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Résumé

L’objectif principal de ce travail de thése est de proposer des solutions robotiques pour
I’assistance au chirurgien lors d’interventions écho-guidées. Au début du manuscrit, un
état de 'art des méthodes de couplage imagerie - robotique pour les applications mé-
dicales montre que l’asservissement visuel est une solution de choix pour réaliser cette
assistance. Dés lors, notre travail s’est organisé¢ autour de la mise en ceuvre d’un systéme
robotique basé sur un asservissement visuel échographique. Ce systéme permet au chi-
rurgien de sélectionner la position désirée d’un instrument dans une image échographique
et de commander un robot pour qu’il déplace automatiquement l'instrument jusqu’a la
position spécifiée. L’application considérée est la réparation d’une valve mitrale a coeur
battant.

Les principales contributions de ce travail se situent au niveau de la modélisation de
I"imageur échographique, de la modélisation du systéme robotique et de sa commande. La
modélisation de 1’échographe est faite a partir d'une étude de 'interaction des ultrasons
avec un instrument de chirurgie. Cette étude permet d’établir un modéle géométrique
du systéme instrument+sonde mais aussi de proposer une procédure d’estimation para-
métrique par optimisation au sens des moindres carrés. Le systéme robotique est quant
a lui modélisé cinématiquement. Une analyse de la transmission des vitesses permet de
définir la configuration relative de l'instrument et de la sonde ainsi que la géométrie de
Iinstrument de sorte que le systéme soit commandable. Plusieurs lois de commande a
découplage par modéle cinématique inverse sont alors proposées. Elles sont évaluées a tra-
vers des études de stabilité par la méthode indirecte de Lyapunov et des simulations. De
plus, la commande du systéme est robustifiée grace & une adaptation en ligne des gains.
Enfin, le systéme proposé est mis en ceuvre et validé a travers des expériences in vitro et
in vivo sur cochon, a cceur battant.
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Introduction

Contexte et problématique

Les systéemes d’imagerie ultrasonore ont été introduits en médecine dans les années 1950.
Ces appareils produisent des images a haute résolution en temps réel. Comme les rayons X,
les systéemes a ultrasons permettent de visualiser I'intérieur du corps tout en étant placés a
I’extérieur. Les ultrasons, contrairement aux rayons X, ne présentent aucun risque connu
pour 'organisme. Les sondes échographiques sont donc utilisées le plus souvent possible.
Dans un tout premier temps, les ultrasons ont été utilisés en médecine pour détecter les
tumeurs cérébrales et mammaires. Mais ce n’est que lorsque les systémes d’imagerie ul-
trasonore ont permis de visualiser les tissus mous que I’échographie a connu un véritable
essor. Depuis, de trés nombreux systémes ont été développés, de plus en plus petits, de
plus en plus précis.

Si aujourd’hui de nombreux laboratoires travaillent sur la mise au point d’une échographie
a trois dimensions, les systémes commercialisés ne permettent de visualiser qu'une coupe
en deux dimensions du volume observé. Pour pouvoir interpréter correctement les images
obtenues, il faut donc savoir dans quelle position et dans quelle orientation la sonde est
placée sur le corps. Le praticien reconstruit alors mentalement le volume qu’il est entrain
d’observer a partir des déplacements qu’il fait avec la sonde. De ce fait, I’échographie sert
principalement pour établir un diagnostic. Cependant, elle est parfois utilisée pour le gui-
dage d’instruments lors de procédures interventionnelles. On parle alors d’interventions
«échoguidéesy. Il faut lors de ces interventions que l'instrument et la cible soient tous les
deux visibles dans I'image pendant toute la durée de I'intervention. Ces interventions res-
tent majoritairement limitées & des ponctions, [Angelini 1999]. Deux types de techniques
sont possibles.

La plupart du temps, le chirurgien utilise une sonde classique a laquelle est fixé un guide au
travers duquel est insérée I’aiguille de ponction. L’aiguille est mécaniquement contrainte a
rester dans le champ des ultrasons et donc a étre visible dans I'image. Aprés visualisation
de la cible par les techniques normales, le chirurgien maintient la sonde dans sa position
optimale et ’aiguille est introduite dans le guide et enfoncée jusqu’a la cible, figure 1.

Parfois, le chirurgien préfére la technique dite «main libre », [Fornage 2004|. Dans ce cas,
il n’utilise pas de guide pour insérer ’aiguille, figure 2. Il peut alors réorienter I'aiguille
dans I'image en cours d’intervention. Ces interventions requiérent un entrainement long

9



10 Introduction

Fi1G. 1 — Guide pour 'aiguille lié & la sonde échographique

et une dextérité excellente pour que le praticien arrive a maintenir manuellement 1'instru-
ment et la cible tous deux visibles dans I'image. En effet, il manipule la sonde d’une main
et de 'autre il doit déplacer I'aiguille vers la cible de sorte que 'aiguille et la cible restent
dans le méme plan de coupe : le faisceau d’ultrasons. Toute perception de la profondeur
est perdue ce qui rend difficile la coordination «main-oeil».

F1G. 2 — Intervention échoguidée «main libre »

Les interventions échoguidées sont donc restreintes aux gestes ne nécessitant que deux
degrés de liberté : 'inclinaison et la pénétration d’une aiguille.

Pour faciliter la manipulation sous échographie, et ainsi permettre des interventions plus
complexes, une solution possible consiste a utiliser des moyens robotisés. En particulier,
dans le travail proposé ici, on s’intéresse a I’automatisation de la coordination «main/oeil».
D’un point de vue pratique, on cherche a utiliser les images échographiques pour permettre
de déplacer vers une cible un instrument manipulé par un robot.
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Robotique et imagerie médicale

Dans le domaine médical, la plupart des systémes robotiques font intervenir des images
obtenues par endoscopie, rayons X, IRM (Imagerie par Résonance Magnétique), fluoro-
scopie, échographie, etc. [Taylor 2003, Peters 2000).

La collaboration entre systéme imageur et robot peut se faire de trois facons différentes
qui peuvent se combiner :

1. par I'intermédiaire du praticien : I'imageur et le robot sont deux outils utilisés si-
multanément mais indépendamment par le praticien ; en particulier, le robot n’utilise
pas l'information fournie par I'imageur, ni directement ni indirectement.

2. de fagon indirecte, par une reconstruction en trois dimensions (3D) : I'imageur est
exploité, en préopératoire et/ou en per-opératoire, pour reconstruire des informa-
tions 3D (une localisation relative ou méme un modéle géométrique des organes) et
le robot travaille a partir de ces informations 3D sur lesquelles il doit se recaler.

3. de facon directe par asservissement visuel : la reconstruction 3D est évitée en spé-
cifiant les déplacements directement dans I'image.

Collaboration par l'intermédiaire du praticien

Dans de nombreux dispositifs, I'image n’est pas liée directement au systéme robotique. Le
retour visuel est alors utilisé par le praticien comme dans une intervention non robotisée,
pour établir un diagnostic ou pour observer le site de I'intervention.

C’est le cas dans les systémes télémanipulés (ou manipulés a distance) et dans certains
systémes comanipulés (c’est-a-dire pour lesquels la commande est partagée entre le robot
et le praticien), [Low 2004].

Les systémes de téléopération ont pour objectifs de permettre des soins ou des examens a
distance. Ils sont constitués d’un robot maitre manipulé par un chirurgien et d’un robot
esclave qui recopie les mouvements du maitre.

Une premiére utilisation des systémes de téléopération permet de déplacer les instruments
chirurgicaux. Parmi ces dispositifs, on trouve les deux systémes commercialisés et utilisés
en routine clinique : ZEUS (ex-Computer Motion Inc.) et Da Vinci (Intuitive Surgical
Inc.) [Ghodoussi 2002, Guthart 2000], figure 3. Le robot esclave est utilisé pour déplacer
des instruments chirurgicaux. Dans ces deux systémes, le chirurgien pilote les instruments
a partir d'une console ¢éloignée de la table d’intervention pendant qu’il observe le site chi-
rurgical par imagerie endoscopique comme il le ferait en chirurgie mini-invasive manuelle.
Un état de lart des systémes de téléopération en chirurgie est présenté dans [Low 2004].

Une autre modalité d’utilisation consiste a déplacer non plus des instruments mais I'ima-
geur lui méme. L’objectif est alors par exemple de pratiquer un examen a distance. Le plus
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(a) Systéme Zeus de ex-Computer Motion (b) Robot esclave du systéme Da
Vinci de Intuitive Surgery

F1G. 3 — Systémes de télé-chirurgie utilisés en routines cliniques

célebre de ces systémes est le porte endoscope Aesop (Automatic Endoscopic System for
Optimal Positionning) de Computer Motion, [Uecker 1994|. Un autre porte-endoscope, le
systéme LER (Robot porte-Endoscope Léger) est décrit dans [Berkelman 2003]. Ces deux
robots permettent de déplacer un endoscope en fonction d’instructions vocales donnés
par le chirurgien.

La téléopération est aussi utilisée pour manipuler d’autres systémes imageurs, en par-
ticulier des sondes échographiques. Le systéme MIDSTEP (Multimedia Interactive De-
monStrator TElePresence) est un dispositif dont 1’objectif était de montrer la possibilité
d’utiliser de la télé-échographie pour assister un chirurgien lors d’une intervention télé-
échoguidée, [de Cunha 1998|. Les robots OTELO (mObile Tele-Echography with an ultra
Light rObot) et TER (Télé-Echographie Robotisée) sont quant & eux des manipulateurs
de sondes échographiques pour le diagnostic a distance [Vilchis 2002, Delgorge 2005], fi-
gure 4.

Dans les systémes de comanipulation, le praticien et le robot manipulent ensemble un
méme instrument. Un des premiers systémes de comanipulation est le robot passif PA-
DyC(Passive Arm with Dynamics Constraints). Ce systéme permet de réaliser une ponc-
tion péricardique. Le chirurgien manipule ’aiguille, tandis que le robot interdit certains
déplacements en fonction d’un geste établi au préalable [Schneider 2001]. Dans le systéme
Hippocrate, [Pierrot 1999|, une sonde échographique est déplacée par le praticien et le
robot le long des artéres. La comanipulation est utilisée pour que le praticien puisse posi-
tionner de fagon intuitive la sonde a des positions qu’il choisit et qui définissent les points
de passage du robot. Le robot permet alors de faire le déplacement souhaité en garantis-
sant un effort constant sur la peau du patient. La qualité des images échographiques se
trouve ainsi améliorée.
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(a) OTELO (b) TER

Fi1G. 4 — Exemples de robots esclaves porteurs d’un sonde échographique

Dans tous ces systémes, l'image sert simplement a fournir une vue des organes et/ou
des instruments au chirurgien exactement comme pour les interventions manuelles. Ces
systémes ne permettent pas de guider un instrument a partir d’images. En effet, I'image
n’est pas utilisée pour controler les déplacements d’un robot. En particulier, les systémes
télémanipulés ou comanipulés ne permettent pas d’améliorer les capacités de synchroni-
sation main-oeil par rapport & un geste réalisé manuellement. Ce type de configuration
n’est donc pas adapté au probléme considéré.

Collaboration indirecte : la reconstruction 3D

A la différence des systémes précédents, on considére ici des dispositifs de planification et
de reconstruction qui exploitent des informations 3D extraites des images pour déterminer
les déplacements du robot.

Un modéle 3D du patient pour établir une planification pré-opératoire

Dans les systémes de planification, I'idée est d’acquérir des images pré-opératoires pour
établir un modeéle du patient, (figure 5). La trajectoire de l'instrument et donc la com-
mande du robot peuvent étre déterminées en référence a ce modéle pour planifier un
geste. Ces systémes supposent qu’entre le moment ot le modéle est établi et 'opération
du patient, les données acquises ne varient pas.

Au moment de 'intervention, le modéle est alors recalé sous I’hypothése de modéle rigide
du patient. Le recalage peut se faire soit par palpation (par exemple de la surface des
0s), soit en installant des marqueurs sur les différentes parties du systéme : instrument,
imageur, robot, voire structure anatomique. Ces marqueurs peuvent étre passifs ou actifs
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(magnétiques, laser, etc.). Les différentes transformations géométriques sont alors calcu-
lées a partir des mesures obtenues grace aux marqueurs. LLes mouvements du robot étant
définis avant l'intervention, le robot ne peut pas intégrer les modifications de I'environne-
ment dans lequel il évolue et modifier son comportement en conséquence.

Ces systémes ont été principalement développés pour l'orthopédie [Kazanzides 1995,
Siebert 2001, Jakopec 2003| et la neurochirurgie lors d’interventions n’entrainant pas
d’affaissement du cerveau [Lavallée 1992| (figure 6). Dans ces deux types de chirurgie,
’hypothése de corps rigides (os, crane) est facilement vérifiable.

(a) & partir d’images scanner (b) a partir I’IRM (¢c) & partic d’images échogra-
phiques

Fi1a. 5 — Reconstruction 3D

Ces travaux utilisent principalement les images obtenues par rayons X ou par résonance
magnétique. Dans [Boctor 2004, Phee 2005], les dispositifs étudiés utilisent des images
échographiques. Dans [Boctor 2004|, deux robots sont utilisés. Un premier robot manipule
la sonde, tandis qu’un second robot manipule une aiguille. Dans un premier temps, la
sonde est déplacée par le robot, les images et la position de la sonde sont enregistrées. Le
volume exploré est alors reconstruit en trois dimensions. A partir de 'image 3D recons-
truite, le point d’insertion de 'aiguille, son orientation et sa pénétration sont déterminés.
Le second robot peut alors positionner l'aiguille. Lors de tests in vitro, I’erreur de position-
nement dans I'image est de 'ordre de 3 mm ce qui est meilleur que la précision obtenue
lors de gestes réalisés manuellement. Le systéme proposé dans [Phee 2005] permet de réa-
liser une biopsie de la prostate. Le modéle 3D de la prostate est reconstruit a partir des
images ultrasonores. L’aiguille est mécaniquement liée au porteur de la sonde ce qui per-
met d’éviter I’ajout de localisateur (la liaison mécanique sonde/aiguille étant de géométrie
connue). Le chirurgien indique sur le modéle du patient le point d’entrée de I'aiguille et
la cible & atteindre. Le systéme calcule alors le déplacement a effectuer par I'aiguille. Les
tests sur cadavres montrent que ’erreur de positionnement finale est de I'ordre de 2,5 mm.

Les principales limites de ces systémes sont que le recalage se fait sous 'hypothése d’or-
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(a) Caspar (b) Robodoc

F1G. 6 — Exemples de systémes d’orthopédie avec reconstruction 3D, planning et recalage

gane(s) rigide(s) et fixe(s) et que la trajectoire du robot est définie en pré-opératoire. Le
robot ne réagit donc pas en fonction de son environnement lors de la réalisation du geste.
De plus, les erreurs de reconstruction géométriques sont cumulées avec les différents dis-
positifs de localisation ce qui entraine d’importantes erreurs sur le positionnement final
du robot. Ces erreurs sont inacceptables pour les interventions de chirurgie dans lesquelles
les cibles a atteindre sont petites et/ou mobiles.

Une reconstruction 3D temps réel

Pour ne pas étre contraint par la condition de corps rigides, quelques systémes utilisent
les images pour faire, en temps réel, une reconstruction 3D de la position a atteindre
et non plus pour établir un modéle des organes en pré-opératoire |Schweikard 1998|. La
trajectoire peut ainsi étre adaptée au cours de 'intervention. Dans ces systémes, la cible a
atteindre est détectée et suivie automatiquement dans une image. Un modéle de 'imageur
permet alors de reconstruire la position 3D de la cible dans un repére lié a 'imageur. On
connait donc la position de la cible par rapport a I'imageur. Un systéme de localisation
permet de connaitre les transformations géométriques entre I'imageur et le robot. On peut
alors calculer la position 3D de la cible dans un référentiel lié au robot. Cette position est
ensuite envoyée au controleur du robot. Dans ces systémes, la trajectoire est recalculée a
chaque image ce qui permet au robot de tenir compte de I’environnement (mouvements
des organes par exemple).



16 Introduction

FiGg. 7 — Cyberknife

Le dispositif CyberKnife de Accuray Inc., (figure 7) est utilisé en routine clinique pour la
radiochirurgie cérébrale a partir d’images rayon X, [Cleary 2005]. La tumeur est détectée
en temps réel dans I'image ce qui permet d’adapter la position du robot en fonction
d’éventuels mouvements du patient. Le systéme CTBOT (figure 8) s’appuie lui aussi sur
les images rayon X. Il comprend des marqueurs visibles dans I'image et de géométries
connues ce qui permet de reconstruire la position de I'effecteur du robot, [Maurin 2005|.
Ce systéme permet de positionner une aiguille a ’endroit indiqué dans I'image par le
chirurgien. La pénétration de l'aiguille est réalisée manuellement ou par téléopération
tandis que le robot contraint la direction de I’insertion.

Fia. 8 — Le robot CTBOT

Le robot RPL (Robot de Ponction Léger) est concu selon un principe similaire au CT-
BOT, pour guider un instrument a partir d’images a résonance magnétique, figure 9.
L’erreur de positionnement de ce systéme lors d’expériences sur animal est de 1’ordre du
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centimétre, |Taillant 2004]. Dans [Stoll 2001, Megali 2001|, les systémes présentés sont
des manipulateurs qui déplacent un instrument vers une cible repérée dans une image
échographique. L’erreur moyenne de positionnement dans I'image obtenue lors d’expé-
riences in vitro est de 'ordre de 2 mm pour chacun de ces deux systémes.

F1G. 9 — Robot de Ponction Léger (RPL)

Contrairement aux dispositifs utiliser pour reconstruire un modeéle des organes, ces robots
permettent de réaliser une tache de positionnement lors d’'intervention sur des organes
déformables. Par contre, la position du robot est encore une fois commandée a partir d’une
mesure 3D obtenue par traitement d’image et étalonnage du systéme (recalage des divers
appareils). La précision finale du positionnement reste donc un probléme pour les systémes
utilisant une reconstruction 3D temps réel comme pour les systémes de planification.

Asservissement visuel : spécification des déplacements dans I’image

Dans les systémes de positionnement par imagerie, la cible & atteindre est définie directe-
ment dans I'image et non pas comme une position 3D. Une fagon de s’affranchir des erreurs
liées aux imprécisions d’'un recalage géométrique consiste a spécifier les déplacements di-
rectement, dans I'image, sans passer par une reconstruction 3D de I’environnement. C’est
le principe de 'asservissement visuel : dans I'image, on détecte en temps réel la position
courante ; on spécifie la position désirée dans 'image ; I’erreur de position mesurée dans
I’image est alors utilisée pour produire le déplacement vers la position désirée.
[’asservissement visuel est une technique de positionnement désormais classique en ro-
botique pour des systémes utilisant des images provenant de caméras, [Chaumette 2002].
Ce type de commande garantit que ’erreur finale de position est nulle dans 'image si la
stabilité est obtenue.

De facon tout a fait habituelle, pour les asservissements visuels & base de caméras mono-
culaires, on distingue trois types d’asservissements visuels selon que le retour visuel est
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un vecteur de mesures 3D, un vecteur de données directement mesurées dans 1'image ou
un vecteur «hybride» |[Chaumette 2002] :

e Sile vecteur de mesure est constitué d’informations 3D obtenues par reconstruction
a partir de I'image, on parle d’«asservissement visuel 3D». Les déplacements sont
controlés dans 'espace euclidien. Il présente de bonnes propriétés de découplage.
En effet, puisqu’il utilise des mesures 3D, les orientations et les translations peuvent
facilement étre découplées.

e Dans le deuxiéme mode d’asservissement dit «asservissement visuel 2D», le retour
visuel est un vecteur de mesures entiérement spécifié dans I'image. Cette com-
mande ne nécessite donc aucun modéle a priori de la scéne ou des objets. Elle est
donc moins sensible aux erreurs de modélisation qu'une boucle d’asservissement
visuel 3D. Par ailleurs, elle permet de controler les trajectoires dans I'image et non
les trajectoires dans I’espace comme avec un asservissement visuel 3D. Ce mode
d’asservissement est particulierement utile dans le domaine médical. En effet, dés
lors que la tache a réaliser est un positionnement vis a vis d’organes déformables,
la possibilité de s’affranchir d’un modéle du patient est un avantage indéniable.

e Enfin, lorsque le retour visuel contient a la fois des informations 3D et 2D, on
parle d’«asservissement visuel hybride». Les informations 3D et 2D utilisées sont
choisies de sorte que la commande présente a la fois un bon découplage et une
faible sensibilité aux erreurs de reconstruction. En particulier, 1’«asservissement
visuel 2,5D »consiste a réaliser 1’asservissement des orientations en 3D et celui des
translations en 2D.

Le développement de la robotique médicale conduit & transposer ces techniques pour des
systémes utilisant des imageurs autres que les caméras. La principale limitation, outre
les difficultés liées au traitement d’image, vient du fait que peu de systémes d’imagerie
sont temps réel, [Morel 2005]. Il n’existe pas, pour l'instant, de systémes véritablement
asservis sur des images rayons X ou IRM. Le systéme développé au Centre de Proton-
thérapie d’Orsay (CPO), illustré sur la figure 10, peut cependant étre vu comme un
asservissement séquentiel puisque le probléme du positionnement est entiérement défini
dans 'image, [Mazal 1997].

Dans ce systéme, un robot déplace un patient pour le positionner vis a vis d’un faisceau de
protons. La position courante du patient est repérée sur une image rayon X. L'image est
alors comparée a une image construite en per-opératoire représentant la position désirée
du patient. L’erreur entre les deux images est utilisée pour déplacer le robot et corriger
la position du patient. Cette procédure est répétée jusqu’a ce que le patient soit correc-
tement positionné, c’est-a-dire jusqu’a ce que ’erreur entre les deux images soit nulle.

Un systeme équivalent, du point de vue de l’asservissement visuel, est proposé dans
[Navab 2000]. Les informations obtenues dans des images fluoroscopiques sont utilisées
pour positionner une aiguille de biopsie vis a vis d’une structure anatomique.

Les systémes commandés par asservissement visuel direct utilisent pour la plupart des
images endoscopiques, [Casals 1996, Wei 1997, Nakamura 2001, Krupa 2003, Ginhoux 2005].



Introduction 19

F1c. 10 — Dispositif de positionnement d’un patient au CPO

Quelques rares travaux présentent des systémes asservis sur des images échographiques,
[Salcudean 2000, Hong 2004, Krupa 2006].

Dans [Casals 1996, Wei 1997|, deux robots commandés par asservissement visuel 3D sont
présentés. Ces dispositifs ont pour objectif de manipuler un endoscope de facon a ce que
les instrument apparaissent au centre de I'image. On obtient ainsi un systéme de suivi
automatique des instruments. Pour reconstruire la position des instruments par rapport
a I’endoscope, il suffit de disposer d’un modéle géométrique des instruments et des para-
meétres d’étalonnage de la caméra.

Le systéme proposé par [Krupa 2003] est un systéme de récupération d’outil, figure 11.
Il utilise pour cela un asservissement visuel hybride. Un dispositif de pointage laser se
trouvant dans ’axe de l'instrument permet de projeter un motif laser sur les organes.
La distance entre organes et instrument est alors reconstruite a partir des coordonnées
dans I'image du motif laser et de celles de marqueurs lumineux fixés sur 'extrémité de
I’instrument.

Enfin, un grand nombre de dispositifs utilisent 'asservissement visuel 2D. Ce type
d’asservissement permet de s’affranchir des connaissances a priori de la géométrie de
la scéne et est donc particuliérement adapté aux applications médicales. La majorité
de ces systémes utilise 1’asservissement visuel pour déplacer I'imageur vis a vis d'une
structure anatomique, d’'un instrument ou d’un fantome. Les systémes proposés par
|[Ginhoux 2005, Nakamura 2001, Salcudean 2000] sont des systémes permettant de faire
une compensation visuelle de mouvements physiologiques, figure 12. L’imageur se déplace
automatiquement de sorte que I'image de la structure suivie reste fixe. L’objectif de ces
dispositifs est de renvoyer au praticien une image stabilisée qui lui permette de pratiquer
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F1G. 11 - Systéme asservi sur des images endoscopiques [Krupa 2003]

son geste sur un organe virtuellement immobile.

Robot 6 axes Camera

Instrument
simulé

F1G. 12 — Banc d’essai de compensation de mouvements par asservissement sur des images
endoscopiques [Ginhoux 2005|
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Dans |Ginhoux 2005, Nakamura 2001|, un retour visuel endoscopique est utilisé pour
compenser les battements du coeur et les mouvements induits par la respiration. Dans
[Salcudean 2000], un porteur de sonde échographique télémanipulé est présenté, figure 13(a).
Sa commande est partagée entre le chirurgien et une boucle d’asservissement visuel. Cette
boucle permet de suivre automatiquement des primitives extraites dans une région d’in-
térét qui correspond a une structure anatomique donnée (par exemple : I'artére carotide).
Dans [Krupa 2006 I'asservissement visuel est encore une fois utilisé pour déplacer I'ima-
geur, figure 13(b). La commande permet de positionner une sonde échographique par
rapport a un fantome dont la géométrie est connue. Ce systéme permet d’établir une
procédure d’étalonnage pour les sondes échographiques 3D.

Commane

manuelle

(a) Systéme de [Salcudean 2000] (b) Systéme de [Krupa 2006]

F1G. 13 — Exemples de systémes asservis sur des images échographiques

Les deux dispositifs suivants quant a eux, utilisent ’asservissement visuel 2D pour dépla-
cer les outils (instruments, endoscopes, etc.).

Dans [Uecker 1995] un endoscope est manipulé de sorte que les instruments apparaissent
centrés dans I'image. Le déplacement de ’endoscope est réalisé en utilisant les coordon-
nées dans I'image de marqueurs colorés placés sur les instruments.

Enfin, un systéme de guidage d’instrument par asservissement visuel est proposé dans
[Hong 2004]. Ce systéme permet de guider automatiquement une aiguille lors d’une cholé-
cystostomie percutanée. Il est constitué d’une sonde échographique et d’'un manipulateur
d’aiguille & deux degrés de liberté. L’aiguille est mécaniquement contrainte a rester dans
le plan échographique. Son orientation et sa pénétration sont commandées automatique-
ment grace a une boucle d’asservissement visuel 2D dont ’'objectif est de placer la pointe
de I'aiguille & I'intérieur d’une cible prédéfinie. Dans ce systéme, puisque 'aiguille et la
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sonde sont mécaniquement liées, il n’est pas nécessaire de disposer d’équipement supplé-
mentaire pour localiser la sonde par rapport au manipulateur. Cependant, cette recherche
ne répond qu’au cas particulier de taches planes.

=N i

Pointe de
I'aiguille

ML
,.ﬁ;d

Fig. 14 — Systéeme de guidage d’instrument asservis sur des images échographiques
[Hong 2004]

Contenu de cette thése

Systéme proposé

L’objectif est de guider un instrument a partir d’images échographiques pour réaliser des
taches complexes. L’application chirurgicale choisie est une intervention intracardiaque a
ceeur battant : la réparation de la valve mitrale.

Le systéme proposé est un systéme robotique commandé par asservissement visuel 2D sur
des images échographiques.

Le principe de 'asservissement visuel fondé sur 'imagerie échographique est représenté
sur la figure 15.

La synthése du controleur utilise les méthodes classiques d’asservissement visuel basé sur
un modéle, [Hager 1994|. Avec un tel dispositif, le chirurgien peut sélectionner une position
désirée de l'instrument en cliquant dans 'image. L’erreur dans 1'image entre la position
désirée et la position courante de 'instrument (calculée en temps réel) est alors utilisée
pour commander le déplacement de I’instrument.

La coordination main/oeil est ainsi réalisée de fagon automatique et lerreur finale de
positionnement dans I'image est toujours nulle.
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Déplacement commandé par I'ordinateur

Instrument intra-cardiaque
manipulé par un robot

Robot

Coeur
Patient

¥

Plan
échographique

-

/ \
Sonde ETO

L'instrument coupe le plan échographique en deux
point pour permettre sa localisation dans lI'image

F1G. 15 — Description du systéme

Articulations de la thése

Cette thése, en plus de I'introduction et de la conclusion, comporte trois chapitres.

Dans le chapitre 1, les modéles nécessaires a la mise en ceuvre du systéme sont présentés.
Dans un premier temps, les principes physiques et les techniques utilisés pour obtenir
des informations visuelles a partir d’ultrasons sont décrits. Ensuite, 'interaction entre un
faisceau d’ultrason et un instrument de chirurgie est étudiée. Cette étude permet de dé-
terminer une configuration entre la sonde et I'instrument permettant de guider ce dernier
a partir de sa trace dans I'image échographique. Elle permet aussi de proposer une hypo-
thése (validée expérimentalement) pour la modélisation de 'interaction sonde/instrument.
Il convient alors de choisir la géométrie relative des mors de l'instrument de sorte que
tous les degrés de liberté de I'instrument puissent étre controlés a partir de sa trace dans
I'image ultrasonore. Pour cela, les singularités cinématiques d’un systéme de deux droites
coupant un plan sont déterminées. Enfin, un systéme pour le guidage d'un instrument
endochirurgical a partir d’'images échographiques est proposé.

Le chapitre 2 traite du probléme de la commande pour le guidage de I'instrument. Dans
un premier temps, une bréve présentation des techniques d’asservissement visuel est pro-
posée. Elle est illustrée par un exemple d’application simple (un pendule & deux degrés
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de liberté). Ensuite, ces principes sont appliqués a la chirurgie mini-invasive sous écho-
graphie. Plusieurs lois de commande sont évaluées (par des analyses de stabilité et de
robustesse ainsi que par des simulations) afin de déterminer une loi de commande robuste
pour le guidage par échographie d’un instrument de chirurgie mini-invasive.

Enfin, le chapitre 3 est consacré & la mise en ceuvre expérimentale du systéme et a son
application a la chirurgie intracardiaque. Le systéme manipulateur et la commande per-
mettant de respecter la contrainte liée au trocart sont présentés dans une premiére partie.
Puis le systéme imageur ainsi que les algorithmes de traitement d’images sont décrits.
Ensuite, une procédure d’identification per-opératoire de la transformation entre la sonde
et la base du robot est proposée. Le systéeme est alors évalué a travers des expériences
in vitro. Enfin, I’application a la chirurgie intracardiaque et la validation du systéme a
travers des expériences in vivo sont présentées.



Chapitre 1

Conception et modélisation d’un
systéme échoguidé d’endochirurgie

Introduction

Ce chapitre est consacré a la conception d’un systéme pour la chirurgie mini-invasive
guidée par échographie.

Pour cela, dans une premiére partie, section 1.1, le principe de fonctionnement d’un écho-
graphe ainsi que quelques propriétés sur les ultrasons sont données. Puis une analyse de
Iinteraction entre un instrument et le faisceau d’ultrasons permet d’une part de choisir les
matériaux constitutifs de 'instrument pour que celui-ci soit détectable automatiquement
dans l'image, et d’autre part de déterminer la configuration relative instrument-sonde
permettant de localiser un instrument a partir de sa trace dans une image échographique,
(section 1.2).

Ensuite, dans la section 1.3, une hypothése de modélisation géométrique est proposée
et validée expérimentalement. Cette hypothése consiste a modéliser le systéme par un
ensemble de droites (modélisant I'instrument) coupant un plan représentant le faisceau
d’ultrasons.

La géométrie de I'instrument et sa position par rapport au plan échographique peuvent
entrainer des singularités cinématiques limitant le nombre de degrés de liberté comman-
dables. La cinématique du systéme est donc étudiée de facon a choisir une géométrie de
Iinstrument qui permette de controler tous les degrés de liberté de I'instrument.

Enfin, un systéme pour le guidage d’un instrument endochirurgical & partir d’images
échographiques est proposé, (section 1.4)

25
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1.1 Fonctionnement général d’un échographe

1.1.1 Principe de fonctionnement de la sonde échographique

La sonde échographique est composée de transducteurs qui transforment 1’énergie élec-
trique en ultrasons et vice versa. Ce transfert d’énergie utilise I'effet piézoélectrique dont
le principe est le suivant : certains matériaux ont la propriété de se charger électrique-
ment lorsqu’ils sont comprimés et, inversement, de se déformer (comprimer) lorsqu’ils
sont chargés électriquement. Les transducteurs contenus dans les sondes échographiques
sont généralement des céramiques de Plomb Zirconate de Titane (PZT). Dans les sondes
échographiques, I'excitation du cristal piézoélectrique est réalisée par une impulsion élec-
trique. Celui-ci entre alors en résonance a une fréquence qui dépend de I’épaisseur du
cristal, ce qui conduit a I’émission d’'une onde mécanique ultrasonore. La fréquence de
I’onde ultrasonore produite est d’autant plus élevée que le cristal est mince.

Le cristal piézoélectrique est utilisé a la fois pour émettre des ultrasons a partir d’une
impulsion électrique et pour transformer en courant électrique les ultrasons qui reviennent
vers la sonde aprés avoir été réfléchis. Pour cela, la sonde fonctionne en mode alterné : elle
émet des ultrasons a intervalles réguliers et entre deux émissions, elle recoit les ultrasons
réfléchis.

La durée d’émission des ultrasons est tres courte, de 'ordre de quelques microsecondes.
Elle dépend principalement de la fréquence des ultrasons donc de I’épaisseur du cristal
piézoélectrique. Cette durée est un élément qui détermine en grande partie la résolution de
I'image échographique. Plus elle est courte, meilleure est I'image. La durée de la période
de réception est plus longue, de 'ordre de la milliseconde. La fréquence de répétition
du cycle est donc de 'ordre du kHz, ce qui est suffisant pour donner I'impression d’une
imagerie en temps réel.

Un seul transducteur fixe ne permet d’explorer la région souhaitée que dans une seule
direction. Pour réaliser une exploration en deux dimensions (2D), il faut donc faire un
balayage de I’environnement & observer. Ce balayage est a ’origine réalisé manuellement.
Le transducteur est alors monté sur un bras mécanique qui le contraint a évoluer dans un
plan. Le praticien déplace le transducteur dans ce plan pour acquérir différentes lignes de
tir, figure 1.1. Le bras fournit la position du transducteur et 'orientation de la ligne de
tir & chaque instant. Ce systéme, trés lent, ne permet pas d’explorer des régions animées
de mouvements rapides comme les valves cardiaques. Le balayage a ensuite été réalisé
de facon mécanique. Le transducteur a une forme de coupelle et pivote autour d’un axe
de fagon & avoir un mouvement pendulaire. Le balayage mécanique permet d’avoir une
trentaine d’images par seconde. Aujourd’hui, le balayage est réalisé de facon électronique.
On utilise une barrette de transducteurs excités séquentiellement. On a alors entre 100 et
156 images par secondes en fonction de I'orientation des transducteurs les uns par rapport
aux autres.

Pour les différents mode de balayage, on peut alors utiliser les informations recues le long
de chaque ligne de tir pour reconstruire une image 2D de la zone explorée.
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F1G. 1.1 — Echographe a balayage manuel

Afin de reconstruire cette image, il faut connaitre un certain nombre de paramétres carac-
térisant ’onde ultrasonore et les milieux qu’elle traverse. De ce fait, le choix des sondes
et donc des caractéristiques des ondes envoyées ne sera pas le méme selon l'utilisation
souhaitée des images (les milieux a observer, la résolution de I'image désirée, etc.)

1.1.2 Paramétres de ’onde ultrasonore

Pour caractériser I’'onde ultrasonore il faut connaitre a la fois des paramétres indépendants
du milieu dans lequel évolue I'onde et des paramétres variant avec les milieux traversés.

e Fréquence (f) : Les ultrasons ont une fréquence qui varie entre 20 kHz et 1 GHz.
En cardiologie, les ondes utilisées ont en général une fréquence de quelques MHz.

e Impédance acoustique (Z) : L'impédance acoustique traduit la propension d’un
milieu a laisser pénétrer les ultrasons. Elle dépend de la masse volumique et de
la compressibilité du milieu. Elle est d’autant plus élevée que la densité du milieu
est importante et que sa compressibilité est faible. Elle est particuliérement faible
dans lair et, au contraire, trés élevée dans I'os. Pour les tissus mous, l'impédance
acoustique vaut environ 1,6 kg/m?/s.

e Vitesse de propagation (c) : La vitesse de propagation des ultrasons (ou célérité)
ne dépend que du milieu traversé et plus précisément de son impédance acous-
tique. Plus I'impédance acoustique est grande, plus la vitesse de propagation des




28

Chapitre 1. Conception et modélisation d’un systéme échoguidé d’endochirurgie

ultrasons est élevée. Dans 'air cette vitesse est trés faible, de 'ordre de (43 m/s).
Dans les tissus mous, elle varie peu et sa valeur moyenne est de 1540 m/s.

Longueur d’onde (\) : Dans un milieu donné, la longueur d’onde est reliée a la

. & ..
fréquence et a la célérité de 'onde par A = —. Elle diminue lorsque la fréquence

augmente.

Intensité (1) : C’est I'énergie qui traverse perpendiculairement une unité de surface
pendant une unité de temps. Elle est calculée & partir de la vitesse de propagation
de I'onde, de la masse volumique du milieu et de la pression acoustique (liée a la
fréquence). En échographie médicale, sa valeur moyenne est de 94 mW /cm?.

Coefficient d’atténuation a(f) : L’atténuation des ultrasons est définie par ’équa-
tion a(f) = —(In(1/Iy))/z ou z est la profondeur d’exploration, I, 'intensité ini-
tiale de I'onde et I 'intensité de 'onde a la profondeur z. Elle dépend en partie des
caractéristiques de ’onde ultrasonore, et en particulier de la fréquence des ultra-
sons : plus la fréquence augmente, plus 'atténuation est importante. Elle dépend
aussi des milieux traversés. Cette atténuation est due en partie aux interactions du
type réflexion, dispersion et réfraction, qui diminuent I'intensité du faisceau lorsque
celui-ci traverse des interfaces, figure 1.2. Dans les tissus mous, ce coefficient est
proportionnel a la fréquence des ultrasons. L’intensité diminue donc au fur et a
mesure que ’onde s’éloigne de la source mais aussi qu’elle traverse des interfaces.

=

F1G. 1.2 — Propagation des ultrasons : reflexion, dispersion, réfraction (de gauche a droite)

1.1.3 Formation de I'image échographique

L’image fournie par un échographe est une image construite a partir de 'amplitude des
ultrasons recus par la sonde. On rappelle que 'amplitude de 'onde est égale a la racine
carrée de l'intensité du signal ultrasonore.

Lorsque un faisceau d’ultrasons arrive sur une interface placée a angle droit par rapport
a sa direction initiale, une partie est réfléchie et repart dans le sens opposé, et 'autre
partie traverse l'interface sans changer de direction. La proportion d’ultrasons réfléchis
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ou coefficient de transmission est directement proportionnelle & la différence d’impédance
acoustique entre les deux milieux.

1.1.3.1 Hypothéses utilisées pour la reconstruction de I’image
La reconstruction de I'image est réalisée en utilisant les trois hypothéses suivantes :

e la direction du faisceau est unique (le faisceau d’ultrasons est un plan sans épais-
seur) ;

e une seule réflexion a lieu;

e la distance d est reconstruite grace au temps de vol ¢, c’est-a-dire d = c.t. Pour
I'imagerie médicale, la vitesse du son utilisée est celle obtenue dans les tissus mous,
¢ = 1540m.s !, considérée comme constante.

Ces hypothéses permettent de reconstruire simplement les images a partir des échos recus.
Cependant, dans la pratique, elles ne sont pas vérifiées, et les images obtenues sont brui-
tées et parfois méme faussées. On sait par exemple que la célérité des ultrasons dépend
des milieux traversés et qu’elle n’est donc pas constante le long d’une ligne de tir.

Par ailleurs, la direction du faisceau n’est pas unique. Le faisceau a toujours une cer-
taine épaisseur qui dépend de la profondeur d’exploration. Le faisceau s’amincit jusqu’a
atteindre la distance focale et s’épaissit ensuite, figure 1.3.

ﬁ

Distance de
focalisation

F1G. 1.3 — Epaisseur du faisceau d’ultrasons

Enfin, des phénomeénes autres que la réflexion peuvent avoir lieu lorsque le faisceau ren-
contre une interface qui ne lui est pas perpendiculaire, (figure 1.2). Ces phénoménes sont
a l'origine de nombreux artefacts (points dans 'image ne correspondant a aucun points
matériels).

On a vu de plus que l'intensité du signal varie en fonction du nombre d’interfaces tra-
versées et de la profondeur d’exploration. Cependant, avec un échographe, il est possible
de corriger a l'affichage ’atténuation des ultrasons de facon a avoir une image la plus
lisible possible. Pour cela, on régle les gains d’une courbe d’amplification de l'intensité
des ultrasons en fonction de la profondeur d’exploration. Il est possible aussi d’accentuer
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le contraste dans une image échographique. Pour cela, un gain général est appliqué uni-
formément a toute 'image. Il agit comme un amplificateur global de I'intensité du signal
ultrasonore recu.

Ces différents réglages permettent d’améliorer la qualité de I'image et de limiter les erreurs
induites par les simplifications résultant des hypothéses de reconstruction de I'image.

1.1.3.2 Représentation de 'image

En utilisant les hypothéses énoncées ci-dessus, il y a différentes modalités pour représen-
ter la réponse des ultrasons. Le praticien choisira la modalité qui lui permet d’avoir une
information utile en fonction de ce qu’il veut observer.

Lorsque 1’échographie apparait, la réponse des ultrasons est représentée en mode A (am-
plitude). L’amplitude du signal est affichée en fonction de la profondeur d’exploration
(figure 1.4.a.). Aujourd’hui, 'image est principalement représentée en mode B (brillance).
Dans ce mode, on représente une image 2D ou la brillance d’'un point est proportionnelle
a l'intensité de ’écho regu (figure 1.4.b.). Une troisiéme modalité d’imagerie dite mode M
(mouvement) ou TM (temps mouvement) correspond a la représentation des variations
de la position et de l'intensité des échos en fonction du temps le long d'une ligne de tir
(figure 1.4.c.).

Temps

(a) Mode A Mode M

F1G. 1.4 — représentation de 1’écho échographique

Les modes A et M ne fournissent des informations que le long d’un ligne de tir, on ne
peut pas les utiliser pour guider un instrument de chirurgie dans le corps. On travaillera
donc a partir des images représentées en mode B, c’est-a-dire produisant une coupe en
deux dimensions du domaine exploré.
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1.2 Visualisation de I'instrument avec une sonde écho-
graphique

Les instruments classiques (aiguille, scalpel, pince, ciseaux, agrafeuse, etc.) pour la chirur-
gie mini-invasive sont constitués d’un axe en général cylindrique de quelques millimétres
de diamétre et d'un trentaine de centimeétres de long, et éventuellement d'un ou de plu-
sieurs mors de 2 ou 3 cm de long dont la géométrie est tres variée, figure 1.5.

—

F1G. 1.5 — Instruments de chirurgie mini-invasive

Cependant tous les mors peuvent étre en premiére approximation modélisés par des cy-
lindres de quelques millimeétres de diamétre. D’autant plus que I'image échographique est
trop bruitée pour différencier des sections rectangulaires, elliptiques, cylindriques, etc.
Dans la suite du document, les instruments observés par échographie seront modélisés par
un ensemble de cylindres.

1.2.1 Choix d’un matériau échogéne

Dans les applications médicales ot 'on souhaite visualiser un instrument évoluant a I’in-
térieur d’un organe, il faut choisir un instrument réalisé dans un matériau visible a I’écho-
graphie. On a vu précédemment que 1'image produite en mode B est construite a partir
des ultrasons réfléchis par les différentes interfaces. Si une onde arrive perpendiculaire-
ment & une interface de deux milieux d’impédances acoustiques Z; et Zs, la proportion
d’énergie réfléchie est donnée par :

I, (Za— 7))

Iy (Za+ Z4)?
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ou Iy et I, sont les intensités incidente et réfléchie. Plus la différence d’impédance a l'in-
terface est importante plus la réflexion sera intense. La différence d’impédance acoustique
entre les milieux (entre tissus et instrument par exemple) influence donc directement 1’am-
plitude de I’écho et par conséquent la visibilité de I'instrument dans I'image.

Si la différence d’impédance est trop faible, on ne pourra pas distinguer les deux milieux.
Au contraire, si la différence d’impédance est trop importante alors I’onde sera soit en-
tierement réfléchie soit entiérement absorbée et on ne pourra pas explorer le milieu placé
apres l'interface.

De telles interfaces se retrouvent lorsque les tissus mous organiques sont en contact avec
de T'air (poumon, tube digestif) ou des structures minéralisées (os, calculs). On a alors,
dans le premier cas, une interface trop absorbante (anéchogéne) et dans le second trop
réflechissante (hyperéchogéne).

Par ailleurs, un mauvais choix pour le matériau de l'instrument peut étre & l’origine
d’un certain nombre d’artefacts dans 'image. On verra par exemple apparaitre des cones
d’ombre, des renforcements postérieurs ou encore des échos multiples. La figure 1.6 illustre
ces différents phénomeénes :

e Le cone d’ombre apparait aprés un instrument hyperéchogéne. L’onde ultrasonore
est alors entiérement réfléchie vers la sonde et aucun ultrason ne traverse l'instru-
ment. Il n’y a plus aucune image apreés I'instrument.

e On voit un renforcement postérieur lorsque les ultrasons traversent un instrument
anéchogene ou trés peu échogene. Son coefficient d’atténuation est tres faible com-
paré a celui des tissus. Les ultrasons ayant traversés I'instrument auront alors une
amplitude plus élevée que ceux n’ayant traversé que des tissus et l'image aprés
Iinstrument sera faussée.

e Des échos multiples apparaissent lorsqu’il y a des réverbérations a l'intérieur d’un
instrument a trop forte impédance acoustique. Dans I'image on a l'impression de
voir plusieurs instruments légérement décalés les uns par rapports aux autres. Ces
artefacts apparaissent en général lorsque I'instrument est creux.

De facon a limiter les artefacts, une bréve étude sur les matériaux pouvant constituer
I'instrument a été réalisée. Pour cela, des instruments fabriqués avec différents matériaux
sont plongés dans un bac d’eau et leurs traces sont observées dans une image échogra-
phiques. L’eau a sensiblement la méme impédance acoustique que le sang. L’image des
ces instruments dans 1’eau sera donc sensiblement la méme que celle obtenue lorsque les
instruments seront dans le coeur. Pour éviter autant que possible ’apparition d’échos
multiples, les instruments seront constitués de cylindres pleins.

Les instruments métalliques ont été rapidement éliminés. Ils sont trop échogénes et gé-
nérent énormément d’artefacts dans I'image, en particulier de larges cones d’ombre rédui-
sant de fagon rédhibitoire le domaine restant visible a I'image.

On s’est alors orienté vers des instruments en plastique. Pour cela, des cylindres pleins de
3 mm de diamétre ont été réalisés en PVC, polyuréthane, plexiglas et nylon. Des images
obtenues pour ces différents instruments sont montrées sur la figure 1.7.

L’instrument en PVC est presque invisible dans I'image. Ce matériau crée donc une inter-
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MW
Fi1G. 1.6 — Types d’artefacts : image attendue, cone d’ombre, renforcement postérieur,
échos multiples (de gauche a droite)

face trop peu échogéne avec ’eau. Le nylon et le plexiglas quand a eux sont hyperéchogénes
et produisent des artefacts qui génent la détection de I'instrument. Le polyuréthane semble
quant a lui étre un bon compromis entre visibilité et artefacts.

polyuretnane

plexiglas nylon

150
100

50

100 200 300

FiG. 1.7 — Images échographiques obtenues pour différents matériaux
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Cependant, il s’avére que dans certaines configurations, le polyuréthane n’est pas suffisam-
ment échogéne pour permettre la détection de I'instrument dans 'image. Un instrument
dont les mors sont en acier inoxydable enrobé de polyuréthane a donc été réalisé. Ce type
de mors apparait bien visible grace a la présence du métal et n’entraine que peu d’arte-
facts du fait de ’enrobage en polyuréthane.

En effet, la visibilité des différents milieux dans une image dépend a la fois du caractére
échogéne des milieux traversés et des différences d’impédances acoustiques entre les mi-
lieux successifs. En entourant le métal de polyuréthane, la succession d’interfaces créée
permet d’augmenter I'impédance acoustique de l'instrument jusqu’a un matériau tres
échogéne tout en ayant des différences d’impédances raisonnables a chacune des inter-
faces. Les artefacts dus a la trop grande différence d’impédance acoustique entre 1’eau
et le métal sont alors limités tout en conservant le caractére trés échogéne du métal. Ce
montage assure ainsi une bonne visibilité de 'instrument lui-méme mais aussi des milieux
qui ’entourent.

1.2.2 Choix de I’angle d’observation de l'instrument

En chirurgie mini-invasive, I'instrument passe a travers un trocart, considéré comme fixe.
Il reste donc quatre degrés de liberté a l'instrument a Pintérieur du corps (les trois ro-
tations autour du point d’insertion et la translation le long de ’axe de l'instrument,
figure 1.8).

Dans ce qui suit, on cherche & déterminer une configuration instrument/sonde qui per-
mette a la fois de localiser 'instrument dans I'image et de controler les déplacements de
I'instrument nécessaires a l’'intervention.

Trocart

F1G. 1.8 — Degrés de liberté autour du trocart
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Une premiére configuration consiste a positionner I'instrument de sorte que son axe soit
contenu dans le plan échographique, figure 1.9. Dans ce cas, on peut localiser parfaitement
I’instrument dans 'image. Mais seuls des déplacements de translation et d’orientation dans
le plan échographique pourront étre effectués, tout autre mouvement faisant sortir 'ins-
trument de I'image. Par ailleurs, une telle disposition impose de placer le plan de la sonde
afin qu’il contienne a la fois le point d’insertion de I'instrument et la cible & atteindre. Il
n’est pas toujours possible de satisfaire & une telle contrainte.

Instrument ———»

Instrument

Faisceau —Nga—7——

d'ultrasons \/

(a) configuration (b) image

F1G. 1.9 — Echo d’une pince paralléle au plan échographique

Cette configuration n’est pas adaptée au probléme traité ici puisque ’objectif est de
pouvoir controler tous les mouvements d’un instrument a 'intérieur d’une cavité a partir
d’images échographiques. Il faut donc que I'axe de 'instrument et le plan échographique
soient sécants.

La figure 1.10(b) montre la trace obtenue dans I'image lorsqu’un corps cylindrique coupe
le plan échographique, ici I’axe principal d’une pince. On observe dans I'image un blob
(ie un groupe de pixels plus ou moins blancs).

Cette deuxiéme configuration ne permet pas de localiser totalement 'instrument. En effet,
un mouvement de translation le long de I’axe de I'instrument ou une rotation autour de
cet axe laisse la trace dans 'image inchangée. [’intérét d’une telle configuration est que
I’instrument reste visible dans I'image quels que soient ses mouvements.

On propose donc une troisiéme configuration : le plan échographique coupe I'instrument
au niveau de ses mors et non plus au niveau de son axe. Des instruments avec n mors cou-
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Instrument ——»

Faisceau
d'ultrasons

>

Coeur —»1 \ Instrument

Sonde ———=»

(a) configuration (b) image

F1G. 1.10 — Echo d’un cylindre coupant le plan échographique

pant le faisceau d’ultrasons produiront alors n blobs dans I'image. La figure 1.11 montre
les deux blobs résultant de l'intersection de deux mors avec le plan échographique. Du
nombre de mors coupant le plan dépend le nombre de degrés de liberté commandables de
Iinstrument. On montrera a la section 1.4, qu’un instrument dont deux mors coupent le
plan est localisable dans I'image et que ses quatre degrés de liberté sont commandables,
si les mors vérifient certaines conditions géométriques.

Des instrument avec plus de deux mors (comme les pinces & sucre & trois mors) pourraient
aussi étre utilisés. Avec de tels instruments, il serait a priori possible de controler les six
degrés de liberté d’un instrument ne passant pas par un trocart.

Instrument —

Faisceau
d'ultrasons

&

Coeur —pf Mors gauche

Mors droit

\EE =

Sonde ———=»,

(a) configuration (b) image

FIG. 1.11 — Echo d’une pince dont chaque mors coupe le plan échographique
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[’angle d’observation choisi est donc tel qu’au moins deux mors de I'instrument coupent
le faisceau d’ultrasons.

1.3 Modélisation géométrique

Pour guider I'instrument a partir de sa position dans I'image, il faut relier les déplacements
de l'instrument aux déplacements de sa trace dans I'image. Pour cela, il faut dans un
premier temps établir un modeéle géométrique entre les positions de l'instrument dans
I’espace et les positions des blobs dans I'image.

Compte tenu de la configuration choisie au paragraphe précédent (au moins deux mors de
I'instrument coupent le faisceau d’ultrasons), le probléme de la modélisation géométrique
revient a étudier la relation qu’il y a entre la position et I'orientation d’un mors et les
caractéristiques du blob produit dans I'image. Il est ensuite simple d’écrire la relation
trouvée pour chaque mors de I'instrument.

1.3.1 Hypothése de modélisation

On cherche, ici, a établir le modéle géométrique qui donne les coordonnées images de
I’intersection entre un mors de l'instrument et le faisceau d’ultrasons en fonction de la
configuration du systéme.

On considére qu’un mors est modélisable par un corps cylindrique plein et mince. De
plus, le faisceau d’ultrasons peut étre modélisé par un plan ce qui parait justifié puisque
les images échographiques sont construites en utilisant cette méme modélisation.
L’intersection entre un corps cylindrique et un plan est une ellipse dont le centre est sur
I’axe du cylindre. Il semble donc légitime de faire coincider le centre de gravité d’un blob
avec le point d’intersection de ’axe d’un cylindre et du plan échographique, figure 1.12.

On fait donc I'hypothése suivante :

Hypothése 1. Le centre de gravité d’un blob détecté dans ['tmage et correspondant a la
trace d’un mors de l'instrument coincide avec un point défini comme l'intersection d’une
droite représentant ce mors et d’un plan modélisant le faisceau d’ultrasons. [ |
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F1G. 1.12 — Hypothése de modélisation

1.3.2 Mise en équation pour un mors

En utilisant cette hypothése, on peut établir le modéle géométrique du systéme. Pour
cela, on définit les repéres suivants :

— = . . . —

e Rs ={S;is,Js,ks} qui est le repére lié a la sonde échographique. Le vecteur kg

est perpendiculaire au plan échographique II et le point S est 1'origine du faisceau
d’ultrasons ;

—_ = —
e Ry = {I;is,J1,kr} qui est le repére lié a linstrument, I étant un point sur la
droite D dont les coordonnées dans le repére de la sonde sont connues.

Etablir le modéle géométrique du systéme consiste alors a trouver les coordonné(ﬁ du
point M dans le repére attaché a la sonde, connaissant le vecteur directeur normé ¢ de
la droite D_)et la position du point I dans le repére lié a la sonde. On peut noter que loca-
liser I et ¢ s’obtient a partir de la connaissance de la localisation du robot par rapport
a la sonde, ainsi que de l'instrument par rapport au robot.Lors d’expériences en labo-
ratoire, ces informations peuvent étre facilement mesurées ou identifiées. Une procédure
d’identification des paramétres est proposée au chapitre 3.

Le point M est donc défini comme appartenant a la fois au plan II et & la droite D.

H ﬁ .
On pose [ =IM. t , le point M est donc tel que :

.
Jis

- (1.1)

~| Il

=
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| Instrument |

(a) Description des repéres (b) Angles d’Euler ZXY

F1G. 1.13 — Définition des repéres et des angles utilisés

. = — —
En écrivant que SM = SI + IM, on trouve :

STks
. —
=2 6 T kg £0
. '
SM =S — 22257
t kg
On peut noter que la condition ?k—)s # 0 signifie que la droite D et le plan II ne sont

pas paralléles.

1.3.3 Vérification expérimentale

Le modéle géométrique proposé consiste a assimiler le mors & un segment de droite, et le
faisceau d’ultrasons & un plan. Ce modéle n’est qu'une approximation et doit donc étre
validé expérimentalement. Des expériences en laboratoire avec un instrument cylindrique,
ont été conduites dans cet objectif.

Le principe de validation est le suivant :

e l'instrument est placé dans différentes configurations a 1’aide d’un robot ;

e la position de la trace de I'instrument dans I'image est mesurée (par détection au-
tomatique du blob et calcul du centre de gravité du blob, chapitre 3) et la position



40 Chapitre 1. Conception et modélisation d’un systéme échoguidé d’endochirurgie

du robot est enregistrée pour chacune des configurations;

e les paramétres mal connus du systéme sont optimisés de facon & minimiser ’erreur
entre les positions mesurées dans I'image et les positions reconstruites a partir du
modéle proposé ;

e une fois les paramétres optimaux trouvés, le modeéle est validé sur une série de
mesures n’ayant pas servi a ’optimisation.

Le banc expérimental, figure 1.14, utilisé est constitué d’une sonde échographique placée
dans un bac d’eau. Cette sonde produit des images d’un instrument manipulé par le robot
série 6 axes Staubli TX40. Les caractéristiques et les modéles de ce robot sont donnés
dans le chapitre 3. L’instrument manipulé est une tige cylindrique de 3 mm de diamétre
et de 3 cm de long, en acier enrobé de polyuréthane ce qui permet d’avoir un blob de
forte intensité tout en limitant les artefacts.

F1G. 1.14 — Site expérimental

On place le robot de maniére a ce que 'instrument coupe le faisceau d’ultrasons . Le blob
correspondant a l'instrument est alors détecté par traitement d’image et les coordonnées
de son centre de gravité sont enregistrées. On a donc d’apres notre hypothése, une mesure
des coordonnées du point M dans le repére de la sonde. On répéte cette démarche pour
plusieurs positions de I'instrument dans I'image.

L’instrument est monté sur le corps terminal du robot de facon a ce que 'axe de l'ins-
trument soit colinéaire au vecteur k:—ﬁ> défini pour le corps terminal du robot d’aprés ses
paramétres de Denavit-Hartenberg. Ce montage permet de considérer que les vecteurs t
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et Eg sont égaux. De plus l'origine Og du repére attaché au corps terminal du robot est
un point appartenant a la droite modélisant 'instrument et ses coordonnées sont connues
dans le repére lié a la base du robot. On choisit donc I = Og. Le modéle géométrique
équation 1.2 écrit dans le repére Rg lié a la sonde devient donc :

ks’ (°SOg + Rs_.0"000s)

l=—
SkST RSH0R8H66k6 (13)
SSM = “SOg + Rg_.0 0906 + | Rs_.oRo _6"ke

ot °O¢Og est la position de l'origine du repére terminal du robot dans son repére de
base, Ro_g la matrice de rotation entre les repéres de base et terminal du robot, SOy
la position de l'origine du repére de base du robot dans le repére de la sonde et Rg g la
matrice de rotation entre les repéres liés a la sonde et a la base du robot.

Le robot Staubli TX40 est un robot industriel, on peut donc considérer que la position
et Porientation du repére terminal sont parfaitement connues dans le repére de base du
robot (°0p0s et Ro_g). De plus, Sks =C kg = [0 0 1]".

Les paramétres pour lesquels il y a des incertitudes sont donc les paramétres décrivant la
position et I'orientation du repére de base du robot dans le repére lié¢ & la sonde (SO
et RSHO)-

On réalise alors une identification de ces paramétres de sorte que I’erreur entre les positions
mesurées dans I'image et les positions reconstruites soit minimisée.

Par ailleurs, les mesures dans I'image sont obtenues en pixels, il faut les convertir en métres
pour utiliser le modéle géométrique. La relation entre la mesure s, des coordonnées en
pixels du centre de gravité d’un blob, et ses coordonnées en métre dans le repére lié a la
sonde s’écrit, :

0 k, O
ou k, et k, sont les gains de changement d’échelle a appliquer le long de ig et jg respec-
tivement.
La documentation de ’échographe donne les gains £, et k, a utiliser lorsque les ultrasons
traversent des tissus mous alors que ces expériences sont réalisées dans de 'eau. Si les
ultrasons ont une vitesse de propagation a peut prés égale dans I'eau et dans les tissus
mous, le coefficient d’atténuation des ultrasons est sensiblement inférieur dans ’eau. La
profondeur d’exploration est donc plus importante dans ['eau qu’a travers des tissus mous.
Il faut alors déterminer les paramétres de changement d’échelle pour des ultrasons dans
I'eau. On identifie donc aussi la valeur de &, et k.
Le vecteur des paramétres inconnus s’écrit donc, finalement :

Smes = {kx 0 O] SSM (1.4)

T
p:[sxoo Syoo Szoo Ty Ty Ts ky k:y} (1.5)

ou :
1 SS00 = [Sz0, Syo, Sz0,|" est la position de I'origine du repere lié A
e le vecteur o= |"Zo, Yo, “Zo,| estla position de ['origine du repere lié a

la base du robot dans le repére lié a la sonde;

e les angles r,, r, et 7, sont les angles d’Euler définis selon la convention XYZ dé-
crivant ’orientation du repére de base du robot par rapport au repére lié a la sonde.
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Le principe de I'optimisation est le suivant :

on place le robot dans n positions, on enregistre a chaque fois la position syes; des points
dans I'image. On détermine par dérivation du modéle géométrique ou par calcul ciné-
matique, un jacobien du paramétrage Jp; c’est-a-dire la relation entre les vitesses dans
I'image et les dérivées temporelles des paramétres a optimiser. Cette relation s’écrit pour

la i®™¢ position de l'instrument :

Smes,i = inp (16)

Sous I’hypothése de petites variations on peut écrire :
dsmes,i = indp (17)

Si on écrit cette relation pour n mesures, on obtient :

ds = J,dp (1.8)
o ds = [dsT,, dsT, .. dsh.]" etJ,=[I% JT, .. JT]".
On peut alors inverser cette relation :

dp = J/ds (1.9)

On utilise alors ’algorithme suivant pour minimiser I'erreur quadratique entre les posi-
tions Spec reconstruites a partir du modeéle et les positions syes mesurées dans I'image :

P = Pinit
faire
Srec = [(P)
dp = '];)rHSrec — Smes||
p=p+dp
tant que (Srec — Smes > €max) €t que (||dp|| > dp,,..)

OU Pinit €St une valeur estimée des paramétres & optimiser, f(p) est le modéle géométrique
du systéme, e, I'erreur sur les positions dans I'image en dessous de laquelle on considére
avoir trouvé les parameétres optimaux et dpmax la variation des paramétres en dessous de
laquelle on considére étre dans un minimum local.

Dans un premier temps, I’expérience est réalisée avec un échographe réglé pour n’avoir
aucun artefact dans I'image tout en ayant une trace nette de 'instrument. Ce réglage
correspond & :

e une intensité des échos non corrigée ;

e une profondeur de champ de 21,5 cm.

La figure 1.15 montre 'image échographique obtenue avec un tel réglage.

On identifie les paramétres en utilisant vingt mesures. La figure 1.16 montre les résultats
de cette optimisation. Les résultats sont évalués en comparant, dans 1'image, les positions
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IRMM Montpellier 17:26:12
02 Nov 2005

instrument

Comp.

Profondeur Fréquence Invers Ip:x. .. Gain 2D

F1G. 1.15 — Image de l'instrument avec un échographe correctement réglé

mesurées lors des expériences (Spes; €t les positions reconstruites grace au modéle géo-
métrique et aux paramétres estimés p : s,ec = f(p). On trouve une erreur maximale de
1,48 mm en x (c’est-a-dire le long de ig) et 1,88 mm en y (c’est-a-dire le long de js) et une
erreur moyenne d’environ 0,6 mm en X et en y, entre les positions mesurées dans I'image
et les positions reconstruites avec les paramétres optimaux. Les paramétres trouvés et le
modeéle proposé permettent donc une bonne reconstruction des positions dans I'image.

On vérifie alors que le modele reste juste sur des positions dans 'image n’ayant pas servi
a l'identification des paramétres. Aprés avoir placé le robot dans 5 positions différentes,
on reconstruit les positions dans I'image a partir du modéle et des paramétres trouvés lors
de l'optimisation et on les compare aux positions mesurées dans l'image. Les résultats
sont montrés sur la figure 1.17.

On trouve une erreur maximale de 1,50 mm en x et 0,67 mm en y et une erreur moyenne
de -0,23 mm en x et de -0,14 mm en y, entre les positions mesurées dans l'image et les
position reconstruites avec les parameétres optimaux. L’optimisation des parameétres reste
donc valable.

L’hypothése proposée et le modéle géométrique qui en découle sont bien validés dans le
cas d’un échographe correctement réglé.

Dans un second temps, on évalue l'influence du réglage de I’échographe sur le modéle
proposé. Les parameétres réglables de I’échographe susceptibles d’influencer le modéle sont
le gain d’intensité appliqué a I'image et la profondeur maximale d’exploration.
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Fi1G. 1.16 — Résultats de I'identification des paramétres du modéle géométrique, cas de

I’échographe correctement réglé
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F1G. 1.17 — Validation expérimentale du modéle géométrique, cas de ’échographe correc-

tement réglé
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Le gain d’intensité modifie la forme, I'intensité et la taille des blobs détectés dans I'image.
On recommence l'expérience précédente, sans modifier la position et 'orientation de la
base du robot par rapport a la sonde mais en appliquant un gain de 20 dB a I'image. La
figure 1.18 montre I'image échographique obtenue avec un tel réglage

IRMM Montpellier

instrument

R

hal

Comp.
Profondeur Fréquence Invers ape)( ...Gain 2D

F1G. 1.18 — Image de l'instrument avec un gain de 20 dB

Il n’est pas nécessaire d’optimiser a nouveau les paramétres. On reconstruit les positions
dans I'image en utilisant les paramétres trouvés pour un échographe idéalement réglé,
figure 1.19. On obtient alors une erreur moyenne de 0,68 mm en x et 0,83 mm en vy,
pour une erreur maximale de 1,68 mm en x et 1,65 mm en y, entre les positions recons-
truites et mesurées dans I'image. Ces erreurs sont comparables avec celles obtenues pour
un échographe bien réglé. Le gain d’intensité ne modifie donc pas la validité du modéle
géométrique proposé.

La derniére expérience réalisée vise & montrer que la profondeur d’exploration n’influence
pas le modeéle géométrique. Pour cela, on réalise une fois encore I'expérience décrite pré-
cédemment. La transformation entre la base du robot et la sonde reste inchangée. Par
contre, on choisit une profondeur d’exploration fortement diminuée (10,8 cm au lieu de
21,5 cm). La figure 1.20 montre I'image échographique obtenue avec un tel réglage

Le domaine visible a I'image étant réduit par rapport aux expériences précédentes, on
enregistre seulement neuf positions. La taille de I'image restant inchangée, les gains de
conversion pixel/métres seront modifies. On doit donc refaire 1'optimisation des para-
meétres du modéle, figure 1.21.

Aprés reconstruction, on trouve une erreur moyenne de 0,88 mm en x et 0,84 mm en Yy,
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F1G. 1.19 — Résultat de la reconstruction avec un gain d’intensité de 20 dB
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F1G. 1.20 — Image de I'instrument pour une profondeur d’exploration de 10,8 cm
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pour une erreur maximale de 1,68 mm en x et 2,20 mm en y, entre les positions recons-
truites et mesurées dans I'image. Ces erreurs sont comparables avec celles obtenues pour
un échographe bien réglé. La profondeur d’exploration n’influence donc pas la validité du
modeéle géométrique proposé.

Par ailleurs, on peut noter quelques remarques sur 'identification des paramétres.
En effet, la configuration du systéme n’ayant pas été modifiée entre les deux expériences
(en particulier la position et l'orientation de la sonde par rapport a la base du ro-
bot sont inchangées), les paramétres trouvés lors des deux identifications devraient étre
sensiblement égaux. Ce que l'on retrouve bien puisqu’en position la différence entre
les novueaux paramétres identifiés et les paramétres identifiés précédemment est de
€ro Cyo C€z| = [—6 —10 1} millimetres, et que la différence en orientation est de
er, €, €. =[—0,34 0,08 —0,11] degrés.
Changer la profondeur d’exploration correspond a modifier I’affichage de I'image en effec-
tuant un zoom sur la partie proche de 'origine du faisceau. Il est possible que ce zoom
entraine un déplacement du point d’origine dans I'image ce qui pourrait expliquer les
erreurs trouvées en x et en y.
De plus, entre les gains k, et k, précédents et ceux identifiés lors de cette expérience multi-
pliés par le rapport des profondeurs d’exploration on trouve une erreur de 0,004 pixel.mm !
sur k, et de 0,01 pixel.mm ™! sur k, soit une erreur de 0,0023% pour k, et de 0,0057% pour
k,. Le choix de la profondeur d’exploration influence donc linéairement les parameétres de
conversion entre pixel et métres.

A travers ces expériences, on a donc validé ’hypothése qui consiste a faire correspondre le
centre de gravité des blobs avec I'intersection de droites modélisant I'instrument et d’un
plan représentant le faisceau d’ultrasons. On a de plus montré que cette hypothése reste
valable indépendamment du réglage de 1’échographe.

1.4 Commandabilité d’un instrument endochirurgical

En chirurgie mini invasive, 'instrument passe a travers une petite incision. Ce point d’in-
sertion est en général considéré comme fixe par rapport au patient, a la base du robot
et a la sonde. L’'instrument a donc quatre degrés de liberté : les trois rotations autour
du point fixe et la translation le long de son axe. D’aprés la configuration choisie a la
section 1.2.2, 'instrument coupe le plan échographique au moins en deux points. Si on
considére que l'instrument est tel que deux mors coupent le faisceau d’ultrasons, on dis-
pose alors de quatre mesures indépendantes dans I'image (les coordonnées en x et en y de
chacun des deux blobs). On imagine donc pouvoir controler les quatre degrés de liberté
de l'instrument. Cependant, la géométrie de 'instrument et sa position par rapport au
plan échographique peuvent entrainer des singularités cinématiques limitant le nombre
de degrés de liberté commandables. On étudie donc dans ce qui suit la cinématique du



48 Chapitre 1. Conception et modélisation d’un systéme échoguidé d’endochirurgie

Positions en X mesurées Positions en Y mesurées
et reconstruites dans I'image (m) et reconstruites dans I'image (m)
0.04 0.1
0.02 0.08}
0
0.061
-0.02
~0.04(| ¥ Xm 0.04r [ —<=vm
* X e Yr
-0.06 0.02
0 2 4 6 8 10 0 2 4 6 8 10
Erreurs entre les positions reconstruites Positions mesurées
et mesurées dans I'image (mm) et reconstruites dans I'image (m)
3 . . . : 0.1 "
—e—eX + Mm +
L]
2 i ey oo + LM t+
1 4o
0.061 1
0 + 4o
0.04r + 1
-1 +
-2 : , : : 0.02 ; ; : ;
0 2 4 6 8 10 -0.06 -0.04 -0.02 0 0.02 0.04

F1G. 1.21 — Résultat de 'optimisation des paramétres avec une courte profondeur d’ex-
ploration

systéme de fagon a choisir une géométrie de 'instrument qui permette de controler ces
quatre degrés de liberté.

1.4.1 Analyse générale des singularités cinématiques

Pour connaitre la mobilité de 'instrument, il suffit de déterminer la dimension du sous-
groupe de SE(3) des déplacements euclidiens. La dimension de ce sous-groupes est aussi
celle des transformations infinitésimales associées. On s’appuiera donc sur 'analyse du
rang du générateur des déplacements infinitésimaux.

On considére un solide ¥ constitué de deux droites non confondues D; et D, qui inter-
sectent le plan échographique en deux points M; et M, respectivement. On pose

% —_

ﬁ
avec iy = 1.

On cherche la forme du torseur cinématique de > par rapport a II qui n’entraine pas de
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v

F1G. 1.22 — Solide composé de deux droites non confondues

vitesse de ces points dans I'image. La vitesse du point M; dans le plan IT est donnée par :
— — —
V(M/IT) = V(M;/%) + V(M; € X/II) (1.11)

Le torseur cherché est tel que :
_>

V(M e S/T) = —V(M/2) (1.12)

La vitesse du point M; doit donc étre colinéaire au vecteur directeur t_; de la droite D;,
pour i = {1;2}. On a donc :

— —
3, ) er, { VAL E X =Tt (1.13)
V(M € S/T) = Vs s
Or :
V(Mye $/I) =V (M e S/I0) + Q(S/I) A MM,
— V(M € S/T) + 6 QST Ain (1.14)

Le torseur cinématique de X par rapport a II ne produisant pas de vitesse dans I'image
vérifie donc :

o S el que sG(SM AL = V- Wh (1.15)
inv — g .
V(M e $/I) = Vi T, "

Deux cas sont a envisager :
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e si 0 = 0 c’est-a-dire si M; et M5 sont confondus;

e si 0 # 0, cest-a-dire si M; et M, sont distincts. Dans ce cas, nécessairement
— —.
(Vétg — ‘/itl)-ZM = O

1.4.1.1 M, et M, confondus

On considére d’abord le cas ot les points M; et M, sont confondus. Les vecteurs directeurs
. — = : . .

des droites sont tels que ty ié to, sinon, les droites seraient confondues. On doit alors

vérifier que V5 to — Vit = 0, ce qui n’est possible que si V; =0 et V5 = 0.

Lorsque M; et M; sont confondus, le torseur cinématique solution s’écrit :

Con(5/11) = { HEM } (1.16)

On a donc trois mouvements indépendants qui ne produisent pas de vitesse des points
M; et My dans I'image (les trois rotations autour de M; = M,). On pourra commander
6 —3 = 3 mouvements indépendants.

1.4.1.2 Cas : M; et M, non confondus

— = — )
On se place dans le cas ou ip.(Vaty — Vity) = 0 et § # 0. D’aprés I’équation 1.15 le
vecteur de rotation doit vérifier :

— —
3 (R Vi, Va) €R®, Q(S/I) = rig + MAE; (1.17)

oll r est un nombre scalaire traduisant la rotation de 'instrument autour de ’axe i;;. Le
torseur cinématique s’écrit alors :

— —
Vot = Vit —

— —
A R T I
El (Ta‘/la‘/Z)ERa ‘/1151 "
— —
Vo ta.iar — Vitiiar =0
(1.18)
— — — —
Pour vérifier la condition V5 t9.i5, — Vity.ipr = 0, trois cas sont & envisager :
— —
t1 .2
o si t_;m # 0 alors il faut que V5 = V1_1>—Zi{, donc :
to.ing
G/ = rigy + 2 t_f‘m? o) A
= r — — )
Y (r, V1) € R% Cino(Z/T) = s\ wa M
Vity
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On a donc deux mouvements indépendants qui ne produisent pas de vitesse des
points M; et M, dans I'image. On pourra commander quatre mouvements indé-
pendants. Ce cas correspond a la configuration et a la géométrie de l'instrument la
plus générale.

e sity.iyy = 0et ty # ty alorsil faut que Vi =0 et :

— = Voo  —
Y (V) €R Cou(zym) =  CEM) = Ty A (1.20)
0

My

On a donc deux mouvements indépendants qui ne produisent pas de vitesse des
points M; et M, dans I'image. On pourra commander quatre mouvements indé-
pendants. Ce cas correspond a une géométrie quelconque pour l'instrument mais
dans une configuration particuliére : un mors est perpendiculaire a 174)

o Sithiy=Oett =1t
Ce cas correspond a une configuration et une géométrie particuliéres : les mors sont
paralléles et perpendiculaires a ZT/; Dans ce cas, les torseurs ne produisants pas de
vitesses des points dans I'image sont :

v (ravla‘/Q) eRg’ Cinv(E/H) =

On a donc trois mouvements indépendants qui ne produisent pas de vitesse des
points M; et M, dans I'image. On pourra commander trois mouvements indépen-
dants.

En conclusion on peut noter qu’il est possible de controler quatre degrés de liberté dans
le cas général. Il y a cependant des configurations singuliéres pour lesquels le nombre de
degrés de liberté commandables diminue :

e Si les droites Dy et Dy ne sont pas coplanaires : il n’existe pas de configuration
singuliére.

e Si les droites D; et Dy sont sécantes et distinctes : il existe une singularité lorsque
le point d’intersection des droites est dans le plan II. On peut alors controler trois
degrés de liberté seulement.

e Si les droites D, et Dy sont paralléles et distinctes : il existe une singularité lorsque
la perpendiculaire commune aux droites est paralléle au plan. On peut alors contro-
ler trois degrés de liberté seulement.

Cette étude permet de montrer que dans le cas général quatre degrés de liberté de l'ins-
trument sont commandables. Elle permet aussi de distinguer la commandabilité selon la
géométrie relative des mors.
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1.4.2 Géométrie relative des mors de ’'instrument

Il a été établi dans la partie précédente que pour commander quatre degrés de liberté, il
suffit de disposer d’un instrument & deux mors non confondus. Avec des mors paralléles
il y a une singularité bien que les mors de I'instrument soient visibles dans I'image. Cette
singularité figure au milieu de I'espace de travail. La solution des mors paralléle ne sera
donc pas retenue. Pour éviter toute singularité cinématique, il faut un instrument dont
les mors ne soient pas coplanaires. Cependant, avec un instrument dont les mors sont
sécants, la seule singularité cinématique (qui apparait si le point d’intersection des mors
est dans le plan échographique) coincide avec le probléme de visibilité de I'instrument (ce
qui correspond a la limite du domaine de travail). Du point de vue de la commandabilité
du systéeme, on peut donc utiliser au choix un instrument a mors sécants ou un instrument
a mors non coplanaires. Dans les deux cas, la commandabilité est limitée par la condition
de visibilité de I'instrument, probléme classique de I’asservissement visuel.

On choisit donc un instrument dont ’axe et les mors sont coplanaires et sécants en un
point I ce qui est plus simple du point de vue de la fabrication de la pince. Les mors sont
de plus symétriques par rapport a I’axe de I'instrument.

. . . - - = -
On définit le repére R; lié a instrument par R; = {I; i, jr, k1 } tel que le vecteur k;
_>
soit colinéaire & I’axe de I'instrument, et ¢; appartient au plan de I'instrument.
De plus, on notera 't; = [— sinp 0 cos QD}T et Tty = [Singo 0 cos QO}T, avec p =

H H H H . . . .
(kr, ta) = (t1, kr) les vecteurs directeurs des droites modélisant les mors de I'instrument.

Fia. 1.23 — Géométrie de 'instrument

Pour déterminer finalement si I'instrument ainsi défini est commandable, il faut d’abord
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préciser quels sont les degrés de liberté utilisé. Pour cela, on décrit dans ce qui suit le
systéme proposé.

1.5 Systéme pour la chirurgie mini-invasive guidée par
échographie

Le systéme proposé est un systéme robotique commandé par asservissement visuel 2D sur
des images échographiques, figure 1.24.

Déplacement commandé par I'ordinateur

Instrument intra-cardiaque
manipulé par un robot

Robot

Coeur

Plan
échographique

-

/ \
Sonde ETO

L'instrument coupe le plan échographique en deux
point pour permettre sa localisation dans I'image

F1G. 1.24 — Description du systéme

Dans la suite, le systéme utilisé est constitué d’un instrument qui passe a travers un
trocart et dont les mors, sécants, coupent le faisceau d’ultrasons. La trace de 'instrument
dans I'image est donc composée de deux blobs. Avec un tel systéme, tant que I'instrument
est visible dans I'image, il est localisable et commandable cinématiquement.

Le trocart est modélisé par un point fixe 7" qui laisse & l'instrument quatre degrés de
liberté (les trois rotations et la translation le long de I’axe de I'instrument).
L’instrument 7 est quant a lui modélisé par trois droites sécantes en un point I : 'axe de
Iinstrument et les deux mors.

Enfin le faisceau d’ultrasons est modélisé par un plan II. Le centre de gravité d’un blob
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dans I'image coincide avec le point d’intersection d’un mors avec le plan échographique.
On définit les quatre repéres orthonormés suivant :

o Ry ={T;ir,jr,kr} est le repére lié a la base du robot au point 7';

e Rg =1{S;is,js,ks} est le repére lié a la sonde S avec kg un vecteur perpendicu-
laire au plan échographique et S 'origine du faisceau d’ultrasons;

e Ry = {I;ir,jr,kr} est le repére li¢ a I'instrument Z. Le vecteur k; est pris co-
—
linéaire a I'axe de 'instrument, et le vecteur i; appartient au plan de 'instrument ;

e —
— M1M2

—
(| My Mo ||

— = — . .
o Ry = {Ssim, jm, ks}, ol iy est défini par iy, =

(a) Description des repéres (b) Orientation de 'instrument

F1G. 1.25 — Modélisation du systéme

L’orientation du repére R; par rapport au repére Rg est décrite par les angles d'Euler
notés 0, «, [ définis selon la convention ZXY.
Les mors de I'instrument doivent couper le plan en deux points, les angles sont donc tels

que : 0 € 10,27[, « € |7/2, 3n/2[ et § € |-1/2+ ¢, /2 — |, avec ¢ = (k_l),t_;) =
—_—

(ty, kr).

De plus, on utilisera les notations suivantes :

— —
TI = dk;

H ﬁ

IMZ = lztz, pouri:{l,Q}
Iy, = [—singp 0 cosgo]T
Tty = [singp 0 cosgp}T
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Les longueurs [; et [y valent donc :

o d cos(p + )

sin(2¢) (1.26)
_ dcos(p— )
ly = Sin(29) (1.27)

Puisque I'instrument passe a travers un point fixe, ses seuls degrés de liberté sont les trois
rotations autour du point d’insertion et la translation le long de l'axe de l'instrument,
figure 1.26.

F1G. 1.26 — Degrés de liberté autour du point fixe

Le torseur cinématique exprimé au point fixe T" s’écrit donc :

— — — —
Q (E/H) = Wyt + Wy J1 + wzkl } (1 28)
T

CE/M) = { V(T e 2/1) = dk,

On montre en annexe B que ce torseur est un torseur non singulier, c¢’est-a-dire qu’il
n’engendre de vitesse nulle dans I'image que si w, = w, = w, = d = 0. Le vecteur défini
par

u = [|w, d wy w, ] (1.29)

est donc un vecteur de commande permettant de controler la vitesse des points dans
I'image échographique.
On montrera dans la suite I'intérét d’ordonner ainsi les composantes du vecteur uj.
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Conclusion

De I’étude de l'interaction entre un instrument et un faisceau d’ultrasons a découlé un
double choix : choix des matériaux constitutifs de 'instrument (acier inoxydable enrobé
de polyuréthane) et choix de la configuration entre I'instrument et le faisceau d’ultrasons
(chaque mors de I'instrument doit couper le plan échographique de facon a produire deux
blobs dans 'image).

Aprés avoir déterminé cette configuration, une hypothése de modélisation a été proposée
et validée expérimentalement : le centre de gravité de la trace de I'instrument détectée
dans I'image coincide approximativement avec un point défini comme l'intersection d’une
droite représentant I'instrument et d’un plan modélisant le faisceau d’ultrasons.

Enfin, une étude cinématique du systéme a permis de déterminer la géométrie relative
des mors d’un instrument de sorte que les quatre degrés de liberté de I'instrument soient
commandables.

Dans le chapitre suivant, on aborde le probléme central de la commande par asservissement
visuel.



Chapitre 2

Asservissement visuel

Introduction

Ce chapitre est consacré a la commande d’un systéme de guidage par échographie.

Dans une premiére partie, le principe général de I'asservissement visuel sur lequel reposent
ces travaux, est présenté et appliqué a un exemple simple : un pendule a deux degrés de
liberté, (section 2.1).

Dans une seconde partie, on montre comment appliquer une telle commande au guidage
par imagerie échographique en chirurgie mini-invasive. Plusieurs lois de commande sont
alors évaluées. Au chapitre précédent, il a été montré que la trace de l'instrument dans
I'image peut étre modélisée par un ensemble de points. La premiére loi de commande
proposée, section 2.2, consiste a controler directement les coordonnées de ces points dans
I’image par inversion du modéle cinématique. Cette commande nécessite de pouvoir esti-
mer 'orientation de 'instrument par rapport au plan échographique. Or, dans une salle de
chirurgie, ’ajout de matériel permettant de faire cette localisation n’est pas souhaitable.
Une loi de commande permettant de s’affranchir de toute connaissance de la transforma-
tion entre la sonde et 'instrument est donc proposée, section 2.3. Bien que réalisant un
découplage satisfaisant, cette derniére commande, toujours basée sur le controle direct
des coordonnées des points, atteint ses limites lorsqu’il est nécessaire de réorienter 1'ins-
trument dans l'image.

On propose alors de controler directement 'orientation de l'instrument grace a la loi
de commande présentée dans la section 2.4. L’apport fonctionnel de cette approche est
indéniable. Cependant, il sera montré que celle-ci peut conduire a une perte de visibilité
de l'instrument lorsque 1’écartement § des mors dans I'image est trop important ('instru-
ment sort de I'image) ou trop petit (les points se fusionnent dans I'image).

La proposition finale, section 2.5, consiste alors a utiliser des gains variables de facon a
maitriser ’écartement des points en bornant ’erreur en 0 tout au long des trajectoires
dans I'image.

57
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2.1 Principe de I’asservissement visuel

2.1.1 Principe général

Une boucle d’asservissement visuel (voir figure 2.1) est un contréleur congu pour déplacer
un ensemble de primitives s extraites d’'une image vers une valeur désirée sq qui ici est
toujours choisie constante.

- Calcul du

d S mouvement a

réaliser dans
l'image

g, Calcul du
——»-] mouvement du |——=] robot
robot

Algorithme
de traitementj-—— Sonde
d'image

F1G. 2.1 — Principe de 'asservissement visuel

Un correcteur permet de calculer en fonction de 'erreur € = sq — s, la vitesse que l'on
souhaite commander pour les primitives dans I'image :

$ = A(sq —s) (2.1)

De facon tout a fait classique, la commande u envoyée au robot, homogéne & une vitesse
est calculée grace a la loi de commande suivante :

u=J18 = AT (sa - 5) = A Te (2.2)

ou JAS est I'estimation de la matrice jacobienne image Jg supposée inversible (c’est-a-dire,
notamment, que dim(s) = dim(u)) et définie par :

s = Jsu (2.3)

Si tous les parametres du modele utilisé sont parfaitement connus alors js—\l =J; L
Le comportement en boucle fermée du systéme devient alors (sq étant constant) :

E=—-s$=-Ju=-)\JJle=-)\e (2.4)

Cette équation est linéaire et les variables sont parfaitement découplées. L’erreur converge
exponentiellement vers zéro. Le systéme est globalement asymptotiquement stable.
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Dans la pratique, tous les parameétres du modéle cinématique ne sont pas connus de fagon
certaine. Le jacobien Jg utilisé dans la boucle de commande n’est pas identique au jacobien
théorique Jg. Le comportement en boucle fermée du systéme devient alors :

e=-\J.J 1 (2.5)
——
=A(s)

Cette équation n’est en général plus linéaire. La convergence vers un point d’équilibre et
la stabilité de ce point dépendent des propriétés de la matrice A(s) et donc des erreurs
commises sur les paramétres du modéle. Il faut donc étudier la stabilité et la robustesse
de la loi de commande vis a vis des incertitudes paramétriques.

La premiére propriété a vérifier est qu'un point d’équilibre existe et qu’il est unique. Cette
propriété permet de garantir que si le systéme converge alors il converge bien vers la po-
sition désirée et non vers une autre position annulant la commande sans annuler I'erreur
dans I'image.

Montrer I'existence d’un point d’équilibre est en général évident dans un probléme ou
A(s) est une matrice carrée.. Il suffit en effet de vérifier que € = 0 entraine &€ = 0. Pour
montrer que ce point d’équilibre est unique, une condition nécessaire et suffisante est que
la matrice A(s) soit non-singuliére, ¢’est-a-dire que son déterminant soit non nul.
[’existence et 'unicité d’un point d’équilibre ne permet pas de conclure quant a la conver-
gence du systéme. Pour savoir si le systéme converge, il faut alors étudier la stabilité de
ce point d’équilibre.

La méthode indirecte de Lyapunov permet d’étudier la stabilité locale d’un systéme. Cette
méthode consiste a linéariser le systéme autour de sa position d’équilibre et a étudier la
stabilité du systéme linéarisé.

Pour linéariser le systéme, on écrit le comportement en boucle fermée (équation 2.5), en
fonction du vecteur de mesure et du vecteur désiré :

$ = AA(s)(sq —s) (2.6)
On considére alors le systéme linéarisé autour de la position d’équilibre s = sq, on a :
S~ AA(sq)(sq — s) (2.7)

Ce systéme linéaire est asymptotiquement stable si toutes les valeurs propres de la matrice
A(sq) sont a partie réelle strictement positive.

Pour conclure sur la stabilité du systéme non linéarisé on utilise alors le théoréme de
Lyapunov suivant :

Théoréme 1. Méthode indirecte de Lyapunov

Si le systéme linéarisé est asymptotiquement stable alors le point d’équilibre du systéme
non linéaire est localement asymptotiquement stable.

Si le systéme linéarisé est instable alors le point d’équilibre du systéme non linéaire est
localement instable.

Si le systéeme linéarisé est en limite de stabilité (ou marginalement stable) alors on ne
peut rien conclure sur la stabilité du systeme non linéaire. [ ]
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Finalement, pour montrer la stabilité asymptotique locale d’un systéme, il suffit donc de
vérifier la propriété suivante :

Propriété 1.
Si les valeurs propres de la matrice A(sq) sont toutes a partie réelle strictement positive,

alors le systeme non linéaire donné a [’équation 2.6 est localement asymptotiquement
stable. [ ]

La stabilité locale permet de montrer qu’il existe un voisinage V' de sq tel que si la position
initiale s(0) est dans ce voisinage, alors le systéme va converger et I’erreur finale sera nulle.
Par contre, elle ne permet pas de prévoir le comportement du systéme lorsque la position
courante est loin de la position désirée.

Pour déterminer le comportement du systéme lorsque la position initiale n’est pas dans
le voisinage V' de la position désirée, il faut étudier la stabilité globale du systéme.
On a vu que son comportement en boucle fermée s’écrit :

e=-NJsJte (2.8)
——
=A(s)

En multipliant cette expression par €7, on trouve :

1de
T._ -7 _ _ T
ee=5 e’ A(s)e (2.9)

Comme le gain proportionnel A est positif, une condition suffisante pour garantir que
I'erreur converge vers zéro est que la matrice A(s) soit définie positive.

Pour montrer la stabilité globale d’un systéme, il suffit donc que ce systéme vérifie la
propriété suivante :

Propriété 2.

Si les valeurs propres de la partie symétrique de la matrice A(s) sont toutes a partie réelle
strictement positive alors le systéeme non linéaire donné a [’équation 2.6 est globalement
asymptotiquement stable. [ |

Il faut noter que cette condition est une condition suffisante mais pas nécessaire. Le
systéme peut étre globalement asymptotiquement stable bien que la matrice A(s) ne soit
pas définie positive. Dans ce cas, la norme de l'erreur peut croitre par moments mais
converger finalement vers 0.
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2.1.2 Exemple d’application : un pendule & deux degrés de liberté

Afin d’illustrer ces diverses propriétés, on étudie ’asservissement visuel a partir d’'images
échographiques d’'un pendule & deux degrés de liberté.

On considére une tige modélisée par une droite D qui coupe le plan échographique en un
point M. Un point T de cette tige est supposé fixe par rapport au plan échographique.
On bloque la rotation de la tige autour de son axe. Il reste donc deux degrés de liberté : la
rotation autour du point fixe selon un axe quelconque du plan perpendiculaire a la tige.

On définit les repeéres suivants figure 2.2 :

e Rs=1{S;is,js,ks} est le repére lié a la sonde S avec kg un vecteur perpendicu-
laire au plan échographique et S 'origine du faisceau d’ultrasons,

o R;={T;is,j1,kr} est le repére lié a la tige D. Le vecteur k; est colinéaire a I’axe
de la tige.

L’orientation du repére R; par rapport au repére Rg est décrite par les angles d'Euler
notés 0, «, [ définis selon la convention ZXY.

a7 . . —ﬁ %
De plus, on utilisera la notation suivante : TM = lk;, | > 0.

D
T

(a) Description des repéres (b) Orientation de
la tige

F1G. 2.2 — Modélisation du systéme a deux degrés de liberté

On choisit comme vecteur de commande u = [wz wy] ol w, et w, sont les vitesses de
rotation de la tige perpendiculairement a son axe, c’est-a-dire telles que 'Q(D/II) =



62 Chapitre 2. Asservissement visuel

[wz Wy O]T dans le repére lié a la tige.

On choisit comme mesure, les coordonnées du point M dans le repére lié au plan écho-
graphique : s = [SxM SyM]. Ces coordonnées sont supposées étre disponibles en métres
grace a une connaissance parfaite des gains k, et k.

Le modeéle cinématique reliant la vitesse d’un solide a la vitesse de l'intersection d’une
droite qui lui est liée et d’un plan fixe est établi en annexe C. Dans le cas étudié ici, le

modéle devient : l
— — — =
V(M/T) = —— ks A <k1 A (D/H)) (2.10)

s.k1
En utilisant les angles définis figure 1.25(b), on peut établir la relation matricielle entre
le vecteur de mesure s et le vecteur de commande u. Le jacobien du systéme s’écrit donc :

l sinf cos 3 + cosfsinasinf  cos acosf
Jo=— O . (2.11)
cosacos 3 |—cosbcos3+sinfsinasinB cosasinf
Le jacobien inverse s’écrit alors :
J1_ 1 cos asin 6 — cosacost (2.12)
S [lcos@cos3—sinfsinasin 3 sinfcos 3 + cosfsin asin 3 '

Supposons que I’on connaisse parfaitement 1’orientation du plan échographique par rap-
port a la tige (c’est-a-dire les angles «v et 3), mais que l'orientation dans le plan doive étre
estimée (¢’est-a-dire angle ). Dans ce cas, J! n’est pas parfaitement connu.

La loi de commande s’écrit donc :

u= )\J/;\l(sd —8) = )\J/;\lr-: (2.13)
avec :
— 1 - _ 0
g1 . cos Oé‘SII/l\Q' ' L cosozcgsf) . (2.14)
[ lcos@cos B —sinfsinasin G sinf cos 3 + cosf sin asin 3

oit § est la valeur estimée de I’angle 6. En utilisant cette loi de commande, le comportement
en boucle fermée du systéme est, :

e=—-s=-Ju=-\JsJ

=A(s)

e (2.15)

avec :

(2.16)

cos(f — é\) sin(f — 5)
—sin(f@ — 0) cos(6 — 0)

A(s) = [ A L

La matrice A(s) est ici simplement une rotation d’angle 6 — f constant dans le plan
échographique. R
Si le paramétre 0 est parfaitement connu, c¢’est-a-dire si # = 6 alors :

A(s) = Inx (2.17)
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60
401 T —M
20

Sinitial

F1G. 2.3 — Résultat (en cm) dans un cas parfaitement connu : 6 = 6

L’équation 2.15 est une équation linéaire. I’erreur converge vers zéros de fagon exponen-
tielle et la trajectoire dans I'image est un ligne droite. La figure 2.3 montre le résultat d’une
simulation réalisée dans ce cas. Le systéme se comporte en accord avec ’équation 2.15
lorsque A(s) = Iaxa.

Dans le cas ou 57& 0, on peut étudier la stabilité du systéme grace aux propriétés 4 et 5.

Existence et unicité du point d’équilibre

L’existence d’un point d’équilibre est évidente puisque € = 0247 entraine € = 0547. Pour
montrer que ce point d’équilibre est unique, il suffit de vérifier que le déterminant de la
matrice A(s) est non nul. Or :

det A(s) =1#0 (2.18)

Le point d’équilibre e = 05, existe et est unique.

Stabilité locale

Une condition nécessaire et suffisante pour montrer la stabilité asymptotique locale de ce
systéme est que les valeurs propres de la matrice A(s = sq) soient toutes a parties réelles
strictement positives, (voir propriété 1).

Pour vérifier cette condition, on utilise la propriété suivante :

Propriété 3. Pour une matrice F de dimensions (n,n), les n valeurs propres \; i €]1;n/,
vérifient :
S X =tF
{ [T, i = det F (2.19)
[ |
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La matrice A(s) est une matrice de dimensions (2,2), ses valeurs propres sont donc stric-
tement positives si et seulement si :

{ trA(s) >0 (2.20)

det A(s) >0

On a déja calculé det A(s) = 1 > 0. Il reste a vérifier la condition sur la trace de la
matrice A(s).
Comme :

~

trA(s) = 2cos(f — 0) (2.21)

~ T ow
la trace de A(s) est strictement positive si et seulement si (0 — 0) € } 503 [

Si cette condition est vérifiée alors systéme est localement asymptotiquement stable autour
de sa position d’équilibre s = sq.

Stabilité globale

Une condition suffisante pour montrer la stabilité globale du systéme, est que la matrice
A(s) soit définie positive. Pour vérifier cette condition, il faut et il suffit que les valeurs
propres de la partie symétrique de A(s) soient toutes a partie réelle strictement positive.

1
La partie symétrique de A(s) = 5 [A(s) + AT(s)] sécrit

ASym(S) = ~

COS(QO_ 0) COS(;_ 9)] (222)

Le systéme est donc globalement asymptotiquement stable dés que (6 — 5) € } —g , g [

On peut noter que dans cet exemple, la condition obtenue pour la stabilité globale est
identique a la condition trouvée pour la stabilité locale. Comme, par ailleurs, la stabilité
globale implique la stabilité locale, on peut pour cet exemple conclure que la condition
trouvée est nécessaire et suffisante pour montrer la stabilité globale du systéme. En géné-
ral, les conditions obtenues pour montrer les stabilités locale et globale sont différentes,
et la condition de définition positive de la matrice A(s) n’est qu'une condition suffisante
pour montrer la stabilité globale du systéeme.

La figure 2.4 montre le résultat d’'une simulation réalisée dans un cas ou le paramétre 6
est mal estimé. Contrairement au résultat précédent, le déplacement dans I'image ne se
fait plus en ligne droite. Cependant, la convergence vers la position désirée est obtenue.

Si estimation est particuliérement mauvaise, (figure 2.5) mais que les conditions de sta-
bilité sont vérifiées, alors le systéme converge vers la position désirée en suivant une
trajectoire trés indirecte (ici, une spirale).

Par contre, lorsque la condition de stabilité n’est plus respectées, on observe bien la di-
vergence attendue, figure 2.6.



2.1 Principe de 'asservissement, visuel

65

-20 -20

F1G. 2.4 — Résultat (en cm) dans un cas mal étalonné : 6 =0+ /4

60
T
40 | _
20l
50 CC@)D Sinitial ' 50

-50 -50

F1G. 2.5 — Résultat (en cm) dans un cas en limite de stabilité : 6 =0+ 7/2—0,1
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100

-100 -100

F1G. 2.6 — Résultat (en cm) dans un cas instable : 0 =06+ m/2+40,1

2.1.3 Conclusion

Dans cette partie, ont été présentés les principes généraux de I’asservissement visuel ainsi
que leur application & un exemple simple (un pendule & deux degrés de liberté).

Une partie fondamentale du travail réside dans le choix du vecteur de primitives s re-
présentant la position mesurée dans I'image. En effet, de ce choix découle un jacobien
Js entre les vitesses dans I'image et les vitesses de l'instrument dont on a vu que les
propriétés influencent directement la stabilité et la robustesse de la loi de commande. En
outre, ce jacobien doit étre estimé pour calculer la commande ce qu’il n’est pas toujours
possible de faire précisément dans des conditions réalistes pour lesquelles certains para-
métres (géométriques notamment) sont mal connus.

Dans la suite de ce chapitre, les méthodes précédentes sont utilisées pour synthétiser une
loi de commande robuste permettant de réaliser le guidage d’un instrument de chirurgie
mini-invasive.
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2.2 Asservissement visuel par controle de points dans
I’'image

2.2.1 Loi de commande

On verra au chapitre 3, qu’il est possible de mesurer les coordonnées des points M; et
M, centres de gravité des blobs dans I'image. Ces points correspondent aux intersections
entre les mors de l'instrument et le plan échographique.

On suppose que I'appariement entre points images et mors de l'instrument est correct,
chapitre 3.

Pour positionner 'instrument par asservissement visuel, on peut choisir comme vecteur
de primitives dans l'image, le vecteur composé des coordonnées des points M; et M,
exprimées dans le repére attaché a la sonde Rg.

Ty
T (2.23)
Y
Ym,

S1 =

n n » »n

Ce vecteur s’obtient a partir du vecteur de mesures dans I'image Sy,es par changement
d’échelle entre pixel et métre.

Le vecteur d’erreur associé est défini comme la différence entre le vecteur désiré s;4 et le
vecteur mesuré sp :

€1, — S1d — S1 (224)

Etablir le jacobien image Jg; revient a trouver la relation entre ce vecteur de commande
et le vecteur des vitesses des primitives dans I'image. Il faut donc déterminer la relation
suivante :

él = Jslul (225)

On a établi le modéle cinématique d’une droite D coupant un plan II en annexe C.

V(M) = —k_;% EA(Ta(Vam - 7 a8mom)) (220

oit £ est le vecteur directeur de la droite D, le point I appartient a la droite D et est tel
— — —
que IM =1t , Q(D/II) est le vecteur des vitesses de rotation de la droite par rapport
—

au plan et V (I/II), la vitesse du point I par rapport au plan II.
En exprimant le torseur cinématique de I'instrument dans son mouvement par rapport au
plan échographique au point 7" on trouve :

V(M) = —%k—;/\ (Tn(Vam + (b - 7)) AGo/m))  (227)
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]T

FiG. 2.7 — Vecteur d’erreur ey, = [l &l

En écrivant ce modéle pour chacune des droites D; et Dy et en projetant dans la base

Bs du repére lié a la sonde, le jacobien s’écrit (annexe C) :

JMlx
I, 5
Ja=RiJi =Ry * (2.28)
Ja,
Ity
avec
cos@ 0 —sinb 0
0 cosf 0 —sin 6 o
Ra = sinf 0 cos 6 0 (2.29)
0 sinf 0 cos 0
et
J _ li+dcosp (=1)'sing  (ljcosp+d)Ntana (—1)';sinpN tana
My, = |— —
. D D D D
(2.30)
Jay, = |0 0 Clicosp+d (=1)'ising (2.31)
COS (v COS (v
ou
D = —cos(p+ (—=1)'p) (2.32)
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On peut noter que le jacobien J; obtenu est bloc triangulaire supérieur (ce qui justifie a
posteriori 'ordre des composantes des vecteurs de primitives et de commande). Les zéros
sont diis au fait que les commandes w, et d ne produisent pas de déplacement des points
My et My suivant jTJ), c’est-a-dire suivant la perpendiculaire au segment [MlMg}.

De plus lorsque 'angle « est égal a 7, c¢’est-a-dire lorsque 'instrument est contenu dans un
plan perpendiculaire au plan échographique, alors le jacobien J; devient bloc diagonal.
Ces propriétés sont intéressantes du point de vue de la commande puisqu’elles per-
mettent d’augmenter considérablement la robustesse de la boucle d’asservissement visuel,
[Chaumette 2002].

La loi de commande utilisée s’écrit :
uy = /\Js_llé']l (234)

Il faut donc calculer I'inverse du jacobien image. On établit donc le modéle cinématique
inverse du systéme dans 'annexe C. Le jacobien inverse s’écrit :

r cos(p—p) cos(p+03) — sin asin(p—/3) sin asin(¢p+/3)
Ao Ao Ao Ao
(dcos p+l2) cos(p—PB)  —(dcos p+li)cos(p+8) —(dcosp+la)sinasin(p—pB) —(dcose+l1)sinasin(p+3)
sin pAg sin pAg sin pAg sin pAg
Jit =
l l
0 0 Leosa Leoso
0 0 (l2 cos p+d) cos a — (11 cos p+d) cos «
L sin Aq sin Aq
(2.35)
avec :
Al = —d (ll -+ l2) — 2 ll lg COSs @ (2 36)
Ay = 2dcosp + (I1 + o) '

Le modéle cinématique inverse du systéme est le suivant :

ur = J;PRT & = It (2.37)
On considére que les erreurs de mesure dans 'image sont négligeables. L’angle 6 et la
matrice R; sont donc connus. Les principales incertitudes sont liées a I'estimation de la

position et de 'orientation de I'instrument par rapport a la sonde (c’est-a-dire 3 et «).
On a donc besoin de n’estimer que la matrice J; .

— — ~

Ji =J'RY =J7 (@, B)RT (6) (2.38)

2.2.2 Etude de stabilité

Le comportement en boucle fermée du systéme s’écrit, :

€, = —$1 = —Jaur = -\ RyJy f;\lR’f Er (2.39)
N———’

=A1(s1)
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2.2.2.1 Existence et unicité du point d’équilibre

L’existence d'un point d’équilibre est évidente puisque €1, = 0441 entraine €;, = Ogx1.
Pour montrer que ce point d’équilibre est unique, il suffit de vérifier que le déterminant de

la matrice A;(sy) = J1J 7' est non nul quel que soit ey, . Puisque les modéles cinématiques
direct et inverse existent quelle que soit la configuration du systéme, les déterminants des

matrices Jg1 et J;' sont non nuls. Le déterminant de la matrice A;(s;) est donc non nul.

On a donc montré I'existence et I'unicité du point d’équilibre e1 = 0441.

2.2.2.2 Stabilité locale

Une condition nécessaire et suffisante pour montrer la stabilité asymptotique locale de ce
systéme est que les valeurs propres de la matrice A;(s; = s1q4) soient toutes a partie réelle
strictement positive. -

Or, Aq(s1) et B; = J1J1_1 sont des matrices semblables, elles ont donc les mémes valeurs
propres. Il est donc nécessaire et suffisant d’étudier les valeurs propres de la matrice B
qui est une matrice bloc triangulaire supérieure.

En posant B; = [0C1 gl
22 1

det(Bl — )\I4><4) = det(Cl — )\I2><2) det(Dl — )\]:2><2> (240)

Les valeurs propres de la matrice By sont donc les valeurs propres des sous matrices Cy
et Dl.
D’apreés la propriété 3, les valeurs propres de C; sont positives si et seulement si :

{ trC; > 0

], on peut écrire :

det C; >0 (2:41)

De méme, les valeurs propres de D sont positives si et seulement si :

{ trDy >0

det Dy > 0 (2.42)

On montre en annexe D la propriété suivante :

Propriété 4. Propriétés de la matrice Aq(sy) = Js1J "
La matrice A1(s1) est & valeurs propres strictement positives. |

Le systéme est donc localement asymptotiquement stable autour de sa position d’équilibre
s1 = s1a quelle que soit I'estimation faite des parameétres d’orientation de la sonde par
rapport a l'axe de I'instrument. Naturellement, la condition sur les angles estimés a et [3
est qu’ils soient tels que I'instrument coupe le plan en deux points (c¢’est-a-dire tels que

Bel-n/2+¢, /2.
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2.2.2.3 Reésultats

Les expressions analytiques du jacobien et de son inverse ne permettent pas une étude
simple de la stabilité asymptotique globale de la boucle de commande. Cependant des
simulations permettent d’évaluer le comportement en boucle fermée du systéme.

La figure 2.8 montre les déplacements dans 'image et ’erreur €1, entre la position désirée
et la position mesurée de I'instrument lorsque les parameétres estimés sont égaux aux pa-
rameétres réels. Sur ces courbes, I’erreur converge exponentiellement vers zéro en un temps
cohérent avec le choix de A (ici, A = 1) et les déplacements dans I'image sont réalisés en
lignes droites.
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FIG. 2.8 — Reésultats de simulations avec commande des points (J;' = J;*)



72 Chapitre 2. Asservissement visuel

2.2.3 Conclusion

On observe sur les simulations que le découplage est parfaitement effectués lorsque les
paramétres « et 3 sont connus.

Cependant, cette approche suppose que les angles « et (3 soient connus, c’est-a-dire qu’on
doit, étre capable de déterminer la position et ’orientation de la sonde par rapport a la
base du robot. En laboratoire, il est aisé de mesurer ces paramétres, on peut pour cela
utiliser des localisateurs externes et ajouter des marqueurs sur le robot et sur la sonde.
En salle d’intervention, il devient rapidement compliqué d’ajouter du matériel.

Une autre solution consiste a utiliser un algorithme d’identification des paramétres, par
exemple celui proposé au chapitre 3. Cependant, 1’évaluation in situ de ces paramétres
n’est pas toujours possible dans les applications chirurgicales. Tout d’abord, l'identifi-
cation peut prendre du temps ce qui augmente la durée de l'intervention. Ensuite, le
praticien peut avoir a déplacer la sonde en cours d’intervention, il faudra alors refaire une
identification. Enfin, les mouvements physiologiques peuvent produire des déplacements
de la sonde qui doit rester en contact avec le coeur. La transformation entre la sonde et
la base du robot n’est alors plus constante lors de I'identification ce qui fausse les résultats.

D’un point de vue général, I'intérét de I'asservissement visuel est précisément de s’éviter,
dans la mesure du possible, un recalage. Dans la suite, on va donc mettre en place une loi
de commande qui permette de s’affranchir de la connaissance de la transformation entre
la sonde et I'instrument, et en particulier de la connaissance des angles « et (3.

2.3 Asservissement visuel sans connaissance de la confi-
guration géométrique du systéme

On a montré que la loi de commande précédente est localement stable quelles que soient
les erreurs d’estimations faites sur ’orientation de I'instrument par rapport au plan écho-
graphique. On peut donc estimer pour calculer la commande que I'instrument est perpen-
diculaire au plan échographique tout en conservant la stabilité asymptotique locale du
systéme quelle que soit la position réelle de I'instrument. En d’autres termes, on pose que
les angles estimés & et [ sont constants et valent respectivement 7 et 0. Ainsi, il n’est plus
nécessaire de connaitre la transformation entre la sonde et la base du robot et la stabilité
locale de la boucle de commande reste vérifiée.

La loi de commande utilise alors un jacobien inverse estimé qu’il est trés simple de calculer



2.3 Asservissement visuel sans connaissance de la configuration géométrique du systéme

73
en ligne :

- Ccosp cos 0 0

2(l4+dcosp) 2(1+ dcosy)
cos _ cosp 0 0
J/1_\1 _ QSiongp QZingp (2.43)
2(lcosp+d) 2(lcosy +d)
1 —1
0 0

L 2lsin ¢ 2lsin ¢

avec | = —; d’apreés les équations 1.26 et 1.27.
2sin ¢

La figure 2.9 illustre le comportement du systéme lorsque I'instrument reste proche de la
configuration perpendiculaire (o &= 175° et [ &~ 4°). L’erreur de positionnement initiale
est de 'ordre de 5 mm sur chaque point, ce qui représente un petit déplacement de l'ins-
trument.

Le modéle est approximativement juste la commande est donc correctement découplée.
En effet, les trajectoires sont réalisées en lignes a peu prés droites et I'erreur converge
avec une allure exponentielle.

Le comportement du systéeme lorsqu’il est loin de la configuration perpendiculaire est
montré sur la figure 2.10 (o ~ 150° et § &~ 20°). Le découplage n’est plus correctement
réalisé. Les déplacements dans 'image ne se font plus en lignes droites et la convergence
de 'erreur n’est plus exponentielle. Cependant, le systéme reste stable et I’erreur converge
vers zéro. Pour ce petit déplacement (de ordre de 10 mm), le résultat de stabilité locale
est confirmé.

La figure 2.11 représente les résultats obtenus lors d’un grand déplacement (de l'ordre de
60 mm). On observe que le systéme est stable et que Ierreur converge vers zéro, bien que
la stabilité globale du systéme ne soit pas démontrée.

En fait, a travers de nombreuses simulations, nous avons pu observer que la convergence
globale n’est pas obtenue en général, en particulier a cause de probléme de visibilité. La
figure 2.12 illustre ces limitations et montre qu’elles ne sont pas liées & un probléme de
robustesse d’estimation. On considére par exemple le cas ou 'instrument est perpendi-
culaire au plan échographique. La position désirée est telle que 'instrument doit faire
une rotation d’un angle 7 dans I'image. Puisque I'instrument est perpendiculaire au plan
échographique, le découplage est bien réalisé et les points vont se déplacer en lignes droites
dans I'image. Ce déplacement implique donc un enfoncement de I'instrument jusqu’a une
configuration ou les points dans I'image seront confondus. On est alors confronté a un
probléme de perte de visibilité de I'instrument. De plus, nous avons vu a la section 1.4
que cette configuration est singuliére. En effet, il n’y a plus qu’un blob dans I'image, I’ins-
trument ne peut plus étre localisé. On retrouve ici le probléme de visibilité bien connu en
asservissement visuel 2D, lorsque la tache a réaliser est un retournement autour de 'axe
optique [Chaumette 2002|.
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Une solution possible consiste a prévoir les réorientations de l'instrument et a générer
une trajectoire qui permette d’éviter que les points ne se confondent. Pour cela, il faut
déterminer une trajectoire telle que ’écartement entre les points reste constant le long de
la trajectoire.

La solution que nous avons préférée consiste a modifier le paramétrage de la position de
I'instrument dans I'image de sorte que I’écartement entre les points ainsi que ’orientation
de I'instrument puissent étre commandé directement au niveau de ’asservissement. Ce
paramétrage et la commande qui en découle font 'objet de la suite de ce chapitre.

2.4 Asservissement visuel avec controle de ’orientation
de I'instrument

2.4.1 Loi de commande

Le vecteur de primitives so est choisi comme suit ,figure 2.13 :
T
sz =[%zp & Syp 0] (2.44)
ou :
° [Sxp , Syp] sont les coordonnées dans I'image du point P défini comme le milieu
du segment [M; M),

e ) est la distance entre M; et Mo,

=
e 0 est I'angle entre ’axe horizontal de 'image et le vecteur M; Ms.

Pour calculer la matrice jacobienne Jgo associée a ce vecteur de primitives on écrit :

JPx
éz = JSQUI = R2J2ll1 = Rz J6 ug (245)
Jpy
Jo
cosh 0 —sinf 0 Jpx tel que MV(P/H)X = Jpyug
R B 0 1 0 0 Js tel que & = Jsug
oUR2=1no 0 coso of Jpy tel que MV (P/II), = Jpyuy
0 O 0 1 Jo tel que 0 = Jouy

Dans la suite, les lignes de J5 sont calculées séparément.
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F1a. 2.13 — Vecteur d’erreur

2.4.1.1 Vitesse du point P

Pour avoir la relation donnant la vitesse du point P, il suffit de calculer :

{gggg;j N {Jﬂ = %[JMlﬁJM“} uy (2.46)

On trouve alors :

i (li +dcosp)cy + (la + dcosg)c_ T
2cic_

sin p(cy —c)
2cic_
Tpx = (2.47)
tan a((lp cosp +d)e_s; — (I cosp + d)cys)
2cic_

tan acsin p(l1s_cy + lasyc)

L 2cic_ J
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et :

0

Ipy = | (I1 + 1) cos ¢ + 2d (2.48)

2cosa

sino(ly — 1)
L 2 cos o i

ou :
sy =sin(p + f) , s- = sin(p — )

2.4.1.2 Vitesse de ’angle ¢

La vitesse de rotation de l'instrument est donnée par :
— — —
QZ/I0) = QIZ/ M)+ Q(M/II) (2.49)
En utilisant les angles définis sur la figure 1.25(b), ’équation équation 2.49 devient :
- - - e T
Wyl +wyjr +w.kr = B + din + Okg (2.50)
En projetant dans la base B); du repére R/, et en identifiant terme a terme, on trouve :

sinf3  cosf u (2.51)

9:J9u1: 00 — 1
COS(x COS«

2.4.1.3 Vitesse de la distance §

La distance entre M; et M, est :

—
0= ||M1M2|| = MlMQ.ZM (252)
Sa vitesse est alors donnée par :
. — — —
§= (V(M2 JT0) — V (M, /H)) iar (2.53)

De plus : .
0= J5u1 = [Jsz — ']M1x] Ur (2.54)
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On a donc, en utilisant notamment les expressions de [; et [, données dans les équations
1.26 et 1.27 :

i dcosp(c_ —cy) 17
CyC
sin p(cy +c)
CiC
Js = (2.55)
tana((lycosp + d)sic_ + (lycosp + d)eys_)
CyC
tanasin(lys_cy — lasic_)
L CyC _
2.4.1.4 Modéle cinématique
Finalement, le modéle cinématique du systéme s’écrit :
Jp,
. Js
So — JsguI = R2J2111 = Rg Ur (256)
Jp,
Jy

On peut noter que la matrice jacobienne J5 est bloc triangulaire. Les commandes w, et d
ne produiront ni vitesse du point P le long de jy ni rotation de I'instrument dans I'image.

2.4.1.5 Estimé du jacobien image

Comme pour le paramétrage précédent, on cherche & avoir une commande permettant de
s’affranchir de la connaissance des paramétres décrivant la configuration géométrique du
systéme. Or, lorsque l'instrument est perpendiculaire au plan échographique, (o« = 7 et

3 = 0), la matrice jacobienne devient diagonale et s’écrit ( en utilisant le fait que, grace
0 cos 0

aux équations 1.26 et 1.27, [ =l = — = — :
sin(2¢)  2sing

[ sin(2¢p)d+6 0 0
sin(2¢)
B 0 —2tangp 0 0
Ja(r.0)= 0 0 2sin @d + cos pd (2.57)
2sin
i 0 0 0 —1]
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Cette propriété est intéressante du point de vue de la commande puisqu’avec une telle
matrice, pres de la configuration perpendiculaire, la robustesse du systéme est améliorée.
Les paramétres estimés sont donc pris constant et tels que @ = 7 et 3 = 0.

La loi de commande devient finalement :

ur = M e, = My Ryer, = A2

2tr0) Rz €12 (2.58)

Encore une fois, cette loi de commande ne nécessite aucune connaissance a priori de la
transformation entre la sonde et I'instrument.

2.4.2 FEtude de stabilité et résultats de simulation

Lorsque (a, 3) # (m,0), le comportement en boucle fermée devient :
e, = AN J e, (2.59)

La méthode utilisée pour étudier la stabilité locale de cette loi de commande est similaire
a celle employée dans la section 2.2.

On montre en annexe D la propriété suivante :

Propriété 5. Propriétés de la matrice Ay(sy) = JeaJ 5

Dans le cas de la commande avec controle explicite de [’écartement des mors et de [’orien-
tation de l'instrument, la matrice Aa(sa) est telle que

1. son déterminant est non nul.

2. ses valeurs propres sont strictement positives.

On montre alors I'existence et 'unicité du point d’équilibre ainsi que la stabilité locale de
la boucle de commande quelle que soit ’orientation entre le plan échographique et I'axe
de I'instrument.

Les figures 2.14 et 2.15 montrent comme au paragraphe précédent que le systéme est bien
découplé lorsqu’il est en configuration perpendiculaire (o &~ 170° et 3 &~ 8° ) et qu'il reste
stable lorsqu’il s’éloigne de cette configuration (o & 140° et [ ~ 30°).

De plus, la figure 2.16 montre les résultats obtenus pour une réorientation de I'instrument
dans I'image. La méme simulation que pour la figure 2.12 est refaite avec le nouveau
paramétrage. L’écartement des points reste constant et l'instrument tourne autour du
point P. Cette fois, la position désirée est atteinte. Le probléme de visibilité observé avec
le paramétrage s; est résolu grace au controle explicite de 6.
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avec controle de 'orientation de 'instrument

2.4 Asservissement visuel
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La figure 2.17 illustre les limites de cette commande. [’utilisation d’un modéle approché
(équation 2.58) induit un défaut de découplage. La convergence de 0, notamment, n’est
plus exponentielle et peut provoquer des dépassements. Ceci peut conduire a une perte
de l'instrument dans I'image (perte d’un point si § est trop grand, fusion des deux points

si 0 est trop petit).
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F1G. 2.17 — Résultats de simulations avec commande en € lors d’un grand déplacement

On propose dans la suite une modification de cette loi de commande qui permette de

garantir que l'erreur en J reste bornée.
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2.5 Asservissement visuel avec controle explicite de
I’écartement des mors

Avec la loi de commande donnée a I’équation 2.58, le comportement en boucle fermée
pour 'erreur en § s’écrit :

-1 s
/\J/Qj\ilgm

g5 = —Jsu=—J; A‘I/Zi%ef (2.60)
)\J/Q%gey

ol ¢ = Rayeyp,. On peut voir que des erreurs importantes en &/, 6; ou ¢ peuvent impli-
quer des vitesses importantes pour &s.

Ceci est di au fait que la loi de commande ne découple pas parfaitement le systéme.
En conséquence, méme lorsque €5 est (par exemple) positif, les termes couplés peuvent
impliquer une valeur positive pour &g, ce qui entraine de grandes erreurs. Une solution
possible a ce probléme consiste & synthétiser une commande permettant de borner 5 :

—Esmazr < €5 < Edmax (261)

En d’autres termes, on veut que :

® Sics5 > E5mar alors €5 < 0
e sics < —Egmar alors s >0

Une loi de commande simple qui vérifie cette propriété est :

0 0 0O
— T 0 N0 0|73
uI/ =10, )\J277§255, 0, 0] = 00 0 0 ']52161 (2'62)
0 0 00
Le comportement en boucle fermée pour 5 devient alors :
€5 = —As52J53980 (2.63)

—

De plus, Js et J;%Q ont le méme signe. Cependant, la loi de commande 2.62 ne permet
évidement pas de faire converger les trois autres coordonnées de s,. L’idée est alors de
passer de la commande uy de ’équation 2.58 a la commande uy’ de I’équation 2.62 lorsque
I’erreur €5 atteint ses bornes, et inversement. Pour éviter les commutations brusques in-
duits par le passage d’un controleur a I'autre, la loi de commande finalement implémentée
est continue et s’écrit :

uy = pug + (1 — ,0)111, (264)
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ou :
1 si|es| < &g
Esmax — € .
P = _— Sl &€p S |€5| S Esmazx (265)
Esmax — €0 .
Sinon
Pa
1
80 SSmax |86|

Fi1G. 2.18 — Gain versus error in &5

Cette loi de commande correspond au controleur de I’équation 2.58 si |es| < &g, au contro-
leur de I’équation 2.62 si |es| > Esmaz, €t & une interpolation linéraire entre les deux
controleurs lorsque g < |&s| < €5ma-

De plus, le comportement en boucle fermée de ce systéme s’écrit :

oA 0 0 0

.o x 0 0], =

e = — 0 0 ,0)\ 0 JS2J52€1 (266)
0 0 0 pA

Au voisinage de la position d’équilibre les erreurs sont petites, donc le gain p =~ 1. Le
systéme linéarisé est identique au systéme donné & l’équation 2.59. Les propriétés de
stabilité locale du systéme restent donc inchangée par cette nouvelle loi de commande.

La simulation illustrée figure 2.17 est réitérée, cette fois avec un correcteur proportionnel
a gains adaptatifs. Les résultats de cette nouvelle simulation sont donnés figure 2.19.
L’erreur en 9§ reste bien toujours inférieure & 5 mm. La visibilité de I'instrument est cette
fois maintenue et la convergence est assurée. La courbe des commandes permet d’illustrer
le passage entre les deux controleur. Les commandes sur w,, w, et w, sont annulées lorsque
I’erreur sur 1’écartement des points devient trop importante et sont calculées lorsque 1’er-
reur en ¢ diminue.

La variation des gains du correcteur proportionnel permet donc d’améliorer la robustesse
de I'asservissement grace a la maitrise de I’écartement des mors dans I'image.
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F1G. 2.19 — Résultats de simulation avec controle de 'erreur en ¢
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Conclusion

Dans ce chapitre, les principes de 'asservissement visuel ont été donnés et illustrés sur
un exemple simple. Puis différentes lois de commande pour guider un instrument a partir
d’images échographiques ont été établies. Pour chacune de ces lois, la stabilité locale
quelles que soient les incertitudes paramétriques a été prouvée. Les propriétés de chaque
commande ont été illustrées a travers des simulations.

La premiére loi de commande proposée consiste a controler directement les points dans
I'image. On a montré qu’une limite de cette loi de commande était due & un probléme de
visibilité de 'instrument lors de sa réorientation dans I'image. On a alors proposé un autre
paramétrage de la position dans I'image. Ce paramétrage permet de controler directement
Iorientation de l'instrument. Il s’est avéré que cette commande fonctionne mieux dans
des conditions nominale mais peut entrainer une perte de visibilité de 'instrument. La
solution proposée consiste alors a utiliser des gains variables de facon a borner I’erreur
sur I’écartement des mors de I'instrument tout au long des trajectoires.

Dans le chapitre suivant, ces résultats théoriques et numériques sont mis a lI’épreuve sur
un systéeme expérimental réel.



Chapitre 3

Mise en ceuvre expérimentale du
systéme et application a la chirurgie de
la valve mitrale

Introduction

Ce chapitre présente la mise en ceuvre du systéme expérimental.

Une premiére partie est consacrée a la description des développements nécessaires a la
mise en ceuvre expérimentale du systéme. Tout d’abord le systéme manipulateur est pré-
senté, ainsi qu'une loi de commande permettant d’en commander les vitesses tout en
respectant la contrainte du point fixe imposée par le passage a travers un trocart. Puis, le
systéme imageur ainsi que les algorithmes de traitement d’images sont briévement décrits.
Ensuite, une procédure d’identification in situ des paramétres géométriques décrivant la
configuration sonde-instrument est proposée.

La seconde partie est consacrée aux validations du systéme in vitro mettant en évidence
la robustesse expérimentale.

Enfin, le systéme est testé lors d’expériences in vivo sur modéle porcin, a coeur battant.

3.1 Mise en ceuvre expérimentale du systéme robotisé

3.1.1 Systéme de manipulation

3.1.1.1 Le robot MC?E (Manipulateur Compact pour la Chirurgie Endosco-
pique)

Les premiéres expériences ont été réalisées avec le robot MC2E, figure 3.1. Ce manipula-
teur a été congu et réalisé au Laboratoire de Robotique de Paris, [Zemiti 2004]. C’est un
robot sphérique pour la chirurgie endoscopique a 4 axes concourants . Il se place direc-
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tement sur le patient et s’attache a la table de chirurgie avec des sangles. [’avantage de
ce systéme est que la contrainte de passage par un point fixe est réalisée mécaniquement
grace a la structure sphérique de MC2E.

FiG. 3.1 — Le robot MC?E

Lors des premiéres expériences in vivo, MC?E s’est révélé inadapté a la chirurgie intracar-
diaque. En effet, ’espace de travail, déterminé pour la chirurgie abdominale, ne correspond
pas a celui de la chirurgie intra-cardiaque. Le bras du robot doit étre replié¢ sur lui-méme.
Le robot évolue alors en permanence a la limite de ses butées. De méme,compte-tenu de
I’angle avec lequel I'instrument pénétre dans le coeur, les collisions entre le thorax et les
corps du robot sont difficilement évitables.

Par ailleurs, une autre difficulté vient du fait que les tests in vivo sont réalisés sur cochon.
Le coeur d’un cochon ne se situe pas dans la cage thoracique a la méme position que chez
un humain. Il est impossible de visualiser le coeur avec une sonde transcesophagienne chez
le cochon. Il faut alors utiliser une sonde en contact épicardique pour visualiser le coeur
et non une sonde transcesopghagienne comme imaginé initialement. Or, la place occupée
par le robot MC2E, aprés sternotomie, ne permet que difficilement d’ajouter une sonde
placée directement au contact du cceur.

A la suite de ces expériences, un second site expérimental a été développé. Le manipulateur
choisi est un robot Staubli TX40 série, qui permet de déporter I’encombrement lié au robot
et dont I'espace de travail est mieux adapté a la chirurgie intracardiaque.

3.1.1.2 Le robot : Staubli TX40

Le robot Staubli TX40 est un robot industriel, série a six axes rotoides, figure 3.2(a).
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Son rayon de travail entre ’axe 1 et 'axe 5 est compris entre 150 mm et 450 cm. Il pése
27 kg. Ce poids et cet encombrement sont tout a fait compatibles avec une utilisation
en salle d’opération. La vitesse maximale exprimée au centre de gravité du robot est
de 8,2 m.s™! ce qui est trés au-dela des besoins mais pourrait suffire, dans le cadre de
développements futurs, a expérimenter des méthodes de compensation des mouvements
cardiaques.

k
Woal 5 <—k—corps 6
O =00 ™

)

Jw corps 4

5

(a) Le robot Stdubli TX40 (b) Les repéres

Fi1G. 3.2 — Staubli TX40

Le paramétrage opérationnel du Staiibli TX40 est défini par le vecteur :

x:[xﬁ Yo 26 Tz Ty rz} (3.1)

ol [x6 Ys zd = 90y0¢ décrit la position de l'origine du repére terminal dans le re-
peére de base du robot et r,,7,, 7, sont les angles d’'Euler définis selon la convention XYZ
caractérisant 1’orientation du repére terminal par rapport au repére de base du robot.
Pour définir un paramétrage articulaire, on utilise le paramétrage de la convention de
Denavit-Hartenberg, [Craig 2004]. Le tableau 3.1 et la figure 3.2(b) montrent les para-
meétres trouvés et les repéres associés. Dans ce tableau, les variables ¢; sont les positions
articulaires fournies par l'interface du robot.

On peut alors calculer facilement la transformation entre deux repéres successifs. La ma-
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liaison i | oy (rad) | a; (m) | 0;41 (rad) | dipq (m)
0 0 0 @ 0
1 —m/2 0 Go — /2 0.035
2 0 0225 | qs +7/2 0
3 72 0 0 0.225
4 —7T/2 0 ads 0
5 /2 0 a0 0

TAB. 3.1 — Paramétres de Denavit-Hartenberg du Staubli TX40

trice de transformation homogeéne entre le repére R; et le repére R, s’écrit :

Risiy1 "0i0i41

T i1 = (3.2)
+1 .
01><3 1
ou R i1 est la matrice de rotation entre les deux repéres :
cos b1 —sinf; 4 0
R;i_ij1 = |sinf;1cosq; cosbiqcosq; —sina; (3.3)
sinf;;1sinq; cosf;isinq;  cosq;
et
a;
i .
OiOiJr]_ = | — sl Oéidlurl (34)
cos a;d; 1

est le vecteur des coordonnées du point O;,; dans le repére R;. La matrice de trans-
formation homogene globale entre la base et le corps terminal du robot est obtenue en
multipliant les matrices de transformations homogénes entre deux corps successifs :

(3.5)

Ro_s ‘000
To6 = To—1T1-2T23T5 4Ty 5T5 6 = [00 ; (i 6]
1x3

Le modéle cinématique du Stéubli permet de relier les vitesses articulaires ¢ = [d1...G;...qg] T
au vecteur vy regroupant les éléments de réduction du torseur cinématique du corps ter-
minal dans son mouvement par rapport a la base du robot exprimé a 'origine du repére
terminal et dans le repére de base :

°Q(Re/Ro) .
[Ov(oﬁ c RG/RO)] - JRq (36)

VR =

avec

Okl Oki Ok6
JR - |:0k1 XO 0106 Oki )(0 OiOG 03x1:| (37)
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3.1.1.3 Commande du robot

Dans le systéme étudié, le robot sert & manipuler 'instrument de chirurgie. Il faut donc
pouvoir calculer la commande du robot qui permet de produire la vitesse désirée de 1'ins-
trument. On rappelle que, dans les interventions de chirurgie mini-invasive, I'instrument
passe a travers un trocart dont le centre noté T est considéré comme fixe. L’instrument
n’a donc que quatre degrés de liberté, (figure 1.26). Or le robot Staubli TX40 a six degrés
de liberté. Il faut donc établir la commande du robot qui permet de produire la vitesse
désirée de 'instrument tout en respectant la contrainte de point fixe liée au trocart.

Une solution pour résoudre la contrainte du trocart a été proposé par [Michelin 2004].
Elle utilise un modéle géométrique inverse. Cette solution est trés dépendante de la ci-
nématique du robot. Dans [Krupa 2004|, une autre solution fondée sur I'utilisation d’un
capteur d’efforts est proposée. On propose ici une solution cinématique, n’exploitant que
les mesures de positions articulaires du robot et indépendante du robot utilisé.

La vitesse de l'instrument au centre du trocart 1" peut étre paramétrée :

_ |ur
=) (3.9
: T

ou uy = [wy d w, wz] et ur = [O O]T.
Par ailleurs, le robot Stdubli TX40 est controlé via une boucle d’asservissement en posi-
tion, avec un correcteur proportionnel intégral, figure 3.3.

N L
tq

F1G. 3.3 — Schéma de commande en position du robot

Il faut donc déterminer la position désirée qq du robot en fonction de la vitesse désirée vig
de l'instrument. Pour cela, on calcule la vitesse désirée de 'effecteur du robot par rapport
a sa base. Comme l'instrument est attaché a ’effecteur du robot, la vitesse opérationnelle
Vra que le robot doit réaliser s’obtient par simples changements de point et de base :

I3x3 03x3:| |:RO~>I 03x3 :| Vid = FVId (3 9)

VRd = |:[006T] % I3x3 03x3 ROHI

_ o O O o o
SO o= O OO
O R OO OO

oo O o O
S OO oo
S OO~ OO

La matrice F ainsi définie est calculable simplement si °OyT" est connu car “OyOg est
connu a partir des mesures articulaires et du modéle géométrique donné a I’équation 3.5.
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Dans la pratique, au moment ot 'instrument est inséré dans le trocart, la configuration
du robot est enregistrée ce qui permet de connaitre °OyT" la position du trocart dans le
repére de base du robot.

Cette consigne en vitesse est alors transformée en une consigne de position articulaire par
inversion numérique du jacobien du robot et intégration de la vitesse articulaire obtenue,

figure 3.4.
%i

Vi Veal ——7 1 9a qq
e F > Jl > J'qd—>Q—> Pl » Robot

F1G. 3.4 — Schéma de commande en vitesse du robot

On admet que les quatre degrés de liberté de 'instrument sont controlés grace a une boucle
de commande fermée, par exemple une des boucles d’asservissement visuel présentées au
chapitre précédent. Par contre, les deux autres degrés de liberté ne sont commandés qu’en
boucle ouverte dans un systéeme intégral ce qui va entrainer une dérive de I'instrument.
Avec une telle commande, au bout d’un certain temps, 'instrument ne passe plus par le
point fixe initialement défini.

Ce phénoméne de dérive a été mis en évidence lors d’expériences en laboratoire. A I'instant
initial, le centre du trocart 71" est défini de facon a ce qu’il soit sur I’axe de I'instrument, a
une distance donnée de Og. Ceci permet de connaitre le vecteur °OyT. Les quatre degrés
de liberté de I'instrument sont ensuite commandés en boucle ouverte en spécifiant direc-
tement la valeur des quatre composantes du vecteur uy et en laissant up = [0 O]T. On
calcule a chaque itération la distance entre le centre du trocart et ’axe de 'instrument.
Les résultats sont donnés sur la figure 3.5.

Il apparait de facon évidente que cette distance augmente sensiblement au cours du temps.
Pour résoudre ce probléme de dérive de I'instrument, 1’idée proposée consiste a calculer,
a partir de l'erreur de position de I'instrument par rapport au point fixe, une consigne en
vitesse ur non nulle. Cette vitesse peut-étre calculée a partir de la mesure de I’écart entre
I’axe de I'instrument et le point 7. On ferme ainsi la boucle de commande en vitesse du
robot ce qui permet d’éviter la dérive de I'instrument.

Pour que l'instrument passe par le centre du trocart, il suffit que les points 1" et T,
définis respectivement comme le centre du trocart et son projeté orthogonal sur I'axe de
I'instrument (voir figure 3.6), soient confondus.

La loi de commande proposée est donc la suivante :

ur — A ET (310)
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F1G. 3.5 — Mise en évidence du phénomeéne de dérive

F1G. 3.6 — Dérive par rapport au trocart
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ou ep = 'T.T est l’erreur de position entre les points 1" et T..
En supposant que les quatre degrés de liberté sont commandés avec une loi de commande
du type 2.34 ou 2.58. La loi de commande compléte du systéme peut alors s’écrire :

up .T—\l - Oax2| |E1
vy = = A8 i x 3.11
! L‘T] [Ozxz Iox2 | [ET ( )
Le comportement en boucle fermée s’écrit :
éli Y Jsingi Jcouplag;e €1; (312)
ET O2x2 Ioxo ET

ol Jeouplage €St une matrice qui traduit le couplage du systéme que 'on n’explicitera pas.
Il est évident, d’aprés la deuxiéme ligne de I’équation matricielle, que 'erreur e est une
fonction du temps indépendante de 'erreur €1 qui converge exponentiellement vers zéro.
Il est donc possible de démontrer la stabilité locale de la commande du robot. En effet, le
jacobien complet de ce systéeme est bloc triangulaire. La commande est donc localement,
stable si les valeurs propres de JJ—1 et Io4o sont toutes a partie réelle positive. La stabi-
lité locale de cette boucl/e\de commande ne dépend donc que de la positivité des valeurs
propres de la matrice JJ~1. Cette loi de commande présente donc les mémes propriétés
de stabilité locale que la commande utilisée pour controler les vitesses de I'instrument.

Au chapitre précédent, la stabilité locale a été prouvée pour les différentes boucles de
commande de l'instrument par asservissement visuel a partir d’images échographiques.
La stabilité locale de la commande du robot est donc prouvée pour chacun des asservis-
sements visuels proposés, ainsi que le respect de la position fixe du point 7.

Pour évaluer la commande proposée, I’expérience précédente est réalisée a nouveau. Cette
fois, le robot est commandé de facon a éviter la dérive du point fixe avec la loi de commande
3.11. La figure 3.7 montre les résultats de la commande proposée. L’erreur de position
du point T reste inférieure a 0,25 mm et ne croit pas avec le temps. Avec cette loi de
commande, l'instrument ne dérive plus.

3.1.2 Systéme imageur
3.1.2.1 L’échographe : Acuson Cypress Siemens

[’échographe utilisé est le systéme Acuson Cypress de Siemens avec la sonde transthora-
cique 3V2c. Ce systéme est un échocardiographe portable avec une sortie vidéo analogique
PAL.
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F1a. 3.7 — Correction de la dérive du trocart

F1G. 3.8 — L’échographe Acuson Cypress de Siemens
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La sonde 3V2c est une sonde sectorielle dont la fréquence est de 2,7 MHz. Elle permet
d’explorer une zone d’une profondeur maximale de 271 mm. Il est possible avec 1’écho-
graphe de régler la profondeur visible a I’écran entre 56 mm et 271 mm.

FI1G. 3.9 — La sonde 3V2c¢ de Siemens

L’acquisition et le traitement des images se font grace a la carte Meteor IT/Multi-Channel
et la librairie MIL de Matrox Imaging. Cette carte fonctionne a la cadence vidéo avec
une résolution de 768pixels par 576. La librairie contient des fonctions pour 'acquisi-
tion, I’affichage, la sauvegarde des images, mais aussi un certain nombre d’algorithmes de
traitement d’images (filtres, opération morphologique, analyse de blobs, etc.).

3.1.2.2 Suivi automatique de ’instrument dans I’image

On présente ici les algorithmes de traitement d’image utilisés pour déterminer la position
de 'instrument dans I'image. Ces algorithmes ont été développés par Tobias Ortmaier lors
de son postdoc au laboratoire et par Hubert Mitterhofer pendant son stage de master,
[Ortmaier 2005].

Le principe général est le suivant : dans la premiére image, ’utilisateur indique en cliquant
sur I’écran, la position de chacun des deux blobs correspondant a l'instrument, ensuite,
des imagettes de tailles réduites (des régions d’intérét) sont définies autour de chacun
des blobs. A I'image suivante, on admet que chaque mors de l'instrument est présent
dans les imagettes correspondantes. Pour garantir cela, il suffit de déterminer la taille
des imagettes en fonction de la vitesse de I'instrument. La détection des mors dans les
imagettes se fait grace a des algorithmes de traitement d’image.

Définir des imagettes autour des blobs permet de limiter la taille de I'image sur laquelle
les algorithmes sont appliqués. Le temps de calcul est donc sensiblement diminué. Dans
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un premier temps, un filtre médian est appliqué a 'imagette, ce qui permet d’atténuer le
bruit dans I'image. La région d’intérét est alors binarisée. Le seuil utilisé pour la binari-
sation est déterminé en tenant compte du seuil trouvé a I'image précédente, du nombre
de blobs trouvés et de la taille des blobs. Cette méthode permet de rendre le traitement
d’image indépendant des réglages de la sonde qui peuvent étre modifiés par le chirurgien
en cours d’opération (exemple : le gain de correction d’intensité avec la profondeur).
Ensuite, une érosion et une dilatation sont appliquées. Ces opérations morphologiques
permettent de séparer les blobs correspondant aux échos de l'instrument des artefacts
et des structures anatomiques. De plus, les petites taches avec une forte intensité qui
pourraient étre détectées par erreur sont alors supprimées.

Une fois les blobs détectés, les positions des mors de I'instrument dans I'image corres-
pondent aux coordonnées du centre de gravité de chacun des blobs.

Enfin, les imagettes sont recentrées sur les blobs trouvés. Ce processus de détection est
réitéré pour chaque image acquise de facon a permettre le suivi de I'instrument.

Il faut ensuite pouvoir relier les points trouvés dans I'image aux mors de l'instrument.
C’est-a-dire déterminer quel blob correspond au point M et lequel correspond a M. Pour
cela, un premier choix est fait arbitrairement. L’instrument est alors déplacé par asservis-
sement visuel. Si les points sont correctement attribués la norme de ’erreur doit diminuer
jusqu’a devenir nulle. Si la norme de 'erreur augmente alors le choix des points est inversé.
En effet, inverser les points M; et Ms est équivalent & changer le signe de la commande.
Ensuite, comme le suivi de 'instrument est fait en définissant une région d’intérét autour
de chaque blob, un blob trouvé dans une région donnée correspond toujours a un méme
mors.

Les expériences in vitro ont montré que cette méthode de suivi est robuste par rapport
aux perturbations (artefacts, bruit, etc.). La figure 3.10 illustre les résultats obtenus lors-
qu’un instrument est maintenu & une position constante. Les variations de mesures sont
inférieures a 0,3 pixels. Le bruit dans I'image échographique ne perturbe donc pas nota-
blement les mesures obtenues grace aux algorithmes présentés.

3.1.3 Procédure d’étalonnage du systéme

Il peut étre intéressant de connaitre un certain nombre de paramétres géométriques du
systéme. En particulier, la transformation entre la sonde et la base du robot est nécessaire
pour mettre en ceuvre le premier asservissement visuel proposé qui consiste a controler
directement les points dans I'image, section 2.2.

Bien sir, il est envisageable de faire ceci grace a l'utilisation (fréquente en robotique
meédicale) de localisateurs. Mais la mise en ceuvre en salle d’opération se trouve alors plus
compliquée. On propose donc une méthode d’étalonnage du systéme pour laquelle aucun
dispositif supplémentaire n’est nécessaire.

Pour cela, on réalise quelques mouvements du robot en boucle ouverte ou en boucle
fermée, par exemple sous asservissement visuel avec 'une des commandes fonctionnant
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F1G. 3.10 — Bruit dans la mesure du centre de gravité d’un blob (expérience in vitro)

sans connaissance de la configuration du systéme, section 2.3, section 2.4, ou section 2.5.
En paralléle, 'instrument est détecté dans 'image. La position et 1’orientation du repére
terminal du robot ainsi que les positions mesurées de I'instrument dans 'image sont en-
registrées. On applique alors une fonction d’optimisation qui va permettre de trouver les
parameétres de position et d’orientation de la base du robot par rapport a la sonde en
effectuant une minimisation de I’erreur entre les positions mesurées de I'instrument dans
I'image et ses positions reconstruites.

Le principe d’optimisation est le méme que pour la validation du modéle géométrique du
systéme présenté dans la section 1.3.

P = Pinit
faire
Srec = f(P)
dp = J} [|Srec — Smes|
p=p+dp
tant que (Srec — Smes > €max) €t que (||dp|| > dpyax)

Le jacobien du paramétrage J, est différent de celui utilisé au chapitre 1 puisqu’il tient
compte du fait que I'instrument est constitué de deux mors, annexe A. C’est la seule
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différence notable.

Cette procédure d’étalonnage est évaluée expérimentalement. La figure 3.11 montre les
résultats obtenus lors d’une expérience in vitro. Pour cette expérience, le robot est placé,
en boucle ouverte, dans 22 positions différentes. On trouve une erreur maximale de 2,2 mm
en x (c’est-a-dire le long de ig) et 1,9 mm en y (c’est-a-dire le long de js) et une erreur
moyenne de de 0,001 mm en x et de 0,005 mm en y, entre les positions mesurées dans
I'image et les position reconstruites avec les paramétres optimaux. Les paramétres trouvés
permettent donc une bonne reconstruction des positions dans 'image.
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(a) Positions mesurées et positions reconstruites (b) Erreur entre positions mesurées et positions re-
dans I'image (m) construites (m)

Fia. 3.11 — Résultats de I'identification des paramétres géométrique du systéme

3.2 Validation de ’asservissement visuel in vitro

Le banc expérimental est constitué d’une sonde échographique placée dans un bac d’eau.
Le robot Stdubli TX40 manipule une pince dont chaque mors est en acier enrobé de
polyuréthane. Les mors sont des cylindres de 3 mm de diamétre et de 3 cm de long.

On place le robot de maniére a ce que chacun des mors de I'instrument coupe le faisceau
d’ultrasons. La trace de 'instrument dans I'image échographique est donc constituées de
deux blobs. Une procédure présentée en section 3.1 permet d’apparier correctement les
blobs détectés et les mors de 'instrument.
Les expériences se déroulent comme suit :

e Pendant les expériences, la sonde est immobile. Lorsque c’est nécessaire, sa posi-
tion et son orientation par rapport au robot sont identifiée grace a ’algorithme
présenté a la section 3.1.
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(a) Site vu de face (b) Site vu de haut
F1G. 3.12 — Site expérimental

e Les coordonnées courantes sy de U'instrument dans 'image (exprimées en métre)
sont automatiquement déterminées par traitement d’image.

e On sélectionne dans I'image une position désirée pour l'instrument (en cliquant
dans I'image avec une souris). Ce dernier est alors déplacé vers la position désirée
par asservissement visuel. La commande uy est calculée conformément a 1’équa-
tion 2.2 puis envoyée au controleur du robot.

La figure 3.13 montre les déplacements dans I'image et I’erreur ey, entre la position désirée
et la position mesurée de I'instrument. Sur ces courbes, I’erreur converge au départ de fa-
con linéaire. Ceci s’explique par le fait que, pour éviter des vitesses importantes entrainées
par de grandes erreurs, la commande envoyée au robot est saturée. La commande est alors
constante tant que I'erreur reste trop importante. Ce qui explique la convergence linéaire.
Lorsque ’erreur est suffisamment petite pour que la commande ne soit plus saturée, la
convergence devient exponentielle et les déplacements dans 'image se font approxima-
tivement en ligne droite, conformément a ’équation 2.39. Les variables sont donc bien
découplées. Le découplage reste vrai tout le temps car la saturation est fait sans changer
la direction de la vitesse. La trajectoire des points reste donc approximativement une ligne
droite. -

La figure 3.14 représente les résultats obtenus avec la commande utilisant J_;' sans
connaissance de la transformation entre la sonde et l'instrument, lors d’'un grand dé-
placement (de l’ordre de 75 mm). Les trajectoires dans 'image ne sont pas effectuées en
lignes droites. Le systéme n’est pas correctement découplé. Cependant, le systéme reste
stable et ’erreur converge vers zéro.

Par ailleurs, la figure 3.15 montre les résultats obtenus pour une réorientation de 1'ins-
trument dans l'image avec la commande exploitant le paramétrage s, équation 2.58.
[’écartement des points reste a peu prés constant et 'instrument tourne autour du point
P qui reste presque fixe. De plus, 'effet de la saturation de vitesse est visible sur la com-
mande de la vitesse de rotation propre de I'instrument, qui est grande du fait de la grande
erreur en 6 (figure 3.15(d)).
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Enfin, la figure 3.16 illustre la commande avec les gains adaptatifs. L’erreur en § reste
toujours inférieure & 10 mm ce qui correspond a la valeur maximale choisie pour 'expé-
rience. La visibilité de I'instrument est cette fois maintenue et la convergence est assurée.
La courbe des commandes permet d’illustrer le passage entre les deux controleurs. Les
commandes sur w,, w, et w, sont annulées lorsque 'erreur sur ’écartement des points
devient trop importante et sont calculées lorsque 'erreur en ¢ diminue. L’ensemble de ces
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F1G. 3.16 — Résultats expérimentaux avec controle de I'erreur en o

expériences en laboratoire permet de valider que les méthodes proposées offrent suffisam-

ment de robustesse sous des conditions réelles. Une exploitation pour une application en
chirurgie cardiaque, in vivo peut alors étre envisagée.
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3.3 Application a la chirurgie de la valve mitrale

3.3.1 Description de l'intervention considérée
3.3.1.1 Notion d’anatomie

Le cceur (figure 3.17) est un organe formé essentiellement d’un muscle, le myocarde,
lequel est entouré d’un "sac" séreux, le péricarde et est tapissé a l'intérieur par une fine
membrane, ’endocarde. Le coeur comprend quatre cavités : deux cavités droites, formées
par loreillette et le ventricule droits et deux cavités gauches, formées par 1'oreillette et le
ventricule gauches. Les cavités droite et gauche sont totalement séparées par une cloison
(septum).

Le sang s’accumule dans les oreillettes, leur contraction évacue le sang dans les ventri-
cules. La contraction des ventricules éjecte ensuite le sang dans les artéres (systole). La
décontraction (diastole) suit, laissant le temps au sang de s’accumuler dans les oreillettes
et le cycle reprend.
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F1G. 3.17 — Coupes du cceur

La valve mitrale (figure 3.18) est la valve qui se trouve entre l'oreillette gauche et le
ventricule gauche. Lorsqu’elle est ouverte elle permet le passage du sang depuis 1'oreillette
vers le ventricule ; lorsqu’elle se ferme elle permet d’éviter le ressac du sang dans 'oreillette
lors de la contraction du ventricule.

Lorsque l'orifice mitral est fermé, il a la forme d’un croissant (figure 3.18(c)). Le diamétre
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(a) valve mitrale (b) coupe longitudinale du VG (c) Segmentation

F1a. 3.18 — Valve mitral

de Dorifice mitral est de 90/110 mm. De part et d’autre de ce croissant, on distingue
deux valvules : la grande valvule ou cuspide antérieure et la petite valvule ou cuspide
postérieure. Elles sont toutes les deux de forme trapézoidale.

La grande valvule est trés mobile alors que la petite sert principalement de butée pour
assurer l'accolement des deux valvules lors de la systole.

Oreilletie gauche

Valve mitrale
postérigure

Ventricule
gauche

B chefs par pilier
2 cordages | = par chef

/ 5 cordages Il par cordage | @
. ~ Donc 10 cordages 1l o par chef

Schématisation du pilier de la mitrale et de ses cordages
(d'aprés Perloff LK et Roberts W.C)

Figure |

F1G. 3.19 — schéma des piliers mitraux

Dans le ventricule gauche, chacune des deux valvules est rattachée a un pilier musculaire
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grace a des cordages, figure 3.18(b). Les cordages primaires s’insérent sur le bord libre des
valves et les cordages secondaires sur la face inférieure des valvules (figure 3.19).

1000 2-Cardiulygi

™ valve mitrale i ' _ ™ valvg/mitrale -

% “
<+— valve mitrale
ouverte®™

(a) Les 4 cavités du ceeur (b) Valve mitrale ouverte (¢) Valve mitrale fermée

F1G. 3.20 — Le cceur vu par échographie ETO

3.3.1.2 Description de la pathologie

L’insuffisance mitrale (IM) est un défaut de fermeture de la valve. Elle entraine un
reflux de sang du ventricule dans 'oreillette pendant la systole.

L’insuffisance mitrale est a 'origine d’un travail accru de la partie gauche du coeur. En
effet, le coeur gauche doit travailler plus intensément pour éjecter le sang qui a reflué
vers l'oreillette. Progressivement se constitue une insuffisance cardiaque gauche associée
a une accumulation de sang en amont (avant I'oreillette gauche) ce qui, dans certains cas,
provoque un cedéme pulmonaire (accumulation de liquide dans les poumons).

Cette pathologie s’observe en général :

e en présence de lésions des piliers, de distension des cordages ou encore de rupture
de cordages. Apparait alors un prolapsus de la valve mitrale, (déplacement anormal
dans Doreillette d’une des valvules au moins), figure 3.21(c) ;

e en cas de dilatation de I’anneau de la valve due & une augmentation de volume du
ventricule gauche, figure 3.21(b). Cette affection survient au cours d’une augmen-
tation du volume global des parois constituant le coeur;

e cn cas de réfraction de 'anneau mitral a cause une insuffisance rhumatismale. La
petite valve est rétractée, ses cordages sont raccourcis, épaissis ou encore fusionnés,
figure 3.21(d);

On s’intéresse, dans le cadre du projet national PIR/CNRS GABIE (Guidage Actif Basé
sur I'Imagerie Echographique) auquel est lié cette thése, a I'insuffisance mitrale due a une
rupture de cordage. Cette insuffisance mitrale est dite de type II (figure 3.21(c)) d’apres
la classification de Carpentier. Lors de la systole, I'une des deux valves dépasse le plan de
I’anneau mitral et pénétre dans 'oreillette.
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Ventricule

Cordages

Piliers

(a) Cas sain (b) IM type I (c) IM type II (d) IM type III

Fia. 3.21 — Types d’insuffisances mitrales

La chirurgie valvulaire classique est divisée en deux techniques : le remplacement
et la réparation valvulaires. On ne s’intéresse ici qu’aux méthodes de réparation. Dans le
cas de la rupture d’un cordage valvulaire, plusieurs interventions sont possibles :

e la fixation du cordage rompu sur un cordage resté intact (technique dite de trans-
position de cordage),

e la résection avec plicature du feuillet valvulaire en regard du cordage rompu : la
partie de la valve a laquelle est attaché le cordage rompu est supprimée, et les
deux bords laissés libres par cette résection sont cousus pour refermer le feuillet
valvulaire,

e la confection de néo-cordages avec du fil en Gore-Tex : le néo-cordage est alors
agrafé sur la paroi interne du ventricule, puis fixé a la partie restante du cordage
rompu.

Toutes ces opérations sont aujourd’hui réalisées aprés ouverture du thorax par sterno-
tomie, installation d’une circulation extra-corporelle, arrét cardiaque et ouverture de
Poreillette gauche permettant d’accéder a la valve mitrale. Elles sont donc trés fortement
invasives.

3.3.1.3 Intervention échoguidée proposée

Pour réduire le caractére invasif de la réparation valvulaire, on propose une intervention
écho-guidée. Celle-ci permettra d’éviter I'installation d’une circulation extra-corporelle
ainsi que 'ouverture de 'oreillette gauche. De plus, I'utilisation d’une sonde transocesopha-
gienne permettra de rendre cette intervention trés peu invasive en évitant la sternotomie.
En effet, ces sondes sont placées dans I’cesophage du patient et permettent de visualiser le
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ceeur depuis les oreillettes jusqu’a I'apex. Une incision transthoracique permettant d’accé-
der a la pointe du cceur suffit alors a insérer un instrument dans le ventricule, instrument
visible dans I'image échographique. Cet instrument, manipulé par un robot commandé par
asservissement visuel, est déplacé vers la partie abimée de la valve. Lorsque I'instrument
a saisi la valve, 'extrémité d’un néo-cordage est fixée sur le bord de la valve. L’instrument
est ensuite retiré du ventricule. L’autre extrémité du néo-cordage est enfin fixée a la paroi
externe du ventricule par le chirurgien.

Cette intervention nécessite de réaliser plusieurs fonctions élémentaires :

1. segmentation de la valve mitrale : la segmentation, automatique ou semi-automatique,
de la valve mitrale ou plus précisément du segment concerné par le geste permet de
déterminer la zone cible;

2. approche de I'instrument : 'instrument est déplacé par asservissement visuel jusqu’a
une position, a proximité de la valve, spécifiée par le chirurgien ou déterminée par
traitement d’image apres la tache de segmentation de la valve mitrale;

3. saisie de la valve : le lieu d’implantation du néo-cordage est saisi a I’aide de 'ins-
trument par une commande balistique.

Ces taches sont étudiées par les différents partenaires du projet GABIE. Notre travail ne
traite que de la tache d’approche de I'instrument.

3.3.2 Expériences in vivo

Des expériences in vivo ont été menées a I’Ecole de Chirurgie de Paris. Dans ces expé-
riences, ’objectif est de valider les lois de commande par asservissement visuel présentées
au chapitre précédent.

3.3.2.1 Déroulement des expériences

Pour mettre en place le systéme expérimental, le robot et la sonde sont fixés a la table de
chirurgie pour rigidifier le systéme et assurer des transformations constantes entre robot,
sonde et «patient ». Le chirurgien ouvre le thorax du cochon par sternotomie. Puis il
découpe le péricarde de sorte que le coeur soit d’accés libre.

Lors de ces expériences l'utilisation de I'imagerie transcesophagienne ne permet pas de
visualiser le coeur du cochon. C’est donc une sonde transthoracique en contact direct avec
le ceeur qui est utilisée de fagon a produire une image de I'intérieur du ventricule. Une fois
positionnée correctement, elle est fixée a la table d’opération. Le chirurgien place alors
un stabilisateur pour empécher les mouvements de la pointe du coeur sans empécher les
battements du cceur. Il peut ainsi inciser I’apex et placer le trocart. Les axes du robot sont
déplacés manuellement aprés avoir desserré les freins pour faire coincider 'extrémité de
Iinstrument avec le trocart. Cette procédure permet de déterminer la position du trocart
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par rapport & la base du robot. L’instrument est enfin introduit dans le ventricule grace
a un mouvement du robot suivant 1’axe de I'instrument.

Une fois que le systéme est mis en place, I'instrument est automatiquement détecté dans
I’image échographique fournie grace a la sonde épicardique. L’instrument est alors déplacé
dans le ventricule par asservissement visuel sur des images échographiques.

(b) Vue du cceur (c) Fixation de la sonde

F1G. 3.22 — Expériences in vivo
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3.3.2.2 Résultats

Ce systéme n’a été évalué in vivo qu’une seule fois, le 12 juillet 2006, & ’Ecole de Chirurgie
de Paris, avec ’aide du chirurgien Nicolas Bonnet.

Lors de cette journée, un certain nombre de problémes dans la mise en ceuvre in vivo du
systéme sont apparus.

La principale difficulté a été d’obtenir des transformations constantes entre les différentes
parties du systéme. Si le systéme de fixation du robot a la table de chirurgie a bien permis
d’éviter les mouvements relatifs, le systéme de fixation de la sonde s’est révélé inefficace.
Le montant représenté sur la figure 3.22(c) sur lequel elle est fixée est trop souple et la
sonde suit les battements du cceur. On observe alors des mouvements de 'instrument dans
I’image ne correspondant pas a des mouvements de I'instrument dans I’espace mais & un
mouvement de I'imageur. Il a alors fallu maintenir manuellement la sonde en contact avec
le cceur et dans une position aussi constante que possible.

Par ailleurs, la position du point fixe a été mal saisie. L'instrument tournait donc autour
d’un point placé trop haut sur son axe. Du point de vue anatomique, cette erreur a
été rattrapée par les différentes flexibilités présentent dans le systéme (dans I'axe de
'instrument par exemple) et du fait que la pointe du cceur n’était pas stabilisée (la pointe
du cceur ne représentait donc pas un point véritablement fixe). Du point de vue de la
commande, déplacer le point fixe le long de ’axe de I'instrument est a peu prés équivalent
a modifier le gain proportionnel dans le calcul de la vitesse de rotation de 'instrument.
Cette erreur n’a donc pas nui au bon déroulement des expériences.

Comme la transformation entre la sonde et la base du robot n’est pas constante et que
la position du point fixe a été mal définie, la procédure d’étalonnage du systéme n’a pas
fonctionné lors de ces expériences in vivo. De ce fait, seules les boucles d’asservissement
visuel ne nécessitant pas une connaissance a priori de la transformation entre la sonde et
la base du robot ont été testées in vivo. Il est clair que de toutes facons ces méthodes sont
a préférer.

Dans chacune des expériences suivantes, I'instrument est déplacé de sa position courante
vers une position désirée indiquée en cliquant dans I'image.

Les déplacements possibles sont trés limités du fait de la taille d’un ventricule (environ
5 cm sur 3 cm de large et 2 cm d’épaisseur en diastole). L'instrument est alors déplacé
sur des distances du centimétre.

De plus, les mouvements de la sonde entrainent des sauts de position de I'instrument
dans I'image d’ou des mesures bruitées. La figure 3.23 montre des images successives de
Iinstrument a ’'intérieur du coeur. Sur les courbes représentant la position de I'instrument
dans I'image, les points indiquent les positions mesurées et les lignes les positions filtrées.
Sur les autres courbes, seules les valeurs filtrées sont tracées.

La figure 3.24 montre les courbes résultant d’un asservissement visuel sur les points dans
I'image en supposant dans la commande que le plan échographique est perpendiculaire a
I’axe de I'instrument, section 2.3.

La figure 3.25 illustre le comportement du systéme commandé avec le second vecteur
de mesure. On controle alors explicitement 'orientation de l'instrument dans lI'image,
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Fia. 3.23 — Images de I'instrument dans le cceur

section 2.4.

On voit que dans les deux cas, malgré la présence de bruit, malgré les incertitudes, la
convergence est assurée.

Pour améliorer les résultats obtenus, le systéme pourra étre modifié en tenant compte des
problémes rencontrés. Il faudra par exemple concevoir un nouveau systéme de fixation de
la sonde. Un travail doit aussi étre effectué sur les algorithmes de traitement d’images
pour en améliorer la robustesse.

Malgré les difficultés rencontrées, ’asservissement visuel par imagerie échographique a pu
étre validé in vivo.

Conclusion

Dans ce chapitre, les différents développements nécessaires a la mise en ceuvre expérimen-
tale du systéme ont été décrits :

e une commande qui permet de réaliser la contrainte du point fixe sans modifier la
stabilité de la boucle d’asservissement visuel.

e les principes des algorithmes de traitement d’image pour la détection et le suivi
automatique de I'instrument ont été donnés.

e une procédure per-opératoire d’identification de la transformation sonde-base du
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robot.

Enfin, le systéme a été validé lors d’expériences in vitro et in vivo. Malgré les difficultés
rencontrées lors des expériences in vivo, on a montré expérimentalement que les images
échographiques peuvent étre utilisées dans une boucle d’asservissement, visuel pour guider
un instrument a l'intérieur d’un coeur battant.
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Conclusion générale

Conclusions

De nombreuses interventions de chirurgie mini-invasive consistent a insérer au travers
d’une petite incision un instrument jusqu’a l'intérieur d’un organe, pour y effectuer une
opération simple, comme une ponction. Souvent, 'utilisation de la vision directe n’est
pas possible; on utilise alors des dispositifs imageurs externes comme une sonde échogra-
phique. Celle-ci est difficile & manipuler par coordination des deux mains du chirurgien.
Dans le cadre de cette thése, des méthodes permettant d’automatiser le déplacement d’un
instrument sous échographie par des moyens robotiques ont été proposées.

L’objectif de cette thése était donc de concevoir un systéme intégrant une imagerie écho-
graphique couplée a un instrument de chirurgie mini-invasive et un systéme de guidage
actif temps réel associé puis d’appliquer ce systéme a la chirurgie de la valve mitrale a
coeur battant.

Une premiére partie de ce travail a consisté a établir un modéle de 'interaction entre un
instrument et le faisceau d’ultrasons. L’hypothése proposée consiste a considérer que le
centre de gravité de la trace de I'instrument détectée dans I'image coincide avec un point
défini comme 'intersection d’une droite représentant I'instrument et d’un plan modélisant
le faisceau d’ultrasons. Des expériences probantes ont permis de valider cette hypothése.

Considérant ce modéle, réaliser la tache de guidage revient & étudier le positionnement
d’un solide dans I’espace a partir de la mesure des coordonnées des points d’intersection
de droites de ce solide avec un plan. Cette abstraction nous a permis, dans un premier
temps, de produire une analyse des singularités cinématiques pour déterminer une confi-
guration de travail permettant le controle des quatre degrés de liberté d’un instrument de
chirurgie mini-invasive. Dans un second temps, sur la base du méme modeéle, plusieurs lois
de commande & découplage par cinématique inverse ont été synthétisées. Ces lois utilisent :

e différents paramétrages du vecteur de mesure : la mesure directe des coordonnées
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des points dans I'image, ou un vecteur décrivant I’orientation de 'instrument ainsi
que I’écartement des points dans I'image ;

e différentes méthodes pour le calcul de la matrice de commande, a partir de ’estima-
tion du jacobien inverse : soit grace a une procédure d’identification paramétrique
par optimisation au sens des moindres carrés soit en faisant I’hypothése que 'ins-
trument est perpendiculaire au plan échographique (ce qui permet de s’affranchir
de la connaissance de la géométrie relative des différents appareils du systéme
robotique).

Les asservissements visuels proposés ont été analysés a travers des démonstrations de sta-
bilité locale par la méthode indirecte de Lyapunov. De plus, ils ont été évalués a travers
des simulations. Une adaptation en ligne des gains du controleur a été proposée pour
augmenter la robustesse de I’asservissement en garantissant le maintien de 'instrument
dans le champ de vision de la sonde échographique, sans affecter sa stabilité.

Enfin, le systéme robotique a été mis en ceuvre et testé lors d’expériences in vitro et
in vivo. Cette mise en ceuvre a requis, entre autre, la synthése d’une loi de commande
pour un robot a six degrés de liberté devant respecter la contrainte plane imposée par
le trocart, tout en laissant libres pour ’asservissement visuel les quatre degrés de liberté
intracorporels. La loi de commande cinématique proposée, originale, permet de respecter
la contrainte de fixité du point d’incision tout en garantissant que le systéme complet, a
six degrés de libertés, conserve les propriétés de stabilité de 1’asservissement visuel des
quatre degrés de liberté internes au patient.

Les expériences in vitro et in vivo se sont, du point de vue de ’asservissement visuel, dé-
roulées avec succés. Ce travail démontre donc la possibilité d’automatiser la coordination
« main/oeil »lors de gestes échoguidés au dela des gestes simples & un ou deux degrés de
liberté qu’il est possible de réaliser manuellement.

Perspectives

A Torigine de ce travail, le probléme posé par les chirurgiens était celui de la réparation
échoguidée de la valve mitrale. En cherchant comment la robotique pouvait permettre de
réaliser une telle intervention, on a été amené a s’intéresser a une tache particuliere : le
guidage d’un instrument a partir des images échographiques.

De trés nombreux problémes doivent encore étre résolus avant de pouvoir envisager une
réparation de valve mitrale avec un systéme robotique entiérement autonome (problémes
de traitement d’image, de saisie de valve...). Cependant la fonction de guidage d’un
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instrument sous échographie est désormais disponible. Il apparait donc opportun de dé-
terminer, avec les chirurgiens, des interventions moins complexes telles que la tache du
systéme robotique se verrait réduite au seul guidage de I'instrument vers une position
désirée. On pense naturellement aux gestes qui sont déja pratiqués manuellement sous
guidage échographique, sur organes « immobiles », en chirurgie obstétrique ou abdominale
par exemple. Dans ce cadre, le guidage robotique pourrait permettre une précision accrue,
donc une intervention sur des cibles plus petites que ce qu’il est possible de pratiquer
aujourd’hui.

Une autre voie prometteuse pour I’exploitation des résultats de ce travail est celle de la
comanipulation. Ce nouveau type de systémes exploite la manipulation simultanée de
I’outil par un opérateur humain et par un robot facilitant le geste de 'opérateur. On a
rappelé que la motivation de ce travail est de faciliter la synchronisation main-oeil lors
d’interventions écho-guidées. On peut donc envisager que le robot n’ait en charge que le
controle de la visibilité de I'instrument, par exemple par I’écartement des mors comme
proposé dans ce manuscrit, tandis que le chirurgien serait libre de déplacer I'instrument,
donc de le « faire glisser » sur le plan échographique.

Du point de vue de la robotique, ce travail peut étre étendu au guidage d’un instrument
ayant six degrés de libertés sans que cela ne présente de difficultés majeures. Pour cela,
on pourrait par exemple modifier la géométrie de I'instrument de facon a avoir au moins
trois points dans 'image (donc six mesures indépendantes). Le méme type d’étude que
celles présentées dans ce document permettrait de définir une géométrie permettant de
commander les six degrés de liberté. La matrice d’interaction entre un mors et le plan
échographique resterait identique. Il ne resterait alors qu’a choisir un paramétrage ju-
dicieux pour synthétiser une commande robuste. En effet, commander directement les
points dans 'image poserait a nouveau le probléme de visibilité de I'instrument lors d’une
réorientation dans l'image de ce dernier.

Par ailleurs, il existe des sondes miniaturisées qui permettent d’explorer les veines et les
artéres de l'intérieur. Il semble intéressant d’utiliser ces sondes pour étudier une autre
technique d’asservissement visuel : I’asservissement dit «eye-in-hand », (oeil dans la main).
Contrairement a I'asservissement étudié ici (dit «hand-in-eye », mains dans l'oeil), ou la
sonde est fixe et regarde a la fois la cible et I'instrument, pour I’asservissement, «eye-in-
hand »la sonde est fixée a I'instrument. La scéne est alors visualisée depuis I'instrument.
Les matrices d’interaction entre la sonde et I'environnement sont différentes bien que
le principe reste le méme : utiliser des primitives mesurées dans l'image et trouver les
vitesses de l'instrument permettant & ces primitives d’atteindre les valeurs désirées. Les
perspectives d’application sont nombreuses, car ces techniques pourraient intégrer a terme
des cathéters actifs et faciliter leur guidage.
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Au final, si ce travail a vu la premiére réalisation expérimentale du guidage automatique
d’un instrument a l'intérieur d’un cceur battant, il a surtout permis de montrer le potentiel
que renferme le couplage imagerie échographique — robotique, dont on peut espérer qu’il
aboutira, dans les prochaines années, a de réelles avancées pour la pratique de divers
gestes chirurgicaux.
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Annexe A

Jacobien pour 'identification des
parameétres du modeéle géométrique

A.1 Jacobien pour l’identification des paramétres du
modéle géométrique pour un instrument & un mors

On cherche le jacobien du paramétrage Jp; qui traduit la relation entre les dérivées tem-
porelles de la mesure sps; et du vecteur de parameétres p.

dsmes,i - indp (Al)
[k, 0 0]

Smes,i = |:0 k?y 0:| SM (AQ)

p=["z0, “yo, %200 i Ty T2 ke ky}T (A.3)

ou
o k, et k, sont les gains de changement d’échelle ;

e le vecteur °SOqy = [SZL‘OO Syoo SZOO}T est la position de I'origine du repére lié a

la base du robot dans le repére lié a la sonde;
e les angles r,, 7, et r, sont les angles d’Euler définis selon la convention XYZ
décrivant l'orientation du repére de base du robot par rapport au repére lié a la

sonde.
On a alors :
k. 0 0] g kr 0 0] gas
dmesi— ; SM SM A4
swes= ¢ & o) ™[5 4 =
On note : .
Judp = Fa O 0 SSM
2 ky O (A.5)
_ ks 0 0] sqin _ wesai
dep—{O k, O} SM = K°SM
Donc :
in:Jk+Jm (AG)
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Le calcul de Jy est trivial :

0
0

SZL'M 0

i = 0 S?JM

(A7)

o O

0000
00 00
Pour calculer Jn, on doit calculer SSM en fonction de dp. Le modéle géométrique s'écrit :

- _SkE(SSOo + Rs—0"0006)
B Sk3 Rs_o"Ke (A.8)
SSM = 5SOq + Rs_.0°0006 + | Rs_.0 ke

Seules les variables du vecteur p sont a dérivées non nulles. La dérivée temporelle de ce
modéle devient alors :

(k¥ ko)k3 (SOo — [0005]  2) + (kIS0g6)kE [0006] 02

N . (kg ko)’ (A.9)
SM = SOO - [0006] XQ —|—l k6 - l [kﬁ] XQ

ou Q= 5Q(0/5) = [rx 7y fZ]T et ol tous les vecteurs sont exprimés dans le repére
Rs.
On trouve donc :

kekT kSO
Jm = K|Izx3 — k?FkSG —1 [k¢] . — [00O¢] .t (1 — liTkGG) kek? [OgOg] 032

A.2 Jacobien pour l’identification des paramétres du
modéle géométrique pour un instrument & deux
mors

Pour deux mors, on doit écrire :

_ Ji + Jrn1
b et 32] o

Les matrices Jy et K restent inchangées puisqu’elles traduisent simplement la conversion
entre pixel et métre. Par contre, la matrice J,, est donc a calculer pour chaque mors.

Le jacobien précédent est écrit pour un mors porté par le vecteur kg. Pour I'instrument
a deux mors, les mors ne sont plus colinéaires a ce vecteur.
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Le modéle géométrique pour le mors ¢ s’écrit alors :

- ~ “k§ (SO0 + Rs 0"Ool)
Z SkE Rs_o't; (A12)
SSM; = “SOp + Rs 0”00l + I; Rs_.o"t;

Le jacobien J,,; devient donc :

tikT

) kTSI
R [ti]x_[ooqx+(1_ s

kTt;

S

Jmi = K|Izx3 — ) t:kT [Ool] L 03><2:|

(A113)
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Annexe B

Commandabilité du vecteur u

Puisque I'instrument passe a travers un point fixe, ses seuls degrés de liberté sont les trois
rotations autour du point d’insertion et la translation le long de I'axe de l'instrument,
figure B.1.

Fi1G. B.1 — Degrés de liberté autour du point fixe

Le torseur cinématique au point fixe 7" s’écrit donc :

C(x/10) = { /) = s+ + b } (B.1)
V(T € ©/11) = dk; '

Pour vérifier que ce torseur est un torseur commandable, il suffit de vérifier qu’il ne peut
étre égal a un torseur invisible que s’il est égal au torseur nul.

On considére que le systéme n’est pas dans une configuration de perte de visibilité. Le
point d’intersection des droites n’est donc pas contenu dans le plan échographique, la
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trace de l'instrument est constituée de deux points non confondus. Dans ce cas, on a vu
que le torseur cinématique invisible s’écrit :

osit_;.zﬁ;é 0:

Vi (1 in
g .
QT/) = rin + —1< ”Mt_;—ﬁ> Nint

v (7",‘/1) € Rza CmU(E/H) = d_} EZT/I)
Vith
(B.2)
— —
e sityipy= 0:
T = i+ 20 AT
V (V) €R:, Cup(sym) = § FEMD =i A s A (B.3)

0

My

On cherche a montrer que C = C;,,,, implique C = 0. On écrit donc le torseur C,,, au point
T et on 'exprime dans la base B; du repére lié a 'instrument.
On doit donc vérifier ’égalité suivante :

osit_;.i}[);é 0:

w, = rcosf
cos(p + B) sin(p — B) + cos(p — B) sin(p + )

=-V
e Ssin(p + )
w, =7rsinf
v (r, ) e R, sin(2¢)(ly cos +d) — dsin ¢

0=W

J
0 =r(lycos(p — ) + dcos3)
sin(2¢p) sin @ly + d cos ¢

d=V
( ' 5
(B.4)
.=
® sityipyy= 0:
(w, =1cosf
Va
wy = 7
w, =rsin
Vo (r,V,) € R?, [ycosp+d (B.5)
0= —ng
0 =7 (4 cos(2¢) + dcos )
: [y sin
d= -V
\ S
Les torseurs C et Ci,, ne sont égaux que si (r, V3) = (0, 0) ou (r, V3) = (0, 0),

c’est-a~dire si C = Cyy,,, = {0}.
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Le torseur C ne produira pas de vitesses de I'instrument dans I'image que s’il est égal au
torseur nul.

Le torseur cinématique satisfaisant la contrainte de point fixe et qui s’écrit :

— — — —
QE/I) = wyis +wyir +w.ky } (B.6)
T

CEMD = { V(T e /1) = dk;

est donc un torseur observable.
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Annexe C

Modélisation cinématique

C.1 Modéle cinématique pour un mors

Soit un point M défini comme l’intersection entre une droite D, de vecteur directeur
normé t et un plan II.

Soit I un point de la droite D dont la vitesse par rapport au repére lié au plan est connue.
On pose IM=1%.

On cherche a déterminer la relation donnant la vitesse du point M dans le plan II en
fonction de la vitesse de 'instrument par rapport au plan II connue au point I.

On définit le torseur cinématique de la droite D dans son mouvement par rapport au plan

IT par :
7.(D/1) :{ o } ()

ol 6(@/ IT) est le vecteur des vitesses de rotation de la droite par rapport au plan et
V (I/11), la vitesse du point I par rapport au plan II.

Le modele cinématique est alors la relation donnant la vitesse X_/)(M/H) du point M
par rapport au plan échographique en fonction des variables cinématiques 6(1 /1) et
V (I/10).

La vitesse du point M dans le plan II est donnée par :

— — —

V(M/) = V(M/D) + V(M eD/N) (C.2)
N—— N ~~ - ~ ~~ -~
vitesse absolue vitesse relative vitesse d’entrainement

Corrlrl(leITj:l?> on a :

N
V(M/D) = dc% . (C.3)
D
On peut donc ré-écrire ’équation C.2 :
V(M/I) = [T + V(M e D) (C.4)
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. —
On détermine [ en projetant ’équation C.4 sur la normale kg au plan II. En effet, comme
le point M appartient au plan II, on a :

— —
ks.V (M/TI) = 0 (C.5)
Soit :
s —> — —
lks.t + ks.V(M e DJ/II) = 0 (C.6)
Donc :
. ke.V (M € D/II)
j = 2% (_>_> (C.7)
kg. t

En remplacant [ dans ’équation C.4 on trouve alors :
1
V(M) = ——— [(FS.V(ME D/H)) T - (E?) V(M e D/I)|  (C8)
ks. t

Or, le double produit vectoriel vérifie la propriété suivante :
— —
7A(?A?) — (@)D — (7.19)? (C.9)
Donc, I’équation C.8 devient :

V(M/I) = —% kg A (? ANV (M e D/H)) (C.10)

On sait calculer la vitesse du point M appartenant & l'instrument par rapport au plan
échographique. On I'exprime pour cela en fonction de la vitesse en [ :

V(Me /) = V(I/I) + Q(D/I)AIM (C.11)

ﬂ ﬁ
Or IM = [t,’équation C.11 devient donc :

V(M e DJI) = V(I/I) — [T A Q(D/I) (C.12)
En utilisant ce résultat dans I’équation C.10
1
V(M/T) = ——— kg A (? A (?(1/11) 0T A ﬁ(@/n))) (C.13)
kg. t

— —
Le vecteur kg est parfaitement connu, le vecteur ¢ et le scalaire [ dépendent de la

géométrie du systéme et peuvent étre mesurés ou identifiés précisément. On a donc obtenu

la relation entre la vitesse d’un point dans I'image et les vitesses de I'instrument.

On peut noter que comme pour le modéle géométrique, ce modéle cinématique est valable

, o, . . : . o,
si la condition d’existence du point dans I'image est vérifice (ks. t # 0).
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C.2 Calcul du jacobien

L’équation C.13 écrite pour un point M;, ¢
trocart 1" devient :
%
(#A(

Dans le repére R, cette équation s’écrit :

—

1 —
— —_>—_>k?5’/\

ks.t;

V (M, /1)

V(T eZ/II) +

= 1,2 en fonction de la vitesse au centre du

(dk_} - zfi) Aﬁ(I/H))) (C.14)

1 I0(Z/10)
M . - _ M Iy, e, _ 71t Iy,
V(MI/H) kgtl[ kM]xRM*’I[[tJX[(d kI ll tl)}x [tl}x] [IV<T€I/H)
(C.15)
Or, V(T € I/T) = -V (T/T) = dk; donc :
z“” 0 0 10
v 1 0 00
IQ(Z/H)] w.
- =10 0 0 0|u (C.16)
I I
i 0 -1 00
On trouve alors :
My (M /TT) = {JMP‘} ur (C.17)
JMiy
avec :
0 0 10
] . 1 0 00
| = o i Raa[ 6], [~ 15)], [ ][0 0 0 0
4 s-hi 0 0 00
0 -1 00
(C.18)
Par ailleurs,
SV (M, /II),] 100000
SV (M, /II), 00010 0l[Rs—m  Ozxs | [MV(M/II)
S]_: SVM H == M (019)
(M, /T1), 01 000 0| O35 Rs_.m||[MV(My/I)
SV(M,/II), 000010
Donc : ~
100000 I, x
10001 0 0[[Rs—om  Osuz | [JInayy
71010000 [om RS%M} Intgx | 1 (C20)
000010 I oy

Js1
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Sachant que :

'ty =[—sinp 0 cos @]T (C.21)
M ="k =[0 0 1]" (C.22)
Rs_.m = R(6,knm) (C.23)
En développant les matrices, on trouve :
JMlx
Ja =RyJ; = R, | TV (C.25)
Iy,
I,
avec
cos@ 0 —sinf 0
0 cosd 0 —siné
Ra = sinf 0 cosf 0 (C.26)
0 siné 0 cosf
et
Jap = li+dcosgp (—1)'sing  (l;cosp+d)Ntana (—1)";sin N tan
> D D D D
(C.27)
Iy, = |0 0 Clicosp+d (=1)'ising (C.28)
cos & cos «
ou
N = —cos(p + (~1)A) (C.29)
D = (=1)'sin(p+ (—1)'8) (C.30)
C.3 Modéle cinématique inverse
L’équation C.10 peut s’écrire :
ks A (t? AV (M; e I/H)) _— (1?37) V (M, /1) (C.31)

— 1 — —
<7/\?: b) — (?:7“7—_)—27/\6 si et seulement si @ . b :O)
a
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ou r est un nombre arbitraire.
Les points M; appartiennent au plan échographique II, donc :

ke V(M;/TI) = 0 (C.33)

On peut alors appliquer la propriété précédente a I’équation C.31 en prenant :

@ = ks
—
T = & AV(M e I/I) (C.34)
— — —
b = — (ket; ) V(M)

On trouve donc :

—

Voo /\<X_/>(MZ-€ I/n)) — 1 kg + (k;s. ) [I?SAV(Mi/H)] (C.35)

Comme (Y, (@ AZ).d = 0), r; doit vérifier :
e [m?; + (FS?) (/?S/\T/(Mi/n))] ~ 0 (C.36)

On peut alors calculer la valeur de r; :
— =
ro=— 1. (krg/\ V(MZ-/H)> (C.37)
Par conséquent, on peut inverser une nouvelle fois le produit vectoriel. On trouve :

i

Vagezm = nw - Gal- (6. (ks aVan/m)) ks + (ks ) (ks AV (M/m))]

(C.38)
On reconnait un double produit vectoriel avec :
- _ t_;
b = ke AV (M) (C.39)
—
T = kg
Donc :
V(Mie I/I) = v 6 + 4, A [t?/\ <k_§ A <k_§ /\I_/(Mi/H))ﬂ (C.40)
On développe le double produit vectoriel :
— — = — — — — =\ —
ks A (k:s/\ V(Mi/H)) - (k:s. V(MZ-/H)> ks — (k:s . k:5> V (M, /1)
— —
= 0 — V(M/II) = — V(M;/II)

On a donc :

— — =

Vil V(Mie I/TI) = rt, — & A <ti A V(Mi/H)) (C.41)
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On remplace dans cette équation, la vitesse du point M; appartenant a 'instrument par
rapport au plan écographique :

— — =
t

Vol (—dk_} _y E)Aﬁ(f/n) v dk; = 7 h — ~/\<tz~ /\V(MZ-/H)> (C.42)

, AT
On veut résoudre 1’équation C.42 pour connaitre u = [IQI/H d] en fonction des

vitesses des points dans I'image. Pour cela, on la projette sur trois vecteurs indépendants.
Ainsi on obtient un systéme de 6 équations scalaires & 6 inconnues. La résolution de ce
systéme nous donne le modéle cinématique inverse du systéme complet.

—

—
On choisit comme vecteurs de projection t_;, kr et jr.

1. Projection sur t_; On obtient :

d cosp + wyd(lt_;)x —r =0 (C.43)
On écrit cette équation pour ¢ =1 et 1 = 2.
Donc :
= dcosp — t,dw
LA y (C.44)
ry = dcosp + t,dw,
ﬁ
2. Projection sur k; On obtient :
d = liw, ("6)s = i cosp = (=18), cosp ((V(Mi/I), + (&) ('V (Mi/I).
(C.45)

On écrit cette équation pour ¢ =1 et 1 = 2.
Donc :

{ d + 1y sinpw, — 7 cosp = sincpcos<p(l‘_/>(M1/H))m + sin2cp(l\_/>(M1/H))z

d — lysinpw, — 1} cosp = —sin@cosw(l‘_/(Mz/H))z + sin2<p(IX—/>(M2/H))Z
(C.46)
—
3. Projection sur 7 ; On obtient :
(—d—lcosg) we + Lw. ((T), = ('V(M/I)), (C.47)
On écrit cette équation pour i = 1 et 1 = 2.
Donc :
—
(—d—1licosp) w, — 1 sinpw, = (IK(Ml/H))y (C.48)
(—d —lycosp) wy + Iy sinpw, = (1V(My/II)),

En résolvant le systéme composé des 3 sous systémes équation C.44,équation C.46 et
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équation C.48, on trouve :

(o = LOVOL/m), + b (Vn/m),
Tz 7(l1+12)d — 21112 cosp
W, — cose(VO/M), + sing (V(Mi/): + cos "V (Mp/ID)s — sing 'V (Ma/ID)).
y 2d cosp + (1 + l2)
w. = dtlcosg) (VM) = (d+ b cosg) ((V(Mp/ID)y
z sinp (—(l1 + l2)d — 211 l2 cosp)
J = (dcosetly) (eose (V(M/M)y — sing (V(Mi/I)):) = (=d coso +1y) (cos g (V (Ma/I))s + sing (V (My/I1)).)
\ sincp(?d cosp + (11 + 12))
(C.49)
Le jacobien inverse s’écrit :
cos(p—03) cos(p+03) —sin asin(p—0) sin asin(p+/3) 7
AQ AQ AQ AQ
(dcos p+l2) cos(p—B)  —(dcos+li)cos(p+8)  —(dcosp+la)sinasin(e—pB)  —(dcosp+l1)sin asin(p+03)
1 sin pAg sin pAg sin pAg sin pAg
Jl —
lacosa hicosa
0 0 N Ay
0 0 (l2 cos p+d) cos « —(l1 cos p+d) cos a
L sin Ay sin Ay .
(C.50)
avec :

(C.51)

Al = —d(ll + lg) — 2l1l2 COS @
Ay = 2dcosep + (I + lo)

Le modeéle cinématique inverse du systéeme est le suivant :

u=J;'"R;Ts =J 8 (C.52)
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Annexe D

Preuves de Stabilité

D.1 Preuve de la propriété 4

La matrice C; s’écrit :

cos(p — B) ~ cos(yp + B\) m
Cl _ i COS((,D _ (B) (Qd/\c)OSSD + ll + ZQ) ( COS(/S; _ 5) (ll - ll) (D]_)
A cos(p — 3 ~ cos(p + 3 ~
2 m(lz — 1) m@d cosp + Iy + 1)

ol A\g = 2dcos<p+l: —l—l;.
La trace de cette matrice s’écrit donc :

4 feste D - esioed :
trC,; = Kg (cos(gp —3 (2dcosp + 11 + 1) + cos(p + B) (2d cosp + Iy + l1)> (D.2)

Pour qu’il y ait une intersection de chacun des mors avec le plan, 'angle § doit appartenir
a lintervalle |—7/2 4+ ¢ , /2 — [. On considére donc qu’il en est de méme pour 5. On
a alors cos(yp — B\) > 0 et cos(p + B\) > 0.

La trace de la matrice C; est donc strictement positive.

Le déterminant de cette matrice s’écrit :

-~ ~

cos(p — [3) cos(p + 1) ((chos ©)% + 2d cos p(ly + Iy + l/l + l;) + (I + lg)(l: + Z;))

det Cl =

cos(p — B) cos(p + 5)5\22
(D.3)

Le déterminant de la matrice C; est donc strictement positif.
Les valeurs propres de la matrice C; sont donc toutes les deux strictement positives.
La matrice Dq s’écrit :

D, — = cosa |—d(l; + I — 2lAllA2 cos ) d(All — lAl)A (D.A)
cos a\ d(ly —1y) —d(ly + 1y — 2l5l1 cos p)
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ol 5\1 = ZZ:ZAQ cos ¥ + d(lAl + E)
La trace de cette matrice est donc strictement positive :

Dy = <% (d(z1 0t by + 1) + 2cos (Ll + zzfl)) (D.5)
cos a/\;
Son déterminant s’écrit :
cos’ a ) ~ ~ ~ ~ ~ ) N
detDy = —= % <d (i + L) (I + Iy) + 2 cos od <z1z2(zl 4 1y) + bl (I + zl)) +4.cos <pl1l2l1l2>
cos? a\;

(D.6)
Le déterminant de la matrice Dy est donc strictement positif.
Ses valeurs propres sont donc strictement positives.
Les valeurs propres de la matrice By donc de Aq(s;) sont strictement positives.

D.2 Preuve de la propriété 5

On pose By = J, J;l.
Puisque Ax(s2) = Js2 ']5_21 = RypJs J5;'RYT, les matrices Ay(ss) et By sont semblables.
Elles ont donc méme déterminant et mémes valeurs propres.
De plus, la matrice Bs est bloc triangulaire. On peut donc I’écrire sous la forme :
Cy E,
B, = .
2 |ﬁ’2><2 Dz]
On a alors :
det(B2 — )\I4><4) = det(02 — )\I2><2) det(D2 — )\]:2><2> (D?)

Les valeurs propres de la matrices B sont donc positives si et seulement si celles des
sous matrices C, et D5 le sont.
Les valeurs propres de Cy vérifient :

2 2
> Ai=trCyet [[Ai=det Cy (D.8)
=1 =1

Comme Cj, est une matrice (2,2), ses valeurs propres sont donc positives si :

Lo~ D)
La matrice Cy s’écrit :
(li +dcosp)cy + (lo+dcosp)e_  sinfFsingp
C2 = (;isc‘p B QdQ(SgSgO; (s,;r:olgin I} i (D-10)

dcosp +1 2
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Il est donc évident que les conditions équation D.9 sont satisfaites. Les valeurs propres
de Cs sont positives.
Le méme raisonnement s’applique a la matrice Do :

_(Litb)cosp+2d  sinp(ly —h)

D, — 1 2(d + L cos ) 2 (D.11)
CoS (v _ sin 3 —cosf
d+lcosp
0 sin 3

Comme, I, — [ = — , les valeurs propres de Dy sont elles aussi positives.

Cos
On a donc montré que les valeurs propres de Ag(sy) sont strictement positives.

On a aussi montré que la matrice Ay(sz) est a déterminant strictement positif. En effet
il s’écrit :

det Ag(sz) = det Ry det By det Ry (D.12)
On a vu que det Ry = det R3 = 1. Donc det Az(sz) = det(Bz). Or le déterminant de
B, est tel que det(Bz) = det(Cz)det(D2). Comme il a été montré que det(Cz) > 0 et
det(D2) > 0 on a bien det(Ax(s2)) = det(Ba2) # 0.

La matrice Az(s2) a donc un déterminant non nul.
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