détecté est supprimé de la liste des pixels constituant le motif du mar-
queur lumineux. La figure 3.8 présente l’image de l’instrument chirurgical avec la
projection du motif laser et ses marqueurs lumineux. Lors de cette prise de vue, en
conditions chirurgicales réelles, un mouvement a été appliqué à l’instrument dans
le but de produire un décalage des demi-images constituées par les deux trames.
Nous pouvons remarquer d’après la figure 3.9, que le filtrage spatial vertical passe-
haut suivi du seuillage binaire fait également ressortir certains pixels appartenant
aux contours de l’instrument chirurgical en mouvement. La figure 3.10 présente le
résultat de l’extraction des pixels lorsque l’algorithme de correspondance est utilisé
pour supprimer les pixels appartenant aux contours en mouvement.
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marqueur

lumineux

synchronisé
contour en

mouvement

correspondance

du motif central

avec les motifs

des lignes voisines

filtrage spatial 

et seuillage

suppression des pixels appartenant aux 

motifs semblables entre lignes voisines

par technique de correspondance

Fig. 3.7: Suppression des pixels introduits par le mouvement dans l’image.
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Fig. 3.8: Image entrelacée de l’instrument en mouvement

Fig. 3.9: Image résultante du filtrage spatial et du seuillage binaire
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Fig. 3.10: Suppression des pixels appartenant aux contours en mouvement par l’algorithme
de correspondance

3.4 Détection robuste des coordonnées dans l’image du motif
laser et des marqueurs visuels

3.4.1 Coordonnées du barycentre de l’image du motif laser

Les informations visuelles nécessaires à la commande de l’orientation sont les
coordonnées image, sp, de la projection perspective du point P de la surface de l’or-
gane qui est aligné avec l’instrument. En pratique, la nature visqueuse de la surface
des organes a pour effet de diffuser les 4 spots. Ces derniers sont par conséquent
étalés sur la surface et se recouvrent en formant ainsi une seule tache. Dans ces
conditions, il n’est pas possible d’isoler indépendamment les centres des spots pour
localiser l’intersection des segments constituant le motif en croix qui correspond
précisément à l’image p du point P . Par conséquent, nous considérons par la suite
que les coordonnées image sp du point P de la surface aligné avec l’axe de l’instru-
ment peuvent être approchées par les coordonnées du barycentre de l’image de la

tache laser. Les coordonnées sp =
[

up vp

]T
sont alors directement obtenues par

le calcul du barycentre :

up =
1

N

N∑
i=1

xi (3.1)

vp =
1

N

N∑
i=1

yi (3.2)
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où N est le nombre total de pixels détectés constituant l’image du motif laser et xi et
yi correspondent respectivement à l’abscisse et à l’ordonnée du ième pixel détecté. La
position du barycentre ainsi obtenue est visualisée par la croix rouge à la figure 3.10.
Pour éliminer les sauts de position du barycentre, entre les images successives, qui
peuvent être générés par la détection de pixels n’appartenant pas à l’image du motif
laser, un filtrage temporel passe-bas à réponse impulsionnelle infinie est appliqué sur
les coordonnées du barycentre.

3.4.2 Coordonnées dans l’image des marqueurs visuels par
extraction d’ellipse

Pour commander la pénétration de l’instrument, il est nécessaire d’obtenir l’in-
formation de profondeur entre l’extrémité de l’instrument chirurgical et le point P de
la surface de l’organe pointé. Nous montrerons dans la section 3.5 que cette distance
dans l’espace cartésien peut être reconstruite à partir des coordonnées dans l’image
des centres des 3 marqueurs lumineux fixés sur l’instrument et des coordonnées sp

du barycentre du motif laser. Le système de vision doit par conséquent être capable
d’extraire de manière robuste de l’image les coordonnées respectives des centres des
3 marqueurs lumineux.

Dans notre approche, nous localisons ces 3 positions dans l’image en calculant les
coordonnées des ellipses qui se superposent au mieux aux contours des marqueurs.
Le traitement d’image est réalisé sur la demi-image binaire, correspondant à la trame
impaire, qui contient les pixels détectés provenant des marqueurs lumineux.

Pour extraire les ellipses correspondant précisément aux marqueurs lumineux,
nous décomposons le traitement en 2 phases. La première consiste à extraire tous
les contours binaires de l’image et à ne retenir, par un tri heuristique, que les 3
contours qui appartiennent aux 3 marqueurs lumineux. Ensuite, dans la seconde
phase, les paramètres des ellipses qui s’adaptent au mieux aux contours retenus sont
estimés par un algorithme d’extraction d’ellipse [Wer96].

Extraction binaire des contours de l’image et sélection du bon triplet

Avant d’extraire les contours de la demi-image binaire qui est constituée par
les pixels propres aux marqueurs lumineux détectés par le traitement décrit dans
la section 3.3, une opération de morphologie mathématique correspondant à une
fermeture binaire [Dou92] est réalisée dans le but de conditionner la demi-image
à traiter. Cette fermeture est obtenue par la dilatation binaire suivie de l’érosion
binaire de la demi-image avec un élément structurant donné. Elle a pour effet de
remplir les petites intrusions dans l’image binaire et d’obtenir ainsi des motifs pleins.
Cette opération est utile pour combler l’absence des pixels qui n’ont pas été détectés
par le filtrage spatial et permet ainsi de fusionner les motifs proches qui constituent
l’image du même marqueur lumineux. L’élément structurant utilisé est un carré
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(a) (b)

(c) (d)

Fig. 3.11: Détection des marqueurs lumineux : (a) image initiale entrelacée - (b) image
obtenue après le filtrage spatial, le seuillage binaire et la suppression des pixels
appartenant aux contours en mouvement - (c) image résultante de la fermeture
binaire - (d) image du gradient spatial

plein de dimensions 5 par 5 représenté par le masque :




1 1 1 1 1
1 1 1 1 1
1 1 1 1 1
1 1 1 1 1
1 1 1 1 1




(3.3)

Les figures 3.11.(a)-(c) montrent l’effet de la fermeture binaire sur la demi-image
regroupant les pixels détectés propres aux marqueurs lumineux.
Les contours de l’image binaire obtenue sont ensuite détectés en calculant le gradient
spatial de l’image [Pra91]. Pour une image F (x, y) à niveaux de gris, le sommet d’un
contour est localisé par la recherche de la valeur maximale du gradient unidimension-
nel calculé selon la direction normale à la pente du contour. En définissant θ, l’angle
entre la direction normale à la pente du contour et l’axe horizontal de l’image, le

gradient spatial
−→
G(x, y) de l’image F (x, y) peut être calculé dans le domaine continu
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en fonction des dérivées de l’image selon les axes orthogonaux par :

−→
G(x, y) =

∂F (x, y)

∂x
cos θ~i +

∂F (x, y)

∂y
sin θ~j (3.4)

Dans le domaine discret, le gradient spatial
−→
G(j, k) d’une image F (j, k) peut être

obtenu à partir des gradients
−→
GL(j, k) et

−→
GC(j, k) calculés respectivement selon les

lignes et les colonnes de l’image. La méthode la plus simple pour générer
−→
GL(j, k)

et
−→
GC(j, k) consiste à calculer la différence des pixels selon les lignes et les colonnes

de l’image. L’amplitude du gradient selon les lignes est définie par :

GL(j, k) = F (j, k)− F (j, k − 1) (3.5)

et l’amplitude du gradient selon les colonnes par :

GC(j, k) = F (j, k)− F (j + 1, k) (3.6)

L’amplitude du gradient spatial est donnée par :

G(j, k) =
√

GL(j, k)2 + GC(j, k)2 (3.7)

et l’orientation spatiale du gradient par rapport à l’axe des lignes s’obtient par :

θ(j, k) = tan−1

(
GC(j, k)

GL(j, k)

)
(3.8)

Pour générer le gradient spatial de l’image nous utilisons la différence croisée de
Roberts [Rob65]. Cette technique diffère de la précédente par les axes utilisés pour
le calcul des gradients unidimensionnels. Pour cette technique, le gradient est ob-
tenu par une combinaison des gradients unidimensionnels effectués selon les deux
diagonales de l’image. L’amplitude du gradient est dans ce cas donnée par :

G(j, k) =
√

G1(j, k)2 + G2(j, k)2 (3.9)

avec :

G1(j, k) = F (j, k)− F (j + 1, k + 1) (3.10)

G2(j, k) = F (j, k + 1)− F (j + 1, k) (3.11)

et l’orientation spatiale du gradient par rapport à l’axe des lignes est :

θ(j, k) =
π

4
+ tan−1

(
G2(j, k)

G1(j, k)

)
(3.12)

Pour augmenter la rapidité du traitement d’image, l’amplitude du gradient est sou-
vent approchée par une autre norme (”city bloc”) :

G(j, k) ≈| G1(j, k) | + | G2(j, k) | (3.13)
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La détection des contours est généralement réalisée en retenant les pixels de l’image
dont la valeur du gradient G(j, k) est supérieure à un seuil fixé. La détection est par
conséquent très sensible au choix du seuil. Un seuil trop élevé a pour effet de réduire
le nombre de pixels détectés en ne retenant que les contours dont la transition est la
plus abrupte. A l’inverse, un seuil faible permet de détecter également des contours
de ”bruit” et a pour effet de les épaissir.
Dans le cas d’une image binaire, comme celle que nous traitons, il n’est pas nécessaire
de fixer un seuil, car une valeur non nulle du gradient G(j, k) indique directement
que le pixel de coordonnées (j, k) appartient à un contour de l’image. De plus,
contrairement aux contours détectés dans une image à niveaux de gris, les contours
détectés dans une image binaire ont pour propriétés d’être toujours fermés et d’avoir
une épaisseur de 1 pixel (sauf proche des bords). En pratique, pour détecter les
contours de l’image binaire, nous implémentons le calcul du gradient (3.13) par
l’expression logique suivante :

G(j, k) = (F (j, k) XOU F (j + 1, k + 1)) OU (F (j, k + 1) XOU F (j + 1, k))
(3.14)

où les opérateurs XOU et OU sont respectivement les opérateurs en logique com-
binatoire, ”ou exclusif” et ”ou”. Sur la figure 3.11.(d) nous présentons l’image du
gradient spatial qui est réalisé sur l’image binaire des marqueurs lumineux en utili-
sant l’opération logique (3.14).

Un algorithme d’extraction de contours permet ensuite de construire les listes
de pixels qui appartiennent aux mêmes contours. Son principe est de balayer de la
gauche vers la droite et du haut vers le bas l’image binaire du gradient jusqu’à ce
que le pixel d’un contour soit détecté. A partir de ce pixel, les deux trajectoires du
contour sélectionné, allant vers la droite et vers la gauche, sont suivies jusqu’à ce
qu’elles se rejoignent. Durant ce suivi, les pixels parcourus sont comptés, supprimés
de l’image du gradient et leurs coordonnées sont mémorisées dans une première liste.
L’opération est ensuite réitérée sur l’image résultante en mémorisant les pixels dans
des listes propres à chaque contour jusqu’à ce qu’il ne reste plus de pixels dans
l’image. Après ce traitement, nous obtenons le nombre total de contours détectés,
le nombre de pixels et la liste des coordonnées des pixels pour chaque contour.

A présent, nous introduisons brièvement la méthode heuristique qui permet de
retenir le bon triplet des contours correspondant aux images des 3 marqueurs lu-
mineux. En effet, du fait de la présence de bruit dans l’image et des mauvaises
conditions d’éclairage, il est possible que plus de contours que le nombre attendu
soient extraits de l’image. Le critère de sélection retenu est défini selon les points
suivants :

1. Le premier test de sélection est réalisé sur la taille des contours, en retenant
uniquement les contours dont le nombre de pixels est supérieur à un seuil
donné. Cette sélection permet de supprimer les contours générés par le bruit
dans l’image qui sont généralement de petite taille.

2. En pratique, l’intensité de lumière émise par les marqueurs lumineux est for-
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Fig. 3.12: Image comportant des zones de reflets blancs sur l’axe de l’instrument dues à la
réflexion importante de lumière

tement élevée au centre de la jonction des diodes électroluminescentes et plus
faible en bordure des marqueurs. Cet apport de lumière ponctuelle importante
a pour effet, lorsque l’éclairage de la scène est faible, de saturer les éléments
sensibles du capteur CCD qui intègrent les photons provenant du centre des
marqueurs. Il en résulte un phénomène de débordement de photons dans les
éléments voisins du capteur, ce qui a pour effet de produire dans l’image entre-
lacée, une tâche de lumière centrée sur la jonction des diodes. Cette dernière
est visible dans les deux trames malgré la synchronisation de l’allumage. Par
conséquent, le filtrage vertical passe-haut de l’image ne permet par de détecter
les pixels qui appartiennent à cette tâche centrée sur la jonction des diodes.
Il en résulte après l’extraction des contours, la présence de deux contours im-
briqués par marqueur lumineux. En réduisant l’intensité lumineuse des diodes
de manière à éviter le phénomène de débordement des photons, nous avons
néanmoins constaté que pour un éclairage important de la scène et en fonc-
tion de la position de l’instrument, un contour parasite centré à l’intérieur du
contour réel des marqueurs est également extrait de l’image. Cette extraction
non désirée se justifie par le fait que les objets observés réfléchissent davantage
de lumière lorsqu’ils se rapprochent de la tête de l’endoscope par laquelle la
lumière d’éclairage est diffusée. Cette réflexion importante de lumière a pour
effet de produire des zones de reflets blancs dans l’image qui sont centrées le
long de l’axe de l’instrument comme l’illustre la figure 3.12. Etant donné que
les marqueurs lumineux sont alignés sur l’axe de l’instrument, leurs images
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(a) (b)

Fig. 3.13: Effet de la saturation lumineuse aux jonctions des diodes et d’un éclairage impor-
tante de la scène : (a) image initiale entrelacée - (b) extraction de deux contours
par marqueur au lieu d’un seul

peuvent également être recouvertes en leur centre par ce reflet. Les pixels cor-
respondant au reflet ne sont pas détectés par le filtrage vertical passe-haut
car ils sont présents dans les deux trames, par conséquent deux contours par
marqueur sont extraits au lieu d’un seul comme le montre la figure 3.13.
Nous proposons de retenir uniquement le contour extérieur de chaque mar-

queur. Pour ce faire, nous supprimons de la liste des contours tous les contours
entourés par un contour plus grand (une autre méthode basée sur la détermination
des composantes connexes est proposée dans [Bov00]).

3. Comme les 3 centres respectifs des images des marqueurs lumineux ont la
propriété d’être sur la même droite dans l’image, un tri est réalisé en construi-
sant une liste de triplets de contours dont les centres de gravité sont quasi-
colinéaires.

4. A ce stade de la sélection, nous considérons que le triplet de contours co-
linéaires qui correspond au mieux aux 3 marqueurs lumineux, est le triplet
dont les contours possèdent à peu près le même nombre de pixels. En effet,
comme les marqueurs lumineux sont fixés sur l’instrument chirurgical relati-
vement proches les uns des autres, les différences de tailles entre les images
des marqueurs dues à la projection perspective ne sont pas très prononcées.
La sélection consiste à calculer pour chaque triplet i de contours colinéaires,
la moyenne Nmoy(i) du nombre de pixels par contour ainsi que l’écart type
σ(i) du nombre de pixels par contour, et de retenir le triplet dont le rapport
σ(i)/Nmoy(i) est le plus faible. Les calculs de la moyenne du nombre de pixels
et de l’écart type sont donnés ci-dessous :

Nmoy(i) =
N1(i) + N2(i) + N3(i)

3
(3.15)

σ(i) =

√
(N1(i)−Nmoy(i))2 + (N2(i)−Nmoy(i))2 + (N3(i)−Nmoy(i))2

2
(3.16)
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où N1(i), N2(i) et N3(i) sont les nombres de pixels respectifs aux 3 contours
d’un triplet i.

5. Le dernier critère permet de garantir la validité des 3 contours sélectionnés.
L’orientation dans l’image de la droite passant par les centres de gravité des
contours est calculée et comparée à l’angle de la droite obtenue dans l’image
précédente. Etant donné que les images entrelacées sont acquises toutes les
40 ms, l’orientation de l’instrument n’a pas évolué significativement durant
ce laps de temps. Par conséquent, nous validons la sélection des contours si
la différence angulaire de la droite courante et de la droite précédente n’est
pas supérieure à un seuil fixé à 20 degrés. Dans le cas où aucun triplet de
contour n’est présent ou valide, un signal d’alerte est transmis au système de
commande. Ce dernier utilise alors comme informations actuelles les dernières
informations valides. Par mesure de sécurité, si plusieurs signaux d’alerte sont
transmis successivement, le système active un mode d’alerte dans lequel l’ins-
trument est maintenu immobile en attendant une réinitialisation du système
par l’utilisateur.

Extraction des paramètres des ellipses à partir des contours retenus

Dans une seconde phase du traitement, nous proposons d’extraire les paramètres
des ellipses qui s’adaptent le mieux aux 3 contours retenus, car contrairement aux
centres de gravité des contours, les centres des ellipses donnent une localisation plus
précise des centres des marqueurs lumineux dans l’image (cf. [WDA96]).

Une ellipse peut être représentée par la forme bi-quadratique suivante :

f(x, y) = ay2 + bxy + cx2 + dy + ex + f = 0 (3.17)

avec la contrainte :
b2 − 4ac < 0 (3.18)

Les coefficients (a, b, c, d, e, f) représentent les paramètres de l’ellipse. Dans la littérature,
il existe plusieurs méthodes qui permettent de déterminer ces paramètres, dont les
méthodes basées sur la transformation de Hough [HH90, YTL94] et celles utilisant
une résolution par moindres carrés [NTI84, PFF96]. Les méthodes basées sur la
transformation de Hough ne sont pas appropriées à nos objectifs, car elles nécessitent
un nombre élevé de points de contour, ne donnent pas une solution unique et de-
mandent un temps de calcul important. Les méthodes par moindres carrés four-
nissent des résultats acceptables pour lesquels le contour est recouvert sur une large
portion par l’ellipse obtenue. Cependant avec une résolution par moindres carrés,
l’estimation des paramètres de l’ellipse est biaisée. Pour remédier à ce problème, plu-
sieurs techniques utilisant un filtrage de Kalman étendu non biaisé sont proposées
dans la littérature [RW90, Por90, WDA96].

Pour extraire les paramètres des 3 ellipses, nous proposons d’utiliser un algo-
rithme des moindres carrés. Dans un premier temps, un changement de repère et une
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normalisation sur les coordonnées des pixels appartenant au contour sont effectués
pour conditionner correctement la résolution par moindres carrés. Pour chaque pixel
i du contour de coordonnées x(i) et y(i) nous calculons les coordonnées normalisées
x̃(i) et ỹ(i) :

x̃(i) =
x(i)− u

d
ỹ(i) =

y(i)− v

d
(3.19)

où u, v sont respectivement les coordonnées du barycentre du contour et d la distance
moyenne séparant les points du contour au barycentre.

u =
n∑

i=1

x(i)/n v =
n∑

i=1

y(i)/n (3.20)

d =

∑n
i=1

√
(x(i)− u)2 + (y(i)− v)2

n
√

2
(3.21)

avec n le nombre de pixels du contour. En posant Q = [x(i) y(i) 1]T et Q̃ =
[x̃(i) ỹ(i) 1]T le calcul de normalisation peut s’écrire :

Q̃ = NQ (3.22)

avec

N =




1/d 0 −u/d

0 1/d −v/d
0 0 1


 (3.23)

Pour une ellipse, la trace (a + c) ne peut jamais être égale à zéro. Avec la normali-
sation a + c = 1 et en utilisant les coordonnées normalisées des points du contour,
nous pouvons écrire à partir de l’équation (3.17) :

f(x̃(i), ỹ(i)) = x̃(i)2 + ã(ỹ(i)2 − x̃(i)2) + b̃x̃(i)ỹ(i) + d̃ỹ(i) + ẽx̃(i) + f̃ = 0 (3.24)

où ã, b̃, (c̃ = 1− ã), d̃, ẽ et f̃ sont les paramètres de l’ellipse normalisée.
En considérant les n pixels du contour, l’équation (3.24) nous permet d’écrire le
système matriciel :




ỹ(1)2 − x̃(1)2 x̃(1)ỹ(1) ỹ(1) x̃(1) 1
...

...
...

...
...

ỹ(i)2 − x̃(i)2 x̃(i)ỹ(i) ỹ(i) x̃(i) 1
...

...
...

...
...

ỹ(n)2 − x̃(n)2 x̃(n)ỹ(n) ỹ(n) x̃(n) 1




︸ ︷︷ ︸
H




ã

b̃

d̃
ẽ

f̃




︸ ︷︷ ︸eP

=




−x̃(1)2

...
−x̃(i)2

...
−x̃(n)2




︸ ︷︷ ︸
K

HP̃ = K (3.25)

où P̃ est le vecteur contenant les paramètres normalisés. Si le nombre n de pixels
est supérieur ou égal à 5, alors P̃ peut être estimé dans le sens des moindres carrés
en calculant l’expression :

P̃ = (HTH)−1HTK (3.26)
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Après avoir estimé les paramètres de l’ellipse normalisée, il est nécessaire de revenir
aux paramètres de l’ellipse réelle. L’équation (3.24) peut être récrite sous la forme :

Q̃T C̃Q̃ = 0 (3.27)

avec la matrice C̃ dont les coefficients sont donnés par les valeurs des paramètres
estimés P̃ :

C̃ =




1− ã b̃/2 ẽ/2

b̃/2 ã d̃/2

ẽ/2 d̃/2 f̃


 (3.28)

En injectant dans l’équation (3.27) la relation de normalisation (3.22), nous obtenons
l’équation définissant l’ellipse réelle :

QT NT C̃N︸ ︷︷ ︸
C

Q = 0

QTCQ = 0 (3.29)

où la matrice C, par analogie avec la matrice C̃, est fonction des paramètres de
l’ellipse réelle :

C = NT C̃N =




c11 c12 c13

c21 c22 c23

c31 c32 c33


 = (c11 + c22)




1− a b/2 e/2
b/2 a d/2
e/2 d/2 f


 (3.30)

En tenant compte de la normalisation a + c = 1, nous obtenons les paramètres de
l’ellipse dans l’image :

a =
c22

c11 + c22

b =
2c12

c11 + c22

c = 1− a

d =
2c23

c11 + c22

e =
2c31

c11 + c22

f =
c22

c11 + c22

(3.31)

et vérifions que b2 − 4ac < 0 (sachant que a + c = 1).
Finalement, à partir des paramètres de l’ellipse nous obtenons les coordonnées
(xc, yc) du centre de l’ellipse :

xc =
2ae− bd

b2 − 4ac
yc =

2cd− be

b2 − 4ac
(3.32)

La figure 3.14 montre les contours des ellipses obtenus à partir des paramètres es-
timés ansi que leurs centres respectifs. Les croix représentant la position du ba-
rycentre du motif laser et celles des trois marqueurs lumineux sont superposées à
l’image initiale de la scène à la figure 3.15 .



102 3. Extraction robuste des informations visuelles en temps réel

(a) (b)

Fig. 3.14: Extraction des paramètres des ellipses : (a) extraction des ellipses - (b) coor-
données des centres des ellipses (croix)

Fig. 3.15: Localisations du motif laser et des marqueurs lumineux
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3.5 Mesure de la profondeur instrument-organe

3.5.1 Approche utilisant le bi-rapport

Pour effectuer le positionnement 3D de l’instrument chirurgical, il est nécessaire
d’estimer la distance séparant l’instrument de la surface de l’organe pointé (distance
d3 sur la figure 3.16). Etant donné que les centres P1, P2 et P3 des 3 marqueurs
lumineux sont placés le long de l’axe de l’instrument, nous pouvons considérer,
bien qu’ils soient légèrement déportés de l’axe central de l’instrument, qu’ils sont
colinéaires avec le barycentre P du motif laser. Sous cette hypothèse, un bi-rapport
peut être calculé à partir de ces 4 points [May92, Mor92]. Cet invariant projectif
peut également être calculé dans l’image à partir des projections respectives p, p1,
p2, p3 du point laser et des marqueurs lumineux (voir les figures 3.16 et 3.17). Ce
bi-rapport est utilisé pour estimer la profondeur d3.

En d’autres termes, une base projective uni-dimensionnelle peut être ainsi définie,
soit à partir des points {P1, P2, P3}, soit par leurs projections respectives dans
l’image {p1, p2, p3}. Le bi-rapport est donc un invariant projectif construit avec 4
points (P ou p). Par conséquent, une homographie H existe entre ces 2 bases, de
sorte qu’une droite ∆ correspondant à l’axe de l’instrument est transformée dans
l’image en une droite δ = H(∆) comme présentée à la figure 3.17.
Le bi-rapport τ est donné par :

τ =

(
pp2

p1p2

)
(

pp3

p1p3

) =

(
PP2

P1P2

)
(

PP3

P1P3

) (3.33)

d3 = PP1 = (1− τ)
P1P3

τ − P1P3

P1P2

= α
1− τ

τ − β
(3.34)

où α et β dépendent uniquement des positions relatives connues de P1, P2 et P3. Pour
simplifier le calcul du bi-rapport dans le plan image, nous caractérisons la droite δ

de manière à lier les coordonnées en pixels d’un point p =
[

u v 1
]T

dans l’image

avec ses coordonnées projectives (homogènes)
[

sλ s
]T

exprimées sur la droite δ.

Soit,
[ −b a

]T
le vecteur directeur normalisé de la droite δ et soit pk un point sur

δ. Nous pouvons écrire :




u
v
1


 =



−b uk

a vk

0 1




︸ ︷︷ ︸
F

[
λ
1

]
(3.35)

où

λ =
[ −b a

] [
u− uk

v − vk

]
(3.36)
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Fig. 3.16: Géométrie et projection perspective

avec pour un point sur la droite δ :

[
a b c

]



u
v
1


 = 0 (3.37)

où (−c) est la distance orthogonale de la droite δ à l’origine de l’image. Le calcul
du bi-rapport est alors donné par :

τ =
λ3 + p1p2

p1p2

p1p3

λ3 + p1p3

(3.38)

De l’équation (3.34), il en découle que ḋ3 est une fonction de τ̇ qui, exprimée dans
le plan image, est une fonction de λ̇3, ˙p1p2 et ˙p1p3. Des calculs similaires conduisent
à la même relation entre la distance d2 et un autre bi-rapport µ défini à partir
des points P1, P2, P3, OQ et leurs projections respectives p1, p2, p3, oq. Ce bi-rapport
permet de localiser le point d’incision OQ. Comme ce dernier n’est généralement pas
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Fig. 3.17: Marqueurs lumineux P1, P2, P3 sur l’axe de l’instrument ∆ et leurs projections
respectives p1, p2, p3 sur la droite δ dans l’image. Remarque : oq = H(OQ) est
invariant durant les expérimentations.

dans le champ visuel de la caméra, il est nécessaire de considérer deux droites dans
l’image, δ et δ′, qui correspondent à la projection de l’axe de l’instrument pour deux
configurations différentes de l’instrument. Etant donné que le point d’incision est
invariant, son point de projection oq se trouve à l’intersection de ces deux droites.
Nous obtenons ainsi :

µ =

(
p1p3

p2p3

)
(

p1oq

p2oq

) =

(
P1P3

P2P3

)
(

P1OQ

P2OQ

) (3.39)

d2 = P1OQ =

α
1−β

µ + β
1−β

(3.40)

3.5.2 Etude de sensibilité sur la mesure de la profondeur

La figure 3.18 présente les résultats d’une analyse de sensibilité sur la mesure
de la profondeur vis-à-vis du bruit dans l’image. Ces résultats ont été obtenus par
simulation à l’aide du logiciel MATLAB. L’écart-type σd3 de la mesure de profondeur
est donné en fonction de l’écart type σp des coordonnées dans l’image (pixel) des
marqueurs lumineux et du spot laser pour différentes configurations géométriques de
la caméra et de l’instrument chirurgical. Ces configurations sont définies par l’angle
α entre l’axe optique de la caméra et l’axe de l’instrument, la distance d3 et la
distance dc séparant le centre optique de la caméra et le spot laser. Nous pouvons
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remarquer que pour des configurations géométriques standards en laparoscopie, la

sensibilité, sσ =
d(σd3

)

dσp
, de la mesure de la profondeur d3 par rapport au bruit des

coordonnées des marqueurs dans l’image est proportionnelle aux distances dc et d3.
Pour cette série de configuration, la sensibilité sσ varie dans l’intervalle [0,4 ; 3].
Dans le cas où l’écart-type σp des coordonnées des marqueurs dans l’image est de
1 pixel, il en découle un bruit sur la mesure de profondeur dont l’écart type est
compris dans l’intervalle [0,4 ; 3] mm. Expérimentalement nous obtenons σp égal à
0,5 pixel, ce qui introduit un écart-type de 1 mm sur la mesure de la profondeur d3.
Néanmoins, en pratique grâce au filtrage passe-bas introduit par l’asservissement
visuel, ce bruit n’affecte pas la stabilité et la précision du positionnement.
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Fig. 3.18: Ecart-type σd3 de la profondeur estimée d3 (mm) en fonction de l’écart-type σp

des coordonnées dans l’image des marqueurs lumineux (pixel) pour différentes
configurations géométriques entre l’instrument chirurgical et l’endoscope.

3.6 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté une méthode robuste pour l’extraction des
informations visuelles de l’image. Cette technique originale permet de détecter le mo-
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tif laser et les marqueurs lumineux. Elle repose sur le principe de la synchronisation
de l’allumage et l’extinction du laser et des marqueurs lumineux avec l’acquisition
des trames paires et impaires de l’image. Cette synchronisation a pour effet de créer
dans l’image entrelacée des motifs striés correspondant au laser et aux marqueurs
lumineux qui sont aisément détectables en appliquant un filtrage passe-haut sur
l’image. La position dans l’image du centre du motif laser est ensuite obtenue en
calculant le barycentre du motif laser détecté. Les coordonnées des marqueurs lumi-
neux sont obtenues en utilisant un algorithme d’extraction d’ellipses. Ce chapitre se
termine par la présentation d’une technique utilisant le bi-rapport pour reconstruire
l’information de profondeur entre l’extrémité de l’instrument chirurgical et l’organe
pointé. Les résultats d’une analyse numérique de sensibilité sur la profondeur ont
également été reportés.
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Chapitre 4

Orientation de l’instrument chirurgical par as-
servissement visuel 2D

4.1 Objectifs

Dans ce chapitre, nous développons les lois de commande permettant d’orienter
automatiquement l’instrument chirurgical. Les commandes étant réalisées par retour
visuel, nous introduisons un bref aperçu sur les asservissements visuels usuellement
employés. La seconde partie du chapitre présente le dispositif expérimental utilisé
pour notre étude et nos développements au laboratoire ainsi qu’une description
de l’environnement de nos expérimentations in vivo à l’IRCAD. Enfin, des com-
mandes par asservissement visuel 2D fondées sur l’approche par fonction de tâche
sont proposées et testées expérimentalement pour orienter automatiquement l’ins-
trument chirurgical de manière à centrer le motif laser dans l’image endoscopique.
Ne connaissant pas la position relative entre le manipulateur portant l’instrument
et celui portant la caméra, nous choisissons d’estimer expérimentalement la matrice
d’interaction utilisée dans la loi de commande. Cette matrice également connue sous
le nom de Jacobien Image permet de relier les variations des informations visuelles à
la vitesse de l’instrument. Deux commandes sont proposées et testées. Dans le cas de
la première, la matrice d’interaction est estimée au démarrage de l’asservissement,
puis est ensuite maintenue constante. La seconde commande est une commande
adaptative où la matrice d’interaction est estimée en continu tout au long de l’as-
servissement.

4.2 Bref aperçu sur les asservissements visuels

La commande par vision, désignée également par ”commande par asservissement
visuel”, consiste à commander les déplacements d’un robot à partir d’informations
visuelles pour effectuer automatiquement une tâche donnée, comme le positionne-
ment de l’effecteur du robot par rapport à un objet, ou le suivi d’un objet en mou-
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vement. Les informations visuelles sont extraites d’images fournies par un imageur.
Dans les travaux traitant de l’asservissement visuel, les imageurs les plus couram-
ment rencontrés sont des systèmes d’acquisition vidéo composés d’une ou plusieurs
caméras vidéo.

Les systèmes de vision se différencient par le nombre de capteurs utilisés pour
effectuer l’asservissement visuel. Les plus couramment rencontrés sont les systèmes
de vision monoculaires [ECR92, PTK93] où les informations visuelles sont extraites
à partir d’un seul capteur. L’utilisation d’un système de vision monoculaire a pour
avantage de minimiser le temps de traitement des images. En revanche, elle ne per-
met pas d’avoir directement l’information de profondeur qui doit alors être mesurée
par une autre technique ou être estimée en ligne à partir de la connaissance à priori
d’informations sur la géométrie de l’objet d’intérêt [Tsa87, DD95, PNK95].

Si aucune connaissance de la géométrie de l’objet n’est disponible, l’information
de profondeur peut être extraite par une technique de triangulation à partir de deux
images de la scène, prises depuis des points de vue différents. On parle alors d’as-
servissement visuel stéréoscopique [MYK+93, CBM01] où l’imageur utilisé est un
système de vision avec deux capteurs visuels. Un calibrage fin de la position rela-
tive entre les deux capteurs visuels est nécessaire pour obtenir une information de
profondeur précise. De plus, la synchronisation du déclenchement des capteurs est
délicate à mettre en oeuvre. Enfin, le coût d’un système stéréoscopique est assez
important.

4.2.1 Les différents types d’asservissement visuel

Une classification établie en 1980 par Sanderson et al permet de qualifier les
différents types d’asservissement visuel selon 3 critères :

Le positionnement de la caméra

– La caméra est embarquée : Comme l’expression l’indique, la caméra est
montée sur l’organe terminal du robot (voir figure 4.1). Cette configuration
est dénommée ”eye in hand” dans la littérature anglo-saxone. L’objectif de
l’asservissement est généralement de déplacer la caméra pour atteindre ou
suivre par exemple un objet en mouvement.

– La caméra est déportée : Pour cette configuration la caméra n’est pas
solidaire du robot asservi (voir figure 4.2) ”eye to hand”. L’objectif est de
faire évoluer le robot par rapport à son environnement de travail, en percevant
à l’aide de la caméra l’image du robot et des objets avec lesquels il interagit.

L’architecture de commande du robot

– Asservissement visuel indirect : Comme l’illustre la figure 4.3, dans un
asservissement visuel indirect, le système de vision transmet les consignes de
commande au contrôleur du robot fourni par le constructeur. Le contrôleur
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Fig. 4.1: Description de la configuration où la caméra est embarquée

robot

ca
m

ér
a

objet

Fig. 4.2: Description de la configuration où la caméra est déportée

effectue à bas niveau l’asservissement en position des coordonnées articulaires.
L’avantage de cette architecture réside dans sa simplicité, sa portabilité et sa
robustesse, car le robot peut être considéré comme un système de positionne-
ment autonome où les singularités et les sécurités sont gérées par le contrôleur
de bas niveau du robot. Cependant les performances du système de vision sont
liées à celles du contrôleur de bas niveau qui peut ralentir l’asservissement en
introduisant des retards supplémentaires. Il n’est donc pas envisageable d’uti-
liser cette architecture pour réaliser des asservissements visuels pour lesquels
le but recherché est la rapidité.

– Asservissement visuel direct : Lors d’un asservissement visuel direct (voir
figure 4.4), le système de vision commande directement le robot en vitesse ou
en couple en se substituant au contrôleur bas niveau du robot. Corke fut l’un
des pionniers en matière d’asservissement visuel direct [CG96], [Cor96]. Il pro-
posa différentes stratégies pour des systèmes simples à 2 ou 3 degrés de liberté.
Cette architecture nécessite une cadence élevée du système de vision afin de
garantir la convergence de la commande par vision. En utilisant la puissance
de calcul des ordinateurs actuels et les dispositifs d’acquisition et de traite-
ment rapide d’image, cette architecture permet de tirer pleinement parti des
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Fig. 4.3: Structure d’un asservissement visuel indirect

Fig. 4.4: Structure d’un asservissement visuel direct

possibilités dynamiques offertes par le robot pour réaliser des asservissements
visuels rapides.

Les grandeurs asservies

– Asservissement visuel 3D :
Dans un asservissement visuel 3D l’objectif est de contrôler le déplacement du
robot dans l’espace cartésien. Généralement, la grandeur à asservir correspond
directement à l’attitude p d’un repère lié rigidement à l’effecteur du robot par
rapport à un repère attaché à l’objet d’intérêt. Le vecteur de mesure s de la
fonction de tâche est alors directement caractérisé par l’estimation p̂ de cette
attitude.
La mesure de l’attitude p̂ peut être obtenue par triangulation en utilisant un
système de vision stéréoscopique calibré, ou par des techniques de reconstruc-
tion de pose dans le cas d’un capteur monoculaire [Doi94, MDGD97]. Les tech-
niques de reconstruction de pose utilisent des primitives extraites de l’image et
le modèle géométrique de l’objet d’intérêt. Différentes méthodes numériques
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existent pour estimer l’attitude d’un objet par rapport à la caméra. Les plus
connues sont par exemple : la méthode de Tsäı [Tsa86] qui utilise les coor-
données dans l’image de n points correspondant à des points coplanaires de
l’objet d’intérêt. La méthode de Dementhon [DD95] utilise également les coor-
données dans l’image de points, mais contrairement à la méthode de Tsäı ils ne
correspondent pas forcément à des points coplanaires de l’objet. Cependant, la
méthode de Dementhon est une méthode itérative dont le temps d’exécution
n’est pas déterministe et elle ne fournit pas une matrice de rotation ortho-
normale. Ces deux méthodes nécessitent un nombre minimum de 4 points
pour pouvoir estimer les 6 paramètres de l’attitude d’un objet de manière uni-
voque. D’autres méthodes de reconstruction de pose utilisant une résolution
par moindres carrés sont proposées par exemple dans [LHF90],[Low91],[Gol94].
Une méthode utilisant un filtrage de Kalman sur la mesure de la pose est
proposée dans [WHB96]. Malheureusement quelle que soit la méthode de re-
construction de pose utilisée, l’estimation de l’attitude p̂ est très sensible aux
bruits de mesure et aux erreurs de calibrage de la caméra. Ceci constitue le
problème majeur de l’asservissement visuel 3D. En effet, bien que l’asservisse-
ment garantisse que p̂ = p∗ en régime établi, la position du robot par rapport
à l’objet d’intérêt est biaisée car les erreurs de mesure, d’estimation et de
modélisation introduisent un biais sur l’estimée de la pose de l’objet d’intérêt
(p 6= p̂). Néanmoins, une solution à ce problème est d’effectuer un apprentis-
sage de la consigne p∗, en plaçant le robot par un opérateur de manière à ce
que p = p∗. Dans cette configuration désirée, l’estimation de la consigne p̂∗ est
alors obtenue par la méthode de reconstruction de pose. En utilisant ensuite
p̂∗ comme consigne de l’asservissement visuel, nous obtenons, lorsque le régime
permanent est atteint, p̂ = p̂∗. Comme la relation qui lie l’attitude réelle p à
son estimée p̂ est généralement bijective, nous déduisons que si p̂∗ = p̂, alors
p∗ = p.

– Asservissement visuel 2D :
Dans un asservissement visuel 2D la grandeur à asservir est exprimée sous
la forme de primitives visuelles dans l’image. Pour ce type d’asservissement,
on parle également ”d’asservissement dans le plan image ou référencé image”.
Contrairement à un asservissement visuel 3D, le contrôle du robot n’est pas
effectué dans l’espace cartésien, mais directement dans l’image. Les primitives
extraites de l’image sont généralement des formes géométriques élémentaires
qui proviennent de la projection de l’objet d’intérêt dans le plan image. Différents
types de primitives peuvent être utilisés. Des coordonnées de points dans
l’image sont les plus couramment utilisées. Ces primitives peuvent également
être des droites, des ellipses [Wer96], des cylindres [Cha90], des invariants pro-
jectifs [Hag94], etc... Pour des scènes complexes qui ne contiennent aucune
primitive géométrique simple, l’information du mouvement dans l’image peut
être choisie comme primitive visuelle [PTK93] [Cré98].



114 4. Orientation de l’instrument chirurgical par asservissement visuel 2D

– Asservissement visuel hybride :
Nous désignons par ”asservissements visuels hybrides”, les asservissements vi-
suels qui se différencient des asservissements visuels 3D ou 2D. L’asservisse-
ment visuel 2D1

2
[Mal98, MCB99] où la commande est établie à la fois à partir

de grandeurs exprimées dans le plan image et dans le repère de la caméra est
un exemple de ce type d’asservissement. Les asservissements dont les gran-
deurs asservies proviennent de la vision et également de mesures fournies par
d’autres types de capteurs (capteur d’effort, de position,...) sont également
qualifiés d’asservissements visuels hybrides.

4.3 Dispositif expérimental

4.3.1 Dispositif expérimental du laboratoire

Pour développer notre système de commande par vision, nous avons mis en
place dans notre laboratoire, un dispositif expérimental permettant de simuler la
manipulation laparoscopique. Un robot médical AESOP est utilisé pour manipuler
l’instrument à pointage laser. L’ensemble constitué du support à pointage laser et
de l’instrument chirurgical est introduit par l’intermédiaire d’un trocart dans une
bôıte permettant de simuler l’abdomen du patient comme le montre la figure 4.5.
La caméra endoscopique est également introduite dans la bôıte par l’intermédiaire
d’un second trocart pour acquérir l’image endoscopique de la scène observée. La

Fig. 4.5: Dispositif expérimental de développement

figure 4.6 illustre la composition du système complet. Nous utilisons un ordinateur
de type PC, possédant deux processeurs Intel Pentium-4 cadencés à une fréquence
de 1, 7 Ghz, sous l’environnement Linux. Il permet d’effectuer le traitement d’image
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Fig. 4.6: Composition du système

nécessaire à l’extraction des informations visuelles et de calculer la vitesse de com-
mande articulaire à appliquer au manipulateur AESOP. Le PC communique avec
le contrôleur en vitesse du manipulateur AESOP par l’intermédiaire d’une liaison
série RS232. Il transmet les vitesses articulaires de consigne au contrôleur du ro-
bot qui lui renvoie les valeurs courantes des coordonnées articulaires du robot. La
caméra endoscopique fournit un signal vidéo analogique PAL à 25 images/s entre-
lacées qui est numérisé par une carte de capture vidéo installée sur le bus PCI du
PC. Comme l’image est entrelacée, elle est composée de deux trames contenant res-
pectivement les lignes paires et les lignes impaires. Nous avons modifié le driver de
la carte d’acquisition vidéo dans le but d’utiliser l’interruption matérielle de syn-
chronisation verticale (Vertical Blanking) fournie entre chaque capture de trame de
manière à synchroniser l’allumage des sources lasers durant la capture de la trame
paire et de synchroniser l’allumage des marqueurs lumineux de l’instrument durant
la capture de la trame impaire. Lorsque cette interruption est actionnée, des signaux
électriques sont alors envoyés sur le port parallèle du PC pour enclencher l’allumage
des sources lasers ou des marqueurs lumineux. Pour garantir l’extinction des sources
lasers ou des marqueurs lumineux avant la capture de la trame suivante, il n’est
pas possible d’utiliser à nouveau le signal d’interruption verticale car le temps de
l’attente entre l’instant où l’interruption est activée et l’instant où les signaux sont
modifiés sur le port parallèle est trop important. Pour remédier à ce problème, nous
avons conçu un dispositif électronique construit à l’aide de deux circuits monostables
qui permet d’allumer durant un délai inférieur à la durée d’acquisition d’une trame,
respectivement les sources lasers ou les marqueurs lumineux si un signal impulsion-
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nel commandant l’allumage des sources lasers ou des marqueurs lumineux est fourni
par le port parallèle. Comme nous l’avons vu dans le paragraphe 3.3, cette synchro-
nisation permet d’extraire de manière robuste les informations visuelles nécessaires
au système de commande par vision. Etant donné que les informations visuelles sont
obtenues à partir d’une image complète (trame paire et trame impaire), le système
de commande par vision est cadencé à la fréquence de 25 Hz.

4.3.2 Dispositif expérimental à l’IRCAD

La figure 4.7 présente la salle d’entrâınement à la chirurgie laparoscopique de
l’IRCAD où nous avons effectué nos différentes expérimentations en conditions chi-
rurgicales réelles. Cette salle d’entrâınement est équipée comme un bloc opératoire

Fig. 4.7: Salle d’entrâınement à la chirurgie laparoscopique de l’IRCAD

et comporte 17 tables d’opération avec le matériel médical correspondant pour per-
mettre aux chirurgiens de se former aux techniques de la chirurgie laparoscopique.
Les animaux utilisés lors des travaux pratiques des chirurgiens sont des porcs car
leur appareil digestif est très ressemblant à celui de l’homme. Durant les interven-
tions, ils sont anesthésiés et leurs poumons sont ventilés par un dispositif de respira-
tion artificielle. Des systèmes robotiques AESOP sont à disposition des chirurgiens
pour maintenir la caméra endoscopique et la déplacer par commandes vocales. Les
chirurgiens se forment ainsi aux techniques de laparoscopie manuelle et également
à l’utilisation du système robotique télé-opéré ZEUS de Computer Motion. Après
chaque intervention, les porcs sont euthanasiés, puis incinérés. Lorsqu’un chirurgien
a terminé son intervention sur un porc, avant l’euthanasie, nous avons la possibilité
d’effectuer nos expérimentations.
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La figure 4.8 montre le dispositif expérimental utilisé durant l’essai du système de
commande par vision. Deux trocarts posés préalablement par le chirurgien sur l’ab-

Fig. 4.8: Dispositif expérimental en conditions réelles

domen du porc permettent d’introduire la caméra endoscopique ainsi que l’ensemble
constitué du support à pointage laser et de l’instrument chirurgical. Les autres tro-
carts ne sont pas utilisés. Du gaz CO2 est injecté et régulé à pression constante dans
l’abdomen du porc par l’intermédiaire d’un trocart, ceci pour dilater l’abdomen et
augmenter ainsi l’espace de travail. Un robot AESOP tenant l’instrument chirurgi-
cal avec son pointage laser est commandé par le système de vision pour réaliser les
tâches de récupération et de positionnement automatique. Un second robot AESOP,
non commandé, est utilisé comme support mécanique, pour maintenir la caméra en-
doscopique immobile durant les expériences. Une source de lumière est connectée
à l’optique de l’endoscope par un réseau de fibres optiques pour éclairer l’intérieur
de l’abdomen. Enfin, le système de commande par vision est celui décrit dans le
paragraphe 4.3.1.

4.4 Centrage du motif laser sur une cible définie dans l’image

Nous présentons maintenant l’utilisation des asservissements visuels pour une
tâche de centrage du motif laser sur une cible dans l’image endoscopique.

4.4.1 Asservissement visuel 2D

L’objectif de l’asservissement visuel est d’orienter l’instrument chirurgical autour
des axes X̂K et ŶK du trocart de manière à amener la projection image du motif laser
à une position indiquée sur l’image endoscopique. Nous définissons P le point 3D qui
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correspond au point d’intersection entre l’axe de l’instrument et la scène. Le point
p correspond à la projection de P sur le plan image de la caméra. Pour extraire les
coordonnées du point p dans l’image, nous posons l’hypothèse que les coordonnées
du barycentre de l’image du motif laser correspondent aux coordonnées image du
point d’intersection entre l’axe de l’instrument et la scène. L’asservissement consiste
alors à amener le point p sur une cible spécifiée dans l’image endoscopique.

Pour établir la loi de commande, nous utilisons l’approche par fonction de tâche
introduit par Samson et al [SBE91] dont le principe est rappelé dans l’annexe B.2.

Les primitives visuelles à asservir correspondent aux coordonnées dans l’image

sp =
[

up vp

]T
du point p. Le vecteur d’état s contenant les informations visuelles

courantes est par conséquent directement défini par les coordonnées dans l’image sp

du barycentre du motif laser :

s = sp =
[

up vp

]T
(4.1)

La consigne est s∗p =
[

u∗p v∗p
]T

, avec u∗p et v∗p étant les coordonnées image de la
cible à atteindre. Dans notre système, la caméra endoscopique n’est pas solidaire de
l’instrument chirurgical dont nous cherchons à commander les déplacements. Nous
sommes en effet, dans le contexte où la caméra est déportée. Dans l’hypothèse où la
caméra reste immobile durant l’asservissement visuel, les variations des coordonnées
dans l’image du barycentre du motif laser dépendent de la vitesse de l’instrument
et du mouvement propre de la scène dû à la respiration du patient. La variation du
vecteur de mesure sp qui en résulte peut être mise sous la forme :

ṡp = Ls wop +
∂sp

∂t
(4.2)

où, en utilisant le formalisme de l’approche par fonction de tâche (cf. annexe B.2) :
– Ls est la matrice d’interaction de dimension (2 × 4) qui relie la variation des

informations visuelles à la vitesse opérationnelle de l’instrument chirurgical

wop =
[

vz ωx ωy ωz

]T
.

– ∂sp

∂t
est la variation propre de sp introduite par le mouvement de l’organe sur

lequel est projeté le motif laser, et un éventuel mouvement de l’endoscope.
Les mouvements de l’organe et de la caméra sont principalement dus à la
respiration du patient.

Etant donné que le centre de la projection du motif laser correspond au point d’inter-
section P de la droite prolongeant l’axe de l’instrument avec la surface de l’organe, la
translation et la rotation de l’instrument le long et autour de l’axe ẐK ne modifient
pas la position du point P . Par conséquent la variation des coordonnées image sp de
la projection du point P sur le plan image est indépendante des composantes vz et
ωz de la vitesse opérationnelle wop de l’instrument. Ce découplage se traduit par la
présence de zéro sur la première et la quatrième colonne de la matrice d’interaction :

Ls =

[
0 Jω11 Jω12 0
0 Jω21 Jω22 0

]
(4.3)
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Seuls les 2 degrés de liberté permettant d’orienter l’instrument chirurgical autour
des axes X̂K et ŶK du repère du trocart permettent de positionner le motif laser dans
l’image. La variation du vecteur de mesure sp peut alors être mise sous la forme :

ṡp = Jω

[
ωx

ωy

]
+

∂sp

∂t
(4.4)

où :

– Jω =

[
Jω11 Jω12

Jω21 Jω22

]
est la matrice d’interaction qui permet d’exprimer la

variation de sp en fonction des vitesses de rotation ωx et ωy de l’instrument
chirurgical.

– ∂sp

∂t
est la variation propre de l’information visuelle.

Pour aligner le motif laser sur une cible définie dans l’image, l’asservissement consiste
à réguler vers zéro la fonction de tâche de dimension m = 2 suivante :

e = C(sp − s∗p) (4.5)

où C est une matrice de combinaison permettant de prendre en compte plus d’in-
formations que de degrés de liberté nécessaire pour réaliser la tâche. Etant donné
que le vecteur de mesure sp est de dimension k = 2 = m, la matrice de combinaison
C est choisie égale à l’identité, C = I2 de manière à ce que le comportement de sp

soit similaire à celui de e. Nous avons alors :

e = sp − s∗p (4.6)

En utilisant la commande cinématique décrite dans l’annexe B.2.3 qui garantit la
décroissance exponentielle de la fonction de tâche e, nous obtenons la loi de com-
mande suivante :

ω∗ =

[
ω∗x
ω∗y

]
= −Ĵω

−1
(λe +

∂̂e

∂t
) (4.7)

où :
– Ĵω est la valeur approchée de la matrice d’interaction Jω.
– λ > 0 est un gain définissant l’inverse de la constante de temps de la décroissance

exponentielle de e.

– ∂̂e
∂t

est une estimation de la variation propre de la fonction de tâche e.
A partir de l’équation (4.6) nous pouvons écrire :

∂̂e

∂t
=

∂̂sp

∂t
− ṡ∗p (4.8)

avec :

– ∂̂sp

∂t
l’estimation de la variation propre de sp introduite par le mouvement de

l’organe et un éventuel mouvement de la caméra
– ṡ∗p la dérivée temporelle du signal de consigne.
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A l’aide des équations (4.6), (4.7) et (4.8) nous pouvons exprimer la commande
cinématique en fonction des informations visuelles :

ω∗ =

[
ω∗x
ω∗y

]
= Ĵω

−1

(
λ(s∗p − sp) + ṡp − ∂̂sp

∂t

)
(4.9)

En utilisant la matrice jacobienne Jop(q, d1), définie dans le paragraphe 1.4.4, qui
relie les vitesses des coordonnées articulaires de commande q̇c du robot AESOP à
la vitesse opérationnelle de l’instrument chirurgical wop, nous obtenons finalement
la loi de commande fournissant les vitesses articulaires à appliquer au robot pour
aligner le motif laser sur une cible dans l’image :

q̇∗c = Jop(q, d̂1)
−1w∗

op (4.10)

avec w∗
op =

[
v∗z ω∗x ω∗y ω∗z

]T
où v∗z et ω∗z sont les consignes de la vitesse de

translation et de la vitesse de rotation de l’instrument le long et autour de l’axe
ẐK du repère du trocart. Ces vitesses correspondent aux 2 degrés de liberté qui
n’interviennent pas dans la tâche de centrage du motif laser. Elles ne perturbent
pas l’asservissement visuel de la position du motif laser dans l’image et peuvent par
conséquent être appliquées pour réaliser une tâche complémentaire. La vitesse de
translation vz sera commandée pour introduire l’instrument dans l’abdomen du pa-
tient lors de la réalisation des tâches complètes de récupération et de positionnement
automatique de l’instrument décrites dans le chapitre 5.

Etant donné que la variation de sp est découplée de la vitesse de translation vz et
de la vitesse de rotation ωz de l’instrument, il n’est pas approprié d’utiliser l’approche
de la tâche hybride [SBE91] pour réaliser la tâche complémentaire d’introduction
de l’instrument. Cette approche dont le principe est donné dans l’annexe B.2.4
est intéressante pour réaliser une tâche secondaire qui utilise les degrés de liberté
redondants à la réalisation de la tâche principale. Elle a pour intérêt de découpler la
commande de sorte que la réalisation de la tâche secondaire ne perturbe pas la tâche
principale. Dans notre cas, le système ne possède pas de degrés de liberté redondants
pour réaliser l’alignement du motif laser car il n’y a pas de couplage entre la position
du barycentre du motif laser et les vitesses ωz et vz. Ce découplage naturel permet
d’utiliser les 2 degrés de liberté restant pour réaliser une tâche complémentaire sans
perturber la tâche principale.

La figure 4.9 présente le schéma de commande permettant de centrer le motif laser
sur une cible fixe (ṡ∗p = 0) dans l’image par asservissement visuel 2D. Généralement

si aucune estimation du mouvement propre de s n’est disponible, le terme ∂̂sp

∂t
n’est

pas pris en compte dans la loi de commande. Pour réaliser cet asservissement, il est
nécessaire de déterminer une approximation de la matrice d’interaction Jω permet-

tant de relier la vitesse de rotation ω =
[

ωx ωy

]T
de l’instrument chirurgical à la

variation des primitives visuelles sp.
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Fig. 4.9: Schéma de commande de la tâche de centrage

4.4.2 Approximation de la matrice d’interaction Jω

Pour déterminer explicitement la matrice d’interaction Jω, il est nécessaire de
connâıtre les positions relatives entre la caméra, l’instrument et l’organe ainsi qu’un
modèle géométrique de la surface de l’organe sur lequel est projeté le motif laser. En
pratique, la complexité de la scène ne permet pas de définir un modèle mathématique
de la surface. De plus, la surface n’est pas rigide et peut évoluer en fonction du temps.
Il est donc impossible de déterminer la valeur exacte de la matrice d’interaction Jω.
Dans notre approche, nous proposons d’établir une approximation de Jω.

Tout d’abord, nous cherchons à déterminer explicitement la relation qui donne
la variation de sp en fonction des vitesses de rotation ωx, ωy de l’instrument et de la
variation de la distance d = d2 +d3 entre le point P de l’organe et le point d’incision
où est introduit l’instrument chirurgical (voir figure 4.10). La variation de d permet
de prendre en compte la géométrie de la surface de l’organe ainsi que le mouvement
propre de l’organe. Elle est donnée par :

ḋ = f(ωx, ωy) +
∂d

∂t
(4.11)

où :

– f(ωx, ωy) est une fonction non linéaire, dépendante de la géométrie de l’organe,
qui donne la variation de la distance d en fonction des vitesses de rotation ωx

et ωy de l’instrument.
– ∂d

∂t
est la variation de la distance d qui est introduite par le mouvement propre

de l’organe (respiration).

Le calcul est mené sous les hypothèses suivantes :

– La position du point d’incision où est introduit l’instrument chirurgical est
fixe.

– Le repère de la caméra est immobile.
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X̂KŶ { }K  

QX̂
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Fig. 4.10: Définition de la géométrie des repères abdomen {Q}, trocart {K}, instrument
{I} et caméra {C} et point de projection P du faisceau laser sur la scène

– Le point 3D, P , de la surface de l’organe situé au centre du motif laser est
aligné avec l’axe de l’instrument et sa projection p sur le plan image correspond
au barycentre de l’image du motif laser.

La figure 4.10 présente la configuration géométrique des différents repères, dont
le repère {Q} attaché à l’abdomen du patient, le repère {K} du trocart, le repère
{I} de l’extrémité de l’instrument et le repère {C} de la caméra.

La première étape du calcul consiste à exprimer la variation des coordonnées,
CP =

[
xP yP zP

]T
, du point P , exprimées dans le repère de la caméra en

fonction de la vitesse opérationnelle wop =
[

vz ωx ωy ωw

]T
de l’instrument

chirurgical. La vitesse de l’origine du repère de l’instrument {I} par rapport au
repère de l’abdomen {Q} exprimée dans {I} est donnée par la relation cinématique :

I(QVOI
) = I(QVOK

) + I(KVOI
) + [I(QΩK)]× I(KOI) (4.12)

Etant donné que l’origine du repère du trocart est confondue avec celle du repère de
l’abdomen, OK = OQ, et que les repères du trocart {K} et de l’instrument {I} ont
même orientation, la relation (4.12) se simplifie :

I(QVOI
) = I(KVOI

) + [I(QΩI)]× I(KOI)

=




d2ωy

−d2ωx

vz


 (4.13)

Nous pouvons exprimer la vitesse du point P par rapport au repère de la caméra
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{C} dans le repère de l’instrument {I} par la relation cinématique :

I(CVP ) = I(CVOI
) + I(IVP ) + [I(CΩI)]× IP (4.14)

D’après les hypothèses posées, le repère de la caméra {C} est immobile par rapport
au repère de l’abdomen {Q}, nous avons par conséquent, les égalités suivantes :

I(CΩI) = I(QΩI) et I(CVOI
) = I(QVOI

) (4.15)

En utilisant les équations (4.13) et (4.15), la relation (4.14) peut alors s’écrire :

I(CVP ) = I(KVOI
) + I(IVP ) + [I(QΩI)]×

(
I(KOI) + IP

)
(4.16)

L’expression de la vitesse du point P par rapport au repère de la caméra {C} dans
le repère de la caméra est finalement donnée par :

C(CVP ) = C
I R

(
I(KVOI

) + I(IVP ) + [I(QΩI)]×
(

I(KOI) + IP
))

(4.17)

où C
I R =

[
C
I r1

C
I r2

C
I r3

]T
est la matrice (3 × 3) définissant la rotation entre

le repère de la caméra {C} et le repère de l’instrument {I}. En développant cette
expression avec les relations suivantes :

I(KVOI
) =

[
0 0 vz

]T
(4.18)

I(IVP ) =
[

0 0 ḋ3

]T
(4.19)

I(QΩI) =
[

ωx ωy ωz

]T
(4.20)

I(KOI) =
[

0 0 d2

]T
(4.21)

IP =
[

0 0 d3

]T
(4.22)

nous obtenons :

C(CVP ) =




ẋP

ẏP

żP


 = C

I R




(d2 + d3)ωy

−(d2 + d3)ωx

vz + ḋ3


 (4.23)

Etant donné que la vitesse de translation de l’instrument vz correspond directement
à la variation de la distance d2 entre l’extrémité de l’instrument et le point d’incision,
vz = ḋ2, nous pouvons réécrire l’expression de la variation des coordonnées du point
P exprimées dans le repère de la caméra par :

C(CVP ) =




ẋP

ẏP

żP


 = C

I R




dωy

−dωx

ḋ


 (4.24)

où d = d2 +d3 est la distance totale entre le point P de l’organe et le point d’incision
où est introduit l’instrument chirurgical.
La deuxième étape du calcul consiste à relier la variation des coordonnées métriques
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du point P exprimées dans le repère de la caméra à la variation des coordonnées

image sp =
[

up vp

]T
en pixels de son point de projection perspective p dans le

plan image. En utilisant le modèle du sténopé de la caméra défini dans l’ annexe
B.1, nous avons la relation :

zP




up

vp

1


 = A




1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 0







xP

yP

zP

1


 (4.25)

où A = (a1, a2, a3)
T est la matrice (3× 3) des paramètres intrinsèques de la caméra

(cf. annexe B.1). De cette relation nous obtenons l’expression suivante :

zP

[
up

vp

]
=

[
a1

a2

] 


xP

yP

zP


 (4.26)

dont nous calculons la dérivée temporelle des termes de gauche et de droite :

żP

[
up

vp

]
+ zP

[
u̇p

v̇p

]
=

[
a1

a2

] 


ẋP

ẏP

żP


 (4.27)

Il en découle la relation liant la variation des coordonnées métriques du point P ,
exprimées dans le repère de la caméra, à la variation de ses coordonnées en pixels
dans l’image :

zP

[
u̇p

v̇p

]
=

[
a1

a2

] 


ẋP

ẏP

żP


− żP

[
up

vp

]
(4.28)

En substituant l’expression (4.24) de la vitesse du point P dans l’équation (4.28)
nous obtenons finalement l’expression de ṡp en fonction des vitesses de rotation ωx,
ωy et de ḋ :

ṡp =

[
u̇p

v̇p

]
=

1

zP

([
a1

a2

]
C
I R−

[
up

vp

]
C
I r3

) 


0 d 0
−d 0 0
0 0 1







ωx

ωy

ḋ




ṡp = Js




ωx

ωy

ḋ


 =

[
Js11 Js12 Js13

Js21 Js22 Js23

]

︸ ︷︷ ︸
Js




ωx

ωy

ḋ


 (4.29)

où C
I r3 est le vecteur (1× 3) constituant la troisième ligne de la matrice de rotation

C
I R. La coordonnée zP du point P selon l’axe ẐC du repère de la caméra est donnée
par :

zp = (COI + C
I R IP) · ẐC

= CoIz + C
I r33 d3 (4.30)
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où CoIz est la composante selon l’axe ẐC de la translation entre le repère de la
caméra et le repère de l’instrument et C

I r33 est le coefficient correspondant à la
troisième ligne et troisième colonne de la rotation C

I R. Nous pouvons noter que la
matrice Js dépend de la matrice de rotation C

I R entre le repère de la caméra et
le repère de l’instrument, de la composante CoIz selon l’axe ẐC de la translation
entre le repère de la caméra et le repère de l’instrument, des coordonnées image sp

du centre du motif laser, des distances d3 et d et des paramètres intrinsèques de la
caméra.
En écrivant la relation (4.29) sous la forme :

ṡp =

[
Js11 Js12

Js21 Js22

] [
ωx

ωy

]

︸ ︷︷ ︸
A

+

[
Js13

Js23

]
ḋ

︸ ︷︷ ︸
B

(4.31)

nous pouvons noter que l’expression de ṡp est donnée par la superposition de deux
termes. Le terme A correspond à la variation de sp qui est induite par la vitesse de

rotation ω =
[

ωx ωy

]T
pour une distance d constante, c’est à dire dans le cas où

la surface de l’organe aurait pour modèle l’intérieur d’une sphère de rayon d centrée
sur le point d’incision. Le second terme B correspond à la variation de sp induite
par la variation de la distance d.
Nous choisissons comme approximation de Jω l’expression de Jω obtenue dans le
cas où la surface de l’organe décrit l’intérieur d’une sphère de rayon d centrée sur le
point d’incision (ḋ = 0) :

Ĵω =

[
Js11 Js12

Js21 Js22

]

︸ ︷︷ ︸
Js1

(4.32)

En réécrivant la relation (4.31) nous obtenons :

ṡp = Ĵω

[
ωx

ωy

]
+

[
Js13

Js23

]

︸ ︷︷ ︸
Js2

ḋ (4.33)

que nous pouvons mettre sous la forme :

ṡp = Ĵω

[
ωx

ωy

]
+

∂sp

∂t
(4.34)

avec

∂sp

∂t
=

[
Js13

Js23

]

︸ ︷︷ ︸
Js2

ḋ (4.35)

Ici, contrairement à l’expression (4.4), le terme ∂s
∂t

fournit la variation de sp intro-
duite par le mouvement propre de l’organe et également la variation non-linéaire
dépendante de la géométrie de la surface réelle qui est introduite par les vitesses de
rotation ωx et ωy.
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4.4.3 Schéma de commande

Dans ce paragraphe nous proposons une commande utilisant l’approximation Ĵω

de la matrice d’interaction à la position courante pour aligner le motif laser sur une
cible dans l’image. Nous utilisons la commande cinématique (4.9) avec l’approxima-

tion Ĵω = Js1 donnée à l’équation (4.32). La loi de commande devient :

ω∗ = J−1
s1

(
λ(s∗p − sp) + ṡ∗p −

∂̂sp

∂t

)
(4.36)

où le terme ∂̂sp

∂t
est donné par l’équation (4.35) si l’on a un observateur fournissant

une estimation de ḋ :

∂̂sp

∂t
= Js2

̂̇d (4.37)

En substituant (4.37) dans (4.36) et en considérant que la cible est fixe (ṡ∗p = 0)
nous obtenons la commande cinématique :

ω∗ = J−1
s1

(
λ(s∗p − sp)− Js2

̂̇d
)

(4.38)

Nous proposons d’estimer ḋ en effectuant une dérivation numérique à différences
finies du signal d̂ = d̂2 + d̂3 :

̂̇d(t) =
d̂(t)− d̂(t− 1)

T
(4.39)

avec T la période d’échantillonnage de la commande.
La distance d2 est mesurée soit à partir de l’image (voir paragraphe 3.5.1) ou en
calculant la différence d2 = l − d1 où l correspond à la longueur totale connue
de l’instrument chirurgical et d1 à la longueur externe entre le point d’incision et
l’effecteur du robot. Nous rappelons que la distance d1 est estimée en ligne pour
calculer la matrice jacobienne Jop du robot AESOP (voir paragraphe 1.4.5). La figure
(4.11) présente le schéma de commande intégrant l’observateur du signal ḋ.

En pratique pour implémenter cette commande, il est nécessaire de connâıtre
la valeur des paramètres intrinsèques de la caméra, les coefficients de la matrice de
rotation C

I R et la composante CoIz selon l’axe ẐC de la translation entre le repère
de la caméra et le repère de l’instrument. L’obtention des paramètres intrinsèques
de la caméra ne pose généralement aucune difficulté. Ils sont fournis soit par le
constructeur, soit obtenus à l’aide d’une technique d’estimation effectuée une fois
pour toutes. Par contre, l’obtention des coefficients de la matrice de rotation C

I R et
de la composante de translation CoIz pose une difficulté majeure. En effet, la position
relative entre l’instrument chirurgical et l’endoscope n’est pas connue dans le cas où
les robots manipulateur n’ont pas de base commune et sont placés indépendamment
l’un de l’autre sans procédure de calibrage. La mise en oeuvre d’une technique de re-
construction de pose entre le repère de la caméra et le repère de l’instrument à partir
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Fig. 4.11: Schéma de commande pour l’alignement le motif laser sur une cible avec prise
en compte de la variation de d

d’un modèle géométrique de l’instrument et des informations visuelles extraites de
l’image n’est pas appropriée dans notre contexte. En effet, une telle reconstruction
est réalisable uniquement si l’instrument chirurgical est visible en permanence dans
l’image, ce qui n’est pas le cas en pratique. Une solution serait d’utiliser comme
dans [HN01] un système de vision externe qui observerait des cibles montées sur les
effecteurs des deux robots et estimerait leur position relative. Notons également que
les mesures des distances d3 et d = d2 + d3 nécessaires au calcul de l’approximation

de la matrice d’interaction Ĵω et du signal ̂̇d sont obtenues uniquement si l’instru-
ment chirurgical est visible dans l’image. En effet, la distance d3 entre l’extrémité
de l’instrument chirurgical et le point de l’organe aligné est reconstruite à partir le
l’image du motif laser et des marqueurs lumineux montés sur l’instrument.

Nous vérifions l’efficacité de la commande donnée par les équations (4.36) et
(4.37) par simulation numérique en considérant que la position relative entre la
caméra et l’instrument est parfaitement connue et que l’instrument chirurgical est
visible dans l’image endoscopique. La simulation est réalisée à l’aide du logiciel MAT-
LAB. Le modèle de la surface de la scène utilisé pour cette simulation correspond à
un plan. La caméra et l’instrument chirurgical sont positionnés initialement par rap-
port à ce plan de manière à reproduire une configuration standard de laparoscopie
où le motif laser et l’instrument chirurgical sont visibles dans l’image.

Les figures (4.12), (4.13), (4.14) et (4.15) présentent les résultats de simulation de
l’asservissement du centre du motif laser au milieu de l’image respectivement pour
4 orientations initiales de l’instrument chirurgical. Les courbes en trait plein corres-
pondent aux résultats de l’asservissement lorsque la variation ḋ est prise en compte
dans la loi de commande. Les courbes en trait discontinu décrivent les résultats de
l’asservissement dans le cas où la variation ḋ n’est pas prise en compte dans la loi
de commande en fixant volontairement ḋ = 0. Nous pouvons remarquer que le com-
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Fig. 4.12: Résultats de simulation (configuration initiale 1)
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0 2 4 6 8 10
−50

0

50

100

150

200

250

300

350

temps (s)

u p (
pi

xe
l)
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Fig. 4.13: Résultats de simulation (configuration initiale 2)
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(a) réponse temporelle de up

0 2 4 6 8 10
−50

0

50

100

150

200

250

300

350

temps (s)

v p (
pi

xe
l)
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Fig. 4.14: Résultats de simulation (configuration initiale 3)
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Fig. 4.15: Résultats de simulation (configuration initiale 4)
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portement de l’asservissement est idéal lorsque la variation ḋ est prise en compte
dans la commande, car les trajectoires de l’image du point laser sont rectilignes,
contrairement aux trajectoires dans l’image obtenues pour ḋ = 0. En fait comme
nous l’avons déjà mentionné, négliger la variation de la distance d dans la loi de com-
mande, revient à faire l’approximation que la surface où se projette le motif laser est
une sphère de rayon d centrée sur le point d’incision où est introduit l’instrument
chirurgical.

4.5 Estimation de la matrice d’interaction Jω

Dans cette section nous proposons deux approches pour estimer numériquement

la matrice Jω reliant la vitesse de rotation ω =
[

ωx ωy

]T
à la variation des

coordonnées image sp =
[

up vp

]T
du motif laser. Nous notons la valeur estimée

de Jω :

Ĵω =

[
Ĵω11 Ĵω12

Ĵω21 Ĵω22

]
(4.40)

4.5.1 Estimation en boucle ouverte

Dans une première approche, nous proposons d’estimer les coefficients de la ma-
trice d’interaction Jω en boucle ouverte pour un point de fonctionnement donné.
La méthode consiste à appliquer à l’instrument chirurgical uniquement une vitesse
constante ω∗x autour de l’axe X̂K du repère du trocart durant un court intervalle
de temps ∆T et de mesurer les variations ∆up et ∆vp des coordonnées du point p
obtenues dans l’image. Les coefficients estimés de la première colonne de Jω sont
ensuite calculés en effectuant :

Ĵω11 =
∆up

ω∗x∆T
et Ĵω21 =

∆vp

ω∗x∆T
(4.41)

De façon similaire, en appliquant à l’instrument uniquement une vitesse constante
ω∗y autour de l’axe ŶK du repère du trocart durant un cours intervalle de temps ∆T
et en mesurant les variations ∆up et ∆vp obtenues dans l’image, nous calculons les
coefficients estimés de la seconde colonne :

Ĵω12 =
∆up

ω∗y∆T
et Ĵω22 =

∆vp

ω∗y∆T
(4.42)

4.5.2 Résultats expérimentaux de la commande avec Ĵω

constante

Dans ce paragraphe nous présentons les résultats obtenus sur le dispositif expérimental
du laboratoire concernant l’asservissement visuel 2D réalisé pour centrer le motif la-

ser au milieu de l’image, avec s∗p =
[

0 0
]T

. La matrice d’interaction Jω est estimée
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initialement en boucle ouverte. Etant donné que la consigne est fixe (ṡ∗p = 0) et que
nous n’avons pas d’estimation de la variation propre des informations visuelles, la
commande cinématique (4.9) se simplifie à :

ω∗ = λĴω

−1
(s∗p − sp) (4.43)

Le schéma de commande implémenté est présenté à la figure 4.16. La figure 4.17.a

Fig. 4.16: Schéma de commande de la tâche de centrage

montre à partir de l’instant t = 1, 6 seconde, la réponse temporelle des coordonnées
dans l’image sp du point p à une variation en échelon du signal de référence s∗p lors
de l’asservissement visuel. Les portions initiales des courbes sur l’intervalle de temps
t = [0; 1, 6] seconde représentent les variations des coordonnées image générées par

la procédure initiale d’estimation de Ĵω en boucle ouverte. Les vitesses de commande

ω∗ =
[

ω∗x ω∗y
]T

appliquées à l’instrument sont données sur la figure 4.17.b. La
figure 4.18 fournit la trajectoire correspondante du point p dans l’image. La portion
en pointillé trace la trajectoire obtenue durant la procédure initiale d’estimation de
la matrice d’interaction. La portion en trait épais correspond à la trajectoire obtenue
durant l’asservissement dont les positions de référence dans l’image sont marquées
par des cercles.
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Fig. 4.17: Réponses temporelles des coordonnées image du point p et vitesses de commande
durant l’asservissement visuel
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Fig. 4.18: Trajectoire du point p dans l’image durant l’asservissement visuel

4.5.3 Estimation continue par algorithme des moindres carrés

Dans une seconde approche, nous proposons d’estimer la matrice d’interaction
Jω tout au long l’asservissement. Dans la littérature, plusieurs travaux de recherche
ont déjà été publiés à ce sujet. Des méthodes basées sur des résolutions par moindres
carrés ont été présentées, dont, par exemple, [HA94]. Dans [JFN97, Pie99, PGL02],
des algorithmes récursifs de type gradient et moindres carrés récursifs sont utilisés
pour estimer la matrice d’interaction en continu. Cependant, pour que l’estimée
converge à la valeur réelle, il est nécessaire d’avoir une trajectoire du robot fournis-
sant une excitation importante selon les différents degrés de liberté commandés. En
pratique, étant donné que l’objectif est généralement d’atteindre une cible, la trajec-
toire est par conséquent linéaire, ce qui ne procure pas d’informations suffisamment
riches à l’estimateur. Il en découle une dégradation de la matrice d’interaction avec
le temps. Dans [SSV97] les auteurs proposent pour résoudre ce problème de super-
poser des trajectoires dites ”d’exploration” à celle nécessaire pour atteindre la cible,
et permettre ainsi de réajuster l’estimée de la matrice d’interaction lorsque cette
dernière s’est dégradée. Cependant, pour notre application, il n’est pas souhaitable
de générer des trajectoires d’exploration qui pourraient être dangereuses pour le
patient.

Nous proposons d’utiliser l’algorithme des moindres carrés qui est présenté dans
[ML99]. Cet algorithme a pour originalité d’ajuster les paramètres estimés de la ma-
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trice d’interaction uniquement selon les directions où l’information est suffisamment
disponible.

Etant donné que les algorithmes des moindres carrés sont basés sur une modélisation
paramétrique des systèmes linéaires, nous faisons l’approximation que la relation
liant les vitesses de rotation ω à la vitesse ṡp du point p dans l’image est linéaire
pour de faibles déplacements de l’instrument autour de son orientation courante. Le
signal ṡp peut être décomposé en 2 expressions scalaires fournissant respectivement
les variations de up et vp :

u̇p(t) =
[

ωx(t) ωy(t)
] [

J∗ω11(t)
J∗ω12(t)

]
+ w1(t) (4.44)

v̇p(t) =
[

ωx(t) ωy(t)
] [

J∗ω21(t)
J∗ω22(t)

]
+ w2(t) (4.45)

où J∗ω11(t), J∗ω12(t), J∗ω21(t) et J∗ω22(t) sont les coefficients inconnus de la matrice
J∗ω(t) à identifier, w1(t) et w2(t) sont des signaux inconnus qui représentent des
perturbations ou du bruit. Lors de la discrétisation, chacune de ces expressions peut
être écrite dans le formalisme couramment employé :

y(t + 1) = φT (t)θ∗(t) + w(t + 1) (4.46)

où y(t) est un signal scalaire mesuré, φT (t) est le vecteur régresseur dont les éléments
sont connus à l’instant t, θ∗(t) sont les paramètres inconnus à identifier et w(t)
est le signal inconnu représentant les perturbations et le bruit. Nous proposons
d’estimer les paramètres de la matrice d’interaction Jω en exécutant en parallèle deux
algorithmes des moindres carrés identiques basés respectivement sur les équations
(4.44) et (4.45). Pour raison de commodité, nous ne détaillons qu’un seul algorithme
en utilisant le formalisme général de l’expression (4.46), dont les termes, pour le
premier algorithme, correspondent à :

y(t) = u̇p(t) (4.47)

φ(t) =
[

ωx(t) ωy(t)
]T

(4.48)

θ∗(t) =
[

J∗ω11(t) J∗ω12(t)
]T

(4.49)

w(t) = w1(t) (4.50)

et pour le second algorithme, correspondent à :

y(t) = v̇p(t) (4.51)

φ(t) =
[

ωx(t) ωy(t)
]T

(4.52)

θ∗(t) =
[

J∗ω21(t) J∗ω22(t)
]T

(4.53)

w(t) = w2(t) (4.54)

La prédiction ŷ du signal y à l’instant t + 1 est donnée par :

ŷ(t + 1) = φT (t)θ̂(t) (4.55)
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où θ̂(t) est la valeur estimée des paramètres θ∗(t). Des équations (4.46) et (4.55),
nous pouvons calculer l’erreur de prédiction a priori e(t + 1) qui est linéaire par
rapport à l’erreur d’estimation paramétrique θ̃(t) = θ̂(t)− θ∗(t) :

e(t + 1) = y(t + 1)− ŷ(t + 1) = y(t + 1)− φT (t)θ̂(t) (4.56)

= w(t + 1) + φT (t)(θ∗(t)− θ̂(t)) (4.57)

= w(t + 1)− φT (t)θ̃(t) (4.58)

Nous rappelons que la méthode d’identification par moindres carrés consiste à cal-
culer la valeur de l’estimée des paramètres θ̂(t) qui minimise une fonction de coût
quadratique J(θ̂(t)) laquelle est généralement la somme pondérée des erreurs de
prédiction obtenues à chaque instant. Etant donné que les coefficients de la matrice
Jω peuvent varier dans le temps, nous proposons de définir une fonction de coût
avec facteur d’oubli et fenêtre glissante pour prendre en compte la variation des
paramètres lors de l’estimation. La fonction de coût utilisée est :

J(θ̂(t)) =
t∑

i=t−N

(
λ(t−i)

m2(i− 1)

(
y(i)− φT (i− 1)θ̂(i)

)2
)

(4.59)

où 0 < λ ≤ 1 est un facteur d’oubli constant qui donne moins de poids aux anciennes
mesures, N est la taille de la fenêtre glissante qui correspond au nombre des dernières
mesures prises en compte et m(t) =

√
(1 + φT (t)φ(t)) est un signal de normalisation

tel que φ(t)/m(t) ∈ L∞. La fonction de coût est convexe en θ̂(t) et son minimum
est obtenu pour la valeur de θ̂(t) qui annule sont gradient :

∇J(θ̂(t)) =
t∑

i=t−N

(
− λ(t−i)

m2(i− 1)

(
y(i)− φT (i− 1)θ̂(i)

)
φ(i− 1)

)
(4.60)

L’estimée des paramètres minimisant J(θ̂(t)) est donnée par :

θ̂(t) = R(t)−1Q(t) (4.61)

avec :

R(t) =
t∑

i=t−N

(
λ(t−i)

m2(i− 1)
φ(i− 1)φT (i− 1)

)
(4.62)

et :

Q(t) =
t∑

i=t−N

(
λ(t−i)

m2(i− 1)
φ(i− 1)y(i− 1)

)
(4.63)

La matrice R(t) est symétrique et définie positive, R(t) = RT (t) > 0. En pratique,
l’expression (4.61) n’est pas directement implémentable, car la matrice R(t) peut



138 4. Orientation de l’instrument chirurgical par asservissement visuel 2D

être mal conditionnée. En effet, si le système n’est pas suffisamment excité, les va-
leurs propres de la matrice R(t) tendent vers zéro et entrâınent une augmentation
sans limite de la matrice inverse R−1(t), destabilisant ainsi l’estimation. L’expression
(4.61) est généralement résolue par une méthode récursive dont plusieurs modifica-
tions peuvent être apportées pour garantir que R−1(t) reste bornée. L’ajout d’une
zone morte sur l’erreur d’estimation permet également d’obtenir une estimation plus
robuste aux perturbations et au bruit. Cependant, les modifications introduites pour
augmenter la robustesse de l’estimation diminuent les propriétés idéales de l’estima-
tion. Nous préférons utiliser une méthode différente où nous résolvons directement
et non pas récursivement le problème des moindres carrés. Cette méthode proposée
dans [ML99] consiste à tester le conditionnement de la matrice R(t), en effectuant
une décomposition en valeurs propres et en actualisant les paramètres uniquement
dans la direction où il y a assez d’information. Etant donné que la matrice R(t) de
dimension (2 × 2) est symétrique et définie positive, nous pouvons la décomposer
sous la forme :

R(t) =
[

V1(t) V2(t)
] [

λ1(t) 0
0 λ2(t)

] [
V1(t) V2(t)

]
(4.64)

où λ1 ≥ λ2 ≥ 0 sont les valeurs propres et V1(t), V2(t) les vecteurs propres de la
matrice R(t). L’actualisation des paramètres est réalisée si la plus grande des valeurs
propres λ1 est supérieure à un seuil fixé ε0, en utilisant l’algorithme suivant :

θ̂(t) =





R−1(t)Q(t) si (λ1 > ε0 et λ2 > ε0)

V1(t)λ
−1
1 VT

1 (t)Q(t) + V2(t)V
T
2 (t)θ̂(t− 1) si (λ1 > ε0 et λ2 ≤ ε0)

θ̂(t− 1) si (λ1 ≤ ε0 et λ2 ≤ ε0)

(4.65)

Le terme V1(t)λ
−1
1 VT

1 (t)Q(t) dans l’équation (4.65) permet de réactualiser les pa-
ramètres dans la direction où il y a assez d’information. Le terme V2(t)V

T
2 (t) permet

d’oublier la projection des paramètres θ̂(t− 1) dans la direction où il y a assez d’in-
formation (V1(t)V

T
1 (t)) et de conserver leur projection dans la direction où il n’y

a pas assez d’information (V2(t)V
T
2 (t)). Le seuil ε0 est choisi de manière que les

perturbations ne faussent pas l’estimation des paramètres. Il peut être considéré
comme une zone morte directionnelle. Les propriétés de stabilité et de convergence
de cet algorithme sont démontrées dans [ML99].

4.5.4 Résultats expérimentaux de la commande adaptative

Dans ce paragraphe, nous présentons les résultats de l’estimation en ligne de la
matrice d’interaction Jω, obtenus sur le dispositif expérimental du laboratoire. Nous
implémentons la loi de commande (4.43) de manière adaptative, en réactualisant
en continu la matrice d’interaction utilisée dans la loi de commande par sa valeur
estimée Ĵω fournie par l’algorithme des moindres carrés. Dans une première
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(a) réponse temporelle de up et vp
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Fig. 4.19: Réponses temporelles des coordonnées image du point p et vitesses de commande
durant l’asservissement visuel
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Fig. 4.20: Trajectoire du point p dans l’image durant l’asservissement visuel

expérience, nous réalisons l’asservissement du motif laser au centre de l’image en
maintenant la caméra immobile. La taille de la fenêtre glissante de l’algorithme des
moindres carrés est fixée à N = 10 échantillons, le facteur d’oubli à λ = 0, 98. Les
valeurs initiales des coefficients de Ĵω sont obtenus à l’aide de la procédure initiale
d’estimation en boucle ouverte. La figure 4.19 présente la réponse temporelle des
coordonnées du point p et les vitesses ω∗x et ω∗y générées par la commande durant
l’asservissement visuel. La trajectoire du point p dans l’image obtenue durant l’as-
servissement visuel est décrite sur la figure 4.20. La figure 4.21 montre l’évolution
temporelle des coefficients estimés de la matrice d’interaction Jω. Nous pouvons re-
marquer la présence, pour chaque paramètre estimé d’un plateau initial d’une durée
de 360 ms. Ceci s’explique du fait que l’estimation des coefficients est gelée tant que
le nombre de mesures est inférieur à la taille de la fenêtre de l’algorithme. La figure
4.22 présente les erreurs d’estimation eu = u̇p − ˆ̇up et ev = v̇p − ˆ̇vp correspondant
aux deux algorithmes des moindres carrés et la figure 4.23 représente les sommes
des carrés des erreurs d’estimation :

t∑
i=1

e2
u(t) et

t∑
i=1

e2
v(t) (4.66)

L’amplitude des erreurs d’estimation diminue avec la convergence des paramètres
estimés. Les courbes en trait fin de la figure 4.24 décrivent les signaux de mesure
y = u̇p et y = v̇p utilisés respectivement par les deux algorithmes des moindres
carrés. Les courbes en trait épais correspondent aux signaux de prédiction ŷ = ˆ̇up
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Fig. 4.21: Réponses temporelles des coefficients estimés de la matrice d’interaction Jω
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Fig. 4.22: Erreurs d’estimation eu = u̇p − ˆ̇up et ev = v̇p − ˆ̇vp
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Fig. 4.24: Mesure et prédiction de la vitesse du point p dans l’image

Fig. 4.25: Réponses temporelles des coordonnées image du point p durant l’asservissement
visuel
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Fig. 4.26: Trajectoire du point p dans l’image durant l’asservissement visuel

et ŷ = ˆ̇vp respectifs aux deux algorithmes. Les signaux u̇p et v̇p sont très bruités car
ils sont obtenus en calculant la dérivée numérique par différences finies des signaux
up et vp mesurés dans l’image.

u̇p(t) =
up(t)− up(t− 1)

T
(4.67)

v̇p(t) =
vp(t)− vp(t− 1)

T
(4.68)

avec T la période d’échantillonnage de la commande.
Nous pouvons noter que les signaux de prédiction ˆ̇up et ˆ̇vp retracent correctement l’al-
lure des variations des coordonnées up et vp mesurées dans l’image. Les figures 4.25
et 4.26 présentent la réponse temporelle des coordonnées du point p et la trajectoire
obtenue dans l’image durant l’asservissement visuel à différentes positions succes-
sives dans l’image en utilisant la commande adaptative. Nous pouvons remarquer à
la figure 4.25 que la trajectoire d’une coordonnée du point p semble aller brièvement
dans la mauvaise direction aux instants où la consigne est modifiée (t = 80, t = 120,
t = 160 et t = 200 secondes). Ce phénomène se justifie par la présence d’un léger
couplage entre up et vp qui est introduit par l’erreur d’estimation de Jω. L’évolution
des coefficients estimés de la matrice d’interaction Jω durant cet asservissement est
donnée à la figure 4.27.
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Fig. 4.27: Réponses temporelles des coefficients estimés de la matrice d’interaction Jω
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Dans une seconde expérience, nous testons l’asservissement visuel du point p
avec la commande adaptative, en tournant la caméra autour de son axe ẐC de
manière à provoquer un changement de la matrice d’interaction réelle. Dans le but
d’obtenir suffisamment d’excitation pour estimer correctement les coefficients de
Jω, nous superposons volontairement des signaux sinusöıdaux sur les consignes des
coordonnées du point p à asservir dans l’image. Les signaux sinusöıdaux sont choisis
avec une amplitude de 100 pixels, une fréquence de 0, 5 Hz et sont déphasés de π/2
de manière à obtenir une trajectoire du point p circulaire et centrée dans l’image :

u∗p(t) = 100 sin(2π0.5t) (4.69)

v∗p(t) = 100 cos(2π0.5t) (4.70)

Lors d’un premier essai, la caméra est maintenue dans sa position initiale durant les
40 premières secondes de l’asservissement, puis tournée avec une vitesse constante
autour de son axe ẐC dans l’intervalle de temps t = [40; 80] de manière à effectuer
une rotation de 180 degrés entrâınant ainsi l’inversion de l’image. Elle est ensuite
maintenue immobile jusqu’à l’instant t = 120 s, puis tournée à nouveau avec une
vitesse constante dans sa position initiale en effectuant une rotation de −180 degrés
autour de son axe ẐC durant l’intervalle de temps t = [120; 160]. La figure 4.28
présente le signal de référence et la réponse temporelle des coordonnées image du
point p pour l’intervalle de temps t = [40; 80]. La figure 4.29 décrit la trajectoire
du point p effectuée dans l’image tout au long de l’asservissement. La figure 4.30
présente l’évolution temporelle des coefficients estimés de la matrice d’interaction
Jω. Les erreurs d’estimation respectives aux deux algorithmes des moindres carrés
sont visualisées pour l’intervalle de temps t = [40; 80] sur la figure 4.31. Les signaux
de mesures u̇p, v̇p et leur prédiction sont également donnés pour cet intervalle de
temps sur la figure 4.32. Nous pouvons noter que l’asservissement visuel est stable et
robuste aux variations de la matrice d’interaction. En effet, malgré la rotation de la
caméra autour de son axe ẐC qui entrâıne une variation importante des coefficients
de la matrice d’interaction, la trajectoire du point p ne diverge pas et reste circulaire
et centrée dans l’image. Nous pouvons remarquer que pour la configuration où la
caméra est tournée d’un angle de 180 degrés, les valeurs estimées des coefficients
de la matrice d’interaction sont opposées à celles obtenues pour la configuration
initiale, ce qui est prévisible du fait de l’inversion de l’image.
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Fig. 4.28: Réponses temporelles des coordonnées image du point p durant l’asservissement
visuel
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Fig. 4.29: Trajectoire du point p dans l’image
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Fig. 4.30: Réponses temporelles des coefficients estimés de la matrice d’interaction Jω
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Fig. 4.31: Erreurs d’estimation eu = u̇p − ˆ̇up et ev = v̇p − ˆ̇vp

Fig. 4.32: Mesure et prédiction de la vitesse du point p dans l’image
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Dans un deuxième essai, la caméra est tournée instantanément de 180 degrés
à l’instant t = 40 s et de −180 degrés à l’instant t = 80 s. Etant donné que ce
changement instantané de position n’est pas réalisable en pratique, nous l’effectuons
de manière logicielle en effectuant un changement de base du repère de la caméra.
L’objectif de cet essai est de montrer expérimentalement le comportement de la
commande adaptative pour une variation extrême de la matrice d’interaction qui
ne peut jamais être rencontrée en pratique. Les figures 4.33, 4.34, 4.35, 4.36 et 4.37
montrent les résultats des mêmes grandeurs obtenus pour cet essai expérimental.
Nous pouvons noter que la trajectoire dans l’image du point p diverge pendant un
bref laps de temps à partir des instants où la rotation instantanée de la caméra est
effectuée, puis converge à nouveau vers la trajectoire de consigne. En effet, lors du
changement brutal de la valeur de la matrice d’interaction réelle, les valeurs estimées
des coefficients ne convergent pas instantanément vers les valeurs réelles, ce qui
introduit un comportement divergent de la commande. Il en résulte une excitation
importante du système qui entrâıne une convergence rapide des paramètres estimés
et un retour à la convergence de la commande.

Fig. 4.33: Réponses temporelles des coordonnées image du point p durant l’asservissement
visuel
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Fig. 4.34: Réponses temporelles des coefficients estimés de la matrice d’interaction Jω
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Fig. 4.35: Erreurs d’estimation eu = u̇p − ˆ̇up et ev = v̇p − ˆ̇vp

Fig. 4.36: Mesure et prédiction de la vitesse du point p dans l’image
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Fig. 4.37: Trajectoire du point p dans l’image

4.5.5 Expérimentations ”in vivo”

Dans ce paragraphe nous présentons les résultats expérimentaux de l’asservis-
sement visuel 2D obtenus en conditions chirurgicales réelles dans la salle d’en-
trâınement à la laparoscopie de l’IRCAD. La commande permettant d’orienter l’ins-
trument chirurgical de manière à centrer le motif laser sur une cible indiquée sur
l’image a été expérimentée sur un cochon anesthésié en présence d’une équipe
médicale .

Commande avec Ĵω constante

Lors d’un premier essai, les coefficients de la matrice d’interaction Ĵω utilisée
dans la commande ont été estimés à l’aide de la procédure initiale en boucle ouverte
et maintenus constants tout au long de l’asservissement. La figure 4.38.a montre
la réponse temporelle des coordonnées dans l’image sp du point p lors du centrage

du motif laser au milieu de l’image, avec s∗p =
[

0 0
]T

. Durant l’intervalle de
temps t = [0; 1, 6], les courbes représentent l’évolution des coordonnées du point p
lors de la procédure initiale d’estimation de Jω puis, à partir de l’instant t = 1, 6,
la réponse temporelle de l’asservissement visuel 2D. Les vitesses de commande en
rotation ω∗x et ω∗y fournies par l’asservissement sont indiquées sur la figure 4.38.b. La
trajectoire obtenue dans l’image est décrite sur la figure 4.39. La portion en pointillé
décrit la variation dans l’image générée lors de l’estimation en boucle ouverte de
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Fig. 4.38: Réponses temporelles des coordonnées image du point p et des vitesses de com-
mande ω∗x et ω∗y
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Fig. 4.39: Trajectoire du point p dans l’image

la matrice d’interaction et la trajectoire en trait épais correspond au chemin pris
durant l’asservissement visuel. Nous pouvons constater que la projection image du
motif laser converge avec succès au centre de l’image avec un temps de réponse de
l’ordre de 2 secondes. Notons que cette durée peut être diminuée en augmentant le
gain λ de la commande. Nous pouvons également constater une faible variation des
coordonnées du motif laser autour du centre de l’image de l’ordre de 10 pixels qui
est introduite par le mouvement des organes lié à la respiration et aux battements
cardiaques. Pour rejeter cette perturbation, il serait nécessaire de développer un
asservissement visuel rapide, tenant compte du modèle dynamique du robot. Ce que
nous ne réaliserons pas dans le cadre de ce travail de thèse mais planifierons en
perspective d’évolution.

Commande adaptative

Dans une seconde expérience, nous avons testé l’asservissement visuel 2D avec la
commande adaptative où les coefficients de la matrice d’interaction Jω sont estimés
en continu à l’aide de l’algorithme des moindres carrés. Les valeurs initiales des co-
efficients de Ĵω sont fournies par la procédure initiale d’estimation en boucle ouverte
qui est réalisée comme précédemment durant l’intervalle de temps t = [0; 1, 6]. Au
lieu de centrer le motif laser dans l’image, nous avons volontairement imposé un
signal de référence s∗p en échelon pour asservir le motif laser sur différentes positions
dans l’image et vérifier ainsi le comportement de la commande adaptative lors de la
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Fig. 4.40: Trajectoire du point p dans l’image

variation des coefficients réels de la matrice d’interaction. Les figures 4.41.a et 4.41.b
présentent à partir de l’instant t = 1, 6 s la réponse temporelle des coordonnées sp

du point p et les vitesses de commande en rotation ω∗x et ω∗y mesurées durant l’as-
servissement visuel 2D. La trajectoire obtenue dans l’image est décrite par la figure
4.40. La portion en pointillé est décrite durant la procédure d’estimation en boucle
ouverte des valeurs initiales des coefficients de Ĵω. Les références des positions à
atteindre sont marquées par des cercles et la trajectoire mesurée durant l’asservis-
sement visuel est présentée en trait épais. Notons que la trajectoire d’une des deux
coordonnées du point p semble aller brièvement dans la mauvaise direction aux
instants de transition de la consigne. Phénomène qui s’explique par le découplage
non parfait entre u̇p et v̇p dû à l’erreur d’estimation de la matrice d’interaction.
La figure 4.42 montre l’évolution temporelle des coefficients de la matrice d’inter-
action Ĵω fournis par l’algorithme des moindres carrés. Les erreurs d’estimation
eu = u̇p− ˆ̇up et ev = v̇p− ˆ̇vp correspondant aux deux algorithmes des moindres carrés
sont présentées sur la figure 4.43. La figure 4.44 présente les signaux de mesure u̇p,
v̇p utilisés par les algorithmes des moindres carrés et leur prédiction respective ˆ̇up,
ˆ̇vp. La convergence des coordonnées image du motif laser vers les points de référence,
malgré la perturbation introduite par le mouvement respiratoire et cardiaque, nous
permet de valider avec succès l’efficacité de cette commande adaptative.
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Fig. 4.41: Réponses temporelles des coordonnées image du point p et des vitesses de com-
mande ω∗x et ω∗y
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Fig. 4.42: Réponses temporelles des coefficients estimés de la matrice d’interaction Jω
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Fig. 4.43: Erreurs d’estimation

Fig. 4.44: Mesure et prédiction de la vitesse du point p dans l’image
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4.6 Etude de la stabilité

Dans ce paragraphe, nous étudions la stabilité du système lorsque la matrice
d’interaction Ĵω utilisée dans la loi de commande est estimée initialement pour une
configuration donnée et n’est par réactualisée en ligne durant l’asservissement. Pour
cette commande non adaptative, les coefficients de la matrice d’interaction réelle Jω

s’éloignent des coefficients estimés de Ĵω d’autant plus que la configuration courante
du système s’écarte de la configuration pour laquelle ils ont été estimés. La condition
suffisante de stabilité démontrée dans l’annexe B.2 correspond pour notre système
à garantir la positivité du produit matriciel :

Q = JωĴω

−1
> 0 (4.71)

Nous proposons de déterminer numériquement par simulation à l’aide du logiciel
MATLAB, le volume dans lequel l’instrument chirurgical peut évoluer tout en ga-
rantissant la stabilité du système sous l’hypothèse que la caméra reste immobile.
Pour cette simulation, nous modélisons la surface interne de l’abdomen du patient
par un ellipsöıde, dans lequel le motif laser est projeté. La caméra et l’instrument
chirurgical sont introduits dans l’ellipsöıde par des points d’incision fixes qui sont
placés sur la surface de l’ellipsöıde. La caméra et l’instrument sont orientés ini-
tialement de manière à représenter une configuration laparoscopique standard et à
visualiser le motif laser au centre de l’image. Pour cette configuration initiale, nous
calculons numériquement la matrice d’interaction Ĵω qui est utilisée dans la loi de
commande. Le volume de stabilité dans lequel l’instrument peut évoluer est ensuite
obtenu par un maillage que nous construisons en vérifiant la condition de stabilité
pour différentes positions de l’instrument chirurgical. Etant donné que l’ellipsöıde
représentant la surface est un modèle du second ordre, nous vérifions la stabilité de la
commande par une approche d’automatique linéaire utilisée pour les systèmes du se-
cond ordre. La figure 4.45 décrit le schéma bloc de la commande par asservissement

Fig. 4.45: Schéma bloc de la commande

visuel en temps continu. Nous considérons la dynamique de l’ensemble constitué
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par la matrice jacobienne inverse du robot J−1
op , le système de commande des vi-

tesses articulaires du robot et l’extraction des informations visuelles comme étant
un intégrateur pur, car la bande passante du contrôleur du robot est très élevée par
rapport à celle de l’asservissement visuel. En boucle fermée, nous pouvons décrire
le comportement dynamique du système par la représentation d’état :

ẋ(t) = A(t)x(t) + B(t)u(t)

y(t) = C(t)x(t) + D(t)u(t)

avec :

x(t) = sp(t) u(t) = s∗p(t) y(t) = sp(t) (4.72)

A = −λJωĴω

−1
B = λJωĴω

−1
C = I2 D = 0[2×2] (4.73)

En temps continu, la fonction de transfert du système en boucle fermée est donnée
par :

y(S)

u(S)
=

sp(S)

s∗p(S)
= C(SI2 −A)−1B + D (4.74)

En calculant les valeurs propres de A nous obtenons directement les deux pôles S1

et S2 du système. La stabilité de la commande est garantie, si la valeur de la partie
réelle des pôles est négative. Cependant, dans le cas où les pôles sont complexes à
partie réelle négative, bien que la commande soit stable, la réponse du système peut
avoir un comportement oscillatoire. Pour un système du second ordre, les pôles sont
alors complexes conjugués et peuvent être mis sous la forme :

S1 = −ξω0 + j
√

1− ξ2ω0 (4.75)

S2 = −ξω0 − j
√

1− ξ2ω0 (4.76)

où :
– ω0 est la pulsation propre du système donnée par :

ω0 =
√

a2 + b2 (4.77)

avec a la valeur de la partie réelle des pôles et b la valeur absolue de la partie
imaginaire des pôles.

– ξ est le facteur d’amortissement du système.
Pour notre étude de stabilité nous considérons que le comportement de la com-
mande est acceptable pour un facteur d’amortissement ξ ≥ 0, 5. La figure 4.46
montre l’espace de stabilité reconstruit par simulation. Le volume de couleur claire
décrit l’espace dans lequel l’instrument peut évoluer qui garantit la stabilité de la
commande avec un facteur d’amortissement ξ ≥ 0, 5. Nous rappelons que l’asser-
vissement visuel du centre du motif laser dans l’image est totalement découplé de
la translation de l’instrument car le faisceau laser est aligné avec l’axe de l’instru-
ment chirurgical. Par conséquent, l’espace de stabilité est un volume conique dont
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Fig. 4.47: Représentation de la surface en fonction du facteur d’amortissement ξ
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la base correspond à une région sur la surface de la scène et le sommet correspond
au point d’incision permettant d’introduire l’instrument chirurgical. La surface très
foncée de l’ellipsöıde représente la zone d’instabilité où le facteur d’amortissement
ξ < 0, 5. Le champ visuel de la caméra est représenté par le volume de couleur moins
foncée. Pour la même configuration géométrique, la figure 4.47 présente la surface
de la scène décomposée en zones qui correspondent à différentes valeurs du facteur
d’amortissement ξ. La zone entourée correspond à la surface de la scène observée par
la caméra. Cette surface observée par la caméra est largement incluse dans la région
où la commande est stable. De ces résultats de simulation, nous pouvons conclure
que la commande, où les coefficients de la matrice d’interaction Ĵω sont identifiés
et maintenus constants, est stable dans l’espace de travail observé par la caméra
endoscopique.

4.7 Conclusion

La commande par asservissement visuel permettant d’orienter automatiquement
l’instrument chirurgical de manière à centrer le motif laser sur une cible définie dans
l’image endoscopique constitue la thématique de ce chapitre.

Après avoir dressé un très bref aperçu sur les asservissements visuels, nous avons
proposé plusieurs commandes fondées sur l’approche par fonction de tâche pour cen-
trer automatiquement le motif laser sur une cible définie dans l’image. Etant donné,
que la matrice d’interaction Jω de dimensions (2 × 2) , qui relie les variations des

coordonnées du motif laser sp =
[

up vp

]T
à la vitesse de rotation de l’instrument

ω =
[

ωx ωy

]T
, est dépendante de la surface sur laquelle le spot laser est projeté,

il est impossible de la calculer analytiquement sans connâıtre la géométrie de la
surface de la scène.

Dans une première approche, nous avons déterminé analytiquement une approxi-
mation de Jω en exprimant les variations des coordonnées du motif laser sp en

fonction des vitesses de rotation ω =
[

ωx ωy

]T
de l’instrument et de la varia-

tion ḋ de la distance d entre le point laser et le point d’incision. Pour établir la loi
de commande, nous avons considéré la variation ḋ comme étant une perturbation
à compenser que nous estimons en ligne à l’aide d’un observateur. Des résultats
de simulation numérique ont permis de vérifier cette approche en présentant des
trajectoires linéaires du motif laser dans l’image. Néanmoins, pour calculer l’ap-
proximation Ĵω il est nécessaire de connâıtre l’orientation et la profondeur de l’outil
dans le repère caméra ainsi que la valeur des paramètres intrinsèques de la caméra.
Or en pratique, la position relative entre la caméra et l’instrument chirurgical n’est
pas connue. Cette position relative pourrait être reconstruite à partir d’informa-
tions visuelles dans l’image et du modèle géométrique de l’instrument, mais l’instru-
ment n’est pas forcément visible dans l’image. Une autre solution serait d’utiliser un
système de localisation externe comme par exemple le système optique OPTOTRAK
ou POLARIS (Northern Digital Inc. [nor]). Cependant, cette dernière solution com-
pliquerait la procédure de mise en place du système et réduirait son ergonomie.
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Dans une seconde approche, nous proposons d’estimer expérimentalement la ma-
trice d’interaction Jω. Deux méthodes d’estimation numérique ont été présentées.

La première est réalisée en boucle ouverte lors d’une procédure initiale d’iden-
tification. Les coefficients de l’estimée Ĵω sont ensuite maintenus constants durant
l’asservissement. Cette commande est réalisée à condition que la caméra reste immo-
bile ou se déplace très faiblement autour de sa position courante (mouvements liés à
la respiration du patient). Des expérimentations réalisées sur une maquette simulant
l’abdomen et sur un cochon anesthésié, ont montré que l’asservissement est stable
et converge avec succès bien que la matrice d’interaction ne soit pas réactualisée en
ligne. De plus, une analyse numérique de stabilité nous a permis de conclure que
pour les configurations géométriques de l’instrument chirurgical et de la caméra ren-
contrées dans le contexte de la laparoscopie, la commande du système est stable dans
l’espace de travail observé par la caméra. En effet, comme la zone de travail observée
dans laquelle l’instrument peut évoluer est très limitée, la matrice d’interaction Jω

ne varie pas énormément autour de sa valeur courante.
Nous avons également proposé une seconde méthode d’estimation qui est basée

sur un algorithme des moindres carrés. Elle permet d’estimer en continu les co-
efficients de la matrice d’interaction Jω en tenant compte de ses variations tout
au long de l’asservissement. A partir de cette méthode, nous avons implémenté et
testé expérimentalement une commande adaptative où la matrice d’interaction es-
timée Ĵω est réactualisée en ligne à chaque itération de la commande. Des résultats
expérimentaux ont montré que cette commande adaptative présente un comporte-
ment stable et satisfaisant malgré le déplacement de la caméra endoscopique et les
mouvements des organes dus à la respiration et aux battements cardiaques.



Chapitre 5

Tâches de récupération et de positionnement
automatique de l’instrument chirurgical

5.1 Introduction

Dans la première partie de ce dernier chapitre, nous décrivons la séquence des
actions permettant de récupérer l’instrument chirurgical pour l’amener automati-
quement dans le champ visuel de la caméra de manière sécurisée. Pour réaliser cette
tâche, nous utilisons la commande par asservissement visuel 2D développée et vérifiée
expérimentalement dans le chapitre précédent. La deuxième partie du chapitre est
consacrée à l’étude de la tâche de positionnement automatique de l’instrument chi-
rurgical dans l’espace de travail. Une commande par asservissement visuel hybride
est proposée et le séquencement de la tâche est décrit. Les résultats expérimentaux
obtenus sur la maquette du laboratoire et également sur un cochon anesthésié sont
présentés. A la fin du chapitre, l’interface utilisateur actuellement utilisée et décrite
et les durées nécessaires à la réalisation des tâches de récupération et de positionne-
ment sont données.

5.2 Récupération automatique de l’instrument chirurgical

5.2.1 Séquencement et sécurité

Nous rappelons que l’objectif de cette tâche automatique est de décharger le
chirurgien de la récupération manuelle d’un instrument chirurgical qui n’est pas
présent dans le champ visuel de la caméra et d’éviter ainsi tout risque de contact
dans l’abdomen du patient. Cette situation est généralement rencontrée au début
d’une intervention télé-opérée ou en cours d’opération lorsque l’instrument est sorti
du champ visuel.

Pour garantir la sécurité du patient en évitant tout risque de contact nous pro-
posons de décomposer la tâche de récupération automatique en 4 étapes succes-
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sives dont le séquencement est donné par l’organigramme de la figure 5.1. Nous
développons ci-dessous les différentes étapes de la séquence :

– Etape1 :
Dans la première étape, le système retire par mesure de sécurité l’instrument
chirurgical le long de l’axe ẐK sur une longueur définie en maintenant son
orientation fixe, pour éviter tout risque de contact lors du changement d’orien-
tation qui sera effectué durant les étapes 2 et 3 suivantes. L’extraction de l’ins-
trument est réalisée en appliquant une commande de vitesse de translation v∗z
de manière à asservir la longueur de l’instrument extérieure à l’abdomen, d1

à une consigne d∗1. La distance d∗1 est fixée légèrement inférieure à la longueur
totale l de l’instrument de sorte que ce dernier ne sorte pas complètement de
l’abdomen. Cet asservissement est réalisé à l’aide d’un correcteur proportion-
nel et a pour loi de commande cinématique :

v∗z = −k1(d
∗
1 − d1) (5.1)

où k1 > 0 est le gain du correcteur. Durant cette étape les vitesses de rotation
de l’instrument sont maintenues nulles. Par conséquent, la vitesse opérationnelle
de commande appliquée à l’instrument est :

w∗
op =

[
v∗z 0 0 0

]
(5.2)

Lorsque la norme de l’erreur d’asservissement ‖ d∗1 − d1 ‖ est inférieure à une
distance ε1 > 0 prédéfinie, le système passe automatiquement à l’étape 2.

– Etape2 :
Durant cette étape, le système fait varier l’orientation de l’instrument selon
une trajectoire de balayage définie autour des axes X̂K et ŶK du repère du
trocart dans le but de balayer la surface de la scène avec le motif laser jusqu’à
ce qu’il apparaisse dans l’image endoscopique. Nous faisons varier l’orientation
de l’instrument dans un cône dont l’angle est défini à ±20 degrés par rapport
à la direction initiale de l’instrument chirurgical comme l’illustre la figure 5.2.
En effet, pour une configuration standard des positions de la caméra et de
l’instrument chirurgical, il y a dans la plupart des cas un chevauchement du
cône avec le champ visuel de la caméra et par conséquent l’apparition du motif
laser durant le suivi de trajectoire. La trajectoire est réalisée en appliquant en
boucle ouverte une séquence définie de vitesses de commande en rotation ω∗x
et ω∗y :

w∗
op =

[
0 ω∗x ω∗y 0

]
(5.3)

jusqu’à ce que le système de vision détecte le motif laser dans l’image. Pour
l’étape suivante il est indispensable que le motif laser ne se trouve pas à proxi-
mité des bords de l’image. C’est pourquoi, la présence du motif laser est validée
uniquement si ce dernier est présent dans une fenêtre centrée dans l’image. Si
l’image du motif laser est initialement présente dans cette fenêtre ou y entre
durant le balayage de la scène, le système passe automatiquement à l’étape 3.
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Fig. 5.1: Organigramme du séquencement de la tâche de récupération automatique de l’ins-
trument chirurgical
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Fig. 5.2: Cône de balayage durant l’étape 2

– Etape3 :
Dans cette étape le système oriente par asservissement visuel 2D l’instrument
chirurgical autour des axes X̂K et ŶK du repère du trocart de manière à ali-
gner l’axe de l’instrument avec le point 3D de la scène qui est visible au centre
de l’image endoscopique. Au début de cette étape, la matrice d’interaction Ĵω

utilisée dans la loi de commande est estimée par la procédure en boucle ou-
verte décrite en 4.5.1. Ensuite, le système oriente l’instrument chirurgical pour
amener l’image p du barycentre du motif laser au centre de l’image endosco-
pique. L’orientation est réalisée par l’asservissement visuel 2D des coordonnées

image sp =
[

up vp

]T
du point p aux coordonnées de référence s∗p =

[
0 0

]T

définissant le centre de l’image. Durant cette étape les vitesses de rotation ω∗x
et ω∗y de l’instrument sont fournies par la loi de commande développée dans le
chapitre 4 ( équation (4.43)).

Durant l’asservissement, la matrice d’interaction Ĵω peut être soit mainte-
nue constante, soit actualisée en ligne en utilisant l’algorithme des moindres
carrés développé dans le paragraphe 4.5.3. La vitesse opérationnelle appliquée
à l’instrument est alors :

w∗
op =

[
0 ω∗x ω∗y 0

]
(5.4)

Le système passe automatiquement à l’étape 4 lorsque la norme de l’erreur
d’asservissement qui représente la distance dans l’image entre le point p et le
centre de l’image est inférieure ou égale à un seuil εv > 0 fixé :

√
(u∗p − up)2 + (v∗p − vp)2 ≤ εv (5.5)

– Etape 4 :
Dans cette dernière étape, le système introduit l’instrument chirurgical dans
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l’abdomen du patient en appliquant en boucle ouverte une vitesse de com-
mande constante v∗z de 1 cm/s selon l’axe ẐK du repère du trocart jusqu’à
ce que l’instrument chirurgical apparaisse dans l’image. Cette introduction
de l’instrument ne comporte aucun danger pour le patient, car le test de la
présence du motif laser dans l’image garantit l’absence d’obstacle entre l’ins-
trument et l’organe pointé. Le système de vision valide la présence de l’instru-
ment et stoppe son introduction lorsque les marqueurs lumineux montés sur
son extrémité sont détectés dans l’image. Durant l’introduction de l’instru-
ment, l’asservissement visuel 2D du point p au milieu de l’image est maintenu
pour compenser la dérive de la position du motif laser qui est introduite en
pratique par le mouvement respiratoire du patient et l’élasticité du point d’in-
cision.

5.3 Positionnement de l’instrument par asservissement visuel
hybride

5.3.1 Commande hybride

L’objectif de cette tâche est de placer automatiquement l’instrument chirurgi-
cal à une position désirée dans l’espace de travail. Le positionnement est réalisé en
alignant l’axe de l’instrument avec un point de la surface d’un organe défini par
l’utilisateur et en atteignant une distance désirée entre l’extrémité de l’instrument
et l’organe pointé. Les degrés de liberté nécessaires à cette tâche sont les deux rota-
tions de l’instrument autour des axes X̂K et ŶK du trocart et la translation le long
de l’axe ẐK . La rotation de l’instrument autour de l’axe ẐK n’est pas incluse dans
la tâche de positionnement. En pratique, ce quatrième degré de liberté est utilisé
pour maintenir la visibilité dans l’image des marqueurs lumineux montés sur l’ins-
trument. Cette visibilité est garantie en maximisant le rapport des axes des ellipses
correspondant aux contours des marqueurs lumineux par un asservissement visuel
lent. Pour la tâche de positionnement seules les 3 premières composantes du vecteur
wop des vitesses opérationnelles de l’instrument chirurgical sont commandées. Ces 3
composantes constituent le vecteur des vitesses de commande que nous notons :

w∗
pos =

[
v∗z ω∗x ω∗y

]T
(5.6)

Pour indiquer au système de vision la position à atteindre, le chirurgien spécifie
dans l’image, à l’aide d’un écran tactile ou d’un périphérique de type souris, les

coordonnées image s∗p =
[

u∗p v∗p
]T

du point p∗ correspondant à la projection sur le
plan image du point P ∗ de la surface de l’organe à aligner avec l’axe de l’instrument,
et règle à sa convenance la valeur désirée d∗3 de la profondeur à atteindre entre
l’extrémité de l’instrument chirurgical et l’organe.

En raison de l’alignement du point P (correspondant au barycentre du motif
laser dans l’espace) avec l’axe de l’instrument, l’asservissement visuel 2D est utilisé
pour orienter l’axe de l’instrument avec le point désiré P ∗ de la surface de l’organe en
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amenant P sur P ∗. Pour contrôler également la distance entre l’instrument chirur-
gical et l’organe pointé, nous proposons de réaliser un asservissement visuel hybride
en combinant l’asservissement visuel du point p dans l’image et l’asservissement de
la distance d3 dont la mesure est extraite de l’image (voir paragraphe 3.5). Notons
que la reconstruction de la distance d3 et par conséquent l’asservissement de la pro-
fondeur sont réalisables à condition que le motif laser et les marqueurs lumineux de
l’instrument soient présents dans l’image.

Nous rappelons que pour notre système, l’asservissement visuel du point p est
totalement découplé de la vitesse de translation vz permettant d’introduire l’ins-
trument chirurgical. Par conséquent, il n’est pas utile d’appliquer l’approche par
fonction de tâche hybride (cf. annexe B.2.4) pour définir une tâche secondaire d’in-
troduction de l’instrument tout en maintenant la tâche principale d’alignement du
motif laser dans l’image . En effet, cette approche est appropriée aux systèmes
possédant des degrés de liberté redondants à la réalisation de la tâche principale et
a pour intérêt de découpler la tâche principale de la tâche secondaire, ce qui est déjà
le cas pour notre système.

C’est pourquoi, la commande de l’orientation de l’instrument est la même que
celle utilisée pour le centrage du motif laser lors de la tâche de récupération, avec la
matrice d’interaction estimée Ĵω qui est, soit maintenue constante, soit réactualisée
en ligne. La seule différence concerne la consigne s∗p de la position du point p∗

dans l’image qui n’est plus fixée au centre de l’image mais à la position choisie
par le chirurgien. L’asservissement de la profondeur d3 est réalisé en parallèle en
commandant la vitesse de translation de l’instrument chirurgical.

En utilisant un correcteur proportionnel, nous implémentons la loi de commande
suivante qui nous donne la vitesse de translation à appliquer à l’instrument :

v∗z = −kd(d
∗
3 − d3) (5.7)

où kd > 0 est le gain du correcteur.
La figure 5.3 décrit le schéma de commande pour asservir simultanément la

position du point p dans l’image et la distance d3 séparant l’extrémité de l’instrument
de l’organe pointé. La commande correspond à un asservissement visuel hybride où
le vecteur de mesure s est composé à la fois de primitives visuelles qui sont les
coordonnées dans l’image du point p et d’une information 3D qui est la distance d3 :

s =
[

d3 up vp

]T
(5.8)

La consigne à atteindre est s∗ =
[

d∗3 u∗p v∗p
]T

. En utilisant les lois de commande
(4.43) et (5.7) de l’asservissement du point p dans l’image et de l’asservissement de
la profondeur, nous obtenons la loi de commande suivante :

w∗
pos = M−1

I K(s∗ − s) (5.9)

La matrice d’interaction MI utilisée dans la commande a la structure suivante :

MI =

[ −1 0[1×2]

0[2×1] Ĵω

]
(5.10)
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Fig. 5.3: Schéma de commande de l’asservissement visuel du point p dans l’image et de la
profondeur instrument-organe

où Ĵω est la matrice d’interaction reliant les vitesses de rotation ωx, ωy aux variations
des coordonnées du point p dans l’image. La matrice K est une matrice (3 × 3) de
gain positif :

K =

[
kd 0
0 λI2

]
(5.11)

où λ > 0 et kd > 0 sont respectivement les gains scalaires de l’asservissement du
point p dans l’image et de l’asservissement de la profondeur d3.

Contrairement à la position du point p dans l’image qui n’est pas dépendante
de la translation de l’instrument, la profondeur est dépendante de l’orientation de
l’instrument chirurgical. Le changement d’orientation de l’instrument produit par
l’asservissement visuel du point p dans l’image a pour effet d’introduire une varia-
tion de la profondeur d3 qui constitue une perturbation pour l’asservissement de
la profondeur. Dans notre approche, pour éviter que cette perturbation engendre
une trajectoire dangereuse de l’instrument chirurgical selon l’axe ẐK , nous propo-
sons de réaliser de manière séquencée l’asservissement du point p dans l’image et
l’asservissement de la profondeur.

5.3.2 Séquencement et sécurité

La séquence du positionnement automatique est décrite par l’organigramme de
la figure 5.4. Elle est composée des 5 étapes suivantes :

– Etapes 1 et 2 :
Ces étapes sont identiques aux deux premières effectuées lors de la tâche de
récupération automatique de l’instrument chirurgical.

– Etape 3 :
Au début de l’étape la matrice d’interaction Ĵω utilisée dans la loi de com-
mande est estimée par la procédure en boucle ouverte, puis le système oriente
par asservissement visuel 2D l’instrument chirurgical de manière à aligner l’ins-
trument avec le point P ∗ de la surface de la scène dont les coordonnées s∗p de
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Fig. 5.4: Organigramme du séquencement de la tâche de positionnement automatique de
l’instrument chirurgical
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la projection p∗ dans l’image ont été spécifiées par le chirurgien. Etant donné
que la variation de la distance d3 est couplée à la variation de l’orientation de
l’instrument, nous proposons par mesure de sécurité de réaliser l’asservisse-
ment de la distance instrument-organe uniquement lorsque l’orientation a été
réalisée. C’est pourquoi la translation de l’instrument n’est pas commandée
dans cette étape :

w∗
op =

[
0 ω∗x ω∗y 0

]T
(5.12)

– Etape 4 :
Comme pour la tâche de récupération, l’instrument chirurgical est introduit
jusqu’à ce que les marqueurs lumineux soient visibles dans l’image. L’asservis-
sement visuel 2D est également maintenu pour garantir l’alignement du motif
laser sur la cible.

– Etape 5 :
Lors de cette dernière étape, la distance courante d3 entre l’instrument et
l’organe pointé est reconstruite à partir des coordonnées dans l’image du ba-
rycentre du motif laser et des centres des marqueurs lumineux. L’asservisse-
ment de la profondeur est alors effectué pour atteindre la distance désirée d∗3.
Durant cette étape, l’asservissement du point p dans l’image est maintenu
pour garder l’alignement de l’axe de l’instrument avec le point d’intérêt P ∗

de la surface de l’organe. Les commandes en vitesse v∗z , ω∗x et ω∗y sont four-
nies par la loi de commande (5.9) de l’asservissement visuel hybride. Pour cet

asservissement, s =
[

d3 up vp

]T
est le vecteur des grandeurs à asservir et

s∗ =
[

d∗3 u∗p v∗p
]T

est la référence à atteindre.

A tout moment et quelle que soit l’étape en cours, le chirurgien peut sélectionner
une nouvelle position à atteindre en indiquant dans l’image les nouvelles coordonnées
u∗p, v∗p de la projection du point cible P ∗ appartenant à la surface de l’organe et en
réglant la distance désirée d∗3 à sa convenance, puis le système effectue automatique-
ment le positionnement. Pour éviter le risque de collision entre l’instrument et un
organe lors d’un changement de position, le système retourne automatiquement à
l’étape 1 où il retire l’instrument chirurgical en maintenant son orientation constante.
Les coefficients de la matrice d’interaction Ĵω peuvent être, soit maintenus constants
tout au long du fonctionnement de la tâche si la caméra reste immobile, soit être
réactualisés en ligne par l’algorithme d’estimation des moindres carrés dans le cas
où la caméra est en mouvement.

5.3.3 Résultats expérimentaux obtenus sur la maquette

Dans ce paragraphe, nous présentons les résultats expérimentaux concernant le
positionnement 3D complet de l’instrument chirurgical, obtenus à partir du dispo-
sitif expérimental du laboratoire. Pour ces essais, nous plaçons le système dans une
configuration initiale de telle sorte que l’instrument chirurgical soit retiré du champ
visuel et que le motif laser soit présent dans l’image. Lors de l’asservissement, deux
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positions à atteindre sont successivement indiquées par l’utilisateur. Pour la première

position, le point p∗ est fixé au centre de l’image s∗p =
[

0 0
]T

et la distance désirée
d∗3 entre l’instrument et l’organe est réglée à 15 mm. Pour la seconde position, les

coordonnées dans l’image du point p∗ sont fixées à s∗p =
[ −208 178

]T
et la dis-

tance d∗3 est maintenue à 15 mm. La figure 5.5.a montre l’évolution temporelle des
coordonnées dans l’image du point p lors du déroulement des étapes successives per-
mettant de positionner l’instrument chirurgical. Les lignes verticales permettent de
délimiter les différentes étapes qui sont également notées sur les graphiques. Pour
les étapes 3 et 4, les vitesses de commande de rotation ω∗x et ω∗y sont fournies par la
loi de commande de l’asservissement visuel 2D :

ω∗ = Ĵω

−1
k(s∗p − sp) (5.13)

Durant l’étape 3, la vitesse de translation est maintenue nulle v∗z = 0 pour éviter
tout risque de contact avec un organe lors de l’orientation de l’instrument. L’étape
4 démarre lorsque la norme de l’erreur d’asservissement du point p dans l’image est
inférieure à un seuil fixé. Dans cette étape, l’instrument est introduit dans l’abdomen
du patient en appliquant une vitesse de commande constante v∗z de 1 cm/s jusqu’à
ce qu’il apparaisse dans le champ visuel de la caméra, puis le système passe à l’étape
5. Dans cette dernière étape, la présence des marqueurs lumineux dans l’image
permet d’extraire la distance d3 entre l’instrument et l’organe et d’effectuer ainsi
l’asservissement visuel hybride dont la loi de commande est donnée par l’équation
(5.9). L’asservissement visuel hybride permet d’atteindre la distance désirée d∗3 tout
en maintenant l’asservissement du point p dans l’image.

La matrice d’interaction Ĵω utilisée dans les lois de commande (5.13) et (5.9) est
estimée à l’aide de la procédure initiale et reste maintenue constante tout au long de
l’asservissement. Cette estimation est réalisée en boucle ouverte au début de l’étape
3 durant l’intervalle de temps t = [0 ; 1,6] seconde. Pour éviter tout risque de contact
lors d’un changement de position, l’étape 1 qui consiste à retirer l’instrument sur une
longueur prédéfinie est conduite à chaque instant où le chirurgien valide une nouvelle
position à atteindre. Durant cette étape intermédiaire, l’asservissement visuel du
point p dans l’image est maintenu avec la consigne précédente pour garantir la
visibilité du motif laser dans l’image.

La figure 5.5.b donne les signaux de commande des vitesses ω∗x et ω∗y générées
durant l’asservissement. La trajectoire du point p dans l’image est décrite à la fi-
gure 5.6. La portion en pointillé trace la trajectoire effectuée lors de l’estimation de
la matrice d’interaction en boucle ouverte et la portion en trait épais présente la
trajectoire obtenue durant l’asservissement visuel. Les positions désirées des points
dans l’image qui sont indiquées successivement par l’utilisateur sont représentées
par des cercles. Les réponses temporelles de la distance d3 entre l’instrument et
l’organe et du signal de commande de la vitesse de translation v∗z sont présentées
sur la figure 5.7. Les plages temporelles de la courbe où la distance d3 n’est pas
représentée correspondent aux intervalles de temps où les marqueurs lumineux de
l’instrument ne sont pas présents dans le champ visuel de la caméra. La distance
entre l’effecteur du robot et le point d’incision vérifie à chaque instant la relation
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Fig. 5.5: Réponses temporelles des coordonnées image du point p et vitesses de commande
ωx et ωy lors du positionnement de l’instrument
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Fig. 5.6: Trajectoires du point p dans l’image lors du positionnement de l’instrument

Fig. 5.7: Réponse temporelle de la distance d3 et vitesse de commande v∗z lors du position-
nement de l’instrument
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Fig. 5.8: Réponse temporelle de la distance instrument-organe lors de l’étape 5 du posi-
tionnement de l’instrument

Fig. 5.9: Réponse temporelle de la distance instrument-organe à une consigne en échelon
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géométrique suivante : d1 = l − d + d3 (voir paragraphe 1.4). Lorsque l’orientation
de l’instrument chirurgical est réalisée, la distance d = d2 + d3 reste constante du-
rant les étapes 4 et 5 sous l’hypothèse que l’organe reste immobile, nous avons alors
ḋ1 = ḋ3. Pour cette configuration où la distance d est constante, l’évolution de la
distance d3 est alors identique à une constante près à l’évolution de la distance d1. Le
signal (d1 − 42 mm) correspond à la superposition de l’estimation de la distance d1

(voir paragraphe 1.4.5) et du signal d3. Nous pouvons vérifier que les variations des
signaux sont identiques et que le signal d1 nous donne l’évolution de la distance d3

lorsque cette dernière ne peut pas être extraite de l’image. Nous pouvons vérifier que
la distance d3 décrôıt linéairement durant l’étape 4 avec une vitesse correspondant
à v∗z = 0, 01 m/s, puis converge exponentiellement vers la valeur désirée durant l’as-
servissement visuel hybride de l’étape 5. Enfin, la figure 5.8 visualise à une échelle
plus importante, la réponse temporelle de la distance d3 lors du premier position-
nement. La figure 5.9 présente la réponse de la distance d3 à un signal de référence
d∗3 en échelon pour une consigne p∗ fixe dans l’image, lors de l’asservissement visuel
hybride de l’étape 5.

5.3.4 Expérimentations ”in vivo”

Dans ce paragraphe nous présentons les résultats expérimentaux concernant la
tâche de positionnement automatique de l’instrument chirurgical obtenus en condi-
tions chirurgicales réelles.

Lors du déroulement de la tâche, nous avons indiqué successivement deux posi-
tions à atteindre :

– pour la première position, les coordonnées en pixels du point p∗ correspondant
à la projection sur le plan image du point P ∗ appartenant à la surface de

l’organe sont fixées à s∗p =
[

0 0
]T

(centre de l’image) et la valeur désirée de
la distance d∗3 entre l’instrument et l’organe est choisie à 25 mm.

– pour la seconde position, les coordonnées en pixels du point p∗ dans l’image

sont fixées à s∗p =
[ −180 −22

]T
et la distance désirée d∗3 à atteindre entre

l’instrument et le nouveau point P ∗ de l’organe est maintenue à 25 mm.

La figure 5.10.a présente l’évolution temporelle des coordonnées dans l’image
sp du point p à partir de l’instant où le motif laser est détecté dans l’image. Le
découpage vertical délimite les différentes étapes menées durant les deux position-
nements. Les 3 premiers intervalles de temps correspondent respectivement aux
étapes 3, 4 et 5 conduites pour atteindre la première position de référence. Comme
prévu, avant d’orienter l’instrument chirurgical pour atteindre la seconde position,
le système retire d’abord l’instrument en maintenant son orientation constante dans
l’étape 1. Notons que pour le second positionnement le système passe directement de
l’asservissement visuel 2D de l’étape 3 à l’asservissement visuel hybride de l’étape 5,
car les marqueurs lumineux sont restés dans le champ visuel de la caméra. L’erreur
de positionnement périodique sur la figure 5.10.a est due à la respiration.

Durant cet essai, les coefficients de la matrice d’interaction Ĵω utilisés dans la
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loi de commande de l’asservissement visuel 2D et de l’asservissement visuel hy-
bride ont été estimés à l’aide de la procédure initiale réalisée en boucle ouverte
durant l’intervalle de temps t = [0 ; 1,6] au début de l’étape 3 du premier po-

sitionnement. La matrice d’interaction Ĵω est ensuite maintenue constante durant
l’asservissement visuel qui démarre à l’instant t = 1,6 s. Notons que les coeffi-
cients de Ĵω peuvent également être estimés en continu à l’aide de l’algorithme des
moindres carrés (équation (4.65)). L’asservissement visuel 2D et l’asservissement vi-
suel hybride avec la commande adaptative expérimentée avec succès pour la tâche
de centrage sont alors réalisés. Les vitesses de commande en rotation ω∗x et ω∗y four-
nies durant l’asservissement visuel du point p dans l’image sont données à la figure
5.10.b.

La trajectoire obtenue dans l’image pour atteindre successivement les deux posi-
tions est présentée à la figure 5.11. La portion en pointillé décrit la variation des coor-
données dans l’image du point p, correspondant à la projection image du barycentre
du motif laser, lors de l’estimation en boucle ouverte de la matrice d’interaction qui
est effectuée au démarrage de l’étape 3 du premier positionnement. La portion en
trait épais décrit la trajectoire du point p réalisée durant l’asservissement visuel. Les
positions de référence p∗ dans l’image qui ont été indiquées successivement par le
chirurgien sont représentées par les deux cercles.

L’évolution temporelle de la distance d3 entre l’instrument et l’organe, ainsi que
le signal de commande de la vitesse de translation v∗z sont présentés sur la figure
5.12. La distance d3 est uniquement affichée dans les intervalles de temps où les
marqueurs lumineux de l’instrument sont visibles dans l’image. Lorsque l’orienta-
tion de l’instrument chirurgical est réalisée, et sous la condition que l’organe où se
projette le motif laser est immobile, la variation de la distance instrument-organe d3

correspond directement à la variation de la distance d1 séparant le point d’incision
à l’origine du repère de l’effecteur du robot. Durant les étapes 4, 5 et 1 où l’orienta-
tion de l’instrument est constante, nous pouvons vérifier l’évolution de la distance
d3 en superposant le signal d1 fourni par l’algorithme d’estimation développé dans
le paragraphe 1.4.5. Notons que pour cette expérience en conditions chirurgicales
réelles, la distance d3 extraite de l’image a une allure oscillatoire périodique qui est
directement liée au déplacement de l’organe induit par le mouvement respiratoire
du patient. Nous pouvons vérifier malgré l’absence des marqueurs lumineux permet-
tant d’extraire la distance d3 de l’image que la distance d3 = (d1 − 0, 048) décrôıt
linéairement durant l’étape 4 avec une vitesse v∗z = 0, 01 m/s. Lorsque les marqueurs
lumineux sont rentrés dans le champ visuel de la caméra, la valeur moyenne de la
distance d3 extraite de l’image converge exponentiellement vers la valeur désirée du-
rant l’asservissement visuel hybride de l’étape 5. Nous pouvons vérifier que lorsque
le chirurgien a indiqué une nouvelle position à atteindre, l’instrument est retiré par
mesure de sécurité sous l’action de l’étape 1 avant d’être orienté vers le nouveau
point d’intérêt de l’organe.

L’effet des mouvements induits par la respiration peut être relativement impor-
tant comme nous le voyons aux figures 5.10 et 5.12. Une augmentation du gain k et
donc de la bande passante de l’asservissement pourrait permettre de réduire cette
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Fig. 5.10: Réponses temporelles des coordonnées image du point p et des vitesses de com-
mande ω∗x et ω∗y lors du positionnement de l’instrument
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Fig. 5.11: Trajectoire du point p dans l’image lors du positionnement de l’instrument

Fig. 5.12: Réponse temporelle de la distance instrument-organe et de la vitesse de com-
mande v∗z lors du positionnement de l’instrument
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erreur. Malheureusement, la commande du système AESOP est trop lente (temps
de transfert = 160 ms) pour pouvoir augmenter le gain. L’utilisation d’un correc-
teur PID n’a pas amélioré les performances. Seules des stratégies de commande plus
complexes ou un robot plus rapide permettraient de réduire ces écarts de position.

5.4 Interface utilisateur et performance du système

La figure (5.13) présente l’interface utilisateur actuelle du système. C’est une
interface graphique qui comporte les différents boutons d’actions et tirettes de
réglages, ainsi qu’un écran visualisant l’image endoscopique. La pression du bouton

Fig. 5.13: Interface utilisateur

”récupération” lance l’exécution de la tâche de récupération automatique de l’ins-
trument. Pour positionner l’instrument le chirurgien indique dans l’image, à l’aide
de la souris, le point cible de la scène et règle, en déplaçant la tirette ”prof”, la
profondeur à atteindre entre l’instrument et l’organe. Le positionnement est ensuite
exécuté après la pression du bouton ”positionner”. Le bouton ”Com. manuelle”,
permet à tout moment de revenir au mode manuel de télé-opération. Dans cette
version de l’interface prévue pour le développement, plusieurs tirettes de réglages
sont également disponibles pour configurer certains paramètres du système de vi-
sion permettant d’extraire les informations de l’image. Dans une version finale, nous
envisageons de simplifier cette interface et de l’intégrer directement sur la console
de commande du système de télé-opération.

Le tableau 5.1 montre les performances temporelles de la tâche autonome de
récupération avec les différentes durées correspondant à chaque étape. Une série de
10 essais a été réalisée expérimentalement sur la maquette simulant l’abdomen du
patient pour différentes configurations initiales de la position entre l’instrument et
l’endoscope. Pour toutes ces expériences, l’instrument et le motif laser n’étaient pas
visibles dans l’image au démarrage de la tâche. Le temps moyen pour récupérer et
amener l’instrument dans l’image est de 10 secondes. La tâche de récupération la plus
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rapide s’est déroulée en 4 secondes et la plus lente en 20 secondes. Cette différence
de durée provient essentiellement du temps mis par le système durant l’étape 1
pour faire apparâıtre le motif laser dans l’image en balayant la surface de la scène.
Ces durées sont à comparer au temps que mettrait le chirurgien pour récupérer

n◦ de l’étape temps moyen (s) temps minimal (s) temps maximal (s)

1 4,22 0,8 11,96
2 1,64 1,64 1,64
3 1,30 0,48 1,84
4 2,96 1,92 3,84

Total 10,12 4,84 19,28

Tab. 5.1: Performances de la tâche de récupération automatique

l’instrument chirurgical avec un système télé-opéré. Pour réaliser cette tâche, le
chirurgien devrait dans un premier temps commander par la voix un système AESOP
portant l’endoscope pour retrouver l’instrument chirurgical, puis dans un second
temps replacer l’instrument et l’endoscope dans le champ opératoire par commandes
vocales et télé-opération.

Les performances temporelles de la tâche de positionnement sont reportées dans
le tableau 5.2. Ces résultats proviennent également d’une série de 10 essais réalisés
sur la maquette simulant l’abdomen du patient. Pour cette série d’essais, le mo-
tif laser et l’instrument chirurgical étaient visibles au démarrage des tâches après
avoir récupéré automatiquement l’instrument dans le champ visuel. Le temps moyen
nécessaire au positionnement complet varie entre 2 et 8 secondes et sa moyenne est
de 3 secondes. Pour valider cliniquement cette tâche de positionnement automatique,

n◦ de l’étape temps moyen (s) temps minimal (s) temps maximal (s)

3 1,31 1 2,28
4 0,65 0 1,76
5 1,34 0,68 3,28

Total 3,30 1,68 7,32

Tab. 5.2: Performances de la tâche de positionnement automatique

il serait également intéressant de comparer les performances du système à celles du
chirurgien utilisant un système télé-opéré. Nous projetons de réaliser cette étude en
invitant plusieurs chirurgiens à réaliser les tâches manuellement en télé-opération
puis à l’aide du système de commande automatique que nous proposons.

5.5 Vidéo

Une vidéo de démonstration présentant l’expérimentation de la tâche de récupération
automatique et celle de positionnement automatique de l’instrument chirurgical, en
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conditions chirurgicales réelles sur un cochon anesthésié, est disponible sur le CD-
ROM fourni avec ce manuscrit (format MPEG4 (Divx 5.02)). Cette dernière peut
également être téléchargée à partir du site internet de notre équipe de recherche
EAVR [eav].

5.6 Conclusion

Dans ce dernier chapitre, nous avons décrit les différentes étapes suivies par
le système de commande pour récupérer automatiquement l’instrument chirurgical
dans le champ visuel de la caméra et également celles permettant de le placer à une
position désirée dans l’espace de travail. Etant donné que la variation de la distance
d3, entre l’extrémité de l’instrument et la surface de la scène pointée par le motif

laser, est couplée avec la vitesse de rotation de l’instrument ω =
[

ωx ωy

]T
, nous

avons choisi, pour raison de sécurité, de décomposer le positionnement de l’instru-
ment en deux temps, en réalisant séquentiellement son orientation autour du point
d’incision, puis son enfoncement dans la cavité abdominale. Cette décomposition
permet d’éviter l’effet du couplage orientation-distance dans la commande, lequel
pourrait générer une variation de la profondeur d3 dangereuse pour le patient. Dans
un premier temps, la position du barycentre du motif laser sp est asservie pour
être superposée sur l’image du point d’intérêt s∗p indiqué par le chirurgien. Cette
orientation de l’instrument est réalisée en utilisant la commande de l’asservissement
visuel 2D. Ensuite, la distance d3 est asservie à la référence d∗3 fixée par le chirurgien
en utilisant un asservissement visuel hybride qui permet également de maintenir la
position du motif laser dans l’image. Des résultats expérimentaux obtenus sur une
maquette simulant un abdomen et également sur un cochon anesthésié ont permis
de vérifier l’efficacité de cette commande.
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Ce mémoire est le résultat d’un travail de recherche consacré à l’aide au geste
chirurgical en laparoscopie opératoire assistée par robot. Dans ce travail, ont été
réalisés l’étude, le développement et la validation expérimentale d’un système de
vision permettant de déplacer, automatiquement par asservissement visuel, un ins-
trument chirurgical en vue d’assister le chirurgien qui télé-opère un système robo-
tique. Deux tâches automatiques sont proposées : la première consiste à récupérer
l’instrument chirurgical pour l’amener au centre de l’image endoscopique s’il n’est
pas présent dans le champ visuel de la caméra, la deuxième tâche permet au chirur-
gien de placer automatiquement l’instrument chirurgical à une position choisie dans
l’espace de travail.

Dans le premier chapitre de ce mémoire, nous avons tout d’abord introduit le
contexte de l’application médicale qui est la laparoscopie opératoire ou coelioscopie
interventionnelle, ainsi qu’un état de l’art sur les systèmes robotiques permettant de
manipuler l’endoscope et les instuments chirurgicaux. Le modèle géométrique du ma-
nipulateur AESOP utilisé pour nos expérimentations et la modélisation cinématique
propre à la manipulation laparoscopique sont également développés.

Nos contributions apparaissent à partir du deuxième chapitre de cette thèse.
Dans ce chapitre, nous décrivons les travaux existants sur l’aide au geste chirurgical
en laparoscopie dans lesquels la commande par retour visuel est utilisée. Ensuite,
nous présentons nos motivations concernant la réalisation de tâches automatiques de
récupération et de positionnement de l’instrument chirurgical et les problématiques
associées. Pour localiser l’instrument chirurgical, nous avons conçu un système à
pointage laser qui permet de projeter un motif laser sur la surface de la scène suivant
l’axe de l’instrument. Les coordonnées sur le plan image de ce motif laser et celles
de marqueurs lumineux fixés sur l’extrémité de l’instrument sont les informations
visuelles nécessaires à la commande du système.

Des méthodes robustes de traitement d’image permettant d’extraire les infor-
mations visuelles malgré de nombreuses difficultés liées à la complexité de la scène,
au mouvement des organes ainsi qu’aux mauvaises conditions d’éclairage, ont été
décrites dans le troisième chapitre. Un système original de clignotement des lasers
et des marqueurs lumineux est présenté qui utilise la propriété d’entrelacement des
trames paires et impaires dans l’images vidéo associée à un filtrage spatiale adéquat.

Dans le quatrième chapitre, différentes commandes par vision permettant d’orien-
ter l’instrument chirurgical de manière à centrer le motif laser sur une cible sont
détaillées. Les résultats expérimentaux obtenus à partir d’essais sur une maquette
simulant l’abdomen du patient et également en conditions chirurgicales réelles sont
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présentés. Pour éviter l’utilisation d’un système de localisation externe fournissant
la position relative entre la caméra et l’instrument, nous avons proposé d’estimer en
ligne la matrice d’interaction utilisée dans la commande. Une commande adaptative
est également proposée.

Pour terminer ce mémoire, nous présentons dans le cinquième chapitre le séquencement
des tâches automatiques permettant de récupérer et de positionner l’instrument chi-
rurgical. Une commande par asservissement visuel hybride est proposée pour la tâche
de positionnement. Les résultats du positionnement complet de l’instrument obtenus
lors d’essais sur le dispositif du laboratoire et également d’expérimentations in vivo
à l’IRCAD sont présentés.

Un long travail de recherche et de développement a été nécessaire pour aboutir
aux résultats mentionnés, car aucun travail portant sur ce sujet n’avait précédemment
été réalisé au sein du laboratoire. En effet, la mise en place du protocole de communi-
cation entre le PC et le robot, la commande cinématique du robot, la programmation
des algorithmes de commande et du traitement d’image ainsi que la conception du
dispositif à pointage laser avec le câblage des fibres optiques, des sources lasers et
des collimateurs, s’intègrent dans le travail préliminaire à cette recherche. Cette
mise en place du système expérimental m’a permis d’augmenter mes compétences
dans différents domaines, complémentaires les uns aux autres, qui sont la robotique,
le traitement d’image, la commande par vision, la commande par retour d’effort,
l’automatique, l’informatique, l’électronique et l’optique.

L’une des difficultés rencontrées lors de cette recherche concerne l’application de
la robotique à la chirurgie. N’ayant pas initialement de formation médicale, c’est
sur le terrain que j’ai découvert les techniques pratiquées, ainsi que les équipements
utilisés par les chirurgiens (appareillages, endoscopes, instruments chirurgicaux,...).
Ceci a été rendu possible grâce à la très bonne collaboration avec nos partenaires
de l’IRCAD (responsable Jacques Marescaux), qui ont régulièrement mis à notre
disposition leurs équipements et des moyens médicaux, nous permettant ainsi de
réaliser des expérimentations in vivo. Ainsi tout au long de mon travail de thèse,
une vraie synergie s’est créée entre les médecins et ingénieurs.

Je souhaite aussi souligner que j’ai eu l’opportunité de disposer d’un robot
médical AESOP, lequel nous a été prêté gracieusement par la Société Compu-
ter Motion, me permettant ainsi de réaliser des expérimentations sur des cochons
anesthésiés.

Enfin, j’ai pu remarquer grâce aux expérimentations in vivo qu’un fossé impor-
tant existe entre l’étude théorique, qui est validée par diverses simulations, et la
réalité concrète et pratique. Ces différences s’expliquent par la grande complexité
des tissus organiques. Lors des expérimentations, du fait que l’animal était vivant,
nous avons ainsi observé très rapidement que les mouvements de respiration rendent
difficile la détection des informations, cette difficulté est accentuée également par les
mauvaises conditions d’éclairage et la complexité de la scène. Entre autres, la mise
au point d’une technique robuste originale de détection des marqueurs lumineux par
clignotement et synchronisation est le fruit du retour sur expérience pratique.
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Perspectives

Dans le prolongement direct de ces travaux de thèse, plusieurs études sont à
envisager :

– Une étude clinique est planifiée pour comparer les performances du système
de commande automatique avec celles de différents chirurgiens, débutants et
experts, pilotant manuellement un système télé-opéré pour réaliser les tâches
de récupération et de positionement de l’instrument. Cette étude sera menée
dans le but de valider cliniquement le système de commande proposé. De plus,
pour respecter les contraintes médicales, comme par exemple l’aseptie, un pro-
jet de partenariat avec un industriel est actuellement en discussion concernant
le développement d’un système de pointage laser pouvant être stérilisé dans
un autoclave.

– Etant donné que le mouvement des organes, lié à la respiration et aux batte-
ments du coeur, est généré de manière cyclique, il serait intéressant d’étudier
et de tester une commande prédictive qui tiendrait compte de cette pertur-
bation pour suivre les organes en mouvement et augmenter ainsi la précision
du positionnement. Cette étude est actuellement en cours dans le cadre d’une
thèse au sein de notre laboratoire. Des premiers résultats positifs ont déjà été
présentés [GKG+02]. Dans cette étude, une commande prédictive généralisée
(CPG) est proposée pour rejeter la perturbation introduite par le mouvement
de l’organe et maintenir la distance séparant l’instrument et l’organe pointé à
une valeur constante.

– Il serait également intéressant de vérifier expérimentalement la commande
théorique présentée dans le paragraphe 4.4.3 où une approximation de la ma-
trice d’interaction est calculée analytiquement. Pour ce faire, il serait nécessaire
de mesurer la position relative entre la caméra et l’instrument chirurgical. Une
solution serait de reconstruire cette position relative à partir d’informations
visuelles en utilisant une technique de reconstruction de pose basée sur la
connaissance du modèle géométrique de l’instrument.

– Dans le chapitre 3, nous avons proposé de reconstruire la distance d3 séparant
l’instrument et l’organe pointé à l’aide du bi-rapport en utilisant les distances
séparant les marqueurs lumineux dans l’espace et leurs projections respec-
tives dans l’image. Cependant, une étude de sensibilité nous a montré que
la précision de cette mesure est dépendante de la configuration géométrique
entre la caméra, l’instrument, et l’organe, ce qui peut réduire la précision du
positionnement de l’instrument. Une autre solution pour mesurer cette dis-
tance serait d’utiliser le système de pointage laser en tant que télémètre laser
et d’augmenter ainsi la précision de la mesure.

– L’utilisation d’un modèle de diffusion de la lumière laser sur la surface des or-
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ganes, nous semble une solution intéressante à étudier pour extraire précisément
les positions respectives des 4 spots lasers contrairement à l’extraction actuelle
du barycentre de la tache laser qui résulte de la diffusion du motif laser sur
la surface des organes. Nous pourrions ainsi éviter de poser l’hypothèse que
l’image du point d’intersection entre le prolongement de l’axe de l’instrument et
l’organe correspond au barycentre de l’image de la tâche laser diffusée. A partir
des coordonnées images précises des 4 spots laser séparément, nous pourrions
également envisager de reconstruire l’orientation de la surface où est projeté
le motif laser par rapport au repère de l’instrument ou de la caméra. Ainsi, un
modèle analytique de la matrice d’interaction tenant compte de l’orientation
de la surface pourrait être considéré dans la commande du système.

– La réalisation d’autres tâches automatiques permettant d’assister le chirur-
gien durant l’intervention chirurgicale est également à l’étude. Nous avons
pu constater que le geste permettant de réaliser une suture est très difficile
à entreprendre en laparoscopie, que ce soit en intervention manuelle ou télé-
opérée. Ainsi, au laboratoire une étude est en cours sur le développement d’une
commande par vision permettant de réaliser automatiquement des points de
suture.

Grâce aux recherches en cours, il est clair que la robotique médicale tient une
place de plus en plus importante dans la recherche actuellement menée en robotique.
Par les progrès qu’elle apporte ou promet d’apporter, elle suscite l’engouement et la
passion de tous, à la fois de la communauté médicale, des scientifiques et du grand
public. Le défi est énorme et passionnant !
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Annexe A

MODÈLES ET CALCULS

A.1 Modèle géométrique du manipulateur AESOP

A.1.1 Convention de Denavit-Hartenberg

La convention de Denavit-Hartenberg a été introduite en robotique pour for-
maliser et simplifier le modèle géométrique des bras manipulateurs en imposant 2
contraintes sur la position relative entre 2 repères consécutifs (voir Fig. A.1). Ces 2

Fig. A.1: Positionnement relative entre 2 repères consécutifs d’après la convention de
Denavit-Hartenberg non modifiée

contraintes permettent de réduire les 6 paramètres de l’attitude d’un repère {i} par
rapport à un repère {i− 1} à 4 paramètres uniques. Nous utilisons la convention de
Denavit-Hartenberg non modifiée (voir [SV89]) où les 2 contraintes sont :
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1. L’axe X̂i de {i} est perpendiculaire à l’axe Ẑi−1 de {i− 1}

2. L’axe X̂i de {i} et l’axe Ẑi−1 de {i− 1} sont concourants.

De plus, afin de fixer la position des repères par rapport aux corps solides, il est
convenu que Ẑi−1 est confondu avec l’axe de l’articulation i. 1 La transformation
entre {i− 1} et {i} est par convention décomposée en 4 opérations élémentaires :

1. Rotation autour de l’axe Ẑi−1 d’un angle θi.

2. Translation le long de l’axe Ẑi−1 d’une longueur di.

3. Translation le long de l’axe X̂i d’une longueur ai.

4. Rotation autour de l’axe X̂i d’un angle αi.

Les termes ai, di, θi et αi sont appelés les paramètres de Denavit-Hartenberg. Les
paramètres ai et αi sont constants et dépendent de la géométrie du corps i. Les
paramètres di et θi sont variables ou constants en fonction du type de l’articulation i.
Si la liaison est prismatique, di est variable et correspond à la coordonnée articulaire
de l’axe i (qi = di). Le paramètre θi reste alors constant et dépend de la géométrie du
corps (i−1). Inversement, si la liaison est rotöıde alors θi correspond à la coordonnée
articulaire de l’axe i (qi = θi), et di qui est dépendant de la géométrie du corps (i−1)
reste constant.
La matrice homogène

(i−1)
i H, définissant la transformation entre le repère {i− 1} et

{i}, s’exprime avec ces 4 paramètres dans le repère {i− 1} de la manière suivante :

(i−1)
i H =




cos θi − sin θi cos αi sin θi sin αi ai cos θi

sin θi cos θi cos αi − cos θi sin αi ai sin θi

0 sin αi cos αi di

0 0 0 1


 (A.1)

A.1.2 Cas du robot AESOP

Etant donné que l’orientation autour de l’axe réglable 4 (cf. figure 1.19) du
manipulateur AESOP est fixée initialement et reste constante durant l’utilisation
du robot, les degrés de liberté du manipulateur sont réduits à 6 et, par conséquent,
la coordonnée angulaire, que nous notons θc, autour de cet axe 4 n’intervient pas
dans le vecteur des variables articulaires q.

La figure A.2 présente le modèle géométrique du robot AESOP, avec les 6 va-
riables articulaires. C’est à dire : q1,q2,q3 correspondant aux axes 1,2,3 de la figure

1 Il faut noter que le choix de la direction de Ẑi−1 est laissé libre ; il existe donc encore deux
directions possibles pour Ẑi−1, l’une étant l’opposée de l’autre.
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1.19 et q4,q5,q6 aux axes 5,6,7, avec le positionnement des repères respectant la
convention de Denavit-Hartenberg non modifiée. Le tableau A.1 donne les valeurs

0

1

2

3

4

6
7

0X̂

0Ŷ
0Ẑ

1X̂

1Ŷ
1Ẑ

2Ẑ
2Ŷ

2X̂

4X̂4Ŷ

4Ẑ

5Ẑ
5Ŷ

5X̂

IẐ

IX̂

IŶ

1q

2q
3q

4q

5q

6q

1r
3Ẑ

3X̂

3Ŷ

2r 3r

4r

c�

6Ẑ

6X̂

6Ŷ

l

5

Fig. A.2: Le modèle géométrique du robot AESOP.

des paramètres de Denavit-Hartenberg du modèle géométrique du robot AESOP
avec :

r1 = 39 cm r2 = 9 cm r3 = 29, 5 cm r4 = 1, 65 cm

θc =





−0, 75 rad (configuration 1)
−0, 5 rad (configuration 2)
0, 25 rad (configuration 3)

0 rad (configuration 4)
0, 25 rad (configuration 5)
0, 5 rad (configuration 6)
0, 75 rad (configuration 7)

Nous pouvons ainsi définir 6 matrices homogènes réalisant les transformations eu-
clidiennes entre deux repères successifs. Ces matrices homogènes propres au mani-
pulateur AESOP sont les suivantes :
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i ai αi di θi min(qi) max(qi)

1 0 0 q1 0 0 36.8 cm
2 r1 0 0 q2 -2.878 rad 2.765 rad
3 0 π/2− θc −r2 tan θc q3 + π/2 -2.480 rad 2.395 rad
4 0 −π/2 r2/ cos θc + r3 q4 + π/2 -2.356 rab 2.343 rad
5 r4 π/2 0 q5 − π/2 -1.912 rad 1.544 rad
6 0 0 0 q6 - -

Tab. A.1: Paramètres de Denavit-Hartenberg du robot AESOP.

0
1H =




1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 q1

0 0 0 1




1
2H =




cos q2 − sin q2 0 r1 cos q2

sin q2 cos q2 0 r1 sin q2

0 0 1 0
0 0 0 1




2
3H =




− sin q3 − cos q3 sin θc cos q3 cos θc 0
cos q3 − sin q3 sin θc sin q3 cos θc 0

0 cos θc sin θc −r2 tan θc

0 0 0 1




3
4H =




− sin q4 0 − cos q4 0
cos q4 0 − sin q4 0

0 −1 0 r2/ cos θc + r3

0 0 0 1




4
5H =




sin q5 0 − cos q5 r4 sin q5

− cos q5 0 − sin q5 −r4 cos q5

0 1 0 0
0 0 0 1




5
6H =




cos q6 − sin q6 0 0
sin q6 cos q6 0 0

0 0 1 0
0 0 0 1




Nous choisissons le repère de base du robot {B} égal à {0}. La transformation
homogène B

EH entre le repère de base du robot, {B} et le repère de l’effecteur,
{E} = {6}, exprimée dans le repère de base est obtenue en effectuant le produit
successif des 6 matrices homogènes :

B
EH = B

6 H = 0
6H = 0

1H
1
2H

2
3H

3
4H

4
5H

5
6H (A.2)
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A.2 Définition de la transformation T6

Grâce à la décomposition d’une rotation en 3 rotations élémentaires, comme par
exemple les angles de roulis, tangage et lacet (cf. [Cra89]), il est possible de convertir
une matrice homogène en 6 coordonnées opérationnelles à l’aide de la transformation
T6 décrite dans cette section. Soit H une matrice homogène définie par :

H =




r11 r12 r13 Tx

r21 r22 r23 Ty

r31 r32 r33 Tz

0 0 0 1


 (A.3)

Alors T6(H), où la rotation élémentaire est sous la forme angles de roulis θr, tangage
θt et lacet θl, est donnée par :

T6(H) =




Tx

Ty

Tz

θr

θt

θl




=




Tx

Ty

Tz

arctan2(r32, r33)

arctan2(−r31,
√

r2
11 + r2

21)
arctan2(r21, r11)




(A.4)

Notons qu’il existe des cas singuliers si θt = ±90 deg. Pour ces cas particuliers, les
angles sont donnés par :

Si θt = 90 deg alors : θr = 0 θt = 90 θl = arctan2(r12, r22)
Si θt = −90 deg alors : θr = 0 θt = −90 θl = −arctan2(r12, r22)

Il faut noter que d’autres représentations de la rotation élémentaire existent,
celles-ci sont décrites, par exemple, dans [Cra89] et [KD99] avec les transformations
T6 correspondantes.

A.3 Calcul de la matrice Jacobienne J du manipulateur AESOP

Nous développons ici le calcul de la matrice Jacobienne J du manipulateur
AESOP qui relie la vitesse q̇ des coordonnées articulaires du robot à la vitesse
cartésienne B(Bν6) de l’effecteur :

B(Bν6) = Jq̇ (A.5)

Nous utilisons la méthode de propagation des vitesses qui permet de construire la
matrice Jacobienne J avec la seule connaissance du modèle géométrique direct du
robot et sans calculer de dérivée partielle (cf. [SV89]).

Pour un robot série constitué d’un châınage de n corps, nous pouvons appliquer
la loi de propagation des vitesses pour calculer la vitesse du repère de l’organe
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terminal {n} par rapport au repère de base du robot {B} = {0} en fonction des
vitesses relatives entre deux repères successifs. La décomposition de la vitesse linéaire
0(0VOn) est donnée par :

0(0VOn) = [ 0(0VO1) + 0(0Ω1) × 0(0On) ]

+ [ 0(1VO2) + 0(1Ω2) × 0(1On) ]
...

+ [ 0(n−1VOn) + 0(n−1Ωn) × 0(n−1On) ]

=
n∑

i=1

[ 0(i−1VOi
) + 0(i−1Ωi) × 0(i−1On) ]

=
n∑

i=1

0(i−1VOn
i ) (A.6)

Nous définissons par la notation 0(i−1VOn
i ) la vitesse du point On obtenue par le

mouvement du repère {i} par rapport à {i − 1} exprimée dans le repère {0} en
considérant que les repères {i} et {n} sont solidaires entre eux. L’expression de la
vitesse 0(i−1VOn

i ) peut être réduite par le fait que l’articulation i entre deux corps
successifs (i − 1) et (i) correspond soit à une liaison prismatique soit à une liaison
rotöıde. De plus, en utilisant la convention de Denavit-Hartenberg, il est convenu
que l’axe Ẑi−1 du repère {i − 1} soit confondu avec l’axe de l’articulation i. La
coordonnée articulaire qi est ainsi directement la composante de la translation ou de
la rotation selon l’axe Ẑi−1. Nous pouvons par conséquent simplifier l’expression de
la vitesse 0(i−1VOn

i ) en fonction du type de la liaison i pour les deux cas suivants :

- Si la liaison est prismatique : 0(i−1VOn
i ) = 0Ẑi−1 q̇i

- Si la liaison est rotöıde : 0(i−1VOn
i ) = q̇i

0Ẑi−1 × 0(i−1On)

= q̇i
0Ẑi−1 × ( 0

i−1R
i−1On)

(A.7)

La vitesse angulaire 0(0Ωn) du repère {n} par rapport au repère {0} en fonction des
vitesses relatives entre repères successifs est définie par la décomposition suivante :

0(0Ωn) = 0(0Ω1) + 0(1Ω2) + . . . 0(n−1Ωn) =
n∑

i=1

0(i−1Ωi) (A.8)

A nouveau, en fonction du type de liaison de l’axe i, la vitesse angulaire du repère
(i) par rapport au repère (i− 1) est donnée pour les deux cas suivants :

- Si la liaison est prismatique : 0(i−1Ωi) = 0

- Si la liaison est rotöıde : 0(i−1Ωi) = 0(Ẑi−1)q̇i

(A.9)

A partir des équations (A.6), (A.7), (A.8) et (A.9), nous pouvons exprimer le torseur
cinématique du repère {n} de l’organe terminal par rapport au repère de base du
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robot {B} = {0} en fonction des vitesses articulaires q̇ du robot :

0(0νn) =

[
0(0VOn)
0(0Ωn)

]
= Jq̇ (A.10)

où la matrice Jacobienne J est obtenue en calculant :

J =
[

J1 J2 . . . Jn

]
(A.11)

avec : Ji =

[
0(Ẑi−1)
0[3×1]

]
si la liaison i est prismatique

et : Ji =

[
0(Ẑi−1) × ( 0

i−1R
i−1On)

0(Ẑi−1)

]
si la liaison i est rotöıde (A.12)

L’orientation de l’axe Ẑi−1 par rapport au repère {0}, la matrice de rotation 0
i−1R

décrivant la rotation du repère {i− 1} par rapport au repère {0} et les coordonnées
de l’origine On exprimées dans le repère {i− 1} sont calculées directement à partir
du modèle géométrique direct du robot.

La matrice Jacobienne J du manipulateur AESOP exprime la vitesse B(BνO6)
de l’effecteur du robot en fonction du vecteur des 6 vitesses articulaires q̇ dans le
repère de base du robot {B}. Elle est calculée numériquement à partir de la méthode
de décomposition des vitesses en effectuant :

J =
[

J1 J2 J3 J4 J5 J6

]
(A.13)

avec

J1 =

[
0(Ẑ0)
0[3×1]

]
=

[
0 0 1 0 0 0

]T
(A.14)

J2 =

[
0(Ẑ1) × (0

1R
1O6)

0(Ẑ1)

]
=







0
1h13
0
1h23
0
1h33


 ×


0

1R




1
6h14
1
6h24
1
6h34










0
1h13
0
1h23
0
1h33







(A.15)

où 1
6H = (0

1H)−1 0
6H et où la matrice homogène décrivant la transformation entre

le repère {i} et le repère {j} est notée :

i
jH =




i
jh14

i
jR

i
jh24
i
jh34

0 0 0 1


 =




i
jh11

i
jh12

i
jh13

i
jh14

i
jh21

i
jh22

i
jh23

i
jh24

i
jh31

i
jh32

i
jh33

i
jh34

0 0 0 1


 (A.16)
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Ensuite,

J3 =

[
0(Ẑ2) × (0

2R
2O6)

0(Ẑ2)

]
=







0
2h13
0
2h23
0
2h33


 ×


0

2R




2
6h14
2
6h24
2
6h34










0
2h13
0
2h23
0
2h33







(A.17)

où 0
2H = 0

1H
1
2H et 2

6H = (0
2H)−1 0

6H.

J4 =

[
0(Ẑ3) × (0

3R
3O6)

0(Ẑ3)

]
=







0
3h13
0
3h23
0
3h33


 ×


0

3R




3
6h14
3
6h24
3
6h34










0
3h13
0
3h23
0
3h33







(A.18)

où 0
3H = 0

1H
1
2H

2
3H et 3

6H = (0
3H)−1 0

6H.

J5 =

[
0(Ẑ4) × (0

4R
4O6)

0(Ẑ4)

]
=







0
4h13
0
4h23
0
4h33


 ×


0

4R




4
6h14
4
6h24
4
6h34










0
4h13
0
4h23
0
4h33







(A.19)

où 0
4H = 0

1H
1
2H

2
3H

3
4H et 4

6H = (0
4H)−1 0

6H.
Enfin,

J6 =

[
0(Ẑ5) × (0

5R
5O6)

0(Ẑ5)

]
=







0
5h13
0
5h23
0
5h33


 ×


0

5R




5
6h14
5
6h24
5
6h34










0
5h13
0
5h23
0
5h33







(A.20)

où 0
5H = 0

1H
1
2H

2
3H

3
4H

4
5H.

A.4 Calcul de la matrice Jacobienne Jν du manipulateur
AESOP

La matrice Jacobienne Jν du manipulateur AESOP exprime la vitesse 6(Bν6) de
l’effecteur du robot en fonction du vecteur des 4 vitesses articulaires commandées q̇c

dans le repère de l’effecteur {6}. Elle est calculée à partir de la matrice Jacobienne
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J décrite dans l’annexe A.4 et des relations décrivant le couplage de la vitesse de
translation 6(BVO6) avec la vitesse de rotation 6(BΩ6) qui sont rappelées ci-dessous :

6(BVO6)
6(X̂6) = −d1

6(BΩ6)
6(Ŷ6) (A.21)

6(BVO6)
6(Ŷ6) = d1

6(BΩ6)
6(X̂6) (A.22)

Le torseur cinématique de l’effecteur exprimé dans le repère {6} est donné par :

6(BνO6) =

[
6
BR 0[3×3]

0[3×3]
6
BR

]
J(q)q̇ = 6J(q)q̇ (A.23)

où

6J(q) =




j11(q) . . . j16(q)
...

. . .
...

j61(q) . . . j66(q)


 (A.24)

est la matrice Jacobienne du robot définissant la vitesse de l’effecteur dans le repère
{6}. En développant les relations scalaires (A.21) et (A.22) en fonction des 6 variables
articulaires, nous obtenons :





j11q̇1 + j12q̇2 + j13q̇3 + j14q̇4 + j15q̇5 + j16q̇6

= −d1(j51q̇1 + j52q̇2 + j53q̇3 + j54q̇4 + j55q̇5 + j56q̇6)

j21q̇1 + j22q̇2 + j23q̇3 + j24q̇4 + j25q̇5 + j26q̇6

= d1(j41q̇1 + j42q̇2 + j43q̇3 + j44q̇4 + j45q̇5 + j46q̇6)

(A.25)
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A partir de ce système à 2 équations, nous pouvons exprimer les vitesses articulaires
q̇4 et q̇5 en fonction des vitesses q̇1, q̇2, q̇3, q̇6 et de la distance d1 :

q̇4 = −(d1j51 + j11)(j25 − d1j45) + (d1j41 − j21)(d1j55 + j15)

(j14 + d1j54)(j25 − d1j45) + (d1j44 − j24)(d1j55 + j15)
q̇1

−(d1j52 + j12)(j25 − d1j45) + (d1j42 − j22)(d1j55 + j15)

(j14 + d1j54)(j25 − d1j45) + (d1j44 − j24)(d1j55 + j15)
q̇2

−(d1j53 + j13)(j25 − d1j45) + (d1j43 − j23)(d1j55 + j15)

(j14 + d1j54)(j25 − d1j45) + (d1j44 − j24)(d1j55 + j15)
q̇3

−(d1j56 + j16)(j25 − d1j45) + (d1j46 − j26)(d1j55 + j15)

(j14 + d1j54)(j25 − d1j45) + (d1j44 − j24)(d1j55 + j15)
q̇6

= a1(q, d1)q̇1 + a2(q, d1)q̇2 + a3(q, d1)q̇3 + a4(q, d1)q̇6 (A.26)

q̇5 = −(d1j51 + j11)(j24 − d1j44) + (d1j41 − j21)(d1j54 + j14)

(j15 + d1j55)(j24 − d1j44) + (d1j45 − j25)(d1j54 + j14)
q̇1

−(d1j52 + j12)(j24 − d1j44) + (d1j42 − j22)(d1j54 + j14)

(j15 + d1j55)(j24 − d1j44) + (d1j45 − j25)(d1j54 + j14)
q̇2

−(d1j53 + j13)(j24 − d1j44) + (d1j43 − j23)(d1j54 + j14)

(j15 + d1j55)(j24 − d1j44) + (d1j45 − j25)(d1j54 + j14)
q̇3

−(d1j56 + j16)(j24 − d1j44) + (d1j46 − j26)(d1j54 + j14)

(j15 + d1j55)(j24 − d1j44) + (d1j45 − j25)(d1j54 + j14)
q̇6

= b1(q, d1)q̇1 + b2(q, d1)q̇2 + b3(q, d1)q̇3 + b4(q, d1)q̇6 (A.27)

Ces relations décrivant le couplage des vitesses articulaires permettent ainsi de
définir le vecteur q̇ des 6 vitesses articulaires en fonction du vecteur q̇c des 4 vitesses
articulaires commandées :




q̇1

q̇2

q̇3

q̇4

q̇5

q̇6




=




1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 0

a1(q, d1) a2(q, d1) a3(q, d1) a4(q, d1)
b1(q, d1) b2(q, d1) b3(q, d1) b4(q, d1)

0 0 0 1







q̇1

q̇2

q̇3

q̇6




q̇ = C(q, d1)︸ ︷︷ ︸
[6×4]

q̇c (A.28)

Notons que la matrice C réalisant le couplage des vitesses articulaires dépend des 6
coordonnées articulaires q et de la distance réelle d1 entre l’effecteur du robot et le
point d’incision.

Enfin, la matrice Jacobienne Jν exprimant la vitesse 6(Bν6) de l’effecteur du
robot dans le repère {6} en fonction des vitesses articulaires commandées q̇c est
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obtenue en combinant les équations (A.23) et (A.28) :

6(Bν6) = 6J(q)C(q, d1)q̇c

= Jν(q, d1)︸ ︷︷ ︸
[6×4]

q̇c (A.29)

A.5 Estimation de la position du point d’incision

Dans cette annexe, nous développons l’algorithme des moindres carrés récursifs
utilisé pour estimer la position du point d’incision dans le repère de base du robot
et la distance d1 entre l’effecteur du robot et le point d’incision.

A.5.1 Modélisation géométrique

Le vecteur inconnu BOQ =
[

oQx oQy oQz

]T
exprimant la position du point

d’incision OQ dans le repère de base du robot {B} vérifie la relation géométrique
suivante :

BOQ = BO6 + d1
BẐ6 (A.30)

où BO6 =
[

o6x o6y o6z

]T
est la position de l’origine du repère de l’effecteur

exprimée dans le repère de base du robot et BẐ6 est le vecteur directeur de l’axe
Ẑ6 du repère de l’effecteur exprimé dans le repère de base. A partir de la relation
(A.30) nous pouvons écrire :




oQx

oQy

oQz


 =




o6x

o6y

o6z


 + d1

B
6 R




0
0
1




=




o6x

o6y

o6z


 + d1




r13

r23

r33


 (A.31)

La position de l’effecteur BO6 =
[

o6x o6y o6z

]T
et le vecteur

[
r13 r23 r33

]T

correspondant à la 3ème colonne de la matrice de rotation B
6 R sont obtenus directe-

ment à partir du modèle géométrique direct du robot. En développant l’expression
pour chaque coordonnée du point d’incision nous obtenons le système à 3 équations
et 4 inconnues suivant : 




oQx = o6x + d1r13

oQy = o6y + d1r23

oQz = o6z + d1r33

(A.32)

En effectuant, à partir des 3 équations, la somme oQx + oQy + oQz nous pouvons
exprimer la distance inconnue d1 en fonction des 3 coordonnées inconnues du point
d’incision par :

d1 =
r13(oQx − o6x) + r23(oQy − o6y) + r33(oQz − o6z)

r2
13 + r2

23 + r2
33

(A.33)
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or,

r2
13 + r2

23 + r2
33 = 1 (A.34)

d’où :

d1 = r13(oQx − o6x) + r23(oQy − o6y) + r33(oQz − o6z) (A.35)

En remplaçant dans chaque équation du système (A.32) la variable d1 par l’ex-
pression (A.35) nous obtenons le système sous-déterminé suivant dont les inconnues
correspondent uniquement aux coordonnées du point d’incision :




o6x − r13(r13o6x + r23o6y + r33o6z) = (1− r2
13)oQx − r13r23oQy − r13r33oQz

o6y − r23(r13o6x + r23o6y + r33o6z) = −r13r23oQx − (1− r2
23)oQy − r23r33oQz

o6z − r33(r13o6x + r23o6y + r33o6z) = −r13r33oQx − r23r33oQy − (1− r2
33)oQz

(A.36)

En écrivant (A.36) sous forme vectorielle nous obtenons :

Y = ΦT θ (A.37)

avec :

Y =




o6x − r13(r13o6x + r23o6y + r33o6z)
o6y − r23(r13o6x + r23o6y + r33o6z)
o6z − r33(r13o6x + r23o6y + r33o6z)


 (A.38)

ΦT =




(1− r2
13) −r13r23 −r13r33

−r13r23 −(1− r2
23) −r23r33

−r13r33 −r23r33 −(1− r2
33)


 (A.39)

θ =
[

oQx oQy oQz

]T
(A.40)

Ce système sous-déterminé ne peut pas être résolu directement (ΦT n’est pas in-
versible), néanmoins en utilisant les informations obtenues aux instants antérieurs,
il est possible d’effectuer une résolution par moindres carrés que nous développons
dans les paragraphes suivants.

A.5.2 Paramétrisation linéaire en temps discret

Nous introduisons dans ce paragraphe le modèle paramétrique des systèmes
linéaires sur lequel les algorithmes d’estimation sont construits. Dans la littérature
[LT01], les modèles paramétriques sont généralement décrits pour des systèmes
linéaires mono-dimensionnels. En temps discret, ils sont mis sous la forme :

y(t + 1) = φT (t)θ∗(t) + w(t + 1) (A.41)
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où θ∗(t) sont les paramètres inconnus à identifier (pouvant varier dans le temps),
φT (t) est le vecteur régresseur dont les éléments sont connus à l’instant t, y(t)
est un signal scalaire connu correspondant généralement à la sortie du système et
w(t) est un signal scalaire inconnu qui représente des perturbations ou du bruit.
Notre système étant multidimensionnel, nous proposons d’étendre son modèle à une
formulation vectorielle. A partir de l’équation (A.37) le modèle paramétrique est
donné par :

Y(t + 1) = ΦT (t)θ∗(t) + w(t + 1) (A.42)

Ici Y(t) est un signal vectoriel dont les 3 composantes sont mesurées à partir du
modèle géométrique direct du robot, ΦT (t) est la matrice de dimension 3 par 3
du régresseur dont les composantes sont également mesurées à partir du modèle
géométrique direct du robot. Les coordonnées du point d’incision à identifier consti-

tuent le vecteur des paramètres θ∗(t) =
[

o∗Qx o∗Qy o∗Qz

]T
et w(t+1) est un signal

vectoriel inconnu représentant des perturbations ou du bruit. A partir de la pa-
ramétrisation du système, il est possible de faire une prédiction Ŷ du signal Y à
l’instant t + 1 de la manière suivante :

Ŷ(t + 1) = ΦT (t)θ̂(t) (A.43)

où θ̂(t) est la valeur estimée des paramètres θ̂
∗
(t). De ces relations, nous pouvons

en déduire l’équation de l’erreur de prédiction a priori, E(t + 1), qui est linéaire par
rapport à l’erreur d’estimation paramétrique θ̃(t) = θ̂(t)− θ∗(t) :

E(t + 1) = Y(t + 1)− Ŷ(t + 1) = Y(t + 1)−ΦT (t)θ̂(t)

= w(t + 1) + ΦT (t)(θ∗(t)− θ̂(t))

= w(t + 1)−ΦT (t)θ̃(t) (A.44)

A.5.3 Algorithme des moindres carrés récursifs avec facteur
d’oubli stabilisé et zone morte (temps discret)

La méthode d’identification par moindres carrés consiste à calculer la valeur de
l’estimée des paramètres θ̂(t) qui minimise une fonction de coût quadratique J(θ̂)
qui est la somme pondérée des erreurs de prédiction obtenues à chaque instant. Cette
fonction de coût J(θ̂) est convexe en θ̂(t) à chaque instant t et est minimisée en
recherchant la valeur de θ̂(t) qui annule son gradient. A cette fin, nous considérons
la fonction de coût suivante :

J(θ̂(t)) =
t−1∑
i=1

λt−1[Y(i)−ΦT (i− 1)θ̂(t)]T [Y(i)−ΦT (i− 1)θ̂(t)]

+[Y(t)−ΦT (t− 1)θ̂(t)]T [Y(t)−ΦT (t− 1)θ̂(t)]

+λt−1[θ̂(t)− θ0]
TF−1

0 [θ̂(t)− θ0] (A.45)
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où 0 < λ ≤ 1 est un facteur d’oubli constant qui donne moins de poids aux anciennes
mesures pour permettre ainsi de suivre les variations lentes des paramètres. Le terme
supplémentaire de la troisième ligne de (A.45) est ajouté pour pénaliser l’écart par

rapport à l’estimée initiale θ0 = θ0(0) des paramètres, avec F0 =




f0 0 0
0 f0 0
0 0 f0




où f0 > 0. Cette fonction étant convexe en θ̂ à chaque instant, elle nous permet
d’estimer les paramètres qui minimisent J(θ̂) en annulant le gradient de J(θ̂) par
rapport à θ̂ :

∇J(θ̂(t)) = 2λt−1F−1
0 (θ̂(t)− θ0)

−2Φ(t− 1)(Y(t)−ΦT (i− 1)θ̂(t))

−2
t−1∑
i=1

λt−1Φ(i− 1)(Y(i)−ΦT (i− 1)θ̂(t))

= 0 ∀ t > 0 (A.46)

A partir de cette équation, l’estimée des paramètres minimisant∇J(θ̂(t)) est donnée
par la relation suivante :

θ̂(t) = F(t)

[
λt−1F−1

0 θ0 + Φ(t− 1)Y(t) +
t−1∑
i=1

λt−1Φ(t− 1)Y(t)

]

(A.47)

avec :

F(t) =

[
λt−1F−1

0 + Φ(t− 1)ΦT (t− 1) +
t−1∑
i=1

λt−1Φ(t− 1)ΦT (t− 1)

]−1

(A.48)

La matrice F(t) correspond à la matrice de covariance. Elle est symétrique et définie
positive, F(t) = FT (t) > 0, avec pour valeur initiale F(0) = F0. A partir de
l’équation (A.48) nous obtenons l’équation récurrente donnant l’inverse de la matrice
de covariance :

F−1(t) = λF−1(t− 1) + Φ(t− 1)ΦT (t− 1) (A.49)

L’équation (A.47) nous permet également d’obtenir l’équation récurrente suivante
pour l’estimée des paramètres θ̂(t) :

F−1(t)θ̂(t) = λF−1(t− 1)θ̂(t− 1) + Φ(t− 1)Y(t) (A.50)

En multipliant l’équation (A.49) par θ̂(t− 1) nous obtenons :

λF−1(t− 1)θ̂(t− 1) = F−1(t)θ̂(t− 1)−Φ(t− 1)ΦT (t− 1)θ̂(t− 1) (A.51)
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En introduisant cette relation dans l’équation (A.50) et en utilisant l’expression
(A.44) exprimant l’erreur de prédiction a priori nous obtenons l’équation récurrente
suivante qui nous donne l’estimée des paramètres :

θ̂(t) = θ̂(t− 1) + F(t)Φ(t− 1)E(t) avec θ̂(0) = θ0 (A.52)

Notons que pour un système multidimensionnel, il est nécessaire d’effectuer l’inver-
sion matricielle de F−1(t), ce qui peut être évité dans le cas d’un système mono-
dimensionnel en utilisant le lemme d’inversion matricielle. Cependant cet algorithme
n’est pas directement implémenté car la matrice de covariance donnée par l’équation
(A.49) peut diverger exponentiellement suivant la valeur de la matrice du régresseur
Φ, en particulier si Φ(t) = 0 ∀ t > t0. La condition nécessaire pour éviter la diver-
gence de F(t) est d’imposer une excitation persistante sur le régresseur Φ(t). Cette
dernière est présente avec un niveau d’excitation η si :

∃ σ > η > 0 ∃ T > 0 tels que ηI ≤ 1

T

t0+T−1∑
t=t0

Φ(t)ΦT (t) ≤ σI ∀ t0 ≥ 0(A.53)

Si le niveau d’excitation est insuffisant, une solution est de supprimer le facteur
d’oubli en choisissant λ = 1. Néanmoins, la suppression du facteur d’oubli nous
amènerait à un algorithme des moindres carrés récursifs classique qui ne tiendrait
pas compte de la variation lente des paramètres. En effet, la matrice de covariance
F(t) tendrait vers zéro si le régresseur possède une excitation persistante et que
t tend vers l’infini, ce qui annulerait l’adaptation des paramètres après un certain
temps. Dans la littérature, plusieurs modifications de la matrice de covariance sont
proposées pour garantir qu’elle (et son inverse) restent bornées [LT01].

Nous proposons d’utiliser l’algorithme des moindres carrés récursifs avec facteur
d’oubli stabilisé de Kreisselmeier [Kre90]. L’expression de la matrice de covariance
F(t) donné par l’équation (A.48) est modifiée en introduisant un terme de stabili-
sation :

F(t) =
[
β0I + λt−1(F−1

0 − β0I) + Φ(t− 1)ΦT (t− 1)

+
t−1∑
i=1

λt−1Φ(t− 1)ΦT (t− 1)

]−1

(A.54)

avec la condition :

I ≤ F(0) = F0 = FT
0 ≤

1

β0

I (A.55)

La matrice F(t) est définie positive et symétrique et son inverse satisfait l’équation
récurrente :

F−1(t) = λF−1(t− 1) + Φ(t− 1)ΦT (t− 1) + (1− λ)β0I (A.56)
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L’objectif du terme supplémentaire (1− λ)β0I est d’empêcher la matrice F−1(t) de
devenir singulière. Par conséquent, la matrice de covariance F(t) reste bornée quelles
que soient la valeur du régresseur Φ(t) et la valeur du facteur d’oubli λ.

Nous traitons à présent le problème rencontré lorsque la matrice régresseur Φ(t)
perd de sa richesse d’information. En effet, le régresseur ne possède plus d’excita-
tion persistante si l’orientation de l’instrument chirurgical par rapport au patient
ne varie plus. Malheureusement, cette situation arrive durant l’intervention chirur-
gicale lorsque l’instrument est immobile. Dans ce cas, les paramètres dérivent sous
l’influence des perturbations et du bruit. La solution pour remédier à ce problème
consiste à introduire une zone morte qui gèle l’estimation des paramètres lorsque la
norme euclidienne de l’erreur de prédiction, e(t) = ‖E(t)‖ devient faible par rapport
aux perturbations et au bruit. En ajoutant la zone morte, l’algorithme des moindres
carrés récursifs avec facteur d’oubli devient :

θ̂(t) = θ̂(t− 1) + δ(e(t))F(t)Φ(t− 1)E(t) (A.57)

F−1(t) = λF−1(t− 1) + δ(e(t))Φ(t− 1)ΦT (t− 1) + (1− λ)β0I (A.58)

où 0 ≤ δ(e(t)) ≤ 1 est la fonction définissant la zone morte dont nous choisissons la
forme introduite par Middleton et al. [MGHM88] :

δ(e(t)) =

{
1− ε0

e(t)
si e(t) ≥ ε0

0 si e(t) < ε0
(A.59)

où ε0 est la borne supérieure connue de la norme euclidienne du signal vectoriel w(t)
représentant les perturbations et le bruit (ε0 = max(‖w(t)‖)).
A partir de l’estimée θ̂(t) =

[
ˆoQx(t) ˆoQy(t) ˆoQz(t)

]T
des paramètres obtenue par

les relations (A.57) et (A.58), nous pouvons finalement calculer la distance estimée
d̂1(t) entre l’effecteur et le point d’incision en calculant la norme suivante :

d̂1(t) =
√

(o6x(t)− ˆoQx(t))2 + (o6y(t)− ˆoQy(t))2 + (o6z(t)− ˆoQz(t))2 (A.60)

où BO6(t) =
[

o6x(t) o6y(t) o6z(t)
]T

est la position de l’origine du repère de
l’effecteur mesurée à l’instant t par l’intermédiaire du modèle géométrique direct du
robot.



Annexe B

ASSERVISSEMENT VISUEL

B.1 Modélisation de la caméra

Il existe plusieurs modèles de caméra basés sur des projections perspectives, or-
thographiques ou para-perspectives [HM93, Fau93] et également des modèles plus
complexes permettant de prendre en compte la distorsion [Tsa86, LL95]. Pour notre
système, nous utilisons le modèle simple du sténopé [DH73] présenté à la figure B.1
dont nous établissons le modèle dans la suite de ce paragaphe. Ce modèle corres-
pond à la projection perspective d’un point P ∈ R3 en un point image p ∈ P2 de
coordonnées homogènes sp = [up, vp, 1] exprimées en pixels. Soient les coordonnés

Fig. B.1: Modèle du sténopé

homogènes OP =
[

OPx
OPy

OPz 1
]T

du point P définies dans un repère {O}
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quelconque. Les coordonnées de ce point dans le repère de la caméra {C} sont
données par :

CP =
[

CPx
CPy

CPz 1
]T

= C
OH OP (B.1)

où C
OH est la matrice homogène décrivant la position relative entre le repère de la

caméra {C} et le repère {O}. La projection perspective permet ensuite de calculer
les coordonnées homogènes métrique du point p correspondant à la projection du
point P sur le plan rétinien de la caméra :

p =




px

py

1


 =

1
CPz

[
I3 0[3×1]

]
CP =




CPx

CPz
CPy

CPz

1




pour CPz < ∞ (B.2)

Les coordonnées en pixels sp = [ up vp 1]T du point image p sont données par la
transformation affine :

sp = Ap (B.3)

où A est la matrice des paramètres intrinsèques de la caméra :

A =




fku 0 uo

0 fkv vo

0 0 1


 (B.4)

où f est la distance focale de l’optique de la caméra, ku et kv sont les facteurs
d’échelle en pixels/mètres, uo et vo sont les coordonnées en pixels de l’intersection
de l’axe optique avec le plan CCD. A partir des équations (B.1, B.2, B.3), nous
obtenons finalement le modèle du sténopé :

sp =
1

CPz

A
[
I3 0[3×1]

]
C
OH OP (B.5)
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B.2 Approche fonction de tâche appliquée aux asservissements
visuels

B.2.1 Définitions

Un formalisme introduit par Samson et al [SBE91] permet d’exprimer une tâche
robotique à effectuer comme étant la régulation vers zéro d’une fonction e(q, t)
appelée fonction de tâche. Cette fonction de dimension n appartient à la classe C2

et est dépendante du vecteur q contenant les coordonnées articulaires du robot. Elle
exprime l’erreur entre la configuration courante et la configuration souhaitée. Pour
les asservissements visuels nous définissons la fonction de tâche par :

e(q, t) = C(s(r(q, t), t)− s∗(t)) (B.6)

où :
– s est le vecteur de mesure de dimension k obtenu à partir des informations

visuelles courantes qui est à définir convenablement, il dépend de la position
r(q, t) entre la caméra et son environnement :

s = s(r(q, t), t) (B.7)

– s∗ est la consigne désirée de s,
– C est une matrice de combinaison de dimensions n× k, avec n correspondant

au nombre de degrés de liberté du robot à commander. Elle permet de prendre
en compte par combinaison plus d’informations que de degrés de liberté, de
manière à gérer une éventuelle redondance de l’information.

Pour poser correctement le problème de la régulation de la fonction de tâche,
Samson et al [SBE91] ont introduit une condition d’admissibilité de la tâche qui est
vérifiée si e possède certaines propriétés énumérées ci-dessous :

– La première condition est l’existence d’une trajectoire idéale unique de classe
C2 des variables articulaires q de façon à ce que la fonction de tâche soit nulle
à chaque instant le long de cette trajectoire.

– La seconde condition est la régularité du jacobien de la fonction de tâche
Je = ∂e

∂q
(q, t) autour de la trajectoire idéale.

– Pour une commande par vision, il est également nécessaire que les informa-
tions visuelles restent observables lors de la réalisation de la tâche.

B.2.2 Matrice d’interaction

La vitesse ṡ correspondant aux variations dans l’images des informations visuelles
peut être exprimée à partir de la différentielle de s :

ds

dt
= ṡ =

∂s

∂r

∂r

∂t
+

∂s

∂t
= Ls

C(ScνC) +
∂s

∂t
(B.8)
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où Ls est une matrice jacobienne de dimension (k × n), avec k la dimension du
vecteur s et n le nombre de degrés de liberté à commander. Dans la littérature,
cette matrice est couramment appelée jacobien image ou matrice d’interaction. Elle
lie le torseur cinématique relatif, C(ScνC), exprimant, dans le repère de la caméra,
la vitesse relative entre la caméra et un repère de la scène {Sc}, à la variation de
s. Le terme ∂s

∂t
introduit la variation propre de s qui n’est généralement pas connue

à l’avance et tient également compte des effets non géométriques (photométriques
par exemple) qui font varier s indépendamment de la configuration géométrique (er-
reur de localisation des informations visuelles dans l’images lors de la segmentation
(bruit), variation de l’intensité lumineuse, variation des sources lumineuses,...).

B.2.3 Régulation de la fonction de tâche

Généralement, la régulation à zéro de la fonction de tâche est réalisée par une
commande cinématique garantissant une décroissance exponentielle de ‖e‖. Usuel-
lement, cette décroissance est obtenue pour chaque composante de e en vérifiant
l’équation différentielle du premier ordre suivante :

ė = −λ e (B.9)

où λ > 0 correspond directement à l’inverse de la constante de temps de la décroissance
exponentielle de chaque composante de e.
Nous présentons ici la commande cinématique dans le cas où la matrice de combi-
naison C est constante. La dérivée temporelle de la fonction de tâche est alors :

ė = C (ṡ− ṡ∗) (B.10)

En tenant compte de l’équation (B.8), cette expression peut s’écrire directement en
fonction du torseur cinématique C(ScνC) du repère de la caméra :

ė = CLs
C(ScνC) + C

∂s

∂t
−C ṡ∗ (B.11)

ė = CLs
C(ScνC) +

∂e

∂t
(B.12)

Le terme ∂e
∂t

représente les variations de e dues à la variation propre de s et à la
variation de la consigne s∗. En remplaçant le terme de gauche par l’équation (B.9),
nous obtenons la commande cinématique permettant de réguler exponentiellement
la fonction de tâche vers zéro :

C(ScνC) = −(CLs)
−1(λ e +

∂e

∂t
) (B.13)

La mise en oeuvre d’une telle commande est d’ordre théorique, car elle suppose que :
– les dynamiques du système soient négligeables et n’interviennent pas,



B.2. Approche fonction de tâche appliquée aux asservissements visuels 211

– la matrice d’interaction Ls soit exactement connue, ce qui implique la connais-
sance des paramètres de la caméra, de la géométrie de la projection perspective,
et voire même de la géométrie de l’environnement,

– la matrice CLs doit être inversible et en particulier carrée et telle que e soit
de dimension égale au nombre de degrés de liberté n du robot. En effet, si
dim(e) > n, le système est sous-actionné et il n’est pas possible en général de
faire converger e vers 0. Si dim(e) < n, le système est redondant.

– la vitesse ∂s
∂t

propre des informations visuelles doit être connue à l’avance, ce
qui est rarement le cas.

En pratique, la matrice d’interaction Ls est souvent construite sur des hypothèses
fortes qui l’éloignent de son exactitude. Dans la majorité des cas, elle dépend des
paramètres intrinsèques de la caméra dont les valeurs sont généralement estimées
expérimentalement. En pratique, la loi de commande réellement appliquée est donc :

C(ScνC)∗ = −
(

∂̂e

∂r

)−1

(λ e +
∂̂e

∂t
) (B.14)

C(ScνC)∗ = −(CL̂s)
−1(λ e +

∂̂e

∂t
) (B.15)

où L̂s est la valeur approchée de la matrice d’interaction et ∂̂e
∂t

est une prédiction de
la variation propre de e. En combinant (B.12) et (B.15) nous obtenons alors :

ė = −λCLs(CL̂s)
−1e−CLs(CL̂s)

−1 ∂̂e

∂t
+

∂e

∂t
(B.16)

En supposant que ∂e
∂t

= 0 nous obtenons :

ė = −λCLs(CL̂s)
−1e (B.17)

En pré-multipliant l’expression (B.17), par eT :

eT ė = −eT λQe (B.18)

nous obtenons l’expression de la dérivée de la norme de la fonction de tâche :

1

2

d‖e‖
dt

= −eT λQe (B.19)

Etant donné que la décroissance de ‖e‖ est assurée si d‖e‖
dt

< 0, la positivité de la
matrice Q constitue la condition suffisante de décroissance de ‖e‖. La condition
suffisante de stabilité peut donc s’écrire :

Q = CLs(CL̂s)
−1 > 0 (B.20)



212 Annexe B. Asservissement visuel

ou sous la forme générale :

Q =

(
∂e

∂r

) (
∂̂e

∂r

)−1

> 0 (B.21)

Bien que cette relation soit simple, l’étude de la stabilité du système en tenant
compte des erreurs de mesure et d’estimation reste un problème complexe qui est
toujours d’actualité.

La loi de commande qui fournit la consigne q̇∗ de la vitesse des coordonnées
articulaires à appliquer au robot est donnée par :

q̇∗ = ĈJ
−1

C(ScνC)∗

q̇∗ = −(CL̂s
ĈJ)−1(λC(s− s∗)−Cṡ∗ + C

∂̂s

∂t
) (B.22)

où :
– ĈJ est la valeur approchée de la matrice jacobienne CJ reliant la vitesse des

coordonnées articulaires du robot, q̇, au torseur cinématique relatif entre la
caméra et la scène C(ScνC). Cette matrice est donnée dans l’annexe B.3 pour
la configuration où la caméra est embarqué et celle où elle est déportée.

– ∂̂s
∂t

est une prédiction de la vitesse propre ∂s
∂t

des informations visuelles. Si cette

vitesse n’est pas connue à l’avance, ce qui est généralement le cas, le terme ∂̂s
∂t

utilisé dans la commande est négligé et fixé à zéro.
– Si s est de dimension k = n, la matrice de combinaison C est généralement

choisie égale à l’identité In de sorte que le comportement de s soit le même que
celui de e. Dans le cas où les informations visuelles sont redondantes k > n, C
est souvent choisie égale à la pseudo-inverse d’une approximation de la matrice

d’interaction à la position désirée C = L̂∗s
+

(cf. [Cha02]).

Le schéma de commande permettant de minimiser la fonction de tâche est présenté
à la figure B.2.

B.2.4 Tâche hybride

Pour une application donnée, l’objectif de l’asservissement n’est pas forcément de
réguler une tâche visuelle unique qui contraint les n degrés de liberté du système. En
effet, il peut être intéressant de combiner une tâche visuelle qui commande m < n
degrés de liberté avec une tâche secondaire dont les mesures proviennent soit di-
rectement de l’image, soit de la reconstruction d’informations à partir de l’image,
ou d’autres types de capteurs (capteur de proximité, position, force...). Dans ce
paragraphe, nous rappelons le formalisme de la fonction de tâche hybride détaillée
dans [SBE91] qui a été adaptée notamment dans [Cha02] pour les asservissements
visuels. Dans cette approche, la tâche visuelle est considérée prioritaire devant une
tâche secondaire qui consiste à minimiser une fonction de coût sous la contrainte
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Fig. B.2: Schéma de commande permettant de minimiser la fonction de tâche

que la tache visuelle soit réalisée.

La tâche visuelle que nous notons e1 est de dimension m inférieure aux n degrés
de liberté du système :

e1 = C(s− s∗) (B.23)

La matrice de combinaison C est à présent de dimension m× k et doit être de plein
rang m afin de commander les m degrés de liberté souhaités. Le jacobien J1 de la
tâche e1 de dimension m× n s’écrit :

J1 =
∂e1

∂r
= CLs (B.24)

La fonction de tâche globale est définie par :

e = W+e1 + α(In −W+W)e2 (B.25)

où :
– W est une matrice m × n de rang plein m telle que son noyau soit identique

au noyau de la matrice d’interaction Ls :

ker(W) = ker(Ls) (B.26)

Comme la valeur exacte de Ls est en général inconnue, W est construit à
partir d’une approximation ou d’une estimation de Ls à la position désirée.

– (In − W+W) est un opérateur qui réalise la projection orthogonale sur le
noyau de Ls. Cette projection permet de limiter les mouvements induits par la
tâche secondaire e2 afin qu’ils ne perturbent pas la tâche prioritaire e1. Notons
que la limitation des mouvements ne garantit pas que la tâche secondaire soit
atteinte au final.

– e2 est la tâche secondaire dont la transposée eT
2 est définie par le gradient de

la fonction de coût hs à minimiser :

eT
2 =

∂hs

∂r
(B.27)
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– α > 0 est un gain permettant de régler la pondération de la tâche principale
par rapport à la tâche secondaire.

Nous rappelons que la commande cinématique permettant de réguler la fonction
de tâche vers zéro est :

C(ScνC)∗ = −
(

∂̂e

∂r

)−1 (
λe +

∂̂e

∂t

)
(B.28)

et que la condition suffisante de stabilité est :

(
∂e

∂r

) (
∂̂e

∂r

)−1

> 0 (B.29)

Cette condition est en générale respectée (cf. [SBE91]) si on a :

∂e1

∂r
W+ > 0 (B.30)

Nous pouvons alors fixer ∂̂e
∂r

= In, ce qui donne la commande cinématique suivante :

C(ScνC)∗ = −λe− ∂̂e

∂t
(B.31)

avec :

e = W+C(s− s∗) + α(In −W+W)

(
∂hs

∂r

)T

(B.32)

et si l’on a une estimation ∂̂e1

∂t
et l’on connâıt ∂e2

∂t
:

∂̂e

∂t
= W+ ∂̂e1

∂t
+ α(In −W+W)

∂e2

∂t
(B.33)

Concernant le choix de C, si k = m il est judicieux de prendre C = Im afin d’obtenir
une décroissance exponentielle de s. Dans ce cas, la condition de stabilité (B.30)
s’écrit :

LsW
+ > 0 (B.34)

Si les informations visuelles sont redondantes k > m alors la matrice de combinaison
est généralement choisie C = WL̂∗s

+
, avec L̂∗s étant une estimation de la matrice

d’interaction à la position désirée. La condition de stabilité s’écrit alors :

WL̂∗s
+
LsW

+ > 0 (B.35)

Ce bref aperçu sur l’approche par fonction de tâche et tâche hybride est loin d’être
exhaustif. En effet, il est également possible d’utiliser des matrices C non constantes.
Nous invitons le lecteur à se reporter à [SBE91] et aux travaux de Chaumette [Cha90]
sur l’adaptation du formalisme de la fonction de tâche aux asservissements visuels.
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B.3 Commande articulaire du robots en asservissement visuel

Nous présentons dans cette section l’expression de la vitesse de commande des
coordonnées articulaires q∗ en fonction du torseur cinématique relatif de commande
C(ScνC)∗ de la caméra par rapport à un repère de la scène {Sc} pour les deux confi-
gurations possibles de la caméra :

1. Dans le cas où la caméra est embarquée, le torseur cinématique relatif
correspond à la vitesse de la caméra par rapport à un repère fixe, tel que le
repère de base du robot, nous avons alors :

C(ScνC) = C(BνC) (B.36)

En fonction des vitesses articulaires du robot, ce torseur s’exprime par :

C(ScνC) = C
ET EJ(q) q̇ (B.37)

où :
– EJ(q) est la matrice jacobienne du robot qui relie les vitesses des coor-

données articulaires q au torseur cinématique de l’effecteur E(BνE) exprimé
dans son propre repère {E} :

E(BνE) = EJ(q)q̇ (B.38)

– C
ET est la matrice de transformation géométrique permettant de lier le tor-
seur cinématique de la caméra C(BνC), au torseur cinématique de l’effecteur
E(BνE) :

C(BνC) = C
ET E(BνE) (B.39)

Si la caméra est rigidement liée à l’effecteur, cette matrice est constante et
donnée par :

C
ET =

[
C
ER [COE]× C

ER
0[3×3]

C
ER

]
(B.40)

avec C
ER la matrice de rotation entre le repère de la caméra et le repère de

l’effecteur et [COE]× la matrice anti-symétrique du vecteur COE exprimant
les coordonnées de l’origine de l’effecteur dans le repère de la caméra.

2. Dans la configuration où la caméra est déportée ou dite ”extérieure”,
en étant fixe ou montée sur un système mécanique autre que le robot à asservir,
le torseur cinématique relatif entre la caméra et la scène correspond à la vitesse
de la caméra par rapport à un repère {Eo} lié rigidement à l’effecteur du robot.
Nous avons alors :

C(ScνC) = C(EoνC)

= −C(CνEo) (B.41)
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Généralement lorsque la caméra est déportée, elle est fixe par rapport à la base
du robot, ce qui donne :

C(ScνC) = −C(BνEo)

= −
[

C
EoR 0[3×3]

0[3×3]
C
EoR

] [
Eo
E R [EoOE]× Eo

E R
0[3×3]

Eo
E R

]
E(BνE)

= −C
ET E(BνE) (B.42)

Le torseur cinématique C(ScνC) est exprimé ci-dessous, à partir des vitesses
articulaires du robot :

C(ScνC) = − C
ET EJ(q) q̇ (B.43)

Nous pouvons remarquer par rapport à l’expression (B.37) un changement de
signe qui se justifie par le changement de configuration du capteur par rapport
aux grandeurs à asservir. Notons que si la caméra est déportée, la matrice
de transformation C

ET n’est pas constante car la caméra n’est pas solidaire de
l’effecteur du robot. Dans ce cas, si la caméra est immobile, il est préférable
d’exprimer les vitesses de commande de l’effecteur dans un repère fixe tel que
le repère de base du robot. Les vitesses articulaires sont alors liées au torseur
cinématique de l’effecteur B(BνE) en utilisant la matrice jacobienne BJ du
robot exprimée dans le repère de base :

B(BνE) = BJ(q) q̇ (B.44)

Le torseur cinématique relatif C(ScνC), exprimant la vitesse relative entre la
caméra et la scène dans le repère de la caméra est alors donné par l’expression :

C(ScνC) = C(EoνC) = −C
BT BJ(q) q̇ (B.45)

avec la matrice de transformation :

C
BT =

[
C
BR [COB]× C

BR
0[3×3]

C
BR

]
(B.46)

Si la caméra est fixe, la matrice de transformation C
BT est constante et peut

être estimée au préalable à l’aide de techniques de localisation 3D hors ligne.
En revanche, si la caméra est mobile, cette matrice est considérée comme une
transformation instantanée et doit être estimée en ligne à chaque itération de
la commande.

Pour tenir compte de la configuration où la caméra est embarquée et celle où elle
est déportée, en utilisant le même formalisme, nous introduisons CJ comme étant la
matrice jacobienne reliant la vitesse des coordonnées articulaires du robot au torseur
cinématique relatif C(ScνC) :

C(ScνC) = CJ(q) q̇ (B.47)
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avec, en utilisant les relations (B.37) ou (B.45) :

CJ = C
ET EJ si la caméra est embarquée (B.48)

CJ = −C
BT BJ si la caméra est déportée (B.49)

La mise en oeuvre d’une telle commande est d’ordre théorique, car elle suppose que :
– la matrice jacobienne du robot EJ exprimée dans le repère de l’effecteur ou

bien BJ exprimée dans le repère de base soit connue, ce qui implique une
parfaite connaissance de la géométrie du robot.

– la matrice de transformation C
ET dans le cas où la caméra est embarquée, ou

bien C
BT si la caméra est déportée, soit parfaitement connue.

En pratique, les valeurs de ces différentes matrices ne peuvent pas être exactes,
car elles sont dépendantes des erreurs de mesure et d’estimation. Dans la configura-
tion où la caméra est déportée, la matrice de transformation C

BT est généralement
obtenue par des techniques de localisation 3D qui introduisent une sensibilité im-
portante aux erreurs de mesures surtout si la caméra est mobile. Par conséquent,
nous ne pouvons pas considérer dans la loi de commande, les valeurs exactes de ces
matrices, mais uniquement des valeurs approchées. La consigne q̇∗ de la vitesse des
coordonnées articulaires réellement appliquée pour la commande du robot est donc :

q̇∗ = (ĈJ)−1 C(ScνC)∗ (B.50)

où ĈJ est la valeur approchée de la matrice jacobienne reliant la vitesse des coor-
données articulaires du robot au torseur cinématique relatif entre la caméra et la
scène :

ĈJ = Ĉ
ET ÊJ si la caméra est embarquée (B.51)

ĈJ = −Ĉ
BT B̂J si la caméra est déportée (B.52)
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Résumé :
Ce travail présente l’étude et la réalisation d’un système de vision robotique qui récupère

et positionne automatiquement les instruments chirurgicaux lors d’une intervention en chi-
rurgie laparoscopique assistée par robot. L’instrument est actionné par un robot chirurgical
commandé par asservissement visuel. L’objectif de la tâche autonome est de déplacer en toute
sécurité l’instrument d’une position inconnue ou non-visible à une position 3-D désirée. Des
marqueurs lumineux sont fixés sur l’extrémité de l’instrument et un porte-outil est utilisé pour
projeter un motif laser sur la surface des organes à l’aide de fibres optiques. Ces marqueurs
visuels sont extraits de l’image endoscopique et permettent de localiser l’instrument dans la
scène. L’instrument est amené et centré dans l’image au moyen d’une commande référencée
dans le plan image. A l’aide de ce système, le chirurgien peut indiquer une position relative à
atteindre entre l’instrument et l’organe pointé.

Mots-clés :
Robotique médicale, chirurgie mini-invasive, laparoscopie, gestes médico-chirurgicaux as-

sistés par ordinateur (GMCAO), asservissement visuel, vision.

Abstract :
This work presents a robotic vision system that automatically retrieves and positions surgi-

cal instruments during robotized laparoscopic surgical operations. The instrument is mounted
on the end-effector of a surgical robot which is controlled by visual servoing. The goal of the
automated task is to safely bring the instrument at a desired 3-D location from an unknown or
hidden position. Light Emitting Diodes are attached on the tip of the instrument and a specific
instrument-holder fitted with optical fibers is used to project laser dots on the surface of the
organs. These optical markers are detected in the endoscopic image and allow to localize the
instrument with respect to the scene. The instrument is recovered and centered in the image
plane by means of a visual servoing algorithm using feature errors in the image. With this
system, the surgeon can specify a desired relative position between the instrument and the
pointed organ.
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Medical robotics, minimally invasive surgery, laparoscopy, computer-integrated surgery, vi-

sual servoing, computer vision.




